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Resumo

MENEGALDO, Luciano Luporini, Modelagem Matematica, Simulagdo e Controle Artificial
da Postura em Seres Humanos, Campinas: Faculdade de Engenharia Mecanica,

Universidade Estadual de Campinas, 1997. 162 p. Dissertagdo (Mestrado)

O desenvolvimento de protese neurais para pacientes com lesdes cronicas né sistemna nervoso
central, bem como o estudo do controle motor em pessoas normais, pode encontrar em
ferramentas de simulac#o computacional importantes subsidios. Este trabalho, atendo-se &
dindmica e ao controle da postura em seres humanos, procurou desenvolver uma série de
modelos que incorporassem: a mecénica de corpos rigidos, a dinfmica da contracio muscular e
da excitagdo neural e um modelo da geometria misculo-esquelética associado. Foi estabelecida
uma metodologia para o projeto de um controlador, utilizando o método do LQR, e a matriz
pseudo-inversa na distribuigdo, entre 0s atuadores miisculo-tendineos, dos torques de controle,
empregando um modelo inverso da dinimica da contrago. Os resultados de simulages para
condigBes iniciais mostram alguns efeitos da variagdo das matrizes de ponderagio do LQR.

Iiscute-se em seguida o padrio de coordenagiio muscular obtido.

Palavras Chave

- Postura, Simulagdo, Biomecinica, Controle Motor



Abstract

MENEGALDO, Luciano Luporini, Mathematical Modeling, Simulation and Artificial Control
of Posture in Humans, Campinas,. Faculdade de Engenharia Mecanica, Universidade

Estadual de Campinas, 1997. 162 p. Dissertagio (Mestrado)

Neural prostheses and motor control studies may find in computational simulation studies
helpful aids. This work, focusing on human postural dynamics and control, looked for
developing a series of models that should include: rigid body mechanics, muscular contraction
and neural excitation dynamics, and also an associated geometric musculoskeletal model. A
methodology for controller design was established, using the LQR approach, and the pseudo-
inverse matrix for distribution of control torques among redundant musculotendon actuators,
employing also an inverse model of muscular contraction dynamics. Results shows some
effects on simulations for initial conditions, with LQR weight matrix variations. Muscular

coordination pattern is dicussed.

Key Words

-Posture, Simulation, Biomechanics, Motor Control



Lista de Figuras

2.1 Morfologia da jung¢do neuro-muscular 14
2.2 Estrutura da fibra muscular 16
2.3 Micrografia eletrfnica e estrutura de bandas do tecido muscular 16
2.4 Padrdo de interdigitagio dos miofilamentos 17
25 Posigdes relativas entre os miofilamentos finos e grossos 18
2.6  Estrutura molecular da ligagio entre os filamentos finos e grossos 19
2.7 Estrutura da molécula de miosina e dos filamentos grossos 20
28 Dindmica do acoplamento excitagiio - contracio 23
2.9 Desenvolvimento da tensdo muscular a partir dos potenciais de agdo 25
2.10 Relagdo comprimento - forga muscular 26
2.11 Relagio velocidade - forga muscular _ 27
2.12 Mecanismo de produgiio de forga segundo o modelo de Huxley 29
2.13 Estrutura funcional do modelo de Hill 33
2.14 Hipérbole de Hill 34
2.15 Relag#o forga - comprimento - velocidade 36
3.1 Diagrama de blocos basico do modelo de Zajac 43
3.2 Relagio comprimento - for¢a e comprimento - velocidade adimensionais 45
33 Curva tensio - deformagdo de um tendio 47

3.4  Arranjo dos elementos elastico e contratil dos atuadores musculo-tendineos 49
3.5 Relagdo comprimento-forga ¢ comprimento-velocidade para vérias ativagbes 52

3.6 Modelo de Zajac modificade 54
3.7 Curva de recrutamento 60
3.8 Excitag@o neural ¢ ativagio 61
3.9 Simulacio da forga isométrica do musculo rectus femoris 65
3.10 Resposta a ativagiio nula para o musculo rectus femoris 65
3.11 Simulagio do musculo gastrocnemius com modelo de Zajac 66
3.1Z Simulacgio do musculo gastrocnemius com modelo de Zajac modificado 67
3.13 Torques nas articulagdes 69
4.1 Modelo de multiplos corpos rigidos 72
5.1 Origens e insergdes regulares e efetivas para alguns musculos 94
6.1 Estratégia de controle proposta para paciente ' 98
6.2 Sistema de controle para o MODELOQ 1 ' 102
6.3 Sistema de controle para o MODELO 2 105

6.4 Sistema de controle para o MODELOQ 3 106



7.1 a 7.3 Respostas do MODELO 1, Q e R padrio

7.4 a 7.6 Respostas do MODELO 1, Q*0.05 {3 primeiras linhas)
7.7 a 7.9 Respostas do MODELQ 1, Q*0.5 (linhas 4 a 6)

7.10 2 7.12 Respostas do MODELO 1, R*0.5

7.13 Resposta muscular do MODELO 1

7.14 a 7.16 Resposta do MODELQ 1, variando condigdes iniciais
7.17 a7.19 Resposta do MODELO 2, Q e R padrio

7.20 a 7.22 Resposta do MODELO 2, QQ e R alterados

7.23 ¢ 7.24 Resposta do MODELO 3, Q e R padriio, 200 Hz
7.25 a 7.27 Respostas musculares do MODELO 3, 200Hz

7.28 ¢ 7.29 Resposta do MODELQ 3, Q e R padrio, 100 Hz
7.30 a 7.32 Respostas musculares doc MODELO 3, 100Hz

7.33 ¢ 7.34 Resposta do MODELO 3, Q ¢ R padrio, 50 Hz
7.35 a 7.37 Respostas musculares do MODELO 3, 50Hz

118e 119
120 e 121
122 e 123
124 ¢ 125

126
127 e 128
129¢ 130
i31el32

134
1352137

138
135a 137

142
143 a 145



Lista de Tabelas

3.1
32
33
34
5.1
5.2
6.1

Parametros dos atuadores musculo-tendineos
Pardmetros dos atuadores miisculo-tendineos linearizados
Distribuigdo Funcional dos atuadores masculo-tendineos
Parametros dos atuadores de torque equivalentes
Parametros antropométricos utilizados nas simulagdes
Bragos de momento para os grupos musculares estudados
Modos de operagdo do controle para 0o MODELO 2

53
67
68
69
88
94
104



Nomenclatura

Os pardmetros utilizados no Capitulo 3, baseados no modelo de Zajac para mecénica da
ativagdo e da contragdo muscular estio relacionados no item 3.1

Igualmente, pardmetros especificos do modelo de miltiplos corpos rigidos e da geometria do
sistema musculo-esquelético estdo descritos diretamente nos Capitulos 4 e 5

Ao longo do texto, vetores sdo escritos normalmente em negrito e matrizes designadas com
letras maitsculas.

Parimetros utilizados no modelo de Hill'

Qi - calor liberado na contragio isotdnica

Qi - calor liberado na contragdo isométrica

Q. - calor extra dissipado no encurtamento muscular
f- velocidade de encurtamento

v - forga muscular

fm - forga muscular maxima

vm - velocidade maxima de encurtamento

W - poténcia muscular total

Parimetros utilizados no modelo de Huxley

n- probabilidade de mudanca de ligagio

v- velocidade de encurtamento

v~ velocidade relativa entre os filamentos grossos ¢ finos
F- forga média desenvolvida em um local M

a- disténcia entre dois locais A

m- densidade de locais M por unidade de volume muscular

W,, - poténeia mecénica desenvolvida por um misculo

T - vetor de torques de controle

g - vetor de termos gravitacionais

M - matriz de massa

C - matriz de termos centripetos .
D - matniz que relaciona torques de controle nas articulagdes com torques de corpo rigido
€- vetor de aceleragdes angulares

&’ vetor contendo o quadrado de cada deslocamento angular

Q - matriz de ponderagiio dos estados no LQR

R’ - Matriz de ponderacio das varidveis de controle no LQR

a(t) - ativagdo neuro-muscular

u(t) - excitacdo neuro-muscular

" Os parmiros abaixe podem ser expressos em diversos sistemas de unidades, uma vez que a forma final da
equaco de Hill {(eq. 2.15) € adimensional.

~ A letra R designa tanto 2 matriz de ponderacio das varigveis de controle no LOR guanto a matriz dos bragos
de momento; sua diferenciacio se faz de acordo com o contexdo,



Ex - potencial de equilibrio do potassio
Ena - potencial de equilibrio do sédio
Tor; -torque na articulagfio 1

K - matriz de ganho

u - vetor de variaveis de controle

¢ - tensdo muscular

R - matniz de bragos de momento

R™ - pseudo-inversade R

f- vetor de forgas

En - energia liberada por um masculo

Abreviagoes

PCSA - Phisiological cross-sectional area
LQR - Linear Quadratic Regulator
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GABA- Acido gama-amino butirico
PSP- Potencial Pos-Sinaptico
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Capitulo 1

Introduc¢ao

No Recado do Morro, GuimarZes Rosa descreve o deslumbramento de Pedro Orosio, o
Pé-Boi, contemplando as serras dos Gerais: “ o chapaddo do chio vermelho, desregral, o
frondoso cerrado escuro feito um mar de arvores, e os brilhos risonhos da grava da areia, o
céu um sertdo de tdo diferente azul, que nio se acreditava, o ar que dispendia toda a claridade,
e os brejos compridos desenrolados em dobras de terreno montanho - veredas de atoleiro
terrivel, com lado e lado o enfile dos buritis, que nem plantados drede por maior mio: por
entre 0 voar de araras e papagaios, € no meio do gemer das rolas e do assovio limpo e
carinhoso dos sofrés, cada palmeira semelhando um bem-querer, coroada verde que mais verde
em todo o verde, abrindo as palmas numa ligeireza, como s6is verdes ou estrelas, de repente”.

O deslumbramento diante da beleza e a perplexidade frente & complexidade da natureza
sempre moveu 0s homens a langar mio dos recursos, os menos ineptos, para compreendé-la e
controla-la. Este anseio concretizou-se, na civilizaciio ocidental, com ¢ desenvolvimento
técnice e cientifico hoje experimentado. Suas bases, entretanto, remontam da cultura grega; do
ponto de vista do conhecimento, a tradi¢do helénica caracterizou-se principalmente pela
ontologia e pela logica - formal e material. Se a filosofia do ser foi perdendo gradativamente
seu prestigio, conduzindo império do relativismo nas ciéncias humanas, a légica formal lancou
as bases necessarias ao raciocinio a partir de conceitos abstratos. As diversas areas do
conhecimento da realidade passaram a ser tratadas cientificamente segundo aspectos parciais e
restritos da sua natureza.

De maneira mais ou menos inconsciente a ciéncia ocidental foi com isso se
desenvolvendo de forma compartimentalizada: a medicina, por exemplo, aborda o homem
atendo-se aos seus principios de operagic de natureza biolégica. Ja a antropologia social

compartitha o mesmo objeto, mas o homem ¢é tomado aqui, essencialmente, nas suas relagdes
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sociais. DistingOes semelhantes poderiam ser feitas entre o direito e a ética, a fisica 'e a quimica,
entre a engenharia civil e a arquitetura. Se esta estrutura de conhecimento foi capaz de
fornecer inimeras explicagdes dos fendmenos naturais, assim como solugdes tecnoldgicas ou
metodologicas para um namero muito grande de problemas concretos, resta muito o que fazer,;
numerosos e graves problemas continuam sem solugdo e a natureza ainda é um mistério, ainda
que perscrutavel.

Mais recentemente, uma ampla classe de problemas nio resolvidos passou enfocada
entdo a partir desta perspectiva de con-fusdo de objetos proprios e bem delimitados de
determinadas ciéncias, e metodologias de outras. Surgem assim, e vio se consolidando, areas
do conhecimento caracterizadas exatamente pela interdisciplinariedade: a ergonomia, a

medicina social, a bioestatistica, a bioengenharia, etc.

O presente trabalho pretende, segundo um aspecto bastante restrito, utilizar
ferramentas convencionais da engenharia mecanica - especificamente da dinimica de COrpos
rigidos - e da engenharia de controle para um problema de natureza bioldgica; um trabatho em
biomecdnica. Relaciona-se entretanto intimamente com outras duas ciéncias, igualmente
interdisciplinares: a engenharia de reabilitagio e a teoria de controle motor. De alguma
maneira, estas acabam por fornecer duas direces, entre as finalidades possiveis para um
trabalho em biomecdnica: apontar estratégias para recuperagio funcional de pacientes com
deficiéncias fisicas ou o estudo de estratégias de controle do movimento, através de modelos

matematicos, realizada pelo sistema nervoso.

1.1 Objetivos de trabalhe

Este trabalho se propde ao estudo e desenvolvimento de:

¢ Um (ou mais) modelo(s) da dindmica da postura em seres humanos, incorporando e
sistematizando 0s processos de modelagem da dindmica de multiplos corpos rigidos, da
dindmica da contragdo e da ativagio neuro-muscular, Aqui o termo postura se refere as
forgas que o sistema musculo-esquelético deve realizar para levar o corpo até uma posigio
de equilibric e manté-la; ndo se pretende aqui analisar o equilibrio, entendido como uma
restri¢Zo do controle postural, segundo a qual a projegdo vertical do centro de massa ndo

deva ultrapassar os limites da plataforma de suporte, isto €, o comprimento dos pés; esta



distingéio € feita segundo Massion (1991} Os parametros antropométricos (massas, centros
de gravidade e momentos de inércia dos segmentos), assim como os musculo-esqueléticos
(bragos de momento de grupos musculares com relagio a articulagbes e pardmetros da
dindmica da contragdo) seriam determinados por um modelo geométrico associado.

o Uma metodologia para auxiliar o projeto de sistemas de controle em malha fechada da
postura, atraves da técnica da Estimulagio Elétrica Neuro-muscular, dirigida a pacientes
sem qualquer controle voluntario dos membros inferiores. Este sistema de controle deve ser
capaz de controlar o(s) modelo(s) dindmico(s) proposto(s) anteriormente, levando o
paciente a uma posigio de equilibrio, a partir de condigdes inicias de deslocamento e/ou

velocidade angular.

1.2 Defini¢do do problema

A reabilitagio de pacientes com lesdes no sistema nervoso central capazes de
inviabilizar ¢ controle somitico do sistema musculo-esquelético, exige a concorréncia de
esforgos, por parte dos profissionais de saide, de natureza essencialmente multidisciplinar. A
menos de medidas clinicas paliativas, que oferecem sem divida inestimaveis ganhos na
qualidade de vida destes pacientes, a recuperagio funcional do movimento, ainda que parcial,
depende de um profundo conhecimento da natureza fisiologica e morfologica do sistema
biologico e da patologia associada. A partir deste conhecimento, traduzido em parte atraveés da
abstragdo quantitativa do substrato biologico, isto €, da modelagem matematica, ¢ possivel
reproduzir em termos de equagdes diferenciais aspectos fundamentais do problema.
Entretanto, esta modelagem matemaitica exige ¢ conhecimento, tanto quanto possivel, do
maior ntimero de aspectos do sistema biolégico intacto, dispondo-se assim de uma
compreensdo conceitual abrangente - a partir da qual o processo de abstracdo pode ser
realizado com alguma seguranca. De maneira andloga, propostas para sistemas artificiais de
controle, as chamadas proteses neurais, encontrariam uma inestimavel fonie de inspiracio,
observando as estratégias t3o eficientes que sfio encontradas na natureza.

Atendo-se especificamente no controle da postura em seres humanos, concorrem nesta
tarefa dois grandes sistemas bioldgicos: o sistema nervoso central e o sisterna misculo-
esquelético integrados e comunicados através do sistema nervoso periférico. Em quaisquer

destes sistemas existem processos de codificagio e transmissio de informacgdes, tanto de



natureza sensorial (também chamadas de informacdes aferentes) quanto motora (ou eferentes).
O sistema musculo-esquelético trabalha com informacdes de tipo mecinico: transforma sinais
elétricos codificados do sistema nervoso periférico em grandezas mecanicas: forca,
deslocamento, etc. E capaz também de excitar mecanicamente terminacdes sensitivas do
sistema nervoso periférico, que codifica estas grandezas mecanicas em impulsos elétricos,
transmitidos ate os centros de controle neural, |

Estes centros neurais sdo responsaveis por trés acdes basicas de controle:
realimentacio, geragio de trajetorias e controle de parametros. Algumas estruturas da medula
¢ do tronco cerebral realizam fungSes motoras reflexas, simplesmente a partir de sinais
aferentes; por exemplo, reflexos de retirada de um membro sob algum estimulo doloroso, e o
proprio controle postural. Entretanto, animais com cortex cerebral desenvolvido sio capazes
de iniciar movimentos independentemente dos estimulos externos, ou podem realizar
operagdes a partir de informagSes provenientes de areas associativas: um animal que corre
atras da caga a partir de um estimulo visual ou olfatério, por exemplo, ou uma precisa
cobranga de falta no futebol. O terceiro tipo de controle incide sobre ganhos especificos da
malha de controle ajustando, através dos chamados interneurcmnios, a sensibilidade de outros
grupos neuronais envolvidos nas agdes motoras, a partir de comandos provenientes de centros
superiores. _

Uma série de estruturas neurais e vias de informagdo fornecem o substrato anatémico
a0 controle motor. As chamadas vias extapiramidais, ou descendentes do tronco cerebral,
assumem um papel decisivo no controle postural, especialmente a via vestibulo-espinal: quatro
nucleos do nervo vestibular localizados na ponte recebem impulsos provenientes do ouvido
interno, indicando varidveis cinematicas da cabeca com relaglo ao campo gravitacional Estas
informagdes, que sdo levadas também ao cerebelo, descem para o corno ventral da substincia
cinzenta da medula e inervam especialmente musculos axiais - que ao contrario dos distais,
produzem agBes musculares visando principalmente o posicionamento global do corpo.
Entretanto, outras vias, tanto sensitivas quanto motoras assumem um papel importante neste
tipo de controle! o sistema coluna dorsal-lemnisco medial e o sistema antero-lateral, com
informagdes sensitivas, e os tratos cortico-espinal lateral e ventral, transmitindo comandos
motores a partir do cértex motor. Especialmente relevantes no controle postural e da marcha
sdo as informagQes aferentes conduzidas através do sistema coluna dorsal-leminsco medial
além das terminagdes nervosas de tato, neurbnios sensitivos especializados (inervando as fibras

mntrafusais) monitoram comprimento e velocidade de contragdo dos musculos. Sio



monitoradas também forgas nos tenddes (através dos Orgdos tendineos de Golgi), além de
variaveis articulares, como forca e deslocamento angular; estas informagSes sdo chamadas
proprioceptivas. Acrescente-se ainda outras estruturas cerebrais dedicadas ao controle de
movimento: os niicleos da base e o cerebelo. A maior parte destas operagdes esta
condicionada, além de tudo, pelos estados de aten¢do e motivagio do individuo. Existem ainda
movimentos ritmicos que ndo sdo propriamente reflexos nem voluntarios {caminhar, respirar,
andar) - ainda que iniciados voluntariamente e supervisionados - mas gerados por
agrupamentos de neur6nios chamados de Geradores Centrais de Padrio {Taga, 1995).

Todo complexo neurc-mecdnico descrito brevemente acima, ndo obstante seu
surpreendente desempenho, est4 sujeito a inimeras disfungdes. Acidentes mecanicos que levem
a lesbes medulares e traumatismos cranianos, ou ainda acidentes vasculares, podem
comprometer de maneira irreversivel seu funcionamento. Doengas neuro-degenerativas, como
a esclerose multipla, ou as relacionadas com o mal funcionamento dos nucleos da base
(sindrome de Parkinson, Coréia de Hundington, entre outras) atingem parcelas significativas da
populago. Além disso, neoplasias que comprometam anatomicamente qualquer nivel do
sistema nervoso introduzem quase sempre severas complicagdes.

A maior parte destes problemas continuam sem solugio e aspectos essenciais de
funcionamento do sistema de controle motor, mesmo livre de patologias, é ainda um tema
altamente controverso. Neste sentido, contribuiges importantes comegam surgir a partir da
modelagem matematica, tanto dos sistemas mecinico e neural isoladamente, quanto do seu
comportamento integrado. Ndo sem dificuldades, trabalhos deste tipo tém sido levados a cabo:
se tratam de sistemas complexos, ndio-lineares, com muitissimos graus de hberdade Sio
normalmente redundantes, compensatérios e adaptativos; os estados que porventura sejam
estabelecidos por um modelo s6 poderdo ser medidos in sify com dificuldades, e os
pardmetros, varidveis no tempo em grande parte, precisam ser identificados. Desta maneira,
nada pode ser feito sem simplificagdes. O esqueleto os membros sio usualmente reduzidos a
um sistema de mltiplos corpos rigidos, ¢ suas articulagdes limitadas aos graus de liberdade
mais significativos. Ligamentos sfio muitas vezes desconsiderados e musculos, além de
reduzidos a modelos fenomenologicos, podem ser agrupados em geradores equivalentes de
torque; intrincados circuitos cerebrais s3o considerados simples controles de realimentaciio por

estados.
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1.3 Trabalhos realizados em simulacfio e controle da postura

Cada um dos aspectos tratados na definicio do problema constitui uma série de
pesquisas especificas; alguns dos trabalhos encontrados na literatura entretanto coincidem com
a proposta desta disserta¢do, abordando a mecénica da postura segundo um sistema dindmico
que, apesar das hipoteses simplificadoras, fosse capaz de reproduzir aspectos relevantes do
comportamento do sistemna biologico - ou pudessem auxiliar o desenvolvimento de proteses
neurais para portadores de lesio medular. Jaeger (1986) formulou um modelo estatico para
analise da postura e do equilibrio com dois graus de liberdade (nas articulagdes do quadril e do
tornozelo), calculando os torques necessarios para estabilizar cada segmento, multiplicando
seu peso pela distdncia do seu centro de massa até o centro de rotagio da articulagdo. No
mesmo trabalho, o autor apresenta ainda um modelo dindmico com um grau de liberdade na
articulagdo do tornozelo. O modelo consistia num péndulo simples invertido linear, integrado
com um modelo também linear de atuador de torque no tornozelo, determinado
expenimentalmente; este atuador era identificado como um sistema dinimico SISO de segunda
ordem, tendo como variaveis de entrada saida a largura de pulso ¢ o torque na articulagic. O
modelo previa ainda algumas ndo-linearidades, como uma limitagio da largura de pulso
maxima antes do modelo do atuador de torque ¢ uma limitacio do torque méximo, depois
deste modelo.

O autor especificou os pardmetros de um controlador PID através de uma analise do
lugar das raizes. Variando entfio a amplitude de um sinal de entrada tipo degrau (&ngulo
requerido} o autor verificou até quais condigdes o sistema convergia para uma solugio de
equilibrio. Adicionalmente, verificou o efeito de variacdes no ganho do controlador e na
localizagdo dos polos do modelo do atuador, além das respostas a distirbios de torque na
articulagdo. O sistema proposto era capaz de reproduzir alguns aspectos da dindmica da
postura controlada artificialmente, supondo que os joelhos fossem estabilizados por eletrodos
especificos ou por Orteses € os quadris estabilizados por hiperextensio {resistindo todo o
torque em estruturas passivas). Em 1989, o mesmo autor {Jaeger, 1989) apresentou testes com

pacientes, estabelecendo um protocolo e um equipamento especifico de estimulagio.

Barin (1989) testou quatro modelos de postura no plano sagital baseados em estudos
anteriores realizados por Hemani e Jaswa (1978) & por Stockwell et al, (1981), para um, dois,
trés ou quatro graus de liberdade, utilizando formulacdes de estados. Calculando o centro de
pressdo {posigdo do vetor de reagic com o solo na planta dos pes) segundo Stockwell et at,
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{1981) com um modelo dindmico inverso (ver nota 2 item 3. 1) para seis sujeitos experimentais
realizando diversas tarefas posturais, comparou estes resultados com medidas feitas a partir de
uma plataforma de for¢a. Para uma amplitude de 14 cm para a excursdo do centro de pressdo,
verificou uma razoavel coincidéncia, com desvio padrio de 0.44 cm. Comparando ainda entre
si os modelos com diferentes graus de liberdade, duas articulagdes, mantendo o joelho fixo em
extensdo maxima, ja sdo suficientes para se obter resultados razodveis. Barin identificou ainda
uma matriz de ganho K através da perturbacio da plataforma de apoio; assumia ainda que
todos os todos os estados e torques de referéncia eram os do final do experimento. Supondo
estes valores constantes, ndo eram levados em conta sinais de geragdo de trajetoria
{feedforward), sendo apenas de realimentagio. Conhecendo entdio o sinal de entrada da matriz
de ganho (dngulos e velocidades angulares) e de saida (torques, calculados pelo modelo
dindmico inverso), esta pode ser estimada através de uma regressdo linear multipla.
Identificada a matriz de ganho, o autor integrou numericamente o modelo dinimico formulado
inicialmente, incorporando K identificado e obtendo boa concordincia com medidas

experimentais. Ndo sio feitas quaisquer consideragdes com relaglio & acio dos musculos.

Khang e Zajac (198%9a e b) introduziram na simulagdo da dindmica da postura o
conceito de atuador miusculo-tendineo, realizando o controle artificial da propria forga de
contracdo muscular; o presente trabalho baseia-se em grande medida no que foi formulado por
estes autores. Foram formulados modelos matematicos da dinimica da attva¢io {procurando
reproduzir o efeito da estimulagio elétrica), da dindmica da contra¢do muscular, baseada no
modelo de Zajac (ver Capitulo 3) e do sistema de maltiplos corpos, com trés graus de
fiberdade {Capitulo 4). Os auto.res projetaram um sistema de controle a partir da metodologia
do Regulador Linear Quadratico (LQR), descrita no Capitulo 6 deste trabalho, formulando
atuadores equivalentes de torque {item 4.3), calculando uma matriz de ganho K para um
modelo linearizado das equages de miitiplos corpos rigidos e dos atuadores de torque. O
controle da contragio muscular era feita com a distribuigio da variavel de controle (ativagio
do atuador equivalente de torque ay), através de uma otimizacio estatica (ver item 6.5) da
energia total liberada pelo cénjunto de musculos considerados. A ofimizacio estava sujeita 3
uma equagdo de restricio garantindo que o torque gerado pelo conjunto de musculos fosse
rgual ao torque calculado para o cada atuador equivalente de torque, para ar dada, durante um

mtervalo de tempo.



Os autores realizaram simulagbes para condigdes iniciais de deslocamento angular das
articulagbes e para para perturbagdes oscilatorias produzidas pelos bragos, apresentando

respostas de deslocamento angular, de atividade muscular e de aceleragdes induzidas por

masculos (Zajac e Gordon, 1989).



Capitulo 2

Fundamentos Fisiolégicos da Contragio Muscular

A partir dos trabalhos pioneiros de Hill e de Huxley na formulagio de modelos
matematicos que reproduzissem - cada qual segundo um aspecto especifico - 0 comportamento
mecanico dos musculos esqueléticos, diversos autores levaram a cabo extensdes e aplicagdes
destes modelos. No texto que se segue serd feita uma abordagem conceitual dos principios
fisiologicos envolvidos na contragio muscular, tanto no que diz respeito aos eventos envolvendo
© sistema nervoso periférico e a estrutura molecular das fibras musculares quanto a mecanica da
contrag@o muscular. Serdo expostos de maneira sintética alguns modelos atualmente disponiveis
que tentam explicar em escala microscépica ou macroscopica os eventos que tomam parte na

contragdo muscular.
2.1. Fundamentos anatfmicos ¢ fisiolégicos do sisterna muscular

Além do aparelho locomotor e dos membros superiores, musculos sdo componentes
fundamentais de outros sistemas orglnicos: controle de fluxo sangiineo, tratos digestivos,
controle de orificios etc. Aos miisculos envolvidos no controle de movimento e geragdo de forca
mecénica voluntdria da-se o nome de esqueléticos, somaticos ou estriados. Outros tipos de
musculos sio os lisos ou viscerais e os cardiacos. Esses tltimos sio essencialmente de contragdo
involuntaria, enquanto misculos estriados estdo sob controle voluntario ou reflexo do sistema
nervoso central.

Os musculos esqueléticos sdc compostos por Sub-umdades funcionais, as fibras
musculares (ver Figura 2.1); dispostas em feixes ou fasciculos de varios tamanhos. Cada fibra &

uma gnica célula, com diversos niicleos celulares, uma membrana celular chamada sarcolema e
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um citoplasma (ou sarcoplasma) preenchido por fibras de pequeno didmetro, as miofibrilas,
Dentro de cada fasciculo, 0 endomisio preenche os intersticios entre as fibras com tecido
conjuntivo, envolvendo todo musculo fica o perimisio, membrana de tecido conjuntivo mais
resistente (Gray, 1979). Estas constituem as estruturas passivas dos musculos, formando o
ambiente externo necessario ao funcionamento das fibras musculares e influindo de maneira
decisiva nas propriedades mecdnicas do musculo (item 2.1.4). Nas extremidades das fibras
musculares, a jungdo miotendinea, o tecido conjuntivo do perimisio e do endomisio formam um
tecido altamente fibroso, unido ao sarcolema denteado das extremidades das fibras musculares e
continuando como feixes fibrosos do tenddo. Os tenddes, unindo as extremidades dos musculos
aos 0ss0s, s&0 constituidos basicamente de fasciculos de fibras colagenas; podem ter forma de

cordic ou fita.

2.1.1. Condugiio do sinal nervoso e jun¢ioc neuro-muscular

O processo de contragio muscular, para ser deflagrado, necessita que o sinal nervoso, a
partir do Sistema Nervoso Central (SNC), chegue ao musculo. Corpos celulares de neurbnios
motores, localizados na medula, enviam seu axénios em diregio aos grupos musculares. Assim
como no controle supra-medular das atividades motoras, ¢ em todo SNC, os sinais nervosos se

propagam atraves dos axdnios a partir do fendmeno elétrico conhecido como potencial de aciio.

Quando este sinal chega 4 extremidade do axonio, passando para os dendritos do neurdnio
subsequente ou para a célula muscular, ocorre outro fenSmeno bio-elétrico distinto, o potencial

sindptico. A estrutura sindptica responsével pela passagem do sinal nervoso para ¢ musculo é

conhecida como jungio neuro-muscular, ou placa motora,

2.1.1.1. Mecanismos e propriedades de potencial de acfo.

A mformacglo contida numa membrana celular € de natureza elétrica; pode assumir, no
caso do potencial de agdo, trés estados possiveis: o estado ou potencial de repouso, o estado de
%aipefpeiaréza@éo e 0 de despolarizagio. O potencial através da membrana celular - isto &, entre os
meios intra e extra-celular - ¢ consequéncia de um gradiente de concentracio idnica, expresso
por um potencial eletroquimico de equilibric. Em condigdes fisiologicas usuais, o meio
mtracelular de um axdnio possui altas concentragdes de potassio (K) ¢ baixas de sédio (Na™); no
melo extracelular, em contrapartida, a concentragiio de ions K~ € baixa e de Na~ alta. Sendo os
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potenciais de equilibrio Ex=-90 mV e E\,=60 mV, os gradientes de concentragdo e a
permeabilidade da membrana a cada ion especifico condicionardo um determinado potencial de
repouso: em axOnios, na ordem de -70 mV. Se o potencial de membrana é mais negativo do que
o potencial de repouso, diz-se que que a membrana esta hiperpolarizada, se estiver menos
negativo ou positivo em contrapartida, despolarizada. O potencial de repouso pode ser calculado,
em fungdo das concentragdes intra e extracelulares de ions sodio e potéssio, pela equagdo de
Goldman (Shauf, 1993). Bombas eletroquimicas de sodio-potassio mantém a composigdo idnica
no interior da célula; alteragdes transitorias de permeabilidade especifica serdo as responsaveis
pelas variagOes de potencial na membrana, uma vez Que os gradientes de concentragdo idnicos
dificilmente se alteram, em fun¢iio dos mecanismos homeostaticos que controlam a composi¢io
extracelular.

Entre os diversos modelos eletroquimicos de excitagio de membrana {Aboot e Hoss,
1975}, tornou-se classico - ainda que ndo propriamente um consenso (Tasaki, 1958) - o modelo
dos canais de sodio e poldssio, proposto inicialmente por Hodgkin e Huxley. Partindo do
potencial de repouso, uma mudanga metaestavel, com despolarizagio reversivel e propagagdo do
impulso, seria deflagrada por um aumentc de condutincia - tomada aqui no mesmo sentido de
permeabilidade - gy, do sodio para um valor superior a gx. Este aumento de condutincia, por sua
vez, reflete a abertura dos canais de sédio acionados por um determinado potencial. Desta
maneira, ¢ potencial de membrana deixaria de ser ¢ de repouso {-70 mV) e passaria a ser o
potencial En. do sodio (+60 mV).

. Uma vez deflagrado o potencial de a¢fo este passa entdo por um processo de atenuagio,
voltando o potencial de membrana a ter o mesmo valor do potencial de repouso, isto ¢, um valor
mais proximo de Ex. Esta atenuagdo pode ser explicada por um aumento da concentragio interna
de sodio, diminuindo ¢ potencial transmembrénico e consequentemente a forca eletroquimica. O
potencial de a¢do consegue se propagar pelo axdnio por que as cargas eletricamente positivas
difundem-se em direcdo 2 sinapse, ativando os canais de sodio voltagem-dependentes que se
encontram na porglo adjacente da membrana axGnica. O sinal nervoso ¢ assim conduzido numa
s0 diregdo, uma vez que a outra regido adjacente, posterior, foi hiperpolarizada pela abertura dos
~ canais de potassio’. A hipotese classica da formagdo e propagagdo do potencial de a¢io possui
um bom suporte experimental, além do modelo dindmico proposto pelos seus autores apresentar

simulagbes do fendmeno bastante convincentes (Aboot e Hoss, 1975; Kandel, 1991).

' Depois que o polencial de uma determinada porcdo de membrana atingir ¢ pico do potencial de aglio e
comegar a cair com a abertura dos canais de K™ voltando finalmente ao potencial de repouse. alguns canais de
K permanccem aberios. O tempo necessario para cessar a hiperpolarizacio decorrente £ conhecide como
periodo refratario absoluto.
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Do ponto de vista funcional, a amplitude do potencial de agio possui a propriedade de
nio ser uma resposta graduada. ou seja, ndo ¢ proporcional a intensidade do estimulo; no
entanto, sO sera efetivamente deflagrado se o estimulo ultrapassar um determinado limiar®. Tsso
ndo significa que o neurdnio nio seja capaz de alterar sua resposta - transmitida pelo ax6nio - em
funglo do seu estimulo: esta codificagdo ocorre através da modulagio da freqiiéncia de disparo
dos potenciais de acdo, elevada para estimulos intensos. Outra propriedade notavel do potencial
de aglo € sua capacidade de propagar-se por longas distincias sem perda de informagdo e com
pouca susceptibilidade ao ruido.

Uma caracteristica importante da propagagdo do potencial de agfio € sua natureza
saltatéria quando o axdnio ¢ do tipo mielinico. Neste caso, o axdnic possui varias camadas
enroladas de membranas ricas em lipidios ao longo .de sua extensiio. O nome desta estrutura é
bainha de mielina, produzida por células da glia - isto ¢, células no sistema nervoso nio-
neuronais - conhecidas como células de Schwann no sistema nervoso periférico e
oligodendrocitos no central. Entre varias porgSes desta bainha dispde-se também trechos do
ax0nio ndo revestidos, os nodulos de Ranvier. Os eventos eletroquimicos envolvendo a conducdo
em fibras mielinicas estdo mostrados em Shauf et al. (1993); a principal caracteristica funcional

deste tipo de condugdio € sua rapidez, mesmo em axdnios de pequeno didmetro.

2.1.1.2, Potenciais sinapticos

Outra classe de fendmenos bioelétricos em células nervosas é a transmissio sinaptica.
Quande o potencial de agiio chega 20 terminal pré-sinaptico do axénio, uma sequéncia de
eventos elétricos e quimicos ¢ disparada, levando a despolarizacio do terminal pos-sinaptico: os
dendritos do neurdnic subsequente ou uma juncdo neuro-muscular. Sio encontrados dois tipos
fundamentais de ‘sinapses: as quimicas e as elétricas. As -sinapses elétricas aparecem
predominantemente em invertebrados e em vertebrados inferiores. Seu principio bé.sico consiste
- no transporte de ions e pequenas moléculas através de aposicdes de membrana, conectando os
citoplasmas das células pré e pos-sindptica. As sinapses quimicas operam de modo diverso:
proximo ao terminal pré-sindptico, existem vesiculas contendo neurotransmissores. G potencial
de agdo que chega a este terminal leva ao aumento da permeabilidade aos fon de calcio,

responsavel pela contragfo de filamentos de actina (ver item 2.12), ligados simultaneamente is

= Q periodo refratirio relativo é o tempo necessdrio para que wm potencial de agio subsequente possa atingir o
Himiar de disparo, aumentado relativamente pela hiperpolarizacio da membrana (Shauf et al. 1993).
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vesiculas e a membrana. O contetdo das vesiculas é lancado no espago extracelular entre as duas
membranas, a fenda sindptica, assim que a vesicula ¢ incorporada & membrana depois da
exocitose’. Os neurotrasmissores se ligam entdo a receptores especificos no terminal pos-
sinaptico, estes receptores estdo localizados em canais i8nicos que, alterando sua configuracdo
molecular, abrem-se e alteram o potencial desta membrana® Se os neurotransmissores sio de tipo
excitatorio (aceticolina, glutamato, serotonina etc), abrem-se canais de Na~ e a membrana se
despolariza; se forem inibitorios (GABA, glicina etc), ao contrario, abrem-se canais de K~ e Ct,
levando a hiperpolariza¢io do terminal.

Na realidade, a despolarizagio ¢ efetuada por uma quantidade discreta de
neurotransmissor: um quantum de neurotransmissor excitatorio produzird um potencial
excitatorio  pos-sinaptico (PSP excitatério); correspondentemente, um quantum  de
neurotransmissor inibitorio, sera responsavel pela geragio de um PSP inibitorio. A soma de todos
celular do neurdnio pos sinaptico, é conhecida como soma espacial. Pode ocorrer também a
soma temporal dos potenciais pos-sinapticos, desde que a frequéncia com que o
neurotransmissor for lancado seja alta o suficiente para que o PSP anterior nio decaia totalmente.
De qualquer maneira, o potencial de a¢do so sera disparado se a soma dos PSP for superior ao
limiar; canais iGnicos especificos no cone axdnico® regulam o limiar ¢ a frequéncia de disparo. Os
eventos descritos acima se referem ao funcionamento basico das sinapses quimicas; estes
fendmenos, bastante complexos em seus detalhes, nfo se limitam ao que foi exposto acima.
Outros processos de transmissdo, relacionados a certos peptideos especificos, ou fendmenos

como ¢ LTP (long therm potenciation) sio também observados (Alberts et al | 1994).

* As vesiculas sindpticas sfo formadas no complexo de golgi localizado no corpo celular do axdnio e
transportadas até a sinapse através de um sistema de microtibulos longitudinais (o0 chamado sistema de
transporte rapido, v=40 cm/dia). Depois de incorporadas 4 membrana e da exocitose retornam ac corpo celular
para serem reprocessadas, através de um sistema de fransporte axonal refrégrade (v=20 a 30 cmv/dia). Cutro
sistema de transporte ¢ ¢ lenfo, no mesmo sentido do sistems rapido. levando outros componentes. _
* O tempo de aproximadamente 0,5 ms entre 2 despolarizacdo dos terminais pré e pos-sinaptico ¢ conhecido
cormd retardo sindptico.
> A gquantidade de acetiloolina contida numa vesicula corresponde a um quantum desse nevrotransmissor, capaz
dc gerar um potencial pés. sindptico da ordem de 0,5 mV {0 chamado me.ep, ou miniature end plate
potencial). O cardter discreto dos potenciais sindpticos foi descoberto por B. Katz, Katzr (1966); uma
despolarizacdo no terminal pos sindptico suficiente para deflagrar um potencial de a¢fio (-70 mV) numa juncdo
neuro-muscular (#em 1.1.3) requer a liberagio de aproximadamente 150 guanta de acetilcolinaem 12 2 ms.
® Estes 0 os canais de Na', canais de K atrasados, canais de K~ adiantados, além dos canais de Ca™ ativados
por voltagem ou por canais de potdssio (Alberts et al, 1994) A enirada de Ca™ no axénio hiperpolariza a
membrana celular, diminuindo sua excitabilidade; este efeite se faz notar significativamente em impulsos
longos e repetidos, podendo codificar informacio neural de maneira estivel
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2.1.1.3. Junc@o neuro-muscular

Um tipo especial de sinapse quimica € a juncdo neuro-muscular, ou placa motora. Esta
estrutura ¢ responsavel pela transmissdo do potencial de acio proveniente do axdnio de um
neurdnio motor para a fibra muscular. Morfologicamente, diferencia-se das sinapses quimicas
entre neur6nios na medida em que ¢ bastante mais extensa e irregular; de um axénio mielinico,
ramifica-se profusamente com ramos amielinicos em diregio a varias fibras musculares. Sua
fenda sinaptica € da ordem de 20 a 50 nm, formando uma estrutura bastante complexa, com
diversas organelas, células da glia, tecido conjuntivo etc. (Nastuk, 1978). Em vertebrados, sdo.
normalmente excitatorias mas invertebrados podem apresentar juncdes neuro-musculares
inibitonias, contribuindo para o relaxamento muscular a partir da hiperpolarizacio da membrana

poOs-juncional.
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Figura 2.1- Morfologia da junciie neuro-muscular (Shaof et al., 1993).

Seu funcionamento depende da despolarizagio do terminal pré-sinaptico - aqui chamado
pré-juncional - com abertura de canais de Ca™ voltagem-dependentes, induzindo a exocitose das
vesiculas contento acetilcolina. A quantidade de acetilcolina ndo hidrolizada pela enzima
acetilcolinisterase ou difundida no meio extra-celular se liga a receptores especificos na

membrana pés-juncional. Estes receptores estio localizados em canais iBnicos que, uma vez
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abertos, aumentam a permeabilidade ao Na'~. A despolarizagio discreta, induzida pela abertura
destes canais ligados a receptores, aciona canais de Na™ voltagem-dependentes, responsaveis
pela propagac@o do potencial de agdo ao longo do muscule. Uma vez despolarizada a membrana
da célula muscular, abrem-se canais de Ca”” voltagem-dependentes localizados nos tubulos T (ver
proximo item), derramando no citoplasma fons calcio previamente armazenados no reticulo

sarcoplasmatico. Torna-se possivel assim o acionamento do complexo contratil do musculo.

2.1.2. Estrutura da fibra muscular e mecanismos bioquimicos da contracio

Cada uma das fibras musculares é composta de miofibrilas, estruturas que contém
proteinas contrateis, com didmetro de 1 a 2 um e de um sistema de tibulos. O principal
componente deste sistema é o reticulo sarcoplasmatico que, assumindo uma orientagdo
predominantemente longitudinal, nfio se comunica com o exterior da fibra. Por¢Bes terminais
dilatadas deste reticulo sdo conhecidas com cisternas. Um outro sistema de tGbulos pode também
ser observado: o sistema T, formado por invaginages do sarcolema. Este sistema ¢ responsavel
pela troca de substdncias dentro e entre as vérias fibras. Proximo a linha Z {(ver texto adiante),
duas cisternas com um tabulo do sistema T intercalado compde um estrutura conhecida como
triade. Com os tubulos T, o potencial de agdo propagando-se pelo sarcolema pode atingir as
regides internas da fibra muscular. Nas triades ocorre o acoplamento do potencial de a¢do com
0s mecanismos internos de gerag¢do de forga, processo conhecido como acoplamento excitagio -
contragdo (ver item 2.1.3.1). As estruturas basicas do musculo podem ser observadas na Figura
2.2 Uma observagio a partir do microscopio eletrdnico revela uma estrutura de bandas (Figura
2.3).
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Figura 2.2: Estrutora da fibra muscular (Shauf et al., 1993).

2ok Poome L

St LTy
LRI e ——

Figura 2.3: Micrografia eletrénica e estrutura de bandas do tecido muscular (Vianna, 1981).
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Uma miofibrila € composta de miofilamentos finos e grossos. Esses ultimos sio
organizados numa mesma malha de arranjo hexagonal com os filamentos finos interpostos. O

padrdo de interdigitag3o dos filamentos finos e grossos pode ser observado na Figura2 4

FILAMENTO FINO—
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Figura 2.4: Padrio de interdigitaciio dos miofilamentos em varias se¢des transversais do sarcbmero
{Vianna, 1981)

A banda A corresponde ao comprimento de um filamento grossc. Observando-se duas
linhas Z, entre as quais estd compreendido um sarcémero, sio encontrados filamentos finos
provenientes de ambas as linhas Z Tendo em conta o grau de contragdo muscular, o
comprimento do sarcOmero pode ser maior ou menor do que 0 comprimente de dois
filamentos finos: se o méximo alongamento pode ser obtido com a minima interdigitagdo entre
os filamentos grossos ¢ finos, o minimo alongamento se verifica guando os filamentos grossos

colidem com a banda Z (Figura 2.5)
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Figura 2.5: Diversas posicles relativas entre os milofilamentos finos e grosses ao longo da contragie. O
Limite inferior corresponde 2 colisio dos filamentos grossos com a linha Z (Vianna, 1981).

A for¢a mecinica desenvolvida peloc musculo é resultado de alteragbes moleculares
associadas a hidrolise de adenosina-trifosfato (ATP). Concorrem neste processo  quatro

macromoléculas: miosina, actina, tropomiosina e troponina {Zierler, 1978).

Miosina: constituinte principal dos filamentos grossos, é responsavel pela atividade enzimatica na
hidrolise de ATP em ADP + fosfato.

Actina: principal componente dos filamentos finos. Interage com a miosina desenvolvendo forga
muscular.

Tropomiosina: encontrada nos filamentos finos, se enrola entre as hélices de actina.

Troponina: presente nos filamentos finos, se associa a tropomiosina e possui uma grande
afinidade quimica com Ca""

C processo de contragdio, de acordo com o modelo classico, consiste no deslizamento
relativo entre os filamentos finos e grossos. Cada ponte cruzada, ligagio quimica reversivel entre
as moléculas de miosina e actina, contribui com sua parte na forga total no sarcémero quando se
encuria. '

Na dimensdo molecular, os filamentos finos sio compostos por uma dupla hélice de

filamentos de actina F’ com aproximadamente 10 um de comprimento. As cabecas da molécula

" E dado o nome de actina F 2 esse filamento, composte de subunidades de actina G globular. Uma voita da
hélice de actina F possui 13,5 subunidades de actina G.
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de miosina, por sua vez, podem fixar-se apenas aos locais de fixagdo da actina G expostos, o que
ocorre a cada 2,7 nm ao longo do filamento fino (Shauf et al, 1993). -

Cada molécula de tropomicsina estende-se, também na forma de filamentos, sobre sete
uridades de actina G. A troponina, com trés subunidades globulares, liga-se com cada uma ao
filamento de tropomiosina, 4 actina e a terceira possui um local para fixacio de Ca”™. Na auséncia
deste ion, a troponina liga-se tanto & actina quanto & tropomiosina, bloqueando os locais de
fixagdo da miosina na actina G. Quando ions Ca™~ estio presentes, difundidos nos sarcdmeros a
partir do reticulo sarcoplasmatico, a troponina altera sua conformac@o molecular, com a fixacido
de Ca”~ em uma de suas trés subunidades globulares (Figura 2.6). Ficam entdo expostds os locais

de fixag3o da actina com a miosina.

Figura 2.6: Estrutura molecular da ligacio entre os filamentos finos e grossos. A esquerda, é impossivel a
formacdio das pontes cruzadas, uma vez gue a tropomiosina ocupa ¢ local de fixagie da actina com a3
miosina. Na figura 3 direita, a ligagio da troponina com ifons Ca** afasta a molécula de tropomiosina dos
focais de fizacdo (Shauf ef al., 1993),



Os filamentos grossos, cada um com cerca de 1.5 um de didmetro, possuen varias
centenas de moléculas de miosina, Cada uma, na forma de um taco de golfe, possui sua dupla
cabeca globular projetada para fora, na diregdo das moléculas de actina que circundam, de acordo
com um padrdo hexagonal, os filamentos grossos (Figura 2.7) O cabo do taco de golfe ¢ uma
cadeia polipeptidica, assim como a cabega; ambas estdo unidas por outras regides peptidicas que

atuam como dobradigas (Shauf, 1993).

Cabeca
Por¢do sm basionete globular

q
Molecula de mosina @

Figura 2.7: Estrutura da molécula de micsinz ¢ dos filamentos grossos {ShaufT et al., 1993)

Encontrando-se o musculo no seu comprimento de repouso, existe alguma superposi¢io
entre os filamentos grossos e finos. Na presenca de Ca™ e com 2 liberagdio dos locais de fixagio
de actina com miosina, sdo formadas as pontes cruzadas, cuja agdo combinada produz a forga
muscular. Na medida em que uma molécula de actina fixa-se a cabega de miosina e esta hidroliza
ATP em ADP + fosfato inorginico, ocorre a rotagio da cabega miosinica, movendo
relativamente 0s filamentos finos e grossos e produzindo a contragic muscular, O
desprendimento da molécula de ADP e a nova fixacdo de ATP na cabega miosinica faz com que
esta volta & sua posi¢8o original, fixando-se a miosina na proxima actina G exposta. Durante a
contragdo muscular o ciclo se repete na ordem de 5 Hz, essa frequéncia, por sua vez, estd
relacionada ao tipo de fibra muscular, que pode ser de contracio rapida ou lenta (ver préximo

item).



2.1.3. Unidade motora ¢ tipos de fibra muscular

O conceito de unidade motora aparece a partir da organizagio funcional da ligacio nervo
- musculo. Pode ser definida como o conjunto de um neurdnio do sistema nervoso central e das
fibras musculares por ele inervadas. Um musculo pode assim ser representado como um conjunto
de n unidades motoras acionadas por n axfnios e controladas independentemente. A forga
muscular total seria dada entdo pela soma das forgas individuais desenvolvidas por cada unidade
motora. .

Num mesmo mﬁscﬁio, podem ser encontradas fibras de contragdo rapida e contragio
lenta, em fungdo dos processos metabolicos e do controle neural de cada unidade motora. De
fato, a velocidade de contragéo de um misculo especifico depende tanto do tipo de fibra quanto
do padrdo de inervagdo; uma unidade motora rapida ou lenta é uma combinacio dessas duas
caracteristicas. A existéncia de mais de um tipo de fibra esta ligada 2 necessidade dos musculos
coﬁseguirem prover uma ampla gama de for¢as de contragio, com a suficiente capacidade de
encurtamento; devem ainda ser pouco suscetiveis 3 fadiga, ao mesmo tempo que controlaveis
para varios regimes de operacdo.

Com relacio aos tipos de fibra muscular da unidade motora, estas podem ser divididas nas
classes I (oxidativa lenta), IIA (oxidativa rapida) e 1IB (glicolitica rapida). A velocidade de
contragio de cada uma dessas classes esta ligada diretamente ao grau de atividade enzimatica do
tipo de miosina que a compde; fibras rapidas apresentam uma alta atividade ATPase. Quanto
maior a velocidade da hidrolise de ATP, as pontes cruzadas podem efetuar seu cicle com maior
freqiiéncia e os musculos encurtarem-se mais rapidamente.

Fibras da classe 1 sio comumente encontradas em musculos esquelsticos posturais, que
mantem a atividade metabolica por longos periodos. Apresentam elevada atividade mitocondrial e
rico suprimento sangiiineo capilar. Sua cor ¢ vermelha por conterem mioglobina, proteina que
facilita a difusdo de oxigénio no interior da célula. _

As fibras das classes IIA e IIB distinguem-se entre si por sua suscetibilidade & fadiga No
musculo 'saiezss, por exemplo, existe uma grande quantidade de fibras IIA. Estas apresentam
varias caracteristicas em comum com as fibras I lentas (quantidades razoavelmente altas de
mitocOndrias e mioglobina e alguma resisténcia 4 fadiga). Possuem atividade glicolitica’

moderada. As fibras do grupo IIB, por sua vez, apresentam alta velocidade de contragdo, mas

! Neste tipo de reagio do metabolisimo energetico. uma moléeula de glicose produz duas de ATP + calor,
através de uma cascaia de reagBes, sua principal caracteristica funcional é nfo necessitar de oxigénic (Shauf et
al. 1993}
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rapidamente entram em fadiga. Tém ainda elevada capacidade glicolitica, poucas miticéndrias e
pouca mioglobina. S3o encontradas, por exemplo, em musculos oculomotores, nos diversos
musculos esqueléticos sio observados junto com outros tipos de fibras.

No que diz respeito ao padrio de inervagdo, axonios de neurdnios motores com pequeno
diérﬁetro apresentam baixas velocidades de contragdo, fibras da classe I sio usualmente inervadas
por ax0nios deste tipo, ac passo que unidades motoras com fibras dos grupos ITA e IIB estdo
associadas a axOnios de maior didmetro. Além disso, unidades motoras com fibras lentas
costumam apresentar poucas fibras inervadas por um tnico axdnio, crescendo essa propor¢do nas
rapidas (Henneman, 1978); este padrio se reflete na acuidade de movimento de cada misculo. As
fibras lentas, por sua vez, apresentam prioridade de recrutamento com relagdo as rapidas. Este é
chamado o principio do tamanho no recrutamento das unidades motoras. Uma vez que as fibras
lentas apresentam menos ramificacBes axdnicas e menores corpos celulares, seu limiar de disparo
¢ inferior. Na medida em que s3o requeridas maiores for¢as musculares, unidades motoras de

tamanho crescente - isto €, com maiores corpos celulares - vio sendo recrutadas.

2.1.3.1. Acoplamento excitacdo-contraciio

Uma vez iniciado o potencial de a¢do na jungio neuro-muscular, a onda de
despolarizagdo espalha-se pelo sarcolema, mas precisa atravessa-lo e chegar rapidamente, através
dos tibulos T, as partes internas do fasciculo (ver item 2:1.2).

No repouso, o citoplasma da fibra muscular deve estar com baixas concentragdes de Ca ™,
ainda que no reticulo sarcoplasmatico o ion esteja disponivel em grandes quantidades, pronto
para ser langado no citoplasma, fixar-se a troponina e desencadear a contragio muscular. Este
gradiente da concentracio de Ca™ mantido por um sistema de transporte ativo pode ser limitado
por uma proteina denominada calsequestrina, que fixa Ca"" de maneira re?ersivei, retirando-o da
- solugfo no interior do reticulo sarcoplasmatico

C potencial de acdo que se propaga peles tibulos T ativa a enzima fosfodfesterase,
atuando na hidrolizacio de fosfadilinositol a diaglicerol inositol-trifosfato. Este ultimo produto
difunde-se a partir da superficie interna do tGbulo transverso até o reticulo sarcoplasmatico, onde
se liga a receptores responséveis pela abertura de canais da Ca™" Caindo o nivel de Ca™ no
reticulo sarcoplasmatico, maiores quantidades deste fon sfo liberadas pela calsequestrina; este
conjunto de eventos leva a saturagfo dos locais de fixagdo de Ca™ na troponina e 3 centragée' da

fibra muscular.
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Um unico potencial de agdo produz um abalo, ou tensio muscular induzida por uma
determinada resposta temporal da concentragdo de Ca™ no citoplasma. Esta resposta transitoria
da concentragio de Ca'~ depende também da velocidade com a qual o fon pode ser transportado
de volta para o reticulo sarcoplasmatico, a ponto de sua concentragio citoplasmatica cair abaixo
do limiar de operagdo das pontes cruzadas. Milsculos de contragio rapida conseguem bombear,
através das proteinas do sistema de transporte ativo, todo Ca liberado no citoplasma em 10 2 20

ms, enquanto em musculos lentos este tempo pode estender-se até 50 ms (Figura 2.8)

Mivels o Ca** na

4C
Tampo (ms)

Figura 2.8: Compértammto dinimice do potencial de acio no musculo, de nivel de Ca™ no citoplasma da
célula muscular e da forga desenvolvida pelos sarcomeros. {Shauf et al., 1993},

Uma sequéncia de potenciais de agfio na jungio neuro-muscular recebe o nome de
excitagdo u(t). Através de uma sucessdo de eventos desde a propagacio da despoiéﬁzagﬁo pelos
tubulos T, as reagBes enzimaticas e a determinacio de uma certa concentragio de ions Ca™ Hvres
no reticulo sarcoplasmatico até o desenvolvimento da forga isométrica (ver item 2.1.4. 1) chega-
se, de acordo com a definicio classica de Hill, ao estado ativo ou ativacdo a(t). O conceito de
ativaglo € ambiguo na literatura: a0 mesmo tempo que pode ser definida como a propria forga
isométrica que o elemento contratil do musculo é capaz de realizar (Zierler, 197 8, Khang e Zajac
1989), também pode ser associado a um estado dinfmico que acopla a contragio muscular com a
excitagdo neural; neste caso, corresponde ao estado resultante de uma filtragem passa-baixa dos
potenciais de aglo neural, uma das variaveis de que depende a forga muscular, assim como o
comprimento ¢ a velocidade de encurtamento ou alongamento do misculo (Zajac, 1989). Na
contragdo isométrica, porém, o comprimento do elemento contratil do nisculo & constante e
portanto sua velocidade nula; a ativagio seria entdo propbrcionai & forga isométrica, desde que

ndo fosse considerado o efeito elastico do tenddo Este elemento pode ser representado
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mecanicamente como uma mola elastica ligada em série ao musculo, introduzindo um efeito de

filtro passa-baixa para a ativagdo (Zajac, 1989).

2.1.3.2. Modulacio da forca muscular

De acordo com o que foi exposto nos itens anteriores, dois sio os fatores principais que

condicionam a forga muscular com relagio ao seu padrio de excitagio:

a)Somacdo temporal de cada um dos abalos de cada fibra muscular.

b)Recrutamento de um determinado niimero de fibras para uma dada contragdo,
dependendo do grau de ramificagdo dos axdnios de cada unidade motora (principio do tamanho

no recrutamento, item 2.1.3).

Atedo-se apenas & resposta temporal - isto € a somagio - de uma fibra isolada a
excitagdes repetitivas, a frequéncia com que sdo deflagrados os potenciais de a¢do condiciona o
tipo de resposta mecnica da fibra. Esta resposta depende porém da velocidade da fibra - sua
classe, I, I1A ou IIB - e de sua capacidade de reabsorgio de Ca™ pelo reticulo sarcoplasmatico.
Para uma determinada fibra de uma unidade motora, a resposta pode ser uma sucessdo de abalos
1solados, uma contragdo resultante de uma SOmagdo sem saturagdo ou o tétano, nesta ultima
condigdo, a somacdo atinge seu limite de saturagio. Aumentos subsequentes na frequéncia de
estimulacdo levam & suavizacio da curva de resposta muscular, o chamado tétanc completo
(Figura 2.9). A resposta de unidades motoras rapidas ou lentas a variagio da frequéncia de
estimulag®o ¢ diferente: fibras rapidas produzem respostas mais intensas em altas frequéncias, a0

contrario das lentas, mais sensives a variagdes ao redor das freqéncias baixas (Enoka, 1993).

TENSAD ISOMETRICA

? TEMPO (33

Figura 1.9; Descnvolvimento da tensic muscnlar 2 partir de potencizis de agio. A- Abalo: B- Somagio de
dois abalos; C- Tétano completo (Vianna, 1981).



2.1.4. Mecénica macroscopica da contracio muscular
2.1.4.1. Contracdo isométrica e isotdnica

A relaglo entre a forga muscular e seu comprimento durante uma confragdo determina o
tipo de contragdo muscular. E chamada contragdo isométrica aquela em que o efeito da formagido
das pontes cruzadas implica no aumento da rigidez do musculo, atingindo um estado de equilibrio
estatico, neste caso, o musculo nio altera seu comprimento, ainda que as pontes cruzadas
estejam ativas para suportar a carga aplicada. ModificagBes na carga levam ao aumento ou
diminui¢fo da rigidez do musculo e 4 manutengio do comprimento. O outro tipo de contragio,
chamada isotOnica, ocorre quando o masculo se encurta, ainda que sob a acio de uma carga.
Tomando-se como exemplo a elevagio de um peso, numa contragio isomeétrica este estaria sendo

sustentado estaticamente, enquanto uma contragio isotdnica seria capaz de levanta-lo.

2.1.4.2. Relac@io comprimento - forca muscular

~ Quando o comprimento de um musculo se encontra proximo ao seu valor de repouso,
também chamado comprimento étimo, a maior quantidade possivel de cabegas miosinicas pode
formar pontes cruzadas com as moléculas de actina; esta situagéo cofresponde ao maior grau de
superposicio entre os filamentos grosso e finos. Gordon et. al (1966) mediu a faixa de
eoniprimenm onde a maxima tensdo ocorria numa fibra isolada do musculo sarforius da 13 de

| 94% a 106% do comprimento Stimo (Figura 2.10a). Diminuindo gradativamente o comprimento
do musculo para até um limite de 60 % do comprimento éiimo, a forga caia a aproximadamente
80 % da forga maxima - evento relacionado provavelmente ao encontro de filamentos finos
opostos. Encurtamentos mais pronunciados levavam a cessagdo da forgca muscular, com o
provavel choque dos filamentos grossos com as estruturas Z. Por outro lado, se o musculo era
estirado acima do comprimento Otimo, a forga muscular caia gradativamente até cerca de 130 %
deste comprimenio. Nesta condigdio, o sarcémero distendido diminui o niimeroc de pontes
cruzadas ativas, até o limite ao redor de 170 % do comprimento 4timo, onde a superposigio

entre filamentos grossos e finos j4 ndo ocorre. Em misculos inteiros, e ndo apenas numa fibra



isolada, alongamentos a partir do comprimento 6timo trazem consigo o aparecimento de uma
Jorga eldstica passiva, exercida pelos elementos elasticos ndo contrateis do musculo: perimisio,
endomisio, sarcolema, assim como por elementos da propria fibra muscular (Zajac, 1989)
Dependendo ainda da ativagio, a for¢a muscular fica reduzida a uma fragio da for¢a maxima,
situagdo em que nem todas as fibras sdo recrutadas, ou a somagéo temporal nio chegou ao tétano
(Figura 2.10b). Em musculos do aparelho locomotor a modulagio da forca & feita
predominantemente pelo recrutamento até cerca de 70 % (50 % a 85 %, dependendo do -
musculo) da for¢a maxima, valor a partir do qual as unidades motoras passam a disparar com

maior frequéncia (Enoka, 1993)
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Figura 2.10: Relagdo forca-comprimento. A- Ativacio méxima; B- Aﬁ&'acéc parcial {Zajac, 1989},
2.1.4.3. Relacdo velocidade - forca muscular

Um misculo isolado sujeito a uma carga constante, por exemplo suportando um peso, se
for estimulado, inicialmente se encurtard, parando em seguida. Variando-se a carga ¢ possivel
relaciond-la com a velocidade de encurtamento, sendo obtida a curva velocidade - forca
muscular. Quando a velocidade de encurtamento ¢ maxima, o musculo nio estd sujeito a
nenhuma carga, isto €, a forga muscular € nula. Se por outro lado o musculo nio consegue se

encurtar, ainda que seu comprimento seja Gtimo, senfio apenas suportar a carga, a velocidade é
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nula e a forga assume o valor maximo (Figura 2.11). Forgas maiores do que a maxima aplicadas
ao musculo levam seu alongamento até um limite de aproximadamente 180 % da for¢a maxima:
aumentos subsequentes de forca levariam a alongamentos drasticos no musculo. A relagdo entre

as curvas forga - comprimento e forga - velocidade esta mostrada no item 3.1

0 C5vm

Figura 2.11: Relacdo forca-velocidade para ativacdes mixima e parcial. No eixo x estd representada a
velocidade de encurtaments, a velocidade do miscals com sinal oposto {Zajac, 1989).

2.1.4.4. Periodo de laténcia

Apos a despolarizagdo do sarcolema, como resultado de um potencial de agdo na jungdo
aeuro-muscular, o musculo comega a encurtar-se depois de um certo periodo de laténcia. Este
periodo n8o depende apenas da magnitude da carga, mas também da maneira como esta &
aplicada. A chamada pré-carga ¢ aplicada quando um musculo estava submetido a uma tensdo
inicial quando estimulado. Um misculo na condigio de pos-carga é aquele em que a carga € g
estimulagdo lhe s30 apresentadas simultaneamente {Shauff et al, 1993),

No caso da pré-carga, o periodo de laténcia pouco se altera com o aumento da carga,
seus elementos elasticos j& estdo distendidos. Este atraso na resposta de um masculo em pods-
carga, por outro lado, depende fortemente da magnitude da carga aplicada, uma vez que seus
elementos eldsticos se distendem antes que o misculo comece a se encurtar. Além disso, como o

tempo em que os fons Ca’ estdio presentes no citoplasma depende do potencial de acdo e dos
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eventos dinAmicos decorrentes, o aumento no periodo de laténcia limita o tempo disponivel para

gque o musculo se encurte.
2.2.2. Modelos matematicos microscépicos da contraciio muscular

Tomando o nivel da estrutura molecular como aspecto fundamental de analise, os
modelos microscopicos fornecem uma base consistente para a compreensio da mecénica
macroscopica muscular. Nestes modelos os musculos sdo tomados como transdutores de energia,
transformando a energia quimica em mecnica e térmica. A aplicabilidade em sistemas mais
complexos - na mecénica do movimento ou no controle motor - é por hora pouco viavel, dada
sua complexidade matematica e o grande numero de parimetros a serem definidos para cada
musculo. A literatura tem, no entanto, reportado modelos que incorporam as hipoteses basicas da
teoria microscoOpica classica da contragio com vistas a utilizacio em sistemas musculo-
esquel€ticos mais gerais. O modelo Distribution Moment (DM) apresentado por Zahalak ¢ Ma
{Zahalak, 1992) ¢ um exemplo.

2.2.1. Modelos microscépicos convencionais {tipo Huxley)

Introduzido em 1957, utilizado e aperfeigoado desde entfio, o modelo de Huxley goza
ainda de suficiente credibilidade. Seu ponto de partida é que as pontes cruzadas estio ligadas ao
ﬁ%amemcss de actina através de conexBes elasticas, em continuo movimento aleatério ac redor de
uma posi¢do de equilibrio. Independentes umas das outras, as pontes cruzadas podem assumir

apenas dois estados: estdo ligadas ou desligados dos filamentos de actina (Figura 2.12)
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Figura 2.12: Mecanismo de producie de forca muscelar segundo o modelo de Huxley (Talbot e Gessner,
1973). :

O modelo de Huxley é capaz dé prever tanto a tensdo muscular como a taxa de produgio
de calor em fungdo da velocidade (convencionalmente positiva de contragdo e negativa de
alongamento Gessner, 1973). A formacfo das pontes cruzadas ocorre, segundo este modelo,
entre locais especializados dos filamentos de actina (locais A) e miosina (locais M), estes tltimos
movendo-se ao redor de uma posicdo de equilibrio com amplitude £ h (Figura 2.12). Durante a
excitagdo uma ponte cruzada pode ser formada com uma probabilidade f{x) cu desfeita com g(x),
onde x € distincia de M ao seu ponto de equilibrio. Havendo a possibilidade de uma ponte
cruzada formar-se (f{x) > 0) apenas se A estiver dentro do alcance de M, g serd maxima guando
x for negativo. Na medida em que o musculo se contrai vdo sendo formadas novas pontes, que
contribuem para o movimento no sentido do encurtamento, no entanio, algumas pontes ja
passaram do ponto de equilibrio sem que tenham desfeito suas ligagBes: contribuem assim com
forgas no sentido oposto ao do encurtamento. Se a taxa de desligamento das pontes ¢ limitada,
demorando algum tempo para serem desfeitas, contribuirfio negativamente para a forga muscular,
principalmente em altas velocidades de-contragiio. Isso pode explicar a diminuigio da forga de
contragio com o aumento de velocidade de contragdo. |

O modelo de Huxley prevé também que véarias ligacBes sfo abertas e fechadas
simultaneamente; também, que um local A esta ao alcance apenas de um local M, ainda que os
locais A e M possam estar espacados diferentemente ao longo das moléculas de actina e miosina.

Tendo em conta as taxas de aberfura e fechamento das ligagBes, a raxa ou probabilidade de
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mudanga de ligagdo n de todos os locais M se combinarem com locais A numa posigio x é dada

por:

D (1= ) ()~ ng(x) @1
it

tal qué
flx) = taxa de formag8o de ligagdes por segundo

g(x) = taxa de rompimento de ligagdes por segundo

O tempo pode ser eliminado desta equagio a partir da introducdo da velocidade relativa (vie)
entre os filamentos finos e grossos:

én én

a e @2
Sabendo que a velocidade de encurtamento v = -2vy; , uma vez que em cada sarcomero existem

dots grupos opostos de filametos finos (figura 2.5):

1 dn

5 Vg = 0= (EG)+80)n (2.3)

Integrando as equagdes acima para trés intervalos (x <h, 0 <x < h e x > h) com 2s condigfes
iniciais

a(h) = 0 e n{0+) = n(0-)

temos que
n{x)=0 parax > h (2.4)
n(x)= E%[I - e““@"""'}f“z”h“] para 0<x<h (2.5)
+g, _
n{x)= %“%fg[i A i parax <0 (2.6
7 Tt E o
tal que:
v =h (fitg:)
fi=1fh)
gi=g(h)
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gzm g(x)) X < 0

Pode-se notar nas equagdes 2.5 ¢ 2.6 que n diminui com o aumento de v e atinge seu valor

maximo em X = 0, anulando-se em x = h.

A forga média F desenvolvida em um local M corresponde & razio entre trabalho

realizado pelo elemento contratil e a distancia a entre locais A

b ’ f )
}F:éﬁj‘n(x)dx:ml"f—h;mmf‘—lﬂi 1_1[1—e‘“’" I+—= +g‘ h( 7)
a- 2 ay W/ 1]

tal que k € a constante de rigidez da ligagiio e kh’/2 é o trabalho mecanico maximo. Sendo m a
densidade de locais M por unidade de volume muscular, a poténcia mecanica desenvolvida pelo

musculo pode ser expressa como:

W, =mFv=w, 0V 1~ —f1-e v ]+ (£ +g‘} 1@ 2.8)
ay v 2“‘”\ g; J

A fraglo (1-n) de ligacdes desfeitas permite o calculo da poténcia total liberada pelo misculo em

fungdo da energia de ligagdo de uma ponte cruzada (e):

2 - _

w_-emh E_%JHE__,(;“ o2 ﬂ R
a2 v gy ]

A eguaglo 2.7 é capaz de reproduzir a relacio velocidade-forga muscular, desde que

relagbes empiricas (equacio de Hill por exemplo, item 2.3.1) sejam utilizadas na estimagdo dos

pardmetros £, g e w (Talbot e Gessner, 1973). O modelo basico de Huxley continuou sendo

aperfeigoado € formalizado por outros pesquisadores, entre eles T. L. Hill (Hill et al | 1975).

2.2.2, Modelos microscopicos nic-convencionais

Além do classico modelo de Huxley, alguns autores percorreram caminhos diferentes na
formulaglio de modelos microscopicos para a contragio muscular. De um modo geral, esses
modelos procuram chegar a uma descri¢ho quantitativa do comportamento mecinico dos

musculos esqueléticos, a partir de eventos bioquimicos ocorrendo nos filamentos musculares,
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Uma analise ampla e detalhada esta fora do escopo deste trabalho, para uma revisdo, ver Zahalak
{1992).

Um dos modelos ndo-convencionais ¢ o desenvolvido por Kaplan (1966), Bornhorst ¢
Minardi (1970), estes autores partiram da hipotese basica que pontes cruzadas poderiam ser
modeladas como conversores lineares de energia. A partir de um formalismo termodindmico
puderam relacionar o nimero de pontes cruzadas formadas com a velocidade de contracio,
reproduzindo a relagio velocidade - forga muscular (item 2.1.4.2). Foi também relacionada a taxa
de liberagdo de energia com a forga e a velocidade de contragio, em termos de pardmetros
obtidos experimentalmente.

Iwazumi (1978) propds um outro modelo, no qual a hidrélise do ATP geraria cargas
elétricas separadas nas pontes cruzadas. Sobre os campos elétricos gerados os filamentos finos
ficariam suspensos: ndo existiria propriamente uma ligagio mecinica entre a miosina e a actina; a
energia armazenada neste capacitor coaxial seria a fonte da forga contratil.

Tirosh et al. (1978) propuseram outra teoria, onde a hidrolise do ATP na miosina criaria
uma corrente de protons dentro do sarcdmero; esta corrente seria responsavel pela criagdo de um
gradiente de pressdo e um fluxo de sarcoplasma das estruturas Z em direg#o a linha M. Segundo
este modelo, o musculo seria comparado a um sistema hidraulico, capaz de gerar forga ou

movimentc dependendo das suas restriges.

2.3. Modelos macroscopicos

Outro enfoque diferente dos modelos descritos nos itens anteriores € o que propde
modelos macroscopicos para a contragio muscular: a partir do comportamento do musculo, este
€ tratado como um sistema meclnico macroscopico, compesto de massas, molas, amortecedores
e elementos contrateis. Apesar destes modelos nfio levarem em conta aspectos essenciais
relativos 4 natureza da contragdo muscular, sdo de extrema utilidade para aplicacSes de

engerharia.

Os prnimeiros modelos macroscOpicos do comportamente mecénico dos musculos

esqueléticos foram os chamados viscoelasticos, apresentados por Gasser ¢ Hill (1924) e Levin e

Wyman (1927). Estes modelos propunham, a partir do comportamento observade no misculo
sartorius de rd tetamizado, que um musculo poderia ser modelado por dois elementos elasticos

(molas) em série: um dos elementos teria um amortecedor em paralelo e o outro ndo. O proprio
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A V. Hill fo1 o principal critico desta teoria, depois de suas medidas de produgdo de calor do
musculo durante a contragio mostrarem-se maiores durante alongamentos lentos do que em
contragdes isomeétricas - ao conirario do que um modelo viscoelastico poderia prever, isto é, um
aumento da energia dissipada. Estes modelos continuam aplicaveis em alguns casos particulares,
por exemplo quando a operagdo dos musculos estiver restrita a estimulagdes constantes {Hogan,

1985),

2.3.1. Modelos tipo Hill

Os modelos derivados da proposta inicialmente apresentada por A, V. Hill em 1938
possuem caracteristicas de tratabilidade - ou seja, sdo suficientemente simples - ¢ compreensio -
sdo capazes de modelar satisfatoriamente os principais fendmenos macroscopicos observados na
contragdo muscular - que os tornaram os mais utilizados até entdo em estudos de dinimica e
controle de movimento. Na Figura 2.13 podem ser observados os componentes basicos deste
modelo: um elemento contratil (CE), no qual a forga muscular é gerada a partir da energia

quimica disponivel, um elemento eléstico em série (SEE), responsavel pela resposta mecanica do

musculo a alteragSes de comprimento rapidas. Se um musculo esta sendo submetido a
alongamentos ndo-despreziveis, ¢ comum a inclusio de um elemento elastico em paralelo (PE),

atuando como uma mola passiva.

40} {contraction] _F i)

“"'"_ Hynamics } a (g} M "
X
FCE - CE
FM SEE : FM
it i 12 ] e
e R
M PE

Figura 2.13: Estrutura funcional do modelo de Hill mostrando o elemento contritil {CE}, o clemento
elastico em paralels (PE) ¢ o elemento eldstico em série (SEE) (Zajac, 1989).

A partir de medidas de forga isotdnica em misculos tetanizados, sabe-se que quando esta

aumenta os musculos se contraem mais lentamente (item 2.1.4.2). Foi proposta entdo por Hill
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uma relag@o empirica hiperbolica que ajustava a dependéncia da velocidade maxima de contragdio

{v) com a forga muscular (f) (Figura 2.14):

(f +a)v+b)=const. (2.10)

tal que:
v ¢ a velocidade inicial (méaxima) de encurtamento
f € a forga muscular
a e b sio a constantes e b = a (v/Fp,)

¥
, Ve
O Q2 048 0608 I

Figura 2.14: Hipérbole de Hill. Os dados experimentais de contragdes isoténicas do miisculo sarforius de
ri foram ajustados com a equacio empirica (v/v,,H0,25) (F/F,+0,25) = 0.3123; neste teste, v,=5.2 cm/s e
Fp=65 gf (Talbot e Gessner, 1973). '

Hill obteve a relagio acima através de medidas da poténcia muscular, mecnica e térmica,
durante a contragdo isotdnica. Inicialmente, o calor liberado na contragdo isotdnica (Qy) foi
considerado como a soma do calor liberado durante a contrago isométrica (Qw) e do calor

liberado devido ao encurtamento (Q.}:

Q,=Q,+Q, @11)

Hill constatou que Q. era proporcional apenas a distincia encurtada - ou que sua variagio
temporal era proporcional a v. No entanto Qy, o calor total, diminuia com o aumento da forga. A
poténcia total no musculo, soma da poténcia mechnica (fv) e do calor extra dissipado por acdo da

viscosidade no encurtamento (Q.), pode ser expressa como

W=fv+Qe=fv+av=b{f_ -f) (2.12)

tal que f, ¢ a forga muscular maxima (ou seja, para v = 0). Somando ab + bf nos dois lados da

equacdo acima
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(f+a)v+b)=bla+f,) (2.13)

mas Hill percebeu posteriormente que a dependia de f (Hill, 1964)

a(f) = 016f_+018f (2.14)

Apesar das equacdes 2.13 e 2.14 descreverem com maior precisio a relacdo forga-
velocidade, a equagdio original de Hill (2.10) continua sendo empregada com suficiente
credibilidade para muitos masculos. Wilkie (1950) notou que hipérboles geometricamente
semethantes eram obtidas para varios musculos, mostrando que a variagdo da velocidade com a
forga ocorria de maneira até certo ponto invariante. Normalizando 2.10 pela for¢a maxima (f,) e

pela velocidade maxima de contragfo sem carga (v):
f, 4\v, 4/ 16

uma vez que para muitos musculos vale a relagio:



(2.16)

Abott e Wilkie (1953) mostraram que a equacio de Hill normalizada (2.15) se aplica para
musculos que se encontram em diversos estados de alongamento ou contragio, e nio apenas no
comprimento Otimo. Assim, a forca do elemento contratil é completamente definida, para uma
estimulagdo tetdmica, se a curva for¢a-comprimento ¢ levada em conta além da curva forga-
velocidade. A for¢a muscular ¢ entio uma fungio de duas variaveis, uma relacdo forca-

comprimento-velocidade (figura 2.15).

1.8

Valogitade (L /s)

=2
W

Y Tod ‘ gorog”

ettt
a0t )

Figura 2.15: Relagdo forga-comprimento-velocidade para miascalo interno reto de rato {Zierler, 1978)

Este modelo basico possui alguns pequenos desvios, dependendo das condicdes
especificas de operagiio. Miisculos que se contraem a partir de um comprimento inicial elevado
encurtam-se mais lentamente do que aqueles que estavam inicialmente menos extendidos; a
duracdo da estimulagdo, se longa, diminui a velocidade de contragdo, processo ligado

provavelmente ac metabolismo energético (Zierler, 1978),

A partir das relagBes expostas acima, ja é possivel calcular a poténcia muscular. Sendo a

taxa de calor gerado no encurtamento {Q, ) proporcional a velocidade de encurtamento:

Q, =Q,, +(016f, +018f)v (2.17)

incluindo o termo fv da poténcia mecinica e considerando a = 0.25, a poténcia muscular total,
entendida como a soma da taxa de produgio de calor e da poténcia mecdnica durante a contragio

isotOnica, fica;
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W=Q,_ +025f v+fv (2.18)

e utilizando a relagio determinada por Hill para o calor isométrico,

Q,, » -2 (2.19)

temos que uma expressdio para a poténcia muscular seria:

. f f '
W= *’*Vmiﬂwwv 16— — (2.20)
16 L Vo fm Vi & _

que, a partir da equagdo 2.15 da hipérbole normaf,izada de Hill (Talbot e Gessner, 1973), pode

ser expressa em fungdo apenas da velocidade de encurtamento ou da forga muscular: -

T e @2
L I+4l:,,,,,vm ] _
| i )
W= lnVe 1+(1+£} T34, = 208 20{) (2.22)
16 £ )\16f, +64f -

A equagdo de Hill normalizada (2.15) ¢ a base para a determinagdo da curva velocidade-
forga muscular. As equacdes 2.20 a 2.21, por sua vez, podem fornecer importantes subsidios
para estudos do metabolismo energético muscular; em sistemas de estimula¢fo elétrica neuro-

muscular, poderéo ser uteis no estabelecimento de estratégias de controle.

3.2. Outros modelos macroscpicos

O modelo pionero de Hill foi um passo importante para diversos desenvolvimentos
posteriores. Sua formulagio contemplava apenas o encurtamento muscular, em condigBes de
estimulagdo méxima, com variacBes pequenas de comprimento. Por um lado, alguns autores
como Wilkie estudaram os limites de predigdio e aplicabiiiéade' do modelo original, enquanto
outros, como Winters e Zajac preocuparam-se com a sistematizacio das equagdes da contragio e
dos parémetros necessarios para sua simulacfo.

Winters {Winters, E%O)-refomuicu as relagOes basicas de forga-velocidade ¢ forga-

comprimento. transformaram-se em relagBes torque-velocidade angular e torque-deslocamento
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angular. O comprimento muscular era tomado como um ihgulo 0 da articulag:éo, a menos de um
elemento elastico em série, afastando-o um pouco do valor real Ao mesmo tempo, forgas
musculares desenvolvidas por diversos misculos sinergistas’ eram consideradas em conjunto,
tendo em conta os bragos de momento (item 3.3.5) de cada misculo. O modelo de Zajac esta
explicado em detalhes no capitulo subsequente deste trabalho. |

Outro modelo a ser mencionado ¢ o desenvolvide por Hatze (Hatze, 1981) - segundo seu
autor um modelo miocibernético do misculo esquelético - e exposto em diversos trabalhos.
Supde inicialmente que cada sarcOmero se comporta um elemento independente com
propriedades mecénicas de um musculo inteiro, no sentido de Hill Depois de um longo
desenvolvimento, chega numa formulacio de estado de 5* ordem com duas variaveis de controle
por musculo. Das cinco variaveis de estado, duas medem a proporgdo de fibras estimuladas e nio
estimuladas, assim como seus graus de ativagfio, outra variavel de estado € o comprimento do
elemento contratil. Uma das variaveis de controle se refere a frequéncia média de disparo das
unidades motoras, enquanto a outra a taxa de recrutamento. Do ponto de vista pratico, o modelo
de Hatze € por ora pouco viavel, dada sua grande complexidade: um tGnico musculo exige a
definicio de 28 parimetros.

Uma classe diversa de modelos sdo aqueles em que o musculo ¢ representado como um
sistema dinfimico, com poucas referéncias 4 sua natureza fisiologica. Dada uma entrada x{t), a
resposta y(t) € determinada pela convolugio de x(t) com uma fungdo de transferéncia G{t) que,
representado as propriedades dinimicas de um musculo, é encontrada a partir de técnicas de
identificac@o linear de par8metros Sistemas SISO lineares de 2* ordem foram capazes de
reproduzir satisfatoriamente o comportamento de misculos em contracBes isométricas, tendo a
excitagdo neural como enirada e obtendo como resposta a forga muscular’. Em contragfes nio
isometricas, modelos do tipo MISO podem ser utilizados, dependendo a forca muscular
simultaneamente da excitagio neural e do comprimento muscular (Cannon e Zaha'lé.k, 1982).
Foram também utilizados modelos ARMA para representar a relagio entre registros
eletromiograficos {enquanto representacdo da excitagfio neural) e a forga muscular (Sherif et al
1983). Quando modelos lineares ndio eram suficientes para reproduzir as diversas condigdes de
operagio desejaveis, alguns autores langaram mio de modelos n3o lineares. Técmicas de

identificagdio ndo-linear de parimetros passaram a ser utilizadas, com diferentes graus de

' Muisculos sinérgicos produzem numa mesma junta um torque de mesmo sinal. Se produzirem torques em
sentidos opostos, sdo chamados anfagdnicos.
° Aos modelos que ndo fazem referéncia 4 natureza fisiologica dos musculos, di-se ¢ nome de ndo-
paramétricos. cnquando modelos que o fazem - como o de Hill - ainda que levando em conta dados
experimenials. s30 chamdo paramétricos (Durfes, 1992).
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complexidade (Marmelis e Marmelis, 1978, Durfee ¢ McLean, 1989, Durfee, 1992). Crago
(Crago et al, 1990) propds um modelo nfo-linear discreto, que  reproduziu com sucesso

variagOes aleatdrias na estimulagdo e no posicionamento de membros em gatos.
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Capitulo 3

Dinamica da Ativacdo e da Contragdo Muscular

Dentre os varios modelos mateméticos encontrados na literatura que procuram reproduzir a.
dindmica da contragdo muscular, optou-se neste trabalho o modelo de Zajac. Os fundamentos, a
notagdo e a implementacido deste modelo serfo mostradas, assim como a origem dos parimetros
musculares necessarios para a sua simulacdo. Foram feitas algumas modificagdes no modelo
original de Zajac, com a inclusio de elementos elasticos e viscosos. A dindmica da ativagdo
muscular, qué procura reproduzir a a¢fo da Estimulagio Elétrica Neuro-Muscular no Processo
de contracdo, € também discutida, assim como resultados de simulagdes para musculos isolados,
visando_ a obtengdo de um modelo dindmico linear equivalente para um musculo e para atuadores

equivalentes de torque nas articulagdes.

3.1. Modelo de Zajac

Uma das versdes mais interessantes do modelo de A V. Hill ¢ a formulada por F. Zajac.

Possui diversas qualidades que o tornam conveniente para sumulgBes da dindmica do sistema

- musculo-esquelético. Sua principal caracteristica ¢ a importincia que assume a mecénica do
tendiic, como um vinculo mecinico enire 0 elemento contratil do musculo e a forga exercida

entre as extremidades do musculo. Outra aspecto interessante é a sistematizagio que consegue

realizar, partindo de relagBes genéricas de forga-velocidade, foﬁ;a—deslocamenio e de rigidez no

tenddo. Todas as varidveis de entrada: ativacio, velocidade e comprimento do atuador masculo-

tendineo, e resposta: forga na extremidade do tenddo, sio adimensionalizadas. Cenhecendo-se o

comprimento 6timo, a velocidade maxima de encurtamento do elemento contrati! sem carga, a
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forga maxima isométrica e o comprimento do tendio relaxado, podem ser utilizadas relacdes
genéricas da dindmica da ativaciio e da contra¢do. Outra vantagem deste modelo € a longa lista
de trabalhos publicados em que foi utilizado {Khang e Zajac, 1989, Yamaguchi e Zajac, 1990,
Kuo, 1995, Riener et al, 1996, Legreneur el al,, 1996, etc.), alguns dos quais retnem os
parametros necessarios para aplicagdes em membros inferiores {Hoy et al , 1990).

A Figura 3.1 apresenta um diagrama de blocos basico para um atuador musculo-tendineo
genérico, segundo a proposta de Zajac. Numa determinada operaggo de um membro, por exem-
plo a flexdo do joelho, um masculo sofre um processo de encurtamento: pode-se observar a
variagdo do comprimento e da velocidade do musculo, a partir de um dispositivo de medico
adequado’. O grau de ativagio a(t) é obtida a partir de uma filtragem passa-baixa do sinal de
excitagdo neural u(t), estimavel a partir do registro eletromiografico do musculo. Subtraindo da
velocidade de encurtamento do atuador musculo-tendineo a velocidade do musculo ¢ obtida a
wvelocidade de encurtamento do tendio; multiplicando este valor pela rigidez do tendio, é encon-
trada a derivada temporal da forga no tendio, integrada em Seguida. Se o dngulo de inclinacio
das fibras musculares é desprezivel (item 3.3.6), a forga muscular é a mesma do tenddo?, po-
dendo ser utilizada para estimar a velocidade do miisculo. Serd necessario percorrer as seguintes
etapas até o calculo da forga entre as extremidades dos tenddes:
® Dinimica da ativagfio, ou analise dos eventos dindmicos desde a excitagio neural u(t) até a

ativagdo a(t).
* Adimensionalizacdo dos parimetros musculares: introducdo das versdes adimensionais das
curvas forga-velocidade-comprimento, das propriedades mecinicas e das variaveis do modelo.
# Mecénica dos tenddes.

# Dindmica dos atuadores misculo-tendineos

" Fisiologicamente, velocidade e comprimento de um masculo sio medidos por fibras especializadas do sistema
proprioceptive, os chamados fisos musculares. Externamente, essas grandezas podem ser estimadas desde que
2 velocidade e 2 posi¢do angular de uma articulacdo estcjam disponiveis, contando-se com um modelo
Eeométrico da articulagfo.

“Receptores especificos sfo responsdveis pela monitoragdo da forca no tenddo: os orgdos tendineos de Golgi,
Em sistemas artificiais, a2 medi¢do desta forga € dificil; para tanto, podem ser empregados strain-gages
implantados. Outra possibilidade ¢ a metodologia da Dingmica Inverse {Zzjac ¢ Gordon. 1989; Zajac 1993):
conhecendo-se 08 desiocamer_;tos, velocidades e aceleragSes angulares de uma articulagio ¢ possivel calcular o
worgue total produzide pelas forgas musculares. Um método de otimizagio pode entdo ser utilizado, para
rzsolver o problema da redundincia ¢ estimar 3 forca exercida por cada um dos mdsculos sincrgistas
“Yamaguchi et al, 1995; Khang e Zajac, 1989; Zajac e Gordon, 1988)
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que correspondem aos proximos itens deste estudo. Sera utilizada neste capitulo a seguinte

nomenclatura® (Zajac, 1989):

FM (FM) = for¢a muscular

F™ (FM") = forga muscular quando o musculo estd no comprimento otimo
F® (F°*) = forca no elemento contratil

F™® (F™) = forga no elemento passivo

FT (F") = for¢a no tendio

L* = comprimento do sarcémero

LM(CM) = comprimento do musculo

L}",(ItT ) = comprimento do tenddio

LM (M= comprimento do atuador musculo-tendineo
v¥ (¥™)= velocidade da fibra muscular

v, ™, (¥,™)= velocidade de alongamento da fibra muscular
v EFM)= %feiocidade:‘encurtamento da fibra muscular
v, (V)= velocidade do tendio

VM (¥M) = velocidade do atuador musculo-tendineo
t.{1) = tempo

o’,(6") = tensdo no tendio

e’ = deformacio do tendio

u(t}, u(t) = excitagdo muscular

a(t),a(t) = ativagio muscular

o, = angulo da fibra muscular

L’} = comprimento das fibras musculares projetado no eixo do tenddo
F," = forga isométrica méxima do miisculo

L} = comprimento otimo das fibras musculares (desenvolvendo a forga maxima)
a, = dngulo 6timo da fibra muscular quando L = LY

£, = deformag8o no tenddo quando F' = F

o, = tensdo no tenddo quando F' = F.*

LT(L%) = comprimento do tenddo relaxado

k™ (k**) = rigidez das pontes cruzadas (SEE)

k™ (k") = rigidez do tenddo

E' = moddulo de elasticidade do tendio

A’ = irea da segdio transversal do tendio

;= componente ativa da relacio forga-comprimento
fi,= componente passiva da relagéo forga-comprimento

* Os simbolos entre parénteses - nsualmente com ~ em cima se referem 4 grandeza fisica - forga, comprimento
o tempo - divididas pelos pardmetros de adimensionalizagfio forga méxima {ou forca no comprimenio Gtimo)

?;’i, comprimento Otimo Lti e parimetro de ¢scala de tempo T_. Foram acrescentados alguns simbolos 2
nomenclatura original de Zajac, cujos significados estie mostrados ao longo do capinalo.
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v, = velocidade méxima de encurtamento das fibras musculares
T, =escala de tempo (1, =LY /v, )

Tu»(T,: ) = constante de tempo para contragiio _

T genc>{ Tamer } = CONstante de tempo para relaxamento

B = tact/ Taeact

F™ (F™ )= Forga no elemento elastico em paralelo

FP (F® ) = For¢a no elemento viscoso em paralelo

F(FF) = Forga no elemento contrétil

B(B) = Coeficiente de amortecimento do elemento viscoso.

k™, (k™) = rigidez do elemento elastico em paralelo (PE)

am(d) = curva de recrutamento em funcio da largura de pulso da excitagdo
Ts= 1/f= Periodo entre dois pulso

Te= Tyear = constante de tempo para relaxamento

k = nimero do pulso (0, 1,2, ..)

Tor = torque

ar{t), ar(1) = ativagdo do atuador equivalente de torque

T = constante de tempo do modelo linearizado da dindmica da contragdo
R = constante de for¢a do modelo linearizado da dindmica da contracio
C;, G = constantes caracteristicas dos atuadores equivalentes de torque

t‘;}d?

a(ﬂ.“._._i!(;m’gr'ak» s ¥y . 1 F f FT

1 = -~
™I L Mo E

Figura 3.1: Diagrama de blocos bisico de modelo de Zajac (Zajac, 1989},

=¥
1]

3.1.1. Dindmica da ativacio

A excitagdo neural uft) (item 1.3.1}, interpretada enquanto sequéncia de potenciais de

aglc na jungdo neuro-muscular sofre, do ponto de vista dindmico, um processo de filtragem - o

acoplamento eXcitac;ﬁo-contragéo - até chegar ao estado ativo a(t), ou forca isométrica no

elemento contratil. A evolugio temporal desta sequéncia de eventos recebe o nome de dindmica

da ativagio. Sabe-se também que a ativagdo a{t) esté associada 4 forga isométrica por um

processo de filtragem subsequente, realizado pelos elementos elasticos em série (SEE) e/ou pelos

tenddes. Se o efeito eldstico das pontes cruzadas pode ser desprezado e a aponeurose® ndo ¢

considerada como parte do masculo o SEE ndo desempenha um papel suficientemente relevante,

* Porgiio do tenddo que se insere na extremidade do maiisculo,
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sendo considerado apenas o efeito elastico do tenddo. Nestas condigdes, a evolugdo temporal da
ativagdo até a forga isométrica entre as extremidades dos tenddes recebe o nome de dinimica da
contracgdo, '

Sabe-se entretanto que a unidade funcional prépria de controle da forga muscular é a
unidade motora, e as estratégias de controle envolvem, por um lado, o numero de unidades
motoras recrutadas e por outro a frequéncia de disparo dos potenciais de acdo do neurdnio
motor. Com vistas a impletentagiio computacional, é conveniente utilizar um modelo paramétrico
SISO (com apenas uma variavel de controle) que consiga reproduzir de maneira satisfatoria o
comportamento dindmico de um atuador musculo-tendineo, sem ser excessivamente complexo -
introduzindo economia computacional. Deve representar, além disso, um acoplamento direto, em
termos de forga, entre a origem ¢ a inser¢do de um musculo no sistema musculo-esquelético,
auxiliando a comprovagdo experimental de modelos computacionais. Outro aspecto conveniente
deste modelo SISO € a possibilidade de se associar a cada um dos estados u(t) e a(t) registros
eletromiograficos retificados e retificados e filtrados, respectivamente (Zajac, 1989). Um
processo dindmico deste tipo capaz de relacionar u(t) com a(t) pode ser expresso pela seguinte
equacido:

da(t) f1)

1 _  Lo L),
- +Lﬁfﬁ+[i Blu(t)} | a(t)—ttmj RUNRER)

sendo B = Tact/Tdeacr; COMO 0 tempo de ativacdo € sempre inferior ao de relaxamento, 0 < < 1. Se

o musculo estd com excitagio méxima (u(t)=1), o termo — (B +[1—Blu(t)} assume o valor
z _

act
1/1at. Do contrario, se u{ty=0 esse termo ¢ igual a 1/74.., ou seja, o musculo se contrai mais
rapidamente do que relaxa Uma formulagio ligeiramente modificada desta mesma equagio &

apresentada por Piazza e Delp (1996).

A equacgio 3.1 expressa .a relagfo entre a excitago neural e ativagio, independentemente
do tipo de modulacio de forga. Se mais unidades motoraé estdo .sendo recrutadas ou se a
frequéncia de disparo aumentou com o crescimento de u(t) (item 2.1.3.2), o modelo nfio € capaz
de distinguir. O efeito. destes dois mecanismos pode no entanto ser considerado equivalente,
assumindo u(t) como um valor figuido da excitagio neural (Zajac, 1989 ; Khang e Zajac, 1990).
Esta equagfo ¢ aplicavel tanto em condigdes ﬁsioiégicaé normais quanto na Estimulagdo Elétrica

Neuromuscular (item 3 4).
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3.1.2. Adimensionalizacio

Um modelo SISO genérico para a dinimica da ativagdo e da contragdo requer versdes
genéricas da equagdo 3.1 e das relagSes forca-comprimento e forga-velocidade. Utilizando as

constantes de tempo adimensionalizadas por t.: T,,,,%,.,., além do tempo adimensional © = t/1,,

a equagdo da dindmica da ativagio normalizada fica:

da(‘t) + I:ZTI""(B +[} - B]U(T))} a(‘{') e [:I—) . U{T) (32)
drt T t

act aot

sendo que B ndo se altera. -

As curvas forga-comprimento ¢ forga-velocidade tém seus eixos de forca muscular FM

divididos por F;', resultando na forca muscular adimensional F¥ Os eixos L™ e V™, divididos-

por L§ e Vn respectivamente, ficam expressos pelas grandezas adimensionaisL™ e ¥™ (Figura

3.2).

passive
1L active é

J;.:‘

1/ | M

o5 1.0 1.5

Figura 3.2: Curva for¢a-comprimento (A) e forca-velocidade (B) adimensionais (Zajac, 1989).

Assumindo por ora o = 0 € v,=10LY para um musculo cem pequenc dngulo de inclina-
¢80 e possuindo uma propor¢io média de fibras rapidas e lentas, com a(f) = 1 a 37°C, o valor da

escala de tempo (1, = LY /v,, ) fica 1=0,1 s (Zajac, 1989),
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3.1.3. Mecanica dos Tenddes

Do ponto de vista mecénico, um tenddo pode ser modelado como um sistema elastico ou
viscoelastico; considerando apenas o efeito equivalente a uma mola elastica, um tendio especifico
pode ser definido a partir da area AT da sua secdio transversal ¢ do seu comprimento L; seu
estado mecanico, por sua vez, depende da deformagiio €' e da tensdo 6 na sua secdo transversal.

Tens#o e deformagio sio definidos como:

T
o’ ﬂ% (33)
ToLT -1 ‘
er = AL :( ) (3.4)

L’E‘ LT

3 3

A curva tensﬁe-defbrmagéo do tenddo (Figura 3.3) mostra trés regides distintas: inicial-
mente ¢ ndo linear, com modulo de elasticidade E' pequeno. Em seguida; atravessa uma longa
faixa linear; com aumentos subsequentes da tensdo, aproxima-se da regiio de falha, com tensdo
limite de ruptura na ordem de 110 MPa. Na regido linear, tensio e deformagio relacionam-se

atraves da lei de Hooke:

o =E"" | (3.5)
¥Fazendo
_E;_ =E" A%?
A L,
temos que
TAT . '
F'= ELf*m(LT ~-L}) (3.6)

Dividindo F' pela forca isométrica maxima e o alongamento por comprimento otimo, a

equacdo 3.6 normalizada fica

1 _ E;f [%EJ(;? -1 (3.‘7)

3

E a rigidez normalizada do tendio:
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— ETAT LM
ki = T(?%) (3.8)

4]

Em forgas isométricas maximas foi verificado que (Rack e Westburrry, 1984).

]
v _ K
0

ol =% =32 MPa (3.9)
A

- =
este valor corresponde a aproximadamente 1/3 do limite de ruptura péra for¢ca maxima. Num
caso extremo de alongamento, onde a forga pode atingir 180 % da forca isométrica maxima (item
1.4.2), o coeficiente de seguranga ficaria em torno de 1,7. Considerando o médulo de elasticidade

do tenddo E' = 12 GPa (Butler et al, 1984), substituindo 3.9 em 3.8, e notando que

L. =LI/LY , a rigidez normalizada de um tenddo genérico pode ser calcutada como:

N

- TY
- :(E;(_L J- {_lia@_ag)( 1 } TS 5
_ ‘ 32MPa

M T
oy AL

\L) I

Figura 3.3: Curva tensdo-deformacio de um tendio, Inicialmente a carva ¢ ndo-linear ¢ K7 assume valo-

res inferiores 4 porgdo linear (Zajac,1989). Acima des™ = .10, a tensdio na seqlo transversal se aproxima
do limiie de ruptura,

3.1.5. Dinamica dos Atuadores Muasculo-Tendineos

No modelo de Zajac, a unidade funcional mais importante é ¢ atuador musculo-tendineo,
a partir do qual ¢ possivel associar 2 mecanica do sistema musculo-esquelético, através do
comprimento ¢ da velocidade dos atuadores, e o controle neural, através da ativagfo a(t), com a

forga muscular (ver Figura 3.1). O comprimento de um atuador misculo-tendineo & dado pela
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soma dos comprimento dos tendSes distal e proximal (L") com o comprimento do musculo
(-L.\!)S.

L‘MT . LM + LT
ou na forma adimensional

D7 =[MLf (3.11)
~ dL . "
s5¢ Y = g—— . a velocidade do tendio fica:
T

vi= M g™ (3.12)

Por outro lado, se F* = ﬁT(ET ~ iz)

dF T
dt

=kT! TS Caileay (3.13)

uma vez que Ii‘f € constante.

Mas pela relagio forga-comprimento-velocidade adimensionalizada (item 3.1 .2), sabe-se

qué W=f (ff“,? M,a(t)). Considerando por ora o angulo de inclinagio da fibras ao = 0, a forca

no musculo € igual a forga no tendio (FM =F") Desta maneira, a equagio 3.13 da dindmica da

contragdo para um atuador misculo-tendineo fica:

d}?f
dt

- ’;’.Ef(sf;m - f({M,FT,a(x))} (3.14)

A equagdo 3.14 diferencial nfo-linear de 1° ordem representa a esséncia do modelo de
Zajac. :

3.1.6. Efeito do Anguio de Inclinacio da Fibra Muscular

Alguns musculos n3o possuem suas fibras contriteis na mesma direcio da linha
geometrica que liga a insergio 4 origem. Neste caso, o de um musculo penado, as fibras estio

dispostas paralelemente numa dada inclinaciio o com relagio aos tenddes (Figura 3.4). Em

'i‘-
3

* Um atuador pode ser classificado com rigide ou eldstico em fungfo da razdo =y = L:. Para wm atuador
9

rigido, estarazfoestéemtono de 1 para um elastico, na ordem de 10,
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musculos com « elevado®, a forga realizada pelas fibras musculares ¢ sgnificativamente superior &
realizada pelo tenddo; além disso, o encurtamento ou alongamento do atuador musculo-tendineo

reflete mais intensamente a deformagdo dos tenddes do que dos elementos contrateis.

Figura 3.4: Arranjo dos elementos eldstico ¢ contratil dos atuadores misculo-tendineos, levando em conta
o dngulo de inclinagldo da fibra museular (Zajac, 1989).

Observando a Figura acima, a relago entre a forga do tenddo e do musculo, é dada por:
F'=F" cosq (3.15)
¢ o comprimento do atuador musculo-tendineo:
LM =T QL-‘" cos ' (3.16)

Dividindo 3.15 e 3.16 por F' e L} respectivamente, sio obtidas as equacdes na forma adi-

mensional:
F'=F" cosa | (3.17)
DM =TT+ Meosa | (3.18)

E conveniente expressar o comprimento do musculo em fungdio do comprimento do atuador
msculo-tendineo, para utilizagio na relagio forga-comprimento. Se F¥ = k' (gr - Ei) isto é:

-
S bt | |
LM = (3.19)
CoOsQ

o comprimento do musculo pode ser expresso, a partir de 3.18 € 3.19 como:

® Por exemplo o misculo soleus, com o, = 25°
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LY = = (3.20)
COsSCY L0580

Para musculos ndo penados (c,=0), as equagdes 3.17 e 3.20 ficam reduzidas a-

FM=FT (3.21)

e [~ FT
M - [ —(LT +WJ (3.2

3.2. Relagdes Constitutivas e Parimetros dos Atuadores Mﬁscuie—Tendineos_ _

A utilizag8o da metodologia exposta acima num problema concreto de biomecinica do

movimento requer:

a) a obtengdo da equagio VM = f(i“,l? M,a(t)) a partir do conhecimento das relagdes

forga-deslocamento-velocidade genéricas de um musculo.

b) a determinacio dos pardmetros especificos de cada atuador musculo-tendineo, isto é:
forca maxima (N), comprimento otimo (m), angulo otimo da fibra muscular (graus) e com-

primento do tendio relaxado.

A velocidade de contragio do musculo em fun¢do da ativagio, da forga e do compri-
mento do musculo pode ser determinada a partir da relagdo forga-velocidade (fv) e forga-com-

primento {fl) adimensionais (Figura 3.2). Para o encurtamento, a equacdo de Hill normalizadz 3.6

no comprimento 6timo F™' | numa dada ativagio 0 <a <1 fica:

E“i“i\(v? s
{ '*4*4) -+ —‘}‘g : {323)

a a 4

sendo V" = ~V™ a velocidade de encurtamento da fibra muscular. Isolando-a na equagio acima
{ver Figura 3.5}
o _d

vV, = m (324)



A relagdo forga-comprimento possui duas componentes distintas: a ativa e a passiva
(Figura 3.2 e item 1.4.1). A componente ativa (fl,) foi obtida a partir das medidas apresentadas
por Gordon et al. (1966) |, através de uma interpolagdo polinomial; esta componente foi consi-
derada, assim como fv, dependente do grau de ativagdio. f, pode ser expressa pelo seguinte

pohndmio:

fl, =4,9102- T -~ 19,9487 T + 24 6846- T ~8,7224 (3.25)

A componente passiva da forga muscular na relagio forga-comprimento passiva (fl,),
neste trabalho, ndo exerce qualquer efeito até que o musculo esteja acima do comprimento 6timo.
Com o aumento do comprimento a forga passiva cresceria até o proprio valor da for¢a méaxima,
quando o musculo atingisse 180 % do comprimento Otimo; uma equacdo que representa fl, € a

seguinte:

. 0,5(1 + tanh(50L™ — so))
P (e"s ~e)(ef‘M - 1)

Desta maneira, 2 relagdo fl pode ser expressa como a soma das componentes passiva ¢

(3.26)

ativa, multiplicando-se esta ultima pela ativagio 0 < a < 1 (Figura 3 5):

(LY, 2y =,(0*)-a + 11 (T) (3.27)

A equagdo 3.27 ¢ util na verificagio da forga maxima que pode ser exercida pelo
elemento contratil, em fungio da ativagiio e do do comprimento deste elemento. Se a forca

muscular num dado comprimento pode ser expressa como:
FM=f.F" (3.28)

fl deve levar em conta apenas o efeito do comprimento da fibra muscular na capacidade de
geragdo de forga no musculo. Deve-se assim utilizar a equacdo 3.28 com a=1 em 3.27, de outro

modo, o efeito da ativagio estaria sendo considerado de maneira impropria,

Assim, a equagfo 3.24 para a velocidade de encurtamento fica expressa, na sua forma
final;

-~ al— a?“ﬂ _ alfl - a?“
© 4FMfil+a  4FY +afl

(3.29)
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Figura 3.5: Relagdes forga-deslecamento e forca-velocidade a partir das equacdes 3.27, 3.28 ¢ 3.30. Na
figura a esquerda, a curva for¢a-comprimento resultante(- -) ¢ equivalente 3 soma das componente
passiva (...} ¢ ativa {{raco continuo}; sd esta representada a curva para ativacio maxima (a=1). A direita,
a relagfio forga-velocidade estd mostrada para dois valores distintos de ativagio (1 ¢ 6.6).

Para um musculo sofrendo alongamento’ (V™ < 0), a equagio de Hill da relagio forca-

velocidade € dada por (lembrando que * indica o fato da relagdo valer apenas para o compri-

mento 6timo):

M)&
gw ( Vm+m
—=18-08 —B v
a > T i 7’6‘[’;\& {3 30)
Va0
a .

Como F"=F"-fl a velocidade de alongamento normalizada V™ = -¥™ pode ser
expressa como:

- FMa -3l
=

= 3.31
Y 76FY —1448a-11 (331

" A contragdo muscular com alongamento do clemento coniratil recebe o nome de contraglio excénirica,
correpondendeo ao lado esquerdo de relagao f-v. Quando a contragio ocorre siultancamente ao encurtamenio do
clemento contrdtil, chama-se concéntrica, isto € estd no lado esquerde de fv. As contragBes isoméfricas se
situam exatamente sobre a linha vertical que separa os dois lados desta relagio.



Se a contragdo pode ser considerada isométrica V™ = 0 neste caso, a equacio nio-
linear 3.14 pode ser integrada numericamente, sendo obtida a forga muscular para um
determinado alongamento e um certo grau de ativagdo. Hoy et al. (1990) traz um importante
sumério de parmetros especificos abrangendo 18 misculos ou grupos musculares dos membros
inferiores. Os dados anatdmicos obtidos a partir da literatura foram comparados e sistematizados
de modo que fossem utilizaveis no modelo de Zajac. De fato, estes dados provém de diversos
estudos anteriores, com varios cadaveres analisados por diversos pesquisadores; ai reside uma
das principais vantagens da utilizagio de relagBes adimensionais: se todos estes parametros
musculo-tendineos seguem aproximadamente a mesma escaia, € possivel até certo ponto utiliza-

los para qualquer pessoa, desde que a geometria do sistema musculo-esquelético seja conhecida.

No presente trabalho, foram analisados 9 grupos musculares, com os seguintes parametros
extraidos de Hoy et al. (1990) (Tabela 3.1): '

Fectus ilipsoas | gluteus | gluteus |isquiotibi | vasti gastro- solens dorsifle-
femoris maximus | medius alis _ cremius xores
F(;M N) 930 1474 1798 1876 2348 5402 2372 4234 1460
L‘?f {m) 0,082 0.127 0,180 0,681 0,107 0,084 0,048 0,024 0,101
5 7 3.4 9,7 8,7 4,5 148 25 6,9
1T (m) 0,410 0,085 0,001 0,035 0,385 0,225 0,425 0,270 0,235
}":T 5 0,67 0,01 0,43 3,6 2,68 8,85 11,25 7,18
s ‘
¥ zgy’sjﬁ 7.5 56 3750 87,2 16,42 14 4,24 3,33 16,1

Tabela 3.1: Pardmetros dos atuaderes masculo-tendiness
3.3. Modificacdes do Modelo de Zajac

O modelo apresentado originalmente por Zajac (1989) apresenta um comporiamento
satisfatério para a simulacio de um musculo, inicialmente .reiaxado, submetido a uma ativacio
maxima. Neste caso, a curva de resposta temporal de forga, a partir de um valor nulo e atinge a
for¢a maxima, saturando em seguida. Verificou-se (ver proximo item) que o modelo proposto
originalmente ndo atende a outros regimes de operagiio, por exemplo no relaxamento: o mascule
que possui uma forga diferente de zero como condicdo inicial, com ativagio reduzida, nio ¢
capaz de atingir o valor de forga que corresponderia aquela ativagdo. Para corrigir esta limitaco,

s#o introduzidos elementos elasticos e viscosos em série com ¢ elemento contratil. Uma nova

Ly
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dindmica da contragdo aparece com estas modificacdes. Na Figura 36 estd mostrada a

configuragio do novo modelo.

Figura 3.6: Modelo de Zajac modificado com a inclusio de um elemento elistico e um viscoso em paralele
a0 elemento contritil,

A equagio diferencial de primeira ordem que responde ac modelo proposto pode ser encontrada
observando que o comprimento do atuador musculo-tendineo é igual 4 soma do comprimento do

elemento contratil e do tenddo. Se o musculo se encontra inicialmente relaxado-

[Mcosa+ 1% = M (3.32)

Para o musculo que se contrai, a equacgio acima fica modificada:

T
LM cosa +L° + % =LY (3.33)

derivando 3.33%;

—

. T
VVeosa+=—=0
kT

—

F' = -3Yk7 cosa (3.34)
que é semelhante a equagiio 3.13, para uma contragdo isomeétrica e g = 0%,

Outra relagdo fundamental, que deve ser(obse:z‘-vada para a determinagdo da equacdo dife-
rencial deste modelo de Zajac modificado, é que no ponto onde o tenddo se une com o miisculo,

a forga no tenddo € igual 4 soma das forgas realizadas nos elementos contratil, efastico e viscoso.

¥ A equacdo 3.34, que na sua formulagiio genérica fica F ! = g?(%"m -7 aesa) ¢ aplicdvel apenas

quando tenddio esta alongado, ou seja. se L' — L™ >0 Se ¢ tenddo se encontra num coprimento inferior ac
relaxado , a rigidez serd minima, tanto para alongamento quanio para encurtamentio.



cosalF™ + F™* 4 F)=F (3.35)

tal que F¢a forga no elemento elastico, segundo o modelo de Hill {ver Figura 2.13)
FP" ¢ a forca no elemento viscoso (amortecimento}
F" ¢ a forga no elemento contratil

De acordo com a Lei de Hooke, a forga no elemento elastico linear pode ser calculada
9
Como .

F'E = KPEA]M (3.36)

Subtraindo a equagiio 3.32 da 3.33, a variagdo de comprimento do musculo na contragdo,

que tem O mesmo valor para os trés elementos paralelos, fica:

”F”T

™ _
ALY =
k’ cosa

(3.37)

Para o elemento de amortecimento viscoso, a forga ¢ expressa, em funcio da velocidade

de encurtamento como:
FPE = _ByM (3.38)

sendo B o coeficiente adimensionalizado de amortecimento do elemento viscoso. Sua determina-

¢80 a partir de B est4 mostrada a frente.

Da equacdo 3.29
v a'fl—aFM
V, = e
: 4F™ +afl

a forga no elemento contratil pode ser calculada (aqui, a propria forga muscular F™);

flra’? -¥Ma.fl
4vMg

&

B = FN

(3.39)

Substituindo 3.36 a 3.39 na equacio 3.35:

* Uma outra possibilidade de levar em conta a forga no elemento eldstico utilizaria apenas a relacio fi,
mostrada na equacio 3.26; F'F = ﬂp (™ ) FGM
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- FT - fl-
pE(““T }“BV?I + =M
\k cosQL,/ ‘

Manipulando a equagio acima:

gou 2’ -Va-fl _ FT (1 ’k‘*’j 0
s + ' = — =
Y S cosa

-BY)(4%, +a)+ -2’ V2.1

4V, +a

-Q

V.0 (-4B)+ (- Ba-a-1-4Q) +(-Qa+a'f) <0 (3.40)

]

ou seja, uma equacdo algébrica de segundo grau para ¥)'. Considerando, por hipotese, que

B =0, a velocidade de encurtamento pode ser calculada facilmente como:

M a’fl—aQ

© " 4Q+afl G40

Observando a equagdio 3.41, ja aparece um problema quando a = 0: a velocidade de encurta-
mento € sempre nula, neste caso. Se portanto um musculo tem condi¢do inicial de forga ndo nula
e esta sem ativagdo, esta equacio ndo pode ser utilizada, uma vez que ¢ impossivel ao musculo

mudar o comprimento do seu elemento contratil e a forga nos tenddes, segundo a equagdo

r—

(3.34). Ao contrario, se B niio for considerado desprezivel, a equagio 3.40 é resolvida utili-

zando-se a chamada Formula de Baskara, isto é:

b, = ~(Ba +afl +4Q)
¢, =a'fl-Qa (3.42)
oM ~b, 4/b,% ~ da,c,

&

Za,
Calculando 7' através da equagdio acima e utilizando 2 equacio 3.34" fica definida 2 equagioc

diferencial nfo-linear de primeira ordem da dindmica da contragio. Verificou-se ainda, nas

simulagdes da contragfo isométrica utilizando a equagdo (3.42), que o sinal + ou - multiplicando

~n4 M
" Lembrando que V.| = —V



o termo da raiz quadrada depende do valor da ativagio, para fornecer um resultado satisfatorio;

1sto £

v _ ~by - b7 —4a,c,

se a = 0, deve-se utilizar v,
2a,
2
B v by t4/by —dac,
esea=0, v, =
2a,

Se o musculo esta em regime de alongamento (velocidade do elemento contratil positiva),
cabe uma analise semelhante; entretanto, se o alongamento é pequeno, pode ser utilizada a
propria expressdo para o encurtamento, até o limite da fbrga_ muscular do miisculo alongado
atingir 1.4 Fo™; neste caso, pode ser conveniente introduzir uma condi¢do na simulagiio tal que se
a velocidade nomalizada de alongamento V. é superior a 0.15, a forca normalizada no elemento
contratil satura-se no valor de 1.4 F;™ (Kuo, 1995) Para grandes alongamentos, a forga dos
elementos passivos do misculo pode vir a ser significativa (Davi e Audu, 1987). Para uma
revisdo sobre o comportamento de varios modelos da dinadmica da contracdo muscular em regime

alongamento, ver Cole et al (1996).

Resta ainda a especificagio dos pardmetros de elasticidade e viscosidade dos elementos
que foram introduzidos com estas modificagdes do modelo original de Zajac. Segundo Imbar e

Adam (1976} valores médios de k™" e B para o musculo gastrocnemius do sapo sdo:

kK™= 1500 g/cm = 1500 N/m
B=225gs/cm=225Ns/m

Estes dados foram utilizados também por Shadmehr e Arbib {1991} em modelos de dindmica da

contracio.

Se F™ = k™ AL", dividindo os dois desta equagdo por FoM e L™,
FY 1y o
F' F' LY

a rigidez normalizada do elemento elastico em série fica:

M
— FE LO

M
F€3

KE (3.43)



Para o elemento viscoso em série ao elemento contratil do misculo

FDE o Bv?\i

dividindo a equagio a cima por Fo™ e por vy, (recordando, a velocidade maxima de encurtamento
do musculo), que pode ser estimada segundo a equagio t, = L) /v,, , com 7.=0,1);

F DE L,’\OJ VB& T .

M T M M
F, Fot. L,

o coeficiente de amortecimento adimensionalizado é calculado como:

M
—~ LG

B=B 344
F't (3.44)

3.4. Estimulaciio Elétrica Neuro-muscular e Dindmica da Ativacio

O modelo da dindmica da ativacio apresentado no item 3.1.1 diz respeito a0 processo
dindmico que leva a ativagdo neuro-muscular a(t) a partir da chamada excitagdo neural u(t),
entendida como um trem de pulsos gerado pelo sistema nervoso central e transportado até a
juncdo neuro-muscular pelo sistema nervoso periférico, conforme descrito no Capitulo 2. E
possivel, entretanto, associar a excitagdo neural com uma determinado sinal de estimulagio
elétrica artificial.

Os primeiros pesquisadores, que no inicio do século observaram a excitagio de tecidos
vives por pulsos elétricos’, puderam associar duas grandezas que, combinadas, definiam um
limiar de excitaggo: a intensidade da corrente elétrica ¢ a duraciio de um pulso retangular; Weiss
em 1901 e Lapicque em 1909 perceberam que a corrente necessaria para excitar um tecido
aumentava na medida em que a duragio do pulso diminuia. Estes pesquisadores procuraram
estabelecer grandezas capazes de definir a excitabilidade de um tecido: a rechase e a cronaxie. A
reobase era estabelecida como a corrente necessaria para estimular um tecido, com um determi-
nado tamanho e posicio de eletrodo, num tempo infinito. J4 a cronaxie era a duragdo do pulso |
necesséaria para que o tecido fosse excitado com uma corrente duas vezes maior do que a reo-
base. Um eletrodo tipo catodo (negativo) colocado convenientemente era capaz de diminuir, para

um valor abaixo do limiar, o potencial de repouso transmembrinico. A partir de uma certa

"' Para uma revisdo dos fundamentos da estimulacio elétrica em tecidos vivos, ver Geddes ¢ Baker {1989
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corrente, ja era possivel deflagrar o potencial de agio; uma vez cessada a excitagdo, a membrana
voltava ao potencial de repouso. Com o desenvolvimento dos modelos matematicos do potencial
de aglo, procurou-se determinar o valor da corrente transmembrinica necessaria para a
excitagdo neural.

‘O desenvolvimento e utilizagdo de eletrodos, superficiais e implantados para a excitagio
direta de nervos motores ou da membrana muscular, permitiu o estabelecimento dos pardmetros
convencionais da estimulagio elétrica. A utilizagdio pratica, assim como as implicagSes clinicas e
tecnélégicas da chamada Estimulagio Elétrica Neuro-Muscular, podem ser encontradas na
~ extensa literatura sobre o assunto'’. Utilizando normalmente pulsos quadrados, existem 4
parametros que definem o sinal de uma estimulagdo elétrica:

A frequencia (f) com que os pulsos sdo gerados, assim como periodo (T,), tempo total

entre dois pulsos '

e A largura, ou duragio temporal (d) de cada pulso

¢ A amplitude da tensdo de cada pulso

e A amplitude da corrente de cada pulso

Cada misculo possui um resposta especifica aos parimetros de estimulagio. Esta caracte-
rizagdo ¢ feita através da curva de recrutamento de cada musculo estimulado com uma dada
configuragdo de eletrodos. Estas curvas relacionam algum parimetro de estimulagio: largura de
pulso, frequéncia ou amplitude com a forga muscular; sua obtengio ¢ feita a partir de técnicas de
identificac@io de pardmetros (Durfee e McLean, 1989; Durfee, 1992). Usualmente, as curvas de
recrutamento sio apresentadas com o eixo de forgas normalizado entre 0 e 1, tal que 1
corresponde & méxima forga gerada. Alguns autores, como Khang e Zajac (1989), Shutte et al
{1995) entre outros, associaram diretamente a forga normalizada ao grau de ativagio a{t): ou
seja, em condigdes fixas de tensdo, corrente elétrica e frequéncia um misculo estimulado com
uma dada largura de pulso se comporta como se estivesse sendo controfado por um certo grau de
ativaglo. A determinagdo da ativagio, em funglo da largura de pulso, fica a cargo da curva de
recrutamento cujo comportamento € ndo linear. Esta curva possui trés regides bastante distintas
{ver Figura 3.7}:

® Um patamar inferior, onde o misculo ndo responde 4 estimulagio

** Ver por exemplo Crago et al. (1980a e b). Gorman e Mortimer (1983). Wilhere et al, {1983y, Krajl et. al.
(1986}, Stefanoska et al. (1989), Durfee (1989), Jacguer et al. (1989), Cliquet (1988), Minzlv et al. (1992},
Stein, Peckhan ¢ Popovic eds. (1992), entre ocutros.

39



¢ Uma regido de formato sigmoide, onde a relagio entre forga / ativagio e a largura de

pulso ¢ crescente
® Um patamar superior, tal que aumentos na largura de pulso nfo sdo capazes de pro-

duzir respostas musculares acima da forga / ativagio maxima.

MORMALIZED FORCE

PULSEWIDTH (g0t}

Figura 3.7: Curva de recrutamento do misculo tibailis anterioris, identificada através de dois métodos
distintos por Durfee (1992).
A equaglo 3.1 da dindmica da ativagio tem o comportamento de uma equagio diferencial
bilinear: possui diferentes constantes de tempo para ativagio e deativagio (Kuo, 1995).
Considerando por exemplo 7..=0.01 s e B=0.2, a resposta desta equagio a um pulso quadrado

u(t) entre 0.2 s ¢ 0.25 s com amplitude 1 é mostrada na Figura 3.8.
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Figura 3.8: Excitaclo ;&eura! u{t) e reposta a{f} da dindmica da ativacie.
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Uma formulagdo simplificada da dinamica da ativacio ¢ a apresentada por Khang
e Zajac {1989), utilizada neste trabalho. A duracdo (d) usual do pulso elétrico, apresentada
normalmente nas curvas de recrutamento, ¢ da ordem de 107 segundos. Estes autores
formularam entdo uma versio integrada da dindmica da ativagdo, considerando que a fase de

ativagdo € instanténea, ao contrario da deativacio que decai de acordo com Tyea:
‘ —(1~kT, ¥'T,
a(t) = a,(d)- e

para (3.45)
KT, <t<(k+DT,
k=012, .

tal que
an(d) € a curva de recrutamento

T.= 1/f, o periodo entre dois pulsos

Te™ Taeat € 0 tempo de deativagio ou relaxamento da ativagdo muscular

A principal vantagem desta formulacio ¢ de ordem computacional: uma vez que o tempo
de duragio do pulso é muito inferior ao intervalo entre os pulsos, & dindmica da contragdo
muscular € & de corpo rigido, o algoritmo de integragio numérica deveria ter um tamanho de
passo muito reduzido. A equagio 3.45 foi implementada nas simulagdes do modelo dindmico
(programa mmnict42.m, em anexo) conforme a rotina abaixo. Considerando inicialmente que o

nimero do pulso inicial np = 0;

if >=np*Ts & t<{(np+1)*Ts
a=at.*exp((np*Ts-t)/Tc);
$se o tempo atual estid no intervale entre os pulsos,
aplica a equacdo 2.45. at & @ ativacdo anterior
elseif t>={np+1)*Tsg,
if tant < t,np=np+l;
end;
3sendo, incrementa o numero do pulso
calcula at(i)
al{i)=at (i) *exp((np*Ts-t)/Tc);
%aplica a equacdo 3.45 para a nova ativacéio
end;
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Nao foi necessario utilizar a curva de recrutamento nas simulagdes. Considerou-se apenas
que para um valor requerido da ativagdo entre 0 e 1 (calculado pelo sistema de controle, mos-
trado na Capitulo 6), poderia ser especificada a largura de pulso conveniente para aquele
muscule, através da sua curva de recrutamento; a variavel de controle do mﬂséuio continuaria

sendo a propria ativagdo a(t).
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3.5, Simulacao da contracfio isométrica e obtenciio do modelo linear equivalente

A partir do que foi apresentado nos itens anteriores, resta a utilizagdo do modelo de Zajac
para a simulagdo da resposta temporal de forca dos grupos musculares. Destas respostas,
resultado da integracdo numérica da equacgio 3.14, foram identificados sistemas dinimicos
(SISO) lineares equivalentes de 1* ordem. Com os parimetros do modelo linear equivalente de
cada musculo, pode ser estabelecido um outro modelo equivalente, desta vez para o torque numa
articulagdo: agrupados em extensores ou flexores de uma ou mais articulagdes, as respostas dos 9
grupos musculares da Tabela 3.1 sdo somadas convenientemente, resultando em equagdes dina-
micas lineares de torque (extensio e flexdo) para trés articulagdes, isto é, tornozelo, joelho e
quadril. Foi implementada uma rotina em ambiente Aatlab para o caleulo da resposta temporal

de cada musculo e dos modelos lineares equivalentes.

O programa muscl2.m (em anexo) realiza as seguintes operagdes:

1. Definig80 de pardmetros antropométricos (comprimento dos segmentos corporais).

b

Definigao dos sistemas de referéncia (tibia, fémur e pélvis) e das matrizes de transformagio de

coordenadas, a partir da metodologia proposta por Brand et al. {1982).

3. Caleulo de coordenadas das origens ¢ inser¢des dos atuadores musculo-tendineos, a partir dos
dados fornecidos por Brand et al (1982) e Hoy et al. (1990), aplicando as transformagdes
definidas em (2).

4. Calculo da diregdo de aplicacfio da forpa e da magnitude dos bragos de momento com relaciio
a(s) articulag@o(¢Bes) que cada musculo cruza.

5. Determinagdo dos comprimentos dos atuadores musculo-tendineos com base nos itens anteri-
ores ¢ introdu¢do dos parimetros especificos mostrados na Tabela 3.1 Nas simulagBes
apresentadas abaixo optou-se por considerar o comprimento do atuador musculo-tendineo
como a soma do comprimento 6timo do musculo com o comprimento do tenddo relaxado.

6. Estabelecimento do grau de ativagio.

7. Integragdo numérica da equacgio 3.14, utilizando método Runge-Kutta 4-5% a equacio esta

definida na fungBio mmuscl2. m, calculando também o comprimento e a forca do musculo a

partir da forga no tenddo em fungio do dngulo de inéiinagﬁe da fibra muscular (egs. 3.17 ¢

3.20); aplica também a relagdo fl {eq. 3.27) e calcula a velocidade de encurtamento (eq. 342,

do modelo de Zajac modificado).

8. Retorno das grandezas dimensionais de forga e tempo.
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Na identificagdo do sistema linear equivalente pode ser feita uma analogia com um
circuito elétrico RC paralelo com uma fonte de corrente. A equacdo diferencial de um destes
circuitos ¢ a seguinte: *

dav 1 I
— i+ ——=V-—=0 3.46
dt  RC C (3.46)

tal que R, C, V e 1 sdo respectivamente a resisténcia, a capacitdncia, a tensdo e a cor-

rente fornecida pela fonte. Sua resposta temporal ao estado nulo, para uma excitagio tipo de-

grau unitario € dada por:

V(t)=R({l-e *¢) (3.47)

sendo o produto RC a constante de tempo do circuito, ou o tempo necessario para a tensdo

atingir 63% do valor de regime. Para um degrau unitario, este valor ¢ igual a R.

A analogia permite associar a tensio no capacitor V com a forga nos tenddes F'; fa-
zendo a constante de tempo T=RC, ou C=T/R, a equacio equivalente para o atuador misculo-

tendineo fica;

dFT 1. R
e R, 348
dt T T - (3.48)
€ a resposta:
FT=R(1-¢'7) (3.49)

Medindo a forga em regime do atuador nfio-linear e a constante de tempo, sfo identificados R e
T. As respostas do sistema ndio-linear para a forca muscular e para o sistermna linear equivalente
mostraram-se suficientemente proximas, como mostra a Figura 3.9 para o masculo rectus

Sfemoris.
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simulacao da forga isométrica do musculo rectus femoris

1000 , , M e -
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Figura 3.9: Resultade da simulagio do atuador nio-linear e linear equivalente para o misculo rectus
Jemoris. O eixo y indica a forga entre a origem e a insergio do misculo, isto é, a forga ne tendie,

A resposta a excitagio nula do mesmo musculo, para uma forga inicial igual 4 metade da

forga maxima pode ser observada na Figura 3.10. A forca muscular decai rapidamente.

simulagéo da forga isomeétrica para o muscuo rectus femaris
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Figura 3.10: Resposta 2 ativacho nula (a(t)=0) para o misculo rectus femoris com forga inicial F,*V2,



Miisculos com L] elevado' apresentaram problemas de estabilidade na simulagio se for
utilizado o modelo original de Zajac, sem a inclusio dos elementos elasticos e viscosos em

paralelo ao contratil. Nestas condigdes, o musculo gastrocnemius apresentou a seguinte resposta

(Figura3.11):

sirmuacio da forga isométrica do muUsoulo gastrocnemius
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Figura 3.11: Resultado da simulacdo do atuador niio-linear (-) e linear equivalente (..} para o miiscule
gastrocnemius wiilizandeo a equagio 3.31, do medelo original de Zajac (1989).

E notavel o inicio da instabilizacBio da solugio a partir de 0.2 s, com um aumenio
ilimitado da forga. Uma explicagfio deste comportamento seria a possibilidade da equago 3.10,
para o célculo da rigidez adimensional do tenddo, estar fornecendo valores inferiores aos que
realmente sdo verificados - através de subestimacio do modulo de elasticidade ou da super-
estimacio da tensio no tenddo quando a forga muscular é maxima, Corrigindo a rigidez calculada
por 3.10 por um fator maior do que 1, 0 momento quando a solugio se instabiliza fica atrasado.
Se este fator chega a 1.2 a solugfio é estavel. O modelo linear equivalente nfo reproduz t3o bem
o comportamento do atuador nd@o linear, neste caso. A constante de tempo T apresentou valores
elevados, indicando que atuadores eldsticos sdo lentos; a forca maxima {ou de regime) da
simulagio ficou significativamente (16 %) maior do que F', sugerindo que os desvios

observados entre R e F," t8m sua origem na precisio com que a rigidez do tendio pode ser

' Tenddes longos em ¢omparacido ao comprimento do mascalo propriamente dito sio chamados de atuadores
clasticos.
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calculada. No musculo solens a mesma instabilizagdo foi observada e corrigida também com o
fator 1.2 para a rigidez do tenddo. A solugio do modelo modificado {equacdo 3.42) nfo requer
este aumento de rigidez do tenddo para permanecer estavel, a resposta do mesmo musculo

gastrochemius esta mostrada na Figura 3 .12

simulagdo da forga isomeétrica do musculo gasrocnemius
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Figura 3.12: Resultado da simalacio do atuador nio-linear e linear equivalente para o misculo
gastrocnemius para o modelo de Zajac modificade.

As constantes T e R para cada grupo muscular estio mostradas na Tabela 3 2-

musc. n°!  misculo T(s) R(N)
| rectus femoris 0.0435 9110
P ifipsoas 0,0058 15615
3 gluteus maximus | 4 667e-5 18378
4 ghiteus medius 0,0037 18953
5 isquiotibialis 0,0303 7 23 530
6 vasii - 0,0212 54850
7 gastrocrniemius 0,0436 21510
g soleus 0,0562 3664.2
9 dorsiflexores 0,0188 14304

Tabela 3.2: Parimetros dos atuadores misculo-tendineos lineares equivalentes,

Foram associados a cada articulag@o conjuntos de musculos extensores e flexores; a

distribui¢o esta mostrada na Tabela 3.3
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musc. n° musculo | tornozelo | joelho quadril

i rectus femoris - E F

ilipsoas - -

gluteus maximus - -

gluteus medius -

et Beal Mool ey

isquictibialis -

vasti -

Tl 1] ke

gastrocnemius

soleus

QOI~I | |lh] bt

| 1]
!

Q dorsiflexores

Tabela 3.3: Distribuicdo funcional dos atuadores miasculo-tendineos. E= extesor, F=flexor.

Somando-se as respostas temporais dos conjuntos de musculos extensores ou flexores
para cada articulagio, multiplicadas pelos bragos de momento de cada muscule com relagio a
cada articulagdo que cruzam, sdo obtidas as respostas dos atuadores equivalentes de torque.

As equagDes equivalentes para estes atuadores sdo do tipo:

dTor, '
it +C,Tor, -C,’a,; =0 (3.50)
tal que
! R o _
C = T C/'= e ar € a ativagdo equivalente de torque.
g G .

As respostas obtidas para ativagdo méxima est3o na Figura 3.7 € os pardmetros C; e C) {i=
1.2,3) na Tabela 3 4.
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atiadoregquivalente no tormorele

308 T T Y ; T T T
Egggw,v ........ et T T S -
Z - : : :
© -7 : : !

E:_’H}g b (...i ....................... : _ J [ S E__ .
8 P ; : i
. . g ; L ‘ ;
] G.05 01 0.15 02 075 02 G35 g4
atuadaor sguivaiente no joelho

200 5 , ; i f ;
£ 150 _* ......... e T L L L LT T L T T L T T T T T T T T T
z b : z
g 100 f=omerm o T b s e L TR SRS Feerneceen -
g 7 : :

2 b o e e e A e e e e e i e S R T SR SN -

e i .=

G ) i ; 1 i i i
o] 0.05 01 .15 02 0.25 jE] 0.35 34
atuader equivalents no quadnil '

250 ,

0 | i i i ; i t
i oas 01 015 032 025 g3 .35 04

termpo {s)

Figura 3.13: Torque nas articulagdes do tornozelo, joetho e quadril para os atuadores equivalentes
lincares. A linha tracejada (-.) se refere ao torque de flexiio ¢ a linha continua a0 de extensio.

C, c/ C, C’ Cs Cy
extensio 19,57 40533 31.50 2400,0 56,01 13880
flexao 43,98 29507 31.41 48819 42,96 2832.0

Tabela 3.4: Parimetros dos atuadores de torque cquivalentes,

A partir dos resultados apresentados na Tabela 3.4 e da equagdo 3.50 ¢ possivel incluir
em simulagbes do sistema misculo-esquelético um modelo simples para atuadores equivalentes
de torque, levando em conta as particularidades antroepometricas de um individuo especifico e

o grau de ativagio.
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Capitulo 4

Formulacao do Modelo Dinamico

Um modelo dindmico de multiplos corpos rigidos que atendesse aos objetivos
propostos para este trabalho fot formulado: um péndulo no plano com trés graus de liberdade,
invertido, onde cada grau de liberdade corresponde ao angulo que cada segmento do péndulo -
perna, coxa e tronco - faz com o eixo vertical de um referencial inercial solidario ao solo. A
base do péndulo - ou o ponto onde todo conjunto fica fixo ao solo através de uma articulacio
tipo dobradiga’ - corresponde  articulagdo do tornozelo®. O primeiro membro é a perna, unida
ao segundo membro, a coxa, através da articulagio do joelho. Ja o terceiro membro
corresponde ao conjunto composto por tronco, cabega, bragos, antebragos e mios, tomados

como urm tnico corpo rigido’. Foram estabelecidos os seguintes parimetros (ver Figura 4.1).

1.4 Comprimento da perna

Lacn: Distincia do tornozelo ao centro de massa da perna
Ls: Comprimento da coxa

Lpem Distincia do joelho ao centro de massa da coxa
Lcew Distineia do quadril a0 centro de massa do tronco
ma: massa das pernas

mp: massa das coxas

me: massa do tronco

' Que permitia movimentos angulares ao redor de apenas um eixe coordenado ¢ impedia gualguer translagio.

* Para definicio das articulagdes utilizadas no modelo, bem como das suas referéncias anatdmicas nara

determinacio do centro de rotaglo, ver Capituio 5.

? Este conjunio de tronco, cabega ¢ membros superiores serd tratado neste texio pelo nome genérico de tronco,
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ix: momento principal de inércia da perna, na diregio do eixo as, em torno do seu
centro de massa

Iz: momento principal de inércia da coxa, na diregdo do eixo bs, em torno do seu
centro de massa

Io: momento principal de inércia do tronco, na direciio do eixo cs, em torno do seu
centro de massa (iste ¢, do centro de massa do conjunto de tronco, cabeca e membros

superiores)

Foram definidos também os pontos:

0. Centro de rotagdo do tornozelo
AB: Centro de rotagdo do joelho
BC: Centro de rotagdo do quadril

além das coordenadas generalizadas:

Q4 dngulo de inclinagio da perna
Qs: Angulo de inclinagdo da coxa

Qc: angulo de inclinacio do tronco

Foram estabelecidos ainda quatro referenciais:

n: Inercial fixo ao solo
a: solidario a perna
b: solidario 4 coxa

¢ solidario ao tronco
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Figura 4.1: Dimensdes, pardmetros e referenciais do modelo de miltiplos corpes rigidos

As equagbes de movimento foram deduzidas com o auxilio do software
AUTOLEV' (OnLine Dynamics, 1991), seguindo a metodologia proposta por Kane e
Levinson (1985). Esté descrito abaixo o procedimento adotado para obtengio das equagdes de
movimento. S3o mostradas as definicdes e operagBes algébricas necessarias, a terminologia
adotada € coerente com a Dindmica de Kane; sendo o leitor remetido a literatura para

defini¢des formais dos conceitos empregados.

4.1, Metodologia para obtencfio das equacdes de movimento.

1.Defini¢8o do numero de graus de liberdade (trés).

2. Definiglo de parfimetros geométricos do sistema:
pontos O, AB, BC, A", B", ¢’

“ A listagem do codigo AUTOLEY para obtencio das equagles de movimento se enconira em anexo.



3 Definigdo das coordenadas generalizadas:

Qs Q8. Qc

4 Definigdo das velocidades angulares generalizadas de corpos rigidos de um sistema
num dado referencial (no caso, inercial), caracterizado por n coordenadas generalizadas, a

partir da equagdo 2.12.1 de Kane e Levinson (1985):
U, = Zqus +Z, (r=1,...n)
s=1

tal que Y ¢ Z, sdo fungBes das coordenadas generalizadas qi,...,q, € do tempo
t. Para o sistema em questf0, as assim chamadas equacdes diferenciais cinemdticas ficam:

Ui = QA

U, =Q, (4.1)

U, = Qc

¢ as velocidades angulares:

"o*=U,n;

0” = U, n; (4.2)

ﬂ(t}c = U3 3
5. Defimiglo dos referenciais moveis a, b e ¢ e inercial n

6.Definigio das matrizes de rotaglo dos referenciais moveis em relacio ao referencial
inercial;

fa,) [cos(Q,) -sen(Q,) 0Y/m,
a, =|sen(Q,) cos(Q,) O m

\&;/ 0 0 1\n,
(bi\ KQGS(QB) —sen(QB) 0 (nl
b, =|sen(Qy) cos(Qy) O m, (4.3)
b,y L O 0 1/\n,
(e, c0s{Q.) -sen(Q.) 0V m,
¢, | =|sen(Q.) cos(Q.) 0| m
\£5 0 0 L\n,

7 Definicdo de vetores de posigio relativos entre os referenciais
Poss=Tam
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Papsc=Lp b, (4.4}

8 Calculo das velocidades escalares absolutas dos centros de rotagdo {origem dos
referenciais moveis) com relacio ao referencial nercial, conforme a equagdo 2.7.1 de Kane e
Levinson (1985), a partir da velocidade de um outro ponto no mesmo referencial, da
velocidade angular do referencial (@) ¢ do vetor posigio do segundo para o primeiro ponto:

"v* = —L, sen(Q,)Un, +L, cos(Q,)U,n, (4.5)
"v* = (~L,sen(Q,)U, — L, sen(Q,)U, ), + (L, cos(Q,)U, +L, cos(Q, YU, )n,

9 Definigdo de vetores posi¢do dos referenciais moveis até os centros de massa A B e

C’ dos corpos rigidos solidarios a cada referencial:
POA“' = LAcm a;
Pon+= Lpen by ' (4.6)

POC“"_” LCcm <

10.Calculo das velocidades absolutas "v*, %®", "v*" dos centros de massa

11.Calculo das aceleragdes angulares dos sistemas de referéncia;

naA — Ulnj
*o® =U,n, (4.7)
uaC - Bgﬂ;i

12 Diferenciac8o algébrica das velocidades dos centros de massa com relagdo ao tempo

para calculo das aceleragdes destes centros de massa, expressas no referencial inercial:

a5 A*
“a”:d v

gt
R S :
8" = 48
i (4.8)
oo APV
dt

Uma vez estabelecido o modelo cinemético, com o caleulo das velocidades absolutas

dos centros de massa de cada corpo rigido, sdo introduzidos os par@metros cinéticos, os

torgues de controle e forgas externas:

1. Defini¢do das massas e diadicos de inéreia para cada corpo rigido.
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2. Caleulo dos torques de inéreia (t7) em cada referencial, assim como das forcas de

inércia generalizadas para a,b e ¢, com relagdo a n.

3. Definigo dos torques de controle com relagio ao referencial inercial:

.= Tor, n3

Tup = Tor, 3 4.9

Toe= TOI. 03

tal que Tap representa o torque que o corpo rigido solidario ao referencial a
exerce sobre o que esta solidario ao referencial b, aplicando-se 0 mesmo a T,.. Os
torques aphicados aos corpos rigidos podem também ser expressos, com relacdo aos
torques de controle nas articulagdes Tor,, Tor, e Tor., como:

.= (Tor,- Tor) n;

= (Tor, - Tor,) n; (4.10)

.= Tor, na

4. Defini¢8o das forcas gravitacionais (externas) nos centros de massa:
G.=-mygmn,
Gy=-mpgn, (4.11)
G.=-mcga,

5. Célculo das forgas ativas generalizadas (F.):
Fi=-¢c05(Qa) g (Lamg + Lame Lacs ma) + Tor, - Tor,
2= - c08(Qn) g (Ls me + Lgg ma) + Tor, - Tor, (4.12)
Fs=- cos{Qc) g Lo, me + Tor.

Conbecendo-se entdo as forgas de inércia generalizadas (F,) e as forgas ativas
generalizadas (), isto €, as forgas e torques externos ao sistema, é possivel aplicar a chamada

Eqguagio de Kane:

F, +F.=0 : (r=1,..m

tal que n € o numero de graus de liberdade
Realizando o procedimento descrito acima € possivel chegar as trés equacdes de mo-
vimento do sistema. Substituindo nestas equacdes as coordenadas generalizadas Q,, Qp e Q¢

por 91, 92 e 831
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{

A, Azcos(el —82) ABCOS(GI““GJ @%
A, cos(B, -8,) A, A, cos(d, ~8,}116, |+
VA {:05(61 ~93) A, 00{82 MBS) A, éJ
0 B,sin(8, -9,) B,sin(6, —93)\ (/9{"
mstin(G, -9,) 0 B,sin(, -9,) IB;_" +
\—B,sin(8, -8,) - Bsin(6, -9,) VIV
/G, 005(91)1 1 -1 0 /Tmr,A
G,cos(0,)l =0 1 -1 Tor,
G, cos(&)} 0 0 1/\Tor,

(4.13)

Verificou-se posteriormente, no projeto do controlador, a conveniéneia de se expressar

as coordenadas do sistema num referencial tal que a posicdo desejada do modelo controlado

tivesse valor zero. Assummde assim 9, = E, +

b

expressas termos das varidveis E:

[ A, A,cos(E,~E,) A,cos(E,-E,) \{Ei)
A, cos(E, - E,) A, A, cgs(E ~E, J E, |+

\Aicos(EI ——Es) A, ces(@ 8,) \Es)

/ 0 B szn(E -E ) B,sin E1 3) (Ef\g
~B,sin{E, -E ) 0 B sm(E2 EJI| B+
.~ B,sin(E, - E, } - B,sin(E, - EJ 0 J\E?

(G cas(E +7t/2) I -1 0 ( Tor,

G,cooE, +7/2) =10 1 -1 LTO%

(Gyoos(E; +7/2)) L0 0 1 (Tor,

tal que

A=t Loacn' matLla’me+L, me
Ar=La(Le met Lpenma)

A= La Lean me

Ay=Ipt+ Lpen mp+Lg’me
As=Lp Lowm mc

Ag=TctLen” me

5 e = =E,, as equagdes de movimento ficam

(4.14)
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Bi=Laillegme+ LchmB)
BZ:LA LCcm. me
BS:LB LCcm me

G 1 ﬁg(LAmmA+LAmg +Lgmc)
G;= g(LchmB+LBmC}
Ga= glocamc

ou numa notacio sintética
Mé+Ce’ +g=Dr | (4.15)
sendo

M matriz de massa

C matriz de termos Centripetos

g vetor de termos gravitacionais

D matriz relacionando os torques de corpo rigido atuando nos centros de massa com o

torque de controle nas articula¢des

1 vetor de torques de controle nas articulacGes

4.2. Formulacao de Estados (MODELO 1) e Linearizacio das equacées de movimento

A simulaggo numérica das equagBes de movimento a partir de um algoritmo de
integragio tipo Runge-Kutta requer que as equacdes diferenciais estejam expressas na sua
formulag@o de estado. A principal dificuldade desta formulacgo, parz sistemas mecinicos nio-
lineares com multiplos graus de liberdade, reside na manipulacio algébrica das extensas
equagbes que sdo usualmente formuladas. Essencialmente, trata-se de isolar os termos
diferenciais de cada equag:éé; num sistema de multiplas equages acopladas, é necessario
muitas vezes a soluglo algébrica de um sistema matricial’. Quando alguma varidvel possui
derivadas a partir de segunda ordem, deve-se realizar uma mudanca de variaveis. Por exemplo,

na equagdo 4.15 temos que uma substituigdo de variaveis do tipo:

* O sistema de equagBes matriciais pode ser resolvido por algum método de pivoteamento {p. ex. eliminacdo de
Gauss) ou dirctamente pelo calculo da matriz de massa [M]”. Optou-se neste trabalho pelo calculo literal de
M1 através do Matlab Symbolic Toolbox: a ¢xpressdo desta matriz se encontra em anexo. na fangdo mailah
gue define o modelo dindmico mnictd2 m. '
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MODEILO |

Xz“E3: 5
—
—
_—

XY (%, )

5(2 Xy

? 7 - ] (4.16)
4 j 4

%y | | Mx0.%,,%,)7 [DIt={C0x,,%,,%,)] X2 | = G(x,,%,.%,)|

%o/ L L‘i J

As equagdes de movimento podem ser linearizadas, para o projeto de um sistema de
controle a partir de técnicas lineares, de duas maneiras, fornecendo ambas, como seria de se

esperar, 0 mesmo conjunto de equagdes lineares. A primeira maneira consiste na consideracdo
de que:

1. Para deslocamentos angulares (x) pequenocs, sen(x) = x & cos(x) ~ 1

2.Termos derivativos quadraticos { x” ) sdo despreziveis

Outra maneira de realizar a linearizagfo € a partir do clculo da matriz jacobiana do sis-

X, f, {X))
X, £,(x)

iema’

x.) L.
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) (O /ox, ofifex, .. of,/ox,)
X2 | of, /ox, of, /0%, ... of,/0x, |

x,) \of,/ox, of,/ox, ... of,/xx=x

Efetuando as derivadas algebricamente e tomando x* como ponto ao redor do qual a

linearizacao ¢ feita:

x = (0,0,0,0,0,0)7
Linearizando a equagdo 4.14 utilizando a primeira abordagem:

A, A, A3} "‘ﬂ (G, (1 -1 0 ’f'Uq

A, A, A, XﬁJMLGZXZ =10 1 - UEE (4.17)
A, A, Ak ox) Lo oo luy
tal que os torques de controle U;=Tor,, Us=Tor, ¢ Us=Tor..
A formulac@o de estado correspondente fica:
(%) (%
X, Xs
| 4.18
x| (A A, AY1 -1 0 U (Gixﬂ (4.18)
| 1A, A, Ao 1 1 ng+ G.X, ||
x,) \\A, Ay A/ o 0 1A, LGsXa, J)

AL A, AN ME, M, Mi, |

Chamando | A, A, A,| = Mi, Mi, Mi, |, uma vez que a inversa de uma matriz

LA, A, A, Mi, Mi, M, ‘

simétrica também € simétrica, desenvolvendo 4.17 e agrupando os termos correspondentes aos

estados {x) e ao controle (U), a equagio linear de estados fica:
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' %, O 0 0 T 0 Oy, Mi, Mi, -Mi, Mi, -Mi,
X, 0 0 0 0 1 0/x, Mi, Mi,-Mi, Mi,-Mi, (U\
5, 1 0 0 0 0 0 1lx,| |Mi, Mi,-Mi, Mi,-Mi, U*
%, | Mi,G, Mi,G, Mi,G, 0 0 Ol x, 0 0 0 LJZJ
% | | Mi,G, Mi,G, Mi,G, 0 0 0 x, 0 0 0 ’
X,/ \Mi;G, MG, Mi G, 0 0 0/\x, 0 0 0
(4.19)
e supondo que todos os estados sdo acessiveis:
(1 0 0 ¢ 0 0Yx,
01 0 06 0 0|x,
001 00 0)ix,
Yo 001 0 0lx (4.20)
000 0 1 0lx,
0 0 0 0 0 1/x,/

Substituindo valores numéricos, as matrizes de estado a partir do processo de
linearizacdo mostrado acima sio exatamente as mesmas obtidas a partir do caleulo do

Jacobiano.

4.3. Introducdo dos Atuadores Equivalentes de Torque (MODELO 2)

A formulagio mostrada no item anterior, tendo o torque como variavel de controle nas
equa§5es de estado, estd ainda bastante distante do sistema fisiolégico. Um modo de se ter em
conta a dinamica da contragio muscular (Capitulo 3) na formulagio do modelo matematico,
consiste na introducfo dos atuadores equivalentes de torque (ver item 3 4). Representados por

uma equagdo diferencial linear de primeira ordem do tipo:

dTor,
dt

+C.Tor, ~C,'a, =0

os atuadores equivalente de torque conseguem reproduzir, a0 menos em parte, as propriedades
dindmicas de grupos musculares agrupados segundo um critério funcional, isto &, dos
“extensores ou flexores do tornozelo, joelho e quadril. A principal vantagem desta formulagio

reside na sua simplicidade e economia computacional; a sintese do sistema de controle nfio
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oferece maiores dificuldades, uma vez que o niimero de variaveis de controle coincide com o
numero de graus de liberdade. Além disso, pode fornecer informagdes uteis em estratégias de
controle complexas (Khang e Zajac, 1989), em alguns experimentos numéricos, esta
formulagdo tem se mostrado de grande valia na interpretagio de padrdes de movimento
emergentes de fendmenos ndo-lineares (Menegaldo e Weber, 1996). S3o introduzidos entio
trés novos estados no sistema (trés torques nas articulagdes); as varisveis de controle passam a

ser trés ativagdes neuro-musculares ar; equivalentes:

MODELO 2
X, = EE =X,
X, = Ez =X

X, =E, =x,

x, =E,

X, = Ez

%, = B,

%, = Tor,

X, = 'i"or2

x, = Tor,

f’g} . .
).(2 ]
}"{3 &
X, ( (%Y x:
X 1= M(x,,%,.%x,) " [D]LXSJ—{G(X“XZ,XS)} Xs |~ 8(%,,%,,%,)
X Xg X/
X, ~Cyx, +Cl'ay,
Xs —Cpx; +Cylay,

(421)

Ou numa formulagdic de estados linear, conveniente para o projeto do sistema de controle:
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‘Y ( © 0 0 100 0 0 0 Y/x,
X, 0 0 0 010 0 0 0 X,
X, 0 0 0 001 o0 0 0 x,
X, | Mi,G, Mi,G, Mi;G; 0 0 0 Mi, Mi,-Mi, Mi,-Mi,|x,
% |=|Mi,G, Mi,G, Mi;G, 0 0 0 Mi, Mi,-Mi, Mi,-Mi,|x,
X! | Mi;G, Mi,G, Mi;G, 0 0 0 Mi, Mi,-M, Mi,-Mi,]x,
X, 0 0 0 0 0 0 -C 0 0 X,
X, 0 0 0O 000 0 ~C, 0 X
X,/ \ O 0 0 000 0 0 -C,  NAx,/
[0 0 0)

0 0 0

0 0 O

0 0 0 (aﬂ)
«<l0 o o0 tam (4.22)

0 0 0 aﬂj

c,) 0 0

0 C,) 0

0 O CS’/

e supondo que apenas os deslocamentos e velocidades angulares sio estados acessiveis:

=

.
Ko

o

(4.23)
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2
W

I
.

4.4. Atuadores Misculo-Tendineos (MODELQO 3)
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No sistema musculo-esquelético, ndo existem propriamente atuadores de torque, sendo
de forga, responsaveis por sua vez pela execucdo do torque nas articulagdes. Desta maneira,
cada muscuio controlado independentemente’® produz um torque, na articulagiio que cruza,
proporcional simultaneamente 4 magnitude da forga muscular e do braco de momento’. Tendo
em conta a dinimica da contragdo muscular (Capitulo 3), representada por uma equagido

diferencial ndo-linear de primeira ordem-

-3 I

F! = f(a, M F' k", LTFM, ) (4.24)

Deve-se notar que a forga entre uma origem e uma insergio muscular é aplicada pelo
atuador misculo-tendineo, e ndo pelo musculo (enquanto elemento contrétil isolado); sio

introduzidos assim novos estados a0 modelo dindmico, as forcas nos tenddes:

MODELOQ 3
x, = E, = x,
x, = E, = x
X, = E3 = X,
%, = E,

%, = E,

%, = E,

%, = F

%, = K

Xpog = ?is

tal que n € o numero de atuadores miisculo-tendineos. A formulagio de estado ndo linear fica

entio:;

£ O controle da contracio muscular, na realidade, € feito pelo sistema nervoso central sobre cada unidade
motora individuamente (ver item 2.1.3). No problema tratado neste fexto, serd considerado gue cada masculo
pode ser controlado independentemente, a partir do sinal de Estimulacio Elétrica Neuro-Muscular incidindo
diretamente sobre toda a junglio neurc-muscular de cada mibsculo.
" O conceito de braco de momento e sua determinacdio estdo mostrados no préximo capitulo. Brevemente.
consiste na distancia minima entre a linha de acfo da forga muscular ¢ o centro da articulagdo.
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’ 5 Xy
1
X
7
X
3 A
Xy | 2™
Xy Iy Iy Iy X X
-1 & 2
X, M(x;,%;,%;) [[Dl 5, 1, ... 1, o IO, x5, %4)]) xS
X Ty T3 een Ty Xg
R XI‘H-!S
Xy ST TMI BT TF §T M
' F, =f,(a,.L" F' k LLET, )
X . P
S T FMT T TF5FT M
. F, =f,(a, L™ F "k AL BT, )
% , ~ \
+6 T ™ML T T 77T M
a F, »»»fn(a,L Lk L EL )

(4.25)

m g(xivx29x3)

Uma vez definido o modelo dinidmico de uma pessoa em pé, controlada por atuadores

estaticos de torque, dindmicos de torque e, finalmente, musculo-tendineos, resta estimar os

parametros antropomeétricos e anatémicos de um sujeito especifico, assim como o projeto de

sisternas de controle para a recuperag@io da postura ereta a partir de condigdes iniciais. Estes

assuntos estao tratados nos capitulos que se seguem.
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Capitulo 6

Determinacao dos Parametros Antropométricos e da
Geometria do Sistema Musculo-Esquelético

Uma vez estabelecidas a dindmica da contragio, da ativagio muscular, assim com as
equagdes de movimento do sistema de multiplos corpos, € necessaria a determinacio dos
parémetros de corpo rigido e da geometria do sistema musculo-esquelético. Neste capitulo, é
mostrado o calculo da posi¢iio do centro de massa, dos momentos de inércia, dos
comprimentos € das massas, através de equagBes de regressio encontradas na literatura,
Posteriormente, € proposta uma metodologia para o calculo dos bragos de momento de grupos

musculares, a partir das coordenadas de origens e insergdes musculares.

5.1. Determinac@o dos Parimetros de Corpo Rigide

As massas, centros de massa ¢ momentos de inéreia do pé, pema, coxa, tronco, brago,
antebrago, mao e cabega podem ser calculados a partir de equagdes de regressio encontradas
na literatura. A maior parte das equacgdes utilizadas se baseiam em trabalhos posteriores ao de
Chandler et al. (1975}, que dissecou seis cadiveres de individuos adultos do sexe masculino.
Divididos em 14 partes, para cada segmento destes cadaveres foram estimados, a partir de
analise de movimento pendular, os momentos principais de inércia; foram medidos também
perimetros, comprimentos e larguras destes segmentos, sendo estabefecidas entdo equagdes de
regressdo miltipla entre estes Gltimos pardmetros e os momentos de inércia.

Varios autores formularam outras equagdes de regressdo, ainda que baseadas nos
dados originais de Chandler, como Vaughan et al, (1982, 1992), Yeadon ¢ Morlock ( 19893,

No presente trabalho as equaces apresentadas por Yeadon e Morlok sdo utilizadas para o
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célculo dos momentos de inércia ¢ da massa do tronco, as massas do pé, perna € coxa sdo
calculados a partir de Vaughan (1992); as massas da mio, brago, antebraco e cabeca foram
estimados a partir de Drills et al. (1972), supondo que suas massas individuais sdo
proporcionais a massa total do corpo. As posi¢des do centro de massa de cada membro,
localizadas a partir da articulagdo proximal, foram as medidas por Chandler et al (1975).
Tomou-se neste trabatho um individuo adulto do sexo masculino, a partir do qual foram feitas
as medidas abaixo. A metodologia empregada para a utilizagio das equagdes de regressio foi a

seguinte®:

1. Defini¢do da posigéo estimada, com uma caneta scbre o sujeito experimental, do centro de
rotagio das articulagdes’ do tornozelo {maléolo lateral), joelho (epicondilo femoral) e do

quadril {trocanter maior).

2. Medi¢do, com uma fita métrica, das seguintes grandezas;

e altura total do individuo

Cabeca
» disténcia do queixo ao topo da cabega
e perimetro acima da orelha

Tronco

» comprimento do trocaner maior ao acrdmio
* perimetro do tronce na altura dos mamilos
® perimetro do tronco na altura do umbigo

e perimetro do quadril

Lados equerdo e direito da:

Coxa

e comprimento do trocinter maior a0 epicondilo femoral
¢ perimetro abaixo do suico gluteo

& perimetro na metade da coxa

e perimetre do joetho

Perna

¥ As equacOes ¢ medidas efetuadas no sujeito experimental estio em anexo, no corpo do programa principal de
definiclo de parfmetros, utilizado nas simulagdes, pmnlctd2. m.
? Niio se pode, a principio, definit um cenfro de rofacdo de uma destas articulacdes, senfio um perfil da sua
variacdio espacial. Uma aproximacgio frequentemente utilizada para a2 localizacdo média destes centros de
rotagdo € a apresentada neste texto. Para uma revisfo sobre modelos cinematicos de articulacGes, ver Kinzel e
Gutkovisky (1983). Consideracdes sobre controle de deslizamento e rotacio de articulagdes sio mostradas em
Wongchaisuwat et al. {1984
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¢ comprimento do epicéndilo femoral ao maléolo lateral
e perimetro minimo préximo ac tornozelo
s perimetro na metade da perna

Brago

* distdncia do centro do ombro ao centro da articulagdo do cotovelo
¢ perimetro abaixo da axila

* perimetro maximo

» perimetro do cotovelo

Antebrago

* distancia do centro do cotovelo ao centro do pulso

e perimetro do cotovelo

¢ perimetro maximo

¢ perimetro do pulso

Mio

* comprimento do centro do pulso ao apice do 3° dedo

¢ comprimento da articulagdo metacarpal-falangeal
» perimetro do pulso

. Medi¢Zo da massa do individuo.
. Céleulo das massas dos membros superiores ¢ do tronco,

. Determinagéo do centro de massa do conjunto dos membros superiores {cabega, tronco,
bragos, antebragos e mios). Neste trabatho, o individuo permanecia ereto, com os bracos e

maos estendidos a0 lado do corpo.

. Célculo da soma dos momentos de inércia de cada parte do copjunto dos membros
superiores, em relagio ao centro de massa deste mesmo conjunto. Este momento de inércia
total pode ser calculado a partir dos momentos de inércia de cada parte em relagio ao seu

proprio centro de massa, aplicando-se posteriormente o Teorema dos Eixos Paralelos,

. Céleulo das massa dos membros inferiores. A massa total e o momento de inércia total de
cada segmento (ma, mp, I, Is) foi calculado como 2 soma das massas € dos momentos de
inércia dos lados esquerdo e direito; para o comprimento de cada segmento (La, Lp, L¢),

tomou-se a média de ambos os lados.

. Determinagio da posigio do centro de massa dos membros inferiores, em relagio a
articulagdio distal.
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8. Calculo dos momentos de inéreia dos membros inferiores

Os valores calculados para os momentos de inércia, massas, comprimento e posigdes

dos centros de massa estio mostrados na tabela 5.1,

Pardmetro

1, 0.1295 kg.m’
s 0.2640 kg m*
I 22528 kg.m"
my 6.7064 kg
mg 14.3536 kg
mc 44.6303 kg
La 0.4750 m
Ly 0.3950 m
L Acm 0.2745 m
Literm 0.2417 m
Lcem 0.3085 m

Tabela 5.1: Parimetros antropométricos finais utilizados nas simulacbes. A, B e C se referem i perna,
coxa e conjunto dos membros superiores , respectivamente. As distincias Ly, ete.vio da articulacio
distal ao ceniro de massa. '

8.2. Cilculo dos Bracos de Momento dos Atuadores Musculares

O esforgo necesséario para a formulagio de um modelo geométrico do sistema musculo
esquelético se dirige, em grande medida, para determinagio dos bracos de momento de cada
misculo em relagBo (s) articulacio(¢Bes) que ele cruza’®. Uma formulagio de equagdes de
movimento em termos de coordenadas generalizadas de rotagdo requer que forgas capazes de
realizar trabalho sejam expressas em termos de torque. O torque que um determinado musculo

exerce numa articulag@o pode ser calculado da seguinte maneira:

Considerando-se uma determinada articulagdo, em cujo centro esté localizado a origem
Cj de um sistema de coordenadas (m;, 2, n3), um musculo pode ser representado por uma reta
entre a origem ¢ a insergdo dos tenddes nos 0ssos correspondentes. As coordenadas da origem
e da inser¢lo s&o0 expressas pelos pontos (Ox, Oy, Oz) e (Ix, Iy, Iz). Um vetor r parte da

origem do sistema de coordenadas em direcio a um ponto qualquer na hnha de agdio do

" Os calculos realizados e os pardmetros citados nos itens abaixo se encontram no corpo do programa

principal de definicdo de parfmetros pmnictdZ m em anexo.
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musculo, por exemplo, a propria origem. O momento da forga muscular F com relagio a Ci é

calculado como:

M=(rxF-n) 5.1)

Uma forga Fu de modulo unitério, na mesma linha de agio de F, poder expressa pela

equagio:
S Toirow oy et S
- y - Oy) +(Iz—Qz) [F]
Substituindo 5.2 em 5.1
ﬂ-—-(erFu-:n)an o (5.3)

[Fl

sendo (r x Fu-n)= 1, o valor do brago de momento do musculo (ou o momento produzido

por uma forga unitana) em relago a articulagio. Se for necessario o calculo de r projetado no

plano definido por m; ¢ n2, basta tomar n=n; na equagio 5.3.

%.3. Definicao dos sistemas de coordenadas

O caleulo de r para cada musculo de um dado sujeito, com suas proprias dimensdes,
depende de que referenciais, em que estejam expressas as coordenadas das origens € inser¢des
musculares, sejam definidos de maneira inequivoca. Brand et al. (1982) e White et al. (1989)
g:gmcﬁraram definir metodologias para o posicionamento e orientagio de referenciais, baseados
em estruturas anatdémicas, exprimindo a partir destes referenciais as coordenadas medidas das
origens ¢ inser¢des. Brand definiu ainda, a partir de medidas em trés cadaveres com biotipos
diversos, fatores de escala para o posicionamento destas coordenadas, levando em conta a

variacdo entre Os VArios sujeitos.
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Neste trabalho foi utilizado o método proposto por Brand, tendo sido empregadas
coordenadas de origens e insergdes mostradas em Hoy et al'' (1990). No plano sagital. ¢
definido inicialmente um sistema de coordenadas que ndo translada, associado ao referencial a
das equagdes de corpo rigido no tornozelo (referencial tibial), com centro localizado no ponto
medio entre os maléolos medial e lateral. Outros dois referenciais, coincidéntes combec, tém
suas origens posicionadas no ponto médio entre os epicondilos femorais e no centro do
acetabulo, respectivamente. Estes referenciais sio paralelos ao referencial a, desde que o
sujeito esteja ereto. As origens dos referenciais a ¢ b coincidem com o centro de rotagdo das
articulagbes do tornozelo e do joelho; a origem do referencial ¢, entretanto, ndo & a mesma do
centro de rota¢io do quadril, para efeitos da dinimica de corpo rigido. Neste caso, o
referencial anatdmico adotado foi o trocinter maior.

Uma vez definidas as origens dos referenciais, é necesséario estabelecer sua orientagio.
Para tanto, sdo anotados inicialmente pontos notaveis associados a estruturas anatdmicas; a
partir destas coordenadas sio definidos vetores unitarios. Para a tibia, sio medidas as seguintes

coordenadas dos vetores P:

P, . maléolo lateral = distincia entre malélolos (DEM}/ 2 a;
P." : ponto médio entre os maléolos lateral e medial = 0

P;* : tuberosidade da tibia = dAx3 a; + dAy3 a,

Para o fémur;

P.": epicondilo lateral = distancia entre epicondilos (DEE) / 2 b;
P, : ponto médio entre os epicdndilos lateral e medial = 0

P;": centro da cabega do fémur = dBx3 b; + dBy3 b,

E para o quadril {pélvis):

| espinha iliaca anterior superior direita = dCxle; + dCylc, + dCzles

PL pontolmédie entre os tubéreculos pubicos = dsze_; + dCyv2¢; + dCz2¢;

"' O artigo original de Brand et al. (1982} ndo tras os dados das origens e insercdes musculares que estes
autores estimaram. Estes dados sfo mostrados, entretanto, por Hoy et. al. (1990). com algumas peqguenas
modificacles: as coordenadas das inser¢des do musculo ribialis anterioris (identificado aqui com o conjunto de
dorsifiexores) foram estimadas diretamente de am esqueleto do sexo masculing adulto. Além disso, as
coordenadas originalmente expressas no referencial da tibia estavam apresentadas num referencial ‘na perna’,
com coordenadas da origem (0,00. 0.014; 0,00) e rotacionado de +5° ao redor do cixo 2. Como 05 velores
unitarios 8’ estavam definidos segundo Brand, os dados apresentados por Hoy et. al. foram corrigidos para seus
valores supostaments originais.
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P;"  ponto médio entre as espinhas iliacas anteriores superiores = dCx3¢, + dC3c, +
§C23C3

Uma vez definidas estas referéncias anatémicas, a dire¢do dos vetores responsaveis peia

orientagio dos referenciais pode ser calculada, para a tibia, fémur e pelvis:

Y'f — PST - PZT

X' =Y'x(@"-p.)

2T =X"xY"

yF = P3F _ ?21«*

X' =¥YFx (P, - P)F) (5.4)
' =X xY"

YP = P}P - P"P

X' =Y x (" - P

Z'=xX"x vy’

Os vetores unitarios, nos quais as coordenadas das origens e insergSes podem ser

expressas diretamente, sio entdo obtidos dividindo-se X, Y e Z por seus respectivos modulos:

(5.5)

As coordenadas apresentadas por Brand estio escalonadas a partir de fatores
antropométricos; isto €, a coordenads Ix’ (escalonada) de um determinado mdsculo &
apresentada como Ix’=Ix / X, onde Ix é a coordenada real da inser¢do e X5 € um fator de

escala antropométrico. Estes fatores de escala 530 os seguintes:

e Tibia
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Xgr = largura do platd da tibia
Y s7= coordenada y do tubérculo tibial

Zst = largura do platé da tibia

» Fémur

Xsr = largura epicondiar femoral

Ysr = coordenada y do centro da cabega do fémur

Zsr = largura epicondiliar femoral (apenas para o musculo gastrocnémius)

Zsy = distdncia lateral entre o centro da cabega do fémur 20 topo do trocinter maior

(para os outros musculos)

s Pelvis

Xgr = distdncia antero-posterior entre o plano pélvico frontal e o topo do entalhe
1squiatico

Ysr =diferenga entre as coordenadas y da crista iliaca e da tuberosidade isquial

+Zsr =diferenga entre as coordenadas z da espinha iliaca anterior superior (ASIS) e do
centro do quadril (acetabulo)

-Zsy = diferenga entre as coordenadas z da tuberosidade isquial e do centro do quadril

Os fatores de escala antropométricos foram estimados a partir de ilustragdes em escala

de um esqueleto do sexo masculino adulto, apresentadas por Wolf-Heidegger (1978).

Uma vez calculados os valores reais das origens e insergdes musculares, em algum
sistema de ocoordenadas s’ dos definidos acima, € necessiric exprimir estas mesmas
coordenadas nos referenciais em que foram definidas as suas origens. Uma transformacio

linear de coordenadas de um sistema s’ para um sistema s pode ser expressa como:

IX(S’) == k; 3] + kz $2 + k3 83 .
Iy(s”) =kis: + kssy + ks 53 (5.6)
Ix(s’) =kssy t kssa T ko §3

15to &,

I(s*)=[k] I(s) (7
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tal que I{s’) e I(s) representam um conjunto de coordenadas de insergio num sistema s’ e num
sistema §, respectivamente. Para calcular uma transformagdo inversa, isto é, de coodernadas

expressas em s’ para s, basta inverter a matriz {k] da equaciio 5.7

Is)y=[k]" I(s") (5.8)

Conhecendo-se entfio as coordenadas das origens e insergdes musculares, expressas
num referencial §” (isto ¢, tendo como vetores unitarios os definidos nas equagdes. 5.5), a
aplicagdio da equagdo 53 para o calculo de R exige duas transformagdes lineares sobre estas
coordenadas: a multiplicagdo do vetor de coordenadas por [k]' (uma matriz {k} para cada
transformagdo de a’ para a, de b’ para b, etc) ¢ translagdo para um referencial comum O
referencial escolhido foi o do tornozelo, somando-se as coordenadas expressas em b as
distdncias x e y entre o centro de rotagio do tornozelo e do joelho; para aquelas coordenadas
expressas no referencial ¢, acrescenta-se também as distancias (x e y) entre os centros de

rotagdo do joelho e do quadril

5.4 Coordenadas Efetivas

As coordenadas das origens e inser¢des musculares néé definem necessariamente a
linha de a¢8o de um musculo; o musculo vastus medialis, por exemplo, tem sua origem na
por¢do média do fémur e inser¢io na tuberosidade da tibia (ver figura 5.1). No entanto, o
tend&o do quadriceps se dobra sobre a superficie da patela, dando origem ac ligamento patelar,
inserindo-se este 1ltimo na tuberosidade da tibia. Este ponto de contato entre o tenddo do
quadriceps e a patela € tomado, na realidade, como a insercdo efetiva do vastus medialis, para.
efeito do calculo do brago de momento. O mesmo principic se aplica ao muisculo rectus
Jemoris, outro extensor da coxa. SHo definidas também origens efetivas para os musculos
ilipsoas e para o conjunto dos dorsiflexores. Na Tabela 5.2 estio mostrados os valores
calculados para os bragos de momento dos grupos musculares estudados; foram utilizadas nos
calculos as coordenadas efetivas, quando definidas. Para os masculos bi-articulares, sio

mostrados os bragos de momento especificos para cada articulagio.
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Figura 5.1, Origens e inserc¢des, regulares ¢ efetivas de alguns musculos do membro inferior. (Hoy et al.,
1990),

R (metros) tornozelo | joelho | guadril
rectus femoris 0 0.0410 | 0.0401
ilipsoas 0 0 0.0276
gluteus maximus 0 0 0.002*
gluteus medius 0 0 0.0108
isquiotibialis 0 0.0553 | 0.0505
vasti 0 0.0470 0
gastrocnemius 0.0358 ¢ 0.0203 0
soleus 0.0355 ¢ -0
dorsiflexores 0.0465 0 0

*¢ valor do brago de momento do glufeus maximus calculado (0.0656 m foi substituido pelo valor apresentado
por Hoy et al. {1990}

Tabela 5.2: Bracos de momentc para os grupos musculares estudados, para as trés articulacdes,

5.5, Céalculo do Comprimento dos Atuadores Misculo-Tendineos

O calculo de IV pode ser feito a partir das coordenadas das inser¢des e origens reais e
efetivas. Por exemplo, para um musculo cuja linha de aglo ndo ¢ alterada por nenhuma
estrutura - que ndo necessita da definicio de coordenadas efetivas - o comprimento dos

atuadores muasculo-tenineos pode ser calculada facilmente como:
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M P
M = E}T[\/(I" -0.) +(1, -0,) +(1, WOZ)ZJ (5.10)
4] Q

Musculos (isto é, atuadores) cuja origem efetiva deve ser definida necessitam que a
equacdo 5.10 seja aplicada duas vezes: desde a origem real até a efetiva ¢ da origem efetiva até
a insergdo. Se o musculo possui ainda insergdes efetivas, 0 mesmo raciocinio se aplica, desde
que seja percorrido o caminho do atuador musculo tendineo ao longo do sistema esquelético.
Este comprimento pode ainda variar com o dngulo das articulagdes, neste caso, as matrizes de
transformagdio de coordenadas responsaveis pela expressdo das origens e inser¢des num
referencial comum - passo necessario para a aplicagio de 5.10 - devem ser atualizadas e

aplicadas a cada iterago da integragfio numérica das equacdes do modelo dinimico.
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Capitulo 6

Projeto do Sistemna de Controle

No capitulo 4 foram deduzidas as equagdes de movimento do péndulo triplo invertido
e, a partir da lineariza¢io do sistema ao redor de um ponto de equilibrio, calculadas as matrizes
A, B e C da formulacdo de estados linear equivalente. O calculo dos autovalores da matriz A
mostrado a seguir, confirma que a posicio de equilibrio € instavel. O posicionamento dos
autovalores no lado esquerdo do plano complexo requer o emprego de alguma metodologia
para projeto de sistemas de controle multivariavel. Optou-se neste trabalho pela utilizagiio de
um controle otimo, linear, com fungdo de minimizag3o quadréatica, conhecido como LQR
(Linear Quadratic Regulator). A partir de uma escotha conveniente de matrizes de ponderaco
da funcio de minimizagio é possivel calcular uma matriz de ganhos que, multiplicada pelo
vetor de estados, fornece o valor das variaveis de controle. Serdo abordadas estratégias de
controle especificas para cada modelo formulado no capitulo 4: diretamente por torque
{MODELQC 1, eq. 4.20) ¢ controle por ativagiio no modelo com atuadores equivalentes de
torque (MODELO 2, eq 421). A partir da primeira abordagem, serd introduzida uma
metodologia para distribuicdo dos torques de controle entre varios grupos musculares,
utilizando a matriz pseudo-inversa. Conhecendo-se entio a forca necessaria em cada musculo
para controlar o sistema ¢ o modelo matematico da dinimica da contragdo, o controle do
modelo com atuadores muculo-tendineos (MODELQ 3, eq. 4.25) pode ser realizado, através

da excitagdo neural.
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6.1. Definicio do Problema

Substituindo os valores dos parAmetros antropométricos mostrados na Tabela 5.1 por
exemplo na equagdo de estados 4.19 (MODELO 1):

x = Ax + Bu
%) [0 0 0 1 0 0Y/x,}) (068 —156 093 )
X, 0 0 0 0 1 0]x,| |-088 230 —-173
U
%] |0 0 0 0 0 x,| |005 -036 066 U’i
= +
X, 19861 18162 702 0 0 Of x,| |0 0 0 UZJ
X, -257.02 29390 -4122 0 0 O x,| |0 0 0 ;
X, 1522 -6317 4820 0 0 0/\x,/ \0 0 o )
(6.1

E calculando os autovalores da matriz A
EI(A) = (£21.7383; +7.7149, +2 9389)

existem de trés autovalores reais positivos, sugerindo que o sistema n#o-linear original da
equagdo linear 6.1 ndo ¢ capaz de convergir naturalmente para o ponto de equilibrio, ou seja,
que € instével. Pretende-se posicionar todos os autovalores de A do lado esquerdo do plano

complexo introduzindo uma matriz de ganho K tal que:

u=Kx (6.2}
Os novos autovaiores de A passam a ser calculados para a matriz A, = A-BK,

Uma vez introduzida a estratégia basica de controle por realimentagio, para o problema
da restauragdo da postura em pacientes com lesio medular, assim como os fundamentos
dindmicos, fisiolégicos e anatdmicos da formulagdo de modelos relacionados, pode ser
proposta uma estratégia global de controle. A proposta deste trabatho esti mostrada na Figura
6.1.
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tela, tetap, F
e paciente ——
1 ad)

curva de recrutaments & gerador de pulsos

F 3

a{ta9

modelc inverso da dindmica da contrag 3o

& &

Fp
dF/dt ¢
F{1ad) -
distribuicéo de torgues et
ry z modelo geernétrics g
R
U1, U2, U3 teta, tetap
- Ko e

matriz de ganhg

Figura 6.1: Estratégia de controle proposta para restauraciio da postura em paciente com lesio medular.
Na figura, teta, tetap sdo o deslocamento e a velocidade angular medidos por um sistema de sensores; F e
Fp sdo a for¢a muscular ¢ sua derivada temporal. Ul U2 e U3 os valores das varidveis de controle
calculado a partir da matriz de ganho, O préxime F » depois da distribuicdeo de torgues (do lado esquerdo)
€ o conjunto de forcas requeridas, calculado pele processo de otimizagdo. Além disso, u (1 2 9) ¢ a
excitacdo do estimulador e a {1 a 9) ativacio calculada pelo sistema de controle, para cada masculo,

O diagrama de blocos da Figura 6.1 mostra em lnhas gerais uma metodogia de
controle de um paciente através de sinais de excitacdo u(t), associados 2 estimulacio elétrica,
S&o medidos ou estimados alguns estados dindmicos do paciente, isto €, o valor dos dngulos e
das velocidades angulares das articulages (ou dos membros) e os valores atuais de forca dos
misculos estimulados. Estas informagdes percorrem ento trés caminhos: o principal se dirige
a uma matriz de ganhos responsavel pelo caleulo do torque de controle. O segundo ¢ o
terceire caminho se dirigem respectivamente para modulos do controlador responsaveis pelo
calculo dos bragos de momento e comprimento dos ‘musculos, que a principio variam
significativamente com os angulos das articulagdes. E introduzida também uma estratégia
especifica para solucionar a redundéncia entre o mimero de torques de controle (3) e o nimero
de saidas do controlador (9), uma para cada misculo. Uma vez caleulada a forca necessaria

para produzir o torque de controle e conhecendo-se as varidveis necessarias, pode ser feito o

caleulo das ativagBes neuro-musculares a(t), através de um modelo inverso da dinimica da
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contragdo. Para cada nivel de ativagdo ¢ possivel associar uma parimetro de excitacdo u(t),
por exemplo, a largura de pulso d. A partir deste ponto, o sinal da estimulacdo elétrica ja esta
definido, ficando sua sintese e amplificagio sob a responsabilidade de algum equipamento
gerador de pulsos. Este processo poderia ser implementado total ou parcialmete por hardware
ou software, no ultimo caso, supde-se que a velocidade de aquisicic e processamento do
controlador ¢ suficientemente alta. A seguir, é mostrado o procedimento de calculo os termos
da matriz de ganho do controlador, estabelendo-se posteriormente estratégias para o controle

dos modelos matematicos da dindmica da postura propostos no Capitulo 4.

6.2. Determinciio da matriz de ganho através de um Reguiador Linear Quadratico

Para um sistema dinimico do tipo
x=1(x,u,t) {6.3)

deseja-se minimizar uma fungfo de desempenho
I(u) = _[ g(x,u, t)dt (6.4)
G

sujeita a 6.3, conhecendo-se o valor do vetor x em t = 0 e supondo que qualquer valor de u é
admissivel,
Considerando inicialmente um fungfo desempenho dada por (Rowland, 1986):
i
Iy = {e.5.0¢ (6.5)
ty

sendo y uma fungio de t no intervalo [ty, t] com derivadas continuas por partes expressa
como:

y=y (t)+en(t) . (6.6)
tal que y ¢ uma solugdo 6tima, 7 ¢ uma variagio arbitraria ao redor desta solugdo e £ uma

constante positiva pequena. Esta solugdo deve satifazer as condigdes de contorno:

y:{ts) = y(to)
¥ (o) = y(t) : (6.7)
o) =ty =0

Substituindo 6.6 em 6.5
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)= fe(y" +eny +endt (6.8)

i

O valor 6timo de J(y) pode ser calculado derivando 6.8 com relagio a €

i g .

g, j(&%mf&@m 69
de AN oy

Desenvolvendo a integag3io por partes de 6.9, considerando as'c.ondigc“)es de contorno 6.7,

garantindo que a solugiio de 6.5 ¢ otima fazendo dJ/de = 0 e £ = 0, pode ser obtida a equagiio

de Euler-Lagrange:
(ﬁ% _ _@.(%D -0 (6.10)
\dy dt\dy/)| . ‘
y=y
Definindo L(x,A,u,t) em 6.11, sendo A o vetor dos multiplicadores de Lagrange:
L,y t)= g(x,u, )+ AT (f(x,u,t) - X) (6.11)

E possivel definir uma nova fun¢io de desempenho, cuja minimizagdo sem restricdes é

equivalente a4 minimizagdo de 6.4 sujeita a 6.5:

Ju) = _{ L(x,,u, t)dt (6.12)

g

Utilizando 6.11 na equaglo de Euler-Lagrange 6.10:

4/ay a
dt\ox/ &
d(aL) aL
Bt By (N 6.13
dt\an/ (6.13)
4(dy. a
dt\da cu

que calculadas para os valores 6timos x, A" eu’:
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o
=2 (T

oxi. N0/
x"=f(x",u, 0 (6.14)

-~} T
0= 8 fc‘ﬁf}

= ] LA
aul.  \ou

izﬁ

E possivel neste momento encontrar uma solugdo 6tima para uma fungdo do tipo 6.4 sujeita a
um conjunto de restrigdes 6.3 resolvendo a equacio 6.14 e conhecendo 2n condigBes de
contorno, onde n ¢ a ordem do sistema. A lei de controle étima é enontrada para um sistema
com apenas uma variavel de controle, determinando-se expressdes para x e u a partir de 6.14,
substituindo na fungdo de desempenho supondo que u=kx e encontrando o valor de k gue

minimiza esta fung¢do.

A teoria exposta acima pode ser extendida para sistemas dindmicos lineares invariantes
no tempo com multiplas entradas e multiplas saidas, minimizando uma fungio de dempenho

quadratica:

= Ax+Bu (6.15)
()= _,T(xTQx +u Ru)dt : (6.16)

tal que Q € uma matriz positiva semidefinida e R é uma matriz quadrada simétrica positiva
definida de ordem # (dimens3o do vetor de controle u). Identificando f e g (segundo 6.3 e 6.4)

com 6.15 ¢ 6.16, substituindo nas equagdes de Euler-Lagrange 614

ﬂ_i

% = Ax EBR"‘B%“
A =20 - ATH (6.17)
u = ! RTB™A

2

-

com as condigbes de contorne x(0)=x, ¢ A(x) = 0 {condigio necessaria para otimalidade
{Rowland, 1986)). A lei de controle otima de matha fechada para este problema pode ser
encontrada assumindo e existéncia de uma matriz P positiva simétrica e definida que satisfaga a

condigio:;

A =2Px (6.18)
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Substituinde ©€.18 na primeira ¢ na segunda das equagdes 6.17 e resolvendo-as
stmultaneamente € encontrada a equacgio de Ricatti:
Q+A'P+PA-PBR'B'P =0 (6.19)

Calculando a matriz P a partir da equagdo acima e substituindo 6 18 na terceira das equagdes
6.17:

u =-R'BPx (6.20)
¢ finalmente determinada a matriz de ganho K:

K =-R'Bp

6.3. Projeto de Controle por Torgue (MODELQ 1)
Um sistema de controle para o mais simples dos modelos apresentados da dindmica da

postura, definido na equagdo 4.18, pode ser projetado simplesmente com a determinacio de

uma matriz de ganho K, segundo a metodologia apontada no item anterior (Figura 6.2),

x({U). xp(0)
condigles mniciais 1

e B

modelo dindmico de muiltiplos corpos

Modelo do Paciente

1,0z 3 tela, 1etap
Ko e

matriz de ganho

Figura 6.2: Sistema de controle para o MODELQO 1 com atuadores de torgue estaticos

Uma vez definidas as matrizes A, B e C da formulagdo linear de estados (eq. 4.19 ¢
4.20), K pode ser calculado facilmente através da fungiio LQR.m, disponivel no Matiab
Control Systems Toolbox. Entretanto, K estara condicionada 4 escolha das matrizes de
ponderagdo Q ¢ R da fungfo de desempenho guadritica 6.16. A escolha destas matrizes

mostrou-se uma tarefa ingrata; sem a utilizagio de métodos especificos para a alocacdo de
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polos em sistemas com controle &timo multi-variavel - um topico de pesquisa em teoria de
controle - Q e R séo escolhidas de maneira empirica. Para sistemas lineares, um controlador
LQR ¢ assintoticamente estavel normalmente, o aumento de R, isto € da penalizacio da
energia de controle da fungio de desempenho 6 16, implica na diminuigdo dos torques de
controle, apresentando o sistema um desempenho mais lento. O aumento de Q, por outro lado,
mplica no aumento de penalizagio da energia associada aos estados do sistema. Isto leva i
diminui¢io do overshoot na resposta temporal. Shahian e Hasull (1993) fornecem indicagdes
sobre a localizagio de polos, resposta ao degrau e estabilidade com a variagdo de Q e R para
um sistema linear.

Entretanto, as equacbes de movimento do MODELO 1, assim como dos modelos
subsequentes, sdo n3o-lineares; ja que a teoria utilizada para o projeto do sistema de controle é
linear, tornam-se temerarias tentativas de previsio do comportamento do sistema sem testes de
simulag8o. Os resultados destas simulagBes, assim como o efeito da escolha das matrizes Q e R

escolhidas estdo mostrados no capitulo de Resultados.

6.4. Projeto do Controle por Ativacio dos Atuadores Equivalentes de Torque
{MODELO 2) _

A introdugdio de atuadores dindmicos de torque, controlados pela ativacio neuro-
muscular equivalente az(t), ndo introduz alteragdes substanciais no projeto do controlador.
Acrescente-se entretanto uma dificuldade adicional, pelo fato dos atuadores que operam no
sentido de flexdo ou extensdo dos membros possuirem propriedades dindmicas diferentes. Uma
solugdo consiste em calcular apenas uma matriz de gazﬁm K, considerando os parimetros dos
atuadores mais fracos {com menor torque méaximo) para cada grau de liberdade (Khang e
Zajac, 1989). Outra maneira se apoiaria na identificagio da combinagio dos sinais das varidveis
de controle: cada membro pode estar sujeito a uma ativacio de controle positive ou negativo,
isto €, no sentido de extensio ou flexdo. Se tr8s s3o os graus de liberdade, existem 2° = §

combinagdes possiveis (Tabela 6.1},
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extensdo | flexdo
perna - +
coxa + -
E tronco - +
modo | a; |ax| a3
1| EEE - |+ -
2 | EEF - P+ ]+
131 EFE - -1 -
4 | EFF - -]+
5y FEE | + 1+ -
6| FEF | + |+ | +
7 FFE + | -1 -
8 i FFF + 1o +

Tabela 6.1 - Medos de operagio do controlador dos atuadores dinimicos de torque. Na parte superior
direita estio mostrados os sinais dos torques de flex3o ¢ extensdo de rada membro. Em baixe, sio
definidos os 8 modos de operagfio (E = exiensiio e ¥ = Flexds).

E possivel calcular, substituindo convenientemente os valores de C: e C; da Tabela 34, 8
matrizes de ganho K, uma para cada combinagio da Tabela 6.1 (Menegaldo e Weber, 1996).
Um modulo de identificacio se encarrega de escolher, a partir dos sinais (+ ou -) da ativagdo
de controle, qual a nova matriz K apropriada para o modo de operaglo atual. O sistema de
controle proposto para o MODELO 2 esta mostrado na Figura 6.3. A escolha das matrizes Qe
R, assim como a resposta do sistema a condigdes iniciais estd mostrada no capitulo de

Resultados.
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* xp@), FO)

condigles iniciars # Torp=Ci'a-CiTorg (=123 #1 modele dindmico de miltiplos corpos
atuador dindmico de torque
modelo do pacients
#1123
X, Xp,'{
— K |4 identifica modo de operagdo do controlador e K anterior |«

Figura 6.3: Sistema de controle para 0 MODELO 2 com atuadores dinimicos de torque e escotha da
matriz de ganho segundo o modo de operagcio (ver Tabela 6.1)

6.5. Projeto do Controle por Ativagfio dos Atuadores Misculo-Tendineos (MODELO 3j

Uma tentativa de reproduzir parcialmente o sistema de controle para restauragio da
postura proposto na Figura 6.1 através do MODELO 3 formulado no item 4.4 esta mostrada
na Figura 6.4. Este sistema ¢ baseado inicialmente no controle por atuadores estaticos -de
torque formulado no MODELO 1, de acordo com o seguinte principio (Toussaint et al., 1989,
Toussaint et al ,1995). para levar a cabo o movimento desejado, o sistema de controle deve
fornecer um determinado conjunto de valores para os torques nas articulagdes que, por sua
vez, ¢ alcangado através dos atuadores musculo-tendineos Entretanto, estes atuadores

possuem duas caracteristicas que introduzem complica¢des no sistema de controle:

¢ Atuadores musculo-tendineos sio normalmente redundantes varios musculos
Cruzam uma mesma articulagdo, produzindo torques no mesmo sentido. Por
exemplo, os musculos soleus e gastrochemius produzem a extens#o da perna
(tornozelo).

¢ Um mesmo atuador pode cruzar mais de uma articulagfo, produzindo torques em
varios membros. O musculo isquiotibialis, por exemplo, realiza a extensio do

quadril {tronco) ¢ a flexdo do joelho {coxa).
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condigies rucans

a{lta$ Fi1 29 Tar (1 a3)
—b{ dindmica da ativaclo + curva de recrutamenta Wﬁmuca da contragas ’-——»Lmud geoméime}—b{ med. din. miltiplos corpss }——-
Mooedn 9o paciente
%, xp, F
sl ag a{la% Fila®y Tot{i a3}

gerador de pulsos med. inverso din. da contracde ¢ distribuigdo dos torques de contrale

matnz de ganho

Figura 6.4: Sistema de contrsle parz o MODELO 3, incorporando os atuadores miisculo-tendineos
através da excitagfio neural u(t) associada i estimulacio elétrica. Para maiores detalhes, ver legenda da
Figura 6.1

Esta questdo tornou-se clissica em biomecénica; é bem verdade, mais do ponto de vista
da analise do mi}wmemo para a determinagio de forcas musculares a partir de torques
calculados por modelos dinimicos inversos ou medidos diretamente com dinamémetros (Zajac
¢ Gordon, 1990), do que em problemas de controle em proteses neurais. Neste Gitimo caso, o

problema pode ser formulado da seguinte maneira:

As forgas F realizadas por uma série de m musculos num conjunto de j artlculag:oes

sujeitas a j torques de controle U relacionam-se entre st como:

U f’ Tra o eee rlmW/’F

{,?1 Mg 1, T .. L ?2 (6 22)

———

tal que I € o valor do brago de momento do musculo m com relagdo 4 articulagio ;.

Ja que normalmente j < m, o sistema linear 6272 possui mais incognitas do que
equagdes. Deve-se portanto lancar mio de algum método capaz de encontrar um conjunto de
forgas que melhor satisfaga 6.22. Além dos chamados Métodos de Redugdio (An et al 1995),
gue procuram através de medidas eletromiograficas e do agrupamento de misculos
funcionalmente anédlogos estimar as forgas musculares, tornaram-se populares os Métodos de

Otimizacdo. Desta perspectiva, pode-se definir uma funcio de desempenho;
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J=f(Fy,F, ..., Fu) (6.23)

sujeita a restrigdes de igualdade (a propria eq. 6.22, por exemplo)

g, Foy o Fu)=0, k=1,2 ] (624
e de desigualdade
0 < Fp < Frm (6.25)

Diversos métodos de otimizagio tém sido utilizados para solucionar o problema
formulado em 6.23-25. Alguns autores (ver An et al., 1995) utilizaram fungdes de desempenho

lineares, por exemplo:

J=F;+F+ . +F, (6.26)

enquanto outros, como Crowninshied e Brand (1981) estudaram fungBes ndo-lineares do tipo:
B
[ E
= i 6.27
! ;;[PC SA, J (6.27)

que procuram minimizar a média geométrica da tensdo muscular. PCSA ¢ a 4rea da secgdo
transversal do musculo (Physiological Cross-Sectional Area) e p é a poténcia (1,2, .., m) com
que a media geométrica € calcuiada.

Especialmente relevante € a estratégia utilizada por Khang e Zajac (1989a). Estes
autores estabeleceram uma fungdio de desempenho que minimiza um conjunto de ativacdes

neuro-musculares a;(t) (i = 1, ... m), baseada energia total liberada pelo conjunto de masculos:

m AL

7= [Endt (6.28)

=1 4

sendo a poténcia liberada pelo musculo En, uma fungio da forga muscular F e a(t). A

minimizaglo de 6.28 esta sujeita a uma €quag@o semelhante a 6.22: os torques de controle,
entretanto, sdo calculados a partir das equagdes dos atuadores dinimicos equivalentes de
torque (item 3 4, equagdo 3.62), que por sua vez sdo fungdes das ativagBes equivalentes de
torque ar(t). Calculando ay através de uma matriz de ganho K analoga aquelas definidas no

nem 6.4;

ar=Kx (6.29)
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e estimando o torque de controle através de 3.62 para t+At, sdo determinados os valores de
a(t) que minimizam 6.28, sujeita a 6.22, a cada iteragio.

Outros autores procuraram utilizar equacdes diferenciais de restrigdo - por exemplo, a
propria equagio de movimento (Yamaguchi e Zajac, 1990). Neste caso, a otimizagdo deixa de
ser estatica, como as abordagens descritas até entdo, e passa a ser um processo de Qfimizacdo
Dindmica. Conhecendo-se por exemplo a trajetoria realizada por um conjunto de membros, ¢
possivel determinar no apenas o conjunto de forgas musculares, sendo todos as variaveis
dindmicas envolvidas nas equagdes de movimento (Zajac e Gordon, 1989). Os métodos de
otimizagdo dindmica constituem ainda um objeto de pesquisa; sua utilizagdo em problemas de
biomecanica continua sendo de limitada viabilidade, atingindo graus de -conﬁplexidade

surpreendentes.

6.5.1. Utilizacide da Matriz Pseudo-Inversa na Distribui¢iio dos Torque de Controie

Entre os varios métodos que podem ser utilizados para minimizar 6.23, foi utilizado

neste trabalho o algoritmo da pseudo-inversa. Para um sistema subdeterminado

Agm) Xty = bgsry , j <m (6.30)
o vetor solugfio X que minimiza o erro

e=|Ax- bl (631)
pode ser calculado como

Kimxt) = A gy i) : | (6.32)
tal que A" ¢ matriz pseudo-inversa de A. Esta matriz pode ser determinada basicainente por
dois métodos. O primeiro através da equacio 6.33:

AT=AT(A Ay  {6.33)

O outro método utiliza 2 Decomposi¢io em Valores Singulares (SVD), decompondo a
matriz A numa matriz diagonal positiva S {(dos valores singulares da A) e nas matrizes unitarias

U eV, de maneira que

USVi=4A
VSU =AT ' (6.34)
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vlu=1I
viv=] (6.35)

Pré - multiplicando a equagio 6.31 por A”:

ATAx=ATp (6.36)
e aplicando a decomposigio 6.34

VSUTUSVIx=VvSU"D (6.37)
Utilizando a propriedade 6.35

VS Vix=vsU'p

$Vix=SU"b

VVix=VS§'Ub

x=VS'Ub (6.38)
se existirern colunas de A gue sejam linearmente dependentes:

x=VS Ub (6.39)
S é uma matriz diagonal dos inversos das raizes quadradas o; dos autovalores de A:

c;, 0

O
g 60 o, ... O (c{ml/ai,seci>8
N ; . 0 16; =0,5e0,<¢
t 6 0 0 o
(6.40)
Neste caso, a matriz pseudo-inversa de A fica definida como;

A =VS§ U

Yamaguchi et al. (1995) utilizaram, na simulagdo de movimento do membro superior, a
equagio 6.33 para calculo um vetor x de multiplicadores tal que:
Ax=b (6.41)
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Na equagio 641 A (j x m) é uma matriz formada por vetores de aceleracdes
segmentares’. b (1 x 1) ¢ um vetor de aceleragdes angulares desejadas dos misculos para

atingirem as aceleragdes angulares medidas:
b=6-6, (6.42)

Em 6.42 8 ¢ um vetor de aceleragbes angulares medidas diretamente num sujeito experimental

e évgc um vetor das contribui¢des de momento dos termos centripetos, de gravidade e de
forgas externas®. O vetor x de tensdes musculares foi entdo calculado por estes autores como
x=A"b {6.34)

de modo que x com minimo comprimento (ou magnitude) levasse a uma solugio com menor

erro médio quadratico:

e=|Ax-b| (6.35)
O vetor x minimizado de multiplicadores pode ser associado ao conjunto de tensdes
musculares o
xX= {0’1 Oz2. .. Um}T (630)

que possui magnitude minima, como uma propriedade da solugio do sistema através da matriz

pseudo-inversa:

= o? +ol4. 4ol (631)

' Os m (m é o numero de misculos} vetores de aceleraches segmentares se dispde em colunas para formar a
mairiz A, Sio calculados como

Gg = M_ite i=1,. . m
Tal que M ¢ a matriz de massa inversa, segundo a equacdo de movimento:
MO=T+V+G+E
tal que T ¢ um vetor de torques. V de termos de inércia, G de termos gravitacionais, ¢ F de forgas externas {ver

Yamagushi et al. (1995) para detathes). ¢, um veltor {x1} de torques segmentares induzidos por cada masculo 1,
realizando uma forga de o PCSA como = | Niom®

* Este vetor ¢ dado por ésge =MYU{V+G+E)
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Esta solugio coincide portanto com a obtida pela minimizagio sem restrigdes da média
geométrica das tensdes musculares, segundo Crowninshield ¢ Brand ( 1981) (equacdo 6.27),

parap=2.

A metodologia descrita acima possui diversos pontos positivos: o fato da matriz A ser
calculada para valores de aceleragiio, que dependem da dindmica do sistema como um todo,
sugere que cada musculo esta sendo interpretado segundo a configuragdio geral de massas no
sistema, e ndo somente com relagic aos seus bragos de momento em relagio aos centros das
artculagGes. Segundo os autores, cada musculo tem propésitoé, especificos e implicagdes
globais, devido ao acoplamento dindmico, as redundancias e i existéneia de musculos bi-
articulares. Além disso dio a entender que o tempo de processamento é inferior ao dos
métodos de otimizagdo convencionais com o calculo de gradientes e busca de direcdes . Possui
no entanto algumas desvantagens, que desencorajam sua utilizagio em sistemas de controle
Além da complexidade - exigindo a utilizagdo das equagdes de movimento com a forma
inversa da matriz de massa - o método proposto por Yamaguchi et al necessita do
conhecimento prévio dos vetores de aceleracio, velocidade e deslocamento angular, isto é, da
trajetoria do membro. Estes fatos por ora restringem a aplicacio do método para a analise de

movimentos off-lire.

O presente trabalho procurou introduzir a pseudo-inversa, calculada pelo algoritimo da
SVD, na determinaciio do vetor de forgas, simplesmente resolvendo o sistema sub-

determinado 6.22. A matriz R ¢ os vetores § e u eram definidas como

O 0 0 0 0 0 -1, -1, r

f=(F, £, F, F, E F, F, F F) (6.32)

i

i

(U, U, uf

O vetor de forgas F pode ser calculado fazendo:

F=R U (6.33)
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Por exemplo, utilizando os valores de r mostrados na tabela 5.2

0 0.0410
0 0
0 0
0 0
R= 0 -0.0553
0 0.0470
-0.0358 -0.0203
-0.0355 0
\ 0.0469 0

a matriz pseudo-inversa de r, calculada com a fungio matlab pinv.m, fica

0.0401
0.0276

-0.0659
-0.0108
-0.0505

0

0
g
O

{metros)

J

[ -02615 17060 64537 )
1.1136 -7.2656 118706
-0.0807 0.5265 -0.8602
-0.4358 28431 -4.6450

R =| 04974 -32451 -7.1622
-2.1545 14.0567 -12.3726
-6.8713 -44302 3.8994
77365 16273 -14324

. 102209 -2.1499 18923 )

Para um dado vetor de torques de controle:

52416
k -83.4791

-131275
B =

(N.m)

aplicando 6.33, o vetor de forgas resultante é:
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( -423466
1533548
111127
60.0084
f=| 371907 o)
2068715
339180
1222359
\-1614891)

De fato, este conjunto de forgas satisfaz u = R f, mas algum dos valores de forga (1°, 22
e 9° linhas) ndo satisfazem a restrigdo dos misculos s6 realizarem forgas positivas’, Esta
restrigio pode ser incorporada ao algoritmo de calculo de forgas através do seguinte
procedimento, utilizado por Yamaguchi et al. (1995} Uma vez calculado o vetor de forgas
sem qualquer restriglo, identifica-se qual destas forgas negativas possui o maior médulo. A
coluna da matriz R que corresponde a este musculo ¢ dividida entdo por um valor positivo Z -
grande (p. ex., Z = 1000); calcula-se novamente a matriz pseudo-inversa de R ¢ o vetor de
forgas F. Até que todos os valores de forca sejam maiores do gque um erro & > -0.001,
Aplicando o algoritmo acima®, o vetor de forgas vai assumindo, a cada tteragdo, os seguintes

valores (cada linha representa uma iteragdo, ¢ cada coluna um musculo):

-38.5427 -169.5548 122866 66.3475 299552 2382134 133.8763 234.7801 -0.3102
-83.5003 -0.2542 184170 994519 79.6010 3275794 1147394 2540787 -0.3357
-0.1338 -0.2896 209878 113.3342 1428344 3290069 114.4337 2543869 -0.3361
-0.1338 -0.2896 209878 113.3342 1428344 3290069 114.4339 2543872 -0.0003
-0.1338 -0.0003 209878 1133343 1428345 3290071 114.4339 2543872 -0.0003

finalmente, aplicando F; > £ = -0.001, o novo vetor de forgas fica:

* Aqui, forcas positivas sdo entendidas como forgas no sentido de encurtamento dos misculos.
“ A listagem deste algoritmo (novaFps.m} se encontra em anexo.



70 Y
a
209878
1133343
f=| 1428346 (N)
3290071
1144339
2543872
.0 )

Multiplicando a matriz R pelo vetor de forgas obtido, o torque de controle passa a ser;

| -13.1268
u= 52330
08254

com um desvio maximo do torque de controle original da ordem de 15 %.

6.5.2. Calculo da Ativacdo de Controle.

Conhecendo-se a forga necessaria em cada musculo para produzir o conjunto de
torques capazes de controlar o sistema, resta saber qual o grau de ativagio adequado que em
ultima analise corresponde a duracio do pulso de estimulagio, levando o masculo a
efetivamente produzir a forga desejada. Esta ativagio poderia ser obtida a partir do
conhecimento da dindmica da contracio. Estabelecendo um modelo inverso desta dindmica,
dada a forga necessiria e conhecendo os pardmetros musculares pertinentes, seria
teoricamente possivel calcular o grau de ativagiio requerido, a cada instante. A partir das
equagdes 3.40 e 3.34 do modelo de Zajac modificado:

V(-4B)+ 9 (-Ba-2-A-4Q)+{-Qa+a’fl)=0  (634)
= =M k"

Flo v,
COSQL

€ possivel isolar a variavel de controle a; para tanto ¢ necessario o conhecimento de:

L™, para caleulo da refagdo forga-comprimento

L)



=T 5 PE
F' | para estimar Q= F (1 - ;i ]
COSQL k'

FT, para calculo da velocidade de encurtamento v

além dos pardmetros musculares de rigidez, viscosidade, angulo de empenamento etc.,
necessarios na formulacio da dinimica da contragio.
Se for utilizado entretanto um modelo linear de musculo (equacdo 3.48), a ativacio

pode ser calculada:

FIT+F
a=——

- (6.36)

Conhecendo-se a ativagio a(t) necessaria (entre 0 e 1), a excitagdo u(t) para cada
musculo, modulada em termos da largura de pulso, é determinada pela curva de recrutamento
para uma dada frequéncia de estimulagio. As simulages relativas aos modelos e sistemas de

controle descritos nos itens anteriores se encontram no préximo capitulo de Resultados.
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Capitulo 7

Resultados das Simulagoes

Estabelecidos trés modelos, com diferentes graus de complexidade, para a simulagio e
controle da postura, foram implementadas rotinas de simulagio: a integragdo numérica de
sistemas de equagdes diferenciais ordinarias nfio - lineares. Através destas simulagdes ¢
possivel determinar algumas matrizes de ponderagdo Q e R do controle 6timo capazes de
fornecer solugdes estiveis, para cada um dos modelos propostos. Os resultados dos
deslocamentos ¢ velocidades angulares relativos aos MODELOS 1, 2 e 3 sio mostrados, além

das respostas de for¢a muscular do MODELO 3 para varias frequéncias de estimulagdo.

7.1. Resultados das Simulacdes para Models com Atuadores de Torque (MODELO 1). '

Para cada um dos trés modelos estabelecidos nos capitulos precedentes sio
implementadas rotinas de simulagdoc em ambiente Marlab. Cada uma destas rotinas consiste de
duas partes: de definic3o de pardmetros e de definigio do modelo®. A parte relativa a defini¢do

de parimetros segue os seguintes passos:

e Definicio das medid_as antropométricas, a partir de medigbes num sujeito
experimental

¢ Calcuio dos parimetros antropométricos (Taﬁeia 5.1)

e Calculo das matrizes M, C e G das equagBes de movimento (4.14-4, 15}

e (élculo das matrizes A, B, C e D da formulagio de estados linear

® Definic30 das matrizes Q e R de ponderacio do controle 6timo

e Caleulo da matriz de ganho K para o controle ¢time LQR da formulacio linear

* As rotinas de definigio de parimetros ¢ de simulacdo para os trés modelos estdc em anexo.
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e Defini¢Bo das condi¢des iniciais

» Integragdo numérica através do método Runge-Kutta de 4%/5" ordem

O modelo a ser simulado esta definido numa funcdo, solicitada pela rotina de integracgdio

numeérica. Esta fungdo possui comandos, que sdo repetidos a cada iteragdo, relativos a:

» Calculo do vetor de torques 1 de controle tal que =-Kx

¢ Transformagio dos torques de controle nas articulagdes para torques de corpo
rigido, através da matriz D (ver equacdo 4.15)

e Calculo a cada iterag@o dos vetores C e G dos termos centripetos e gravitacionais
das equagBes de movimento

e Ciélculo de um vetor B relativo 4 soma dos vetores C,Get(B=1-C-G)

o Calculo de M. Esta matriz inversa foi calculada anteriormente; sua expressio
literal, implementada na fungfo, fornece a cada iteragdo o valor numérico de M

¢ Defini¢do do vetor x (equagio 4.16)

Uma vez definidas as condigdes iniciais dos estados e as matrizes de ponderacdo do
controle 6timo, € possivel integrar as equagdes de movimento. Sio obtidas assim séries
temporais que representam a resposta do sistema dindmico; admite-se entretanto que o carater
discreto destas séries ndo omite informacBes relevantes do sistema em tempo continuo. As
repostas de deslocamento e velocidade angular do MODELO 1 para condigdes iniciais (0.1, -
0.1, 0.1) de deslocamento e (0, 0, 0) de velocidade, com matrizes de ponderagdo Q =1 (350
600 300 1500 10600 800) e R =] {0.0320, 0.0348, 0.0800) estdo mostrados nas figuras 7.1 e

7.2. A curva dos torques de controle est4 na figura 7.3. A matriz de ganho obtida &

(4259833 -184.1152 -903119-2392812 826232 -32.3099}
- K :L 269411 -2716562 -1275203 4795199 -1663987 -62.1376i
-174470 394963 -1684130 -129138 301217 -101.7268 /

117



o]

e DYESITIE
— COXa

__4at - rOncol |
ir
s
&
5
o 2% ]
&
=
Leb]
5 of e -
%3] ".-—*'
£ -
= -
g“?‘ / -
= e
= e

IV I .

/!
/
-6 x : . .
2 4 ] g 10

tempo {(s)

Figura 7.1, Resposta temporal do MODELO 1 (deslocamentos angulares dos segmentos) com condigbes
imiciais (0.1, -0.1, 0.1) radianos de deslocamento e (0, 0, 0) rad/s de velocidade, matrizes de ponderacio Q
=T (350 600 300 1500 1000 800)" ¢ R = I (0.0320 6.6348 56.0800)"

=S — permna
= — coxa |
= ---- tronco
2
&
2 7
g
D
E ot
i
QD
N
i
3 w!
w3
A
5
Tk
a3 ]
=
(13
@ -
3
03
L=
gs:
g _
@k
e
u..3 & A .i
G z 4 G g 10

tempo (S}

Figura 7.2. Resposta temporal do MODELO 1 {velocidades angulares dos segmentos) com 2s mesmas
condiges da Figura 7.1,



b
o)

J
Y
.
T
L

o

torque nas articulacdes (N.m
5

=20 )
— tormnozelo
e
LA0r 9 i
“40 El 1 E 1
0 2 4 6 8 10

tempo {5}
Figura 7.3. Resposta dos torgues de controle do MODELO 1 com as mesmas condigdes da Figura 7.1

A variagdo das matrizes Q e R é capaz de fornecer uma riqueza insondavel de solugOes,
deslocando os autovalores do sistema dentro do plano complexo. Esta fora do escopo deste
trabatho explorar exaustivamente a influéncia de Q e R nas repostas temporais do sistema,
serdio no entanto mostrados testes capazes de sugerir algumas indicages. Por exemplo,
multiplicando os trés pesos de Q relativos aos estados de.desiocamento angular por um fator

(.05, a nova matriz de ganho fica

- 4062388 -1838459 -903213 -2390054 -833667 -3205340
—~K=| 135724-2503173-1252259 485843 -1658772 -62.9281
-168552 323817 -1586355 -135539 305949 -1015587

As respostas de deslocamento, velocidade angular e torque de controle estdo mostradas nas
figuras 7.4,75¢7.6;
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Figura 7.5. Respesta temporal do MODELO 1 (velocidades anguiares dos Segmenios) com as mesmas
condicHes da Figura 7.4,
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Figura 7.6. Resposta temporal do MODELO 1 (torques nas juntas) com as mesmas condicdes da Figura
7.4

Diminuindo os pesos relativos as velocidades na matriz Q, multiplicando-os por um
fator 0.5, sdo obtidas as respostas que estdo mostradas nas Figuras 7.7 ¢ 7.8. A Matriz de
ganho K fica sendo:

-377.0300 -1643629 -835790 -1809631 -67.1672 -298719
~K=| 199290-2414550-1130557 270314 -1231319 -48248]
-18.0529 33.0120-1477530 -117922 188642 -744369
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Figura 7.9. Resposta dos torgues de controle do MODELO 1 com as mesmas condicdes da Figura 7.7.

. Alterando agora os pesos relativos da matriz de ponderagio do controle 6timo
referente ao controle {matriz R), multiplicando-a por exemplo por um fator 0.5, sdo obtidas as

respostas mostadas nas figuras 7.10, 7.11 e 7.12. A matriz de ganho fica:

(5046111 -2101774 -100.0610 -3230720 -104.5476 -366759
-K =] 451864 -3278389-1479270 761331 2286115 -81419¢%
\-178507 529250 -2025210 -141857 453225 -§40.6952)
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Figura 7.11. Resposta femporal do MODELD 1 (velocidades angulares dos segmentos) com as mesmas

condicles da Figura 7.10,
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Figura 7.12. Resposta des torgues de controle do MODELOD 1 com as mesmas condicdes da Figura 7.10.

E possivel também obter um conjunto de respostas temporais de forga muscular,
utilizando ainda o MODELO 1. Basta realizar as simulagdes incluindo a equagdo 6.34, corrigir
as forgas musculares obtidas segundo a restri¢io de todas serem positivas, conforme o gue foi
descrito no item 6.5.1. e calcular novamente os forque de controle segundo 6.22. As forgas
musculares obtidas para o primeiro conjunto de matrizes de ponderagdo apresentado Q = I
(350 600 300 1500 1000 800)" e R = I (0.0320 0.0348 0.0800)", estio mostradas na Figura
7.13.
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Figura 7.13. Resposta Muscular do MODELO 1, com Q = I (350 600 300 1500 1000 800)" ¢ R = I (0.0320
0.0348 0.0800) ¢ condigdes iniciais (0.1, -0.1, €.1) radianos e (0, §, 8) radianos por segundo.

Variando as condigdes iniciais, por exemplo com dngulo de inclinagfio da perna e da
coxa nulos e inclinando o tronco de 0.2 radianos {11.4 graus), sdo obtidos os resultados

mostrados nas figuras 7.14, 7.15¢ 7.16.
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Figura 7.15: Resposta das velocidades angulares para ¢ MODELO 1 com as mesmas condicdes da Figura

7.14.
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= 2 Resultados das Simulacdes para Modelo com Atuadores Dinamicos de Torque
{MODELO 2).

Os resuldados obtidos para 0 MODELO 2 utilizando inicialmente as mesmas matrizes
de ponderagdo Q = I (350 600 300 1500 1000 800)' e R = 1 (0.032 0.0348 0.08)" do
MODELO 1 estdo mostrados no nas figuras 7.17, 7.18 e 7.19, para desiocamentos angulares,
velocidades e torques. Sdo obtidas agora 8 matrizes de ganho, uma para cada configuragio,

conforme a tabela 6.1; por exemplo, a matriz de ganho correspondente ao modo EEE:

2760838 -347592 -2.1549 4241328 -765838 -63622 -02291 03591 -01040 \§
~K=| 1112705 -3261820 -738541 84.7597 -310.0899 -108.7978 02392 -0.6455 0.3632J
(181198 916921-1421959 -164335 784745-1873443 -00350 01836 -03115

A ordem de K é agora 3x9, mas nas simulagdes o vetor de controle foi calculado apenas a
partir da leitura dos 6 primeiros estados de deslocamento e velocidade angular. A variavel de

controle é agora a ativagdo do atuador equivalente de torque ar.

— perna
-— COX8
----rONCo

] i - 3

4 B 8 10
tempo {8)

deslocamento angular dos segmentos {graus)

Figura 7.17. Resposta temporal do MODELQ 2 {deslocamentos angulares dos segmentos) com condicdes
iniciais (0.1, -0.1, 6.1) rad de desiocaments (8, 0, 0) rad/s de velocidade, matrizes de ponderacio Q=1
{350 660 300 15006 1000 800)" e R =1 (0.0320 0.0348 0.6800)7
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Figura 7.18. Resposta temporal do MODELO 2 (velocidades aﬁguiares dos segmentos) com as mesmas
condicdes da Figura 7.17
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Figura 7.19. Resposta dos torgues de controle do MODELO 2 com as mesmas condigdes da Figura 7.37
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Alterando as matrizes Q € R na tentativa de se obter uma resposta menos oscilatoria,

multiplicando os termos da matriz Q relativos aos deslocamentos por 10, de velocidade por 5.

10 e a matriz R por um fator 10, sdo obtidas as respostas mostradas nas Figuras 7.20, 7.21 €

7.22. A Matriz K ficou:

29,0395 -3.4615 1.6323 -19288 -11768 -0.2908 -0.0041

0.0065 0.0005 \

K= |-0.4071 -8.9172 -1.2126 -13269 -14970 -0.7799 0.0043 -0.0181
.1.6878 -0.8720 -11.3878 -15321 -13145 -2.3629 0,0002 0.0029
n
E g i T T T
2 — pema

— - COXa

54 ----- tronco | A
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® 2 i
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tempo (s)

-0.0057
- 0.005

Figura 7.20. Resposta temporal do MODELO 2 (deslocamentos angulares dos segmentos) com
condicdes iniciais (0.1, -0.1, 0.1} rad de deslocamento @ {0, 0, 0) rad/s de velocidade, matrizes de

ponderagio Q = I 16-°(350 600 300 7500 5000 4000)" ¢ R =1 (0.320 0.348 0.800)".
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Figura 7.21. Resposta temporal do MODELO 2 (velocidades angulares dos segmentos) com as mesmas
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Figura 7.22. Resposta dos torques de controle do MODELD 2 com as mesmas condicdes da Figura 7.20
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7.3. Resultados das Simulacdes para Modelo com Atuaderes Musculo-Tendineos
{(MODELG 3).

Introduzindo finalmente os atuadores musculo-tendineos, cuja formulagdo pode ser
encontrada no item 4.4, sio mostrados nesta segdo os resultados das simulagdes. Foi utilizada
a estratégia de controle descrita no item 6.5: uma vez calculados os torques de controle
através de uma matriz de ganho, a partir da medigio dos estados dindmicos relativos aos
deslocamentos e velocidades angulares, é determinado um conjunto de forgas musculares
equivalentes, através da equagdo 6.34 Através de um processo iterativo descrito no item ‘
6.5.1, ¢ aplicada a restrigdo de nenhuma for¢a muscular assumir valores negativos. A varidvel
de controle, isto €, a ativagiio neuro-muscular ¢ calculada a cada iteragdo pelas equagdes 6 36
ou 6.35, se o modelo de atuador musculo-tendineo utilizado for linear ou ndo. Sendo gerada a
excitagdo neural u(t) conforme as consideragBes do item 3.5, as forcas nos atuadores musculo-
tendineos sdo calculadas de acordo com o modelo de Zajac modificado (item 3.3).
Multiplicando essas forgas pelos valores dos bragos de momento relativos as articulagdes, ¢
novamente calculado um conjunto de torques, aplicados ao modelo de muitiplos corpos
rigidos. 7

As simulagdes cujos resultados estdo mostrados a seguir foram realizadas com matnizes
de ponderagdo Q = 1(350 600 300 750 500 400)" e R =1 (0.08 0.087 0.02)". Nio foi possivel
controlar o modelo dindmico com atuadores musculo-tendineos nfo lineares, sendo utilizada a
versdio linear da dindmica da contracio, formulada no item 3.5, e a equag8o 6.35 para calculo
da ativagio de controle. O efeito da frequéncia de estimulacdo serd mostrado, realizando
simula¢des com 200 Hz, 100 Hz e 50 Hz, tornando-se instavel o sistema com este ultimo valor

de frequéncia.
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Figura 7.29. Resposta temporal do MODELQ 3 (velocidades angulares dos segmentos) com as mesmas
condicdes da Figura 7.28
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Figura 7.34. Resposta temporal do MODELO 3 (velocidades angulares dos segmentes) com as mesmas
condicbes da Figura 7.33
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Figura 7.37. Respostas musculares do MODELO 3, frequéncia de estimulacic de 50 Hz
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Capitulo 8

Discussac

Os resultados mostrados no Capitulo 7 sdo aqui discutidos, analisando-se inicialmente a
influéncia da variacdo das matrizes de ponderagio do controle linear quadratico no
desempenho do sistema, a partir do MODELO 1. Este modelo ¢ entdo comparado com os
modelos 2 e 3. A partir dos resultados fornecidos pela simulagio do MODELO 3, sdo
analisadas as respostas temporais das forgas musculares, Para trés frequéncias de estimulagao
(200 Hz, 100 Hz e 50 Hz), estas respostas sio correlacionadas com a coordenagdo de
movimentos; serio buscadas razdes que expliquem o sucesso ¢ o fracasso do sistema de

controle proposto, dependendo da frequéncia de estimulagao.
8.1 Variacio das matrizes de ponderagiio Q e R no MODELO 1

Fixando as condigbes iniciais da simulagdo em (0.1, -0.1, 0.1) radianos' para os
deslocamentos angulares da perna, coxa e tronco ¢ {0, 0, 0) para as respectivas velocidades
angulares, foram realizadas simulagdes utilizando matrizes de ponderagio do controle 6timo Q

e R padrio determinadas por tentativa e erro:

10.1 radianos equivalem a 5.7 graus.
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3% 0 0 0 0 0)
0 600 0 0 0 0
o 0 300 0 0 O
Q=g o0 o0 1500 0 0
o 0 0 0 1000 O
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R=| O 00348 O
0 0 0.08

Os resultados das simulagdes do MODELO 1 com estas matrizes de ponderagdo sdo os

mostrados nas figuras 7.1, 7.2 e 7.3.

Multiplicando os termos referentes aos deslocamentos angulares da matriz Q (trés

primeiros elementos da diagonal principal) por um fator 0.05, sdo obtidos os resultados

mostrados nas figuras 7.4, 7.5 e 7.6. Nestas condigbes, pode ser observado um pequeno
aumento do tempo de estabilizagio, com diminuigdo também dos picos de velocidade no inicio
do movimento. Em t = 4 segundos, a curva de torques de controle (Figura 7.6) indica 167
N.m para o quadril e para o tornozelo, ao passo que a curva correspondente a matriz de

ponderacdo padrio (Figura 7.3) ja apresentava um valor de 0.83 N.m para estas articulagdes.

Mantendo agora os termos de Q referentes aos deslocamentos angulares iguais a
situacio padrio, mas multiplicando em contrapartida os termos de O relativos aos estados de
velocidade angular por 0.5, o sistema aparenta permanecer estavel até 5 segundos (Figura 7.7).
Em seguida, vai se afastando lentamente da posicio de equilibrio, permanecendo o corpo
extendido (diferenca nula entre os deslocamentos angulares das articulagGes), camndo para a
frente (na dire¢3o de flexdo da perna, segundo a convengac da tabela 6.1). A curva de
velocidades angulares (Figura 7.8) ndo apresenta diferengas marcantes com relagZo a resposta
obtida com as matrizes de ponderacio padrio (Figura 7.2), no entanto, pods ser observado um
lento crescimento dos valores do perfil de velocidades a partir de t = 7 segundos, quando o
sistema se estabiliza. Observando a curva de torques de controle (Figura 7.9), nota-se uma
hiperatividade do joelho, invertendo em pouco tempo o sinal da variavel de controle (o torque
de controle chega a zero em aproximadamente 2 segundos, enquanto nas condigdes padrio

ficou em torno de 5 segundos). O sujeito cairia para frente, ereto, sem forca suficiente para
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extender o tornozelo - ndo obstante 0 torque de controle nesta articulagdo ir aumentando. Este
comportamento pode ser devido &s ndo-linearidades dos termos centripetos e inerciais, que ndo

sido levadas em conta no projeto do sistema de controle.

Diminuindo agora o peso relativo da matriz R, multiplicando-a por um fator 0.5 (Q

permaneceu a mesma da simulagdo padrdo), os deslocamentos angulares apresentaram poucas
alteracdes (Figura 7.10) com ligeiro aumento dos picos de velocidade (Figura 7.11). O
resultado é razoavel na medida em que a diminuigdo relativa de R leva a um controle mais

potente, ainda as curvas de torque (Figura 7.12) ndo tenham se alterado de maneira sensivel.
8.1.1 Aplicacfio da pseudo-inversa para o MODELO 1

Na figura 7.13 estdo mostradas respostas temporais de for¢a muscular obtidas com Q,
R e condigdes iniciais padrio, para 0 MODELQ 1, calculando um torque equivalente a partir
do conjunto de forgas determinado pela equagio 6.34 e dos bragos de momento. Nio se notou
qualquer atividade dos musculos i/jpsoas e conjunto de dorsiflexores, exclusivamente flexores,
nem do rectus femoris que, além de extender o joelho, flexiona o quadnl. No entanto, a
minimiza¢do da magnitude do vetor de forgas, optou por ativar os musculos bi-articulares
isquiotibialis e gastrocnemius, apesar destes musculos realizarem agBes a principio
indesejaveis, isto €, a flexdo do quadril e do joelho. Além disso, as curvas ndo apresentaram
picos nem discontinuidades. Posteriormente, estes resultados serdo comparados com o

MODELO 3.
8.1.2 Modificaciio das condices iniciais

Tlustrando o comportamento do MODELO 1 com outras condigBes iniciais, foram
realizadas simulagdes com o tronco iniciaimente flexionado, mantendo eretos os demais
segmentos, O vetor de condigBes iniciais utilizado foi {0, 0, 0.2, 0, 0, 0) radianos, recordando
que os trés primeiros termos se referem aos deslocamentos angulares e os trés Gltimos as
velocidades angulares. As matrizes Q ¢ R foram as mesmas da condigfio padrio.

Os resultados (mostrados nas Figuras 7.14, 7.15 e 7.16) indicam que o tronco
inicialmente flexionado corrige sua posigdo em aproximadamente © segundos, com pouco

movimento dos demais segmentos. o tornozelo sofre uma pequena flexfio, mas a coincidéncia
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das curvas de deslocamento da perna e da coxa (Figura 7.14) indica que o joelho ndo se
extendeu nem flexionou. O perfil de velocidades angulares apresentou picos um pouco maiores
do que os encontrados quando as condi¢es iniciais eram (0.1, -0.1,0.1, 0, 0, 0. Com relagdo
aos torques de controle mostrados na Figura 7.16, todos apresentaram sinal negativo, o tronco
fletido produz um torque gravitacional positivo (conforme convengio estabelecida no Capitulo

4), equilibrado por torques negativos da mesma magnitude em cada uma das articulagdes.
8.2. Anilise das respostas do MODELO 2

Neste modelo {formulado no item 4.3) a ordem da matiz de ganho K, assim como das
matrizes de ponderagio do LQR ¢ diferente do modelo anterior. Calculando entdo K de ordem
3 x 9, mantendo as matrizes Q e R padrio {colocando valor zero para os termos da diagonal
principal de Q referentes aos estados de torque) e integrando o sistema de equagBes
diferenciais, os resultados relativos aos deslocamentos angulares (Figura 7.17) sdo
aparentemente satisfatérios, com tempo de estabilizagio 1igeiramente menor quando
comparado com 0 MODELO 1 para as mesmas condigOes iniciais. Entretanto, observando as
curvas de velocidade angular (Figura 7.18) e torque nas articulagbes® (Figura 7.19) séo
notados valores impraticavelmente aitos e oscilatorios. Uma tentativa de se ébter respostas
menos oscilatorias pode ser feita alterando os pesos relativos das matrizes Q ¢ R
Multiplicando por exemplo a porgdo de Q relativa aos estados de deslocamento an lar por

um fator 107, de velocidade por 5.10° e R por 10, sio obtidas as respostas mostradas nas

Figuras 7.20, 7.21 e 7.22. A diminui¢3o da penalizag@o dos estados {reduzindo os termos de
Q) ¢ aumento da penalizagio do controle levaram a picos de iorcgue e velocidade elevados; ©
deslocamento angular, além disso, deixou de ser monotonicamente decrescente para se tornar
oscilatério. Isso indica gue por hora ¢ MODELO 2 ¢ inviavel para implementagdo, enquanto o

efeito das matrizes de ponderagio no desempenho do sistema nfo for devidamente explorado.
8.3. Andlise das respostas do MODELG 3

Comparando as curvas de deslocamento angular do MODELO 3 (Figura 7.23 ¢ 7.28

para frequéncias de estimulagdo de 200 Hz e 100 Hz, respectivamente) ndo séo notadas

2 Pesta vez 0% torques nas articulagdes nio sdo varidveis de controle, mas de estado. O controle ¢ feito pela
ativacio eguivalente de torque ar.
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diferencas significativas com relagdo ac MODELO 1 (Figura 7.1), para as mesmas condigOes
iniciais, Q e R padriio, o MODELO 3 apresentou apenas um tempo de estabilizag&o um pouco
inferior. Para a frequéncia de estimulagdo de 50 Hz, o sistema apresentou comportamento
instavel e seus resultados serio discutidos adiante. As curvas de velocidade angular do
MODELO 3 (Figuras 7.24/200 Hz e 7.29/100 Hz), comparadas as do MODELO 1 (Figura
72), apresentam um comportamento tramsiente mais oscilatério, também com picos de
velocidade mais elevados. Se os picos apresentados pelo MODELO 1 ndo passavam de 5

graus/s, no MODELO 3 atingiram até 30 graus/s,
8.3.1 Analise das curvas de resposta muscular

Para a frequéncia de estimulagdo de 200 Hz, as repostas musculares obtidas através das
simulacdes podem ser observadas nas Figuras 7.25, 7.26 e 7.27. Recordando que as condigdes
iniciais induzem uma resposta de extensdo para os trés segmentos {ou para as trés
articulagBes), o padrio de atividade observado foi complexo, inclusive com o recrutamento de
musculos flexores. Além do disparo aparentemente sincrono dos trés extensores do tronco
(gluteus maximus, gliteus medius e isquiotibialis) durante um curto periodo de tempo, pode
ser observada uma atividade significativa de um dos antagonistas, do musculo ilipsoas, flexor
do tronco. Este comportamento assemelha-se ao chamado Padrdo Muscular Trifdsico (Ghez,
1991), onde o primeiro disparo de um musculo agonista é sucedido por um periodo de repouso
e por um disparo do antagonista, relaxando-se em seguida este e disparandé novamente o
agonista. Na Figura 725 um comportamento deste tipo pode ser observado. Comparando a
atividade relativa entre os trés extensores do tromco, os musculos gluteus medius €
isquiotibialis apresentaram niveis de forga comparaveis (isso ficou ainda mais claro com
estimulagiio a 100 Hz, como mostra a Figura 7.31) , ao passo que o glufeus maximus teve
uma participacio bem mais discreta. Isso pode ser explicado pelos bragos de momento com
relagio a articulagdo do quadril que foram considerados para cada um destes musculos (ver
Tabela 5.2). Ao passo que o glufeus medius possui um brago de momento na ordem de 1 em,
para o gluteus maximus este valor esta em torno de 0.2 cm. Ou seja, a minimizagdo do vetor
global de forgas realizado através da metodologia da pseudo-inversa (item 6.5.1) levou a uma
soluc@io que poupava ¢ misculo com menor brago de momento. Entretanto, o outro extensor
do tronco, o muisculo isguiotibialis, possui um brago de momento com relagio ao quadril da

ordem de 5 cm. Mas este misculo é responsavel também pela flexdo do joelho, uma acéo
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indesejavel para esta operagdo especifica do sistema de controle (de extensdo dos trés
membros). Assim, este musculo foi também parcialmente poupado pelo processo de
minimizagao.

Dos dois extensores da coxa, o grupo dos vasti assumiu 2 realizagdo de praticamente
toda a forca muscular necessariajem contrapartida o rectus femoris que, além de extender a
coxa (ou o joelho), realiza também a flexdo do tronco, ficou praticamente inativo. E
interessante notar que o sistema de controle optou pelo ativagio do ilipsoas (flexor do tronco,
monoarticular) em detrimento do rectus femoris para controle do padrio supostamente
trifasico apresentado pelos musculos do quadril. O grupo de miisculos responsaveis pelo
controle da perna {(ou do tornozelo) apresentou também um padrdo de tipo trifasico,
coincidindo a ativagdo dos dorsiflexores com uma ligeira queda de ativa¢do dos extensores
grastrocnemins e soleus. Agora, os bragos de momento em relagdo ao tornozelo sdo
praticamente idénticos (em torno de 3.5 cm), mas o soleus apresentou niveis de forga na ordem
de duas vezes os apresentados pelo gastrocnemius. Novamente, este ultimo musculo,
biarticular, realiza também forcas no sentido de flexionar o joelho, e por isso foi menos
solicitado.

Reduzindo a frequéncia de estimulagdo para 100 Hz, o ciclo caracteristico do padrdo
trifasico observado na Figura 7.25 se repete por 10 vezes na Figura 7.30, decrescendo até a
atividade muscular se estabilizar depois de 0.4 segundos (para 200 Hz, esta estabilizacio
ocorria bem antes, ao redor de 0 1 segundo). Observando a coincidéncia das curvas de reposta
do isquiotibiclis e do gluteus medius, é interessante notar que o padrdo oscilatorio observado
neste tltimo misculo nio ocorre nmo primeiro. A diferenga de comportamentc se deve
provavelmente a diversidade entre as constantes de tempo dos varios misculos - lembrando
que se tratam de sistemas dindmicos lineares de primeira ordem. A constante de tempo do
gluteus medius é aproximadamente 8 vezes menor do que a do isguiotibialis (Tabela 3.2),
sendo assim o intervalo entre os pulsos suficiente para que o primeiro musculo relaxe, ao
contrario do segundo. Os musculos da perna estimulados com 100 Hz mostram um padrdo de
atividade semelhante a 200 Hz, no entanto com oscilagdes mais pronunciadas e maior tempo

de estabilizacio.



8.3.2. Anilise da resposta instavel com excitacio a 50 Hz

Fixando a frequéncia de estimulagdo em S0 Hz o sistema inicialmente se dirige para a
posigio de equilibrio, mas ja em 0.4 segundos (Figuras 733 e 7.34) ja apresenta valores
demasiadamente elevados para os Angulos da coxa e do tronco, ndo conseguindo corrigir-se
satisfatoriamente; o comportamento ¢ instavel, com queda do corpo no sentido da extensdo do
tornozelo. Comparando as respostas musculares dos extensores ¢ flexores do quadnl
estimulados a 50 Hz (Figuras 7.35 ¢ 7.36) com os mesmos musculos em frequéncias mais
elevadas, a instabilidade parece estar associada 4 coordenagio da coativagdo. Na Figura 7.25
uma breve ativagio do ilipsoas corrige de maneira satisfatoria a extensdo do quadri,
aumentado o intervalo entre os pulsos, esta coordenagio precisa do tempo de estimulagdo fica
prejudicada, levando a uma subsequente hiperatividade dos extensores. Os flexores, em
consequéncia, sdo disparados com mais intensidade ainda. Musculos cuja atividade esperada
decairia com o tempo vdo sendo cada vez mais solicitados (vasti, gluteus medius, gluteus
maximus e isquiotibialis). Além deste padriio de crescimento descontrolade de atividade
muscular, alguns musculos atingem seu patamar de saturagio (por exemplo, na Figura 7.36) e

o sistema perde estabilidade.
8.4. Consideracdes finais

A analise dos resultados feita acima permite afirmar que:

¢ Para os MODELO 1, com condi¢bes iniciais de flexfo nos trés segmentos, a diminui¢3o da
porgio de Q relativa ao deslocamento leva ao aumento do tempo de estabilizago e a
diminuigdo dos picos de velocidade.

s A diminuigio da porglio de Q relativa & velocidade levou a diminuicic do tempo de
estabilizaclio, mas o sistema pode apresentar solugdes instiveis para tempos
subsequentes.

e A diminuicio de R levou a aumentos dos picos de velocidade

e Com flexdio inicial apenas do quadril, a restaurag@io da postura ereta ocorreu com

poucas alteragdes de deslocamento angular nas demais articulagBes.

132



e« O MODELQ 2 ¢ por hora pouco viavel, uma vez que para as condigdes testadas apresentou

respostas altamente oscilatérias.

¢ O MODELO 3, incorporando atuadores musculo-tendineos lineares ¢ otimizac3o atraves da

matriz pseudo-inversa, pode ser testado inicialmente a partir das respostas do MODELO 1,

uma vez as curvas de deslocamento angular foram semelhantes, esta propriedade ¢

fundamental, pois a escolha de Q ¢ R ndo ¢é trivial, ¢ a diferenca de custo computacional

entre os dois modelos é muito grande.

As respostas musculares sugerem um padrdo tipo trifésico na ativagdo de masculos
OposLos.

Muisculos com bracgos de momento menor sio menos utilizados.

Musculo bi-articulares que exercem agles desejadas numa articulagdo e nao-
desejadas em outra sdo também poupados.

Em frequéncias de estimulagio mais reduzidas, misculos rapidos (contante de
tempo pequena) apresentam respostas mais oscilatorias e, de um modo geral,
demoram mais tempo para se estabilizarem.

Abaixo de uma fregéncia critica a coordenagdo entre os musculos opostos néo 3

satisfatoria, levando ao crescimento descontrolado da atividade muscular, saturagdo

e falha do sistema de controle.

De maneira geral, os métodos empregados na formulacio do modelo de multiplos

corpos rigidos, da mecanica da contragio e da dindmica da excitacio foram suficientes para 0s

objetivos propostos. O projeto do controle otime LQR foi adequado, apesar das ndo-

linearidades do sistema nio serem levadas em conta e da dificuldade na escolha de Q e R. O

emprego da matriz pseudo-inversa calculada atrvés da decomposi¢iio em valores singulares

(SVD) na distribui¢io de forcas parece promissor; 0 padrio de coordenagdo obtido foi

eficiente, o custo computacional ¢ razodvel e ndio foram notados problemas de convergéncia

numérica. Infelizmente, n3o foi possivel até o presente momento obter um comportamento

estavel do sistema de controle empregando modelo ndo-linear da dindmica da contragdo. Na

opiniio dos autores, alguns aspectos do trabalho seriam passivels de aprnimoramento, ou

inspirariam outros estudos relacionados:
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Determinagio mais precisa dos pardmetros de corpo rigido, atraves de equagdes de
regressdo mais recentes (Stein et al,, 1996) ou por métodos de processamento de imagens
(Baca, 1996).

Calculo dos bragos de momento dos musculos em relagdo as articulagdes (An et al., 1984)
utilizando softwares de visualizagdo e anilise da geometria mﬁscula-esqugiética (Delp et al,,
1990).

Formulagdo de modelos de multiplos corpos rigidos com mais graus de liberdade, espaciais
ou mesmo bipedes.

Estabelecimento de métodos experimentais para identificagio de parametros musculo-
tendineos, através por exemplo de técnicas de atualizagdo de modelos.

Implementagdo de modelos mais elaborados da mecanica articular e inclusio da rigidez
passiva devida aos ligamentos (Yoon e Mansour, 1982 ; Mansour e Audu, 1986).

Inclusio de efeitos passivos de alongamento, com mGsculos desativados  sofrendo
alongamento.

Calculo ao longo da simulagio de parfimetros de baixa variagdo relativa, como bragos de
momento de musculos em relagio as articulagSes e comprimento dos atuadores musculo-
tendineos, em fungio dos deslocamentos angulares.

Estudo de modelos que levem em conta pardmetros variaveis no tempo (por exemplo, o
decréscimo da forga muscular com a fadiga).

Testes com outros modelos da mecancia muscular (como o Distribution Moment) (Zahalak,
1992) |

Emprego de outras técnicas de controle multivariavel, como o Controle Robusto, ou ©
estabelecimento de procedimentos sistematicos para escolhade QeR.

Estudos relativos a efeitos de ruido no desempenho do sistema de controle.

Estudo da imporidncia relativa entre os mecanismos de geragdo de tra}et{};éé e de
realimentacgio (Kuo, 1995a).

Anélise de equilibrio a partir do sistema de controle proposto, verificando o posicionamento
do vetor de reaglio com o solo e da posigio do centro de massa do corpo {Massion, 1991).
Comparagio do critério e do método de otimizagio utilizando a pseudo-inversa {custo

computacional, convergéncia) com os demais metodos e criterios encontrados na literatura.
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¢ Realizagdo de testes experimentais, procurando correlacionar torques nas articulagdes, -
- medidos através de técnicas dinamométricas (Nistor et al,, 1982), com plataformas de forga,
ou utilizando a dindmica inversa - com registros eletromiograficos.
e Estabelecimento de protocolos para testes clinicos a com o auxilio de simulagdo, por
exempié através de perturbagdes mecénicas na plataforma de suporte.
s Estudo dos circuitos neurais e sensores biologicos envolvidos no controle da postura, €
implementagdo de sistemas de controle que levem em conta algumas de suas caracteristicas

(He et al., 1991, Kuo, 1993; Taga, 1995).

A modelagem matematica e a simulag8o, no desenvolvimento de préteses neurais para
individuos portadores de lesdes cronicas no Sistema Nervoso Central, pode vir a ser uma
ferramenta de inestimavel fecundidade; sua viabilidade clinica e social depende, entretanto, da
concorréncia de esforgos e do conhecimento acumulado por parte das mais diversas areas de

atuagdo profissional, sejam clinicas, tecnologicas ou académicas.
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Anexos

PROGRAMA MUSCL2.m

2aAbril 1996

%:Simmulagio da dindmica da contraglio muscular isométrica
%gpara misculos isolados € linearizagio.

clear all

clear global

2er** [ ADO DIREITO ***

Yocoxa

hod=395 ;%ocomgprimento do centro da junta do quadsif ao centro
da junta do joelho

Soperna

hpd=475 ;Yecomprimento do centro do joetho ao centro do
tornozelo;

%%pe (foot)

hf=27, Sbcomprimento do calcanhar ao dedo maior

¥p*** LADO ESQUERDO #**

Ycoxa

hee=.395 ;2comprimento do centre da junta do quadril ac cenitre
dz junta do jocho

Ygpemna

hpe=.475 comprimento do centro do joetho a0 centro do
tornozelo;

Yape

hi=27 %ecomprimento do calcanhar ao dedo maior

1A=(hpd-+hpe)2;
iBf-(hcd*‘i:ce)f‘z;

% dlculo dos bracos de momento nas articuiaghes

Ygutitizando os dades fornecidos por Hoy. 1990 ¢ Brand, 1982
SaloL Ay, AZ

%Bx, By, Bz

%% Cv.Cz Sistemas de referéneia no tomozelo, joetho ¢ guadril

para
% stmutacio

20AAX AAY.AAZ

%BEx BBy, BBz

20 CCv,CCz Sisternas de referdncia no tomozelo, jostho e
quadni

% para msergdes ¢ origens musculares

%defmicho das matrizes de transformacdo do sistema XX p/ X
25T ihia:

dem=0.06; %%distincia entre maléolos

dax3~0.033; %digancia x do maléelo lateral 3 tuberosidade de
tibia

dav3=0.3373; %distancia y do maléolo lateral a tuberosidade da
tibia

KAd=dax3/{(dax3"2+day3 2)0.5);
KAS=day3/((dax3 2+day3 2y 0.5}

KAas=(;

KaAl=day3*{deny2)({{dax3*dem/2y 2+{day3*dem2)"2)"0.5};
KAZ—dax3*(demy 2V (({dax3*dem2) 2 -{day3*dem/2y 2Y0. 5 ),
EA3=;

KAT=0;

KAZ=D,

KAS=1;

Sefdmur

dec=0.075 Yadistincia entre condilos

dbx3=0.01 ‘Yedistincia x do condilo lateral ac centro da cabega do
femur

dby3=0375 .%digtincia v do condilo lateral ao centro da cabega
do femur .

KB4=dbx3/({(dax3"2~day3 "2y 0.5);
KBS=dbv3/((dax3"2-day3"2)" 0.5}

KB6~4;

KB1=dbv3*(dem/2 ) {{({dbx3*dem/2Y 2 +{(dby3*dem/2)"2) (.5},
KB2=-dbx3*{dem 2} ({{dbx3*dem/2) 2 +(dby3*dem/2) 2} 0.5},
KB3=4;

KB7=0,

KBE=(:

KB9=1;

Yapelvis

%o sistema de referéncia para para origens e msergdes ostd
localizado

%ano centre do acetdbulo

Sudistincias X,¥,2z do centro do acetdbule 4 espinha iliaca superior
direita

dex1~=0.073,

devi=0.093,

dezl=0.045,

Yadistincias x,v,x do centro do acetdbulo e o ponto médio entre os
tubéreulos

Lapubicos

dox2=0.06;

dey2=10;

dez2=-0.06;

Sodisgtineia xy,x do centro do acetabule ¢ o ponto médio entre as
espirthas

%eiliacas anteriores superiores

dox3=0.073:

dey3=0.09,

dez3=0.081

J={dox3-dex2V{(dex3-den2) 2 +{doy3-deyvZ Y2 Hdez3-
dez2¥'25°0.5,

I3 dey3-dey2 ¥ dex3-dexy 2 +{dcy3-devZ ) 2 +{dez3-
dezdy 0.5,

I5=4ded Aoz V({ dexd-dexy 2+(dev3-doy2 ) Hder3-
dex2)" 2 0.5

FHO=(dex 1 o) ((dex 1 -dex2 )y 2 +(dey 1 -deyv2y 2 +{dezl-
dez2Y2)°0.5,

J11=(doy1-dey2 )/{{dex1-dex2) 2 +{dey 1doy2y 2 ~{(dezl -
dez2) 2y 0.5

J12=¢dczl-dez2 V((dex1-dex2) 2 +{dey1-dey?y 2 +(dezl-
dez2y 2y 0.5,

J1=(15*112-J67J1 1 5 ({35* J12-36* J1 1Y 2 J1(* J6-

JARJI2Y 2431105510205,

T2=(J10%J6-J4* J123 (35 J12-J6 11 1) 2+ }107 J6-

JA 2y 24 11554010 2Y 0.5;

Fi=(3*I11-I5* N0 ((F3*J12-36% 11y 2+{J10% J6-

BNy 2+4* 31 1-15*J10Y 25 °0.5;

T2 J6-T3 1 IS Y J2 M J6-T34 IS 2 H 4P JB- J5 Ty 2+ 1 P IS
2*34Yy 203,

I3 J6 Y I J6-T3* 15 Y 2+(J4 B-J6* 1 Y 2T 1 I5-
224y 2Y0.S,

Jo=(I1*15-J2* I8 ({322 I6-J3* 5y 2 H J4* B-J6* Iy 2 {13 35
J2 Y2y 0.5,

KCi=Ji:
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RCT7=JT.
KCE=18;
KC9=J9;

KA=[KA] KAZ KA3
KA4 KAS KAG
KA7 KAZ KA9],

KB-[KB] KB2 KB3
KB4 KBS KB6
KB7 KBS KB91

KC=[KCl KC2 KC3
KC4 KOS KC6
KC7 KC8 KC9;

oK A=eve(3);
oK B=eve(3);
%K C~eye(3),

KAi=mv(KA),
KBi=mv(KB},
KCi=mv(KC);

Samatriz de tmsformacdo de coordenadas para corregiic dos dados
formecidos
%gpor Hoy, 1990
Osinciuir também coordenada dos sistema na pema (G 0.014 ¢)
THA~{cos(-5*pi/ 180) sin(-5*pi'180) 0

-sin{-$*pi/180) cos(-5%p1' 180} 0

001}

% Transformagio das coordenadas para o sistema de referencia
nercial no pé

Yodistincias do maiéolo laters] ao epicindilo [ateral {pé-foetho)
pix={};

piv=14

Yedistincias do epicdndilo lateral ao centro da cabeca do famur
(oetho-quadrl}

J:qxz(};

Jgy=iB;

pi=lpix pry O % p/ coord. na coxa

pa={pixjgx piv+igy 015 % p/ coord, no guadril (ou troneo)

%porigens

O=zeros(3,10);

O, 1=KCi*[0.0326 0.0323 0.0174]'+pg; %reto femural Tronco
O, 2K Ci*[0.6075 0.1350 .0.0400]'+pq; %4ilipsoas T

O 3FKCi*-6.0578 0754 -0.04711+pq. Yegliteo miximo T
O, 4=KCi*[-0.0180 £.03891 0.0069T+pq:  %eglGtes médio T
O SPRC0.0405 46,0455 0.01407+pg; Schamstrings T
O0,6-KBi%{0.0186 0.2026 0.0205 i, %vasti Coxa
O, TEKBIY-0.0203 0.0071 -0.0073+p): Y%gastrocnemio
O 8FTRKA*KAIY-0.0292 0.2467+0.014 0.0006), %sdleo

P

O, 9 TKA*KAI*0.0268 0.2419+0.014 0.0356]", %oouiros
flexores plantares Perna

O IFTRAYRAFO.0155 0.2175+3.014 0.0134]
%edorsiflexores P

%eorigens efetivas

OE2=KCi*{0.0260 0.0293 -0.0042]4pg,  %T
QEF=KAI*[-0.0094 0.6064-0.014 0.0240]; %P
OEIG=TKA*KAI*{0.0259 0.0257+0.014 -0.0093], %P

Somsergbes

I=zeros(3,10),

= TRKAMKAIY0.0000 0.3700+0.014 -0.0006], %P
I, 2=KBi*[-0.0180 0.3351 0.01161+pp. %O

I 3FKCi*[-0.0138 03312 0.0350]+pg, %T

I 4KBi*-0.6196 0.3900 6.0597]“pi;  %C

I 5-TEKA*KAP*-0.0508 0.3321+0.014 0.0073]5 %P
IC,6F-TKA*KAM0.0000 0.3700+0.014 -0.0006T, %P
I, 71-0.0368 -0.0289 0.00281, %Pe

1. 8[-0.0365 -0.0288 0.00367: %Pe

0.9%=[0.0715 -0.0420 -0.0260G), %Pe

1, 10¥={0.1850 -0.0510 0.0330], %Pe

Yeinsercdes efetivas
EI=TKA*KAFD.041 0.4084+0.014 -C.0006], %P

IE6=TEA*KAI®-0.0005 0.4056-0.014 0.0005], %P
1E9:{-0.0099 -0.0210 0.0240]: %aPé

02X 2), “sarmazena a coordenada nio efetiva em 2 elc.
O 2=0E2;
OF=0(:.9);
00, 9)=0EY;
010=0(:,10%
O.10)=0E 10,
Ii=I{, 1y
ILI=IEL,
16=1{:,6¥;
1(:,6)=1E6:;
19=1(:9)

I 9-H9,

%o dlculo da direcio da forea muscalar
Fu=zeros(3,10), .

for I=1:10,
f;u(:,])ﬁ(O{:,i)vl(:.l))f’norm((){:,i)wl(:,]})‘.

on

% alcule dos brages de momento

R=zeros(10,3),

Somitsctalo 1, reto fermoral

o= 1 rpg;

=1, 1105,

R(1.3)=abs((o{1y*Fu(2.1 »o{2)*Fu{1.1))}), %oR do muscule 1 no
quadri}

R(1,2y=abs({i{})*Fu(2,1 ={2)* Fu(1.1)}): 2oR do misculo 1 no
joekho

amiscule 2, fipsoas

0=0{:,20q;

R{2.3r=abs{{o(1)*Fu{2.2o(2)*Fu(1,23%; %R do musculo 2 no
quadni

Yamiisculo 3, ghiteo mixime

o=0(.,3 }pq.

R(3.3)=abs{{o{1*Fu(2.30(2)*Fu(1.3))% “R do musculo 3 no
quadrii

%amusculo 4, gliteo médio

o=0{:4}pq;

R{4.3)=abs({o *Fu{Z 4p0{2Y*Fu({1.4))}: %R do musculo 4 no
quadril

Yamtsculo 5, hamstrigs

=00, 53pq;

=1, 5pi;

R{5,3y=abs({o{ 1 ¥*Fu(2.530(2)*Fu(1,5))), %R do musculo 5 no
quadnl

R{5,2y=abs{{1 Y Fuf2, 534{2)%Fu(1,5)n; %R do nmvisculo S no
joetho

Yemusculo 6, vast

o=0(.63-p1

RS, D=abs({o{ 1 PFu(2.6 202 Fu(1.8)); %R do musculo 6 no
joetho

emisculo 7, gastroenémio

o=O{, T pi:

=1, 7).

R{7.2)=abs({o{1y* Ful2, Tro{2¥*Fu(1, 7)), 2R do musculs 7 no
joekho

R(7,1)=abs{{i(1*Fu(2. 7+ 2)*Fu(L 7))}y %R do miscule 7 no
tomozelc

Yuntiscuio 8, soleo

o=0(:.8};

R(8, 1 )=abs{{o(1 *Fu{2.3o(27* Fuf1,8)); %R do musculc § no
tornozelo

“Yemusculo @, outros flex. plantarves

0=0(:.9)

R{9.1¥=abs({o{1 *Fu(2,9-0(2)*Fu(],9)% %R do musculo 9 no
tornozelo
Yamtsculo 10, dorsiflexores

o=0{;, 10}

R{10,1}=abs((o{ 1 P*Fu(2.103-0{2* Fu(1,100)% %oR do musculo 10

no tomozelo

2efipura mostrando posighies dos grupos musculares
cig
axis(f-1.5 1.5-1 1.3)}
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tne(|C 0 pix+igxLIQ piy piyHio]D

tne([((1,2) OE2(1) KL2HLI02.2) OE2(2y K223

fine(JO( L.B) 1{1.83.[(X2.8) K2.8)])

tme(JON(1y OES( 11 IE(1) I9(1L[O%(2) OF9(2) IE9(2) I9()]
Hne(IO10¢ 1) OE10(1) K1,10)JO10(2) OE1(2) Ik2.10)])

hold

plot(0.ply. 20}

pause

hold off

g

*oCitculo dos comprimentos dog atuadores misculo-tendineos
forn=1:10,

Lastg(n)=( ({1a»0(10)"2 + 1(20X002mY 2 + 130y
O3my2)0.5;
end
imig;(Z}:hmg(Z}*( {ONOE1N2 + (O2F0EA2)y2 +
(02(3)0E2(3))"2 Y 0.5,
Lantp(9=Latg{9y+( (O 1}FOEI1))2 + (ON(230EIR)Y2 +
{093 r0EN3IN2 Y0.5,
Lmtg(10)=Latgg 10y (O1O(1XOF10(1)y"2 + (016(2)
OEI0(2))2 + (CLO(3)-0ELI0(3))'2 )'0.5;
Lamtg(1=Lantg( 1 AEI1(0)Y2 + (BI2X1HDY2 +
{IE1(3113))"2 0.5,
Latg(6 =Lt g(6)+( (TES(1)-16(1))"2 + (IE6(2)-16(2)y"2 +
{(E6(3H6(3)) 2 Y05,
Lotp(9-Lamtg(93-( (IES(-I(1)Y2 + (IEH2F19(27)°2 +
{IESGHN))2 Y45,

2gver mova definicao de Latg abaixo !

Sgparamatros musculares
o9: tendio

24ti: tiu {normalizado}
Pog: geral

2am: musculo

oot : muscule e tendae

Tale=0.1;

Fomg=]930 1474 1798 1876 2348 5402 2372 4234 3587 1460,
Lomg={0.082 0.127 0.180 0.081 0.107 0.084 0.048 6.024 0.038
6.101};

alfog=pi/I80*{5 734978745 14825121 69]:

Lstg={0.410 0.085 0.001 0.0350.3850.225 0.425 6.276 0.273
0.235];

Latg=Lomg+Lsig

Lsttip=Lstg Lomg;

%lig=Lamp-Lomg Yeestimativa de que o comprimento micial do
musculo = Lom

“afpsog—(Lig-1stg)./Tstg

kitig=37.5./1 stlig

kuig={13131111.212 15 1].%kitig Yeenrigecimento do lendio
Ltig=Lmtg /Lomg;

Btig=225*Lomg {Fomg*Talc);
ksetig=1500* omg,. {Fomg),

2=1; %ativacho neurc-muscular

giobal Lstti
giobal Latte
giobal kiti
global alfo
global s
giobal Fom
giobal Bt
global kseti

Yesimulagio para um muscujo

Piempo de simulagio

talf=0,

talf=4;

=3 Yptmero do misculo

Fil=0; %forca inicial
0Pt~ kttigl Iy Lottiali - Lsttig(i) 1)
Lstti=Lattig(iy,

Lantti=Larstig(i)
tti=kttag(iy,
aifo--alfog(r);
Fom=Fomg(i)
kseti-ksetig(i)
Bri=Btig(i),

Yoftal, Fitij=ode 23 mmuscl?’ 1al0 1al{ Fti0, 0.000001 ),
%gcalenlo da forga e do tempe ndc-adimensionais
%Pt =Fiti*Fomg(i).

%t 1=Talc*at,

%%identificagio do sistema linear equivalente

Soc=0 63 P 1 e gth{Fe1 )},

Yofor k=2:(length(Ft1 x5}

% HRtik-1) < c & FIk+1) > g

% Ik

% end

%oend

o Tstar={Ft1¢lc)Ftl(te- 1%t {lo+ 1 1 (le- DY{Ft o= § Fed (o
ytl(le-1)

%R=Fel({length(Ft1)}

%P H=R*(l-exp{~1/Tstar®1}),

Sefigure{1)plctt LA LB LRI

Yatitlesimulaciio da forca isométrica do miisculo gastromemius”)
Satiticd force tesponss for muscle rectus femoris?)

Yexdabel(tempo (5))

Yovlabel(forga (NY)

oxlabel(time (s))

Saviabel(foroe (NY)

252 =0:0.01 talf* Faic,
% Ft2=interp) (t1,F1 123,

%save F312 P2
% fim da simulagde para wn muscuio

Yobreak

%Calculo dos atuadores equivalentes
R~=R'

%4 Tstar=[0.0142
% Q. 027
2.5144e-5
4.0020
0.0141
4.0100
0.0234
0.0224

4
0.0107]:

BB B D B D
CR - N S L=

&
=

Tstar=[0.0435
6.0058
4.667e-5
0.0037
$.0303
0.0212
6.0436
0.0562
f
0.0188];

%eFmax=Resisténcia do circufto RC equivalente
;eRes [813.15
14329
1347.1
14313
2464.3
5125.9
1819.2
2420.5

G
11073%

L3

el R TR R

LR - AR - L - -
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Res=[911.0
15015
1837.8
1895.3
2353.0
5435.0
21510
1664.2
0
1430.4];

1=0:0.601:0.2:

Yotornozelo
Tore=R(1,10)*Res(10)*(1-exp(-1 Tstar( 10)*1));
Torf=R(1. 7y Res(7y*(1-exp(-1/Tstar(7)*)) + R(1.8y*Res{8)*(1-
exp(-1/Tstar(8)*)),
plot{t Tore)
hold
plot(t, Torf,.")
hold off
pause
if Tore{length(Tore)} < Torfllength(Tor)),

Tormin=Tore;

else

Tormin=Torf;,

end
end
¢=0.63*Tormin(length{Tormm)};
for k=2:(length(Tormin)-1),

if Tormin(k-1) < ¢ & Tormim(k+1) > ¢,

o=k,

end
end
Tstareql ={ Tormmn{ic)}Tormin{lc-1 )" (t(lc1 M c-
P)/(Tormin(ic+ 1 Tomin(le-1 3+t(lc-1)
Reqi=Tormn{iengh{Tormm}}
Tormineg=Reql *{1-exp{-1/Tstareq1*));
plot(t. Tormint Tormineq)
C1=1/Tstareql
Cli=Reql Tstareql

%opoetho
Tore=R(2,1)*Res{ 1 *{1-exp(-1/Totar(1)*)) + R(2,5)*Res(6)* 1
exp(-1/Telan(6%)),
Totf=R(Z,5)"Res{5 *(1-exp(-'Ttar(5 7)) + R(2,7)*Res(7)*(1-
exp(-1/Tstar(7y"7:
plot(t. Tore)
hold
plot(t, Torf-")
hold off
pause
if Tore{length(Tore)) < Torf(length{ TorD)),

Tormin=Tore;

clse

Tormin=Torf;

end
end
&=0.63*Tormn(ength(Tormin )}y,
for k=2:(lengih{Tormm}1};

if Tormin(k-13 < ¢ & Tormin(k-+1} > ¢,

o=k

end
end
Tstareq2=( Tormin(lcrTormm(le (1o afle-
W Tormm(lc+1 »Tomindle-1 ) +(le-1)
Reqz=Tormin(length{ Tormin)}
Tormmeg=Req2*(1-exp{-1/ Tetareq2™));
plott, Tormin t, Tormineq)
C2=1Tstareq
C21=Req/TstareqZ

Fequadril

Tore=R(3,3* Res(3 P (1-exp{-1/Tear(3y")} + RO 4 Res(4)%1-
exp{-1/Tstar{4)* ) + R3, 57 Res(3 Pl expl- 1/ Tstar( 5% 3%
Torf=R(3,17*Res{ 1 {1-exp{-1/Tetar( 1)} + R(3, 2" Res{2 (1~
axp{-1/Tstar(2)"0));

plotit. Tore}

hold

plot(t. Torf,-.)

hold off

pause

%oif Tore(lengthi Tore)) ~ Torf{length{ Tort)),
%y Tormin=Tore;
o else

%  Tormin=Torf.
% end

Soend

Tormin=Tore

c=4.63* Tormamylengthi Tormin));
for k=2.(length(Torminr 1),

if Tormin(k-13~ ¢ & Tormintk+1) > .

o=k,

end
end
Tstareqd={ Tormain{lc)}- Tormin{le-P))*(tlc+1 M(lc-
10 Tormm(le- 1 Tomim(le-1))+4(lc-1}
Req3=Tormin(length{Tormin})
Tormineg=Reg¥*( 1 -exp(-1. Tstareq3 )
plot(t, Tormint Tormmeq)
C3=1/Tstaregl
C3l=Req3/Tstareq3

FUNCTION MMUSCL2.m

function Fitip=remusci2iial Ftti);

global Fom
ghobai Lstti
gicbal Lt
global kit
global alfo
global a
global Bt
global kseti

i a==0, smal=t},
else

sinal=-1;
end

%oif tal > 2.5, a=0: end;

“shome

Yscalouta comprimento ¢ forga no misculo
Sacomsiderando dngule de inclinagdo da fibra muscuelas
Lanmte={1/cos{alfo)y*{ Lotti{Lstti+Feti kiti)),
Sscontracio isométrica

Vo=,

Surelacio flv

fip=1/{exp( 1. 8 rexp(1 j)*{exp(Laoti )

exp{ 1 13.%0. 5%} ~tanh{ 30 Lanti- 1))

fla=4.9102% L1315 8487*Linti "2+ 24.6R46* Lt i-R.7224;
fi=fla+flp; '

Lamti;

Opkseti=(Lmti-1Y3,

%xf Lot < 1, kseti=0: end,
F;

(=Frti‘cos(alfor® 1-ksetikai),

Yemodelo so com escala na forga por a
Seae=-4* i,

Sbe=(-Bti-f*a-4*Q¥

Sece={f*a-Qx
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Sadeita=he 2-4%ae e
eoVni=-{-be-delta™0.3)(2%aec)

*amodelo com escala na forga ¢ na velocidade por 8
se=-4%Ht; '
be=JBti*ata*fi+4*Q);

ce=f*a"2-a*(;

delta=he™2-4*ag*ce;
Voti=-(-be+sinal*delta0.5)(2%ac).

S Vinti=(a” 1-a* Q) (a* {142 Q1.
5o Vimti={T*a-Q)(f*a+4*Q),

i Ftiicos{atfo) > 1.4, Veti=-0.15; end;
Fitip=-kiti/cos(alfo)* Vi,
tal

PROGRAMA TORQUE2.m

®scalculs torque equivalentes
*gtorques baseados na soma dos torques de duas juntas

clear

R={0 0.0445 0.0384
0600206
0 00.0659
60 0.007¢
O 00475 0.0482
000650
0.63580.0203 9
0035500
(0102640
30465 0 07,

R=R"

2domorelo
*pexiensdo
eload F7
Pef1=F2*R{1.7);
foad F3
2=F2*R(1.8)
S5 Tore=2%(f1+f2)
Tore=2%(F2), %es/ coativagio
Tormm=Tore:
o=(.63*Tormin(length{Tormin}};,
for k=2:(length{Tormin}-1};

# Tormintk-1) < ¢ & Tormm(k+1)> ¢,

le=k;

end
end
Tstareq)=(Tormin{lc}-Tormin{lc-1 )*(12(lc+1 }42(kc-
13 Tormin(lot 1) Tormin(le- 1 3+2(k-1)
Reql=Tormm{lenpth{Tormn}}
Tormineq=Reql *(1-exp(-1/Tstareq *12)}3
plot(t2, Tormni2, Tormineq)
{le=1/Tstareqgl
Clle=Reql/ Tstareql

2eflexdo
icad Fi9
F1=F2*R(1,10)
Tore=7*1
Tormm=Tore;
&=0.63* Tormm{lengih{ Tormin});
for k=2:{length{ Tosmin)}-1 2
if Tormindk-1) < ¢ & Tormintk+1} = ¢,
=k,
end
end

Tstareq! ~( Tormim(le ) Tormin{le-1 N*(12¢0e+ 1 M2(Te-
1 Tormin{le+ - Tormmilc- 1 2001}
Reql=Tormin(length{ Tormin})

Tormineg=Reqi *{1-exp{-1/Tstareg1 ®2)x
plot{t2. Tormin 12,7 ormineq)

Clf=1/Tstareq!

Cli=Reqi/Tstareql

*ajoetho

Coextensdo

Spload Fi

ef1=F2*R(2,1)

toad F6

Pi=F2*R(1.6}

Tore=2%1{2);

Tormin=Tore; .

=0.63*Tormin(length{ Tormin));

for k=2:(length{ Tormmn -1},

if Tormindk-1} < ¢ & Tormm(k+1} > ¢,
=k
end

end

Tstaregi=(Formin(lc)-Tormin{le-1))* 2 2(lc+ 1 142(ke-

14 Tormin{ler 1)-Tormin(le- 1 +2(1c-1)

Reql=Tormin{lexigth{ Tormin})

Torminegq=Reql *(1-exp(-1Tstareq! "))

plott2, Tormin 12, Tormineq)

C2e=1/Tstaregl

C2le=Reql/Tstareql

%oflexdo
load FS
f1=P2*R{2.5}
%load F7
2f2=F2*R(2, 7}
Tore=2%(f1)
Tormin=Tore;
¢=0.63*Tormin{length(Tormn }
for k=2:{length(Tormin}1};

if Tormin(k-1) < ¢ & Tormin(k+1} > ¢,

fe=k;

end
end
Tstareql=(Tormin(ic} Tormm{lc-1))* (12 (te+ 13421
1)/(Formingle+1 - Tormin(ic-1))y442(ke-1)
Reqi=Tormin(ength(Tormin))
Tormineg=Reqi*{1-exp{-1 Tetareq] *2));
ploift?, Tormin 42, T ormineg
C2F=1/Tstareql
C2l-Reqi/Totaregl

Yaquadril

Yeextensio

load F3

f1=Fi2*R(3,3)

load F4

f2=F2*R{3.4}

Yoload F5

%f3=F12*R{3.5)

Tore=2*(f1+12)

Tormin=Tore;

o=0.63*Tormin(lengih{ Tormin));

for k=2:(length(Tormin}»i};

if Tormin{k-1) <c & Tormin(k+1)> ¢,
ek,
end

end

Tstaregl =( Tormin{ke)-Tormindle- 1 )* (120 e+ 1 1 2¢c-

)3 Tormindle=1 - Tormm{Je-1 12001}

Reql=Tormin(length{ Tormin))

Tormineg=Req ! *{1-exp(-1/Tstareql *t23;

plett2, Tormin 42, Tormmeq)

Cle=1/Tstareql

C3le=Reql/Tstarey!

Yoquadrit
Yeexiensio
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sokoad F1
*of1 ~F2*R(3,1)
hoad F2
2=-T2*R(3.2)
Torf=2%(f2)
Tormin=Torf}
o=0.63*Tormin{length(Tormin});
for k=2:(length{ Tormin}1}.

if Tormin(k-1) < ¢ & Tormin(k+1) = ¢,

i~k

end
and
Tstareql = Tormin{lcy Tormin(lc- 1)) (ke 1 2{ic-
1 W Tormin(ic+ 1 FTormin(le-1)}12(jc-1)
Reqiﬂ'formin(imgfh("fonnm 3]
Tormineq=Reql *{1-exp(-1/ Tstareq1 2});
pld{ﬂ,ToxmithZ.,Tmnineq}
C3f=1/Tstareql
C31f-Reqi/Tstareql

PROGRAMA PMNCLT42.m

*5 Campinas outubro/ 1996

2, mAmBmC

&5 [AIRIC

#5 JAem,IBem, JCem

55 1A.IB,IC, com relagdo ao centro de massa dos respectivos
segmentos.

25 mclusde da dinamica do torque

clear al
clear global

opiaEREf HE RS EHEIREEF Cdlculo dos parametros

g=9.8L,;
nome=Alexndre Delgado’);

Yemedidas
Mitot=67 ;%emassa total do compo

2ocabeca
heab=24 Yxpueixo ao topo da cabecs
peab=.59 ;%perimetro acima da oretha

Ytorso

=58 :%comprimento do trocanier 26 acTomiv
pl=95 Paperimetro {altura dos mamilos)
wi=38 Sblargura (/7 72 3*

p2=775 ;Sperimetro {altura do umbigo)
w2=31 %elargura (/ 4 4} ¥

p3=.92 ;%eperimetro (quadril)

w3=137 Folargura (quadnil) *
wis{w+2*wi-w3)4;

p=(pl+2*p2-pI3Va,

oprss LADO DIREITO ***

%pbraco

hbd=29 %comprimento do ventro da fmta do ombro ac centro
do cotovelo

pi=31 %perimetro abaixo axila

p2=12% wperimetro maximo

p3=27 ;Seperimetro do sotovelo

phd=(pl +2*p2-p3¥4;

pantebrace

hahd: 29 Rocompriments do cexitro do cotovelo ao centro do
pulso

pi=.27 Siperimetro do cotovelo

p2=.27 Poperimetre maximo

p3=16 Sperimetro do pulso

pabd=(p1+2*p2+p3¥4,

Yemac

hmd=.20 Pecomprimento do centro do pulss ac apice do 3o. dedo
pl=.16 aperimetre do pulso

p2=20 ;Seperimetro da junta metacarpal - falangeal
pmd=(p1+p2)2;

®a00xa

hed=395 Sscomprimerto do centro da junta do quadril ac centro
da junta do joelbo

p1=.55 Siperimetro abaixe do sulco ghiteo

p2=.505 ;%operimetro na metade da coxa

p3=36 Yeperimetro do joelho

pod—(p] ~2*p2+p3y4;

podv=p2; % Vaughan)

Fpema .

hpd=475 %ecomprimento do centro de joetho ao centro do
tomozelo;

pi=36 Sperimetro do joctho

p2=35 Piperimetro maximo

p3=22 iperimetro minimo proximo 2c tomozelo

ppd={(pl-2*p2+p3)4;

ppdv=pZ;

ape (fool)

oghf=27; %cormprimento do calcanhar ao dedo maior
tapi=26, Seperimetro minimo proxime ao tomozele
2gp2=24; %operimetro do arco

ogp3=23; %sperimetro na porcac distal do 1o, metacarpo
Gopfid=(p1-2%p2 +p3 )4

egt=* LADO ESQUERDO *+*

2obrace

hbe=28 ;%ecomprimento do centro da junta do ombro a0 centro
de cotovele

pi=305 2aperimetro abaixo axila

p2=.27 Peperimetro maximo

p3=27 Seperimetro do cotovelo

phe=(pl=2*p2-p3¥4;

Yeantebraco

habe=29 :%bcomprimento do tevitro do cotovelo ac centro do
pulse

p1=27 :%eperimetro do cotovelo

p2=28 Sperimetro maximo

p3=.16 Feperimetro do pulse

pabe=(pi+2*p2+p3Y4;

Samao

hme=20 ;Yecomprimente do centro do pulso 2o apice do 3o. dedo
pl=.16 Peperimeiro do pulso

p2=20 Ygperimetro da jimta metacarpal - falangeal
pme={pl+p2)%;

Ypcoxa

hee=195 Secomprimento do centro da junta do quadnl 2o centro
da juma do jeehho

pi=.55 Peperimetro abaixe do sulco ghieo

p2=.505 ;%eperitneiro na metade da coxe

p3=36 ;Yperimetro do jostho

pee=(pi+2*p2-pIy4

poev=pl.

%opema

hipe=.475 2ecomprimento do centro de joetho 20 cantro do
tomozele;

p1=355 Swerimetro do jockho

pZ=35 Yperimetro maximo

p3=.22 ;%perimetro minimo proximo 2o tornozele
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ppe~{pl+1*p2rp3 )4, Yanomentos de nerciz, comprimentos e massas equivalentes para
ppev=p2; sistema 3GL
Bape Sanomnento de nercia em relacao ao centro de rotacao da junta do
chf=27, Yecomprimente do calcanhar ao dedo maior tornozelo :
2%gpl=.255; operimetro minimo proximo ao tomozelo 1A = IPD+IPE;
®up2=23; %perimetro do arco
%p3=22; %perimeiro na porcao distal do lo. metacarpo Yamomento de mercia da coxa em relacao ae CG da coxa
Sapfe~(pl +2*p2+p3yd 1B = ICD + ICE;
2MASSAS DOS SEGMENTOS CORPORAIS %amomento de inercia do cj. dos membros superiores em refacac
25Vaughan et al (1991) (coxa e pema) a0 CG do . de membros supertores
WMCD=0.1032*Mtot+12. 76 *hod*pedv2-1.023; IC = (FT+-MTP* A 1-CGTICOmsy ) ~
MOCE=(,.1032*Mtot+12.76*hoe*peev™2-1.023; (ICab+MCab*hcab*CGCab-CGmsY 2) + (IBD-MB*CGms-
MPD=0.0226*Miot+31.33%hpd ppdv 2 +0.016; CGB*hbd)Y2) + (IBE-MB*COms-CGBYhbe) 2} +
MPE=0.0226*Mtot+31.33%hpetppev 2+0.016; (LABD-MAB*hbd+CGAB*habd-CGmsy™2) +
MP={MPD+MPEY2Z; (IABE+MAB*(hbe~CGAB*habe-COmsy 2) ~
MC=(MCD+MCEY2; {IMD+MM*(hbd~habd-CGM*hmd-CGms) "2} -
{IME +MM*(hbe+habe+CGM™hme-CGms) 2);
%Y eadon ¢ Morlock {1989} (tronco) mA=MPD+MPE:
deph=(pt-2%wt)/(pi-2}; mB=MCD+MCE;
»=1100; mC=Mms;
MT=b0*deph*wit*ht; 1A=(hpd+hpe)'2;
1B=thed+hee)2;
%Drills et al (1972)  {pe.mso.cabecabraco ¢ antebraco) 1Acm=(1-CGP*iA;
2MFD=(4.504/100)* Mtot; Bem=(1-CGCyIB;
SMFE4.504/ 100" Meot, ICem=(ht-CGms),
MM=0.00769"Mtot; '
MB=(.02904*Mict,
MAB=0.01594*Mtot; Qi=[A~mA*Acm 2 - IB+mB(IA+1Bem) " 2+HC-mCH*{(JA+IB+1Ce
MCab=0.07511*Miot; mY'2:
Q2=1B--mB*Bon "3+ IC-mC*(ICem+IBY 2,
Mms=(MCab+2*MB+2"MAB+2*MM+MT), %osoma das massas Q3=1Cm*ICamn ™2,
dos membros superiores Q2=Q2/Q1.
Q3=Q3QL;
“gposicao dos ceniros de massa - Chandler & al (1975) Ql=1;
CGCab=0.337,
CGT-0.478, o ###% Calculo das matrizes de ganho
CGB=0.511; et sagifgnspni st inpdiatEna i
CGAB=0.413;
COM=0.52G; %5 Termos da equaglo matricial
CGC=0.388;
CGP=0.427; AlIA+IATM 2 *mA+IA 2 *mB+1A " 2*m);
CGF=0.437, AZ=1A*(1B*mC -mB*Ban):
A3=1A*ICem*m{;
hab=(habd+habe)/2; Ad4={IB+-1Bemn " 2*mB+HB 2*mC);
hb=thbdthbe)'Z; AS=1B*Com*mC,
hm={hmd-+hme}'Z; AB=IC+ICem 2™ mCY,
Sucentro de massa do ¢f. dos membros superiores (3o. Hnk) em
relacae ao pescoco Bi=1A%mC*1B+1Bom*mBy
COms=( 1Mo PF{MT*h*{1.CCT) + 24MB=0. 55hhdhbe) + B2=1A%Com*mC;
TMABYBb+CGAB hab) + 2*MM*(hb+hab-+CGM*hm) - B3={B*mC*ICom,
BMCab*CGCab*haab ),
Gl=g*(iAcm*mA+IA*mBHAmC),
Samomentos de nercia em relacao ao CG - Yeadon e Morlock G2=g*(IBan*mB~+1B*"mCY;
(1989} G3=g*Com*m(;
ICab=0.707*pcab"4*heab+2. 33 % prab 2 *heat3; G={G1 G2 G3T:
Sopan global Al
% IT=deph*ht*wt*(49.4%deph”2+68.8%w1 2}, global A2
Zapan global A3
global Ad
=125 global A3
global AS
*olado direito global Bl
D=0 5%0.979%pbd 4"hbd)+6.1 1*pbd " 2*hbd"3 ; global B2
IABD=0.5%((.810*pabd 4*habd)+4.98%pabd "2 "habd"3 ; global B3
IMD=0.5%1.309%pmd " 4%hmd 1+ 768 %pmd " 2¥hmd 3 | glohal G
ICH=0.5%(1.593*ped " 4%hed)+8. 12%ped 2 %hed 3, global G2
PLe=0.5%0.853 *ppd"4*hpd)+ 5. 73 ppd " 2%hpd"3; global G3
%elado esquerdo
IRE=0.5%(0.979*pbe" ¢ *hbe)+4.11%pbe " 2*hbe "3, %gparimetros da rigider passiva nas juntas
IABE0.3%(0.810%pabe"4%habe}+4.28%pabe " 2%habe "3 ; Soamoriecimento nas trés junias
IME=0(,5%1.309%pme " 4*hme )+ 7.68%pine 2" hme "3, odamp{ 1)=0.943;
ICE=0.5%(1.593*pce"4%hoe )+ 8.1 2%pee" 2¥hee’ edarmp(2=317;
IPE=0.5%0.8533%pe 4 hpe)+ 5. 73 ppe” 2%hpe"3; odamp(3)=1.09;
Sarigidez no quadnil
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k(1)=.0425;
Rk(2}=-0.176,
&(3)=-0.165;
K(4)-0.08;
ag(1)y=2.85
aq{2)=0.000255;
agf30.000269,
ag(4y=-0.334;
thim{}=-0.9;
thiim(2)=60.2;
thhim(3765.8;
thlim{4)=4.66;
global cdamp
global k

giobal ag

giobal thimm

M={AlLAZ,A3
A2 A4 AS
A3AS AB];

Mi=mv({M);

Mil=Mi(1,1);
ME2-ME(12),
Mi3=Mi(1,3Y,
Mi4=Mi(2,2);
MiS=MI2.3)
Mig=Mi(3,3)

dsconstantes dos atuadores de torque
Spdinamicos lineares

2pC1e=19.57,
2501543 48;
9 1e=4053.2;
2 C1H=2950.7;
%6 2e=31.50;
SpCRf=31.41;
S5C2e=2400;
%C2=4881.9,
Sl 3e=56.01;
0p03F=42.96;
2%31e~=13880;
%C31-2832.0;

Cle=19.5735;
Cif=43.9841;
Clie=8.1067e3;
Cli=5.9014e3;
£2e=31.49635,
2f-31.4083;
C2e=4,7995e3;
C2=9.7638e3;
C3e=56.0125,
{38=42 9654,
C3e=2.775%4;
C315-5.663%3;

Samarizes de edado
%kp=AE-Bu
Goy=Cr+Du

A={B003100
600010
000001
METFGT MIZPG2 Mi3*G3 00 0
MiZ*G1 Mi4*G2 MiS*G3 00 0
ME*G1 MiS*G2 Mi6*G3 0 0 O};

B-IMi1 (Mi2-Mi1) (Mi3-Mi2)
MEZ (AMBA-MEDY (VES-Mid)
M3 (MIS-MEZ) IMIS-MES)

960
5G40
000k

C={100000
0100600
0010600
060100
000610
0000017,

De=zeros(6,3)

%Q=0.1*{10000G 0000
% 060000006
%  G03006006
% 000600000
"o  G000350600
% 000002000)

%Pc=[0.04 0 0
% 00050
% 000.088];

% (={8000 00000
% 030000000

% 003000000

2 0030400
% 000040
% 000002}
0/0 "

2uPe=[0.01 00

% 00020
% 000.02)
% Q=(.1*[0.1*100G0 G0 0G0
%  06*600000G5
% 0023000000
o 006 0.05%0.02*150000 090
%  G000005*I*I000000
% 000000080 8*80000];
%Pe=30%]6%0.04 0 0
Yo 00.03%0.04250
Q={35000000
GE00 0000
00300060

Q6005130000
QUODOS*I0N0D
TG00 060.5%8060,

Pe=[0.008 00
00.00870
000.02]:

[K.SEl}=igr(AB.Q.Fe)
K=-K.

2w{Cdlcuio dos braces de momento nas articulagdes
atilizando os dados fpecidos por Hoy, 1990 ¢ Brand, 1982

%BANAY,AZ
%eBx, By, Bz

%%, Cy,Cr Sistemas de referénoia ne tomozelo, joekho e guadrit

para

“e simulacis
ZeAANAAY,AAZ
%BBx. BBy BBz



2e{Cx. OO0y CCz Bistemas de referdnaia no tomozelo, joelho ¢
quadri
2y para msergdes ¢ origens musculares

*adefinigio das matrizes de transformagdo do sistema XX pr X
#pTibia:

dem=0.06; %odistincia entre maidolos

dax3=0.033; %distincia x do maléolo lateral & tuberosidade de
tibhia

dav3=0.3375 "odistincia y do maléolo lateral 3 tuberosidade da
tibia

FAd—dax3((dax3 "2 +day3 2)0.5)

RAS=day3/((dax3 "2+day3 2y0.5),

RA6=0;

KAI=day3d*{demy2){{(daxI*dem/2) 2+(day3 *dem2)"2)°0.5);
NAZ=-dax3*(dem 2 ) ({{dax3*dem 2} 2 +{day3 * dem/ 21 2V 0.5},
RA3=0:

RA7=0,

EAR=(,

Kag=1,

SafEmur

Sec=(.075 ;2odistincia entre condilos

dbx3=0.01 Pedistincia x do oéndilo lateral ac centro da cabega do
femur

dhy3=0.375 %edistincia y do condilo lateral ao centro da cabega
o fEmur

KBA=dbx34((dax3"2+day3"2) 0.5);
KBS=dby3/((dax3"2+day3"2)0.5);

KB6=0;

KB1=dby3*(dem/2 Y ({(dbx3*dem2Y 2 +{dby3 *dem/2Y"2)"0.5),
KB2=-dbx3 *{dem/2)({(dbx3*dem 2y 2+{dby3*dem 2y 2)°0.5);
KB3-0;

KB7=0;

KB8=0,

KBS=1,

Sepeivis

®40 sistema de referéneia para para origens ¢ nsergies estd
localizado

a0 centro do scetdbuio

sudistancias X, v,z do certro do acetdbulo 3 espinha iliaca superior
direita

dex1=0.075;

doy1=0.093;

dezi=0.045;

Sadistincias x v x do centro do acetabulo ¢ o ponto médio entre os
tubérculos

Sgpibicos

dox2=0.06;

dey2=0;

dor2=0.06,

®edistincia x,v,x do centro do acetdbulo e o ponto médio entre as
espinhas

Sailiacas anteriores superiores

dex3-0.075;

dey3=0.09;

dez3~=-0.081,
F=(rdox3-dox )y {{dex3-don2 Y 2+ doy3-doy2 Y 2 -+H{dez3-
doz2y2Y0.5
I3=(dey3-dey2YidesS-dexdY 2 H{doy3-dey2 )y 2 H{der3-
dez2)y 2y 0.5,
I6=(de3-doz2 Y({dex3-dexay 2 H{doy 3-dey2 Y2 +H{doz3-
dcz2y 2y 0.5;

T10-(dex] -dex2){{dex1 dox2y 2-+{dey] -dey2y 2+{dczl -
dez2y 2y 0.5,

H 1 =(doy 1-dov2 J{ dox 1 -doxd Y 2 +{(doyl-dey2)y 2+{dcz] -
22" 230.5,

Hi2={dezl -doz2 yi(doxi-dex2y 2 +{doyi-doy2 Y 2+{dezl-
dez2y2Y 0.5,

H=(J82 11 - 36 JH 1 W I5* T12-J6* J1 1) 2+ J10% J6-

M2y 2+ 45 I 10205,

F2=(J3 0364 12 {(I5% 01 2-362 J1 1Y 2+ 1104 J6-
Y 2+(J4* TR I-15%110Y°2)°0.5;

3= J4* F 1. I3 J0W((I5* 31 2-J6* J11 Y 2 +{J1 0% J6-
HERIY 2 (BT LI5RTI0 208,

T7={ 2 6. T3 35 {{ ST 36-T3 £ 15 Y 2+ J4+ 13-T6* 1 Y 2+ (F1 * 5.
2218y 2y 0.5,

JB=(J4* 13-36%J1 J((J2206-T3* ISy 2+{ J4* I3 -6 31 y 2 +(J1 *15-
214y 2y40.8:

G- (IR 35 254 ((F2*J6-03*J3) 2+ {(J4*J3-06% 11 Y 2 H{(J1* J5e
2*34y250.5;

KCi=J1,

KC2=02,

KC3-03,

KC4=14,

KC5=J8,

KCe6=J6,

KC7=J7,

KC8=J8,

K(9=19;

KA-{KAT KAZ KA3
KA4 KAS KA6
KA7 KAR KA9),

KB=[KB1 KB2 KB3
KB4 KBS KB6
KB7 KBS KB9};

KC=[KC1 KC2 K3
KC4 KCS KC6
KC7 KC8 KC9),

%K A=eye(3);
%K B=eve(3},
e C=eve(3),;

KAi=nv(KA);
KBi=mv(KB),
KCi=invwKCY

Samatriz de trsformacio de coordenadas para corregdo dos dados
forneados
%opor Hoy, 199G
2%inchir também coordenada dos sistema na perna (0 0.014 0)
TRA={cos{-5*pi/180) sin{-53*p1'180) 0
—sin(-5*pi-180) cos(-5%pi 180) O
013

% Transformagdc das coordenadas para o sistema de referencia
inercial no pé

Sedistancias do maléolo lateral ao epicondite lateral (pé-joetho)
pix=0;

pv=1A;

%distincias do epicdndilo lateral ao centro da cabega do fémur
(Joeho-quadsil)

jg=-0.03;

Joy=18;

=t pry Gf1 % p’ coord. na coxa

pg=[pix~igx pivigy 01 %6 p/ coord. no guadril (ou tronco)

%porigens

O=zeros{3,10); .

O, 1)=KCi*{0.0326 0.0323 0.0174]+pq; %oreto femural Tronco
O(.2)=KCi*[(.0075 4.1356 -0.0400]+pq, %eilipsoas T

G FKCIH[0.0578 0.0754 0.0471 T +pq, Yeghiiteo maximo T
O 4-KCP[-0.0180 0.0891 0.006%]+pg, %eghitco médio T
O3 FKCHF-0.0409 -0.0455 -0.0140) g Schamstrings T
O, 6)=RBi*0.0106 6.2026 0.0205F+p;, “ovasti Coxa
O, 7-KB*[-0.0203 0.0071 -0.0073]+p}, %egastrocmemio C
O By=TRATK A -0.0252 0.2467+0.014 0.0006F; %sdleo

P

O, 0=TEA*KAI*[-0.0268 0.2419+0.014 0.03561, Y%outros
flexores plantares Permna

O 10-=TKATKAP-0.0155 0.2175+0.014 0.0134]%
Yedorsifiexores Y

Shorigens efetivas

OF2=KCi*[0.0260 0.0293 -0.00421pg;  %T
OE=KAI*0.0094 0.0064+0.014 6.02407, %P
OEIG-TKA*KA*[0.0235 0.0257+0.014 -0.0093];, %P

Seinsercles

I=zeros(3,10);

I 1ETRA*K ATM0.0000 0.3706+0.014 0.00061, %P
1(:,2)=RBi*[-0.0180 0.3351 0.0116T+p);, %C

L 3-ROH-0.0158 03519 0.6350T+pg. %7
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1 Ap-KBi*1-0.0196 0.3900 0.0597]+pi;  %C

I 5 TRAKAI*[-0.0508 0.3321=0.014 0.0073];, %P
1 6 TRAYKAISI0.000D 0.3700+0.014 -0.0006], %P
o 7)=-0.036% -0.0289 0.0028]; %Pe

Y:.8=[-0.0365 -0.0288 0.0056}; %oPe

1(:,9)=10.0715 -0.0420 -0.0260}; ®oPe

K:.10)={0.1850 -0.0510 -0.0330]; %Pe

Suinsergdes efetivas

IE1=TEA*KAI*[0.041 ¢.4084-0.014 -0.0006F, %P
[E6=TKA*KAI*[-0.0005 0.4056+03.014 0.0005]", %P
ES={4.0099 -0.0210 0.0240]; %Pé

w5C3lcuio dos bragos de momento

2=0(:,1}, %oarmazena a coordenada nfo efetiva em O2 stc.
O(,20E2;

O9=0:,9},

O.9=0ES,

O10=0(,10%

O 10)=0E10;

T3=10:, 10

i 1=IEL;

5=1{.,6),

Fu=zeros(3,10);
for i=1:10,
Fu{ D= 00, B D norm(OC, D-IC. DY

end

R=zeros(10.3};

anisculo 1, reto femoral

o=0(:. 1 )pg;

=1L

R(1.3rabs({o{1*Fu(2.10(2)*Fu(1,1))); %oR do musculo | no
guadril

R{1.2rabs((( 1)*Fa(2.1 F2)*Fa(1,1))); %R do misculo 1 no
joehe

ampisculo 2, ilipsoas

o=0{:.2)pa;

R(2.3y=abs({o{ 1 *F{2,210{2)*Fu(1.2))) %R do musculo 2 no
quadril

Samiisculo 3 gliteo maximo

o= 3 pg

R{3, S}abs((o{l)*Fﬁ(z 3Ro{2)%Fu(1,3)));, %R do musculo 3no
quadnl

/nCGRRECAG w28 ATENC A==

2eR(3.3¥0*R(3.3 5

R(3.37=0.002;

%amasculo 4, gliteo médio

=00 4rpaq.

Re4.3=abs({o(3y*Fu(2.41-0(2)*Fu(1.4)3); %R do muscule 4 no
quadril

Yamisculo 5, hamstrigs

o=, 5y py,

=I5k

RS 3 =abs((o(1 ¥*Ful2 5)o(2y*Fu(1,5)); %R do muscuic 5no
quadsl

R{5,2=abs((1(1 *Fu(2.5 (Y Fu{1,53)); %R do muisculo 5 no
jockho

Yanisculo 6, vasti

=065,

R{6,2Fabs{{o{ 1 Y*Fu{2,6 o{2)*Fu{1,6))); %R do musculo 6 no
joeho

R{6.20.047,

Yamusculo 7, gastromnémic

o=00, Tk

=17

R{7,2r-abs{{of1*FulZ, {2V Fu(1,7))); %R do musculo 7 ne
woelho

R(7,1y=abs{{i(1*Fu(2. 7422 Fu{1,7)}). %R deo misculo 7 a0
tomozelo

“amasculo §, soleo

o=0(,8x%

R(8.1)=abs((o{ 1)*Fu{2.8F(2*Fu(1.8))): %R do musculo 8 no
tomozelo

“amisculo 9, outros flex. plantares

o=0(..9Y,

R(9,1 y=abs{{o(1 PFu{2.9r0{2)*Fu(1.9))). %R do musculo 9no
tomozelo

R{9,1)=0:

toamnisculo 10, dorsiflexores

o= 10}

R{10,1)y=abs{o{ } )*Fu(2.100(2)*Fu(1,10)}); %R do musculo 10
no lomozele

global R
R=R"

%sInsere sinal emn cada termo de R indicando se o misculo realiza
targue positivo ot pegative
Es={R{LIR(L2Y R(LY R{(LH R(L3IRILE) -R(,7) -R(1,8) 0
R(1.10)

R(2,1) R{2.2) R(2.3) R(2.4) -R(2.5} R2.6)-R2.TYR(2.B} ©
R{2.10)

R(3,1)R(3,2) -R(3,3) -R(3,4) -R(3.5) R(3,6) R(3,7) R(3,8) 0
R(3.10)L

oaPorcentagem de PCA (Paysiological Cross-sectional Area) por
Junta, com relagio aos misculos considerados

Sopor Winter

Sancrmaliza os PCAS relativos por grupos extensorss ¢ flexores de
cada junta

global PCA

PCA=zeres(10.3);

2uJ1 tommozelo

Spextensores
PCAL10,1=0.2125/0.2135;
Yoflexores
PCA(7.1)=0.27540.275-0.5125);
PCA{S1)=0.5125/40.275-6.5125);

%oJ2 jocTho

%oexlensores
PCA{L2)=0.115940.1155-0.5072),
PCA(6,2)=0.5072/40.1139-0.5072),
%oflexores
PCA¢S.2)=0.10145/0.30145-0.2754);
PC AT 2=0275440.10145+0.2754);

%ol3 quadril

“opNlensores
PLA(3.3=032/0.32+024+0.12);
POAGIF0.24/0.32-024+0.12),
PCAL5,3)=0.12/0.32+024+0.12);
Soflexores
PCA{1.3)=0.14/(0.14+0.18),
PCAR3F0.1840.14+0 18}

global FSM
FSM=[0 0},

wEzdz#dH4# Pardmetros musculares

gt tendio

%1: tiu (normalizado)
Yoz geral

Sem: musculo

Yt musculo ¢ tendac
global Lattig

global Lontip
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global kttig
global alfog
global Tale
global Fomg
global Btig
global ksetig

Fomg=[930 1474 1798 1876 2348 5402 2372 4234 3587 1400},
Lomg=[0.082 0.127 0.180 0.081 0.107 C.084 0.048 0.024 0.038
0101}

alfog=pi/180*[5 7 3.49.78.745 14825 12.1 6.9}

Latg=[0.410 0.085 0.001 0.035 0.385 0.225 0.4250.2700.273
0.235];

Lmtg=Lomg+istg

Lattig=lstg /L omg;

%l tg=l.nig-Lomg; %oestimativa de que o comprimento micial do
muscalo = Lom

%Epsog=(Ltg-Lstg).Lstg,

kitig=37.5./Lsttig, :

kwig=f} 113111 1.2 1.2 1.5 1].*Katig; %venrigecimento do tendio
Lmttig=Log /Lomg;

Tale=0.1;

Btig=22%*Lomg, /(Fomg*Talc),

ksetig=1500*Lomg /{Fomg),

globat Tstar
global Res

e Tstar=0.0142
% 0027

%  2.5144e-5
%  0.0020

% 0.0141

% 00100

% 00234

% 00224

% 1

% 00107}

Tstar={0.0435
0.0038
4.667e-5
0.0037
0.0303
60212
0.0436
0.0562
1
6.0188];

YeFmax=Resisténcia do circuito RC equivalente

%sRes—{813.15
% 14329
% 13471

2% 14313
% 24043

% 51259
% i8192
% 24203

% 0

% 131673}

Res={911.0
15015
1837.8
18953
2353.0
5485.0
21510
36642
o
1430.4%

giobal Cm
giobal Cmi

Crre=1./Tgar,

Cmi=Res. Tstar,

global Ts
global Te

global np

%oParimetros da dindmica da ativagio
Ts=1/50; %l/freq de estimulagio
Te=0.024; %dempo de deativagio
np=0;,  %ndmero do pulso

CobHEREA RSP R
diferencial #a#£dg48353

HERREER LB

Yeassume valor de flag=( para a primeira iteragiio, assumindo
valores miciais da aceleragio

global band

global acel

%sdefinigio das condigbes miciais
global R
R=RS
ang0=1*0.1 0.1 0.1};
vo=0*0.1 -0.1 0},
FO={GOCGO000000L
%pcalcula torques iniciais nas juntas para resistir agio da gravidade
TorG=mv{{1 -1 ;0 1 -1, 0 1]}*[-G1*sin{angd(1))
-G2*sin{ang({2))
3 smdanglN;
PCAl=zeros(size{PCA}:

FO=[0000000000L

%%ecria psetdommverss da reatriz A e restricoes
Ra=f0 0000 0-0.0358 -0.03550.0469
0.0410 0 0 0 -0.0553 G.0470-0.0203 0 ¢
0.0401 0.0276 -0.002 -0.0108 -0.050500 0 O}
%oAps=|{Ra zeros(3,18)
%  eve(9,9) 1.5%ye(9,9) zeros(9.9)
%o -1.5%eye(9.9) zeros(D.9) eye(9.9)):

Aps=Ra;
Apsinv=pmv(Aps),

global Apsinv
%,giobal Aps
global Ra

to=0;

=10

global atc

global a

R=Rs; %oaplica o8 sinais +-em R
Ca

Uci=0.5*[K(1,1:6)*{angf vo]
K(2,1:6)*[angl vo}
K(3,1:6)*[angl vol7,

bps={Uci(3) Uci(2) Uci(3}], %0 930 1474 1798 1876 2348 5402
23724234 140000000000 014

Fps=Apsmv*bps;

Fps=novaFps(fps,Uci)

Res=[911.0
15015
1837.8
18953
2353.0
5485.0
21510
3664.2
0
1430.4},
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FO={Fps{1:8) 0 Fps(9)];
EO=[angl vo FOJ"

*6E0={0.1-0.1 0.1 0 0 O];

band~=0;
temp=clock;

L E}=oded 5 mumnlct42' 0.t E0.0.0001 )

et={etime{clock termp) 60},
R=RY

saver2312t TsEat QPe K

2panima

FUNCTION MMNLCT42.m

function Ep=mmmnlct42(LE);

global Al
global A2
global A3
global A4
global AS
global AS
global Bl
global B2
global B3
global G1
global G2
global G3
global K
global K1
global K2
global K3
global K4
global K3
global K6
global K7
global K8
global k
global cdamp
global thlim
global ag
global PCA
global PCAI
global R
global F§M
global Lstti
global Lamtti
global ks
global Fomg
globa! alfo
global alfog
global 2
global Tale;
global band
global Res
global PCA
global Cm
global Crnl
global T™
global atc
global Ts
global Te
giobal np
giobal Apsinv

global Ra

ghobal tart

globat Eant

global Ep

global at

global Fps

*%MTpp + CorThp™2 + Grav = Tor
% Tpp~ M -1 {Tor - Grav-Cor }

if band==0,
Ep=zeros(16.1);
Eant=E;

end

%sband=1;

PC Al=zeros(size{PCA));

%Distribui ativagio de torque para ativaghes muscolares
R=R;

R=R"
Tor={1-10;0 1-1;0 0 1J*R*{E(7) E(8) E() E(10) E(11)} E(12)
EQ13)E(14) E(15) EQ8)];

%ebps=TU(1) 1(2) U(3) 930 1474 1798 1876 2348 5402 2372
4234 1400000000 000},

%Fps=Apsmv*hps,

Yofor i=1:9,
% if Fps(i} < 0, Fps(t)~0; end;
Saend;

ea=Fps(1:9).71930 1474 1798 1876 2348 5402 2372 4234 1400];

%5a( 1 y~(Ep(Ty-Cm(1y* Fps( 1 )Cmic1);
%6a(2)=(Ep(8)-Cm(2)* Fps(2)) Cml(2);
%a(3)=(Ep(9y-Cm(3)*Fps(3))/ Cml(3):
%%a(4)~(Ep(10)-Cm(4)*Fps(4)yCml(4);
%%a(5 )=(Ep(111-Cm(5)*Eps(3)y Cml(S);
%a(6)~(Ep(12)+Cm(6)*Fps(6)y'Cmi(6);
%oa(7y~(Ep(13)-Cm(7)*Fps{ 1)y Cml(7);
%oa(8)=(Ep(14)-Cm(R)*Fps(8)y Cml(8);
%a(9)~Ep(16)+ Cm(10)*Fps(9)) Cmi(10):

“pa

i t==(),
Ep=zeros{16,i};
U=0 5*[K{(1,1:6)*E(1:6)
K(2,1:67E(1:6)
KLUGPE(LE),

bps=[U1} U2 U{3)]1 % 930 1474 1798 1876 2348 5402 2372
4234 1400006006000 0],

Fps=Apsimv*bps,

Fps=novaFps(Fps,lT)

Yoat( 1 ycalea{ LEp(7).Fps(1))

%%at{2y=calca(2 Ep(8).Fps(2});

Yoat(3y=cakca(3,Ep(9).Fps(3));

Yeat{4y=calca(4,Ep(10),Fps(4));

Yaat{ $y=cakea(5 Ep(11).Fps(5);

%at{6)=calca(6,Ep( 12}, Fps(6));

Yoat{ Ty-calca(7Ep(13).Fps(7)).

Yat(8y-calca(8,Ep(14), Fps(8));

Soatl{ 0,

Yoat(10)=calcal 10,.Ep(16),Fps(9));

%eat(1y=(-Ep(7y+Cm(1)*Fps(1))/ Cmi(1);

20at(p={-Ep(8)+Cm(2)*Fps(2)yCml(2 ).

Yoal(3}=(-Ep{9)+Cm(3)*Fps(3)yCrul(3},

%6at(4)~(-Ep(10)+Cm{4)*Fps(4)) Cmi(4);

Hoat(Sy=(-Ep(11 3+ Cm{5y*Fps(3))'Cmi(5 ),

%at(6)~(-Ep(12)+Cm(6)*Fps(6)) Cmi(6);

%at(7)=(-Ep({13 )+ Cm(7)*Fps(7)) Cenl(7);

%at(8)={-Ep(14)~Crm(8)*Fps(8))Cani(8);

Yoat{9)=0,

Yoat{ 10y<{-Ep(16+-Cm{ 10)*Fps(9))/Cmli( 10,
%6 at=Fps(1:9Y.(feos(alfog(1:8)) cos(aHog(ONL*{930 1474 1798
1876 2348 5402 %2372 4234 14001y,

at=Fps({1:97. [Res(1:8) Res{10}];
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at={at(1:8) 0 at(N)};

fori=1:10,
ifat{i) > 1, at(iy=1;, end
if at(1) < O, at(iy=0, end;
end -
np=0;
end
bhand~1;

Q.mp
if t>=np*Ts & t<{np+1)*Ts
a=at texp(fnp* Tst) Tc),

elseif t>={np+1)*Ts,
iftant < top=np~+1; end;
U=0.5*[K(1, 1:6)*E(1:6)
K(2,1:6)%E(1:6)
K3, L6)*E(1:6));
bps=[U(1) UC2) T(3)]: %930 1474 1798 1876 2348 5402 2372
4234 1400000000000T,
Fps=Apsinv*bps;
Fps=novaFps(Fps, 1}
Sat(1y=calca( LEp(7),Fps(1):
%at(2)-calca(2, Ep(8),Fps(2));
%eat(3 y=calca(3,Ep{9),Fps(3));
Yat(4)=calca(4,Ep(10).Fps4));
Soat($)=calea($,Ep(11),Fps(5));
Yeat(6 p=calca(6,Ep(12),Fps(6));,
%4at(Tr=calca( 7. Ep(13),Fps(T)):
%oat(8=calca(8,Ep(14) Fos(8));
Seat(9)=0;
%oat(10)-caleal 10 Fp(16).Fps(9));
at(1={-Ep T HCm{ 1) Fps{ 11)/Cml( 1
A(2r=(-Ep{ 8+ Cm{2)*Fps(2)yCml(23:
at(3 =(-Ep(9)+Cm(3)*Fps(3}) Cmi(3);
at(4)~(-Ep{ 10)-Cm(4)* Fps(4)y Crnl(4);
A 5y=(Ep(11)+Crm(5)*Fps(5)yCnl(S):
a{6y=(-Ep(12y+Cm(6)*Fps(6)y'Cml(6);
at(7y(-Ep(13 y+Co(7)*Fps(T) yConl(7);
at(8)y=-Ep(14)}+Cm(8)*Tps(8)y Cml(8);
at(9={;
at(10)=(-Ep(16)+Cm(10)*Fps(9)y Crmi{ 10);
Yoat=Fps(1:9).(Joos(alfog( 1:8)) cos{alfog(93)}. *[930 1474 1798
1876 2348 %5402 2372 4234 1400])
%at=Fps(1:9) /[Res(1:8Y Res(10)};
Yeat={at(1:8) O at(M)};

disp(t)
disp(E(1:6))
disp(Fps(1:8))
disp(E(7:16Y)
disp{at)
for 1=1:10,

ifat{i) > 1, at{i}=1;, end;

if ai(i) < 0, at{i}=0;, end;
end
a(lFat( ] Yexp((op*TetyTe),
a(2)y=at{2 Y exp{(np* Tty Tc),
a(3 a3y exp((ap*Ts4yTc),
a(dpati4y* exp{(np*Ts4}Tc);
a(Sy=at{5)"exp((op* Tty Tc),
a(6)=at{6 ) exp((np* Ts4 ¥ Te),
a{7y=at{T)y*exp{{np* Ts-t)' To);
a{8)=at(&)*exp({np* Ts-tyTc)
a(¥y=at(F)* exp{{np* Ts-t)'Tc);
a(10)y=at(10)*exp({np*Tst) Tc);

end
for i=1:10,
fa(iy> 1, aliy=1;, end;

if afi) < 0, a{iy=0;, end;
end

band=1;

Grav=[-G1"sin(F{1})
(32 *sin(E(2))
“G3*sm(EG D)

Coriol=[BI*E(5) 2*sm(E(1 pE(2)+ B2 E(6y 2 sm(E(1 »E(3 )
-BU*E(4)"2*sin(E(1 E20)+BIYE(6 Y 2*sin(E{2)>-E(3)}
~B2*E(4)"2*si(E(] =E(3))-B3*E(5 ¥ 2*sm(E2 }ECG DL

angh={E(3}E(2))*180/pt; Yeangulo relativo do quadril
Coqueadril
%oflexdio
Sif (E(6RE(5) > 0
% Rig=fl-10:01 «1;0 0 1R(-2)*{0
%
% aq(i}*(emm*(mgmlmﬁm
1 }’"aq(ZJ*(eh‘p(k(Z)‘{angh-*hffm@))}-1)]
%%end
%eextensio
24if (F{6)-F(5)) <=0
% Rigd={1 -1 0:0 1 -130 6 1]%2)*{0
% 6
% 2q(3)"(eXp(k(3)* (angh-thlim(3))-
144 (o lim(4))- )l
Zoen

Ysioetho

Yeflexio

%if (E(41E(5)) > 0
% Rig2={1-10;01-1;00 1J*(2)*[0
% 0
LS ol

%oend

“oextensio
%oif (F(4)}E(5)) <= 0
% Rig2=[1-10:01-1;00 1]P{-2y*0

% 40+40*anh(-90*((E{ 1 FEL)+0.05))
%5 0

Yoend

%Rig2=[Rig2

% @

% 0

% 0}

%Damp—{l -1 0 1 130 0 1]*(-2)*{cdamp( 1 Y*E(4}
odamp(2)*(E(5}-E(4))

% cdamp(3)*(E(6FE():
%eDamp=-{1-10;0 1 -1,0 0 1]*-2){0

% 0

% 0%

%M xpp+C Xp"2+(=Ter

B=2*Tor - Grav - Coriol; % + 0*Rig2 + ("Damp + 0*Rig3;

Mi={-(A4*A6-A5"2*cos(E(2)-E(3)Y 2)(-
AT*AS*AG+AT* A5 2*o0s(E{2)-E(3)) 2 +A2"2*cos(E(1 -
F(2))"2*A6-2*A2*cos(E( 1 E(2))* A3 *cos(E(1 -

E(3)y* A% cos(E(2)-E(3)+A3 23cos(E(1)-

E(3)y 2*Ad)(A2*cos(E(1 FE(Z)y* Ab-A3*cos(E(1)-

E(3)* AS*cos(E(2)}EGDY(-AI* Ad* A6+AT*AS 2 cos(F(2)-
E(3))"2+A2"2*cos(E(1 E(2)Y"2* A6-2* A2*cos(E(1
B2 AP oos(E(I-E(3))* AS*cos(E(2E(3))+ A3 W*cos(E(1)-
E(3))"2* Ad). - A2*cos(E(1)}-E{2)y* AS* cos(E{2)-E(3})
A3rcos(E(IFEGN* A4 -AT* A4 AS+AL *AS 2*cos(E(2)
B(3)y' 2+ A2 2 os(EC ME(2)Y 2+ AB-2* A2%cos(EL 1
E(2))* A3*cos(E(1-E(3))* A3 *cos(E(2-E(3))+ A3 2 *cos(E(1 -
E(3)y'2*Ad)

{AZ*cos(E(1)}-E(2))* A6-A3*cos(E{ 1 E(3))*AS*cos(Ef2)
E(G)V(-AL*A4*A6+AT*AS 2*cos(E(2)-E(3)y 2+ A2 "2%cos(E( 1 >
E(2))"2*A6-2* A2 *cos(E( 1 -E(2))* A3 *cos(E(1)-

E(3))* AS*cos(E(2}E(3)F+ A3 2*00s(E(1 -E(3)y 2* Ad) (A1 *A6-
A3 2*cos(E(HEG ) 2DV -AI*A4* AG+ AT*AS 27 cos(E(Z )
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axis(j-1 1 0 2]}
M3} = getframe;
end

movie(M Lota(n))
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