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REsumMmo

A presente dissertagao apresenta o estudo de uma ortétese para tornozelo e pé (AFO),
em situacao de queda de um paciente, tendo como objetivo caracterizar o movimento
humano e as caracteristicas que podem ter influéncia na concecao deste dispositivo bio-
mecanico. Primeiramente, sao estudados quais os parametros da ortotese que possuem
mais influéncia na ocorréncia ou nao de lesao no tornozelo num modelo existente no soft-
ware OpenSim. O trabalho assenta na elaboracao de um modelo numérico em elementos
finitos da ortotese, que sera explorado no LS-Dyna com o objetivo de determinar a ordem
de rigidez para se usar na ortétese do OpenSim.

Na implementacao deste modelo é criada uma malha para a modelagao de cada parte
da ortotese e sao definidas caracteristicas necessarias para a simulagao computacional,
nomeadamente as propriedades dos elementos da malha, as ligagoes e contactos entre as
partes e até os modelos de materiais a utilizar. A montagem das pecas é feita de forma
a conceber uma ortotese tipica. Nesta circunstancia, os varios subconjuntos da ortotese
sao submetidos a simulagdes de forma a avaliar a ordem de rigidez do material que a
constitui.

Os resultados obtidos destas simulagdes serao comparados com a ordem de rigidez do
material no OpenSim, onde se avaliara se existe ou nao lesao no tornozelo com determi-
nados valores de rigidez. Nas simulagOes sao testados trés materiais de duas espessuras
diferentes com o objetivo de se perceber quais os melhores parametros para a posterior

producao da ortotese.

Palavras-chave: Biomecanica, ortotese, LS-Dyna, AFO, OpenSim, simulagao numérica.
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ABSTRACT

The present dissertation presents the study of an ankle and foot orthosis (AFO) in a
falling situation, aiming to characterize the human movement and the characteristics
that may influence the design of this biomechanical device. First, it is studied which
orthosis parameters have the most influence on the occurrence or not of ankle injury on
an existing OpenSim software model. The work is based on the elaboration of a finite
element numerical model of the orthosis, which will be explored in LS-Dyna in order to
determine the stiffness order to be used in the OpenSim orthosis.

In the implementation of this model a mesh is created for the modeling of each part
of the orthosis and characteristics necessary for computer simulation are defined, namely
the properties of the mesh elements, the connections and contacts between the parts
and even the material models to be used. The assembly of the parts is made to design a
typical orthosis. In this circumstance, the various subsets of the orthosis are simulated to
evaluate the stiffness order of the material that constitutes it.

The results obtained from these simulations will be compared with the material stiff-
ness order in OpenSim, where it will be evaluated whether or not there is ankle injury with
certain stiffness values. In the simulations three materials of two different thicknesses
are tested in order to understand the best parameters for the subsequent production of

the orthosis.

Keywords: Biomechanics, orthosis, LS-Dyna, AFO, OpenSim, numeric simulation.
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CariTUuLO

INTRODUCAO

1.1 Motivagao

O aumento gradual da esperan¢a média de vida e a diminui¢ao de locomogao, seja por
doengas ou acidentes, sao acontecimentos que tém contribuido para a forma como as pes-
soas olham para o desenvolvimento de novos produtos e servigos. Assim, desenvolvem-se
novos dispositivos com o objetivo de auxiliar as necessidades das pessoas, para que estas
consigam melhorar a qualidade de vida melhor e o conforto. Como tal, o uso de dispositi-
vos médicos, como ortodteses, com a finalidade de repor parcialmente ou totalmente estas
necessidades esta a aumentar, sendo desenvolvimento de ortoteses crucial para satisfazer
as necessidades das pessoas.

Uma parte do que a industria oferece nao satisfaz as necessidades de determinados
grupos de pacientes, ndo propriamente em termos da patologia, mas em termos de usa-
bilidade, tornando-os dependentes de outras pessoas e menos autéonomos. A falta de
autonomia devida a algumas doengas, deve ser tida em consideragao no novo projeto e
no desenvolvimento de novas ferramentas nesta area.

E com base nesta perspetiva e com o objetivo de dar resposta ao maior namero de difi-
culdades mencionadas pelos pacientes, que possam ter dificuldades motoras e funcionais
que comprometam a colocagao e utilizagao destes dispositivos, que se procura desenhar
um produto especifico de uma ortotese para o tornozelo e pé. Para além das preocupagoes
médicas a que estes dispositivos devem estar sujeitos, o conforto e facilidade de uso dos

mesmos sao parametros que devem ser tidos em consideragao.



CAPITULO 1. INTRODUCAO

1.2 Enquadramento

Uma ortoétese para tornozelo e pé é um dispositivo que tem como objetivo auxiliar o
paciente na sua marcha, tentando sempre nao comprometer a autonomia do mesmo, para
que nao exista enfraquecimento dos musculos, por exemplo.

As ortoteses para membros inferiores sao um grupo de dispositivos mecanicos que
podem auxiliar numa grande diversidade de fins biomédicos importantes, incluindo a
assisténcia da marcha a pessoas idosas e a reabilitacao de pessoas com patologias nos
membros inferiores. A maioria das ortéteses para membros sao estaticas ou condiciona-
das a fontes de energia externas, devido as limita¢oes das tecnologias de atuagao, que
limitam a funcionalidade destes dispositivos [1]. No entanto, o que se espera da evolug¢ao
€ o desenvolvimento de dispositivos que permitam a mobilidade total. Existem alguns
projetos cujo objetivo é atingir esse patamar. Esta seccao servira para dar a conhecer os
progressos nesta area.

Um dos temas abordados nesta seccao ¢ a utilizagao de exoesqueletos e de ortéteses ati-
vas para os membros inferiores, na qual se pretende apresentar uma visao geral do design,
atuacgao e sistemas de controlo sensoriais para a maior parte dos dispositivos prescritos, e
os grandes avangos que foram feitos e ainda os obstaculos que faltam ultrapassar.

A pesquisa em exoesqueletos comecou nos finais da década de 60 do século XX. O
primeiro foco da pesquisa centrou-se no desenvolvimento de tecnologias para aumentar
as habilidades ds seres humanos, principalmente para fins militares, enquanto mais re-
centemente foram com o intuito de desenvolver tecnologias de apoio para pessoas com
deficiéncia fisica [1]. Apesar das diferencas no uso pretendido, estes dois campo enfren-
tam muitos dos memsos desafios e constrangimentos.

Um exoesqueleto é um dispositivo mecanico ativo de cariz antropomorfico (seme-
lhante ao homem), utilizado por um paciente que o ajusta ao seu corpo, onde os mo-
vimentos do paciente e os movimentos do dispositivo se complementam. Desta forma,
este dispositivo aumenta o desempenho do usuario, de modo a permitir que indiviuos
saudaveis possam realizar tarefas dificeis com mais facilidade ou a capacita-los a realizar
tarefas que sao impossiveis usando apenas a forga e habilidade humanas. Ja o termo "ort6-
tese ativa"é usado para quando se quer descrever um dispositivo que auxilia uma pessoa
que sofre de alguma patologia.

Nas ultimas décadas foram feitod avangos notorios nas areas relacionadas com exoes-
queletos e ortoteses. No entanto, ainda ha um longo caminho a percorrer, nomeadamente
como conseguir baixo pesso e alta eficiéncia destes dispositivos.

Muitos sao os desafios da conce¢ao que podem levar a um mau desempenho do exo-
sesqueleto. Por exemplo, o desalinhamento das articulagdes entre o operador e hardware
ou restri¢des cinematicas de acessorios [1]. Mas cada paciente é Gnico e por isso torna-se
dificil produzir estes dispositivos porque cada deficiéncia (ou doenga) afeta cada paciente
de forma diferente. Claro que o ideal seria a concegao de uma ortdtese compacta que seja

energeticamente auténoma para que o utilizador tenha assiténcia nas suas dificuldades.
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A questao do transporte da ortétese € um dos principais fatores que limita a aplicagao
de ortoteses ativas fora da terapia prescrita clinicamente. A grande maioria dos aparelhos
ortopédicos nao tém autonomia energética estando, por isso, normalmente presos a alguns
compressores externos de fonte de alimentacao de ar, bombas hidraulicas ou energia

elétrica.
Um novo conjunto de ortéteses para membros inferiores foi desenvolvido para o
projeto "WalkTrainer"(figura 1.1). Este dispositivo tem como objetivo reeducar a marcha

das pessoas paralisadas pois € um dispositivo mével que permite o treino da mesma.

Figura 1.1: Prototipo WalkTrainer [2].

Recentemente, o nimero de pessoas com deficiéncia nos membros inferiores tem
vindo a aumentar, e sao muito os fatores que fazem com que isso aconte¢a, nomeadamente
o aumento de acidentes vasculares cerebrais e outras doengas. Como tal, as ortdteses para
tornozelo e pé (AFO) tornam-se num peca importante na assisténcia e reabilitacao destas
pessoas. Uma AFO deve permitir que os paciente retomem as suas atividades sociais
normais. No entanto, se o treino nao for adequado o seu poder muscular enfraquece, bem
como a amplitude dos movimentos das articulagoes. A tarefa de concegao destes dispo-
sitivos é dificil pois sao varios os fatores a ter em conta. Por isso, foram feitas algumas
pesquisas sobre a cinematica em 3D de um modelo desenvolvido em OpenSim. Os autores
criaram um modelo de pé com 9 segmentos para andar normal e realizou-se uma analise
de modelo dinamico do pé humano, com o intuito de avaliar a atividade muscular. Neste
estudo chegou-se a conclusao que se deveria conceber uma AFO que estimulasse os mus-
culos em movimento da articulagao matacarpofalangeal ao caminhar, a fim de aumentar
a possibilidade futura de que uma pessoa com uma perna com deficiéncia possa andar
sem a AFO [3].

Projetos recentes tém desenvolvido novas ortoteses utilizando uma abordagem de en-

genharia mecanica, como por exemplo a utilizagdo de um travao hidraulico e uma ortdtese
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CAPITULO 1. INTRODUCAO

com um freio de ferro fluido na articulagao do tornozelo, permitindo caminhar de forma
mais natural e estimulando a solicita¢ao natural dos musculos, fixando o nimero minimo
necessario de articulagoes. Contudo, estes projetos sao de longa duracdo e geralmente
bastante dispendiosos. Estes dois fatores representam um obstaculo para o surgimento
de novas e mais eficientes ortoteses. Algumas solu¢des passam pelo desenvolvimento de
modelos musculares de ortoteses tornozelo e pé, com o intuito de estimar a eficacia de
uma nova AFO antes da sua producao [4].

As ortoteses AFO podem ser usadas para melhorar o impacto de deficiéncias do mem-
bro inferior que afetam a marcha normal. Hoje em dia, as tecnologias englobam dispositi-
vos passivos com articulagoes fixas e articuladas, dispositivos semiativos que modulam
o amortecimento na articulagao e dispositivos ativos que fazem uso de uma variedade
de tecnologias para produzir energia para mover o pé. Aspetos de design, como o peso,
tamanho e eficiéncia continuam a ser um grande entrave a construcao de ortoteses.

Para a maioria das pessoas o pé é um componente fundamental na qualidade de vida
global. A eficiéncia e eficacia da marcha depende da mobilidade articular e atividade
muscular. As forcas e os movimentos gerados durante a marcha estao relacionados com
trés principais tarefas funcionais: aceitagao de peso, membro de apoio Unico e avango
do membro. Os dois primeiros aspetos ocorrem durante a fase de apoio do ciclo da
marcha, quando o pé esta em contacto com o solo, ao passo que o avan¢o do membro
ocorre durante o balanco, quando o pé esta fora do chao. A capacidade de caminhar é
prejudicada por inimeras patologias neuroldgicas e musculares ou por causa de lesdes.
Estas incluem trauma, lesoes na medula, acidente vascular cerebral, esclerose multipla,
distrofia muscular e paralisia cerebral [2].

As AFO’s podem ser divididas em trés grupos: ativas, semiativas e passivas. As ulti-
mas nao contém qualquer tipo de controlador ou eletrénicos, mas podem ter elementos
mecanicos como molas ou amortecedores para controlar o movimentos da articulagao
do tornozelo durante a marcha. As ortéteses semiativas usam o controlo do computados
para variar o comprimento ou amortecimento da articulacao em tempo real. Por fim, os
dispositivos sao considerados ativos quando estes tém autonomia energética, um ou mais
atuadores para mover o conjunto, sensores e um computador para controlar a aplicagao
de torque durante a marcha.

As ortéteses passivas constituem a maior parte dos dispositivos prescritos por médicos
para tratar a fraqueza articular do tornozelo. No entanto, a natureza passaiva destas
AFQ'’s limita o beneficio funcional que eles sao capazes de proporcionar. Estas limitagoes
poderiam ser ultrapassadas com uma AFO ativa mas, apesar dos avangos recentes na
computagao, detecao e outras tecnologias, atualmente nao ha sistemas de AFO’s com
energia portateis que sejam praticas [5].

Os pesquisadores da Universidade Internacional de Satde e Bem-Estar, no Japao,
desenvolveram o auxiliar de dorsiflexdao controlado pela mola, chamado "dorsiflexion
assist controlled by spring AFO" (DACS), para a prevencao da queda do pé em pacientes
hemiplégicos (hemiplegia é a paralisia de metade sagital, esquerda ou direita, do corpo).
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1.2. ENQUADRAMENTO

A DACS AFO (figura 1.2) tem duas partes de plastico termoformaveis ligados com juntas
sobre os lados medial e lateral do tornozelo [6]. Uma mola incorporada no lado dorsal da
haste fornece um pico dorsiflexor. No calcanhar, a mola resiste a compressao e impede
uma desaceleracao descontrolada do pé. Durante o caminhar, a mola oferece resisténcia ao
pé para que este nao caia abaixo da sua posi¢ao neutra, perpendicular a haste, resistindo

a queda do pé e proporcionando folga no dedo do pé.

Figura 1.2: DACS AFO.

O PneumaFlex (figura 1.3) é um exemplo deste tipo de concegao. A componente cen-
tral da AFO PneumaFlex é uma mola pneumatica montada posterior a haste de fibra de
carbono e platina. A pressao dentro do cilindro da mola é ajustavel e é selecionada com
base na especificidade do paciente para suportar o peso do pé. O design leve resultante
(130 g) é usado no sapato de sujeito e é utilizado para controlar o movimento do pé e evi-
tar o pé caido durante a fase de balanco do ciclo de marcha. Outros projetos inovadores de
AFO'’s hibridas (dispositivo que combina o baixo peso dos termoplasticos ou compostos
de carbono com juntas articuladas e elementos de controlo de movimento passivo) tém-se
focado na captagao de energia a partir da marcha de forma diferente a partir dos conceitos
de mola descritos anteriormente. Nesses projetos, os atuadores que controlam o movi-
mento ou fornecem assisténcia ao torque sao separados dos elementos utilizados para
arecolha de energia. Pesquisadores da Universidade de Illinois em Urbana-Champaign,
EUA, projetaram uma AFO para “recolher” a energia durante a marcha para uso do con-
trolo do movimento do tornozelo [5]. O objetivo deste AFO é conseguir a libertacao do
dedo do pé durante a fase de balango e movimento livre do tornozelo durante a fase de

apoio do ciclo de marcha.

Pesquisadores da Universidade de Osaka, Japao, construiram uma AFO que utiliza
um elemento passivo pneumatico acionado pelo peso corporal do sujeito para controlo de
movimento da articulagao do tornozelo [6]. O elemento de controlo de movimento tem
dois subconjuntos: um tampao de ar que funciona como uma bomba pneumatica e um
elemento passivo, que contém folhas laminadas finas e fechadas numa cdmara de plastico
estanque ao ar situado no eixo de rotagao da articulagao do tornozelo. Durante a fase de
apoio, o tampao, localizado sob a sola do AFO, é comprimido pelo peso do sujeito, for-
¢ando o ar para dentro do elemento passivo. Isto diminui a for¢a de vacuo. O espago entre

as camadas resulta numa diminuigao do atrito de rotagao e permite o movimento livre da
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Figura 1.3: PneumaFlex.

articulacao. Durante a fase de balanco, o ar retorna para o amortecedor, pressionando as
folhas laminadas em conjunto para criar uma rigidez de tor¢ao maximo de cerca de 4 Nm.
Esta AFO oferece um controlo de movimento que reage e resiste a queda do pé durante a

fase de balango do ciclo de marcha [6].

Amortecedores de 6leo tém sido utilizados para controlar o movimento do tornozelo
através da absorcao de energia do sistema. Pesquisadores do Centro de Reabilitacao de
Kanagawa, Japao, construiram uma AFO que utiliza um amortecedor para controlar a
viscosidade fixa com movimento do pé, criando forgas viscosas para resistir apenas aos
movimentos plantares flexores. A AFO usa essa forca de resisténcia para evitar a queda
do dedo do pé durante a fase de balanco, permitindo o movimento livre durante a fase de
apoio. Os investigadores concluiram que nao houve diferencas funcionalmente significa-
tivas entre as duas AFOs anteriores, e que a facilidade de ajuste é a maior vantagem do

amortecedor a 6leo sobre a AFO tradicional [5].

AFOs totalmente ativas sao capazes de fornecer energia liquida para o tornozelo, ao
contrario de designs de AFOs passivas e semiativas que s6 podem dissipar ou armazenar
e libertar a energia disponivel. Até ao momento, AFOs ativas tém restri¢des porque a
tecnologia capaz de atender aos requisitos de energia para a assisténcia integral nao
cumpre os requisitos de tamanho e peso de um dispositivo de uso diario. AFOs para
reabilitacdo e diagndstico tém sido usadas como dispositivos de treino para ajudar a

restaurar a func¢ao normal de andar [5].

O AnkleBot (figura 1.4), desenvolvido por pesquisadores no Laboratério Newman, Ins-
tituto de Tecnologia de Massachusetts, tem sido usado tanto para reabilitacao como para
medi¢ao direta da rigidez passiva da articulagao do tornozelo. O dispositivo é acionado
por dois atuadores lineares movidos por um motor de corrente continua, montados para
a frente da perna usando uma joelheira e platina. A disposi¢ao de tripé dos componentes

permite que o pé tenha os trés graus de liberdade do pé [7].
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Figura 1.4: AnkleBot.

1.3 Objetivos da dissertacao

O principal objetivo da dissertagao é caracterizar o movimento humano quando acompa-
nhado por ortoéteses. O trabalho assenta na modelacao e simulagao computacional com
recurso ao software OpenSim.

Com este trabalho pretende-se melhorar a concecao de ortéteses, nomeadamente a
ortotese para tornozelo e pé, recorrendo a modelos numéricos. Sera feita uma pesquisa
bibliografica intensiva de modo a obter um grande conhecimento sobre a area, para que
se possam melhorar os processos ja existentes. Pretende-se, sobretudo, que a simulagao
numérica acompanhe todo o desenvolvimento destes equipamentos para uma maior fa-
cilidade no projeto dos mesmos. Desta forma, consegue-se reduzir recursos de grande
importancia em todo o seu processo de desenvolvimento, nomeadamente o tempo de
espera e o custo de cada ortotese.

Por fim, pretende-se utilizar metodologias de otimizacao para a diminui¢ao das lesoes

para um teste de queda num plano inclinado.

1.4 Estrutura da dissertacao

Procurou-se organizar a dissertacao de modo a que o seu estudo seja claro, objetivo e
com um raciocinio facil de seguir. Para isso, esta dissertacao esta dividada em 6 capitulos:
Introdugao, Anatomia Humana e Principios Biomecanicos, Ortdteses para Membros Infe-
riores, Modelos Numéricos, Analise de sensibilidades e Otimizagao e, por fim, Conclusoes
e Trabalhos Futuros.

O primeiro capitulo introduz o tema ao leitor, os motivos que levaram a este trabalho,
o que se pretende alcancar neste estudo e o enquadramento.

No segundo capitulo é realizada uma analise teérica de anatomia necessaria para a
compreensao do tema e para dar nogao ao leitor de alguns termos utilizados ao longo
desta dissertacao.

O terceiro capitulo consiste num resumo de pesquisa bibliografica no que toca aos

materiais utilizados na producao de ortoteses.
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No quarto capitulo é feita uma descrigao de todas as etapas envolvidas na construgao
do modelo numérico. Também se introduz as caracteristicas de um modelo existente que
sera utilizado para comparacao de resultados. Essa comparagao de resultados ocorrera no
capitulo cinco.

O sexto e altimo capitulo sera constituido por duas partes. Numa primeira parte, serao
discutidas algumas conclusoes retiradas dos resultados do estudo. Na segunda parte sao

apresentadas algumas ideias para se continuar a desenvolver o trabalho.



CariTUuLO

ANATOMIA HUuMANA E PRINCiPIOS BIOMECANICOS

Neste capitulo é feita uma pequena abordagem de anatomia em volta do membro inferior
que € necessaria nesta dissertagao. Sera dado um énfase especial a zona do tornozelo, visto
ser a zona onde ocorrem mais lesdes e para onde a AFO ¢ direcionada. Falaremos sobre as
lesdes mais comuns e 0s seus possiveis tratamentos, mas antes é feita uma descricao do
ciclo de marcha.

A anatomia € a ciéncia que estuda a estrutura do corpo humano e funciona como base
para o conhecimento sobre o seu movimento. E de extrema utilidade a compreensao da
anatomia em geral de modo a que seja possivel a identificacao de ossos, localizacao de
musculos, inervacao, irrigacao sanguinea e outras estruturas significantes numa qualquer
zona do corpo [8].

A criagao e compreensao das designagoes basicas associadas a anatomia é importante
uma vez que permite uniformizar as estruturas muasculo-esqueléticas e articulares. Esta
uniformizagao leva a que exista uma compreensao geral para uniformizar referéncias a
anatomia no desempenho das suas fungoes [9].

A descricao de posicao de um segmento ou de um corpo em relagao ao outro tem
como base a posi¢ao anatomica de referéncia (figura 2.1). Esta posi¢ao é caracterizada
pela posicao ereta vertical com os pés ligeiramente separados, os bragos afastados do

corpo e as palmas das maos viradas para a frente [10].
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Figura 2.1: Posi¢ao anatémica de referéncia[11].

2.1 Planos e Eixos Anatomicos de Referéncia

A descricao dos movimentos do ser humano ¢é referida tendo como base planos e eixos
de referéncia [8, 9]. Existem trés planos anatémicos de referéncia: plano sagital, plano
frontal e plano transversal. Estes sdo perperdiculares entre si intersetando-se no centro
de massa (figura 2.2). A partir destes planos é possivel descrever os movimentos do corpo
humano num espago dimensional. De seguida apresentam-se alguns movimentos que

ocorrem em cada plano:

* Plano Sagital - plano onde ocorrem movimentos para a frente e para tras assim
como os movimentos de flexao, extensao e hiperextensao. Este plano faz a divisao

do corpo humano nas metades lateral e medial;

* Plano Frontal ou Coronal - plano onde se realizam os movimentos laterais do corpo,
movimentos de rotagao, abdugao e adugao. Este plano divide o corpo humano nas

metades anterior e posterior.

* Plano Transversal - plano onde ocorrem movimentos horizontais do corpo e dos
segmentos corporais quando o corpo se encontra na posigao ereta, movimentos de
rotagao em torno do eixo horizontal. Este plano divide o corpo humano nas metades

inferior e superior.

Os eixos de referéncia também sao trés: eixo frontal, eixo longitudinal e eixo sagital. A
semelhanca dos planos de referéncia, os eixos também se encontram perpendicularmente

entre si (figura 2.2).

* Eixo frontal ou transversal - linha imaginaria através da qual ocorrem as rotagoes

no plano sagital.
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* Eixo sagital - linha imaginaria na qual ocorrem as rotagoes no plano frontal.

* Eixo longitudinal - linha imaginaria em volta da qual ocorrem as rotagdes do plano

transversal.

Eixo
Longitudina

Plano
Coronal

Plano
Transversal

Eixo
Transversal

Eixo
Sagital

N

Plano
Sagital

Figura 2.2: Eixos anatémicos de referéncia [12].

Em seguida estao listados alguns termos direcionais mais utilizados. Estes termos
direcionais sdo importantes para descrever a relagao entre as diferentes partes do corpo

ou a localizagao de um objeto externo em relagao ao mesmo.
* Superior - em diregao a cabega;
* Inferior - em direcao aos pés;
* Anterior - para a frente do corpo;
* Posterior - para a parte de tras do corpo;
* Medial - para a linha média do corpo;
* Lateral - afastado da linha média do corpo;
* Proximal - mais préximo do tronco/coragao;
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* Distal - afastado do tronco/coracao;
* Superficial - para a superficie do corpo;

* Profundo - dentro do corpo e afastado da superficie corporal.

2.1.1 Terminologia basica dos movimentos

A grande parte dos movimentos feitos pelo corpo humano tratam-se de combinagdes
de movimentos lineares com movimentos angulares. E necessério ter presente a posi¢io
anatomica de referéncia para caracterizar estes movimentos. Ao considerar esta posigao
estamos a dizer que todos os segmentos do corpo se encontram na posi¢ao de grau zero.
Através desta posi¢ao conseguimos caracterizar os movimentos consoante a direcao e o
angulo descrito [10, 13].

Tendo em conta a posi¢ao anatoémica podemos diferenciar os movimentos de acordo
com o plano em que estdo a atuar. No plano sagital (figura 2.3a) ocorrem movimentos
de flexao, extensao, hiperextensao, dorsiflexao e flexao plantar. Os movimentos no plano
frontal (figura 2.3b) incluem abdugao e adugao, flexao lateral, elevacao e depressao, inver-

sao0 e eversao, e desvio radial e ulnar.

Jf.(] . . .{\..IJ; =,

# .’I I}I | ‘L"'\\" i

- F # F | -& \ _»
g I'Il ;-:_::.-'E..ﬁ"IL

(a) Plano sagital. (b) Plano frontal.

Figura 2.3: Movimentos de rotacao nos planos sagital e frontal [14].

No plano transversal, os movimentos que ocorrem sao principalmente de rotagao em
torno do seu eixo longitudinal, rotagao para a esquerda e para a direita, rotagao medial e

lateral, supinacao e pronagao e abducao e adugao horizontais, tal como representado na
figura 2.4.
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Rotagdo
externa

Pronaggo Supinagdo

Abdugio

horizontal horizontal

Adugdo

() (d)

Figura 2.4: Movimentos de rota¢ao no plano tranversal [10].

2.2 Sistema Esquelético

O corpo humano é constituido por 206 ossos, 300 articulacoes e mais de 600 musculos.
Por mais curioso que pareca, nao ha um nimero exato de musculos no corpo, porque as di-
ferentes fontes agrupam os musculos de maneira diferente. No entanto, todos concordam
que existem mais de 600.

O corpo humano pode ser dividido em quatro grandes grupos (figura 2.5), nomea-
damente cabega, pescogo, tronco e membros. Este tltimo subdivide-se em dois grupos:
membros superiores (bragos) e membros inferiores (pernas). Para este trabalho importa
aprofundar os conhecimentos em relagao aos membros inferiores visto que € o local onde
as AFO operam [15].

2.2.1 Membro Inferior

O membro inferior esta representado na figura 2.6 e é responsavel pela sustentacao do
peso corporal, pela locomocao e pelo equilibrio do corpo. O esqueleto do membro inferior
¢é formado 62 ossos. De grosso modo, ele é constituido pela cintura pélvica cujo osso é

designado por iliaco (osso do quadril), pela coxa que é constituida pelos ossos patela e
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Cabeca

Pescogo

Tronco

Membro
Superior

Membro
Inferior

Figura 2.5: Esqueleto humano e respetiva divisao (adaptado de [16]).

fémur, pela perna formada pelos ossos fibula e tibia e, por fim, pelo pé onde se encontram
0s 0sso0s tarso, metatarso e falanges [15].

As lesoes para as quais as AFO sao prescritas ocorrem ao nivel do tornozelo. Entao,
em seguida apresenta-se uma descri¢ao dos ossos e articulagdes presentes entre a perna e

o pé.

Fémur. )Z I/

/
Patela
Tibia
Fibula— /

s

A
Tarsos ~ j

ry

Metatdrsicds

/
Falanges

Figura 2.6: Membro Inferior [17]).
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2.2.2 Tornozelo

Os nossos pés (figura 2.7) sao formados pelos ossos do tarso, metatarso e falanges. Os ossos
do tarso sao pequenos e formam um grupo de sete 0ssos: o calcaneo, talus (antigamente
chamado de astragalo), navicular, cubdide, cuneiforme medial, cuneiforme intermédio e
cuneiforme lateral. Os ossos metatarsicos, por sua vez, sao um grupo formado por cinco
ossos longos. Por fim, temos as falanges dos pés, que formam um grupo de 14 ossos

compridos. No total, cada pé é formado por 26 ossos.

Tibia

Fibula

—Mavicular
~ _ Cuneiforme intermédio
~ Cuneiforme lateral

Calcanexu ~_Falanges

Metatarsicos

Figura 2.7: Principais ossos constituintes do pé [18].

2.3 Articulagoes

As articulagoes do corpo humano sao responsaveis pela orientagao dos movimentos dos
segmentos corporais. As estrtuturas anatomicas das articula¢oes variam pouco de pessoa
para pessoa. O mesmo acontece com as dire¢oes nas quais os segmentos corporais, como
a coxa e a perna, se movimentam ao nivel da articulagao [10].

O facto de os ossos apresentarem todos estruturas irregularmente moldaveis, multi-
plos ligamentos e musculos a atuar num sé segmento, leva a que exista a necessidade
de uma interacao harmoniosa e combinada nas articulagdes para se conseguir obter um
movimento cadenciado [8].

A articulacdo do tornozelo, ou tibio-tarsiana, é a articulacio distal do membro inferior.
Isto é, uma articulagdo moével e, sendo assim, possui todos os componentes necessarios
para desempenhar o papel do tornozelo. O tornozelo é formado pela uniao de trés ossos:
a tibia, a fibula e o talus. Possui 31 articulacoes e 20 musculos que lhe sdo proprios
[15]. As articulagdes do tornozelo sao algumas das articulagdoes mais importantes e mais
moveis do corpo humano, e permitem uma grande quantidade de movimentos (figura
2.8) que promovem a locomogao. A figura 2.9 tem apenas a funcao de facilitar a visao dos

movimentos representados na figura anterior.
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L PRONAGAO SUPINAGCAO

’i Dorsiflexéo

| "
L

Flexdo plantar

(a) Flexao e Dorsiflexao. (b) Pronagao (c) Supinagao (pé
(pé direito). direito).

Figura 2.8: Movimentos do tornozelo.

Plano fnPrrtal i

it
) |

Plano transversal ‘}{:_ﬁ,f.-nb )

Figura 2.9: Planos anatémicos de referéncia no pé.

2.3.1 Articulacoes do tornozelo

O complexo articular do tornozelo é formado por trés articulagdes que desempenham
um importante papel na funcao biomecanica, sendo elas a articulagao tibiofibular distal,
constituida pela articulagao da tibia com a fibula, a articulacao tibiotarsica ou a talocrural,
formada pela tibia, fibula e talus, e por altimo, a articulagao subtalar formada pelos ossos

do talus e calcédneo [19]. Esta altima é a mais relevante para o presente caso de estudo.

O papel desempenhado pela articulacao do tornozelo é um papel de estabilidade,
visivel quando altas forgas sao absorvidas pelo membro aquando solicitagdes de paragem
ou rotacao. Apesar de tudo, caso as estruturas envolventes sofram algum tipo de lesao,

esta articulacao pode tornar-se bastante instavel [8].

A articulacao subtalar representada na figura 2.10 encontra-se entre o astragalo com
o calcaneo, sendo responsavel pela uniao destes ossos. O talus também se articula com
o navicular, e a articulacdo talonavicular é envolvida nos movimentos atribuidos a arti-
culac¢do subtalar. Situada verticalmente no mesmo nivel da articulacdo tibio-tarsiana e
inferiormente disposta, a articulacao subtalar permite que haja mobilidade em dire¢des
mais numerosas que a tibio-tarsica, nos trés planos do espaco (sagital, frontal ou coronal,

transverso - figura 2.9) porém, com amplitude mais reduzida [15].
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A parte 6ssea e os constituintes ligamentares da articulagao fornecem a robustez que
esta articulacao precisa para ser eficaz. Apesar de a robustez deste conjunto de estruturas,
o tornozelo é particularmente susceptivel a lesdes traumaticas, nao permitindo movimen-
tos excessivos do mesmo. A funcao principal da articulagao subtalar é permitir que o pé

se acomode ao solo durante a marcha em superficies irregulares.

e
v

(a) Articulagao tibio-tarsica. (b) Articulagao Subtalar.

Figura 2.10: Articulacao subtalar (destacada a verde) em b (adaptado de [20]).

2.4 Ciclo de Marcha

A marcha humana é caracterizada por uma sequéncia de diversos eventos rapidos e com-
plexos, sendo a sua observagao clinica muito importante, principalmente para a identifi-
cacao de alteragoes de acontecimentos e a observacao do seu grau de afastamento daquilo
que é considerado normal. A sua analise é fundamental quando se pretende conceber
dispositivos como ortoteses para o membro inferior [1].

O ciclo de marcha engloba uma sucessao de movimentos que ocorrem em cada passada
(espago entre o contacto inicial do membro de referéncia no solo até ao novo contacto
desse mesmo membro no solo), podendo ser dividido em duas grandes fases: a fase de
apoio e fase de balango. Por sua vez, estas podem ainda ser subdivididas e analisadas em
diversos momentos [9].

O ciclo de marcha comega com o primeiro contacto do calcanhar do pé direito com o
solo [9] e termina quando ocorre o novo contacto do calcanhar do pé direito com o solo,
tendo a duragao aproximadamente de um segundo.

Normalmente, a fase de apoio é maior que a fase de balanco, ocupando cerca de 60%
do ciclo de marcha. Na fase de apoio, o pé esta em contacto com a superficie de apoio,
ao contrario da fase de balanco. Nesta, o pé nao estd em contacto com a superficie de
apoio, terminando no momento em que o calcanhar encontra de novo o solo (figura 2.11).

Durante esta fase, o membro contra lateral que nao esta em contacto com a superficie de
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apoio permite que o membro inferior se mova para a frente, levando ao avanco da perna.

A fase de apoio é dividida em cinco partes e a fase de balango é dividida em trés partes.

Fase de apoio Fase de balango '

[

Contato Resposta Apoio  Apoic  Pré-  Balango Balanco Balango
inicial  acarga medio  final balango inicial médio  final

| -E“?'%l Apoio ’(Dupllg._| Apoio |
apoio simples apoio simples

Figura 2.11: Ciclo de marcha humana normal [21].

Ciclo da marcha

A fase de apoio pode ser subdividida em duplo apoio (inicial e final) e apoio simples.
Na subfase de apoio duplo, ambos os pés estao em contacto com o solo, correspondendo
a cerca de 10% do ciclo de marcha total (para cada membro inferior). A duracao de duplo
apoio tende a diminuir a medida que a velocidade de marcha aumenta, desaparecendo
totalmente na corrida. A subfase de apoio simples representa cerca de 40% do tempo
de ciclo completo de marcha. Neste momento, ocorre a diminuigao da carga do membro

apoiado e a sua preparacao para a fase de balanco [22]. Assim, na fase de apoio tem-se:

* Contacto inicial - corresponde ao momento em que o pé toca no solo;
* Resposta a carga - prolonga-se até ao desprendimento do pé oposto do solo;

* Apoio médio - tem inicio com a saida do pé contra lateral do solo e continua até que

o peso corporal esteja exatamente sobre a regiao anterior do pé apoiado;

* Apoio final - tem inicio com a elevagao do calcanhar do pé apoiado e estende-se até

ao contacto inicial do pé oposto;

* Pré-balanco - que se inicia com o contacto inicial do pé oposto e se estende até ao

desprendimento do pé apoiado.

A fase de balango corresponde a 40% do tempo total do ciclo de marcha e pode ser
subdividida em trés subfases: balanco inicial (ou aceleracdo), balanco médio e balanco
final (ou desaceleracao). A primeira subfase (figura 2.12) ocorre no momento em que o
apoio perde contacto com o solo e 0o membro inferior é acelerado no sentido do movimento

através da flexao das articulacaoes da anca e joelho acompanhadas por uma dorsiflexao
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da articulacao do tornozelo. A subfase do balan¢o médio ocorre no momento em que o
membro inferior em aceleracao se encontra alinhado com o membro inferior em apoio.
Por fim, a terceira subfase ocorre aquando do momento de desaceleragao do membro

inferior, preparando-o para o contacto novamente com o solo [22].
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Figura 2.12: Ciclo de marcha humana normal - fases [23].

2.4.1 Analise da Marcha Humana

A anédlise da marcha pode ser entendida como a medigdao quantitativa e avaliacao da
locomog¢ao humana e inclui tanto o caminhar como o correr. A analise do ciclo de marcha
permite também a analise das forcas a atuar e quais os elementos anatémicos envolvidos
no mesmo. O estudo deste processo descreve a existéncia de muitas forgas presentes,
nomeadamente as forcas de reagao do solo, for¢as musculares e dos ligamentos. Estas
forgas sao responsaveis por produzir um conjunto de forgas de corte, compressao e tor¢ao
na articulacao do tornozelo [24]. Em biomecanica, atletas e treinadores usam técnicas de
analise de movimento para investigar maneiras de melhorar o desempenho, por exemplo,
evitando lesoes [25].

Para o desenvolvimento de um dispositivo como uma ortdtese para o membro inferior
¢ essencial abordar algumas questoes para além dos conhecimentos dos movimentos
realizados pelo membro, como por exemplo, estudar a marcha humana. Através desta
analise é possivel perceber em que fases da marcha o esforgo é feito na ortdtese/protese e

onde é maior ou menor, podendo entre outros aspetos adequar-se a forma do dispositivo
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a estas forgas exercidas, ou até mesmo alterar-se o tipo de material destes dispositivos
meédicos, para que estes se adequem aos esforcos requeridos.

Para o desenvolvimento de uma boa ortétese, que auxilie e garanta um padrao de
"marcha normal", é igualmente importante observar em que fases do caminhar se exercem
maiores forcas no solo e qual a percentagem do peso corporal aplicada nesse momento.
Normalmente, a fase da marcha em que mais percentagem do peso do corpo € aplicada
nos membros inferiores, é na fase do pico de desaceleracao e na fase do pico de aceleragao
da marcha [26].

et Fase de apoio Fase de balango

I i I
0%  10% _ 20% 30% 40%  50% 60%  70%  80%  90%  100%
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Figura 2.13: Ciclo de marcha humana - fases de apoio e balanco [27].

2.5 Lesoes ao nivel do tornozelo e possiveis tratamentos

As entorses do tornozelo sdo, provavelmente, as lesdes mais comuns no universo das alte-
ragoes musculoesqueléticas. Estima-se que 15-25% de todas as lesoes musculoesqueléticas
sejam deste tipo.

Os ligamentos sao responsaveis por providenciar estabilidade e permitir determinadas
amplitudes de movimento nas articulagoes. Estas caracteristicas sao possiveis devido ao
apropriado balango das propriedades e da geometria dos ligamentos [9]. A estabilidade é
permitida através do desenvolvimento de for¢as que vao contra a dire¢ao do movimento,
funcionando como um elastico. Esta caracteristica dos ligamentos leva a que exista o risco

de lesao quando a solicitagao ultrapassa o valor do limite elastico [28].
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2.5.1 Lesao por inversao e eversao do tornozelo

A grande parte das entorses ocorre nos ligamentos da articulagao subtalar. Estas lesoes
podem ser causadas por inversao e por eversao do tornozelo (figura 2.14a).

A inversao do tornozelo é um movimento que combina supinagao, aducgao e flexao
plantar. Por outro lado, a eversao ¢ um movimento que junta pronagao, abdugao e dorsi-
flexao (figura 2.14b).
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(a) Movimentos inversao e eversao do pé. (b) Movimentos aduc¢ao e abducao.

Figura 2.14: Movimentos do pé.

De entre as varias articulagoes e ligamentos que existem em volta do tornozelo, ha dois
complexos ligamentares que devem ser destacados: complexo ligamentar lateral (figura
2.15) e complexo ligamentar medial (figura 2.16).

O primeiro pode ser observado pela parte externa do tornozelo e é constituido pe-
los ligamentos talofibular posterior (LTFP), calcaneo fibular (LCF) e talofibular anterior
(LTFA). A principal fungao deste grupo de ligamentos é impedir a inversao excessiva do
pé. Por ser o grupo ligamentar mais afetado nas entorses, sera dada maior énfase a sua
lesao no decorrer desta dissertacao. [19].

A maioria das lesoes ligamentares laterais do tornozelo resolve-se espontaneamente
com tratamento conservador. Poucos sao os casos que necessitam de cirurgia.

A lesao ligamentar lateral ocorre durante a flexao plantar e inversao do pé, que é a
posicao de maxima tensao no ligamento talofibular anterior. Por essa razao, este ligamento
€ 0 mais lesionado durante o traumatismo e inversdao do pé. Em lesdes por inversao
de maior gravidade os ligamentos calcaneofibular, o talofibular posterior e o subtalar
também podem ser afetados.

Uma vez que o perdnio se estende mais para o maléolo externo (figura 2.17) do que a
tibia para o interno (figura 2.17), é criado um bloqueio a eversao do tornozelo, resultando
numa maior amplitude de movimento em inversao do que em eversao e, como tal, que as
lesoes por inversao do tornozelo sao mais comuns do que as por eversao [30].

Nas instabilidades subtalares cronicas deve-se inicialmente optar por uma reabilitacao
funcional com aparelhos (fisioterapia) do tornozelo. Se esse programa falhar, a reparagao
primaria (ortéteses) ou reconstrugao (cirurgia) podem ser benéficas. Os procedimentos

devem contemplar a articulagao subtalar.
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Figura 2.15: Vista lateral do pé [29].

O complexo ligamentar medial pode ser visto pela parte interna do tornozelo e é
constituido pelos ligamentos tibiotalar posterior (LTP), tibiocalcaneo (LTC), tibionavicular

(LTN) e tibiotalar anterior (LTA). Muitas vezes é chamado de ligamento deltdide.

O ligamento deltdide, é um feixe triangular, robusto e achatado, formado por dois
grupos de fibras: as superficiais (fibras tibionaviculares, calcaneotibiais e talotibiais pos-
teriores) e as profundas (fibras talotibiais anteriores). A principal fun¢ao do ligamento
deltéide é estabilizar a regido medial do tornozelo e impedir movimentos de eversao
excessivos [19].

As lesoes do ligamento deltdide ocorrem, mais frequentemente, associadas a fraturas
do tornozelo. Elas sao raras como lesao isolada. As lesoes isoladas verdadeiras do del-
toide parecem evoluir bem com tratamento conservador funcional, tal como em lesdes
ligamentares laterais do tornozelo. Devido a se tratar de uma estrutura de resisténcia
elevada, a lesao do ligamento deltoide é mais dificil de ocorrer. Esta geralmente associada

a traumatismos de elevada energia.

As lesoes dos ligamentos do complexo medial sao menos frequentes, porque o liga-
mento deltéide é o mais forte de entre os ligamentos do tornozelo. E mais comum haver

fratura por arrancamento do maléolo medial do que rotura do ligamento deltdide.

A amplitude articular do movimento de inversao é de, aproximadamente, 25 a 30
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Figura 2.16: Vista medial do pé [29].

|

Fibula ‘T

Sindesmose

Tibia

Articulagdo Tibiotalar

Maléolo Medial
Maléolo Lateral

Talus

Figura 2.17: Localizacao dos maléolos externo (lateral) e interno (medial).
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graus, e do movimento de eversao de cerca de 5 a 10 graus [31].

Tendo por base a amplitude articular correspondente ao movimento de inversao e
estudos realizados anteriormente, pode-se afirmar que angulos de inversao superiores a
25 graus podem provocar lesao por inversao do tornozelo, sendo este valor aquele que
sera usado como base para a realizacao desta investigagao [15, 32]. Seguindo o mesmo
raciocinio, considera-se possibilidade de lesao por eversao do tornozelo para amplitudes

superiores a 5 graus.
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CariTUuLO

ORTOTESES PARA MEMBROS INFERIORES

Este capitulo pretende dar conhecimento ao leitor sobre os tipos de ortdteses existentes e
as suas caracteristicas, bem como os materiais utilizados na produgao das mesmas. Sera
dado um énfase especial as ortoteses destinadas para o membro inferior. Neste capitulo

também se ira descrever os materiais utilizados na produgao de ortoteses.

3.1 Ortoteses

As ortoteses sao aparelhos ortopédicos prescritos em caso de acidentes, doengas no sis-
tema locomotor ou em caso de algumas lesdes, que ocorrem principalmente em atividades
desportivas. Estes dispositivos biomecanicos tém como objetivos aumentar a mobilidade,
estabilizar/imobilizar, aliviar/distribuir forcas nos membros lesionados, fornecer a orien-
tacdo correta dos membros e diminuir o risco de lesGes.

As ortoteses podem ser agrupadas em ortdteses para o tronco, para o membro supe-
rior e para o membro inferior, de entre as quais podem ser classificadas segundo a area

envolvida. Assim, para o membro inferior pode ter-se as seguintes ortoteses:

* FO (Foot Orthosis) - ortoteses plantares;

* AO (Ankle Orthosis) - ortoteses para o tornozelo;

* AFO (Ankle Foot Orthosis) - ortoteses para tornozelo e pé;

* KO (Knee Orthosis) - ortoteses para o joelho;

» HO (Hip Orthosis) - ortOteses para a anca;

* KAFO (Knee Ankle Foot Orthosis) - ortoteses para joelho, tornozelo e pé;

» HKAFO (Hip Knee Ankle Foot Orthosis) - ortoteses para anca, joelho, tornozelo e pé.
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Esta terminologia foi realizada pela entidade International Organization for Standardi-
zation (ISO), e hoje é utilizada a nivel mundial. Na figura 3.1 podem ver-se alguns tipos
de ortoteses que existem hoje em dia, mas esta dissertagao assenta na ortdtese para o

tornozelo e pé (figura 3.1b), sendo designada por AFO (Ankle Foot Orthosis).

(a) FO. (b) AFO. (c) KAFO. (d) HKAFO.

Figura 3.1: Tipos de ortéteses para membros inferiores.

As ortoteses podem ser classificadas como passivas ou ativas. As ortoteses passivas
foram as primeiras ortoteses que surgiram e ndo possuem nenhum tipo de atuador aci-
onado por comandos elétricos, mas que podem possuir elementos mecanicos (molas ou
amortecedores) para controlar o movimento da articulacao do tornozelo durante a marcha.
Podem ser usadas para promover o movimento, no qual o seu funcionamento depende
totalmente do movimento do paciente, ou para restringir algum movimento.

As ortoteses ativas utilizam atuadores de diversos tipos controlados por sinais elétri-
cos. Inicialmente, as ortéteses ativas eram desenvolvidas a partir das ortoteses passivas.
Elas possuem uma fonte de energia incorporada, atuadores para movimentar a articulacao
e um componente que controla a aplicacao do torque durante a marcha. Estas ortéteses
sao muito utilizadas nos exercicios fisicos de reabilitacao funcional, pois os movimentos
gerados pela ortdtese estimulam o sistema nervoso a reaprender os movimentos perdidos
ou parcialmente perdidos [33].

As ortoteses AFO passivas sao indicadas para tratar lesoes relacionadas com o torno-
zelo, restringindo o movimento do conjunto tornozelo-pé em todos os planos, proporci-
onando assim uma maior estabilidade, fornecendo suporte e o posicionamento correto
para o tornozelo e articulagdes em volta. Ja as ortoteses AFO ativas sao utilizadas diaria-
mente ou para diagnosticar e auxiliar o paciente. Elas também conseguem adaptar-se a
mudangas na marcha, o que nao acontece com as AFO passivas que, devido a sua rigidez,

atrapalham a marcha entre o calcanhar, tornozelo e os dedos.

3.1.1 AFO

As ortoteses AFO sao talvez aquelas que sao receitadas com mais frequéncia. As AFO
podem encontrar-se pré-fabricadas ou podem ser feitas por medida. As pré-fabricadas

nem sempre oferecem os melhores resultados, pois este tipo de equipamento deve ser
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customizado e adaptado conforme as necessidades de cada paciente. No entanto, estas sao
fabricadas em varios tamanhos, diferentes materiais e varios formatos. As ortoteses feitas
por medida nascem de uma parceria entre o médico e o técnico ortopedista. Estas sao
realizadas a partir de um molde do membro inferior do paciente, obtendo-se desta forma
o formato perfeito que melhor se adapta ao individuo. Mas antes, este molde deve sofrer
as alteracOes necessarias para que o dispositivo responda as necessidades especificas do
paciente. Assim, € possivel corrigir a marcha do cliente ou mesmo curar possiveis lesoes
em menos tempo, comparativamente as ortoteses pré-fabricadas.

O facto de as AFO serem customizadas aponta para uma grande desvantagem visto
que se trata de um processo realizado por tentativas, uma vez que existem varios fatores
a ter em atenc¢ao na sua concecao, nomeadamente o conforto do paciente, a protecao e a
assisténcia ao movimento. Todo este processo acaba por ser muito demorado e dispendi-
0s0. As ortoteses devem possuir uma boa resisténcia ao desgaste, a corrosao e toxicidade,
bom acabamento, cor agradavel, textura suave e auséncia de cheiro.

Assim, a seguir apresentam-se algumas caracteristicas do projeto ideal para uma AFO:

* Rigidez minima para que se consiga maximo conforto e baixo custo de material.
No entanto, o material tem de possuir uma rigidez que permita suportar a posi-
cao desejada para que exista realmente a intervengao da ortotese no processo de

recuperacgao;

* Torque menor exigido pela AFO ativa - para que assim o motor seja pequeno e o

mais compacto possivel (o que terd também influéncia no peso da AFO);

* Evitar lesao no tornozelo do paciente (angulo de inversao do tornozelo inferior a
25°%);

* Quantidade minima de tempo que a AFO esta ativa com o objetivo de maximizar a

vida util da bateria;

* O peso do dispositivo nao deve ser elevado para que nao hajam descompensacoes

durante a marcha do paciente e este nao faga esfor¢os que nao sao naturais.

3.2 Materiais Utilizados nas AFO

A escolha do material nao é muito intuitiva. Sao varios os estudos realizados sobre o
assunto, porque existem alguns fatores a ter em consideragao na escolha do material da
ortdtese. No entanto, ja se conhecem varios materiais com boas propriedades que podem
ser utilizados para este fim.

O material escolhido tera de atender a algumas condicionantes externas, como por
exemplo as possibilidades financeiras do cliente, o seu peso e qual o tipo de intervengao
que este necessita. A resisténcia da AFO deve ser adequada aos movimentos que o pa-

ciente é submetido. O material deve ser confortavel de forma a nao criar irritagdoes na

27



CAPITULO 3. ORTOTESES PARA MEMBROS INFERIORES

superficie de contacto com a ortétese (pele). E feita uma comparagio dos materiais com as
propriedades mecanicas e quimicas do corpo humano (incluindo pele, ossos e musculos).
Desta forma, obtém-se as classes de materiais possiveis para o paciente em questao.

A flexibilidade deve ser tanta quanto o necessario para permitir o ajuste aos movi-
mentos base e a ortdtese nao deve ter um volume muito elevado. Caso contrario, esta ira
possuir uma espessura grande que vai causar desconforto. E importante também que a
ortotese possa ser limpa por questoes de higiene e durabilidade e, por fim, a facilidade de
manejo nao deve impor dificuldades para o paciente na colocagao e remogao da ortétese.
A facilidade de utilizagao nao depende apenas de material, mas também da pratica do
profissional.

Os metais sao os materiais mais utilizados na histéria da humanidade. Atualmente
sao varios os metais utilizados na construcao de uma ortétese. Podem enumerar-se alguns
[34]:

* A¢o - muito utilizado e normalmente apresenta uma alta ductilidade e rigidez,
principalmente quando se adiciona niquel a sua constituigao. Contudo, o seu baixo

peso especifico e pouca flexibilidade sao duas das suas principais desvantagens;

¢ Aluminio - muito utilizado nas ortoteses devido a sua resisténcia a tensao e baixo
peso especifico, quando comparado com o a¢o. Assim, sempre que sejam necessarias

ortdteses com peso reduzido, o aluminio torna-se numa 6tima opgao;

* Ligas de Titanio e de Magnésio - possuem mais resisténcia a corrosao e pequeno
peso especifico, apresentando assim menor densidade. Sao utilizadas quando se

precisa de pouco volume e muita resisténcia, embora sejam muito caras;

* Gesso - este ¢ um material que, apesar de antigo, ainda é muito utilizado hoje em dia,
devido ao seu baixo custo. No entanto, o gesso é de dificil higienizagao, nao é lavavel
e é pouco resistente a quedas e humidade. Nos dias de hoje é utilizado o gesso

sintético que, embora seja mais caro a sua resisténcia aumenta exponencialmente.

O grupo dos materiais poliméricos também tem propriedades que o torna util na
construcao de estruturas, dispositivos e produtos em geral. Normalmente, os polimeros
sao leves, flexiveis e apresentam um boa resisténcia a corrosao. Os polimeros podem ser

divididos em dois grupos:

» Termoplasticos - estes deformam-se quando sdao aquecidos e endurecem quando
esfriam, podendo ser moldados outra vez quando aquecidos novamente. Devido a

esta vantagem, estes acabam por ser os mais utilizados;

* Termoendureciveis - moldam-se quando aquecidos e nao podem ser remoldados

porque estes nao deformam quando sao reaquecidos.
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Normalmente os modelos feitos de plastico termo-moldavel sao adaptados com tiras
de velcro (figura 3.1b). As tiras de velcro podem colocar-se abaixo do joelho e, por vezes,
também no dorso do pé. Este tipo de AFO tem como principal evitar a queda do pé na
fase de balanco, contrariando o equinismo, sendo por isso conhecidas também por talas

anti-equino.

3.3 Principios Biomecanicos

As ortoteses sao dispositivos biomecanicos utilizados para aplicar forgas sobre o corpo
cujo efeito terapéutico pode consistir em dar resisténcia ou auxiliar a movimentacao,
transferir forca ou proteger um determinado membro do corpo. O conforto da ortotese
pode ser influenciado diretamente pela quantidade e pela regiao do corpo submetida a
forga [35]. Sao varios os beneficios terapéuticos:

 Assisténcia ao movimento: as ortoteses podem oferecer apoio mecanico a musculos

fracos ou paralisados, para possibilitar que o usuario realize uma fung¢ao especifica;

* Limitacao do movimento: as ortdteses sao usadas para controlar os movimentos
excessivos e indesejados, limitar a amplitude do movimento do tornozelo, ajudar a

manter um determinado alinhamento;
* Protecao: as ortoteses protegem regioes do corpo evitando as lesoes;

 Alivio de forgas: as ortoteses sao projetadas para transferir forcas de uma parte do

corpo para outra;

* Conforto: a ortotese deve ser sempre confortavel, independetemente da funcao que
vai ter para o paciente. Caso contrario, este nao vai utiliza-la pois pode criar outras
pequenas lesoes ou irritar a pele. Um aspeto a ter em aten¢ao na concecao da ortotese
para que o conforto seja garantido é diminuir a pressao com o aumento da area que

a ortoOtese vai estar em contacto.

A maximizacao da area obriga a que uma parte maior do corpo tenha contacto com
a ortotese. Por outro lado, se a ortétese envolver uma area muito grande, esta pode
tornar-se desconfortavel para o paciente, porque pode vir a criar irritacoes na pele
(causadas por exemplo pela transpiracao). Este, por sua vez, vai precisar de cuidados

acrescidos.

Um outro aspeto que tem influéncia no conforto é que o encaixe da ortdtese seja
confortavel, independentemente do seu formato ou do material. Se a fita de velcro
(ou correia) for justa demais ao corpo, esta vai realizar uma compressao nos vasos
sanguineos, o que causara dor e lesdes. Mas, por outro lado, o contacto também nao

deve ser solto demais.
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CaprPiTULO

MopELOS NUMERICOS

Neste capitulo sao descritas todas as ferramentas computacionais utilizadas na modelacao
do problema proposto, assim como as suas simulacoes. Ao longo deste capitulo serao
explicados em maior detalhe os aspetos mais significantes dos softwares utilizados e as
ferramentas a que se deu preferéncia para o desenvolvimento deste trabalho. Os dois
principais softwares usados foram o LS-Dyna e OpenSim.

Primeiramente sera feita uma descricao em pormenor das partes que constituem o
modelo final utilizado nas simulac¢des. Sera mencionado o nimero de nos e elementos
constituintes de cada parte, bem como o material e dimensoes, incluindo sec¢des trans-

versais.

4.1 Desenvolvimento dos modelos numéricos em LS-Dyna

O LS-Dyna é um programa de elementos finitos de uso geral capaz de simular complexos
problemas do mundo real. E usado pelas industrias automobilistica, aeroespacial, de
construcao, militar, manufatura e bioengenharia. Este software é totalmente controlado
pelo LSTC (Livermore Software Technology Corporation). As origens do cédigo estao
na analise de elementos finitos dinamicos transientes altamente nao-lineares usando
integracao de tempo explicita [36].

O LS-Dyna possui varias aplicagoes e pode ser adaptado para muitos campos. Numa
dada simulagao, qualquer um dos recursos deste programa pode ser combinado para
modelar uma ampla gama de eventos fisicos. O LS-Dyna é um dos pacotes de software de
analise de elementos finitos mais flexivel disponivel hoje em dia.

Todos os arquivos de entrada estao em formato ASCII simples e, portanto, podem
ser preparados usando qualquer editor de texto. Existem muitos produtos de software de

terceiros disponiveis para o pré-processamento de ficheiros de entrada para o LS-Dyna. A
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LSTC também desenvolveu o seu proprio pré-processador, o LS-PrePost, que é distribuido
gratuitamente e executado sem licenga [36].

O LS-Dyna nao tem um sistema de unidades de grandeza fixo e nao permite definir a
unidade de cada grandeza que é adicionada ao problema. No entanto, o utilizador tem a
liberdade de escolher um grupo de unidades que ache coerente para o desenvolvimento
do seu trabalho. O primeiro volume do manual do LS-Dyna [36] sugere trés opcoes de
sistemas de unidades consistentes. Para este trabalho de modelagdao numérica, o sistema

de unidades escolhido foi a opcao C (tabela 4.1).

Tabela 4.1: Sistemas de unidades coerentes dados pelo manual do LS-Dyna.

Sistemas
Grandeza/Unidade A B C
Comprimento metro milimetro  milimetro
Tempo segundo segundo  milisegundo
Massa quilograma  tonelada  quilograma
Forca Newton Newton  quiloNewton

4.1.1 Cenario e Construg¢ao do Modelo

O modelo em estudo foi adaptado de um modelo de uma ortétese HKAFO disponibilizado
pelo site GrabCad (figura 4.1a) cujo autor é Joao Augusto Felipe. Este é um site que
disponibiliza varios modelos de ortoteses. No entanto, apos uma pesquisa, constatou-se
que a adaptacao deste modelo seria a melhor opgao (figura 4.1b), visto ser o mais préximo

a AFO que se apresenta no modelo do OpenSim (figura 4.1c).

(a) GrabCad. (b) Adaptagao (c) AFO OpenSim.
do GrabCad.

Figura 4.1: Obtengao da AFO para simulagoes.
Considerando a vista frontal e olhando para a figura 4.1b, esta ortotese tem dimensoes
de 300 mm de altura, 93,64 mm de largura e 140 mm de profundidade em relagao a parte

da sola. Todas as partes foram trabalhadas de forma a que se obtivesse um modelo de

elementos finitos do tipo shell.
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Esta parte do capitulo tem como objetivo descrever de forma mais pormenorizada as
varias partes que constituem a AFO usada. Olhando para a figura 4.2a, podemos perceber
que as talas nao sao iguais, e por isso surge a necessidade de se designarem como pegas
diferentes (figura 4.2b). Sendo assim, a parte 1 correspondera a tala maior e a parte 2 sera
a tala menor. Esta ortotese também é constituida pela parte central (parte 3), pela bota
(parte 4) e também por ligagdes que serdao faladas mais a frente. De grosso modo, este

modelo é constituido por quatro partes e estas podem ser observadas na figura 4.2.

Parte 2
Tala Menor
w Parte 1
° Tala Maior
140 Parte 3
Parte central
Parte 4
4 Bota
(a) Dimensoes da AFO. (b) Partes constituintes da AFO.

Figura 4.2: AFO utilizada nas simulagoes e suas dimensoes gerais.

As simulagdes nao foram realizadas com o modelo por inteiro. Preferiu-se formar um
subconjunto designado "panturrilha" formado pelas partes 1, 2 e 3. A formagao deste
subconjunto tem como principal objetivo respeitar as caracteristicas da AFO apresentada
no OpenSim. Como se vera mais a frente e como se pode ver na figura 4.1c, o modelo
apresentado no OpenSim é formado essencialmente por duas pecas, e permite a alteragao
das caracteristicas das mesmas por inteiro. Visto que a parte de cima é formada por
trés pecas no LS-Dyna e apenas por uma pe¢a no OpenSim, a formagao do subconjunto

revelou-se a melhor opcao.

4.1.2 Materiais

Os modelos de materiais sao definidos por niimeros, mas na interface do LS-Dyna é possi-
vel verificar a que material um dado nimero corresponde. Por exemplo, a palavra-chave
+MAT_PIECEWISE_LINEAR_PLASTICITY é designado pela palavra-chave *MAT_024. Neste
trabalho, foram utilizados dois tipos de material: um tipo rigido (020) e um elastoplastico
(024).
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O tipo de material rigido (020) é frequentemente utilizado em pecas que se comportem
como um corpo rigido. Muitas vezes é preferivel transformar um corpo deformavel num

corpo rigido dado que torna numa grande vantagem em relagao a custo computacional.

Como referido, o outro tipo de material utilizado corresponde ao material *MAT_024.

Este é um material com comportamento elasto-plastico com encruamento linear que
respeita a curva tensao-extensao mostrada na figura 4.3. Esta curva altera o seu declive a
partir do ponto de cedéncia, e por isso é necessario definir os declives de reta nas zonas

de deformacao elastica e plastica e a tensao limite de elasticidade.

Tensao

A

Oc

>

0 Extensao

Figura 4.3: Curva tensao-extensao do modelo de material *MAT_024.

Na tabela 4.2 encontram-se as principais propriedades destes materiais. Estes valores
devem ser realistas, pois valores fora da realidade podem contribuir para problemas
como falsas conclusdes. Neste trabalho foram utilizados trés materiais: aluminio, ago
e um termoplastico. As caracteristicas destes materiais foram obtidas do site MatWeb
(https://www.matweb.com/), que consiste numa base de dados sobre varios materiais

utilizados em engenharia.

Tabela 4.2: Propriedades mecanicas dos materiais utilizados.

. i . Tensao de
. Densidade Modulo de Young Coeficiente ETAN
Material Cedéncia
[kg/mm?3] [GPa] de Poisson [GPa]
[MPa]
Aluminio 6061-T6 2,7 x 1076 68,9 0,33 276
Aco AISI 304 7,9 x 1076 193 0,3 515 2
Polipropileno 0,929 x 107° 1,70 0,3 31,6 0,2
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4.1.3 Panturrilha

Como ja foi referido, a panturrilha é formada pelas partes 1, 2 e 3 (figura 4.2b). Em
cada uma das partes foram utilizados elementos do tipo shell. Para que a estrutura da
panturrilha nao seja comprometida, foram definidos contactos. A ideia é que no decorrer
de uma simulagdo o programa detete interpenetragoes e, quando detetadas, aplique uma

forca com o objetivo de as eliminar.

Os contactos usados ocorrem entre as talas (partes 1 e 2) e a parte central (parte 3), e
tem como objetivo fazer com que a parte 3 fique sempre na parte exterior e as talas na

parte interior (figura 4.1b) da AFO e que nenhuma delas se sobreponha sobre outra.

Os contactos utilizados sao do tipo *CONTACT_NODES_TO_SURFACE, onde slave corres-
pondera a um conjunto de partes, neste caso constituido pelas partes 1 e 2 (talas), e master

sera a parte 3, usando um algoritmo para evitar que os nos slave penetrem nos nds master.

Para haver um maior nimero de dados a recolher e para se comparar a influéncia da
espessura das partes constituintes deste subconjunto, foram feitas varias combinacoes de
materiais e duas espessuras diferentes. A tabela 4.3 apresenta a composicao das partes 1,

2 e 3, bem como as espessuras utilizadas nas simulagoes.

Tabela 4.3: Composicao das partes do subconjunto "panturrilha".

Parte Numerode Numero  Espessura Espessura
elementos dends normal (mm) reduzida (mm)
1 870 997 2,5 1
548 671 1 0,5
3 3794 3938 1 1%

* - a espessura da parte 3 (centro) foi mantida igual a

1 mm em todas as simulac¢oes

Também ¢é vital definir as ligagoes entre os furos das talas e os furos da parte central.
A modelacao dos parafusos foi realizada através de uma técnica designada por spider
connection (figura 4.4) que utiliza elementos do tipo beam e tem como objetivo representar
a estrutura da ligagao (cabeca do parafuso e porca). As vigas usadas na aplicacao deste
método sao elementos rigidos e por isso terao o comportamenteo do material 20 falado
anteriormente. Esta estratégia é muito comum, pois permite reduzir consideravelmente
o custo computacional que esta associado a modelacao dos parafusos, visto que a sua
modelagao é mais simples (figuras 4.5 e 4.6) e € o necessario para estabelecer uma ligagao
forte entre os componentes que se pretende unir. O facto de nao ser necessario especificar

contactos ente o parafuso e furo revela-se uma grande vantagem.

Para a panturrilha foram necessarias quatro spider connection, pelo que se adicionou
mais quatro partes ao subconjunto "panturrilha" (figura 4.4). Todas as partes sao consti-

tuidas por 28 elementos, 29 nds e possuem uma seccao transversal tubular.
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Figura 4.4: Ligacoes destacadas a amarelo.

Figura 4.5: Pormenor das ligacoes adicionadas ao subconjunto "panturrilha".

Figura 4.6: Pormenor da ligagao spider.

Por forma a facilitar a compreensao do que foi feito nas simulag¢des consideremos as

extremidades A e B conforme a figura 4.7.
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Figura 4.7: Nomenclatura do subconjunto "panturrilha".

O lado A corresponde aos furos das talas existentes na extremidade no lado esquerdo
do leitor. Por sua vez, o lado B engloba os furos das talas da extremidade do lado direito
do legente.

4.1.4 Pé/Bota

Neste trabalho, a bota (figura 4.8) servird como um outro subconjunto, mas que é consti-
tuido apenas por uma parte (parte 3). A espessura da bota foi mantida sempre igual a 1
mm nas simulac¢oes, mas a semelhanca da "panturrilha", foram feitos testes com os trés
materiais apresentados na tabela 4.2. Devido a sua espessura reduzida, nesta parte foram
utilizados elementos do tipo shell. A tabela 4.4 resume as caracteristicas principais desta

parte.

Tabela 4.4: Composicao das partes do subconjunto "bota".

Numero de Numero Espessura
Parte

elementos denoés tnica (mm)
4 1940 2017 1

Figura 4.8: Subconjunto "bota", parte inferior da AFO.
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4.1.5 Simulac¢oes dos componentes da AFO

Antes de se partir para a analise no LS-Dyna é importante saber quais as simulacoes a
realizar para depois se proceder a avalicdo dos resultados. Nesta parte serdo apresen-
tadas algumas consideragoes acerca das simulagoes efetuadas nesta dissertagao. Foram
realizados trés tipos de simulagoes diferentes: tragao, torgao e flexao. Estas simulagoes
foram escolhidas com o objetivo de se confirmar ou nao a ordem de rigidez necessaria
na ortotese AFO para que ela suporte todos os esforcos, sem comprometer caracteristicas
basicas como o conforto do paciente.

No OpenSim € possivel alterar a rigidez em trés diregoes (x, y e z) em cada uma das
duas pecas que constituem a AFO. Cada simulagao servira para obter resultados para cada
diregao de rigidez, tanto para o subconjunto "panturrilha" como para a bota. Sendo assim,
os ensaios de flexao, tracao e tor¢ao correponderao a rigidez do material nas direc¢des x, y

e z, respetivamente (figura 4.9).

Y
Z/kx
Figura 4.9: Ortétese para tornozelo e pé.

4.1.5.1 Flexao - diregao x

No caso da panturrilha, para se proceder ao ensaio de flexao foi necessario impor algumas
limitag¢oes ao subconjunto. Através de *BOUNDARY_SPC_SET é possivel introduzir constran-
gimentos aos movimentos de translagao e rotacao em todas as dire¢oes em ambos os lados
A e B, visto que o objetivo é levar como exemplo uma viga biapoiada.

Nesse sentido, falta entao representar o movimento dos ndés a meio vao das talas.
Primeiramente, forma-se um conjunto de todos esses nos (figura 4.10). Depois, estes
ficarao constrangidos em relagao a translacao nas diregoes (globais) x e y, e em relagao a
rotagao em todos os eixos. Desta forma, o grupo de nds apenas ira possuir um movimento
de translagao segundo a direcao z. Por fim, depois de todas as defini¢oes impostas, é impor

o deslocamento que este grupo de nds tera.
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Z
B
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Y’l“x
F4
Figura 4.10: N6s que se movimentam segundo a diregao positiva do eixo z destacados a
amarelo.

Sendo assim, os nds irao deslocar-se a velocidade constante igual a 0,00125 mm/ms
na direcao positiva do eixo z.

Para a bota foi realizado um encastramento nas extremidades da sola (nés destacados
a castanho) e imposto um deslocamento nos nés a meio vao deste subconjunto (noés
destacados a amarelo) (figura 4.11). Através de *BOUNDARY_SPC_SET é possivel impor
contrangimentos no grupo de noés definidos para o encastramento (figura 4.11a). Para
que estes nos funcionem como encastramento, os movimentos de translacao e rotagao em

todas as direcoes ficarao restringidos.

Y

(a) N6s do encastramento destacados a castanho.

Y

k

(b) N6s moéveis onde se imp0s a velocidade de flexao.

Figura 4.11: Defini¢oes para a simulagao do ensaio de flexao da bota.

Desta forma, recorrendo ao mesmo comando € possivel definir o movimento dos nds
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destacados na figura 4.11b. Para o caso do ensaio de flexao, estes ndés os movimentos de
rotacao em todos os eixos constrangidos, assim como os movimentos de transla¢ao nas
diregdes globais x e z. Sendo assim, este conjunto de nds apenas tera o movimento de
translacao segundo a diregao y. Na simulacao, este conjunto de n6s mover-se-a a uma
velocidade igual a 0,00125 mm/ms em moédulo, visto que tém de se mover no sentido

negativo desta direcao.

4.1.5.2 Tragao - direcaoy

Considerando a panturrilha, para a simulagao do ensaio de tragao é necessario limitar o
lado B a apenas ao movimento de translagao segundo a diregao y. Ou seja, o movimento
de translacao nas restantes dire¢oes e 0 movimento de rotacao em todos os eixos estariam
constrangidos. O lado A encontra-se completamente constrangido aos movimentos de

translacdo e rotacao.

Mais uma vez, os n6s considerados "nés moéveis" (lado B - figura 4.12) deslocaram-se

a uma velocidade constante igual a 0,0025 mm/ms, na direcao negativa do eixo y.

N

Y

Figura 4.12: N6s que se movimentam segundo a dire¢ao negativa do eixo y destacados a
azul.

Em relacao a bota, o encastramento localiza-se nos furos da mesma (figura 4.13). Aqui
foi introduzido um plano rigido junto a sola da bota através de xCONSTRAINED_EXTRA-
_NODES_SET, onde os nds da sola da bota irao permanecer fixos ao plano adicionado (figura
4.13), e por isso irao acompanhar o movimento do mesmo. Por se tratar de um corpo
rigido, é possivel definir alguns constrangimentos na defini¢ao do material (parametro
"CMO", "CON1" e "CON2" iguais a 1, 6 e 7, respetivamente; estes valores podem variar,
dependendo do que se pretende). Para impor uma restricao a um corpo rigido de modo
a que a sua direcao seja atualizada, usamos a condigao fronteira *BOUNDARY_PRESCRIBED
_MOTION_RIGID.
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Figura 4.13: N6s do encastramento destacados a vermelho. Plano rigido para a tragao.

4.1.5.3 Torcao - direcao z

Para realizar a simulagao do ensaio de tor¢ao da panturrilha foi necessario adicionar um
plano ao subconjunto, cujo centro se encontra coincidente com o centro de curvatura da
parte 3. A semelhanca da simulagao do ensaio de tragio na bota, este plano seré rigido
e ira descever um comportamento de acordo com o material 20 do LS-Dyna. Neste caso,
e seguindo o mesmo raciocinio, formou-se um conjunto de nés (figura 4.14), de modo
a torna-los unidos ao plano somado a panturrilha (figura 4.15), de forma a que estes
descrevam o movimento do mesmo.

Aplicando restri¢oes na defini¢ao do material, este plano possui apenas o movimento

de rotagao no eixo z e ira mover-se a velocidade constante igual a 0,0005 rad/m:s.

Figura 4.14: N6s do encastramento destacados a laranja/castanho; nés que serao unidos
ao plano destacados a verde.
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Figura 4.15: Plano rigido adicionado.

No que toca a bota, foi possivel aproveitar as defini¢oes realizadas na simula¢ao do
ensaio de tragao (figura 4.13). A Unica alteragao ocorre na definicao do material onde
os parametros "CON1" "CON2" serao iguais a 7 e 6, respetivamente. O plano encontra-
se com o centro coincidente com o centro da sola da bota, e vai possuir movimento de

rota¢do em z a velocidade de 0,0005 rad/ms.

4.2 Simulacao em OpenSim

O OpenSim é uma plataforma OpenSource (disponivel gratuitamente pelo NIH National
Center for Simulation in Rehabilitation Research (NCSRR)) que permite a modelagao,
simulacdo e a analise do sistema neuro-musculoesquelético. Este software possui ferra-
mentas computacionais de baixo nivel que sao invocadas por uma aplicagao, incluindo
também uma interface grafica do utilizador (GUI) que fornece acesso a sua funcionalidade
chave.

Os modelos do sistema musculoesquelético permitem estudar a coordenagao neuro-
muscular, analisar o desempenho atlético e estimar cargas musculoesqueléticas. O Open-
Sim surge como um software de tltima geracao e extensivel aos utilizadores, que permite
aos mesmos desenvolver modelos de estruturas musculoesqueléticas e gerar simulagdes
dinamicas de movimento. No OpenSim, um modelo musculoesquelético é constituido por
segmentos corporais rigidos ligados por articula¢des. Os musculos atravessam essas arti-
culagoes e geram forgas e movimentos. Uma vez criado um modelo musculoesquelético,
o OpenSim permite que os utilizadores estudem os efeitos da geometria musculoesque-
lética, da cinematica nas articulagoes e das propriedades musculo-tendao nas forgas e

momentos articulares que os misculos podem produzir.
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O software fornece uma plataforma na qual a comunidade da area da biomecénica
pode construir uma biblioteca de simula¢oes que podem ser trocadas, testadas, analisadas
e melhoradas por meio da colaboracao de todos os envolvidos. O software é escrito em
ANSI C ++ e a interface grafica com o utilizador (GUI) é gravada em Java. A tecnologia
OpenSim possibilita o desenvolvimento de controladores, analises, modelos de contacto e
modelos musculares personalizados, entre outras coisas. Os utilizadores podem analisar
modelos e simulagoes existentes e desenvolver novos modelos e simula¢oes dentro da
GUI [37].

Os objetivos de longo prazo da comunidade OpenSim sao fornecer ferramentas de
biosimulacao de alta qualidade, faceis de usar, que permitam avancos significativos na
pesquisa em reabilitacao e biomecanica.

A simulagao tem associada a si vantagens como poupar tempo na obten¢ao de uma
ortétese adequada, e isso faz com que seja mais barato todo o processo e, a0 mesmo tempo,

mais preciso.

4.2.1 Modelo Biomecanico utilizado

O corpo humano é composto por mais de 600 musculos que realizam interacdes entre
si para facilitar o movimento. A principal fun¢ado do sistema muscular é produzir mo-
vimentos do corpo, manter a posicao do corpo contra a forca da gravidade e produzir
movimentos de estruturas dentro do corpo.

Quando tentamos mover-nos e executar tarefas, os nossos tecidos carregam cargas que
afetam a funcao das articulacdes e a sua satde. Quantificar essas cargas ¢ um dos pro-
blemas mais importantes e desafiadores da biomecanica. O OpenSim possui ferramentas
para nos ajudar a fazer isso.

A saude individual e a mobilidade dependem da preservacao da satide das articu-
lacoes. Ha uma necessidade de entender as estruturas das articula¢des e os fendmenos
fisicos sobre elas, com o objetivo de projetar varios componentes que as possam auxiliar,
como as ortéteses. E importante evitar a falha desses componentes e, para isso, antecipa-
se o conhecimento das cargas nas quais eles vao operar. Medir essas cargas diretamente
pode ser dificil e invasivo, portanto, uma alternativa é usar modelos para representar o
sistema musculoesquelético e fazer estimativas de varias cargas articulares.

O modelo utilizado é composto por partes do sistema musculoesquelético, como seg-
mentos corporais, articulagées, forgas, marcadores, constrangimentos, geometria de con-
tacto e controladores [38].

A parte esquelética é constituida por corpos rigidos conectados por articulagoes que
definem como um segmento se move em relagdo ao segmento que se articula a esse pro-
ximamente. Os constrangimentos podem ser aplicados para limitar o movimento dos
corpos. Os musculos sao modelados como elementos de forca especializados que atuam
em pontos musculares e estao conectados a corpos rigidos. Os modelos podem, ainda,

possuir outro tipo de forcas que sao aplicadas externamente, como é caso de forcas de
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reacao ao solo, estruturas passivas (ligamentos) e atuadores lineares e de tor¢ao. Os mus-
culos fornecem informacgdes para calcular comprimentos e velocidades musculo-atuador

e, tipicamente, incluem a dindmica de ativacao e contragao muscular [38].

O modelo biomecanico utilizado para esta dissertacao é fruto de varias colaboracoes
na plataforma do OpenSim. Corresponde a um modelo 3D com 23 graus de liberdade,
que esta disponivel online nas bibliotecas do OpenSim com o nome de ToyLandingModel,
com uma massa igual a 75,254 kg, ou como ToyLandingModel_AFO com uma massa igual
a 78,015 kg. E composto pelos segmentos corporais do tronco, cintura pélvica e dois
membros inferiores, como estao representados na figura 4.16. Este modelo é da autoria
de D. G. Thelen, Universidade de Wisconsin-Madison, e Ajay Seth, Frank C. Anderson e
Scott L. Delp, Universidade de Standford [39].

Figura 4.16: Modelo biomecanico ToyLandingModel: vista posterior, vista anterior e vista
lateral, respetivamente.

Tem também 70 musculos e 12 juntas. Na figura 4.17 estao representados os 12 corpos

rigidos que o constituem.

As defini¢Oes das extremidades inferiores foram baseadas em Delp et al. [40]; a arti-
culacao lombar e a antropometria foram baseadas em Anderson e Pandy [41]; o modelo
do joelho, plano, sem a roétula (ou patels) foi usado para evitar restricoes cinematicas,
de acordo com Yamaguchi e Zajac [42]; as inser¢oes dos quadricipites sao tratadas como
pontos moveis no corpo da tibia [39]; [40] [42]). Os musculos do modelo foram criados

tendo por base o modelo criado por Thelen [39].

O complexo do tornozelo foi definido por Delp et al. e inclui uma articulagao com um
grau de liberdade para o movimento do tornozelo (flexao/extensao) [40] e uma articulagao

com um grau de liberdade para o movimento subtalar (inversao/eversao) [43].
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Cabecae
Tronco:
1 corpo

Cintura
Pélvica: 1
' corpo

Membro Inferior:
fémur; astragalo;
calcineo e
metatarsos; dedos;
tibia e peronio.
Dois membros
inferiores: 10
corpos

Figura 4.17: Corpos que constituem o modelo ToyLandingModel.

O modelo utilizado nas simulag¢oes deste relatério possui auséncia dos membros supe-
riores (bragos), enquanto que para analises futuras, pretende-se utilizar um modelo Full
Body, que nao possui auséncia de qualquer membro na sua constituicao (figura 4.18¢c). O
grande objetivo desta alteracao é perceber qual a influéncia nos resultados entre os dois
modelos, e para isso sera feita uma analise de sensibilidades ao modelo Full Body, alte-
rando os mesmos parametros que foram modificados no modelo ToyLandingAFO_active.

A obtencao do esqueleto completo consiste na compilacao das caracteristicas dos
bragos de um esqueleto full body (figura 4.18a). Este modelo full body é da autoria de
Apoorva Rajagopal, Christopher L. Dembia, Matthew S. DeMers, Denny D. Delp, Jennifer
L. Hicks, and Scott L. Delp [38], e esta diponivel também nas bibliotecas do OpenSim,
a semelhanca de outros modelos mencionados neste relatério. No entanto nao foi este o
utilizado devido ao facto de que ainda teriam de se modelar a plataforma de contacto, a
AFO e também definir alguns parametros essenciais que ja se encontravam no modelo

sem bracos (figura 4.18b).
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(a) Modelo inteiro sim-  (b) Modelo ToyLandingMo- (c) Modelo inteiro final.
ples (Rajagopal). del_activeAFO.

Figura 4.18: Comparacao entre o modelo de corpo inteiro e 0 modelo do OpenSim.
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CariTUuLO

ANALISE DE SENSIBILIDADES E OTIMIZACAO

Numa primeira parte deste capitulo serao apresentados resultados obtidos no OpenSim.
Estes testes iniciais serviram para perceber o efeito da massa e rigidez da AFO e também
do angulo da plataforma na ocorréncia de uma possivel lesao no tornozelo por inversao
do mesmo. Depois de um estudo inicial no OpenSim, sao apresentados os resultados
obtidos no LS-Dyna de modo a compara-los no que toca a ordem de grandeza de rigidez
utilizadas no modelo OpenSim da AFO.

Na segunda parte deste capitulo serdo relatados outros aspetos que possam contribuir
para minimizar a lesdao no tornozelo. Neste capitulo também ¢é feita uma otimizagao
utilizando o meta-modelo Design of Experiments (DoE) com o objetivo de se encontrar

uma soluc¢do melhorada da AFO.

5.1 Introducao

Neste subcapitulo ira analisar-se o risco de uma entorse por inversao do tornozelo durante
a aterragem em queda livre. Para tal, foram feitas simula¢des do movimento utilizando
o modelo ToyLandingModel_activeAFO, cuja tnica diferenga em relacao ao anterior é a
adi¢ao de uma ortotese rigida do tipo AFO.

Os resultados que se seguem foram obtidos através da alteracao de alguns parametros
da ortétese representada no modelo referido, nomeadamente a massa e rigidez. Também
foram feitas varia¢des do angulo da plataforma com a qual o modelo entra em contacto
com o objetivo de perceber qual a influéncia do mesmo na amplitude da articulagao
subtalar e, consequentemente, no risco de entorse por inversao.

Os valores iniciais destes parametros sao 1,25 kg para a parte inferior da ortotese, 1,5
kg para a parte superior, rigidez igual a 10 000 N/m em ambas as partes e angulo da

plataforma igual a 20° com a horizontal.
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Figura 5.1: Ortotese AFO adicionada ao modelo.

5.2 Massa

As massas das pecas da perna e do pé da ortétese sofreram duas alteragoes: aumento e
diminui¢ao de 50% de cada uma delas. A massa da peca do pé, M;, tem o valor inicial de
1,5 kg, e a massa da peca da perna, M,, tem o valor base igual a 1,25 kg.

A figura 5.2 representa o angulo de inversao em fun¢ao do tempo consoante a reducao
de massa de M; e M,. Estas simulag¢oes foram feitas em separado, isto é, M; sofreu uma

diminuicao de massa e os restantes parametros permaneceram iguais, e vice-versa.

50 T T
— ~50%M,
10— —50%M, |
|

< 30| ’ 4
Q
3
2 20| .
«<

10| .

R

0 005 01 015 02 025 03 035 0.4

Tempo (s)

Figura 5.2: Redugao das massas em 50%.

A figura 5.3 representa o angulo de inversao, em graus, em funcao do tempo tendo

em conta o aumento de massa de M; e M,. Estas simulacbes foram feitas também em

separado.
Como se pode observar, a alteragao das massas nao teve grande influéncia no angulo de

inversao do tornozelo. Alids, este continua muito acima dos 25 graus, valor considerado
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50 T T
—— +50%M,
40| — +50%M, |
< 30 )
3 |
3
2 20| :
<
10 :
/7 \\ /\7 7 \7 7 | | | |
o
0 005 01 015 02 025 0.3 035 0.4

Tempo (s)

Figura 5.3: Aumento das massas em 50%.

limite para que nao haja lesao. Nao se optou por um aumento percentual maior das
massas para que o conforto do paciente nao fosse comprometido e para que a nao existam

descompensagdes na marcha do mesmo.

5.3 Angulo da Plataforma

Um outro parametro que sofreu alteragoes foi o angulo da plataforma que se encontra no
modelo. O facto de a plataforma se encontrar inclinada serve para representar superfi-
cies irregulares, tal como encontramos no dia-a-dia. O angulo base com a horizontal da
plataforma é igual a 20°.

A figura 5.4 representa o angulo de inversdo, em graus, em func¢ao do tempo, conside-

rando a rigidez nas duas pegas igual a 10 000 N/m.

50 T T
—20°
40| 0°
_50
— 3 10°
B/ 07 _250
=
g 20|
<
10 | /
O | | | | | | |
0 0.05 0.1 0.15 0.2 025 0.3 035 04

Tempo (s)

Figura 5.4: Angulo de inversdo em diferentes orientagdes da plataforma, rigidez 10 000
N/m.
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A figura 5.5 representa o angulo de inversdo, em graus, em func¢ao do tempo, conside-

rando a rigidez nas duas pegas igual a 100 000 N/m.

50 ‘
—20°
a0 — 0 |
—— 5o
< 30l 10° |
3 —25°
3
2 20| .
<<
10|
/ /
0 — ‘ ‘ ‘ |

0 005 01 015 02 025 03 035 04
Tempo (s)

Figura 5.5: Angulo de inversdo em diferentes orientagdes da plataforma, rigidez 100 000
N/m.

A alteragao dos parametros foi realizada desta forma porque obtém-se angulos de
inversdo inferiores a 25° quando a rigidez das duas pecas ronda 10°> N/m de ordem de
grandeza.

Obtiveram-se melhores resultados com o valor de rigidez mais elevado como ja era
expectavel. No primeiro caso, nao ocorre lesao quando a plataforma possui um angulo
de apenas 5° ou inferior. Quando se aumenta o angulo para 25°, o angulo de inversao
registado é mais elevado.

No segundo caso, todos os valores maximos obtidos sao inferiores a 25°, pelo que nao
ha risco de ocorrer lesao por inversao do tornozelo, confirmando-se, mais uma vez, que
10° N/m deve ser o valor de ordem de grandeza para a rigidez das pecas (considerando
que terao o mesmo valor de rigidez). O valor maximo registado é igual a 23,5° para uma

amplitude da plataforma igual 25°.

5.4 Rigidez

Neste parametro optou-se por realizar varios tipos de simulacoes. A figura 5.6 representa
uma comparagao entre os diferentes valores de rigidez para as pecgas 1 e 2. Estas simu-
lagdes ocorreram com os valores de rigidez iguais para ambas as pecas. A sobreposicao
dos resultados obtidos permite comparar mais facilmente e perceber qual a ordem de
grandeza de rigidez que as pecas devem possuir para que nao exista lesao no tornozelo.

Para este modelo, os resultados abaixo apresentados revelam a diminui¢ao do valor
do angulo de inversao a medida que os valores para a rigidez vao aumentando.

Outra observagao que se pode fazer é que a rigidez base do modelo nao é adequada

para ortoteses AFO visto que o angulo obtido é igual a 42,3°. Quando se altera a rigidez
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50 T T
— 10*N/m

40 - 10°N/m
. — 10°N/m
20/ 30 10’N/m
2 5]
«<

10|

L~ —— o

0 —_— I
0 005 01 015 02 025 03 035 04
Tempo (s)

Figura 5.6: Angulo de inversio da articulagdo subtalar para diferentes valores de rigidez.

para 10° [44], o0 4ngulo de inversido desce abruptamente, rondando os 21°. Os restantes
valores de rigidez apresentam resultados ainda melhores, mas tais ordens de grandeza
comprometem o preco da AFO e também o conforto do paciente.

A figura 5.7 corresponde a alteragao do parametro rigidez apenas para a pega 1, isto
é, os restantes parametros permaneceram iguais. Ja na figura 5.8 estdo representados os
diferentes valores de rigidez para a pe¢a 2, mantendo-se os restantes parametros com os

valores base.

50 T T
— 10*N/m

40 |- 10°N/m
. —— 10°N/m no pé
% 30 - 10°N/m no pé
Eﬂ 20 |-
«<C

10 |-

0 A /

: = |
0 005 01 015 0.2 025 03 035 04
Tempo (s)

Figura 5.7: Angulo de inversdo da articulagdo subtalar para diferentes valores de rigidez
na peca 1.

Como se pode observar, s6 para o valor de rigidez igual a 10® N/m é que conseguem
valores inferiores a 25 graus. Por outro lado, este valor é muito elevado para o tipo de
dispositivo em questao e pelas razoes apresentadas anteriormente, a conce¢ao do mesmo

pode nao ser viavel. Tudo isto leva a conclusao de que a rigidez dos dois componentes
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50 T T
— 10*N/m

40 |- 10°N/m
_ —— 10°N/m na perna
30/ 30 - 10°N/m na perna
2 5
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Figura 5.8: Angulo de inversdo da articulagdo subtalar para diferentes valores de rigidez
na pega 2.

deve ser equilibrada. Assim, em seguida apresentam-se varia¢oes de rigidez nas diregoes,
para cada pega.
Durante a realizacao da pesquisa bibliografica, observou-se que na referéncia [45] foi

feita a alteragao da rigidez translacional ao longo das direcoes x, y e z (figura 5.9).

Figura 5.9: AFO e respetivo referencial no OpenSim.

A analise de 15 simulagdes (tabela 5.1) permitiu identificar valores aceitaveis para os
parametros de rigidez da AFO que permitem a produgao viavel da ortétese, mantendo o
angulo da articulagao subtalar inferior a 25°[45]. As simula¢des correspondem a configu-
racOes sem risco de ocorrer lesao estao selecionadas com * na tabela 5.1.

Dos resultados apresentados na tabela 5.1, observa-se que as simulacoes 4, 8 e 12 re-
velam angulos subtalares de menor valor. No entanto, é preferivel possuirmos apenas um

valor de rigidez translacional elevado face a dois elevados, como é o caso das simulagoes
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Tabela 5.1: Resultados obtidos em 15 simulagdes com alteracao dos parametros de rigidez
translacional [45].

Rigidez Rigidez Rigidez Angulo
Simulag¢ao translacional translacional translacional Subtalar
X (N/m) Y (N/m) Z (N/m) (degrees)
1 34391,2 34391,2 34391,2 34,1
2 120608,8 34391,2 34391,2 26,2
3 34391,2 120608,8 34391,2 23,0*
4 120608,8 120608,8 34391,2 19,3%
5 34391,2 34391,2 120608,8 32,8
6 120608,8 34391,2 120608,8 25,7
7 34391,2 120608,8 120608,8 22,8%
8 120608,8 120608,8 120608,8 19,2*
9 5000,0 77500,0 77500,0 29,6
10 150000,0 77500,0 77500,0 20,8%
11 77500,0 5000,0 77500,0 33,7
12 77500,0 150000,0 77500,0 19,1%
13 77500,0 77500,0 5000,0 24,6%
14 77500,0 77500,0 150000,0 24,1*
15 77500,0 77500,0 77500,0 24,3*

4 e 8. Nesse sentido, conclui-se que a simulagao 12 é a mais aceitavel, do ponto de vista
da produgao, do conforto e também do custo. Em relagao a simulagao ntmero 13, é de
notar que esta foi realizada com valores de rigidez relativamente baixos mas, mesmo o
angulo subtalar obtido ter sido inferior a 25°, este € muito préximo do valor limite e pode

nao ser a op¢ao melhor para a concegao da AFO.

5.5 Design of Experiments

Em problemas de engenharia, quando se consegue construir modelos matematicos bas-
tante representativos das respostas dos respetivos sistemas dindmicos em estudo, é possi-
vel aplicar técnicas matematicas de otimizagao para maximizar ou minimizar uma fun¢ao
que é definida previamente, com o objetivo de encontrar uma solugao 6tima do problema,
isto é, uma solu¢ao que mostre o melhor desempenho possivel do sistema.

Nesta seccao ira ser abordado de forma detalhada como utilizar o Design of Experiments
(DoE) para a criacao de meta-modelos, que sao polindmios que se aproximam da fungao

real, ou seja, da resposta do sistema dindmico em estudo.
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Exitem varios tipos de DoE, como se pode observar na figura 5.10. Estas metodologias
devem ser escolhidas com base no numero de variaveis a utilizar, tempo computacional
para executar o DoE, tendo em conta também o espaco do projeto que precisa de ser
explorado [46].

Um fenomeno Fisico

-r—-—————_-—_-—_-—_—_—_—_——_—— - — — — — — —

Construcao do Meta-Modelo

DOE
Factorial (Full ou Fractional)
Central Composite
Box-Behnken

I
I
I
I
I
I Koshal
I
I
I
I
I

Técnicas de Meta-Modelacdo

—) M Eétodo da Superficie de Resposta
Kriging
Redes Neuronais

D-Optimal

Random Numbers

Latin Hypercube

Translational Propagation Latin
Hypercube

Meta-Modelo

Figura 5.10: Processo de constru¢ao da meta-modelagao.

O DoE consiste numa estratégia concebida para minimizar o niimero de analises
necessarias para identificar o espago multidimensional, sendo o seu objetivo produzir
superficies n-dimensionais com caracteristicas suaves para melhor enteder a variabilidade
da func¢ao com as variaveis de projeto. Na presente dissertacao foi utilizado o Central
Composite Design (CCD) [45].

Dentro do DoE existem dois grupos de amostras: as amostras fatoriais (ou estatisti-
cas) e as amostras aleatorias. As primeiras, que se traduzem em modelos experimentais
classicos, consistem em métodos DoE realizados através de ferramentas estatisticas. As
segundas funcionam como se fossem o preenchimentos uniforme aleatério do espaco de
projeto e nao requer parametros discretos, sendo a dimensao da amostra escolhida pelo
utilizador [47].

O CCD é um processo usado para definir pontos de dados. Isto é, conjuntos de varia-
veis de projeto, para realizar um nimero apropriado de simulagdes numéricas permitindo
a adaptacao de uma superficie polinomial através da resposta obtida. O processo com-
pleto requer que sejam identificados um nimero de pontos que se definem como célula
CCD (figura 5.11), que os coeficientes da superficie de resposta quadratica sejam calcu-
lados para identificar a fungao de resposta de superficie com representante da resposta
detalhado do modelo [48].
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Figura 5.11: Processo de constru¢ao da meta-modelagao, utilizando CCD com trés varia-
veis de projeto.

Este DoE consiste na definigdo de um conjunto de variaveis de projeto com intuito de
construir uma superficie quadratica através da resposta obtida que represente bem o pro-
blema real, através do namero de experiéncias a realizar [cenas]. Assim, para k variaveis
de projeto codificadas sao necessarias n experiéncias numéricas para se poder identificar
e realizar a superficie de resposta quadratica. Considerando que temos trés variaveis
de projeto (Kx, Ky e Kz correspondendo a x1, x, e x3, respetivamente), e respeitando a

equacao 5.1, o numero de experiéncias é igual a 15.

n=1+2k+2* (5.1)

Dependendo do namero de amostras que sao necessarias para preencher o espago
de projeto, este tera sempre um ponto central, pontos axiais e pontos fatoriais. O ponto
central situa-se sempre no centro, os pontos fatoriais localizam-se nos vértices do espago
de solucoes do projeto e os pontos axiais situam-se na periferia do espaco de projeto, fora
das faces como mostra a figura 5.11.

Assim, no CCD teremos 1 ponto central destacado a preto, 8 pontos fatoriais desta-
cados a azul e 6 pontos axiais destacados a verde. A distancia entre os pontos axiais e a
origem do espago de solugoes designa-se por rotabilidade, a, e é dada pela equagao 5.2.

Para este estudo, considerando trés variaveis de projeto, a rotabilidade é igual a 1,682.

a=[2k] (5.2)
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Os parametros em estudo sao codificados para que se consiga executar o DoE. Os
valores iniciais para as variaveis de projeto, definidas como x; , serdo os parametros usados
no modelo de referéncia. As variaveis de projeto devem ter um intervalo para o qual elas
podem variar, ou seja, havera um valor minimo (x,,;,) € um valor maximo (x,,,,) que estas

podem tomar nas amostras, conforme mostra a equagao 5.3.

Xmin < Xiy < Xpmax (5-3)

onde x;, corresponde ao valor médio entre os valores maximo e minimo registados na
tabela 5.1.
De forma codificada, as variaveis x; irao variar entre -a e a, conforme 5.4, onde 0

corresponde ao valor médio entre o maximo e minimo das variaveis de projeto.

—a<0<a (5.4)

Cada uma das 15 simulag¢oes é obtida fazendo todas as combinagdes possiveis entre
os parametros codificados, correspondendo as simulagoes designadas na tabela 5.1. Estas
combinag¢des encontram-se na matriz (n x k) apresentada na equacao 5.5, onde n corres-

ponde ao nimero de amostras (ou experiéncias) e k corresponde ao nimero de variaveis

de projeto.
-1 -1 -1
1 -1 -1
-1 1 -1
1 1 -1
-1 -1 1
1 -1 1
-1 1 1
c=| 1 1 1 (5.5)
-1,682 0 0
1,682 0 0
0 -1,682 0
0 1,682 0
0 0 -1,682
0 0 1,682
0 0 0

Observando a tabela 5.1, x,,;,, corresponde a 5 000 N/m, x,,,,, corresponde a 150 000
N/m e, por fim, o valor médio (x;,) correspondendo a 77 500 N/m. Em forma codificada,
5 000 N/m equivale a -, 77 500 N/m corresponde a 0 e 150 000 N/m corresponde a +a.

Para construir a fun¢ao aproximada é necessario determinar os coeficientes () do
polinémio interpolador, que representam ao nimero minimo de amostras necessarias.

Através da equagao 5.6 conseguimos saber quantos § precisamos para determinar a funcao
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aproximada. Assim, para trés variaveis, o numero minimo de amostras é igual a 10. Estes
parametros sao determinados recorrendo ao método dos minimos quadrados.

Mnin = w (5.6)

E de extrema dificuldade conseguir uma fun¢ao que descreva integralmente a reali-

dade. Por isso, o desafio é chegar a uma funcao aproximada 7 de tal forma que o erro €

seja o menor possivel. Desta forma, a fungao real é dada pela equacao 5.7.

y=7+e€ (5.7)

E a funcao aproximada é dada pela equagao 5.8.

(XTX)p=XT9<=>9p=Xp (5.8)
Onde,
X = [1 X1 Xy X3 xf x% x% X1Xy  X1X3 x2x3] (5.9)

A fungao aproximada sera entao:

R 2 2 2
9 =Po+ P1x1 + Paxy++P3x3 + Pax] + B5x5 + PeX3 + frX1 X2 + X1 X3+ Poxpxz  (5.10)

Os coeficientes  sao determinados recorrendo ao método dos dos minimos quadrados
com o objetivo de minimizar o erro €. Recorrendo a toolbox de otimizagao do Matlab,

usando o solver "lscurvefit" os valores de  sdo iguais a:

[24,298]
~2,176
—4,324
—0,215

Bi = . (5.11)

0,745
0,02
0,962
0,113

| 0,188 |

Assim, a fun¢ao aproximada sera igual a:

= 24,298 —2,176x; —4,324x, — 0,215x3 +0,321x% + 0,745x3+

(5.12)
+0,02x3 +0,962x; x5 + 0, 113x; x5 + 0,188x,x3

Para cada uma das simulagoes apresentadas na tabela 5.1, foram utilizados os seus

parametros na forma codificada na func¢ao aproximada 9 dada por 5.12.
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9=[341 262 23,0 19,3 32,8 257 22,8 192 .|
; (5.13)
[ 296 20,8 33,7 19,1 24,6 24,1 243]
De seguida, apresentam-se os erros relativos entre os resultados das simulagoes apre-

sentadas na tabela 5.1 e os resultados obtidos nos pontos usados no DoE.

errorelativo(%):[—0,580 0,455 -0,199 -0,408 0,217 0,149 -0,555 ]

T
[ 0,993 0,589 —0,787 —0,065 0,169 0,478 —0,444 —0,007]
(5.14)

Posto isto, podemos agora definir o problema de minimizag¢ao para descobrir qual a
melhor combinacao de rigidez para um menor angulo da articulacao subtalar. Para tal,

foi minizada a funcao aproximada ¢ apresentada em 5.12 sujeita a:

—a<x;<a parai=1,2,3 (5.15)

Este problema de otimizagao foi resolvido recorrendo ao solver "fmincon" com o al-
goritmo "SQP" da toolbox de otimizagao do Matlab. A solucao 6tima encontrada nesta
otimizagao foi de 17,76°, o qual corresponde as variaveis codificadas iguais a [1,682 1,682
-1,682] para [x; x, x3], respetivamente.

Com este resultado, pode-se concluir que a solu¢ao 6tima esta nos extremos visto
que -a e a correspondem aos valores minimo e maximo que as variaveis podem tomar.
Depois de descodificada a solugao 6tima, o proximo passo € inserir os valores de rigidez
translacional no OpenSim e ver qual o valor do angulo da articulacao subtalar se obtém.
Introduzindo os valores 150 000 N/m, 150 000 N/m e 5 000 N/m (para Kx, Ky e Kz,
respetivamente) no OpenSim, o angulo obtido para a articulacao em estudo ¢é igual a
16,83°. O erro relativo entre estes dois valores € igual a 5,53%, o que corresponde a um

erro bastante aceitavel, principalmente no mundo da engenharia.

5.5.1 Algumas conclusoes

O primeiro parametro e mais facil de ser estudado foi a massa, onde as massas dos dois
principais componentes da ortotese sofrem alteragdes em +/- 50%, separadamente. Fo-
ram atingidos valores na ordem dos 40° ou superior, o que indica que a massa destes
componentes nao influencia o acontecimento de lesao ou nao do tornozelo. Pelo facto
de os resultados revelarem pouquissima influéncia, optou-se por se manter as massas
originais nas restantes simulagoes.

O segundo parametro estudado foi o angulo que a plataforma faz com a direcao
horizontal. A plataforma esta inicialmente inclinada a 20° para representar superficies
irregulares e, consequentemente, aproximar o mais possivel a simulagao a realidade. Foi
entao estudado varios niveis de amplitudes e obteve-se dois graficos: um onde a rigidez

das duas pegas ¢ igual a 10* N/m e outro onde a rigidez das mesmas é igual a 10> N/m.
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Este segundo valor de rigidez serviu também para se ter um primeiro contacto acerca da
influéncia do parametro rigidez. Para o valor base de rigidez (10* N/m), os resultados
obtidos indicam que nao ocorreria lesao para amplitudes iguais a 5° ou inferior. Neste
caso, afastamo-nos da realidade e, caso se se procedesse a realizacao da ortdtese nestas
condigOes, esta nao seria totalmente viavel, principalmente no que toca a mobilidade do

paciente.

Para o segundo valor de rigidez, todas as amplitudes simuladas apresentaram valores
satisfatorios, embora para a amplitude da plataforma igual a 25° o angulo de inversao

registado maximo é préximo aos 25°.

De seguida, estudou-se a influéncia da rigidez das duas pegas. O valor base de rigidez
é 10* N/m mas, por sugestio de um tutorial, este foi alterado para 10> N/m. Com o
valor base observou-se que ocorre lesao, tendo-se obtido o valor do dngulo de inversao
igual a 42,3° como maximo, enquanto que o angulo obtido quando a rigidez é 10°> N/m ¢é
igual a 21,3°. Sendo inferior a 25°, nao ocorre lesao no tornozelo. Os valores sao bastante
diferentes e mostram que quanto maior o valor da rigidez, menor é o dngulo de inversao

e, por isso, menor € a probabilidade de ocorrer lesao por inversao.

A rigidez translacional da AFO mostrou ser o pardmetro com mais influéncia nos
estudos realizados pois obtiveram-se os resultados mais baixos nessas simulag¢oes. Por fim,
conclui-se que a rigidez de uma ortétese tem grande influéncia nos custos de produgao da
mesma e no conforto do individuo. Para que haja um equilibrio entre estes dois fatores,
o projeto de uma AFO deve ser realizado tendo em conta as direcoes x, y e z da rigidez
translacional e com a combinagao de valores que permitem obter angulos de inversao

inferiores a 25°.

Neste capitulo apresentam-se apenas resultados de estudos com o ToyLandingMo-
del_activeAFO porque os resultados obtidos com o modelo completo nao se mostraram
relevantes. Isto pode justificar-se com o facto da alteracao de massa nao ter uma grande

influéncia na ocorréncia de lesao por inversao do tornozelo.

5.6 Resultados LS-Dyna

Nesta sec¢ao serao mostrados os resultados obtidos nas simulagdes realizadas no LS-Dyna,

e esta subdividida em duas partes: panturrilha e bota.

5.6.1 Panturrilha

Para as simula¢des com o subconjunto "panturrilha”, foram feitas seis combinacdes entre
os materiais mencionados no subtitulo "materiais" da secgao 4.1.1, no capitulo 4. Na

tabela 5.2 apresentam-se as combinacoes realizadas.
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Tabela 5.2: Combinagoes de materiais e espessura utilizadas nas simulagoes.

Material Talas Material

Combinacao Espessura
(partes 1 e 2) parte 3

1 Aco Aluminio Normal
2 Aco Aluminio Reduzida
3 Aluminio Aluminio Normal
4 Aluminio Aluminio Reduzida
5 Aluminio Termoplastico  Normal
6 Aluminio Termoplastico Reduzida

5.6.1.1 Simulac¢ao do ensaio de Tracao

Avaliando os graficos das figuras 5.12 e 5.13 percebe-se que quando as espessuras das talas
sao reduzidas ha um esforco menor sentido no lado A (encastramento do subconjunto
"panturrilha"), como ja era esperado. Pode concluir-se que espessuras reduzidas sao menos

resistentes ao movimento de tragao.

— Aco—Al a
Al
Al—Termo |

0 | | | | | | |
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5 4

Deslocamento (lado B) (mm)

Forca no encastramento (lado A) (kN)

Figura 5.12: Curva de rigidez para as trés combinac¢oes de material para a simulacao do
ensaio de tracao com espessuras normais.

Em relacdo a rigidez, esta pode ser medida na zona em que os materiais ainda se
encontram em regime eldstico, ou seja, até a um deslocamento igual a 0,5 mm, em média.
A rigidez correspondera ao declive da reta que descreve o comportamento de material
neste regime. Assim, para espessuras normais, considerando a combinagao 1, a rigidez
é igual a 80 x 10° N/m. Tendo em conta a combinagao 3, a rigidez ¢ igual a 30 x 10°
N/m. Observando a combinagao 5, a rigidez ¢ igual a 26 x 10® N/m. Para espessuras

reduzidas, a rigidez é igual a 34 x 10 N/m para a combinagao de materiais namero 2.
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Para a combinagdo nimero 4, a rigidez é igual a 14 x 10® N/m. Por fim, tendo em conta a

combinagio de materiais 6, a rigidez ¢ igual a 10 x 10° N/m.

50 T T
—— Aco—Al
40| Al N
Al —Termo

30 N

20

10

0 \ \ \ \ \ \ \
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5 4

Deslocamento (lado B) (mm)

Forca no encastramento (lado A) (kN)

Figura 5.13: Curva de rigidez para as trés combinacoes de material para a simulacao do
ensaio de tracdo com espessuras reduzidas.

5.6.1.2 Simulacao do ensaio de Tor¢ao

Os graficos das figuras 5.14 e 5.15 foram obtidos através da sobreposi¢ao de duas curvas:
rotacao dos nds que estavam obrigados a descrever o mesmo movimento do plano rigido

adicionado (figura 4.15), e 0o momento registado no encastramento.

E 1,000 —

Z —— Aco—Al

5 Al —Termo

E

g 600 1
17

S

c 400 N
[0

o

c

o 200 |
cC

[0

E | | | | | | | | |

o) 0

= 0 0.02 0.04 0.06 0.08 0.1 0.12 0.14 0.16 0.18 0.2

Rotacao plano (rad)

Figura 5.14: Curva de rigidez para as trés combinagoes de material para a simulagao do
ensaio de tor¢do com espessuras normais.

No caso do ensaio de tor¢ao, a rigidez é igual ao declive da reta que descreve o com-

portamento do material ainda em regime elastico, o que ocorre até 0,03 rad, em média. A
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semelhanca do ensaio de tragao, sao registados valores menores quando utilizadas talas
com espessuras reduzidas. Assim, para espessuras das talas normais, considerando a com-
binagao de materiais 1, a rigidez ¢é igual a aproximadamente 34 000 Nm/rad. Tendo em
conta a combinag¢ao numero 3, a rigidez é aproximadamente igual a 28 500 Nm/rad. E
para terminar, analisando a combinagao 5, a rigidez terd um valor igual a 2 000 Nm/rad.
Observando agora o segundo grafico da figura 5.14, as combinag¢oes de materiais 2, 4 e 6
terdo, respetivamente, rigidez igual a aproximadamente 26 700 Nm/rad, 22 000 Nm/rad
e 1500 Nm/rad.
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o 800 Al |
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e 400 |
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9 200 =
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E / I | | | | | | | |

o) 0

= 0 0.02 0.04 0.06 0.08 0.1 0.12 0.14 0.16 0.18 0.2

Rotacao plano (rad)

Figura 5.15: Curva de rigidez para as trés combinagoes de material para a simulacao do
ensaio de tor¢ao com espessuras reduzidas.

5.6.1.3 Simulacao do ensaio de Flexao

Na simulacao do ensaio de flexao, os graficos das figuras 5.16 e 5.17 foram obtidos através
da sobreposicao de duas curvas: deslocamento dos noés (figura 4.10) e for¢a nos nés do
encastramento, que corresponde aos furos das extremidades das talas da panturrilha.
Neste ensaio, o material ndo chega a plastificar, e por isso temos apenas se obtém retas,
como se podem confirmar na figura 5.17. Mais uma vez, a rigidez sera igual ao declive das
retas dos graficos. Assim, para espessuras das talas normais, isto é, para as combinagoes
de materiais 1, 3 e 5, a rigidez é aproximadamente igual a 16 x 10® N/m, 6,7 x 10° N/m
e4x10°N/m, respetivamente. Em relacao as espessuras reduzidas, as simulagoes 2, 4 e
6 mostram que a rigidez é aproximadamente igual a 8 x 10° N/m, 3,5 x 10° N/m e 2,4 x

10% N/m, respetivamente.
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Figura 5.16: Curva de rigidez para as trés combinacoes de material para a simulacao do
ensaio de flexao com espessuras normais.
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Figura 5.17: Curva de rigidez para as trés combinagoes de material para a simulacao do
ensaio de flexao com espessuras reduzidas.

5.6.2 Bota
5.6.2.1 Simulacao do ensaio de Tracao

O grafico da figura 5.18 foi obtido através da sobreposi¢ao de duas curvas: deslocamento

do plano (figura 4.13) e forca no deslocamento no encastramento da bota (figura 5.18).
Para determinar a rigidez, foi seguido o raciocinio descrito anteriormente. Isto é, a

rigidez é igual ao declive da curva descrita pelo material no regime elastico. Sendo assim,

analisando o gréfico, a rigidez tem o valor de 300 x 10® N/m. Este valor corresponde ao
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Figura 5.18: Curva de rigidez para o ensaio de tragao.

ago. Considerando o aluminio, a rigidez é igual a 100 x 10° N/m. A rigidez toma o valor

de 3,6 x 10° N/m com o termoplastico.

5.6.2.2 Simulacao do ensaio de Torgao

A sobreposicao da curva de rotagao do plano com a curva do momento sentido no encas-

tramento da bota permitiu chegar ao grafico da figura 5.19.

A rigidez pode ser medida até o plano ter uma rotacao de 0,01 rad (em média), ponto

limite para o qual os materiais ainda se encontrem no regime elastico. Desta forma, consi-

derando a utilizacao do aco, a rigidez do material é igual a 70 000 Nm/rad. A rigidez toma

o valor de 50 000 Nm/rad e de 1 333 Nm/rad para os materiais aluminio e termoplastico,

respetivamente.
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Figura 5.19: Curva de rigidez para o ensaio de torgao.
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5.6.2.3 Simulacao do ensaio de Flexao

As curvas de flexao (figura 5.20) para a bota sao obtidas através da juncao da curva do
deslocamento dos nés méveis em modulo com a forca sentida no encastamento (nds
encastrados).

Como se pode observar na figura 5.20, as curvas obtidas sdo praticamente retas, ou seja,
os materiais nao chegaram a entrar no regime plastico para as configuragoes realizadas.
Desta forma, considerando a utiliza¢ao do aco, a rigidez é igual a 12 000 000 N/m. A
rigidez que o aluminio apresenta é igual a 4 000 000 N/m. Finalmente, para o material

termoplastico, a rigidez é igual a 200 000 N/m.
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Figura 5.20: Curva de rigidez para o ensaio de flexao.

5.7 Resumo dos resultados

As tabelas 5.3 e 5.4 mostram um resumo dos resultados obtidos de forma a ser mais facil

compara-los com os resultados simulados no OpenSim.

Tabela 5.3: Resultados das simulagdes realizadas no LS-Dyna para o subconjunto "pantur-
rilha".

Panturrilha

1 2 3 4 5 6

Tragao (N/m) 80 x10%° 34x10® 30x10% 14x10% 26x10% 10x10°

Tor¢io (Nm/rad) 34x10% 26,7x10% 28,5x10% 22x10% 2x10% 1,5x103

Flexao (N/m) 16x10° 8x10° 6,7x10° 35x10° 4x10° 2,4x10°

Observando as tabelas podemos concluir que se confirma a ordem de rigidez da AFO
do OpenSim para que nao haja lesao no tornozelo por inversao do mesmo. Mesmo assim

os valores sao elevados, o que leva a pensar que os materiais utilizados sao demasiado
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rigidos, porque como visto na secgao 5.4, um valor de rigidez igual a 10> N/m é suficiente
para que nao ocorra lesao. O facto de a AFO ser demasiado rigida pode comprometer o

conforto do paciente ao utilizar a ortotese.

Tabela 5.4: Resultados das simulagoes realizadas no LS-Dyna para a bota.

Bota
Aco Al Termo
Trag¢do (N/m)  300x 10° 100x 10° 3,6 x 10°
Tor¢ao (Nm/rad) 70x10% 50x10% 1,3x10°
Flexao (N/m) 12x10%  4x10° 2x10°

A rigidez de uma AFO resulta de uma combinacdo entre a rigidez de todos os com-
ponentes da AFO. Logo no inicio da sec¢ao 5.4 percebe-se que nao adianta variar apenas
a rigidez do subconjunto "panturrilha" ou apenas do subconjunto "bota". No entanto,
os materiais que apresentaram melhores resultados foram a juncao de aluminio com o
termoplastico para o subconjunto "panturrilha" e a utilizacao de termoplastico para o
subconjunto "bota".

Em relagao a estes resultados, no caso da panturrilha, verifica-se que esta é menos
resistente ao movimento quando sujeita a torcao dado que apresenta menor rigidez. A
panturrilha corresponde a peca 2 do modelo de ortétese do OpenSim. Comparando todas
as combinagoes de materiais, observa-se espessuras menores (simulagoes 2, 4 e 6) nao
comprometem a prestagao da ortotese, tendo também uma vantagem no seu peso, porque
passa a ser automaticamente menor, o que se torna num ponto positivo para o paciente.
De entre as combinagoes 2, 4 e 6, aquela que apresenta melhores resultados é a 6, que
corresponde a combinagao onde as talas da panturrilha sao de aluminio e a parte central
¢ do material termoplastico. Como referido no capitulo 3, os termoplasticos sao bons
materiais para a concecao de ortoteses devido a sua elevada resisténcia e baixo peso.
Entao nao é uma surpresa que a combinagao 6 dé bons resultados.

No caso da bota, também se confirma a ordem de rigidez da peca 1 do OpenSim.
No entanto, verifica-se que estes sao elevados, a semelhanc¢a do que aconteceu com o
subconjunto "panturrilha". O ensaio de tor¢ao é aquele que apresenta menores valores de

rigidez, ou seja, a bota manifesta uma menor resisténcia a tragao.
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CariTUuLO

CoNcLUSOES E TRABALHOS FUTUROS

Esta dissertagao tem como objetivo caracterizar o movimento humano quando acom-
panhado por ortéteses. Foram analisados varios aspetos a ter em conta na concecao de
ortoteses de membros inferiores. Existem varios pontos que sao comuns a todas elas, mas
estas devem ser estudadas em separado de modo a atender outras caracteristicas que sao
especificas de cada uma dela. A ortétese estudada nesta dissertacao é uma ortotese para
tornozelo e pé. O objetivo deste estudo é perceber o nivel de rigidez que esta ortotese
deve ter sem comprometer o seu desempenho, isto ¢, evitando mesmo assim que nao haja
lesao no tornozelo por inversao do mesmo, ou que continue a auxiliar a marcha de algum

paciente que sofra de alguma patologia ou que precise de curar uma lesao.

Este estudo foi realizado recorrendo aos softwares OpenSim e LS-Dyna. A obtengao dos
resultados foi feita em varias fases. Primeiro houve um estudo no OpenSim com o modelo
sem bracgos chamado ToyLandingAFO_active de forma a se perceber quais os fatores que
mais influéncia tém na AFO para que esta desempenhe a sua fun¢ao, nomeadamente, a

massa, o angulo da plataforma e a rigidez.

Posteriormente, achou-se pertinente realizar este estudo com um modelo musculoes-
quelético inteiro, ou seja, com a presenca de membros superiores, tendo como objetivo
perceber qual a influéncia da presenca dos bragos nos resultados obtidos. Este modelo full
body nao apresentou alteragoes significativas, pelo que nao se achou necessario mostrar

os resultados porque as conclusoes nao iriam diferir muito.

Depois destes estudos, verificou-se que a rigidez é o parametro com mais influéncia
no angulo de inversdo da articulagdo subtalar. A rigidez de uma ortétese tem influéncia
de forma direta no conforto para o paciente e custo de producao. A rigidez afeta o peso
do dispositivo biomecanico, que nao pode ser muito elevado pois pode causar descom-
pensacoes na marcha do individuo e enfraquecimento dos muisculos, o que acaba por nao

haver nenhum tipo de reabilitacdo como é espectavel.
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Assim, de forma a se perceber qual a combinagao 6tima de rigidez translacional, esta
dissertagao passou por um problema de otimizacao, com o objetivo de tornar o projeto
de uma ortoétese mais cientifico e substituir grande parte da tentativa erro que existe. A
otimizagao é importante para encontrar a AFO ideal (materiais e espessuras) dentro de
uma regiao de possiveis solugoes.

Assim, recorrendo ao DoE foi possivel construir um meta-modelo das respostas das
simula¢oes em OpenSim. Utilizando a técnica CCD, das 15 simulagoes realizadas para as
variaveis de rigidez translacional em x, y e z, foram identificadas quais as combinagodes
para que angulo da articulagao subtalar seja inferior a 25°, sendo a simula¢ao nimero 12
aquela que apresenta menor angulo. A solucao 6tima obtida toma o valor de 17,76° para os
valores de rigidez translacional iguais a 150 000 N/m, 150 000 N/m e 5 000 N/m para Kx,
Ky e Kz, respetivamente. Com estes valores inseridos no OpenSim, o dangulo da articulagao
subtalar obtido é igual a 16,83°, 0 que faz com que o erro relativo igual a 5,53%, sendo um
valor bastante aceitavel. Uma outra observacao é que os valores de rigidez obtidos sao os
extremos dos intervalos para os quais as variaveis de rigidez translacional podiam variar,
o que pode fazer com que a AFO seja rigida demais e possa comprometer o conforto para
0 paciente.

O software LS-Dyna foi utilizado para se perceber se a ordem de grandeza da rigidez
utilizada no OpenSim estava correta e confirmou-se, apesar de se terem obtidos valores

elevados.

6.1 Trabalhos Futuros

Ao longo desta dissertacao conclui-se que a AFO deve ter uma rigidez translacional igual
ou superior a 10° N/m para que nao ocorra lesao por inversao ao nivel do tornozelo, isto
¢, para que o angulo da articulagao subtalar seja inferior a 25°. Também se conclui que os
materiais utilizados nas simula¢des do LS-Dyna sao muito rigidos, embora nao possuam
uma ordem de rigidez muito superior a 10° N/m. Mas a rigidez é um parametro de
extrema importancia e com mais influéncia na funcionalidade da AFO, e por isso um dos
trabalhos futuros é apostar em pesquisar por materiais que nao comprometam a fungao
da ortoétese, mas que apresentem menor rigidez que os escolhidos.

Um outro ponto para explorar seria o batch mode do OpenSim, de forma a otimizar a
rigidez de cada peca da ortétese em separado, porque o DoE realizado considera que a
rigidez em X, y e z serdo iguais em ambas as pecas. Desta forma, haveria uma otimizagao
com quatros variaveis, tendo em conta que Kz de cada peca nao tem grande relevancia.

A jun¢ao do OpenSim com o LS-Dyna é importante porque a combinacao da mode-
lacao computacional e simulacao permitem que no futuro os processos de reabilitagao
sejam mais eficazes, e que os dispositivos biomecanicos possam ser projetados especifica-
mente para cada individuo com mais facilidade e exatidao, que é o cenario ideal. Desta
forma é possivel ter em conta todas as caracteristicas fisiologicas e anatomicas de cada

paciente.
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Ainda existem inimeros movimentos a serem estudados, onde se possam melhorar
os dispositivos biomecanicos que ja existem hoje em dia. Por isso, é importante que este
tipo de trabalho continuem, porque ainda é muito dificil definir qual a ordem de gran-
deza se pode alterar nas caracteristicas da ortotese devemos trabalhar para determinada

lesao/patologia, para satisfazer as necessidades do paciente.
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