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Resumo

Projeto e Simulacdo de uma Proétese Transtibial Passiva
Destinada a Remadores Paralimpicos

Nos esportes, o evento dos Jogos Paralimpicos é o principal meio de incluséo
de atletas com deficiéncias fisicas, visuais e mentais. Em relacdo ao remo
paralimpico, a competicdo possibilita uma disputa igualitaria entre esportistas com
amputacdo. No entanto, dado que o regulamento desse esporte ndo permite a
implementacao de elementos armazenadores de energia mecéanica (molas), torna-
se mais desafiador a tarefa de otimizar a reprodu¢éo do movimento do membro

inferior e, consequentemente, da remada.

Este trabalho aborda um projeto de prétese transtibial passiva aplicada ao
remo paralimpico, visando o estudo e a otimizagédo da remada de uma remadora
paralimpica. Foram desenvolvidos modelos analiticos para o sistema, uma
simulacdo computacional com auxilio do software SolidWorks Motion Analysis
para sua validagdo, uma metodologia de otimizacdo do sistema, uma abordagem
conceitual para o desenvolvimento de uma protese transtibial passiva destinada a

remadores paralimpicos e uma proposta de aparato para testes experimentais.

A implementagdo de um componente atuando como restricdo cinematica a
protese transtibial apresentou resultados satisfatorios para a reducao de esforgos
pelo quadril durante a remada. Os resultados provindos das simulagfes no
SolidWorks Motion Analysis apontaram a validade dos modelos analiticos,
indicando que a implementag&o do batente ou de um mecanismo de travamento

podem otimizar a eficiéncia da remada da atleta.

Palavras-chave

Proteses; Biomecéanica; Simulagdo; Corpos Rigidos; Cineméatica Direta;

Otimizagdo; Remo; Singularidade.



Abstract

Design and Simulation of a Passive Transtibial Prosthesis
for Paralympic Rowers

In sports, the Paralympic Games is the main form of inclusion of athletes with
physical, visual, and mental disabilities. Regarding paralympic rowing, the sport
enables rowers with an amputation to compete in an equal environment.
Nevertheless, components responsible for mechanical energy storage, such as
springs, are restricted during the competition, thus making more challenging the

replication of the rowing movement by the lower limb.

This work approaches a study and an optimization of the sculling of a
paralympic rower with transtibial amputation using a passive prosthesis. Analytic
models describing the system were developed and validated through SolidWorks
Motion Analysis simulations. In addition, an optimization methodology for the
system was developed, a design project of a prosthetic leg and foot for paralympic

rowers was conducted, and an experimental setup was suggested.

The component responsible for a kinematics restriction to the system
presented satisfactory results to reduce the efforts made by the hip joint during
rowing. The results related to the simulations through SolidWorks Motion Analysis
indicated the validation of the models, pointing out the role of a restriction
mechanism acting on the prosthetic leg as a tool responsible for the optimization

of rowing efficiency for the paralympic athlete.

Keywords

Prosthetics; Biomechanics; Simulation; Rigid Bodies; Direct Kinematics;

Optimization; Rowing; Singularity.
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1
Introducao

1.1
Motivacéao

A amputacdo de um membro, quando requerida, pode vir a alterar
consideravelmente a rotina do paciente que necessitou remové-lo. Segundo o
Ministério da Saude do Brasil, 85% das amputacdes sdo relativas ao membro
inferior (Ministério da Saude, 2013). Neste contexto, a amputacgao transtibial, isto
€, a perda parcial do membro inferior abaixo do joelho, pode causar dificuldades
como assimetria na execucao de movimentos que exigem esfor¢cos dos membros
inferiores, minimizag&o da capacidade de suportar cargas e aumento do trabalho

executado pelos musculos do quadril do membro residual (Price, 2019).

Nos esportes, o evento dos Jogos Paralimpicos € o principal meio de incluséo
de atletas com deficiéncias fisicas, visuais e mentais, fornecendo a oportunidade
de usuarios com amputacao, por exemplo, a competirem de forma mais igualitaria.
Objetivando cumprir tal objetivo, o remo foi incluido no programa paralimpico nos
Jogos de Pequim em 2008, marcado pela conquista de uma medalha de bronze

na prova do double skiff misto, classe TA, pela selecdo brasileira.

Em modalidades como o double skiff misto da classe PR3 Mix2x, por
exemplo, remadores com amputa¢cdes no membro inferior podem utilizar proteses
durante a competicdo de 2000 metros. No entanto, dado que o regulamento desse
esporte ndo permite a implementacdo de elementos armazenadores de energia
mecanica (molas) na prétese, torna-se mais desafiador reproduzir eficientemente

0 movimento da remada.

Para o dado cenario, foi elaborado neste relatério um projeto de protese
transtibial passiva aplicada ao remo paralimpico, visando o estudo e a otimizagao
do movimento da remada. Foram desenvolvidos modelos analiticos para o
sistema, uma simulagcdo computacional para sua validacdo, uma abordagem
conceitual para o desenvolvimento de uma protese transtibial passiva e uma

proposta de aparato para testes experimentais.
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1.2
Revisao Bibliogréfica

A performance do movimento de remada vem sendo estudada com intuito de
otimiza-la e garantir ao remador sua execucdo com menor custo energeético.
Consequentemente, os métodos de medicdo da biomecénica da remada
apresentaram uma rapida evolucdo. Cerne et al. (2011) foram responséaveis por
desenvolver um sistema de instrumentacdo para analise da biomecéanica através
do remo-ergbmetro, um dos principais aparelhos responsaveis pela avaliacdo da
performance de atletas de remo. Seu estudo apontou a possibilidade da medicao
de forgas externas e paradmetros cinematicos por meio de sensores de forga,
encoders e um sistema éptico. De modo geral, dentre os instrumentos ja adotados,
destacam-se strain gauges modificados, analise fotografica, telemetria, medicédo

direta por ergbmetro e eletromiografia (Soper, 2004).

A fase de propulsdo é um importante periodo da analise de forgas e poténcias
durante o ciclo da remada. McGregor et al. (2005), através de um estudo com
doze remadoras de elite, indicaram a ocorréncia da forca de pico apds 18,8% +
1,8% da pegada. Analogamente, Pollock et al. (2009) coletaram dados de nove
remadoras profissionais durante a simulacdo de uma trajetéria olimpica de 2000
m através de um remo-ergbmetro Concept 2 e um eletromiografo. Para uma forca
de empunhadura méaxima localizada em uma margem de 14 a 24% da fase
propulsiva, foi apontado que a parcela da propulséao correspondia a 44,3% + 1,2%

da remada com uma taxa de 33 + 2 remadas por minuto para cada 250 metros.

Hofmijster et al. (2009) conduziram um experimento com auxilio de 17 atletas
remando com intensidade submaxima em um remo-ergbmetro modificado e em
um circuito de trés taxas de remada distintos. Visando analisar se as diferentes
taxas estariam associadas a eficiéncia mecanica, foram obtidos perfis de
velocidades angulares para as articulagdes do joelho e do quadril e concluiu-se
gue o aumento da velocidade ndo impacta significativamente na eficiéncia

mecanica.

Apesar de ser considerado um parametro importante para avaliacdo da
eficiéncia da remada, os estudos da for¢a aplicada no finca-pé durante o ciclo da
remada sao relativamente limitados, quando comparados as pesquisas de for¢as
associadas ao membro superior (Soper, 2004). Um estudo conduzido por Soper
et al. (2004) apontou que o pico de forca aplicado sobre o finca-pé (componente

responséavel pelo apoio do pé do remador) varia de 299 a 600 N durante a fase
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propulsiva. Além disso, foi realizada uma recomendacédo para manter o angulo do
finca-pé entre 41 e 46°, apesar da possibilidade de atingir outros valores

dependendo da amplitude méaxima do tornozelo do remador.

Na pesquisa conduzida por Buckeridge et al. (2015), foram analisados os
fatores que interferem na técnica de remada e que podem vir a impactar a forca
aplicada ao finca-pé, ocasionando assimetrias no membro inferior no momento de
execucdo do movimento. Os experimentos realizados indicaram que o quadril
apresentou uma maior influéncia na producéo da forca horizontal realizada pelo
pé em comparacao ao joelho e ao tornozelo. Além disso, 0 aumento da amplitude
de movimento do quadril durante a remada e uma maior flexdo na fase de pegada
indicaram ser cruciais na execuc¢ao de uma maior forca resultante gerada pelo pé.
Buckeridge et al. (2016) também estudaram o efeito da altura do finca-pé na
realizacao de forcas pelo pé e definiram a redugédo da componente horizontal e

aumento da componente vertical a medida que o angulo do finca-pé aumentava.

Modelos matematicos do ciclo da remada podem ndo somente ser de grande
utilidade para estudar e simular a remada, mas também para prover informacdes
de como tornar o movimento mais eficiente. Baudouin e Hawkins (2002)
apontaram a auséncia de pesquisas voltadas ao estudo da interacdo entre o
sistema bioldgico (remador) e o sistema mecénico (barco, remo, finca-pé, entre
outros) e, portanto, desenvolveram um modelo associado as forgas gravitacional,
de empuxo, arraste e propulsiva, indicando uma dependéncia da forca de
empunhadura com a resisténcia das articulacbes do remador e a relagéo torque-
velocidade do sistema. Cabrera et al. (2006) desenvolveram um modelo analitico
simplificado para o movimento de remada, obtendo resultados razoavelmente
adequados quando comparados a dados da cinematica e da dinamica obtidos
experimentalmente. Ja Findlay et al. (2010) obtiveram perfis da posi¢cdo da mao,
do ombro e do quadril como uma fungéo peridédica em relacdo ao tempo com uma

simulacdo de vinte remadas por minuto.

1.3
Objetivos

7

O objetivo do projeto € estudar, desenvolver e validar alternativas para
aperfeicoar o desempenho da remada de uma atleta paralimpica com amputacao

transtibial (inferior a articulacdo do joelho) através da aplicacdo de conceitos

referentes a biomecénica, cinemética e dinamica de corpos rigidos.
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Por ser um elemento mecanico, a prétese pode ser representada como o elo
entre a junta do tornozelo e do joelho pertencente a um sistema de cadeia
cinematica fechada com um grau de liberdade. Portanto, objetiva-se a otimizacdo
da relacdo entre a amplitude do movimento da prétese, do angulo do finca-pé
(elemento de fixacdo do pé) e eficiéncia da remada (poténcia) através da
implementacdo de elementos mecénicos no subsistema prétese-finca-pé. Além
disso, busca-se realizar uma simulagédo computacional do sistema a fim de validar
modelos analiticos que descrevem o sistema. Por fim, objetiva-se apresentar um
modelo conceitual de protese passiva destinada a remadores com amputagao
transtibial e propor uma metodologia experimental de avaliagdo dos resultados

através da utilizagdo de um remo-ergdmetro

14
Organizacao do Projeto

O trabalho esta dividido em 7 capitulos. O Capitulo 1 é composto pela
motivacdo do projeto e apresenta uma revisdo bibliografica sobre os estudos
referentes a biomecanica da remada. O Capitulo 2 apresenta uma breve revisao
acerca dos fundamentos tedricos sobre anatomia, biomecéanica do corpo humano,
biomecanica da remada e préteses para membros inferiores. O Capitulo 3 aborda
os procedimentos da modelagem do sistema a partir da adog&o de fundamentos
da biomecénica, cinematica e dindmica de corpos rigidos. O Capitulo 4 descreve
a andlise de movimento feita por simulagbes computacionais realizadas a partir
do SolidWorks Motion Analysis, visando a validacdo dos modelos desenvolvidos.
O Capitulo 5 aponta os resultados numéricos obtidos por meio dos modelos
analiticos 1 e 2 e através das simulacdes, expde a metodologia para otimizacao
do angulo do batente e aponta o procedimento para determinagcédo de parametros
constantes ideais associados ao sistema. O Capitulo 6 apresenta o0 projeto
conceitual de uma protese passiva para remadores com amputacao transtibial e
de um sistema que permite a avaliacdo da forca exercida pelo pé protético sobre
o finca-pé durante a remada e, sobretudo, no momento da propulsao. Finalmente,

o Capitulo 7 aborda as conclusdes do trabalho.



2
Fundamentos Teodricos

2.1
Anatomia e Biomecanica do Corpo Humano

De modo a classificar os movimentos caracteristicos de cada junta do
membro inferior do corpo humano, torna-se necessario definir os seis termos que
descrevem a direcdo de um segmento: anterior, posterior, superior, inferior,
esquerda e direita. Os termos anterior e posterior se referem a regido frontal do

corpo e a parte de tras do corpo, respectivamente.

Existem trés planos utilizados como referéncia no momento de definir o
movimento de uma junta, definidos como plano sagital, plano frontal e plano
transversal (Whittle, 2007). A face esta localizada paralela ao plano frontal e na
direcdo anterior, e a palma da méo esta na direcdo anterior. A Figura 1 ilustra os

termos anatémicos basicos e os planos de referéncia adotados na anatomia.

Plano
sagital ™~

—

Superior ]

Posterior

Plano Esquerda

transversal

Direita

Anterior

Plano
frontal

Inferior I

Figura 1: Posicdes anatdmicas, planos de referéncia e dire¢6es fundamentais.

A reducdo e o aumento do angulo entre dois membros no plano sagital séo
definidos como flex&o e extensao, respectivamente. Analogamente, a abducéo e
aducéo correspondem ao afastamento e a aproximacao entre dois membros em
relacdo ao eixo de referéncia no plano frontal, enquanto os termos rotacao

interna/externa e supinacao/pronacao séo associados ao plano transversal.
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2.1.1
Biomecanica do Membro Superior

O membro superior do corpo humano possui sete graus de liberdade,
desconsiderando os dedos da mao, e é composto pelas articulagdes do ombro,
cotovelo e pulso. O complexo possui uma redundancia, devido ao seu grau de
liberdade adicional em relacao aquele necessario para se alcancar um objeto,
permitindo uma maior possibilidade de movimentacdes. A Figura 2 exibe os
movimentos do membro superior.

\
\ =
\ Rotacéo
Rotacao externa
interna Flexao _»*
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1
\
‘ n
| 2"/ Extensao
[ -

'
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N 5 Adugzo

Abducéo

Supinacao

”

Flexao -

~

_+* &/ Extensao
. -
Pronagdo “~

Extensdo

,f
’f 5

Flexao
Figura 2: Movimentos do ombro, cotovelo e pulso. Adaptado de Pons (2008).

O ombro é uma das articulagbes mais complexas do corpo humano, sendo
definida como uma junta do tipo bola e soquete com trés graus de liberdade, e é
capaz de executar extensao e flexdo no plano sagital, aducéo e abducéo no plano
frontal e rotacdo interna e rotacao externa no plano transversal. O cotovelo possui
dois graus de liberdade e realiza flexdo e extensao no plano sagital e supinacéo e
pronacao do antebraco no plano transversal. Ja a junta do pulso apresenta dois
graus de liberdade com movimentos de extenséo e flexdo no plano sagital e de
abducédo e aducdo no plano frontal. Além disso, a combinacdo sequencial de
flexdo, abducédo, extensdo e aducdo com movimento circular é definido como
circunducéo (Pons, 2008).
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2.1.2
Biomecanica do Membro Inferior

Os movimentos do membro inferior humano séo acionados pelo quadril, pelo
joelho e pelo conjunto tornozelo-pé, possuindo sete graus de liberdade, quando
os dedos do pé sao desconsiderados. Assim como o membro superior, o membro
inferior possui uma redundancia. A Figura 3 ilustra os movimentos de cada junta

do membro inferior humano.

interna

Flex&o _
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Extens@o

Extenséo

Dorsiflexéo
(Flex&o)

___,_@C} ; Inverséo
“" Plantiflexéio } ~._} (Varus)
(Extens&o) |

~
-

Everséio

Aducao Abduco (Valgus)

;’
IIJ
Figura 3: Movimentos do membro inferior. Adaptado de Whittle (2007).

O quadril é considerado uma junta esférica (multiaxial), possuindo 3 graus de
liberdade e, portanto, permite a rotacdo da coxa ao longo dos 3 planos de
referéncia. Os movimentos do quadril sédo definidos como flexdo e extensdo no
plano sagital, abducéo e aducdo no plano frontal e rotacdo interna e externa no
plano transversal. O joelho pode ser aproximado como uma junta rotativa de um
grau de liberdade (uniaxial) e realiza movimentos de flexdo e extensdo no plano
sagital (Whittle, 2007).

O tornozelo e o pé sdo os responsaveis pela estabilidade do membro inferior
humano e seu conjunto possui trés graus de liberdade. O tornozelo € composto

pela junta talocrural (tibiotalar) e executa movimentos de dorsiflexdo e plantiflexdo
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no plano sagital. J& o pé é formado pelo antepé, mediopé e retropé e possui as
juntas subtalar (talocalcanea) e talocalcaneonavicular que causam 0s movimentos
de inversado e eversao no plano frontal e abducédo e adugéo no plano transversal,
respectivamente (Whittle, 2007; Brockett, 2016).

O movimento de supinacdo € produto da combinacdo da inversao,
plantiflexdo e aducdo, enquanto a pronacdo corresponde a combinacdo da
eversdo, dorsiflexdo e abdugdo. Ja a junta metatarsofalangica é a responsavel
pelos movimentos dos dedos do pé€, contribuindo com a execugdo dos

movimentos de flexao e extenséo (Whittle, 2007).

2.2
Biomecénica da Remada

A remada é um ciclo biomecénico que exige o esfor¢o de diversos grupos
musculares e da agdo de todas as juntas do corpo humano. Durante a execugéo
da remada, o remador se apoia no carrinho deslizante (assento mével), mantém
seus pés fixos ao finca-pé e utiliza as pas para deslocar o barco, se locomovendo

na direcdo da proa, oposta as costas do remador.

2.2.1
Ciclo da Remada

O ciclo da remada pode ser dividido pela fase propulsiva (ou de puxada) e
pela fase de recuperagcdo. Durante a propulsdo, existem dois movimentos
intermediarios, denominados como pegada e finalizacdo. A posi¢do do remador

para cada etapa € ilustrada pela Figura 4.

NN
Pegada Propulsé&o (1) Propulséo (2)
¢
Propulséo (3) Propulséo (4) Finalizagéo
Recuperagéo (1) Recuperacéo (2) Recuperagéo (3)

Figura 4: Fases do ciclo da remada (World Rowing, 2020).
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A fase propulsiva é iniciada a partir da pegada com o deslocamento das pas
para dentro da agua e correspondente a configuracdo de maxima flexdo dos
joelhos e do quadril e maxima dorsiflexdo dos tornozelos. O barco apresenta sua
menor velocidade, os cotovelos estdo estendidos e o0s pulsos possibilitam a
rotacdo do remo. Simultaneamente, as pas sao deslocadas para dentro da agua
através da abducdo e flexdo de ombros e estdo configuradas perpendiculares em
relacdo a horizontal. A queda caracteristica de aceleracdo do barco pode ser
reduzida caso o0 remador seja capaz de atingir a posicdo de pegada mais
rapidamente, aumentando a eficiéncia da velocidade (Mazzone, 1988; Kleshneyv,
2011).

O movimento de propulsdo pode ser dividido em trés fases: énfase da perna,
costas e bracos. A primeira parcela da fase de propulséo exige o maior esforgo e
velocidade das pernas durante o ciclo da remada e consiste na extensédo do
guadril e dos joelhos e na plantiflexdo do tornozelo. Na segunda etapa, o joelho
completa sua extensdo e o remo é deslocado a medida que o quadril e as costas
se estendem. ApoOs a acdo do membro inferior, o remador inicia a movimentagao
das juntas do membro superior a partir da flexdo do cotovelo. A Ultima etapa
consiste no encerramento da propulsdo por uma execucdo mais enfatica do
membro superior, onde os joelhos se encontram em maxima extenséao, o tornozelo
esta plantifletido e o quadril e as costas finalizam a sua extensdo. O pulso se
mantém estabilizado enquanto o cotovelo executa flexdo de modo a puxar o remo
na direcdo do corpo. Os ombros agem sob extensdo, aducdo e rotacao interna
(Mazzone, 1988; Kleshnev, 2011).

A finalizag&o representa 0 momento em que o quadril termina a sua extenséo
enquanto os cotovelos permanecem realizando rotacdo interna. Nessa fase,
ocorre 0 processo de extragdo das pas da agua com auxilio do cotovelo e do pulso,
que executam a rotacdo do remo para garantir seu alinhamento com o eixo
horizontal. Na etapa de recuperacao, as pas se encontram emergidas devido ao
levantamento dos bragcos com os pulsos executando extensdo e com o cotovelo
completamente estendido. Além disso, o abdémen causa a flexdo do tronco e o
carrinho deslizante se desloca em direcédo a proa com dorsiflexdo do tornozelo e
flexdo do quadril e do joelho. Logo antes de as pernas alcancarem sua maxima
flexdo, os pulsos flexionam as maos para rotacionar as pas de modo a otimizar a

submerséo na pegada e reiniciar o ciclo da remada (Mazzone, 1988).
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2.3
Préteses para Membros Inferiores

Préteses podem ser definidas como mecanismos substitutos de um membro
perdido apdés a amputacdo e objetivam restaurar o movimento da forma mais
préxima a de um membro sadio. A confec¢cdo de uma protese depende sobretudo
do grau de amputacéo, do contorno do membro residual, da funcdo da protese,

das necessidades do paciente e de seus recursos financeiros (Brooker, 2008).

O nivel da amputacé@o depende da altura do membro residual do usuario e
indica qual modelo de protese € o mais adequado a ser implementado. A
configuracdo anatémica para cada nivel de amputacao ¢€ ilustrada pela Figura 5,

enquanto a descricdo para cada grau pode ser consultada na Tabela 1 abaixo.

Aivbiitaitis do & Amputacao transtibial Desarticulagao
pHag P (amputagéo na panturrilha) do joelho
Amputagao transfemoral Desarticulagao Hemipelvectomia
(amputagao da coxa) do quadril

Figura 5: Niveis de amputacao (Ottobock, 2019).
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Tabela 1: Descricdo dos niveis de amputacédo (Ottobock, 2019).

Nomenclatura Descricao

Abrange desde uma amputac¢ao no dedo a uma

Amputagao de pe amputacao na regido do tarso.

Amputacdo na area da panturrilha. Ocorre a remoc¢ao
Amputacéo transtibial da tibia e da fibula. O paciente ainda é capaz de
executar movimentos na junta do joelho.

Remocéao da articulacdo do joelho e perda dos

Desarticulacao do ) ~ - .
¢ movimentos de extensado e flexdo. Ndo ha nenhuma

joelho amputacdo na regido da coxa.
Amputagao Amputacao na altura da coxa. O fémur é retirado.
transfemoral

Desarticulagéo do Ocorre a remogdao da junta do quadril, anulando seus
quadril movimentos. N&o ha remocéo na regido da bacia.

Hemipelvectomia Amputacdo da perna inteira, além de partes da bacia.

Em geral, uma prétese possui cinco principais componentes: soquete,
suspensao, médulo de conexao, articulacdes e pé protético. A Figura 6 ilustra os

elementos de uma prétese transtibial.

—— Soquete

Adaptador

=

' ” Modulo de
H i conexao
'/; fom §
e
Adaptador
Articulagao =
do tornozelo *
Pé protético
e
i ok

Figura 6: Componentes de uma prétese para amputacgao transtibial (Ottobock, 2013).
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O soquete é responsavel por interligar o membro residual e 0 membro
artificial, transferindo o peso do membro inferior para o chdo ou base de apoio.
Ele é implementado com uma interface de gel e atua na distribuicdo de pressao e
estabilizacéo do sistema, sendo geralmente composto por silicone, plastico, fibra

de carbono ou polimero.

A suspensao atua na fixagdo do soquete com o membro residual e o médulo
de conexdo com adaptador liga o soquete a articulacdo do tornozelo, sendo
geralmente composto de aluminio, aco, fibra de carbono ou titanio. No caso de
amputacdes acima do joelho, o mddulo possui uma articulacdo do joelho ligada

ao soquete.

Finalmente, o pé protético € composto por silicone, PVC ou poliuretano e é
confeccionado de forma a ser resistente a rasgos, suportar elevadas
temperaturas, flexivel e adaptavel ao corpo do paciente. Os projetos de préteses
podem ser divididos de acordo com suas funcionalidades, as quais destacam-se

suporte, propulséo, flexibilidade e alivio (Price, 2019).

2.4
Influéncia de Proteses no Movimento de Remada

Apesar de auxiliarem a reabilitacdo do paciente na execu¢édo de movimentos
no membro inferior, as préteses passivas ndo garantem a restauragdo absoluta
do movimento perdido, podendo gerar assimetrias na execug¢do de algum ciclo
biomecéanico (Price, 2019). Além disso, um paciente com amputacgédo transtibial
pode vir a atingir uma menor velocidade de execuc¢éo da tarefa alvo e apresentar
um maior custo metabdlico em comparacdo a individuos com capacidades

locomotivas integras (Dehghani, 2010).

No caso da remada, exige-se ao competidor a execucdo de diversas
propulsbes através da perna ao longo da prova. Logo, uma atuacao ineficiente
pode vir a causar a desclassificacéo do atleta, pois cada movimento irregular infere
tanto na perda gradual de centimetros ao decorrer da competicdo quanto no
deslocamento inadequado do barco na forma de um arco ao invés de uma reta
causado pela execucado assimétrica do movimento da remada. Este problema é

ilustrado pela Figura 7 abaixo.
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Figura 7: Efeito da assimetria no movimento de remada, no aumento do custo metabdlico
e na performance do atleta com amputacao transtibial.

Préteses passivas também podem vir a causar instabilidades durante a
pegada, devido a diferenca da aplicacdo de forcas entre a perna e a protese.
Dessa maneira, a transicdo entre a pegada e propulsdo (ou puxada) exige uma
possivel compensacdo do tronco pelo remador a fim de corrigir a assimetria

resultante, prejudicando a otimizag&o da forca de empunhadura.
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3
Modelagem do Sistema

3.1
Introducéo

Neste capitulo, foi realizada a modelagem do sistema composto pela prétese
transtibial, remador e carrinho deslizante associados a condicdo sem contato com
0 batente e apés o contato com o batente, visando definir uma relagéo entre o
torque gerado da coxa para o quadril e o deslocamento angular da junta da

prétese. Os trés modelos desenvolvidos sdo brevemente descritos abaixo.

(1) Sistema de um grau de liberdade composto pela prétese transtibial,

remador e carrinho deslizante sem a a¢édo do batente.

(2) Sistema de um grau de liberdade composto pela prétese transtibial,
remador e carrinho deslizante com a acdo do batente atuando como uma

restricdo cinematica.

(3) Sistema sub-atuado com dois graus de liberdade, associado ao

descolamento entre a prétese e o batente.

A Figura 8 ilustra 0 movimento tipico apresentado durante a transi¢éo entre

as fases de recuperacéo e propulséo.

Velocidade 1 ___l____2
do barco
—
> Recuperago |

Propulsao

Figura 8: Inclinacédo da junta do dedo do pé durante a recuperacgéo e a propulsao. Os
angulos do finca-pé, da articulacdo do tornozelo e entre o tornozelo e o pé sdo ¢, 6, e Y,

respectivamente. Adaptado de Kleshnev (2016).
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A modelagem do sistema foi realizada com base na teoria de manipuladores.
A notacdo de Denavit-Hartenberg (Craig, 1989) foi adotada para cada modelo,
possibilitando a descricdo do vetor de posicdo da extremidade p do sistema por

meio da cinematica direta. A matriz Jacobiana J que relaciona a velocidade linear

da extremidade p = [a'ce Ve ée]T as velocidades das juntas q, foi definida através

da cinematica diferencial do sistema.

A partir da estimativa de J e adotando a hipétese de movimento quase-
estatico, foi possivel aplicar o principio da dualidade entre cinemética e estatica
objetivando analisar a relacdo entre a forca de reacéo que o cabo do ergdbmetro
exerce sobre o remador F, com o torque gerado da coxa para o quadril t3 = —13
durante a remada. A andlise para um movimento quase-estatico possibilita a
desconsideragéo dos termos inerciais de cada modelo. Além disso, ao decorrer
do capitulo foram utilizadas as abreviagfes s; e c; para as fungcdes seno e cosseno

em relagcdo ao angulo da juntai.

3.2
Modelo 1: Sistema Composto por Protese Transtibial, Remador e
Carrinho Deslizante sem a Ac¢éo do Batente

A Figura 9 abaixo ilustra o primeiro modelo adotado, classificado como um
sistema de cadeia serial fechada composto pelo ergbmetro, prétese transtibial,
remador e carrinho deslizante. Esta configuracdo ocorre do ponto de maxima
extensdo do joelho até o0 momento em que a protese encosta no batente. Neste
periodo, o pé se encontra fixo ao finca-pé durante todo o0 movimento que antecede
0 contato entre a protese e o batente. O movimento em analise foi considerado

como plano, ou seja, somente no plano anatbmico sagital.

J

Figura 9: Sistema composto pela prétese transtibial, remador e carrinho deslizante sem a

Yo

acéo do batente.
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O primeiro elo representa a prétese, com comprimento [,, massa m,, centro
de massa C; a uma distancia fixa [, da origem do sistema inercial [x, yol”
localizado na junta 1 (eixo de rotacdo da protese) e momento de inércia I; medido
em C;. O elo gira em relacdo a horizontal segundo um angulo 6, da prétese, com

torque ;.

O segundo elo representa a coxa do remador, com comprimento [,, massa
m,, centro de massa C, a uma distancia fixa [., da junta 2 (joelho) e momento de
inércia I, medido em C,. O elo gira em relacdo a horizontal segundo um angulo 6,

do joelho, com torque t,.

O terceiro elo representa o conjunto composto pelo carrinho deslizante, cabo
do ergbmetro e remador (sem incluir as pernas), com massa ms e centro de massa
C; a uma distancia fixa ., da junta 3 (quadril) e momento de inércia I; medido em
C5. O elo se desloca na horizontal a uma altura constante h em relagéo ao eixo x,,
sendo modelado como uma junta prismatica (restricdo). A forca de reacdo que o
cabo do ergbmetro exerce sobre o remador é representada por F,, definida como
positiva no sentido de x,. O torque gerado pelo quadril para a coxa € definido

como 75 € 0 elo gira em relacdo a horizontal segundo um angulo 65 do quadril.

Por simplicidade e com base no estudo conduzido por Buckeridge et al.
(2015) descrito no Capitulo 1, assume-se que os torques associados ao joelho e

a protese séo despreziveis em relacéo ao torque do quadril.

3.2.1

Definicdo da Altura h do Carrinho Deslizante e Calculo de d6,/00;
Primeiramente, deve-se definir a altura h do carrinho deslizante e a relacéo

entre 0 angulo do quadril e 0 angulo do tornozelo. A Figura 10 abaixo ilustra as

relacdes geométricas entre os elos 1 e 2.

I, sen(83)
l, sen(64)

Figura 10: Representagdo geométrica do sistema em relagéo ao elo 2 e 3 para definicao

da altura h.
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A partir da Figura 10, foi possivel descrever a rela¢do entre os angulos 64, 6,

e 6; em (3.1) e a altura h em (3.2).

01 + 92 + 93 =0° (31)
h = llsl - le3 (32)

Onde 64,6, e 65 séo os angulos da prétese, joelho e quadril em relacdo a
horizontal, respectivamente. Ja h € a altura entre o carrinho e 0 eixo x,, l; é 0

comprimento da prétese e [, representa o comprimento da coxa do remador.

Em seguida, a derivada 06, /965, descrita pela equacgéo (3.4), foi calculada a

partir da equagéo (3.2).

dh . .

E = 116191 - l2C393 =0 (33)
a0 l
P _ 25 (3.4)
693 llcl

3.2.2
Cinemética Direta

A posicao da extremidade p do modelo pode ser determinada a partir da
notacdo de Denavit-Hartenberg (DH) para o angulo das juntas, como indicado por
(3.5).

Xe Licy + Lo + e,
p = [}76 = 1151 + l2512 (35)
He 91 + 92 + 03

A partir das relacdes entre 6,6, e 6; em (3.1), pode-se reescrever p em

fungéo de 6, e 85, como apontado em (3.8).

S12 = sen(—60;) = —s3 (3.6)
€12 = cos(—63) = c3 3.7
Xe licy + lhes + 1, Licy + e + 1,
pP= Ye | = l1$1 - l253 = h ] (38)
9@ 91 + 92 + 93 0
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O vetor de posicdo da extremidade p indica que a posicéo horizontal x, na
extremidade é variavel, enquanto a posicdo vertical y, e o angulo 6, na

extremidade sdo constantes.

O vetor de coordenadas generalizadas €é definido a partir do nimero de graus
de liberdade do sistema, que pode ser calculado pela equacéo de Gruebler para
o0 movimento plano (Craig, 1989) em (3.9).

M=3(nL—nj—1)+Zfi=3(nL—nj—1)+N (3.9)

Onde M,n,,n; e f; sdo, respectivamente, o nimero de graus de liberdade do
sistema, o numero de elos (incluindo a base de apoio), o nimero de juntas
rotativas e o niumero de graus de liberdade associado a i-ésima junta. Para n; =
n; = N = 4, conclui-se que M = 1, ou seja, 0 sistema possui apenas um grau de
liberdade e, portanto, é capaz de se movimentar a partir de uma Unica junta ativa.
3.2.3
Cinemética Diferencial

De forma a analisar o esfor¢o aplicado ao quadril durante o movimento, torna-
se necessario definir a matriz Jacobiana |/ que relaciona a velocidade na

extremidade p = v com a velocidade das juntas ¢ = 8, ou seja, v = J.

rdx, O0x, 0x,]
00, 06, 00,
P o
4 1 2 3 ]31 ]32 ]33
260, d6, 06,
| 96, 00, 06, ]

A simplificacdo apontada no Subcapitulo 3.2 possibilita analisar a relagéo
entre forcas e torques do sistema pelo célculo dos termos da Jacobiana
associados a articulacdo do quadril J;3, J»5 € J33. Além disso, como y, e 68, sao

constantes, Ji1 =Ji3=Ja1=J22=J23=J31=J32=J33=0 e, portanto, a

expressao de J sereduz a J;3 = 0x,/005.

0x, 00, lrc3
]13 = 6_93 = _llsla_93 — l253 = —llslm — l253 (311)

J13 = —l;[tan(6,) c3 + s3] (3.12)
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3.2.4
Dualidade entre Cinemética e Estética

A hip6tese de movimento quase-estatico permite a aplicacao do principio da
dualidade entre a cinematica e estética, sendo possivel definir uma relacédo entre
o torque das juntas e as forcas generalizadas do modelo analitico. Como os
torques 7, e 1, assim como as forgcas generalizadas F, e M,, foram consideradas
despreziveis, foi possivel formular a relacao entre o vetor de torque nas juntas t =
[t1 T2 73] e o vetor de forcas generalizadas F = [Fx B, M;]T a partir da

expressao (3.13).

T=13=JTF=],F, (3.13)

Assumindo que o torque gerado pela coxa para o quadril é 13 = —13 = —J13F,,

obtém-se uma relagéo entre 73 e F,.

73 = Ly [tan(0,) c3 + s3] F; (3.14)

A equacdo (3.14) deve ser escrita em funcéo de 6; de modo a analisar o efeito
do esforco da articulagéo do quadril em relacdo ao movimento da protese. Dessa
forma, a equacgéo (3.17) foi obtida por meio da manipulagdo da equagéo (3.2),

como indicado abaixo.

l253 = l]_Sl - h (315)

lZC3 = l2 Jl - 532 = \/122 - (1253)2 = \/lzz - (1151 - h)z (316)

T3 = [tan(@l) \/lzz —(lys1 —h)? + Iys; — h] Fy (3.17)

Finalmente, obteve-se a razéo t3/F,, descrita por (3.18).

*

;—3 = tan(@l) \[lzz - (l151 - h)Z + l151 - h (318)

X
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3.3
Modelo 2: Sistema Composto por Prétese Transtibial, Remador e
Carrinho Deslizante com a Acdo do Batente

O segundo modelo, ilustrado pela Figura 11, descreve o movimento do
sistema ap0s o contato entre a protese e o batente, caracterizado como uma
restricdo cinematica do sistema. Nesta etapa, o elo 1 exerce um torque de contato
7, ho batente e, conseguentemente, se movimenta em conjunto com o pé
protético. A regido do calcanhar ndo se encontra fixa ao finca-pé e a articulacao
do pé protético rotaciona com um torque t,. O movimento em andlise foi
considerado como plano, ou seja, somente no plano anatémico sagital. Assim
como 0 modelo 1, o modelo 2 detém um grau de liberdade, visto que a prétese se

mantém fixa ao batente durante o movimento.

Xe

Figura 11: Sistema composto por protese transtibial, remador e carrinho deslizante com

a acdo do batente.

Por simplicidade e com base no estudo conduzido por Buckeridge et al.
(2015) descrito no Capitulo 1, assume-se que os torques associados ao joelho 7,
e ao pé protético t, sdo despreziveis em relagéo ao torque do quadril. Além disso,

a metodologia de célculo foi realizada de forma anéloga ao modelo 1.

3.31
Definicdo da Altura do Carrinho Deslizante h e Célculo de 06,/06;

A Figura 12 abaixo ilustra a vista expandida da prétese em contato com o
batente. A constante i representa o angulo do batente, a varidvel a representa o
angulo entre o finca-pé e o0 pé protético e a constante ¢ é o angulo do finca-pé em

relagcdo a horizontal. O angulo 6, varia em relacéo ao eixo x, e « varia em relacao
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ao finca pé enquanto ¥ = 6; + ¢ — a permanece constante ao longo da trajetoria

do sistema.

losen(p)

Figura 12: Vista expandida da regido composta pelo finca-pé, batente e articulagdes do

tornozelo e metatarsofalangica.

As equacdes abaixo descrevem as relacbes entre os angulos do segundo

modelo.

a = 91 - Hlb (319)
Y =180°—0 — ¢ (3.20)
04
f =90°— > (3.21)
a
y=180°—ﬁ—(p=90°+§—<p (3.22)

Onde 6,;, é 0 angulo em que a protese encosta no batente, ¢ é a inclinacao
do finca-pé em relacdo a horizontal, ¥y é o angulo do batente, « é o angulo entre

o finca-pé e o pé protético e B e y sao angulos auxiliares.

A variavel [; em funcéo de [, e a pode ser definida pela equagéo abaixo.

lp = 2lysen(a/2) (3.23)

A altura h e 06,/00; podem ser definidas de forma analoga ao primeiro

modelo, com auxilio de (3.19) a (3.23).

h =lysen(y) + 1351 — 153 (3.24)
a a
sen(y) = sen(90° + 5~ @) = cos ( Q- E) (3.25)
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cos(y) = cos(90°+g—<p) = —sen(g—qo) = sen(go—%) (3.26)

2 2
a a
E=sen(5)cos((p—5) (3.27)
h = Zlof + l]_Sl - l253 (328)

Onde ¢ é uma variavel auxiliar escrita em fungéo de a e ¢.

Derivando a equacao (3.28), é possivel obter a razéo 96,/965, descrita por

(3.31), que foi utilizada para a constru¢ao da matriz Jacobiana do modelo.

dh
2= b [COS(g) cos (¢ - %) + Sen(%)se“ O %)] (3.29)

+ 1101}91 - 12C39.3 =0

dh . .
E = [l0 COS(‘P - (Z) + l1C1 ]91 - l2C393 =0 (330)
691 _ lZC3

303 lycos(p —a) + ;¢

(3.31)

A equacdo (3.31) difere-se da (3.4) para o modelo 1 apenas em relacdo ao
seu denominador, com o termo adicional [, cos(¢ — a) devido a movimentac¢édo do

pé protético.

3.3.2
Cinematica Direta

O vetor de posicdo da extremidade p foi definido com base nas relagbes

geométricas definidas anteriormente.

X locos(y) + licq + lpes + L,

Ve lpsen(y) + l1s; — 1583 (3.32)
e 91 + 92 + 93
a a
Xe 2losen(§)sen(<p—z)+llcl+lzc3+lc3
p=12e = 200 + Iysy — LS (3:33)
e

0, + 06, + 065

Novamente, o vetor p indica que a posi¢do horizontal x, na extremidade é
variavel, enquanto a posicédo vertical y, e o angulo 6, na extremidade séo

constantes.
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O numero de graus de liberdade do sistema associado ao modelo 2 pode ser
definido a partir da equacao (3.9). Como os elos 0 e 1 podem ser considerados
como um unico elo durante esse movimento (¥ constante), n, =n; =N =4 e
conclui-se que o sistema detém um grau de liberdade, sendo capaz de se

movimentar a partir de uma Unica junta ativa.

3.3.3
Cinematica Diferencial

Para analisar o efeito do batente na prétese, torna-se necessario definir a
matriz Jacobiana / que relaciona a velocidade na extremidade p=v com a

velocidade das juntas q = 6, ou seja, v = J#.

Para o modelo 2, a presen¢a de um torque t; da protese atuando sobre o
batente implica na adicdo do termo J;; = dx./06; na equacdo (3.10), que
descreve a expressao para a matriz Jacobiana. A equacao (3.31) foi utilizada para
definir J1;, € J33.

PR 21, Sen(%)sen((p - %) +hoy +les+1 | (3.34)

86, 096,
Ji1 =lpsen(p — a) — l3s1 — [ly cos(p — a) + l;c1 ] tan(653) (3.35)

Jis = g—’;: - 6%3 |21 sen(%) sen (¢ —%) tlho+he+1,|  (3.36)

_ lyes [lgsen(p — a) — lysq]
13 locos(p —a) + Ly

— 1,53 (3.37)

Visando definir J;; e J;3 em fun¢é@o do deslocamento angular da prétese, os
termos da equacao (3.24) que relaciona a altura do carrinho com os angulos 6, e
05 foram rearranjados, como descrito por (3.38), de modo a substituir [,s; em
(3.37). Além disso, a expressao (3.38) foi adotada para realizar a substituicdo o

termo l,c; em (3.37).

l253 = Zlof + llsl - h (338)

l2C3 = \/lZZ - (l253)2 - \/lZZ - (2106 + 1151 - h)Z (339)
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A razéo entre (3.38) e (3.39) possibilita o calculo de tan(65) e sua substituicao
na equacéo de J;; em (3.35).
2066+ lis; —h

0.) =
tan(s) JIZ = (214¢ + s, — h)? (3.40)

A substituicdo de (3.40) em (3.35) possibilitou a obtencéo de J;; em funcéo

do angulo da junta da protese 6.

Ji1 = lpsen(p —a) — lys;
21§ + 115, —h (3.41)

V12 = Qo€ + Iys; — h)?

—[lpcos(p —a) + l;¢4]

Substituindo (3.38) e (3.39) em (3.37), obteve-se J;; em fungéo de 6;.

_ lysen(p —a) — sy
" lycos(p —a) + lyc,

13

lez QLo +Lsi — W) =2l — s +h (3.42)

3.34
Dualidade entre Cinemética e Estética

Assim como abordado no procedimento de modelagem do primeiro sistema,
o principio da dualidade entre a cinematica e estatica pode ser adotado para
determinar a relacdo t3/F, do segundo modelo. Além disso, foi considerado um
torque passivo adicional transmitido do batente a prétese 77 e, portanto, a relagéo

71 /E, também foi calculada.

Como o torque 7, e as forcas generalizadas F, e M, foram consideradas
despreziveis, foi possivel formular a relagcao entre o vetor de torque nas juntas T =
[t1 72 73] e o vetor de forcas generalizadas F = [F, F, M,]T a partir da

expressao (3.13) adaptada ao modelo 2.

T1
= J..F,
Y i TF_>{71 Jurfx 3.43
' [é] / 73 = Ji3Fy ( )

Assumindo 3 = —73 e 71 = —T14, Obteve-se as equag0des (3.44) e (3.45) para

71 /E, e 13/F,, respectivamente.
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200+ Iy, — h

T*
F—l =115, + [lpcos(p — a) + li¢q]

% V2= QLo+ 1is; — )2 (3.44)
—lysen(p — a)
T3 lpsen(p —a) — llsl\/
= =- 12— (21g¢ + lys; — h)? + 21
E, locos(p —a) + lic; N 2 (2lo§ +lisy =) o§ (3.45)
+ llSl - h

3.4
Modelo 3: Movimento Livre do Sistema a Partir do Descolamento da
Protese com o Batente

O terceiro modelo, ilustrado pela Figura 13, descreve o movimento do sistema
apos descolamento entre a protese e o batente. Nesta etapa, o elo 1 ndo se
movimenta em conjunto com o pé protético. A regido do calcanhar ndo se encontra
fixa ao finca-pé e a articulagéo do pé protético rotaciona com um torque 7,. O
movimento em analise foi considerado como plano, ou seja, somente no plano

anatdmico sagital.

Nesta etapa, 0 &ngulo entre o pé protético e a protese i é variavel e a,; esta

associado aos deslocamentos angulares do pé protético e da prétese, 6, e 64,
. T T
respectivamente. Os vetores pgq = [Xoq Yoa| € Pd =Pod+P = [Yea Yed]

representam, respectivamente, o referencial inercial e a posi¢do da extremidade

adaptados para a situacdo de descolamento.

Py = xe,d]
! d ye,d

Junta 0 6 s :

Finca-pée

Figura 13: Modelo adaptado para a situagdo de descolamento do batente.
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Por simplicidade, considera-se novamente um movimento quase-estatico e
que os torques do joelho, da protese e do pé protético sdo despreziveis em relacdo
ao torque do quadril (Buckeridge, 2015). Devido a essas consideracfes e ao
modelo 3 deter dois graus de liberdade, pode-se considera-lo como um sistema
sub-atuado, pois possui menos juntas ativas (73) do que o seu nimero de graus
de liberdade.

A Figura 14 abaixo ilustra a vista expandida do modelo de descolamento. A
variavel a, representa o angulo entre o finca-pé e o pé protético e a constante ¢

€ 0 angulo do finca-pé em relacdo a horizontal.

Figura 14: Vista expandida dos elos representando o pé protético e a protese transtibial
para o modelo 2 adaptado a situagdo de descolamento do batente.

A equacéo (3.46) descreve a relagdo entre a4, 6, € @, enquanto a expressao

(4.47) aponta a relagéo entre 6,4,06, € 6;.

ag(0p) =6y + @ (3.46)

Hld = 91 + (p - ad = 91 - 90 (347)

As equagles (3.21), (3.22) e (3.23) podem ser adaptadas para as relacdes

descritas abaixo.

o ad
da = 90° — 7 (348)
Aq
Ya=180°—Bs—@=90°+—"—¢ (3.49)

lo,g = 2lpsen(ay/2) (3.50)
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J& a altura do carrinho em relacdo a base do finca-pé, h, € descrita pela

eguacao abaixo.

h = ly[sen(p) + sl + 1151 — 155 (3.51)

A altura h referente ao modelo 1, descrita pela equacéo (3.2), pode ser obtida
para a condicao na qual o pé protético encaixa novamente no finca-pé, isto &, ay =

O célculo da relacdo entre 96,/00; segue 0 mesmo principio da equacao
(3.31), dado que h permanece constante, e é descrita por (3.53) a partir da
suposicao de que a velocidade angular ¢, é igual a apresentada no modelo 2, ou

seja, g = da e, = 6.

dh

E = lOCOéO + llclél - l2C3é3 =0 (352)

691 _ 12C3

6_93 B lOCO + llcl (353)

O vetor p. 4 que representa a posi¢édo da extremidade do modelo 3 é descrito

pela equagéo (3.54).

xe'd l0C0 + l1C1 + 12C3 + lC3
Pq = [ye,d = lOSO + llsl - l253 (354)
Ge,d 91 + 92 + 93

Onde [, é o comprimento do pé protético, ¢, = cos(f,) e s, = sen(f,). Nota-
se que y, 4 permanece constante, mas com o carrinho sendo avaliado a partir da

ponta do finca-pé ao invés de h.

A equacédo (3.54) foi utilizada para definir 73 = —t3 a partir do principio da

dualidade entre cinematica e estatica.

axe,d
20,

26,
026,

‘[; = —]13Fx = — FX = (IOSO + llsl) + l253 (355)

Substituindo (3.53) em (3.55), obtém-se (3.56). A partir de (3.51) e dado que

c; = +/1 — 532, determina-se uma relagdo entre 73, 8, e 8, descrita por (3.57).
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73 lycz(loso +1ysy)

T3 _ ) 3.56
E, loco + 114 *ess 250

73 loso+lisy [, 2

Fe mJ L* + [Lo(sen(@) + o) + Ly — h] (357)

+ ly[sen(p) + so] + l1s; — h

A equacéo (3.57) indica a capacidade do sistema de dois graus de liberdade
se locomover a partir de uma Unica junta ativa, podendo ser caracterizado como
sub-atuado. Tal condigao foi considerada instantanea apos o angulo da junta da
protese do sistema descrito pelo modelo 2 atingir 90 graus.

3.5
Definicdo das Condi¢bes de Contorno do Sistema

Para analisar os perfis de torque e forga dos modelos com relagéo a 6, torna-
se necessaria a definicdo do dominio do &ngulo da articulagdo da protese e das

demais condi¢des de contorno do sistema, como descrito pela equacéo (3.58).

01 in < 0, <6,, > Modelo 1
{ 1,min 1 1b (3.58)

01p < 01 < 01 max — Modelo 2

Onde 64 i € 0 @ngulo minimo da protese em relagéo a horizontal € 64 4, €
0 angulo maximo da protese em relagdo a horizontal. Durante a fase de
recuperagéo, com tempo de duragao representado por t,, 6, varia de 6 ;,;, a 04,
pelo modelo 1. A transigao para 0 modelo 2 ocorre com o contato entre a prétese
e 0 batente em 6, que varia até 6, ,,,,,. Ja durante a propulséo, 8, varia de 6y 4
a 01 min COM tempo t,,. Durante um tempo muito curto, a propulséo ocorre por meio
do modelo 3 apés o descolamento entre a prétese e o batente em 6; = 90°, com
a sua transicao para o modelo 1 ocorrendo quando a regido do calcanhar do pé

protético encosta no finca-pé.

A relacdo que define o dominio do &ngulo da prétese em funcdo do angulo
da articulacédo do quadril e pardmetros constantes pode ser obtida isolando 8, na

equacdao (3.2) e é descrita pela equagéo (3.59).

h—1
6, = sen! (Tzsg) (3.59)
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O angulo minimo da protese em relacdo a horizontal corresponde ao
momento em que os joelhos estdo em maxima extensdo, como ilustrado pela

Figura 15 abaixo.

Figura 15: Fase de recuperacgéo do ciclo da remada. A prétese apresenta seu menor

valor no dominio de 8, e maxima extens&o do &ngulo do joelho (6,).

O angulo minimo pode ser definido a partir da equacao abaixo.

01,min = 01(0) = sen‘l( ) (3.60)

L+,

A transicdo entre os modelos 1 e 2 ocorre a partir do momento em que a
protese entra em contato com o batente. Nesta condigdo, é possivel notar um
deslocamento angular do pé protético e seu angulo maximo em relacao ao finca-

pé é dado pela equacgédo (3.61).

Amax = el,max —01p (3-61)

Onde a4, € 0 angulo de inclinacdo maximo do pé protético em relacdo ao

finca-pé para um dado tempo de recuperacéo.

A partir da medi¢do dos segmentos da atleta, da prétese e dos parametros
associados ao ergdbmetro, tornou-se possivel a definicdo das condigbes de

contorno do sistema. A tabela abaixo indica o valor associado a cada parametro.

Tabela 2: Valores associados aos parametros do sistema.

Ly L L, h (7
0,18 m 0,42 m 0,47 m 0,20 m 45°

Substituindo os valores da Tabela 2 na equagéo (3.58) obteve-se 6y i, =

0,(0) = 13°.
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Além disso, um teste com a atleta paralimpica feito através de um exercicio
subméaximo para um percurso de 2000 metros indicou um tempo de recuperacao

médio t, = 0,890 e um tempo de propulsdo médio t,, = 0,678 s.
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4
Simulagéo Computacional

4.1
Introducéo

Neste capitulo é apontado o procedimento para a realizacao das simulactes
computacionais dos modelos elaborados no Capitulo 3 através do software
SolidWorks Motion Analysis, objetivando a validacdo dos modelos analiticos que
descrevem o0 movimento para um remador com prétese transtibial durante a fase

de recuperacao.

Primeiramente, a montagem simplificada utilizada para simular o modelo 1
(sem batente) e o modelo 2 (com batente) foi descrita em conjunto com uma
metodologia de eliminacdo de redundancias. Em seguida, foram apontados os
recursos e as configuragbes adotadas durante a simulacdo. Finalmente, os
resultados foram comparados com os modelos analiticos para confirmar sua

validade.

4.2
Simulacdo em SolidWorks Motion Analysis

O Motion Analysis é uma extensdo do software SolidWorks, responsavel por
simular sistemas dinamicos através de solugcdes numéricas de equacdes
diferenciais e algébricas conjugadas. Em cada passo de tempo, a solu¢éo é obtida
a partir da integracéo das equac0es diferenciais obedecendo simultaneamente as

equacdes de restricdo algébrica.

A Figura 16 ilustra a montagem simplificada confeccionada no SolidWorks
para a realizacdo da simulacdo. Os movimentos respectivos a cada simulagéo

estao contidos no Apéndice B.
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Base do
carrinho

\

Carrinho

Elo 1

Finca-pé
/ Elo 0

Figura 16: Modelo simplificado utilizado para validacdo dos modelos através do
SolidWorks Motion Analysis.

O pé protético, a protese transtibial e a coxa sao representados,
respectivamente, pelos elos 0,1 e 2. A base do carrinho possui ranhuras,

possibilitando a translagéo do carrinho deslizante em sua superficie.

Para os fins de simplificacdo, a montagem foi elaborada somente com as
configuracdes geométricas dos modelos 1 e 2 apresentados no Capitulo 3. Dado
gue o batente atua como um mecanismo de travamento e sua massa pode ser
considerada desprezivel em relagdo a prétese, pode-se desconsiderd-lo da
simulacdo para reduzir o custo computacional e para evitar uma simulacdo de

impacto inexistente.

Inicialmente, as montagens foram preparadas de modo a garantir o
funcionamento adequado das simulacdes. Para tal, cada peca foi posicionada
visando a eliminac&o de todas as redundancias do modelo. Desse modo, as juntas
rotativas foram montadas a partir do posicionamento mecénico do tipo dobradiga,
engquanto o carrinho foi montado a partir do posicionamento mecéanico do tipo
ranhura, com deslocamento livre. A base do carrinho e o finca-pé, representado
como o apoio do pé protético da montagem, foram fixados. Finalmente, as demais
redundancias foram eliminadas na aba do SolidWorks Motion Analysis a partir do
recurso “Substituir posicionamentos redundantes com buchas”. ApoOs esse
procedimento, o recurso de gravidade foi ativado devido & agdo de torques e
forcas e as massas de cada componente foram configuradas para valores

despreziveis, por conta da consideragdo de movimento quase-estatico.
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4.2.1
Atuacao do Sistema e Aplicacao de Forcas

Como o sistema em analise detém um grau de liberdade, a montagem foi
atuada por meio do recurso de motor rotativo na junta que representa o quadril. O
método de interpolacdo do tipo spline cubico foi adotado para descrever os
segmentos do deslocamento angular em funcéo do tempo. Para a validacdo do
primeiro modelo, foi utilizado um tempo de 0,89 s, que reflete o periodo da fase de
recuperacdo da atleta. Para o modelo 2, foi utilizado um tempo de 0,35s,
associado ao intervalo no qual a prétese encosta no batente com um angulo 8, =
64,16° ou ¥ = 70,84° até atingir 90°. J& para o ciclo da remada completo, o0 motor
rotativo foi aplicado para um tempo total de 1,57 s, indo do ponto de maxima
extensdo do joelho ao de maxima flexdo em t,. = 0,890 s e retornando a condicao

inicial com um tempo de t,, = 0,678 s.

Um recurso de forga foi implementado na face do carrinho deslizante na
direcdo contraria ao movimento de modo a simular a for¢a de reacdo que o cabo
do ergbmetro exerce sobre o remador (E.) e possibilitar a comparagéo entre a
simulacdo e os modelos analiticos. Para as simula¢des durante a recuperagéo, foi

adotada uma forga constante de 10 N contraria a dire¢cdo de deslocamento.

Por outro lado, a adog&o do recurso de for¢ga na simulagéo do ciclo da remada
completo se diferiu do anterior visto que, para este caso, o ciclo engloba as fases
de recuperacéo e propulsao, atreladas a uma forga constante e uma forca variavel,
respectivamente (Soper, 2004; McGregor, 2005; Pollock, 2009). Dessa maneira,
os dados da forca de empunhadura variavel, obtidos por meio do exercicio
submaximo realizado pela atleta, foram tratados e importados para uma funcéo
de interpolacdo associada ao recurso durante a fase propulsiva. Tal forca foi
aplicada no intervalo de 0,89 a 1,57 s, com sentido oposto a adotada durante a
recuperacao. O perfil de forca implementado durante a propulséo é ilustrado pela

Figura 17.
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Perfil de F, na fase de propulsao para

um exercicio submaximo de 2000 m
350

300
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F, (N)
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0,0 0,1 0,2 03 0,4 0,5 0,6 0,7
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Figura 17: Perfil da forca de empunhadura durante a fase de propulsdo por meio de um

exercicio submaximo para um percurso de 2000 m.

4.2.2
Simulacéo de Contato

s

A simulacdo de contato é implementada para casos em que se torna
necessario indicar a intera¢ao entre corpos que colidem, rolam ou deslizam. Além
disso, ela é utilizada para evitar interferéncias entre as superficies dos corpos
sélidos que interagem entre si. Portanto, o recurso “contato de corpo sélido” foi
implementado entre o carrinho deslizante e a base de apoio (deslizamento) e entre
0 pé protético e o finca pé (forca de pressao).

4.2.3
Configuracfes da Simulacao

As simulac¢des foram realizadas utilizando 500 frames por segundo com o
recurso de resolucao de contato 3D média e precisdo média para ambos 0s
modelos, com um nimero méximo de 100 iteragBes. O método de integracao foi
realizado a partir do modelo SI2_GSTIFF, de modo a garantir um melhor controle
dos erros relacionados as velocidades e aceleracfes executadas pelos
componentes da montagem, quando comparado aos métodos GSTIFF e WSTIFF.

No entanto, a adocédo do SI2_GSTIFF implica em um maior custo computacional.

4.3
Validacéao

Uma simulacéo foi realizada para o modelo 1 objetivando a sua validacgéo,
enquanto sete simulagdes para o modelo 2, dada necessidade de avaliar o perfil

de torque do quadril para angulos de batentes distintos. Apos a validagdo dos
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modelos, foi realizada uma ultima simulacao para obter o perfil de 73 em fungéo

de 6, do modelo 1 durante o ciclo da remada.

4.3.1
Validacao do Modelo 1

Os dados referentes a simulagdo do modelo 1 foram tratados e comparados
com o modelo analitico. Como uma forca constante F, = 10 N foi aplicada sobre a
face do carrinho na direcdo oposta ao deslocamento durante a simulacao, tal valor
foi substituido na equacao (3.18) do modelo analitico para que fosse possivel

realizar a comparacao.

A Figura 18 ilustra o perfil de t3 obtido através da simulacdo e o perfil
determinado por meio do modelo analitico. A sobreposi¢ao das duas curvas indica
a validagdo do modelo 1. Assim como no modelo analitico, a simulag&o indicou
uma condi¢do de singularidade em 6; = 90°, apontando a necessidade de um

maior esforgo para realizar a transicao entre as fases de recuperagao e propulséo.

Curva do modelo 1 analitico e de simulagao do sistema
sem acgio do batente durante a fase de recuperagio

3000
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o500 L Simulagédo
50
2000
—_ 40 +
£
Z 1500 | 30 r
’;5: 20
1000 10
0 1 1
500 0 25 50 75 100
A J
- ™
0 . L . . . :
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Figura 18: Comparagéo entre a curva obtida pelo modelo analitico e via simulacéo para o

modelo 1 (sem agéo do batente).
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4.4
Validagao do Modelo 2

Objetivando a reducdo do custo computacional e a simplificacdo da
simulacao, o modelo 2 foi configurado para comecar no momento de contato com
0 batente. Nessa etapa, 0s elos 0 e 1 se mantém agrupados, replicando a

condicdo em que a prétese permanece fixa ao batente.

Os dados referentes a simulagédo do modelo 2 foram tratados e utilizados para
avaliar o modelo analitico. Como uma for¢a constante F, = 10 N foi aplicada sobre
a face do carrinho na direcdo oposta ao deslocamento durante a simulacgéo, tal
valor foi substituido na equacéo (3.45) do modelo analitico para que fosse possivel

realizar a comparacgao.

A Figura 19 ilustra o perfil de 73 obtido através da simulagdo e a obtida por
meio do modelo analitico. A sobreposi¢do das duas curvas indica a validagéo do

modelo 2.

Curva dos modelos analiticos e de simulacao
do sistema durante a fase de recuperacao

30
== NModelo 1 analitico
25 | === Modelo 2 analitico
Simulagao Modelo 1
=== Simulagdo Modelo 2
20
g
< 15
g
10
5 L
O 1 1 1 1 1

60 65 70 75 80 85 90
6, (°)

Figura 19: Comparagéo entre as curvas obtidas pelos modelos analiticos e via simulagao

para os modelos 1 e 2.
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4.5
Discusséo

As simulacbes realizadas pelo software SolidWorks Motion Analysis por meio
da montagem simplificada possibilitaram a validacdo dos modelos analiticos 1

(protese sem batente) e 2 (protese com batente).

A validade dos modelos permitiu o estudo do sistema com as hipoteses
adotadas de movimento plano e quase-estético (termos de inércia nulos),
momento M,, e forca F, nulos, e torques 7,, 7; € 7, despreziveis em relagdo ao

torque do quadril 5.

Os dados relacionados ao motor rotativo presente na articulagdo do quadril
para cada simulacdo foram coletados e utilizados durante o Capitulo 5, visando a

andlise numérica e otimizag&o de parametros constantes.
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5
Resultados Numéricos e Otimizacao

5.1
Introducéo

Este capitulo apresenta os resultados numéricos obtidos a partir do modelo
analitico e via simulacdo computacional. O procedimento de determinacdo do
angulo 6timo do batente possibilitou o estudo de parametros constantes ideais

para a inclinacéo do finca-pé e para a altura do carrinho deslizante.

5.2
Analise do Esforco do Quadril para o Modelo 1

Como primeira analise, foi realizado um estudo do modelo 1, correspondente
ao sistema composto pela prétese transtibial, remador e carrinho deslizante sem

a acao do batente.

52.1
Anélise do Esfor¢co do Quadril na Fase de Recuperacao

A recuperacgédo € o periodo no qual o remador se desloca da configuracéo de
maxima extensao do joelho até a sua maxima flexdo. No inicio da fase, o angulo
da prétese em relagdo a horizontal se encontra em 6, = 13°, para os dados

constantes da atleta indicados na Tabela 2, e se encerra em 6; = 90°.

Durante a recuperacao, a forca de reacdo que o cabo do ergbmetro exerce
sobre a remadora, F,, pode ser considerada como aproximadamente constante
(Soper, 2004; McGregor, 2005; Pollock, 2009). Essa consideracdo permite o uso
da equacéo (3.18) do modelo 1 analitico para obter uma curva da relacao entre
73/ F, durante a fase de recuperacgéo. A Figura 20 indica o perfil de 73 /F, em funcao

do angulo da prétese 6, do primeiro modelo.
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Curva da fase de recuperacgao de 7;/F, sem ag¢do do batente
em funcéao do angulo da articulacao da protese

500
0, ~ 90°
10 = t
a00 | 8
6 | t
4 |
T 300 F o
i 0 —
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< 200 |
100 | M
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0O 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
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Figura 20: Curva da fase de recuperacéo de 73 /F, sem agdo do batente em funcéo do

angulo da articulagéo da proétese.

Em 6, = 13°, nota-se a necessidade de um torque transmitido da coxa ao
quadril (z3) nulo para a execucdo de F,, indicando um esforco desprezivel do
quadril. Por outro lado, o sistema encontra-se em uma configuragdo de
singularidade em 8; = 90°, apontando a necessidade de um torque transmitido da
coxa ao quadril (r3) muito elevado para que o sistema possa vir a ser capaz de
exercer a forca F,. Essa condicdo restringe o Unico grau de liberdade do sistema,

dificultando ou até impedindo a locomogé&o do remador.

No caso de um remador que detém os dois membros inferiores, pode-se
utilizar as juntas do joelho e do tornozelo de ambas as pernas para garantir a saida
dessa configuracdo. No entanto, esta acdo nao se torna valida para remadores
com amputacdo transtibial, visto que os esforcos das demais juntas se
concentrariam no membro integro, podendo causar um movimento de remada
assimétrico e aumentando seu desgaste muscular em relacdo ao amputado. De
forma mais critica, um remador com os dois membros inferiores amputados néo
seria capaz de sair da condicdo de singularidade caso ndo possuisse uma
mobilidade no joelho, prejudicando gravemente a remada e causando uma

restricdo completa do movimento.
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5.2.2
Analise do Esfor¢o do Quadril Durante o Ciclo da Remada

A simulacdo computacional possibilitou a obtencdo de uma curva do torque
transmitido da coxa para o quadril em funcéo do angulo da prétese em relacao a

horizontal para o ciclo da remada. O resultado obtido é ilustrado pela Figura 21.

Curva do ciclo da remada de 7; sem acao do batente
em funcao do angulo da articulagcao da proétese
1000

900 r

800 r
700 r
600 r
500 r
400 r

7,* (N.m)

300
200 r

100

O 1 L T
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
6, (°)

Recuperagao

Figura 21: Curva do ciclo da remada de t; em funcdo de 6, obtida via simulag&o para

uma situacao sem auxilio do batente.

A curva indicou que a transicdo entre as fases de recuperagéo e propulséo
requer um esfor¢co do quadril maior do que os necessérios durante toda a etapa
de propulséo, reafirmando a necessidade de se evitar a condicdo de 6, = 90°
quando o remador segue 0 movimento descrito pelo modelo 1. Para uma remada
eficiente, deve-se impedir que o torque 73 durante a recuperagao seja superior ao
da fase propulsiva. Logo, a implementacdo de um batente ou de um mecanismo
responsavel por atuar como uma restricdo cineméatica ao sistema pode ser crucial
para evitar que o esfor¢o da atleta na fase de recuperacdo se torne superior ao da

fase propulsiva.
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5.3
Andlise do Efeito do Angulo do Batente no Desempenho da Remada
Durante a Fase de Recuperacao

O modelo analitico do sistema permite a avaliacdo do efeito do angulo do
batente no desempenho da remada. Nota-se que a redugdo dos esforgos do
quadril ocasionados pela adicdo do batente ocorre durante o modelo 2 na fase de
recuperacao, isto é, a partir momento em que a prétese entra em contato com o

batente com um angulo 6; = 64,

A equacgdo (3.45) referente a este modelo foi adotada para a fase de
recuperacao com uma forca F, constante (Soper, 2004; McGregor, 2005; Pollock,
2009). O grafico abaixo foi confeccionado de modo a analisar o efeito de diferentes
angulos de batente no desempenho da remada durante a fase de recuperacao.
As setas verticais representam a transicdo entre os modelos 1 e 2, isto €, o
momento em que a prétese entra em contato com o batente.

Curva de 73/F, com angulos
de batente i distintos

1,30
1,20
7
1,10 | ! 4
/
__ 1,00 | y
E
= 0,90 |
0 0,80
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060 | — P =758y, = 60°
— = i = 65°0,, = 70°
0,50 |
———=— 3 = 55°8,, = 80°
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50 60 70 80 0 100

6 (°)

Figura 22: Curvas do modelo 2 durante a fase de recuperacgéo para angulos de batente

Y variaveis. As setas que representam o modelo 1 indicam a transigéo entre os modelos.

De fato, constata-se 0 aumento da eficiéncia da remada para todos os
angulos de batente, possibilitando uma menor execuc¢ao do torque transmitido da
coxa ao quadril para exercer a forga F,. A medida que o angulo do batente 1 reduz,
nota-se um menor salto do modelo 1 ao modelo 2, tornando a transicdo mais
suave. Por outro lado, as curvas indicam a redugdo de 73 maximo para menores

angulos de batente.
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5.4
Otimizacéo

54.1
Definicdo do Angulo Otimo do Batente
Para a fase de recuperacao, o critério de definicdo do angulo do batente y se

deu pelo célculo de uma condi¢cdo em que os esfor¢os do grupamento muscular
associado ao quadril fossem iguais durante o periodo de transicdo entre 0s
modelos definidos e o ponto de singularidade (6; = 90°), como apontado pela
equacdo abaixo. Essa abordagem possibilita a otimizacdo do trabalho requerido
para a realizacdo da remada.

73 73

3 =3 (5_1)

Fx Modelo 1,60,=04p Fx Modelo 2,60, =90°

A partir de (5.1), o angulo do batente foi estimado por meio da funcéo
vpasolve do software MATLAB, responsavel por resolver a igualdade
iterativamente. Dessa maneira, o angulo em que a prétese encosta no batente foi
estimado como 6,, ~ 64,16° e 0 angulo do batente 6timo foi calculada por meio
de (3.20) como y,; = 70,84°. Com o valor de 8, definido, o dominio do angulo da

protese indicado pela equacao (3.58) pode ser concluido, como indicado abaixo.

{ 13° < 6; < 64,16° - Modelo 1

64,16° < 6; < 90° - Modelo 2 (5.2)

Para a situagdo em que 6,4, = 61(t,), pode-se obter o valor maximo do
angulo do pé protético em relagéo ao finca-pé utilizando a equacéo (3.61). Logo,
Aoy = 25,84°.

O grafico da Figura 23 foi realizado a partir do valor maximo da razéo t3/F,
para angulos de batente distintos, visando uma analise do &ngulo do batente 6timo

calculado.
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Perfil de 73 ,,,,,/F, em funcédo de angulos de batente
distintos obtido através do modelo 2 analitico

/ Fy (m)

T 3,max

*

1 ’06 1 1 1 1 1 1 1

50 55 60 65 70 75 80 85 90

V()
Figura 23: Perfil da raz&o t3 4, /F, €m fungéo do angulo do batente .

O perfil acima indica uma reducéo gradativa de 73 ,,,,/F, @ medida que ¥
aumenta, seguida de um aumento apés passar por valores na faixa de 70° a 75°,
em que T3 nq,/F S840 muito proximos. Pode-se analisar que até mesmo a insergao
de um batente para o angulo de 90°, referente a condicdo de singularidade do
modelo 1, auxilia na reducdo dos esforgos realizados pelo quadril. No entanto, tal
angulo nédo se torna uma opc¢éo adequada pois 0 remador ja teria apresentado
esforcos elevados pelo quadril durante a recuperacdo, somente contribuindo

efetivamente para a otimizacao da remada durante a propulséo.

O gréfico da Figura 24 foi confeccionado a partir da substituicdo dos valores
constantes da atleta na equacéo (3.18) para o modelo 1 e na equagéo (3.45) para
0 modelo 2, possibilitando a avaliacdo do efeito do angulo do batente na melhoria

da performance do movimento.
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Curva da fase de recuperacao de 75 /F, com acao do batente
em fung¢ao do angulo da articulagao da proétese
1,4

= Modelo 1 P =170,84° 0, = 64,16° /

12 b— Modelo 2

7'-3* /Fx (m)
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Figura 24: Variacéo da relacdo 73 /F, em funcdo da articulacéo da prétese 6, durante a

recuperacao.

A curva vermelha representa o modelo 1, enquanto a curva azul representa
o0 modelo 2. O eixo vertical indica a razao entre o torque transmitido da coxa ao
quadril T3 e a forga de reagéo do cabo do ergdbmetro F,, enquanto o eixo horizontal
é representado pelo angulo da prétese 6, em relacdo a horizontal. O angulo de
partida da protese inicia na maxima extensdo do joelho (6, = 13°), como

definido por (3.60).

Primeiramente, o remador parte da posi¢cdo de maxima extensdo do joelho
até o contato da protese com o batente em 6, = 64,16° ou Y, = 70,84° (1). Em
6, = 13°, o torque transmitido da coxa para o quadril tende a zero, possibilitando
a aplicacdo de uma forca F, elevada sem necessidade de um esfor¢co do quadril.
A medida que o angulo 8, aumenta, torna-se necessario um maior esforco para
execucgao de E, devido ao aumento de 73. A transicdo do primeiro modelo para o
segundo modelo ocorre em 6, = 64,16° (2). Em (3), ocorre o movimento do
sistema seguindo o modelo 2 até a maxima flexao do joelho (6; = 90°). Nota-se
gue a curva do modelo 2 indica que o batente é responsavel por evitar a condicao
de singularidade presente no modelo 1 e reduz de forma significativa os esfor¢os

da atleta.
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Além disso, seis simulacdes foram realizadas para angulos de batentes
distintos variando de 5 em 5 graus de y = 50° a 75°, além da realizada para o
angulo do batente 6timo ¥, = 70,84°. A Figura 25 ilustra o perfil obtido,
suportando a escolha do angulo 6timo através do critério apontado em (5.1).

Perfil de 15 ,ox em Relagdo a Angulos

de Batente Distintos
60

—e—Modelo 1 (01 = 01p)
—e—Modelo 2 (81 = 90°)

50

40

30

1'-*B,rna)c (N'm)

20
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50 55 60 65 70 75
Y ()

Figura 25: Perfil do torque maximo t; transmitido da coxa para o quadril em relagéo a

angulos de batente 1 distintos.

De fato, é possivel notar a reducao do torque maximo gerado pela coxa para
0 quadril 73,4, & medida que o éngulo do batente aumenta. O ponto de maior
esfor¢o do quadril se torna menor para o primeiro modelo em relacdo ao segundo
a partir de y,,,. Ademais, o grafico indica que 73,4, PErmanece aproximadamente
constante para os angulos de batente analisados. Isso ocorre devido a todos os
pontos do modelo 2 estarem associados a 8; = 90°, uma condi¢do singular que
confere maior esforco do quadril independentemente do angulo de batente
adotado. Ja a variagao de 73,4, Para o modelo 1 esta relacionada ao angulo em
gue a prétese encosta no batente 6,,, apresentando maior divergéncia entre 0s

valores de 73,4, Para o modelo 2.
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55
Andlise da Influéncia da Variacdo de Parametros Constantes no
Desempenho da Remada

Neste subcapitulo foi realizado uma avaliagdo da influéncia de parametros
constantes na razao entre o torque que a coxa exerce sobre o quadril e a forca de
empunhadura, t3/F,. Perfis de t3/F, e de 13 ,,,4,/F, para o angulo 6timo do batente
Y, foram obtidos em funcdo do comprimento do pé protético [, e do angulo do
finca-pé ¢, respectivamente. Esta analise permitiu a definicdo do angulo ideal do
finca-pé @;40q;- EM seguida, uma curva de 73.,,,,/F, em fungdo da altura do
carrinho deslizante h foi estudada a partir do &ngulo 6timo do batente e do angulo

ideal do finca-pé.

55.1
Variagdo do Comprimento do Pé Protético

O efeito da variagdo do comprimento do pé protético é somente valido para o
modelo 2, ou seja, a partir daimplementag&o do batente como restricdo cinematica
do sistema. Portanto, a equacgéo (3.45) relacionada ao modelo 2 foi utilizada para
avaliar o efeito de comprimentos de pé protético distintos no desempenho da
remada durante a fase de recuperagdo. A Figura 26 ilustra os perfis de 73 /F, em
funcéo de 6, obtidos por meio da variacdo de [, e com o angulo 6timo do batente

e demais parametros constantes fixos.

Curva de 73/F, para comprimentos
distintos do pé protético

2,10
lo=0,25m
1,90
— 1,=0,20m
1,70
— 1020,1511')
1,50

— [, =0,10m

1,30

1,10

Ta* I'Fx (m)

0,90
0,70

0,50

0,30

0,10 | L L L L L L L
50 55 60 65 70 75 80 85 90

61 (°)

Figura 26: Curva de 13 /F, para comprimentos distintos do pé protético.
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O gréfico indica a capacidade da atleta de exercer um menor torque gerado
da coxa ao quadril 73 para executar a forca de empunhadura F, com maiores
comprimentos do pé protético. Isso se deve ao fato de os maiores comprimentos
facilitarem a transmisséo do torque do quadril para o eixo de rotacéo localizado
na extremidade do finca-pé. Logo, o desempenho da remada se torna mais

eficiente a partir do aumento de [,.

55.2
Variac&o do Angulo do Finca-pé

O perfil ilustrado pela Figura 27 indica o efeito que a variacdo do angulo do
finca-pé em relagé@o a horizontal gera sobre a razéo 3,4, /F, para o angulo do

batente 6timo ,; = 70,84°.

Curva de 73 ,,,,,/F, em funcdo
da inclinagao finca-pé
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Figura 27: Raz&o entre o torque maximo gerado pela coxa para o quadril em funcdo da

inclinagéo do finca-pé.

O grafico aponta a redugdo do torque mMAaximo T13,,,, a medida que a
inclinacdo do finca-pé aumenta até 49,5°. Logo, o angulo ideal do finca-pé,
responsavel por minimizar os esfor¢os do quadril para o angulo 6timo do batente
adotado é definido como @;4.4; = 49,5°, proximo ao valor de 45° utilizado durante
o projeto. A inclinacdo do finca-pé somente apresenta influéncia para o modelo 2,
ou seja, a partir da implementacdo do batente como restricdo cinematica do

sistema.



60

5.5.3
Variagdo da Altura do Carrinho Deslizante

O grafico da Figura 28 foi confeccionado a partir de ,; € @;geq fixos com
base no modelo 2. A altura foi variada da posi¢cédo em que o carrinho se localiza
alinhada a base do finca-pé (h = 0) e até h = 0,4 m, préxima a altura igual ao

comprimento da protese (I, = 0,42 m) relativo & méaxima flexdo dos joelhos

durante o movimento de ida (recuperagao).

Curva de 13 ,,,,/F, em funcdo da

altura do carrinho deslizante
1,2

max [Fyx (M)

*

T3

0,6 L L 1 L L 1 L
0 005 01 015 02 025 03 035 04

h (m)

Figura 28: Raz&o entre o torque maximo gerado da coxa para o quadril em funcéo da

altura do carrinho deslizante.

Nota-se uma reducédo da razao t3.,,/F, para menores valores de h,
indicando a exigéncia de um menor torque a medida que a perna se alinha com a
horizontal. Dessa forma, o valor ideal para a otimizagdo de 73 ,,,,/F, esta
associado ao alinhamento do banco com a base do finca-pé, ou seja, para uma
altura nula. No entanto, a elevacao do carrinho deslizante se torna necesséria para
garantir a ergonomia do remador ao segurar o remo, exigindo maior esforco do
quadril. Logo, a altura adotada durante o projeto para fins de avaliacdo do perfil
pode ser reduzida de 0,2 m para um valor de até 0,15 m de modo a reduzir os
esfor¢cos do quadril e garantir a ergonomia. Deve-se ressaltar que a variagéo da

altura implica na alteracéo do angulo do batente 6timo e do angulo ideal do finca-

7

pé.
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6
Projeto Conceitual

6.1
Introducéo

Este capitulo expBe dois conceitos elaborados durante a execucdo do
trabalho. O primeiro conceito esta associado ao desenvolvimento de uma prétese
aplicada exclusivamente a remadores paralimpicos com amputacdo transtibial,
com um mecanismo de travamento baseado no modelo 2 exposto no Subcapitulo
3.3. O sistema de travamento funciona a partir de um conector que liga a protese
a duas ranhuras localizadas no pé protético e impede a ocorréncia da condi¢éo
de singularidade apontada no Subcapitulo 5.2. Ja o segundo conceito
corresponde a um sistema responsavel por alojar um sensor de torque resistivo,
com finalidade de avaliar a forca que o pé protético exerce sobre o finca-pé
durante a remada, viabilizando a interpretacdo experimental das solugcbes
propostas e permitindo futuros estudos que auxiliem na otimizacdo da forca

realizada pelo pé protético.

6.2
Modelo de Protese Transtibial e Pé Protético para Remadores
Paralimpicos

O conceito para um modelo de prétese e pé protético com mecanismo de
travamento foi desenvolvido objetivando a melhoria da eficiéncia da remada para
remadores paralimpicos com amputacao transtibial. Os requisitos do projeto séo

especificados abaixo.

¢ O sistema deve replicar o modelo 2 descrito no Capitulo 3. Dessa forma,
0 conceito deve possuir um mecanismo de travamento, tal como o
batente, responséavel por evitar a condi¢cdo de singularidade exposta no
Subcapitulo 5.2 e, consequentemente, reduzir os esforcos realizados pela

articulacdo do quadril para cada ciclo da remada.

e Modelo de protese antropomorfico, objetivando uma execugdo mais

simétrica do movimento pela atleta (requisito ergonémico).
¢ O sistema deve possuir componentes intercambiaveis.

O modelo conceitual, ilustrado pela Figura 29, foi desenvolvido através do

SolidWorks a partir das demandas estabelecidas.
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v

Figura 29: Modelo de prétese transtibial e pé protético com mecanismo de travamento

destinado a remadores paralimpicos.

A protese foi conceitualizada com base no modelo utilizado pela atleta. A
camada externa € composta por uma lamina de fibra de carbono, enquanto o
revestimento interior € composto por madeira, com espaco para 0 soquete que

liga a prétese ao joelho.

A Figura 30 aponta os componentes associados ao sistema.

Proétese
— transtibial

Conector

N

Pé protético

Ranhura

Figura 30: Descricdo dos componentes do modelo conceitual.
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O conector € responsavel por ligar a protese com a ranhura localizada no pé
protético. O curso da ranhura deve ser dimensionado com base nos dados
antropometricos do remador, em fungéo do angulo minimo da protese 6 i,
descrito em (3.60), e em relacdo ao angulo de travamento desejado ;. A condicéo
para 0 ,;,, associada a maxima extensédo dos joelhos ocorre com o conector
localizado na extremidade direita da ranhura, enquanto o travamento ocorre na
extremidade esquerda. Além disso, a extremidade esquerda do pé protético
possui um encaixe visando sua fixacdo ao finca-p€, enquanto o eixo a direita é

ligado a protese.

6.2.1
Dimensionamento do Mecanismo de Travamento

O dimensionamento do mecanismo de travamento foi realizado com base em
duas condi¢cdes de contorno. A primeira condicdo, ilustrada pela Figura 31,
corresponde a posi¢ao inicial da fase de recuperagdo em que o angulo da junta

da protese em relagéo a horizontal € 0, ,,;, = 13°, ou seja, Yy, = 122°.

Pé protético

Conector

Prétese

Figura 31: Primeira condigdo de contorno associada ao dimensionamento do mecanismo
de travamento. O sistema se encontra na posi¢cao com o joelho sob méaxima extenséao,

associado ao angulo minimo da prétese em relagédo a horizontal.

Jé a segunda condicdo de contorno, ilustrada pela Figura 32, esta relacionada
a posicao de travamento da prétese para um angulo de travamento .. A partir

deste angulo, o sistema segue 0 modelo 2 definido no Capitulo 3.
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Protese
Pé protético

Conector

Figura 32: Segunda condicdo de contorno utilizada para o dimensionamento do

mecanismo de travamento.

Primeiramente, a lei dos cossenos foi utilizada para definir as equacdes (4.1)

e (4.2) associadas a L para as duas condi¢des de contorno explicitadas.

L= Jrz + 1,2 = 2rl, cos(Ymax) (4.1)
L= \/RZ + L2 — 2rl, cos(;) (4.2)

Onde L é o comprimento do elo que liga a protese a ranhura do pé protético,
r representa a distancia entre a junta da prétese e o ponto inicial da ranhura no
pé protético, 1, é a distancia entre a prétese e o eixo fixo de rotagéo do elo que
liga a prétese ao pé protético, Y. € 0 angulo maximo entre a protese e o pé
protético, R é a distancia entre a junta da prétese e o ponto final da ranhura, L. é
o comprimento da ranhura e ¥, € 0 angulo entre a prétese e o pé protético para o

qual ocorre o travamento da prétese.

A equacdao (4.4) é obtida através da subtracdo entre as equacg0es (4.2) e (4.1)

e pela substituicdo de (4.3) na expresséo resultante.

(L +1r)? + 1,2 = 2rl, cos(Py) — 12 = 1,2 + 21, cos(Pmay) = 0 (4.4)
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Para estimar os pardmetros associados ao sistema, torna-se necessario
definir valores arbitrarios para duas incognitas. Para tal, R e 1, foram associados
ao comprimento do pé protético [, e ao comprimento da préotese I,

respectivamente, por meio das constantes k, e k;.

lp = k1l1 (46)

Substituindo (4.5) e (4.6) em (4.4) e desenvolvendo a equagédo, obteve-se

(4.7), descrito abaixo.

lrz + [Zklll COS(leax) - Zkolo]lr

+ 2kokylol1[cos(pe) — COS@mar)] = 0 (4.7)

Devido a equacao (4.7) ser um polinébmio de segundo grau em termos de [,,

torna-se possivel resolvé-la e obter a equagéo (4.8).

L. = koly — k1l cos(Pmax) £ 0 (4.8)

0 =/ (kolo)? — 2kokyloly cos(y) + (k111)? €052 Wmax) (4.9)

A tabela abaixo indica os valores para os parametros estimados utilizando
(4.2), (4.3), (4.5), (4.6) e (4.8) com um comprimento do pé protético de [, = 0,18 m,
angulo de travamento ¥, = 70,84°, estabelecido no Capitulo 5, k, = 0,56 e k; =
0,15.

Tabela 3: Parametros associados ao dimensionamento do mecanismo.

1/"max 1I)t lO ll lp lr r L
122° 70,84° | 18cm | 47cm | 6,30cm | 509cm | 499 cm | 9,98 cm

6.3
Alojamento de Sensor de Forca Resistivo para Validagcao Experimental

Assim como a simulagdo computacional € um meio para a validacdo dos

modelos elaborados, a realizacdo de experimentos pode ser (til para dar suporte
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as confirmagBes obtidas pelos métodos computacionais. Dessa maneira, este
subcapitulo contém a proposta e descricdo de uma metodologia experimental
envolvendo um sensor de forga resistivo instalado em um alojamento responséavel
pela medicéo da forca de pressao do pé sobre o finca-pé. Esta montagem permite
a comparacao entre a configuracéo padréo (sem limitadores de movimento) e para

a implementacéo do batente ou do mecanismo de travamento.

Os sensores de forga resistivos, responsaveis pela medicdo da forca de

pressédo do pé protético sobre o finca-pé, séo ilustrados pela Figura 33.

Figura 33: Sensores de forga resistivos. Cada sensor é capaz de suportar 50 kg.

Os sensores fornecem uma saida de tensdo obtida a partir da aplicagéo de
uma forca sobre a area da superficie de contato. Os extens6metros medem a
deflexdo causada na barra, a resisténcia é determinada a partir de uma
configuracdo de ponte de Wheatstone com amplificador, e a tensdo de saida
resultante € convertida para uma forga a partir de uma curva obtida através da

calibracdo dos sensores.

O modelo conceitual da montagem € ilustrado pela Figura 34.
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Suporte inferior

/

Sensor de
forga resistivo
Suporte \
superior
\ Pino guia

>~

Peca
_—"defletora

Figura 34: Sistema de medicdo da for¢ca exercida pelo pé protético por meio de dois

sensores de forga resistivos.

O conjunto é composto por um suporte inferior e um suporte superior que
alojam os demais componentes, dois pinos guia de aco retificado responsaveis
por impedir um possivel desalinhamento das pecas, dois sensores de forca
resistivos da SparkFun Electronics com extensémetros e uma peca defletora de
aco, responsavel pela aplicacdo da forca sobre os sensores, sendo configurados
com orientagBes opostas na ponte de Wheatstone de modo a garantir que seus

sinais de resisténcia ndo se cancelem.

A Figura 35 ilustra o processo de medi¢ao da for¢a de presséo do pé protético

sobre o finca-pé.
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Figura 35: Processo de medicao da forca que o pé protético aplica sobre o finca-pé. (a)

Caso em que o calcanhar nao descola do finca-pé. (b) Descolamento do finca-pé

causado pela implementagéo do batente.

A determinacao da forca ocorre através de dois alojamentos de modo a

possibilitar a medicdo da forca aplicada pelo retropé e pelo antepé. A aquisicédo

dos sinais mensurados pelo sensor ocorre com um microcontrolador Arduino e

com auxilio do software MATLAB.

E recomendavel realizar uma comparacédo da leitura do sensor com a forga

de empunhadura realizada a partir da movimentagéo do cabo do remo-ergdbmetro.

Essa avaliagdo permitiria averiguar se a forca realizada pelo pé protético no

momento da propulsdo estaria sendo transmitida efetivamente ao cabo do

ergdbmetro qguando um mecanismo assistivo estivesse atuando em conjunto com

a prétese.
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7
Conclusodes

7.1
Contribuicdes

Neste trabalho, foram desenvolvidas alternativas para aumentar o
desempenho do movimento da remada de uma atleta paralimpica com amputacéo
transtibial (inferior a articulacdo do joelho). Trés modelos analiticos foram
elaborados a partir de conceitos referentes a biomecanica, cinematica e dinamica
de corpos rigidos. O primeiro modelo foi determinado com base no movimento
usual da atleta, enquanto o segundo modelo foi confeccionado a partir da
implementacé@o de um batente no eixo de rotacdo da protese, atuando como uma
restricdo cinematica. O terceiro modelo foi elaborado de modo a avaliar o
comportamento do sistema para a condicdo de descolamento da prétese com o

batente.

Os modelos 1 e 2 foram validados através do software de simulagéo de
corpos rigidos SolidWorks Motion Analysis por meio de um modelo simplificado
do sistema. O angulo 6timo também foi validado a partir de simula¢des adicionais
para angulos de batente distintos. Ademais, foi realizada uma simulagéo para se
obter o perfil do ciclo da remada, composto pelas fases de recuperagéo e
propulsiva, a partir de dados da for¢ca de reacdo do cabo do remo-ergbmetro
obtidos por meio de um exercicio submaximo para um percurso de 2000 m

realizado pela atleta.

Para a fase de recuperacdo, isto €, o movimento partindo da maxima
extensdo do joelho, foi indicada uma condi¢é@o de singularidade para o modelo 1
no momento de méxima flexdo do joelho, apontando a necessidade de um esforgo
da articulagdo do quadril muito elevado para a execucdo da forca de
empunhadura, responsavel pela movimentacao das pas em um barco a remo (ou
do cabo de um remo-ergdmetro). Além disso, o perfil do ciclo da remada,
composto pelas fases de recuperacéo e propulséo, indicou a necessidade de um
maior esfor¢o do quadril na condi¢do de singularidade em comparacao ao periodo

de propulséo, apontando novamente a necessidade de evitar tal situagéo.

O segundo modelo apontou a reducéo dos esfor¢cos do quadril causados pelo

modelo 1, sobretudo na condicdo de singularidade. O angulo 6timo do batente foi
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definido por meio de um critério de otimizacao objetivando minimizar a razéo entre
o torgue maximo transmitido da coxa para o quadril e a forca de reacao do cabo
do ergbmetro sobre a remadora para os modelos 1 e 2, contribuindo para a
diminuicéo do trabalho realizado durante a remada. A partir do célculo do angulo
6timo do batente, foram estudados os efeitos causados por parametros constantes
sobre o esfor¢co do quadril. Concluiu-se que o esfor¢o do quadril diminuia & medida
que se aumentava o comprimento do pé protético. Ademais, foi possivel
determinar um angulo de inclinagéo ideal para o finca-pé em relacdo a horizontal
e, a partir disso, avaliou-se que a altura ideal do banco do barco a remo ocorre
para uma altura nula em relacdo a base do finca-pé. Ja o terceiro modelo péde
ser caracterizado como um sistema sub-atuado, ocorrendo em um intervalo de
tempo instantdneo entre a transicdo da fase de recuperacdo para a propulséo,

apos o descolamento da prétese com o batente.

Finalmente, dois conceitos de projeto foram desenvolvidos visando a
otimizacdo da eficiéncia da remada e avaliagdo experimental dos resultados. O
primeiro conceito correspondeu a um modelo de prétese e pé protético com
mecanismo de travamento, objetivando a melhoria da eficiéncia da remada para
remadores paralimpicos com amputacado transtibial. J& o segundo conceito foi
descrito por uma metodologia experimental envolvendo um sensor de forca
resistivo instalado em um alojamento que permite a medi¢c&o da for¢ca de pressdo

do pé sobre o finca-pé.

Em suma, a proposta de implementacdo de um componente atuando como
restricdo cinematica a protese transtibial apresentou resultados satisfatorios para
a reducéo de esfor¢os pelo quadril durante a remada. Os resultados provindos das
simulacdes no SolidWorks Motion Analysis apontaram a validade dos modelos,
indicando que a implementag&o do batente ou de um mecanismo de travamento

podem otimizar a eficiéncia da remada da atleta.

7.2
Trabalhos Futuros

Como trabalhos futuros, é sugeria a extenséo do estudo da remada tanto para
casos em que o remador possui ambos 0os membros inferiores, quanto situacbes
atreladas a para-remadores. Os modelos podem ser refinados a partir da adicéo
de um elo flexivel representando o pé protético e a formulacdo de um modelo

analitico para a propulsdo associado a uma entrada do tipo impulso.
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O trabalho também pode ser continuado por meio da elaboracdo de um
modelo dindmico do sistema a partir da formulacdo Lagrangiana. A equacao da
dindmica permitiria 0 desenvolvimento de uma simulacdo do sistema com um
algoritmo de controle preditivo 6timo, responsavel pela definicdo de quais juntas
deveriam ser ativas para cada instante da remada, objetivando a maxima
propulsdo. A partir do algoritmo, um rob6 que replique este algoritmo pode ser

desenvolvido visando a continuidade de estudos relativos a otimizacdo do

movimento de remada.

Finalmente, os conceitos apresentados no Capitulo 6 podem ser continuados.
Um estudo de otimizacdo para os parametros associados ao modelo conceitual
da prétese proposta pode ser elaborado e o procedimento experimental pode ser
realizado como um segundo meio de validacdo dos métodos adotados para

melhorar a eficiéncia da remada.
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Apéndice A — Codigos do MATLAB

% DEFINICAO DO ANGULO DO BATENTE - FASE DE RECUPERACAO

clear all
close all
clc

syms qlb
% Defini¢ao dos parametros

H=1.77; % altura da atleta

11 = 0.42; % comprimento da prdtese

12 = 0.47;, % comprimento da coxa

10 = 0.18; % comprimento do pé protético

h =0.2; % altura do carrinho

phi = pi/4; % angulo do finca-pé

g9 = asin(h/(11+12)); % angulo inicial

glM1 = glb; % angulo de contato com o batente (final do modelo 1)
glM2 = pi/2; % angulo maximo (singularidade)
alpha = qlM2 - qib;

he = sin(alpha./2).*cos(phi-alpha./2);

% Modelo 1
JIM1 = h - 11.*sin(qiM1) - (tan(gqlMl1l).*sqrt(12.72 - (1l1.*sin(qlM1)-
h)."2));

% Modelo 2
jLM21 = 10.*sin(phi-alpha)-11.*sin(qlM2);
jLM22 = 10.*cos(phi-alpha)+11.*cos(qiM2);

jLM23 = sqrt(12.72 - (2.*10.*h0 + 11.*sin(q1M2) - h).”2);
jLM24 = h - 2.*10.*h@ - 11.*sin(qlM2);
JLM2 = (jLM21./jLM22).*jLM23 + jLM24; % Jacobiana do modelo 2

glbOt = vpasolve(JLM1-JLM2 == @,qlb,pi/4);
fJLM1 = matlabFunction(JLM1);
fJLM2 = matlabFunction(JLM2);

verificacaoMl = simplify(-fJLM1(qlbOt))
verificacaoM2 simplify(-fILM2(glbOt))

if round(verificacaoM1,5) == round(verificacaoM2,5)
disp('A condicdo de igualdade é valida')
disp('qlb 6timo:")
round(simplify(qlbOt*180/pi),2)
disp('Angulo do batente 6timo:')
round(180-q1b0t*180/pi-45,2)

else
disp('A condi¢do de igualdade ndo foi validada')

end



% DIMENSIONAMENTO DO MECANISMO DE TRAVAMENTO POR RANHURA

clear all
close all
clc

syms 10 11 L r 1r 1p R ymax yt ko kil

phi = 45;
qlt = 64.16;
glmin = 12.98;

r = ko*1e - 1lr;

1p = k1*11;

K = r"2 + 1p”2 - 2*r*1p*cos(ymax) - ((lr+r)~2 + 1p~2 -
2*¥(1r+r)*1p*cos(yt));

simplify(expand(K))
K=collect(K,1lr)==0
LR = solve(K,1lr)

% Elos 10 e 11
subslo = 0.18; subsll = 0.42;

% Arbitragem do comprimento Lp
subskl = 0.16; LP = subskl*subsll % variar subsk2

% Definicdo de kil(min)

subsyt = pi*(180-phi-qlt)/180; subsymax = pi*(180-phi-qlmin)/180;

% Arbitragem de R
subsk@ = 0.56; % determinar a partir de Kimin
R = subsk@*subsle % R = Lr - r

% Comprimento da ranhura Lr
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VLR = round(subs(LR, [10 11 ymax yt k@ k1], [subsl® subsll subsymax subsyt

subsk® subsk1]),4)
r = R - vLR % deve ser maior que ©

disp('Comprimento da ranhura 1_r [cm]")
VLR(2,:)*100

disp('Distancia entre o eixo da proétese e a ranhura, r [cm]")

r(2,:)*100

disp('Distancia entre o eixo fixo do conector e o eixo da proétese, 1_p

[cm]*)
LP*100

disp('Comprimento do conector, L [cm]')
LCC1 = sqrt(r(2,:)"2 + LP*2 - 2*r(2,:)*LP*cos(subsymax));
round(LCC1,4)*100

LCC2 = sqrt(R"2 + LP"~2 - 2*R*LP*cos(subsyt));
round(LCC2,4)*100

DL = round((LCC2 - LCC1)*100/LCC1,3) % valido para erros menores que 0.1%
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Apéndice B - Movimento dos Modelos no SolidWorks
Motion Analysis

N

\”

Figura 36: Movimento do modelo 1 durante a fase de recuperacao.



Figura 37: Movimento do modelo 2 durante a fase de recuperacéo.
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