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RESUMO

Estima-se que entre 10% e 20% da populacdo em geral seja acometida por dor
patelofemoral (DPF), com uma prevaléncia maior em mulheres. Recentemente, fatores
proximais a articulacdo do joelho, como o pobre controle dos movimentos do quadril em
atividades com sustentacdo do peso corporal e fraqueza dos musculos do quadril, t€m sido
relacionados a DPF. Os objetivos da presente tese foram comparar mulheres com e sem DPF
quanto a funcio dos musculos do quadril e joelho, a morfologia dos musculos gliteo médio e
maximo, a biomecanica da aterrissagem de salto e correlacionar medidas de fungdo muscular
e cinematica com medida de impacto durante aterrissagens; também foram objetivos da
presente tese comparar individuos com e sem DPF quanto a func@o dos musculos do quadril
avaliada clinicamente e revisar a literatura quanto aos métodos existentes para o calculo do
estresse patelofemoral. Para avaliagdo da funcio (taxa de desenvolvimento da forga, poténcia
e torque) dos abdutores e extensores do quadril e extensores do joelho foi utilizado um
dinamdmetro isocinético. A avaliacdo da morfologia da musculatura glitea foi realizada por
meio de ultrassonografia. Para avaliagdo biomecanica da aterrisagem foi utilizado um sistema
de cameras e plataforma de forga. Para avaliacdo clinica da fun¢do dos musculos abdutores e
extensores do quadril foi utilizado um dinam6metro manual para avaliacio da forca
isométrica e teste de 10 repeticdes maximas para avaliacdo da for¢a dindmica, um transdutor
linear de posi¢do para avaliagdo da poténcia e nimero de repeticdes para avaliacdo da
resisténcia. Mulheres com DPF apresentaram déficits na fungdo muscular comparadas a
mulheres assintomaticas com menor poténcia e forca de abdutores e extensores do quadril e
extensores do joelho. Durante a aterrissagem de salto, as mulheres com DPF geraram maior
impacto, além de apresentarem menor amplitude de movimento de quadril, joelho e tornozelo
no plano sagital. Clinicamente avaliados, individuos com DPF apresentaram menor forga e
poténcia de abdutores e extensores de quadril comparados a individuos assintomaticos. Por
fim, a literatura apresenta grande inconsisténcia quanto aos métodos para calculo do estresse
patelofemoral e ndo ha nenhum método valido definido como padrio ouro. Com isso, durante
o tratamento de pessoas com DPF, diversos fatores da fung¢do muscular devem ser
considerados, especialmente a poténcia muscular, juntamente com intervengdes que visem
diminuir o impacto e melhorar o controle do movimento.

Palavras-chave: Poténcia; Ultrassom; Gliteo; Impacto; Salto; Estresse patelofemoral.



ABSTRACT

Approximately 10% to 20% of the population is affected by patellofemoral pain
(PFP), with higher prevalence in females. Last years, proximal factors to the knee joint have
been related to PFP, such as poor control of hip movements in weight-bearing activities and
weakness in hip muscles. The objectives of the present thesis were to compare females with
and without PFP regarding muscle function of the hip and knee muscles, morphology of the
gluteus medius and maximus, landing biomechanics from jumps, and to correlate muscle
function and kinematic outcomes with the impact measure during landings. The objective of
the present thesis were also to compare individuals with and without PFP regarding hip
muscle function clinically evaluated and to review the literature regarding the methods for
patellofemoral stress calculation. Hip abductors and extensors and knee extensors muscle
function (rate of force development, power and torque) was evaluated using an isokinetic
dynamometer. Morphology of the gluteal musculature was evaluated using ultrasonography.
Landing biomechanics was assessed using a camera system and force plate. For the clinical
evaluation, hip abductors and extensors strength was evaluated isometrically using hand-held
dynamometer and dynamically using 10 repetitions maximum tests, hip abduction and
extension power were assessed using a linear position transducer, and endurance was
assessed using the maximum number of repetitions. Females with PFP had deficits in muscle
function compared to asymptomatic females including lower power and strength of hip
abductors and extensors and knee extensors. During landings, females with PFP generated
greater impact combined to lower hip, knee and ankle range of motion in the sagittal plane.
Clinically evaluated, individuals with PFP had lower strength and power of hip abductors and
extensors compared to asymptomatic individuals. Finally, the literature presents
inconsistencies regarding the methods for patellofemoral stress calculation and no valid
method is defined as gold standard. Therefore, different factors related to muscle function
should be considered during PFP rehabilitation, especially muscle power. Interventions
targeting impact and movement control during landings may also be useful.

Keywords: Power; Ultrasound; Gluteus; Impact; Jump; Patellofemoral stress.
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CONTEXTUALIZACAO

Dentre as diversas lesdes que acometem o joelho, umas das mais incidentes é a dor
patelofemoral (DPF) (1-4). A disfuncdo causada pela DPF impacta nas atividades dirias e
reduzem a capacidade de realizar atividades fisicas (5). A DPF ¢ altamente incidente em
atletas (1) principalmente quando se trata de atletas com altos volumes de treinamento (6).
Estima-se que aproximadamente 25% das lesdes no joelho atendidas em centros
especializados em reabilitacdo esportiva sejam DPF (2). Homens e mulheres podem ser
acometidos pela DPF, entretanto mulheres t€m maior chance de desenvolver DPF que
homens (1,7).

A DPF € caracterizada por dor difusa na regido anterior do joelho, mais
especificamente nas regides retropatelar ou peripatelar, que é agravada em atividades que
sobrecarregam a articulacdo patelofemoral, como em atos de agachar e subir e descer escadas
(5,8). Atividades esportivas podem ser ainda mais provocativas por envolver altas cargas de
impacto, com forcas aproximadamente iguais a tr€s vezes o peso corporal durante corrida (9)
e cinco vezes o peso corporal durante aterrissagem de saltos (10). Entretanto, a origem exata
da dor ainda ndo estid esclarecida. Indicios mostram que ela pode estar relacionada a
hiperinervacdo e/ou encurtamento do retindculo lateral (11), a alteragdes metabdlicas em
estruturas do joelho (12), ou ao aumento do contetido de 4gua na patela com consequente
hipertensdo intradssea (13).

Embora a etiologia da DPF ainda ndo esteja bem explicada, alguns fatores etiologicos
sao sugeridos, como alteracdes no posicionamento e movimento patelar, assim como
diminuicdo da forca muscular (14,15). Além desses, alteracées no movimento dos membros
inferiores também t€m sido sugeridas como fatores associados a DPF (16-18). O pobre

controle dos movimentos dos membros inferiores poderia estar relacionado ao



desenvolvimento ou agravamento da DPF por meio do aumento do valgo dindmico do joelho,
que é composto pela adugao e rotacdo medial do quadril, assim como pela abducao e rotacio
lateral do joelho (16,17,19). Movimentos excessivos de aducdo e rotacdo medial do quadril, e
consequentemente, aumento na angulacdo do valgo, poderiam sobrecarregar a articulacio
patelofemoral devido ao aumento das forcas lateralizantes que agem sobre a patela,
provocando maior estresse na cartilagem patelar lateral (16,20,21). Além disso, a rotagdo
medial excessiva do quadril pode também ocasionar uma diminuicdo na area de contato
patelofemoral (21,22) e possivelmente, aumentar o estresse nessa articulagéo.

Baseados nisso, varios estudos foram desenvolvidos para avaliar a cinematica em
individuos com DPF (23-27). Nakagawa et al. (25,26) mostraram que individuos com DPF
tiveram uma maior adugao do quadril e abdug¢do do joelho durante uma atividade de descida e
subida de degrau e durante agachamento unipodal. Alteracdes no controle do movimento
também estdo presentes em atividades de maior intensidade. Durante aterrissagens de saltos,
mulheres com DPF apresentaram maior aducdo (27) e rotacdo medial de quadril (23)
comparadas a mulheres assintomaticas. Além disso, Boling et al. (28) reportaram que uma
maior rotacdo medial de quadril durante aterrissagens pode ser um fator de risco para o
desenvolvimento de DPF em militares.

Considerando que de fato individuos com DPF possuem alteracdes cinematicas, talvez
essas alteragdes em controlar o movimento possam acarretar em dificuldades para controlar
forcas de impacto geradas durante atividades. Porém, estudos prévios que avaliaram o
impacto gerado por individuos com DPF durante aterrissagens pela medida da forca vertical
de reacdo do solo (FVRS) sdo inconsistentes. Willson e Davis (24) ndo encontraram nenhuma
diferenca entre mulheres com e sem DPF durante aterrissagens de saltos verticais
consecutivos. Ja Peng et al. (29) relataram que bailarinas com DPF possuem maior FVRS

durante aterrissagens de um salto especifico do ballet comparadas a bailarinas assintomaticas.



Por fim, Boling et al. (28) sugerem que uma menor FVRS durante aterrissagens € um fator de
risco para o desenvolvimento da DPF. Além dessa inconsisténcia apresentada, a falta de
normalizagdo e andlise estatistica usada nesses estudos podem levar a conclusdes errbneas e
maiores investigacdes sdo necessarias.

Como as alteragdes no controle dos movimentos do quadril em individuos com DPF
ficaram evidenciadas, questionou-se qual seria a causa desse pobre controle. Uma possivel
teoria para a ocorréncia de tais alteracdes € a deficiéncia funcional dos musculos do quadril
(16,17). Os musculos do quadril, principalmente os muisculos gliteo médio e maximo, seriam
os responsdveis por fornecer uma estabilidade tridimensional ao quadril durante o
movimento; e teoricamente a fraqueza nesses musculos permitiria uma maior aducgdo e
rotacdo medial do quadril com consequente aumento do valgo dindmico do joelho e do
estresse patelofemoral (16,17).

Diante da hipdtese de que a fraqueza dos musculos do quadril seria a causadora de
alteracdes cinematicas em individuos com DPF, vérios estudos foram realizados para
verificar se de fato a forca dos musculos do quadril estaria diminuida em individuos com
DPF (25,26,30-32), sendo estes sintetizados em uma revisdo sistematica (33). Na revisdo
sisteméatica foram incluidos 24 estudos e pode-se concluir que, apesar de alguns grupos
musculares e populacdes especificas ainda necessitarem de mais estudos, individuos com
DPF possuem diminui¢do da forca dos musculos do quadril, com maiores evidéncias para
déficits isométricos em musculos abdutores, rotadores laterais e extensores do quadril (33).

Apesar dos estudos apresentarem que individuos com DPF possuem fraqueza dos
musculos do quadril (33), nenhum estudo se preocupou em estudar as possiveis causas dessa
fraqueza. Dentre varios fatores, a forca muscular é dependente da morfologia do musculo e
por este motivo, normalmente musculos fracos apresentam algum grau de atrofia (15,34-37).

Como é o caso do miusculo quadriceps femoral em individuos com DPF, que se apresenta



fraco, e sua fraqueza coincide com presenca de atrofia (34-36). Além disso, a mensuracio
apenas do tamanho do musculo talvez ndo seja suficiente para inferir sobre a capacidade de
producdo de forga, pois essa medida inclui também tecidos intramusculares nido contrateis
(37). A quantidade de tecido ndo contratil intramuscular pode ser um fator influente na
producdo de forca (38,39). Miisculos de diferentes individuos podem apresentar tamanhos e
estruturas similares, mas possuirem menores quantidades de tecido contratil, o que poderia
afetar diretamente a capacidade de producdo de forga (38,39). Dessa forma, a avaliagdo da
morfologia dos musculos do quadril em individuos com DPF poderia trazer algumas
conclusdes a respeito da fraqueza apresentada nesses individuos. No entanto, até o presente
momento, nenhum estudo realizou tal avaliacio.

Atualmente, alteragdes na func@o dos miusculos do quadril de individuos com DPF
baseiam-se em alteragcdes de atividade eletromiografica e forca muscular (33,40). Entretanto,
a funcdo muscular ndo se limita somente a esses fatores e outros fatores podem ser tdo ou
mais importantes para individuos com DPF. Como exemplo, a estabilizacdo dindmica da
articulacdo do quadril, pode depender da poténcia muscular. Talvez, uma adequada
estabilizacdo do quadril dependa de um menor tempo para se atingir determinado nivel de
forca. Uma forma de se avaliar esta velocidade de producdo da forca é o calculo da taxa de
desenvolvimento da for¢a (TDF) (41,42). Todavia, até o presente momento, nenhum estudo
avaliou a TDF dos miusculos do quadril em individuos com DPF e também ndo se sabe se a
poténcia dos musculos do quadril estd associada com potenciais alteracdes cinéticas presentes
em individuos com DPF. Uma adequada absorcdo das forcas de impacto talvez dependa de
uma adequada poténcia muscular devido ao curto espaco de tempo que as forgcas atuam
durante atividades de alta intensidade (43).

Existem fortes evidéncias que intervencdes com foco na funcdo dos musculos do

quadril sdo efetivas para melhorar a funcionalidade e reduzir a dor de individuos com DPF



(44). Porém, estes bons resultados sio limitados a curto e médio prazo o que mostra que algo
estd faltando nas atuais intervencdes para promover uma melhora permanente a individuos
com DPF. Os autores da revisdo sistematica supracitada concluiram que as intervencdes dos
ensaios clinicos incluidos ndo abordaram adequadamente o que se propuseram (44). Dos 14
estudos incluidos, 13 estudos declararam focar no fortalecimento dos misculos do quadril e
apds analise minuciosa, os autores da revisdo concluiram que somente trés estudos realmente
realizaram fortalecimento e somente um estudo incluiu exercicios com foco na poténcia
muscular (44). Assim, a falta de intervengGes mais abrangentes em termos de funcdo
muscular pode passar pela caréncia de estudos sobre outros fatores relacionados a fungdo dos
musculos do quadril. Além disso, a escassez de instrumentos acessiveis para identificar
alteracdes na fun¢do muscular clinicamente, também pode ser uma razdo para que
intervengdes em individuos com DPF ndo apresentem bons resultados em longo prazo.

Dessa forma, maiores investigagdes sdo necessarias para entender a func¢do dos
musculos do quadril e como possiveis déficits se relacionam com a biomecanica de
individuos com DPF. Com isso seria possivel aprofundar o entendimento sobre a DPF, além
de poder melhorar os programas de tratamento existentes, uma vez que tais programas siao

efetivos, mas nao duradouros.



TEMA DE INTERESSE

Diante do exposto os temas de interesse desta tese foram:
- Comparar a taxa de desenvolvimento da for¢ca (TDF) e a forca isométrica dos musculos
abdutores e extensores do quadril; e a espessura e a quantidade de tecido nao contritil dos
musculos gliteo médio e maximo entre mulheres com e sem dor patelofemoral.
- Comparar a forga verical de reacdo do solo e cineméatica do membro inferior durante salto
vertical unipodal a partir de um degrau entre mulheres com dor patelofemoral e mulheres
assintomaticas; assim como comparar os grupos quanto a funcdo dos musculos abdutores e
extensores do quadril e extensores do joelho (TDF, poténcia muscular e torques isométrico,
concéntrico e excéntrico). Além disso, verificar se medidas de funcdo muscular e cinemética
se relacionam com medida de impacto durante salto vertical unipodal a partir de um degrau.
- Sistematicamente revisar os métodos existentes para o calculo do estresse patelofemoral.
- Avaliar se medidas clinicas com foco na fun¢do dos musculos do quadril (forca, poténcia e

resisténcia) diferem entre individuos com dor patelofemoral e individuos assintomaticos.



HISTORICO DE COMPOSICAO DA TESE

A presente tese de doutorado € composta por quatro artigos. No estudo I, mulheres
com e sem dor patelofemoral (DPF) foram comparadas quanto a morfologia dos misculos do
quadril e também quanto a for¢a isométrica e taxa de desenvolvimento da for¢a (TDF) dos
musculos do quadril. Esta foi uma pesquisa pioneira no estudo da funcdo e arquitetura dos
musculos do quadril em individuos com DPF. Este foi o primeiro estudo a mostrar que
individuos com DPF podem apresentar alteracdes relacionadas a poténcia muscular (TDF) e
que estes déficits podem ser mais importantes que os déficits de forca. Os resultados deste
estudo demonstram a possivel importincia da inclusdo de exercicios relacionados a poténcia
muscular durante a reabilitacdo de individuos com DPF.

No estudo II, a forma como mulheres com e sem DPF aterrissam durante saltos
verticais unipodais a partir de um degrau foi avaliada. Assim como, uma ampla avaliacido da
funcdo dos misculos atuantes no quadril e joelho foi apresentada. Neste estudo,
inconsisténcias previamente apresentadas quanto ao impacto gerado foram sanadas, uma vez
que concluimos que mulheres com DPF geram maior forga vertical de reacdo do solo durante
aterrissagens. Além disso, também encontramos resultados inéditos quanto a cinematica onde
verificamos que mulheres com DPF possuem menor movimento no plano sagital durante
aterrissagens. Este estudo também apresenta resultados inéditos quanto a funcdo muscular do
quadril e joelho. Este foi o primeiro estudo a avaliar concentricamente os musculos do
quadril e a poténcia dindmica dos musculos do quadril e joelho exclusivamente em mulheres.
Os resultados deste estudo mostram que o impacto durante atividades e a fun¢do muscular de
quadril e joelho como um todo podem ser importantes durante o tratamento de mulheres com
DPF. Todavia, alteracdes cinematicas e da fun¢do muscular parecem ndo ter relagio com

alteracdes na absor¢@o do impacto em mulheres com DPF.



Ja o estudo III foi realizado em decorréncia de dificuldades encontradas durante
processo de andlises de dados. Inicialmente, no projeto da presente tese, era pretendido
incluir a andlise do estresse patelofemoral no estudo II. Com tal objetivo, buscou-se entender
como ¢ realizado essa medida e baseado em alguns estudos de referéncia, concluiu-se que o
célculo do estresse patelofemoral era realizado simplesmente aplicando dados cinematicos e
cinéticos em férmulas matematicas. Entretanto, ndo foi possivel concluir quais seriam os
métodos mais adequados para tal andlise visto que os estudos de referéncia utilizados
apresentavam certas inconsisténcias na descricdo dos métodos para calculo do estresse
patelofemoral. Dessa forma, foi realizada uma revisdo sistematica para verificar quais sio os
métodos existentes para o célculo do estresse patelofemoral e assim, selecionar os métodos
mais adequados para nossos dados. Surpreendentemente, foi concluido que ha uma grande
inconsisténcia nos métodos existentes e tais métodos apresentam uma caréncia em descricao
e validade. Os resultados desta revis@o sistematica sugerem que talvez o método para calculo
do estresse patelofemoral deva ser melhor constituido para entdo poder ser utilizado como um
desfecho.

Por dltimo, visto que ha evidéncias que individuos com DPF possuem fraqueza nos
musculos do quadril e baseado nos resultados do estudo I e II onde foi concluido que
mulheres com DPF possuem alteracdes na poténcia dos musculos do quadril, questionou-se a
importancia e aplicabilidade clinica de tais achados uma vez que esses déficits foram
detectados utilizando equipamentos laboratoriais e que muitas vezes nio estdo disponiveis
para os clinicos. Assim, foi conduzido o estudo IV que teve por objetivo avaliar a funcdo dos
miusculos do quadril de individuos com e sem DPF utilizando equipamentos acessiveis para
um ambiente clinico, além de verificar quais parametros da fun¢cdo muscular seriam mais
importantes entre forca, poténcia e resisténcia muscular. Foi concluido que é possivel detectar

déficits de forga e poténcia clinicamente e que tais déficits parecem ser igualmente



importantes. Além disto, este estudo foi o primeiro a apresentar que individuos com DPF
apresentam menor forca dos musculos do quadril detectados pelo teste de 10 repeticdes
maximas. Esse é um achado importante, pois tal teste deve ser utilizado para embasar

programas de tratamento quando um fortalecimento adequado € o objetivo principal.
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ESTUDO I

TAXA DE DESENVOLVIMENTO DA FORCA E
FORCA DOS MUSCULOS DO QUADRIL
ESTAO ALTRADOS EM MULHERES
COM DOR PATELOFEMORAL SEM SINAL
DE ALTERACAO NA MORFOLOGIA DE
GLUTEO MEDIO E MAXIMO

Nunes GS, Barton CJ, Serrao FV.

Hip Rate of Force Development and Strength Are Impaired In
Females with Patellofemoral Pain without Signs of Altered Gluteus

Medius and Maximus Morphology
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RESUMO

Objetivos: Comparar a taxa de desenvolvimento da for¢a (TDF) e a for¢a isométrica dos
musculos abdutores e extensores do quadril; e a espessura e a quantidade de tecido ndo
contratil dos musculos gliteo médio e maximo entre mulheres com e sem dor patelofemoral
(DPF).

Métodos: Cinquenta e quatro mulheres fisicamente ativas (27 com DFP e 27 saudaveis)
participaram. For¢a isométrica e TDF foram avaliadas usando dinamometria isocinética. TDF
foi medida até 30%, 60% e 90% do torque isométrico maximo (TIM). Morfologia muscular
foi avaliada por ultrassonografia.

Resultados: O grupo DPF apresentou menor TDF comparado ao grupo controle em 33%
para abdutores do quadril até 90%TIM (-0,23%/mseg; IC 95% -0,44 a -0,02); em 51% para
extensores do quadril até 30%TIM (-0,42%/mseg; IC 95% -0,66 a -0,18); e em 55% para
extensores do quadril até 60%TIM (-0,36%/mseg; IC 95% -0,60 a -0,12). O grupo DPF
apresentou torque isométrico reduzido em comparagdo ao grupo controle em 10% para
abdutores do quadril (-16,0 Nm/kgx100; IC 95% -30,2 a -1,9) e 15% para extensores do
quadril (-30,1 Nm/kgx100; IC 95% -51,4 a -8,9). Nao houve diferenca significativa entre os
grupos para a espessura e a quantidade de tecido ndo contratil dos misculos gliteo médio e
mAaximo.

Conclusées: Mulheres com DPF apresentam déficits em forca isométrica e TDF em
abdutores e extensores do quadril. Os déficits na TDF s@o maiores que os déficits de for¢ca o
que pode destacar sua potencial importancia. Os déficits na for¢a a na TDF dos musculos do
quadril ndo parecem ser explicados pela espessura muscular ou propor¢do de tecido ndo
contratil da musculatura glhitea medidos por ultrassonografia.

Palavras-chave: Joelho; Dinamo6metro de forca muscular; Atrofia muscular; Poténcia
muscular.
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INTRODUCAO

Aproximadamente 15% dos atletas lesionados, que sdo avaliados em clinicas de
medicina esportiva, recebem o diagndstico de dor patelofemoral (DPF), com maior
prevaléncia em mulheres do que em homens (1). Embora a causa da dor ainda seja discutida
(2), aumento do estresse patelofemoral é comumente associado a dor (3). A causa do estresse
patelofemoral € considerada multifatorial, com o pobre controle do valgo dindmico do joelho
durante atividades funcionais considerado um fator biomecanico chave, pois pode aumentar
as forcas laterais que atuam na patela (3,4). Uma vez que o valgo dindmico do joelho envolve
a aducdo e a rotacdo medial do quadril, a melhora do controle da musculatura do quadril pode
ser considerada importante para tratar pessoas com DPF (3).

Com base na hipdtese de que a fraqueza dos miusculos do quadril pode aumentar a
aducdo e a rotagdo medial do quadril em pessoas com DPF, muitos pesquisadores
investigaram a fun¢@o dos miusculos do quadril em pessoas com DPF resumidas em uma
revisdo sistematica recente (5). A revisdao confirmou que as pessoas com DPF tém fraqueza
isométrica dos musculos do quadril, especialmente nos musculos abdutores, rotadores laterais
e extensores do quadril (5). No entanto, a relacdo entre a for¢ca muscular isométrica maxima
do quadril e a cinemdtica do quadril ndo estd bem estabelecida (6) e a forca muscular do
quadril pode ndo ser um fator de risco no desenvolvimento da DPF (5). Dessa forma, outras
caracteristicas da fun¢do muscular do quadril devem ser consideradas.

Durante atividades funcionais, como corrida e subida de escada, espera-se que haja
minima amplitude de movimento de aducéo e rotacdo medial do quadril. Consequentemente,
a velocidade em que os musculos do quadril produzem um nivel de forca adequado para
promover a estabilizacdo necessaria pode fornecer novos conceitos sobre possiveis relacdes

entre a fun¢do dos musculos do quadril e a cinematica do quadril. Uma maneira para avaliar

15



isto, € calculando a taxa de desenvolvimento de for¢a (TDF) durante contra¢des isométricas
(7,8), mas tal medida ndo foi estudada em pesquisas anteriores que avaliaram pessoas com
DPF. Tem sido mostrado que pessoas com DPF possuem atrasos e menor duracio da ativacio
dos musculos gliteos durante tarefas funcionais, como corrida e subida de escada (9). E
possivel que estes déficits no controle neuromuscular possam se manifestar como deficiéncia
na TDF.

Ha também uma escassez de pesquisas avaliando possiveis mecanismos relacionados
a reduzida forca nos musculos do quadril (5), como a massa ou tamanho muscular (10). Por
este motivo, musculos fracos geralmente apresentam algum grau de atrofia, como no caso do
musculo quadriceps femoral em individuos com DPF (11). Além disso, a medida da massa
muscular pode incluir tecidos intramusculares com e sem caracteristicas contrateis. Tanto o
tamanho total do musculo quanto o equilibrio entre tecidos contriteis e ndo contrateis
influenciardo na capacidade de producdo da forca, com maiores quantidades de tecido ndo
contrétil reduzindo essa capacidade (12,13). Assim, além da avaliagdo da massa muscular,
também ¢ importante considerar a quantidade de tecido ndo contritil ao determinar a
capacidade de um musculo para gerar forga.

Para melhorar a nossa compreensdo das caracteristicas dos musculos do quadril em
pessoas com DPF, este estudo transversal compara (i) o torque isométrico maximo e TDF dos
musculos abdutores e extensores do quadril; e (ii) a espessura e a quantidade de tecido ndo
contratil dos musculos gliteos médio e maximo em mulheres com e sem DPF. Nos
hipotetizamos que as mulheres com DPF teriam menor forca isométrica e uma menor TDF
nos abdutores e extensores do quadril em compara¢do a mulheres saudaveis. Além disso,
hipotetizamos que mulheres com DPF teriam uma musculatura glitea menor e uma maior

propor¢ao de tecido ndo contratil.
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METODOS

O estudo incluiu 54 mulheres fisicamente ativas (27 com DPF e 27 saudaveis), entre
as idades de 18 e 35 e que participavam de atividades aerébicas ou atléticas pelo menos trés
vezes por semana durante pelo menos 30 minutos (14,15). O tamanho amostral foi
previamente determinado com base nos resultados da espessura do musculo gliteo médio de
estudo piloto com cinco participantes em cada grupo. Considerando-se a diferenga de 0,15
cm entre os grupos para a espessura do gliteo médio e o desvio padrdo de 0,19 cm, foi
determinado um minimo de 26 participantes por grupo para um alfa de 0,05 e poténcia de
80%. Este estudo foi aprovado pelo Comité de Etica em Pesquisa Humana da Universidade
Federal de Sao Carlos (nimero de registro CAEE 40428514.6.0000.5504) e o consentimento
foi obtido de todos os participantes.

As participantes foram recrutadas por meio de divulgacio em academias, areas
comuns da universidade e redes sociais. Potenciais participantes foram avaliadas quanto a
elegibilidade para o estudo por um fisioterapeuta qualificado com mais de seis anos de
experiéncia. Os critérios de inclusdo para o grupo DPF foram o inicio insidioso dos sintomas
ndo relacionados a um evento traumatico, presenca de dor retropatelar ou peripatelar (minimo
de 3 em 10 pontos na escala visual analdgica) em pelo menos trés das seguintes situagdes:
subida ou descida de escada, corrida, ajoelhado, agachar-se, sentar-se prolongadamente,
saltar, contragdo isométrica do quadriceps e palpacdo da faceta medial ou lateral da patela.
Além disso, presenca de dor por pelo menos dois meses (14—16). O grupo controle incluiu
participantes sem histéria de lesdo ou dor nos joelhos, semelhante ao grupo DPF para idade,
altura, peso corporal e nivel de atividade fisica avaliado pela versdo curta do Questionario
Internacional de Atividade Fisica (IPAQ) (15,17). Os critérios de exclusdo para ambos os

grupos foram histéria de cirurgia nos joelhos, lesdes ou dor no quadril, instabilidade patelar,
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dor na palpacdo da drea do tenddo patelar, regidio da gordura de Hoffa, banda iliotibial,
tenddes da ata de ganso ou linha articular do joelho, sinais ou sintomas de lesdes meniscais
ou ligamentares no joelho, presenca de sindrome de Osgood-Schlatter e Sinding-Larsen-
Johansson e quaisquer alteracdes vestibulares, neuroldgicas ou musculoesqueléticas que
interferissem ou contra-indicasem os procedimentos do presente estudo (14-16).

Inicialmente, as participantes responderam ao IPAQ (15,17), Escala de Dor Anterior
do Joelho (AKPS) (18) e Escala de Intensidade da Dor (PSS) (18) para caracterizar o nivel de
atividade fisica, capacidade funcional e nivel de dor, respectivamente. Em seguida, realizou-
se a ultrassonografia dos musculos gliteo médio e maximo, seguida das avaliacdes do torque
isométrico maximo e TDF dos abdutores e extensores do quadril. As avaliagdes foram
realizadas em uma tnica sessdo. No grupo DPF, avaliou-se o membro inferior do lado
afetado. Nos casos de sintomas bilaterais, avaliou-se 0 membro inferior com maior nivel de
dor. No grupo de controle, o membro inferior avaliado foi pareado quanto a dominéncia dos
membros avaliados no grupo DPF. A perna dominante foi determinada perguntando as
participantes qual perna elas usariam para chutar uma bola. Antes do inicio da coleta de
dados, um estudo teste-reteste foi realizado para verificar a confiabilidade intra-avaliador das
medidas. Oito participantes foram avaliadas em duas ocasides separadas por 3-7 dias.

O torque isométrico maximo dos abdutores e extensores do quadril foi avaliado
usando um dinamdmetro isocinético (Biodex Multi Joint System 3, Biodex Medical Systems
Inc.,, Nova York, EUA), com frequéncia de amostragem de 100 Hz. O coeficiente de
correlacdo intraclasse (CCls ;) e o erro padrao de medida (EPM) foram 0,95 (5,3 Nm/kgx100)
para a avaliagdo dos abdutores do quadril e 0,92 (6,7 Nm/kgx100) para a avaliacdo do
extensores do quadril.

Para a avaliacdo dos abdutores do quadril, as participantes foram posicionadas em

decubito lateral. O eixo de rotacdo do dinamdmetro foi alinhado com o quadril na interseccao
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de duas linhas: uma a partir da espinha iliaca posterior superior até joelho e a outra do
trocnter maior do fémur perpendicularmente a linha média do corpo (19). A almofada de
resisténcia do brago de alavanca foi fixado a coxa com um cinto de velcro 5 cm acima da
borda superior da patela. As participantes foram instruidas a ndo realizarem rotacdes do
quadril e ndo flexionar o joelho durante os testes (19,20). A avaliagdo foi realizada com o
quadril avaliado em posi¢do neutra (20) (Figura 1A).

Para a avaliacdo dos extensores do quadril, as participantes foram posicionadas em
decubito ventral com as pernas para fora da plataforma de teste. O eixo de rotagdo do
dinamdmetro foi alinhado com o centro da articulacdo do quadril no plano sagital perto do
trocanter maior do fémur (6,20). A almofada de resisténcia do braco de alavanca foi fixada a
coxa com um cinto de velcro logo acima da fossa poplitea. As participantes foram instruidas
a manter o joelho do membro avaliado a 90° de flexdo e evitar rotagdes do quadril ao longo
do teste (20). A avaliacdo foi realizada com o quadril avaliado em 30° de flexdo (20). (Figura
1B).

As participantes foram instruidas a realizar a contracdo o mais forte e mais rapido
possivel e manter essa for¢a por cinco segundos. Foram coletadas trés repeticdes de cada
movimento com intervalo de um minuto entre cada repeticdo. As participantes foram
encorajadas verbalmente a alcangar a poténcia maxima durante todas as contragdes. Antes de
cada teste, duas contragdes submaximas e uma contracdo maxima foram realizadas para
familiarizacdo. Foi adotado um intervalo de trés minutos entre a familiarizacdo e a coleta de
dados. A acdo da gravidade no torque foi automaticamente corrigida pelo software do
dinamdmetro. O torque isométrico da abdu¢do e extensdo do quadril foi normalizado pela
massa corporal (Nm/kgx100) (19) e o maior valor das trés repeticdes foi utilizado para

analise estatistica.
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FIGURA 1. Avaliacdo da Forca Muscular. A — Avaliacdo da forca muscular dos abdutores do
quadril. B — Avaliacdo da forca muscular dos extensores do quadril.

Para calcular a TDF dos abdutores e extensores do quadril, também foram utilizados
os dados das repeticdes em que os participantes atingiram o maior torque isométrico. Os
dados de torque normalizados foram exportados e processados no software Matlab (versdo
2008b, Mathworks, Natick, EUA). O CCl;; e EPM estavam entre 0,90-0,98 (0,10-
0,04%/mseg) na medida da TDF dos abdutores do quadril e entre 0,80-0,98 (0,14-
0,04%/mseg) na medida da TDF dos extensores do quadril.

A avaliagdo da TDF foi realizada calculando-se a inclinacio da curva torque/tempo. A
inclinag@o foi obtida dividindo a variacdo do torque normalizada (Nm/kgx100, representada
como %) pela variagdo de tempo (mseg) desde o inicio da contracdo até 30% (30%TIM),
60% (60%TIM) e 90% (90%TIM) do torque isométrico maximo (7,21) (Figura 2). O inicio
da contracao foi definido como o momento em que o torque isométrico ultrapassou 2% do
torque maximo (22). Desta forma, valores de TDF maiores indicam uma maior capacidade de

gerar forgca rapidamente (8).
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FIGURA 2. Taxa de Desenvolvimento da Forca (TDF). t30 € o tempo para atingir 30% da
forca isométrica maxima, t60 € o tempo para atingir 60% da forca isométrica mixima e t90 é
o tempo para atingir 90% da for¢a isométrica mixima.

A espessura e a quantidade de tecido ndo contratil dos musculos gliteo médio e
maximo foram avaliadas por meio de ultrassom (Venue 40, GE Healthcare,
Buckinghamshire, Reino Unido) com transdutor convexo (modelo 4C-SC) e frequéncia de
2,0 a 5,5 MHz em modo B, usando métodos semelhantes a estudos prévios que identificaram
diferencas entre jovens e idosos e em idosos apds a reabilitacdo (13,23). As medidas foram
realizadas por um fisioterapeuta com treinamento especifico para uso de ultrassom. O CCls
e EPM foram 0,83 (0,13 cm) para a espessura do gliteo médio, 0,89 (0,12 cm) para a
espessura do gliteo maximo, 0,86 (10,0) para a quantidade de tecido ndo contratil no gliteo
médio e 0,91 (8,5) para a quantidade de tecido ndo contratil no gliteo maximo.

Para avaliar o gliteo médio, as participantes estavam em decubito lateral, com o
membro infeorior avaliado em repouso e posicionado com o quadril em aproximadamente
20° de aducdo e sem rotacdes (24). O local da medida foi a regido localizada entre a
extremidade proximal da crista iliaca e o trocanter maior do fémur (12,13). A imagem foi
ajustada até a cabeca do fémur permanecer no terco direito da imagem (24) (Figura 3A). Para

avaliar o gliteo maximo, as participantes estavam em dectibito ventral, com os membros
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inferiores em repouso e em posicao neutra. O local de medicdo foi no primeiro terco entre a
espinha iliaca posterior superior e o trocanter maior do fémur (12,13). A imagem foi ajustada

até o sacro nio poder ser visto no ter¢o esquerdo da imagem (12) (Figura 3B).

~ He
= the femur Bt -

FIGURA 3. Ultrassonografia. A — Imagem para a avalia¢do da espessura do musculo gliteo
médio. B — Imagem para a avaliacdo da espessura do musculo gliteo maximo. 1 — Exemplo

de 4rea mais escura, o que indica maior quantidade de tecido contratil. 2 — Exemplo de area
mais clara, o que indica maior quantidade de tecido ndo contratil.

O paquimetro eletrdnico do software do dispositivo foi usado para medir a espessura
dos musculos. Essa medida foi realizada no centro da imagem levando em conta a maior
parte da massa muscular e excluindo a fascia circundante aos musculos. O contetido do tecido
ndo contratil foi medido pela echo intensity, isto é, a medida do brilho das imagens,
utilizando o software Adobe Photoshop Elements (versao 13, Adobe Systems Inc., San Jose,
EUA). Essa medida foi realizada na area dos musculos avaliados, excluindo a fascia
circundante aos musculos. Esse software contém a fun¢@o de histograma padrao para valores
na escala de cinza entre 0 e 255. Quanto maior o valor, maior o brilho que a imagem possui e
maior a quantidade de tecido néo contratil devido ao aumento da reflexdo das ondas sonoras
nesses tecidos (12). A média de trés medidas de espessura e echo intensity foram utilizadas

para andlise estatistica.
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Para comparacdes dos dados de caracterizacdo, forca isométrica maxima, TDF,
espessura muscular e echo intensity entre os grupos, utilizou-se o teste t para amostras
independentes. A normalidade dos dados foi verificada pelo teste de Shapiro-Wilk. Para
evitar a perda de possiveis achados clinicamente significativos, ndo foi aplicada correcio
estatistica (25). O tamanho do efeito (TE; g de Hedges) foi calculado usando o Review
Manager (RevMan) (Versdao 5.2, Copenhague, Dinamarca) para cada comparacdo e
diferencas significativas foram classificadas de acordo com valores do TE da seguinte forma:
pequeno (>0,2), médio (>0,5), grande (>0,8) e muito grande (>1,3) (26). O nivel de confianca

foi 5%. Os dados foram analisados usando SPSS versdo 17.0 (SPSS Inc., Chicago, IL, EUA).
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RESULTADOS

O grupo DPF foi semelhante (p>0,05) ao grupo controle em idade (24,3 = 4,0 vs 23,2
+ 2,8 anos), altura (1,63 = 0,06 vs 1,65 + 0,06 m), peso corporal (58,8 = 7,6 vs 60,0 = 6,3 kg)
e nivel de atividade fisica — IPAQ (3248,4 £ 2445,5 vs 3191,6 = 1923,3 MET minutos/
semana). O grupo DPF teve disfuncao medida pelo AKPS (71,7 + 9,4 pontos), nivel de dor
medido pelo PSS (42,2 + 17,2 pontos) e uma duragdo média de sintomas de 4,9 (= 4,1) anos.

Comparando-se os grupos para o torque isométrico maximo, o grupo DPF apresentou
médio déficit em relacdo ao grupo controle, 10% menor torque para abdutores do quadril (p =
0,03; TE = 0,61) e 15% menor torque para os extensores do quadril (p = 0,006; TE = 0,76)
(Tabela 1). Para a TDF dos abdutores do quadril, o grupo DPF apresentou médio déficit em
comparagdo ao grupo controle, 33% menor TDF até 90%TIM (p = 0,03; TE = 0,59). Nao
houve diferencga entre os grupos até 30%TIM (p = 0,63; TE = 0,13) e 60%TIM (p = 0,07; TE
= 0,50). Para a TDF dos extensores do quadril, o grupo DPF apresentou grande déficit em
relacdo ao grupo controle, 51% menor até 30%TIM (p = 0,001; TE = 0,97) e 55% menor até
60%TIM (p = 0,004; TE = 0,81). Houve também uma tendéncia estatistica para um déficit de
tamanho médio no grupo DPF até 90%TIM (p = 0,054; TE = 0,53). Na comparagdo entre os
grupos para a espessura muscular, ndo houve diferenca significativa para gliteo médio (p =
0,61; TE = 0,13) e o maximo (p = 0,55; TE = 0,15). Para o conteido de tecidos ndo
contrateis, ndo foi encontrada diferenca significativa no gliteo médio (p = 0,09; TE = 0,46) e

maximo (p = 0,46; TE = 0,20) (Tabela 1).
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TABELA 1. Torque isométrico maximo, taxa de desenvolvimento da forca, espessura e echo

intensity para comparacao entre os grupos (média = desvio padrio).

Grupo Grupo Diferenca média
DPF Controle 95% IC)
Torque Isométrico (Nm/kg x100)
Abdutores do quadril  146,9 =255 163,0 £ 26,5 -16,0 (-30,2 a -1,9)*
Extensores do quadril  174,4 £40,8 204,5 £37,0 -30,1 (-51,4 a -8,9)*
Taxa de desenvolvimento da forca (%/mseg)
30% 0,73+0,51 0,79 £0,37 -0,06 (-0,30 2 0,19)
Abdutoresdo  goo. (684033 084030  -0,16 (-0,33 2 0,02)
quadril
20% 0,46+0,39 0,69 +0,38 -0,23 (-0,44 a -0,02)*
30% 0,42+0,24  0,85+0,57 -0,42 (-0,66 a -0,18)*
Extensoresdo oo, 030+0,18 0,660,559  -0,36 (-0,60 a-0,12)*
quadril
20% 0,10+0,08 0,30 + 0,52 -0,20 (-0,41 a 0,00)
Espessura (cm)
Gliiteo médio 2,28 £0,34  2,32+0,27 -0,04 (-0,21 a 0,13)
Gliteo maximo 2,44+£0,29 249+0,36 -0,05 (-0,23 a 0,13)
Echo Intensity (0 to 255)
Gliiteo médio 113,3+31,5 100,5+233 12,9 (-2,3 a 28,0)
Gliteo maximo 128,1 £26,6  123,1 £22.7 5,0(-8,5a18,5)

DPF: dor patelofemoral; IC interval de confiancga. *Diferenca significativa
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DISCUSSAO

Este estudo indica que as mulheres com DPF tiveram menor for¢a e menor TDF dos
musculos abdutores e extensores do quadril em comparacdo a mulheres saudaveis. O inédito
resultado da alteracdo na TDF pode ser particularmente importante considerando-se que
exercicios direcionados a isto (treinamento de poténcia muscular) sdo raramente incluidos em
ensaios clinicos para melhorar a funcido dos misculos do quadril em pessoas com DPF (27).
A importincia dos grandes e moderados déficits na TDF nessa populagdo com DPF ¢
destacada quando se compara aos moderados déficits encontrados para for¢ca muscular, com
os significantes déficits em TDF superiores a 30%, em comparagcdo com os déficits na forga
isométrica que foram todos menores que 15%. Essa habilidade prejudicada para desenvolver
a for¢a rapidamente pode ser um potencial mecanismo para a aducgio excessiva do quadril e
rotacdo medial do quadril comumente reportada em mulheres com DPF durante atividades
diarias (4), como subida e descida de escadas (15) e atividades esportivas, como correr e
saltar (20).

Para a abducdo do quadril, foram encontradas deficiéncias moderadas na TDF para
atingir torques mais altos (90%), mas ndo foram encontradas para atingir torques mais baixos
(30% e 60%); enquanto o contrario foi verdadeiro para extensdo do quadril, ou seja, grandes
deficiéncias para atingir torques mais baixos (30% e 60%), mas ndo para torques superiores
(90%). Essas descobertas indicam que a reducdo na poténcia muscular pode ser especifica
para o nivel de torque e dire¢do do movimento. Talvez, as alteracdes cinemadticas do quadril
em pessoas com DPF estdo relacionadas a dificuldade em alcancar maiores niveis de forca de
abdutores de quadril e menores niveis de forca de extensores de quadril rapidamente. No

entanto, considerando os déficits acima de 30%, pode ser importante enfatizar a poténcia
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muscular como um todo para estimular a geracdo de forca mais rapida pelos abdutores e
extensores do quadril durante a reabilita¢do para DPF.

Clinicamente, bons resultados podem ser obtidos aplicando intervencdes para lidar
com déficits na TDF. Como exemplo, um programa de treinamento de resisténcia baseado na
contracdo muscular de alta velocidade proporcionou melhora no desempenho fisico para
individuos com osteoartrose no quadril em comparagdo a um treinamento de resisténcia com
base na contragdo muscular de baixa velocidade (23). Além disso, em uma populacdo idosa
ap0s artroplastia de quadril, que realizou fortalecimento muscular como parte da reabilitacio,
melhorou a TDF e essa melhora se correlacionou fortemente com o aumento da velocidade
maxima de caminhada (28). Para pacientes com DPF, na fase inicial de reabilitacdo,
exercicios que abordem a poténcia dos musculos do quadril realizados em cadeia aberta
podem melhorar os resultados dos programas de reabilitacdo anteriormente estudados,
focando nas caracteristicas neuromotoras, de resisténcia e¢ de forca muscular (27). Nos
ultimos estigios de reabilitacdo, quando o retorno ao esporte € o objetivo principal, as
atividades pliométricas e os exercicios que abordam a velocidade da contracio muscular
durante tarefas especificas de desempenho esportivo também podem melhorar os resultados
nessa populacdo. No entanto, sdo necessarias mais pesquisas para avaliar a relagdo entre a
TDF e a mecanica do quadril em pessoas com DPF, e se a melhora dos déficits da TDF pode
causar uma melhora nos resultados obtidos em programas de reabilitacio baseados em
evidéncias atuais visando a for¢a muscular, a resisténcia e a funcdo neuromotora do quadril
(27).

A reduzida for¢a dos musculos do quadril em mulheres com DPF encontrada neste
estudo é consistente com pesquisas anteriores (5), embora nosso TE seja inferior & meta-

analise desses dados (0,61 vs 1,10 para abducdo do quadril e 0,76 vs 1,10 para a extensdo do
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quadril) (5). No entanto, os resultados do presente estudo continuam a suportar a importancia
de abordar a forca muscular do quadril durante a reabilitagao da DPF (29).

A auséncia de atrofia nos musculos gliteo médio e miximo em mulheres com DPF
observada neste estudo foi surpreendente devido a expectativa de que musculos fracos
pudessem apresentar algum grau de atrofia. Anteriormente, Ikezoe et al. (13) relataram uma
menor espessura nos musculos gliteos em idosos saudaveis quando comparados a jovens
saudaveis usando os mesmos métodos de ultrassonografia. Embora os resultados de Ikezoe et
al. (13) sdo advindos de diferentes populacdes do presente estudo; seus resultados mostraram
que populagdes com diferentes niveis de for¢ca dos musculos do quadril também podem
apresentar diferenca em relacio a espessura dos muisculos do quadril usando ultrassom.

A fraqueza do quadriceps em pessoas com DPF (30) foi relatada como compativel
com atrofia em comparacdo a individuos assintomaticos em uma meta-analise recente (11).
No entanto, esses achados sdo baseados na avaliacdo da area de secdo transversal (AST) e
ndo na espessura como medido no presente estudo. Curiosamente, Giles et al. (16) mediram a
espessura muscular do quadriceps usando ultrassom apds sua meta-andlise e relataram nio
haver diferengas entre grupos. Considerando isso, pesquisas futuras que forem avaliar a
morfologia dos musculos gliteos podem considerar a avaliacdo da AST ou volume muscular,
embora a espessura muscular medida por ultrassom esteja altamente correlacionada com
algumas dessas medidas de morfologia muscular usando ressonincia magnética (31). Além
disso, o ultrassom é um instrumento confidvel e pratico (12,24), que € sensivel para
identificar diferencas entre idosos e jovens em relacio a espessura muscular do quadril (13) e
uma reducdo na quantidade de tecido néo contratil no misculo gliteo méximo em individuos
com osteoartrose do quadril apds treinamento de forca (23).

A auséncia de diferenca entre os grupos na espessura e no conteido de tecido nao

contrétil dos misculos gliteo médio e maximo neste estudo indica que outros aspectos da
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morfologia muscular ou fungdo podem causar os aparentes déficits na for¢a isométrica e
TDF. Um aspecto da arquitetura do musculo que também pode influenciar a TDF € o tipo de
fibra muscular (8). E possivel que mulheres com DPF tenham uma predominincia de fibras
musculares de contracdo lenta nos mdusculos gliteos em comparagdo a mulheres
assintomaticas. A avaliacdo do tipo de fibra muscular em pessoas com e sem DPF pode ser
considerada em pesquisas futuras. Outros fatores, incluindo inibicdo pela dor e funcdo
neuromotora alterada (9) também podem explicar os déficits na forca isométrica e na TDF
neste estudo. Pesquisas adicionais para avaliar a relacio desses fatores com forca e TDF sdo
necessarias.

Embora esses achados contribuam para uma melhor compreensdo das mudangas na
funcdo dos musculos do quadril na DPF, o presente estudo possui algumas limitagdes.
Analisamos a TDF e a for¢a usando testes isométricos que podem nao refletir completamente
a funcdo muscular durante o movimento associado a atividades como corrida e subida e
decida de escada. No entanto, uma considera¢do importante € que a aducdo do quadril e a
rotacdo medial devem ser minimas durante essas tarefas e, como tal, o teste isométrico pode
ndo diferir muito. Considerando que as pessoas com DPF t€ém uma menor TDF para o torque
muscular em uma posicdo estética, € provavel que elas ndo tenham a capacidade de manter
uma estabilizacdo adequada (movimento minimo) durante essas atividades dindmicas. No
entanto, pesquisas adicionais poderiam considerar a avaliacio da TDF durante testes
isocinéticos concéntricos e excéntricos.

A avaliacdo da morfologia muscular usando ultrassom também pode ser uma
limitacdo. O ultrassom pode nao ser capaz de detectar diferencas na morfologia dos musculos
do quadril; no entanto, se existissem diferencas que o ultrassom ndo pode detectar, essas
diferencas podem ndo ser clinicamente relevantes. Também a falta de cegamento do

avaliador durante os testes, poderia prejudicar os resultados. No entanto, o pesquisador que
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completou a anélise de dados foi cegado quanto a alocacdo de grupo. A aplicabilidade dos
achados neste estudo também estd limitada a mulheres com idades entre 18 e 35 anos.
Adolescentes, mulheres mais velhas e homens podem apresentar caracteristicas diferentes da

populacdo incluida no presente estudo e justificam futuras investigagdes mais aprofundadas.
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CONCLUSAO

As conclusdes deste estudo indicam que mulheres com DPF apresentam déficits na
forca isométrica e TDF de abdutores e extensores do quadril. Isso destaca que exercicios
focando poténcia e for¢ca muscular podem ser fornecidos durante a reabilitacio. Um maior
déficit da TDF em comparacdo ao déficit de forca indica que os déficits de poténcia muscular
podem ser um comprometimento importante em mulheres com DPF. A forca isométrica e os
déficits da TDF ndo parecem ser explicados pela espessura muscular ou propor¢do de tecido
ndo contratil da musculatura glitea, medido por ultrassonografia nesta populagdo. Pesquisas
futuras sdo necessarias para compreender o mecanismo da fraqueza dos musculos do quadril

em pessoas com DPF.

Implicagdes praticas

- Reduzida forca isométrica de abdutores e extensores do quadril fornecem mais evidéncias
que suportam a reabilitacio muscular do quadril em mulheres com dor patelofemoral.

- Reduzida taxa de desenvolvimento da forca de abdutores e extensores do quadril em
mulheres com dor patelofemoral destacam que o exercicio visando a poténcia dos musculos
do quadril pode ser necessario para aperfeicoar os resultados da reabilitacdo.

- Alteragdes morfoldgicas dos musculos do quadril podem ndo estar associadas a dor

patelofemoral em uma populacio feminina.
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ESTUDO II

MULHERES COM DOR PATELOFEMORAL QUE
POSSUEM ALTERACAO NA ABSORCAO DE IMPACTO
E MENOR AMPLITUDE DE MOVIMENTO DE
MEMBROS INFERIORES DURANTE
ATERRISSAGENS DE SALTO, TAMBEM POSSUEM
ALTERACOES NA FUNCAO DOS MUSCULOS DO
QUADRIL E JOELHO

Nunes GS, Barton CJ, Serrao FV.

Females with Patellofemoral Pain Who Have Impaired Impact
Absorption and Lower Movement during A Single-Legged Drop

Vertical Jump, Also Have Impaired Hip and Knee Muscle Function
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RESUMO

Desenho: Estudo transversal.

Introducido: Mulheres com dor patelofemoral (DPF) possuem alterecdes biomecanicas
durante aterrissagens de saltos; porém, ndo esti claro se essa populagcdo absorve o impacto
adequadamente durante aterrissagens. Evidéncias que indicam alteracdes na funcdo muscular
de mulheres com DPF estdo mais relacionadas a for¢a isométrica e informagdes sobre outros
fatores da funcdo muscular ainda é escasso.

Objetivos: Comparar mulheres com DPF e mulheres assintomaticas quanto a forga vertical
de reacdo do solo (FVRS) e cinematica dos membros inferiores durante saltos verticais a
partir de um degrau; e funcdo dos miusculos do quadril e do joelho (torque, taxa de
desenvolvimento da for¢ca [TDF] e poténcia). Correlacionar medidas da cinemaética e funcdo
muscular com medida de impacto.

Métodos: Participaram 52 mulheres fisicamente ativas (26 com DPF e 26 controles).
Cinética e cinematica foram avaliadas usando um sistema de cAmeras e plataforma de forga.
A funcdo muscular dos abdutores e extensores do quadril e dos extensores do joelho foi
avaliada utilizando um dinamodmetro isocinético.

Resultados: O grupo DPF apresentou 11% maior FVRS (p<0,01); menor movimento de
quadril, joelho e tornozelo no plano sagital (13-22%, p<0,04); menores torques isométricos
(10-18%; p<0,03); menor torque concéntrico de abdutores do quadril e extensores do joelho
(13-21%; p<0,01); menor torque excéntrico de extensores do quadril e joelho (17%; p<0,03);
menores TDF (24-54%; p<0,01); menor poténcia concéntrica de abdutores do quadril e
extensores do joelho (21-28%; p<0,01); e menor poténcia excéntrica de extensores do quadril
e joelho (25-26%; p<0,01) em comparacdo ao grupo controle. Ndo houve correlacdes
significativas no grupo DPF.

Conclusdo: Mulheres com DPF tém dificuldade em absorver impacto e possuem menor
movimento do membro inferior no plano sagital durante aterrissagens. Mulheres com DPF
também apresentam alteragdes na forca e poténcia dos musculos do quadril e do joelho.

Palavras-chave: Joelho; Forca muscular; Poténcia muscular; Cinética.
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INTRODUCAO

Entre 2007 e 2011, mais de dois milhdes de pessoas foram diagnosticadas com dor
patelofemoral (DPF) nos Estados Unidos (1). A DPF € uma disfun¢do geralmente agravada
por tarefas que sobrecarregam a articulacdo patelofemoral. Durante esportes, essas atividades
geralmente envolvem corrida e aterrissagens de saltos (2,3); as quais podem ser altamente
provocativas devido a altas forcas de impacto. Durante a corrida, o impacto gerado pode
chegar a aproximadamente trés vezes o peso corporal (4) e durante aterreissagens de saltos,
esse impacto pode chegar a cinco vezes o peso corporal (5).

Durante a aterrissagem de um salto, mulheres com DPF tém apresentado alteragdes no
controle de movimento, como maior aducdo (6) e rotacdo medial de quadril (7) em
comparagdo com mulheres assintomaticas. Além disso, Boling et al. relataram que uma maior
rotacdo medial do quadril pode ser um fator de risco para o desenvolvimento de DPF em uma
populacdo militar (8). Estudos relacionados & medida do impacto gerado durante
aterrissagens (forca vertical de reacdo do solo - FVRS) de pessoas com DFP sdo
inconsistentes. Willson ¢ Davis ndo encontraram nenhuma diferenca entre mulheres com e
sem DPF durante aterrissagens de saltos verticais consecutivos (3). No entanto, Peng et al.
relataram que bailarinas com DPF possuem maior FVRS em compara¢do a bailarinas
assintomdticas durante aterrissagens de um salto especifico do ballet (9). Finalmente, Boling
et al. sugeriram que uma menor FVRS durante aterrissagens de saltos pode ser um fator de
risco para desenvolver DPF (8). Associados a essa inconsisténcia, questdes quanto a falta de
normaliza¢do e andlise estatistica usada nos estudos podem induzir conclusdes erroneas.
Dessa forma, como poucos estudos analisaram biomecanicamente a aterrissagem de mulheres

com DPF, ndo estid claro se essa populacdo realmente possui alteracdes na absor¢do do
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impacto e na cinemdtica em compara¢cao a mulheres assintoméiticas e mais investigagdes sio
necessarias.

A alteracdo da funcdo dos musculos do quadril e do joelho em mulheres com DPF
pode influenciar na maneira como mulheres com DPF aterrissam (10,11). Teoricamente,
musculos do quadril e do joelho fracos ndo seriam capazes de estabilizar adequadamente as
articulagdes durante as atividades com suporte de peso e consequentemente, a fraqueza
poderia causar movimentos anormais que sobrecarregariam a articulacdo patelofemoral
(2,10,11). De fato, mulheres com DPF possuem alteracdes na for¢a dos musculos do quadril e
joelho (12,13); no entanto, algumas questdes relacionadas a for¢a desses miisculos ainda
permanecem, principalmente relacionadas a forca dindmica. Apenas trés estudos
apresentaram resultados relativos a forgca excéntrica dos musculos do quadril exclusivamente
em mulheres com DPF (14-16) e nenhum estudo avaliou os musculos do quadril
concentricamente nessa populacdo. Além disso, outros fatores também influenciam a funcio
muscular, como a poténcia muscular (17). Um estudo recente mostrou que mulheres com
DPF apresentam déficits substanciais na taxa de desenvolvimento da forca (TDF) dos
musculos do quadril em relacdo as mulheres assintomaticas (18). Todavia, nenhum estudo
avaliou a poténcia dindmica nos musculos do quadril ou joelho de mulheres com DPF.

Se mulheres com DPF sdo incapazes de controlar as for¢as durante aterrissagens, é
importante saber se a fun¢do muscular ou cinemaética estdo relacionadas a esse possivel
déficit. Com essa informacdo, novas estratégias podem ser tracadas durante programas de
reabilitacdo. Problemas para controlar os movimentos durante aterrissagens podem
influenciar a capacidade de dissipar forcas (19). Além disso, mesmo se a teoria de que
musculos fracos podem causar alteragdes no movimento em pessoas com DPF for falsa, a
funcdo muscular tem um papel na realizagdo de atividades; como exemplo, alteracdes na

poténcia muscular poderia reduzir a capacidade de absor¢do do impacto durante aterrissagens
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devido a problemas em produzir for¢a rapidamente (18). Portanto, para melhorar o
conhecimento sobre o controle do impacto durante aterrissagens de mulheres com DPF, este
estudo transversal compara primeiramente a FVRS durante saltos verticais unipodais a partir
de um degrau entre mulheres com DPF e mulheres assintomaticas. Em segundo lugar, para
complementar o conhecimento sobre o controle do movimento durante aterrissagens e a
funcdo muscular, o presente estudo também compara os grupos em relagdo a; i) cinematica
durante aterrissagens: quadril, joelho e tornozelo no plano sagital; e quadril e tornozelo no
plano frontal; ii) funcdo muscular (taxa de desenvolvimento da forga, poté€ncia muscular,
torque isométrico, concéntrico e excéntrico) dos abdutores e extensores do quadril e
extensores do joelho. Além disso, como objetivo secundario, o presente estudo também
verifica se a cinematica e medidas de funcdo muscular se correlacionam com a medida de

impacto durante aterrissagens.
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METODOS

Participantes

Cinquenta e duas mulheres fisicamente ativas (26 com DPF e 26 assintométicas), com
idade entre 18 e 35 anos, recrutadas da comunidade universitiria, academias ou de midias
sociais participaram do estudo (Tabela 1). O tamanho da amostra foi determinado com base
em um estudo piloto com cinco participantes em cada grupo usando os resultados da FVRS.
Considerando a diferenca de 0,4 N/Npc entre os grupos e o desvio padrao de 0,5 N/Npc, foi
necessario um minimo de 25 participantes por grupo para um alfa de 0,05 e poder de 80%. O
estudo foi aprovado pelo Comité de Etica em Pesquisa Humana da Universidade Federal de
Sdo Carlos (numero de registro 40428514.6.0000.5504) e o consentimento foi obtido de
todos os participantes.

Para serem incluidas no grupo DPF, as participantes deveriam apresentar: i) inicio
insidioso dos sintomas ndo relacionados a eventos traumaéticos; ii) presenca de dor
retropatelar ou peripatelar; iii) minimo de 3/10 pontos na EVA em pelo menos trés das
seguintes situacdes: subida/descida de escadas, corrida, permanecer ajoelhada, agachamento,
prolongado periodo sentada, salto, contragdo isométrica de quadriceps e palpacdo da faceta
medial ou lateral da patela; iv) presenca de dor ha pelo menos dois meses (18,20). Para serem
incluidas no grupo controle, as participantes ndo deveriam ter histdrico de lesdo ou dor nos
joelhos e apresentarem medidas antropométricas e nivel de atividade fisica similares ao grupo
DPF (18,20). Para ambos os grupos, as participantes ndo poderiam ter histdrico de cirurgia
nos joelhos, lesdo ou dor nos quadris, instabilidade patelar, dor a palpacdo na regido do
tendao patelar, gordura de Hoffa, banda iliotibial, tenddes da para de ganso ou linha articular
do joelho, sinais ou sintomas de lesdes meniscais ou ligamentares no joelho, presenca das

sindromes de Osgood-Schlatter e Sinding-Larsen-Johansson (18,20).
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TABELA 1. Caracteristicas dos participantes (média + desvio padrio).
Grupo DPF Grupo Controle

(n=26) (n=26)

Idade (anos) 244 +£472 22,8 £2.6°
Altura (m) 1,63 £0,06 1,65 £ 0,06
Massa corporal (Kg) 59,5+7,1 60,5 +7,1°
IPAQ (MET minutos/semanas) 3183,1 +2669,1 3198,8 £1555,3*
Inicio da dor (anos) 4,7+4,0 na

AKPS (pontos) 73,4+9,2 na

PSS (pontos) 40,5+ 17,9 na

DPF: dor patelofemoral; IPAQ: International Physical Activity Questionnaire formato curto
(21); AKPS: questiondrio Anterior Knee Pain Scale (22); PSS: questionario Pain Severity
Scale (22); na: ndo aplicavel. “nenhuma diferenca significtiva entre os grupos usando teste t
para amostras independentes.

Procedimentos

As avaliacdes foram realizadas em duas sessdes separadas por 2-7 dias. Na primeira
sessao foi avaliado a cinemética e cinética durante o salto e na segunda sessao foi avaliada a
funcdo dos miusculos do quadril e do joelho. Para o grupo DPF, avaliou-se o membro inferior
do joelho mais doloroso. Caso o joelho mais doloroso fosse do membro inferior dominante, o

membro inferior dominante do par referente ao grupo controle foi avaliado e vice-versa.

Salto Vertical Unipodal a partir de Degrau

As participantes em posicdo unipodal sobre uma caixa de 31 cm de altura foram
instruidas a manter os bracos cruzados sobre o peito e deixarem-se cair da caixa aterrissando
sobre uma plataforma de forca, e ao aterrissar, pular verticalmente o mais alto e rapido
possivel. As participantes trajaram shorts e top esportivos e usaram t€nis neutros fornecidos
pelos avaliadores (Asics Gel-Equation 5, Asics, ID). Cinco tentativas validas foram coletadas
com um intervalo minimo de um minuto entre as tentativas. As participantes foram

familiarizadas com a tarefa por pelo menos duas vezes antes da coleta de dados.
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A cinematica foi coletada usando o sistema de captura de movimento Qualisys com
sete cameras (Qualisys Medical, AB, SE) a uma taxa de amostragem de 240 Hz. A FVRS foi
avaliada usando uma plataforma de forca Bertec (4060-08, Bertec Corporation, OH, EUA) a
uma taxa de amostragem de 2400 Hz. Ambos os sistemas de coleta foram integrados usando
o software de aquisicdo Qualisys Track Manager 2.3 (Qualisys Medical, AB, SE). Dezoito
marcadores refletivos foram posicionados em cada participante: processo espinhoso da sétima
vértebra cervical, esterno, acrdmio direito e esquerdo, espaco interarticular entre a quinta
vértebra lombar e o sacro, crista iliaca direita e esquerda, espinhas iliacas posterosuperiores,
trocanter maior de ambos os fémures, epicondilos femorais lateral e medial, maléolos lateral
e medial, primeira e quinta cabecas dos metatarsos e falange distal do segundo dedo do pé.
Foram colocados cinco clusters: sobre o processo espinhoso da quarta vértebra toricica, o
processo espinhoso da segunda vértebra lombar, na regido posterolateral da coxa, na regido

posterolateral da perna e na regido do calcaneo.

Avaliacao da Funcao Muscular

Para as avaliacdes do torque, da taxa de desenvolvimento de forca (TDF) e da
poténcia foi utilizado um dinamdmetro isocinético (Biodex Multi Joint System 3, Biodex
Medical Systems Inc., Nova York, EUA).
- Abdutores do Quadril: as participantes permaneceram em decubito lateral com o eixo de
rotacdo do dinamometro alinhado a interse¢do de duas linhas: uma partindo da espinha iliaca
posterosuperior até o joelho e a outra partindo do trocanter maior do fémur perpendicular a
linha média do corpo (15). A almofada de resisténcia foi fixada na coxa 5 cm acima da borda
superior da patela. As participantes foram instruidas para nio realizar rotacdes do quadril e

ndo flexionar o joelho durante os testes (7,15). A avaliacdo isométrica foi realizada com o
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quadril avaliado em posi¢cao neutra (7) e a avaliac@o isocinética foi realizada de 0° a 30° de

abducao do quadril (15,23) (Figura 1A).

FIGURA 1. Avaliacio da Fungdo Muscular. A — Avalia¢do dos abdutores do quadril. B —
Avaliacdo dos extensores do quadril. C — Avaliagdo dos extensores do joelho.

- Extensores do Quadril: as participantes estavam em decubito ventral com os membros
inferiores para fora da mesa de avaliagdo e o eixo de rotacdo do dinamdmetro alinhado ao
centro da articulacdo do quadril no plano sagital, proximo ao trocanter maior do fémur (7,24).
A almofada de resisténcia foi fixada na coxa logo acima da fossa poplitea. As participantes
foram instruidas a manter o joelho do membro avaliado em 90° de flexdo e evitar rotacdes do
quadril durante os testes (7). A avaliagdo isométrica foi realizada com o quadril avaliado em
30° de flexdo (7) e a avaliacdo isocinética foi realizada de 0° a 60° de flexdo do quadril
(16,23) (Figura 1B)

- Extensores do Joelho: as participantes estavam sentadas com 85° de flexdo do quadril e o
eixo de rotacdo do dinamometro alinhado ao epicdndilo lateral do fémur (25,26). A almofada

de resisténcia foi fixada logo acima do maléolo lateral. A avaliagdo isométrica foi realizada
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com o joelho avaliado em 60° de flexdo (27) e a avaliacdo isocinética foi realizada de 90° a
20° de flexao (26,28) (Figura 1C).

Antes de cada teste, as participantes puderam se familiarizar com os testes fazendo
duas contracdes subméximas e uma contragdo maxima; ap6s trés minutos de repouso, a coleta
de dados foi realizada. Para cada grupo muscular, primeiramente as participantes realizaram
os testes isométricos e ap0ds os testes isocinéticos. Nas avaliagdes isométricas, as participantes
foram instruidas a contrair seus musculos com a maior forca e rapidez possivel e manter o
esfor¢o por cinco segundos; para cada grupo muscular, trés tentativas foram coletadas com
um intervalo de um minuto entre eles. Nas avaliacdes isocinéticas, as participantes foram
instruidas a “empurrar” a almofada de resisténcia o “mais potente” possivel durante a fase
concéntrica e, durante a fase excéntrica, foram instruidas para resistir tanto quanto possivel a
pressdo da almofada de resisténcia. As avaliacdes isocinéticas foram realizadas a uma
velocidade angular de 60 graus por segundo e para cada movimento foram coletadas duas
séries de cinco repeticdes com trés minutos de intervalo. As participantes foram incentivadas

verbalmente durante todos os testes.

Analise de Dados

Os dados cinemaéticos e cinéticos foram processados utilizando o software Visual 3D
(versdo 3.9; C-motion Inc., EUA). Os angulos de Cardan foram calculados usando o sistema
de coordenadas articulares em relagdo a uma coleta estitica em posicdo ortostatica conforme
recomendacdes da Sociedade International de Biomecanica (29). Os angulos do quadril,
joelho e tornozelo foram calculados como o movimento do segmento distal em relacdo ao
segmento proximal. Os dados cineméticos e cinéticos foram filtrados usando um filtro
Butterworth, passa-baixa, de quarta ordem, com atraso de fase zero e com freqii€ncias de

corte de 12 Hz e 50 Hz, respectivamente.
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O software Matlab (versao 2008b, Mathworks, Natick, EUA) foi usado para reducio
dos dados. Os dados cinematicos e cinéticos foram analisados durante toda a fase de contato,
desde o contato inicial do pé com a plataforma até a decolagem para o salto vertical. O
contato inicial foi definido como o instante em que a FVRS excedeu 10N e a decolagem foi
definida como o instante em que a FVRS foi novamente inferior a 10N (30). Os valores
médios entre as cinco tentativas foram utilizados para analise.

Previamente a coleta de dados, oito participantes (quatro em cada grupo) foram
avaliadas em duas ocasides separadas 3-7 dias para verificar a confiabilidade intra-avaliador
das medidas usando coeficiente de correlacio intraclasse (CCl3;) e erro padrao de medida
(EPM). Os CClIs variaram de 0,80 a 0,98, indicando de boa a excelente confiabilidade para
todas as medidas utilizadas (31). As varidveis de interesse e seus resultados de confiabilidade
sdo:

- Forga vertical de reagdo do solo: pico da forga vertical de reacdo do solo (FVRS)
normalizada pelo peso corporal (N/Npc) [CCI5; (EPM) = 0,92 (0,3 N/Npc)] (Figura 2).

- Amplitude de movimento (ADM): ADM méaxima de quadril, joelho e tornozelo no plano
sagital; e quadril e tornozelo no plano frontal durante as fases de desaceleracdo (do contato
inicial até o pico de flexdo do joelho) e de aceleracdo (do pico de flexdo do joelho até a
decolagem) [CCl;; (EPM) = 0,84-0,92 (0,8-2,9 graus)] (Figura 2).

- Torque: torque isométrico, concéntrico e excéntrico de abdutores e extensores do quadril e
extensores do joelho. Para o torque isométrico, a média entre as trés tentativas de cada grupo
muscular foi utilizada para andlise; e para os torques concéntricos e excéntricos, a média
entre as dez repeticoes de cada movimento foi utilizada para andlise. As medidas foram
normalizadas pela massa corporal (Nm/kg x100) [CCI;,; (EPM) = 0,84-0,98 (3,3-7,1 Nm/kg

x100)].
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FIGURA 2. Descricao das fases analisadas conforme Forga Vertical de Reacdo do Solo
(FVRS).

- Poténcia: poténcia concéntrica e excéntrica de abdutores e extensores do quadril e
extensores do joelho. A média das dez repeticdes de cada movimento foi utilizada para as
analises e as medidas foram normalizadas pela massa corporal (W/kg x100) [CCls; (EPM) =
0,87-0,98 (3,1-5,6 W/kg x100)].

- Taxa de desenvolvimento de forca (TDF): TDF dos musculos abdutores e extensores do
quadril e extensores do joelho para atingir trés niveis submaximos durante a producdo de
torque isométrico maximo (18,32). A TDF foi obtida dividindo-se a variagdao do torque pela
variacdo do tempo a partir do inicio da contragdo (quando o torque isométrico excedeu 2% do
torque maximo) até 30% (30%TIM), 60% (60%TIM) e 90% (90%TIM) do torque isométrico

maximo (33-35) (Figura 3). Para a andlise de dados da TDF, as medidas de torque isométrico
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normalizado foram exportadas e processadas no software Matlab. O célculo foi realizado nas
trés tentativas isométricas de cada grupo muscular e a média foi utilizada para analise [CCI;;
(EPM) = 0,80-0,98 (0,02-0,14 %/ms)].

As TDF e torque isométrico a partir da tentativa de maior valor para abdutores e

extensores do quadril foram previamente publicados (18).
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FIGURA 3. Taxa de Desenvolvimento da Forca (TDF). t1 instante do inicio da contracio; t2
¢ o tempo para atingir 30% da forca isométrica maxima, t3 € o tempo para atingir 60% da
forca isométrica méaxima e t4 € o tempo para atingir 90% da forca isométrica maxima.

Analise Estatistica

O teste t para amostras independentes foi utilizado para comparar as variaveis de
interesse entre os grupos. O tamanho do efeito (g de Hedges) foi calculado usando o software
Review Manager (versdo 5.2, Copenhague, Dinamarca) para cada comparagao. Correlagdes
de Pearson foram calculadas para verificar a associacdo entre FVRS com a funcdo muscular
do quadril/joelho e medidas cinemaéticas. As correlacdes foram consideradas como: pobre (r =
0,00 a 0,25), razoavel (r = 0,25 a 0,50), moderado a bom (r = 0,50 a 0,75) e excelente (r =
0,75 a 1,00) (31). O nivel de confianca foi fixado em 5%. Nenhuma corregado estatistica foi
aplicada para evitar a possivel perda de diferencas clinicamente significativas (36). Os dados

foram analisados usando SPSS versdo 17.0 (SPSS Inc., Chicago, IL, EUA).
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RESULTADOS

As medidas antropométricas e o nivel de atividade fisica foram semelhantes entre os
grupos (p>0,05) (Tabela 1).
Medida de impacto: o grupo DPF apresentou 11% maior FVRS (p<0,01, tamanho de efeito =
1.09) em relagdo ao grupo controle (4,6 = 0,5 N/Npc vs 4,1 + 0,4 N/Npc). A diferenca média
entre os grupos foi igual a 0,5 N/Npc, com intervalo de confianga de 95% entre 0,2 e 0,7

N/Npc (Figura 4).

FVRS(N/N,)
w N

[\
1

1 - B Grupo DPF
OGrupo Controle -

FIGURA 4. Resultado da forca Vegti_cal de reacdo do solo (FVRS) (DPF: dor patelofemoral).
Cinemdtica: durante a fase de desaceleracéo, o grupo DPF apresentou 13% menor ADM de
flexao do joelho (p<0,01) e 19% menor ADM de flexdo do quadril (p = 0,04) em comparacio
ao grupo controle (Tabela 2). Durante a fase de aceleracdo, o grupo DPF apresentou 22%
menor ADM de extensdo do joelho (p<0,01), 22% menor ADM de extensdo do quadril
(p<0,01) e 13% menor ADM de flexdo plantar do tornozelo (p<0,01) em comparagdo ao
grupo controle (Tabela 2). Houve também uma tendéncia estatistica para o movimento do
tornozelo no plano frontal durante a fase de aceleragcdo (p = 0,06), sendo que o grupo DPF

apresentou 17% menor ADM em comparacdo ao grupo controle (Tabela 2). Nenhuma
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diferenca entre os grupos foi identificada para os movimentos do quadril no plano frontal
durante as fases de desaceleracdo (p = 0,89) e aceleracdo (p = 0,20), ou para movimentos do
tornozelo durante a fase de desacelerag¢@o no plano sagital (p = 0,11) e no plano frontal (p =

0,83).

Fungao muscular — Abdutores do Quadril: O grupo DPF apresentou 10% menor torque
isométrico (p = 0,03) e 13% menor torque concéntrico (p = 0,01); 24% e 37% menor TDF
para atingir 60%TIM (p = 0,01) e 90%TIM (p = 0,01), respectivamente; e 21% menor
poténcia concéntrica (p<0,01) em comparagdo com o grupo controle (Tabela 3). Também
houve tendéncias estatisticas, sendo que o grupo DPF apresentou 19% menor TDF até
30%TIM (p = 0,08) e 24% menor poténcia excéntrica (p = 0,051) em comparagdo ao grupo
controle (Tabela 3). Nenhuma diferenca entre os grupos foi identificada para torque

excéntrico (p = 0,73).

Funcdo muscular — Extensores do Quadril: o grupo DPF apresentou 18% menor torque
isométrico (p<0,01) e 17% menor torque excéntrico (p<0,01); 45% e 54% menor TDF para
atingir 30%TIM (p<0,01) e 60%TIM (p<0,01), respectivamente; e 25% menor poténcia
excéntrica (p<0,01) em comparacdo ao grupo controle (Tabela 3). Houve também uma
tendéncia estatistica para TDF até 90%TIM, sendo que o grupo DPF apresentou 50% menor
TDF (p = 0,06) em relagdo ao grupo controle (Tabela 3). Nenhuma diferenca entre os grupos

foi identificada para torque concéntrico (p = 0,38) e poténcia concéntrica (p = 0,22).

Fungao muscular — Extensores do Joelho: o grupo DPF apresentou 12% menor torque
isométrico (p = 0,02), 21% menor torque concéntrico (p<0,01) e 17% menor torque

excéntrico (p = 0,03); 31% e 30% menor TDF para atingir 30%TIM (p<0,01) e 60%TIM (p =
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0,01), respectivamente; e 28% menor poténcia concéntrica (p<0,01) e 26% menor poténcia
excéntrica (p<0,01) em comparacio ao grupo controle (Tabela 3). Nenhuma diferenca entre

os grupos foi identificada para TDF até 90%TIM (p = 0,16).

Correlacdes: No grupo controle, foram encontradas algumas correlacdes significativas
(p<0,05) (Tabela 4). A magnitude da FVRS apresentou de moderada a boa correlacdo com a
ADM de extensao do joelho (r = -0,56) e do quadril (r = -0,50) durante a fase de aceleracgéo, e
também com o torque isométrico (r = -0,55) e poténcia excéntrica dos abdutores do quadril (r
= -0,50). A magnitude da FVRS também foi razoavelmente correlacionada com a ADM de
flex@o plantar do tornozelo durante a fase de aceleragdo (r = -0,41), poténcia concéntrica (r =
-0,43) e torque excéntrico (r = -0,39) dos extensores do quadril. Nao foi identificada nenhuma

correlacdo significativa no grupo DPF (Tabela 4).
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TABELA 2. Comparagdo da amplitude de movimento entre os grupos (média * desvio padrao)*.

FASE DE DESACELERACAO FASE DE ACELERACAO
Grupo Grupo Diferenca média TE Grupo Grupo Diferenca média TE
DPF Controle 95% IC) DPF Controle 95% IC)
Joelh:
oo 43892 50,170 -63(-108a-1,7) 0,76  468+11,5 599+112 -13,1(-194a-68) 1,14
plano sagital
Quadril
. 199+95 247+6,6 -48(94a-0,3) 0,58 355+109 445+99 90(-148a-03) 0,85
plano sagital
Quadril 199+44 20,158 -02(3,1a27) 0,04 132449  151£56  -1,9(49al0) 036
plano frontal
T 1
Ornozelo 488+89 524%73  -36(81a09) 044 468106 540%75 -71(-123a-20) 0,77
plano sagital
Tornozelo 142+55 145+46  -03(30a25) 0,06 124+45 149+48  -25(51a0,1) 053

plano frontal

DPF: dor patelofemoral; IC: intervalo de confianga; TE: tamanho do efeito. *Medidas em graus. Tamanho de efeito em negrito indica diferenca

significativa.
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TABELA 3. Funcio dos musculos do quadril e joelho para comparacio entre os grupos (média * desvio padrio).

Grupo Grupo Diferenca média TE
DPF Controle 95% IC)

Torque Iso 1394 £23,1 154,9£25,5 -15,6 (-29,1 a-2,0) 0,63

Torque Con 94,7+19,1 1084 *17,5 -13,7 (-23,9 a-3,5) 0,74

Torque Exc 69,0 £ 18,9 70,9 £21,3 -2,0(-13,2a9,3) 0,09

Abdutores  TDF 30% 0,61 0,28 0,75%0,30 -0,14 (-0,31 a 0,02) 0,48
do Quadril ' TDF 60% 0,59+024 0,78+0,27 -0,19(-0,33a-0,05) 0,73
TDF 90% 0,36 £0,27 0,57+0,30 -0,21(-0,37a-0,05) 0,72

PoténciaCon  59,5%+15,0 75,5%15,1 -16,0 (-24,4 a -7,7) 1,05

Poténcia Exc 18,8104 24,6+10,6 -5,8(-11,7 2 0,02) 0,54

Torque Iso 160,0 41,2 194,5+38,9 -34,5(-56,8a-12,2) 0,85

Torque Con 115,7+42,3 125,8+40,0 -10,1(-33,0a12,8) 0,24

Torque Exc 1344 +£343 162,6 =38.,0 -28,2 (-48,4 a -8,1) 0,77

Extensores TDF 30% 041+025 0,75+040 -0,34(-0,53a-0,16) 1,00
do Quadril  TDF 60% 0,28+0,16 0,61+048 -0,33(-0,53a-0,13) 091
TDF 90% 0,10+0,09 0,20+0,27 -0,11 (-0,22 a 0,01) 0,49

Poténcia Con 46,1 £23,1 54,5+249 -8,4 (21,8 a5,0) 0,34

Poténcia Exc 91,2+29,5 1209*34,7 -29,7(-47,6a-11,8) 0,91

Torque Iso 217,2 £46,0 246,5+38,8 -29,2(-53,0a-5,5) 0,68

Torque Con 133,0£42,6 169,2+28,8 -36,3(-56,5a-16,1) 0,98

Torque Exc 172,9 £56,7 208,4+594  -35,5(-67,9a-3,2) 0,60

Extensores TDF 30% 0,57+0,27 0,83%+0,37 -0,25(-0,43a-0,07) 0,79
do Joelho  TDF 60% 0,47+0,24 0,67 +0,33 -0,20 (-0,36 a -0,4) 0,68
TDF 90% 0,15+0,08 0,20%0,15 -0,05 (-0,11 a 0,02) 0,41

PoténciaCon 90,7 +354 126,6 £24,2 -359(-52,8a-19,0) 1,17

Poténcia Exc 74,0283 100,1 £35,6  -26,1 (-44,1 a-8,2) 0,80

TE (95% IC) e % da diferenca

02 02 06 10 1.4 1.8
10%
13%
3%
19%
24%
37%
21%
24%
18%
8%
17%
45%
54%
50%
15%
25%
12%
121%
17%
31%

30%

25%
28%

26%

DPF: dor patelofemoral; IC: intervalo de confianca; TE: tamanho do efeito; Iso: isométrico; Con: concéntrico; Exc: excéntrico; TDF: taxa de

desenvolvimento da for¢a. Medidas de torque em Nm/kg x100, de TDF em %/mseg e de poténcia em W/kg x100. Tamanho do efeito em negrito
indica diferenga significativa.
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TABELA 4. Correlagdes da cinemadtica e funcdo muscular com o impacto

FVRS
DFP  Controle

Joelho sagital -0,27 -0,34
Cinemadtica Quadril sagital -0,35 -0,39
Fase de Quadril frontal -0,01 0,03
Desaceleragio Tornozelo sagital -0,29 -0,31
Tornozelo frontal -0,13 0,22
Joelho sagital -0,06 -0,56
Cinemdtica  Quadril sagital -0,22 -0,50
Fase de Quadril frontal -0,13 -0,19
Aceleracdo Tornozelo sagital -0,03 -0,41
Tornozelo frontal 0,04 -0,08

Fungdo muscular
Torque Isométrico -0,15 -0,55
Torque Concéntrico 0,02 -0,34
Torque Excéntrico -0,01 -0,01
Abdutores do  TDF 30% -0,05 -0,29
Quadril TDF 60% -0,04 -0,30
TDF 90% 0,09 -0,16
Poténcia Concéntrica -0,06 -0,30
Poténcia Excéntrica -0,17 -0,50
Torque Isométrico 0,02 -0,32
Torque Concéntrico 0,20 -0,39
Torque Excéntrico 0,17 -0,25
Extensores do  'TDF 30% -0,06 -0,05
Quadril TDF 60% -0,04 0,26
TDF 90% 0,01 0,12
Poténcia Concéntrica 0,06 -0,43
Poténcia Excéntrica 0,03 -0,14
Torque Isométrico 0,37 -0,17
Torque Concéntrico 0,27 -0,24
Torque Excéntrico 0,22 -0,18
Extensores do  'TDF 30% 0,19 -0,16
Joelho TDF 60% 0,19 -0,03
TDF 90% -0,19 0,11
Poténcia Concéntrica 0,27 -0,18
Poténcia Excéntrica 0,27 -0,09

FVRS: forca vertical de reacdo do solo; DFP: grupo dor patelofemoral; TDF: taxa de
desenvolvimento da forca. *valores de r em negrito indicam correlagdes significativas.



DISCUSSAO

Os resultados deste estudo indicam que mulheres com DPF t€m dificuldade em
controlar o impacto durante aterrissagens de saltos em comparacdo a mulheres
assintomaticas. Isso responde as incoeréncias anteriormente relatadas quanto a magnitude da
FVRS de mulheres com DPF durante aterrissagens de saltos (3,8,9). Este estudo é o primeiro
a relatar que mulheres com DPF t€ém menor ADM dos membros inferiores no plano sagital
durante aterrissagens de saltos, incluindo menor ADM do quadril e joelho durante todo o
contato no solo e menor ADM do tornozelo durante a fase de aceleracdo. Novas descobertas
também foram encontradas quanto a fun¢do dos musculos do quadril e joelho sendo este o
primeiro estudo a avaliar o torque concéntrico dos musculos do quadril e o torque excéntrico
dos extensores do quadril exclusivamente em mulheres com DPF; e a poténcia dos musculos
do quadril e do joelho em uma populacdo com DPF. Os resustados mostraram que mulheres
com DPF possuem abdutores do quadril com déficits nos torques isométrico e concéntrico,
nas TDF até 60 e 90%TIM, e na poténcia concéntrica; extensores do quadril com déficits nos
torques isométrico e excéntrico, nas TDF até 60 e 90%TIM, e na poténcia excéntrica; e
extensores do joelho com déficits em todos os fatores da fungdo muscular avaliados, exceto
para TDF até 90%TIM.

Nossos resultados destacam a importincia de estratégias que visem reduzir a
magnitude da FVRS em mulheres com DPF durante aterrissagens de saltos e
consequentemente, reduzir a sobrecarga na articulacdo patelofemoral. Evidéncias sustentam
que exercicios terapéuticos podem melhorar a biomecénica, a fun¢do e a dor relacionadas a
corrida (2). Dessa forma, se tais intervengdes podem melhorar os resultados em uma
atividade com alto impacto, provavelmente exercicios também podem melhorar os resultados

relacionados a aterrissagens de saltos. Curiosamente, mulheres com lesdo do ligamento
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cruzado anterior (LCA) apresentaram o mesmo padrdo encontrado no presente estudo: alto
impacto e menor movimento do joelho durante aterrissagens de saltos (38). Portanto,
intervengdes direcionadas a prevencdo de lesdo do LCA com base nos fatores biomecanicos
de risco para a lesdo podem embasar intervengdes em pessoas com DPF (39). Favre et al. (39)
relataram que o aumento do angulo de flexdo do joelho durante aterrissagens de uma tarefa
simulando o bloqueio do voleibol poderia modificar medidas associadas ao risco de lesdes de
LCA, como a reducdo na FVRS. Estudos futuros devem verificar se tais intervencdes sdo
efetivas em pessoas com DPF.

Mulheres com DPF frequentemente apresentam movimentos excessivos durante
atividades, especialmente movimentos excessivos do quadril (2,6,7,14,20,40). Em oposi¢do a
isso, verificamos que mulheres com DPF aterrissam de saltos usando uma menor ADM no
plano sagital e ndo apresentam nenhuma alteracdo nos movimentos do membro inferior no
plano frontal. A semelhanca entre os grupos quanto a adugdo do quadril foi um resultado
inesperado considerando que um estudo prévio relatou que mulheres com DPF tém maior
aducdo do quadril durante aterrissagens (6) e que pessoas com DPF geralmente apresentam
maior adu¢do do quadril durante outras atividades (2,14,20,40). No entanto, durante a subida
de escada, aproximadamente 30% da variacdo na aducio do quadril é explicada pelo pico de
flexdao do joelho (41). Talvez, o movimento reduzido do joelho no plano sagital na presente
populacdo possa ter sido suficiente para compensar uma adugdo do quadril excessiva. Essa
estratégia seria adotada para proteger a articulagdo patelofemoral evitando o "colapso do
valgo do joelho" (42). Em uma anélise post hoc, encontramos uma correlacdo significativa
entre o movimento do joelho no plano sagital e o movimento do quadril no plano frontal (r =
0,56), o que suporta que o movimento sagital do joelho pode estar relacionado ao movimento

frontal do quadril durante as aterrissagens.
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Anteriormente, relatamos que mulheres com DPF apresentam importante déficits na
poténcia dos misculos do quadril (até 55%) com base em uma medida estatica (TDF) (18).
Com os presentes resultados, podemos concluir que mulheres com DPF possuem déficits na
poténcia estatica e dinamica nos musculos do quadril. O mesmo padrdo também é observado
para os musculos extensores do joelho. Embora algumas especificidades possam ser
apontadas quanto aos niveis de torque para TDF, movimento e a¢des, devido aos grandes
déficits de poténcia (21 a 54%), a poténcia dos musculos do quadril e joelho deve ser
considerada alterada como um todo para fins de reabilitacdo. Além disso, os déficits de
poténcia muscular parecem ser mais importantes quando comparados aos déficits de forca
muscular (10 a 21%). Assim, destaca-se a importincia de incluir exercicios para estimular a
poténcia muscular em programas de reabilitacdo para DPF, o que ndo € usual na literatura
atual (43,47).

O presente estudo apresenta dois déficits de forca nos misculos do quadril inéditos
em mulheres com DPF: torque concéntrico de abdutores do quadril (13%) e torque excéntrico
de extensores do quadril (17%). Tais déficits podem ajudar a explicar alteragcdes cinemaéticas
relacionadas a excessiva adugdo e rotacdo medial do quadril durante atividades em pessoas
com DPF (6,7,10,11). Estudos anteriores apresentam evidéncias moderadas de que mulheres
com DPF também tém déficit no torque excéntrico de abdutores do quadril (12,14,15). No
entanto, ndo encontramos esse déficit em nossa amostra. O possivel motivo dessa
discrepancia pode ser a diferenga na velocidade angular usada durante as avaliagdes; o
presente estudo avaliou o torque usando a velocidade de 60 graus por segundo e os estudos
anteriores usaram 30 graus por segundo (14,15). Talvez, a presenca ou ndo de déficit no
torque excéntrico de abdutores do quadril dependa da velocidade na qual o teste é realizado.

Para o torque isométrico dos musculos do quadril, nossos resultados estdo de acordo com a
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literatura atual que apresenta de forte a moderada evidéncias que mulheres com DPF tém
déficits de forca nos misculos extensores e abdutores do quadril (12).

Estudos anteriores que indicam que mulheres com DPF apresentam déficits nos
torques concéntrico e excéntrico de extensores do joelho baseiam seus resultados em
comparagdes entre membros afetados e ndo afetados (13,44). Em consequéncia, nossos
resultados ndo apenas reforcam a presenca desses déficits, mas também mostram a validade
externa dos déficits na for¢a dindmica dos extensores do joelho. Quanto ao torque isométrico
de mulheres com DPF, Bolgla et al. (45) ndo encontraram déficits na comparagdo com um
grupo controle, ja Powers et al. (46) e o presente estudo encontraram déficits em mulheres
com DPF. A diferenca entre esses estudos foi o instrumento utilizado, sendo que Bolgla et al.
(45) usaram um dinamometro manual, enquanto Powers et al. (46) e o presente estudo usaram
um dinamometro isocinético, o que sugere que a dinamometria isocinética pode ser um
método mais sensivel para detectar déficits no torque isométrico dos extensores do joelho. De
qualquer forma, exercicios que abordem a forca dos musculos do quadril e do joelho devem
ser incluidos em programas de reabilitagdo para DPF, uma vez que evidéncias mostram que
tais intervengdes sdo efetivas e trazem bons resultados aos pacientes com DPF (43,47).

Apesar de ndo ter sido encontrada nenhuma correlagdo significativa no grupo com
DPF, alguns resultados no grupo controle podem fornecer indicios para reduzir o impacto
durante aterrissagens de saltos. Os resultados sugerem que, com o objetivo de reduzir a
FVRS, individuos devem aterrissar com maior movimento dos membros inferiores no plano
sagital. De fato, estudos anteriores relataram que um aumento da flexdo do joelho durante
aterrissagens ¢ um meio efetivo para reduzir o impacto (39,48). Os resultados das correlagdes
também sugerem que um aumento na forca e poté€ncia dos musculos do quadril poderia levar
a uma melhora na capacidade de absorver o impacto. Em um estudo foi aplicado um

protocolo de fortalecimento para os musculos do quadril em atletas saudaveis e foi
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encontrado que esse protocolo poderia influenciar as for¢as de impacto (49). No entanto,
todos esses estudos incluiram apenas participantes saudaveis e pesquisas futuras devem
verificar se intervencdes com foco na cinemaética e funcdo dos misculos do quadril de

pessoas com DPF levam a alteracdes no impacto durante aterrissagens de saltos.

Limitacées

Os achados deste estudo devem ser interpretados considerando trés limitagdes. Em
primeiro lugar, a tarefa avaliada pode ndo refletir exatamente atividades funcionais comuns,
mas fornece uma avaliacdo padronizada e controlada. Estudos futuros devem considerar a
avaliagdo de varidveis de impacto durante tarefas como corrida. Em segundo lugar, os
achados sdo limitados a uma populagdo adulta e jovem. Assim, avaliacdes adicionais sdo
necessarias para homens e outras faixa etdrias (adolescentes e adultos mais velhos). Em
terceiro lugar, apesar do tamanho amostral garantir um poder estatistico adequado para a
maioria das comparacdes, talvez ndo tenha sido suficiente para todas as comparacdes, uma

vez que algumas tendéncias estatisticas foram encontradas.
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CONCLUSAO

Os resultados do presente estudo indicam que mulheres jovens com DPF tém uma
habilidade prejudicada para absorver o impacto durante uma tarefa de aterrissagem em
comparacdo com mulheres assintomaéticas. Isto é refletido por uma maior FVRS, combinada
com uma menor ADM de quadril, joelho e tornozelo no plano sagital. Os resultados deste
estudo também indicam que mulheres com DPF tém comprometimento da forca e poténcia
dos abdutores e extensores do quadril e extensores do joelho. Esses achados destacam a
necessidade do desenvolvimento de estratégias para melhorar a capacidade de absor¢do de
impacto e a fungdo dos musculos do quadril e joelho durante a reabilitagdo de pacientes com
DPF; e posteriormente, avaliar se essas estratégias podem melhorar resultados de dor e

funcdo dos pacientes.
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RESUMO

Alteracdes no estresse patelofemoral (PF) estdo relacionadas ao desenvolvimento e curso de
disfuncdes PF. Diferentes métodos para calcular o estress PF tém sido usados dificultando
comparagdes dos valores de estresse PF entre estudos. A proposta deste estudo € revisar
sistematicamente os métodos para o calculo do estresse PF e destacar as diferencas entre os
métodos. Uma busca sistematica foi conduzida nas bases de dados Medline, Embase,
CINAHL. SPORTDiscuss e Web of Science. Foram incluidos estudos que avaliaram o estresse
PF em individuos com e sem alteracdes musculoesqueléticas. Dos 12.670 estudos
identificados, 53 foram incluidos totalizando 1.134 individuos avaliados. A principal
diferenca entre os métodos para calcular o estresse PF foram: i) método para calcular a area
de contato PF; ii) método para calcular uma constante (coeficiente k) que define a relacdo
entre forca do quadriceps e for¢a de reacdo PF; iii) inclusdo de ajuste para for¢as no plano
sagital. Consideravel variabilidade nos resultados do estresse PF foi observada. O maior valor
de estresse PF foi 55,03 MPa durante um salto de danca e o menor valor foi 1,9 MPa durante
marcha a uma velocidade de 1,4 m/s. A maioria dos estudos aplicaram métodos que usam
dados de previamente publicados. Entretanto, métodos que usam dados de seus proprios
participantes na maioria dos passos do célculo devem ser preferidos para minimizar possiveis
erros. Quando medidas diretas ndo sdo possiveis, um método padrido deve ser aplicado para

facilitar comparacgdes entre estudos.

Palavras-chave: Joelho; Patela, Corrida; Marcha; Agachamento; Dinamica inversa.
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INTRODUCAO

O mau alinhamento patelar € um achado comum em pessoas com dor patelofemoral
(PF) (1) e osteoartrite PF (2), duas das principais disfungdes PF. A associag¢do entre o mau
alinhamento patelar com a forca resultante das a¢des do musculo quadriceps e do tenddo
patelar (3) pode contribuir para a progressao de disfuncdes da PF. Devido a mudancas na area
de contato PF causadas pelo mau alinhamento patelar, a forca de reagdo PF pode ndo ser
adequadamente dissipada (4). Consequentemente, interferéncias na relacio entre as forgas e o
alinhamento patelar podem estar relacionadas a dor e alteracdes morfologicas como
osteofitos e perda de cartilagem (2,5).

A relacdo entre forcas patelares e area de contato tem sido comumente investigada
pela medida do estresse que essas forgas podem gerar na articulagdo PF (6-10). Para o célculo
do estresse PF, a forca imposta a patela é dividida pela area de contato entre a patela e o
fémur (6,8,11,12). A medida do estresse PF foi reportada durante diferentes atividades, como
correr (13,14) e agachar (15,16); e também avaliada em diferentes populagdes, como aqueles
com dor PF (6) e aqueles com osteoartrite PF (17).

Como o estresse PF ndo pode ser diretamente medido in vivo, os estudos apresentam
dados sobre o estresse PF com base em modelos mateméticos atualmente disponiveis na
literatura (6,18,19). A maioria dos estudos foi submetida as etapas abaixo descritas e

apresentadas na Figura 1 para calcular o estresse PFJ:

Calculo da area de contato PF I > Calculodo
A ~ - Calculo da forca / Estresse PF
Angulo do | Calculo do coeficiente k }—) S 1y
joelho de reacio PF
- P )
Atividade Calculo do brago de alavanca

efetivo do quadriceps

Calculo da forga
do quadriceps

Ll

Momento extensor do joelho 1

FIGURA 1. Diagrama do célculo do estresse patelofemoral (PF).
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- 1° passo: dados cinemadticos e cinéticos sdao obtidos dos participantes durante alguma
atividade, usando cameras e plataformas de forca. O angulo de flexdo do joelho e 0 momento
do extensor do joelho sdo avaliados e utilizados no modelo matemético de estresse PF. Os
angulos e os momentos do joelho sdo calculados indiretamente através de modelos
biomecanicos (20). Embora essas medidas sejam consideradas confidveis, existe a
possibilidade da existéncia de erros (20). No plano sagital, os calculos do angulo do joelho
podem ter aproximadamente cinco graus de erro na avaliacido da marcha (21) e o momento do
joelho pode ter aproximadamente 10 Nm de erro durante os saltos verticais a partir de um
degrau (22).

- 2° passo: o braco de alavanca efetivo do musculo quadriceps (L.s) € calculado. Esse é um
passo para estimar a for¢a do quadriceps. Os estudos geralmente utilizam dados previamente
publicados para desenvolver uma férmula na qual o angulo de flexdo do joelho é a varidvel
dependente (6,18). Os dados para o desenvolvimento das férmulas baseiam-se em medidas de
imagens do joelho no plano sagital, radiografia ou ressondncia magnética (RM), e sua
precisao € incerta (9,23).

- 3° passo: a forca muscular do quadriceps ¢é calculada. Esse € um passo para obter a forca de
reacdo PF. O momento extensor do joelho obtido durante uma atividade € dividido pelo Les
calculado previamente. Esse passo € necessario para isolar a for¢a gerada pelo musculo
quadriceps (24).

- 4° passo: o coeficiente k € calculado. Esse também é um passo para o célculo da forca de
reacdo PF. O coeficiente k é uma constante que define a relacéo entre forca do quadriceps e
forca de reagdo PF em funcdo do angulo de flexdao do joelho (9). Estudos geralmente usam
dados previamente publicados para desenvolver uma férmula na qual o angulo de flexdo do
joelho € a varidvel dependente (25,26). No entanto, ndo se sabe o quanto de erro

possivelmente estd embutido nesta abordagem tedrica utilizada em alguns estudos (9).
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- 5? passo: a forca da reacdo PF € calculada. A forca do quadriceps previamente calculada é
multiplicada pelo coeficiente k& previamente calculado. O erro estimado nessa medida é
aproximadamente 50N (27).

- 6° passo: calculo da drea de contato PF. A maioria dos estudos utilizou dados previamente
publicados para desenvolver uma férmula na qual o angulo de flexdo do joelho é a varidvel
dependente (18,28). Os métodos foram desenvolvidos com base na area de contato PF de
cadaveres, pessoas saudaveis e de pessoas com lesdes no joelho (29,30). O erro estimado para
a area de contato PF, medida por RM, € de aproximadamente 40 mm? (31).

- 7° passo: passo final onde o estresse PF € calculado dividindo-se a forca de reacdo PF pela
area de contato PF previamente calculadas.

Curiosamente, embora a maioria dos estudos tenha relatado seguir essas etapas,
existem diferentes modelos matematicos para calcular o estresse PF. Alguns estudos
utilizaram dados de seus proprios participantes ao contrario de outros que usaram dados de
estudos anteriores como descrito acima. Esses estudos coletaram dados via RM e usaram os
novos dados coletados de seus proprios participantes para calcular a area de contato PF, L.ie
o coeficiente k (19,23). Considerar a cocontracido dos flexores do joelho € outra diferencga
entre os modelos matematicos para calcular o estresse da PF (32,33).

Visto a complexidade dos métodos e o potencial erro associado, ha uma dificuldade
em comparar resultados de estudos que utilizaram métodos diferentes. Isso foi demonstrado
no estudo por Kernozek et al. (16), onde dois métodos para estimar a forca do quadriceps
foram comparados e os resultados mostraram uma diferenca significativa no estresse PF de
aproximadamente 7 MPa (16). Por esta razdo, pequenas diferencas nos métodos usados para
o célculo do estresse PF podem levar a uma interpretagdo erronea dos achados. Estudos que
utilizaram o célculo do estresse PF podem ter sido realizados sem a aten¢@o necessdria, o que

compromete os achados e pode induzir os leitores que estdo interessados no campo de
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estresse PF a erros. Isso destaca a importincia de usar métodos consistentes para calcular o
estresse PF. Além disso, algumas afirmacdes e hipoteses sobre disfuncdes PF baseadas no
estresse PF indicam que alguns clinicos e pesquisadores podem ndo estar familiarizados com
os métodos disponiveis para calcular o estresse PF. Por exemplo, alguns estudos sugerem que
a presenca de um excessivo valgo dindmico de joelho durante as atividades poderia aumentar
o estresse PF (34,35). Esta afirmacdo pode ser verdadeira; no entanto, nenhum fator
relacionado ao plano frontal € aplicado nos métodos para calcular o estresse PF e portanto,
esta afirmacgdo estd em desacordo com a literatura atual. Dessa forma, o objetivo do presente
estudo foi revisar a literatura sistematicamente quanto os métodos matematicos utilizados
para calcular o estresse PF na tentativa de identificar o melhor método para o célculo.
Também buscamos abordar a complexidade dos métodos ao destacar as diferencas presentes

entre os métodos.
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METODOS

Esta revisdo sistematica foi conduzida de acordo com as recomendacdes Systematic

Reviews and Meta-Analyses (PRISMA) (36).

Critério de Elegibilidade

Para serem incluidos, os estudos deveriam apresentar medidas de estresse PF, sendo
os participantes avaliados saudaveis ou apresentando qualquer lesdo (por exemplo, dor PF ou
osteoartrite). Também foram incluidos estudos com individuos submetidos a cirurgias.
Estudos em que as avaliagdes de estresse PF foram realizadas em cadiveres ou em modelos
animais; em que o estresse articular foi avaliado por meio de simulacdo computacional; e/ou
foram publicados em outras linguas que nédo o inglés, foram excluidos da revisdo. Nenhuma

restricdo ao desenho dos estudos foi adotada.

Estratégia de Busca

As buscas eletronicas foram realizadas nos seguintes bancos de dados: Medline e
Embase via OVID, CINAHL e SPORTDiscus via EBSCO e Web of Science, desde seus inicios
até setembro de 2017. A estratégia de pesquisa usada para a base de dados Medline é
apresentada no anexo III (Tabela), com os termos adaptados de acordo com as outras bases de

dados.

Selecao dos Estudos
A selec@o dos estudos foi conduzida por dois revisores independentes, primeiro pelos
titulos, e apds pelos resumos. Nos casos em que nao houve consenso entre os revisores, um

terceiro revisor foi consultado sobre a elegibilidade do estudo. Somente os estudos que
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potencialmente atenderiam aos critérios de inclusdo tiveram sua versdo completa analisada.
As listas de referéncia dos estudos incluidos foram examinadas e as citacdes dos estudos
incluidos também foram verificadas usando o Google Scholar (Anexo IV - Diagrama de
fluxo). Alguns resumos de conferéncias e teses de doutorado que atendiam os objetivos do
estudo foram encontrados nas bases de dados. No entanto, os métodos e resultados desses
foram claramente relacionados a trabalhos publicados dos mesmos autores. Assim, apenas 0s

resultados dos trabalhos publicados em artigos completos foram considerados para anilise.

Avaliacao da Qualidade Metodologica

Para avaliar a qualidade dos estudos, utilizou-se o Epidemiological Appraisal
Instrument (EAI) (37). Para isso, seguimos revisdes sistematicas anteriores e selecionamos as
questdes relevantes da EAI adaptando-a de acordo com os objetivos da presente revisao (38,
39). Foram selecionadas 24 questdes das 46 originais. Os itens relacionados a intervengdes,
aleatorizacdo, follow-up e perdas amostrais no follow-up foram excluidos por consenso de
trés revisores. Cada item foi marcado como: "Sim" (2 pontos), "Parcial" (1 ponto), "Nao"
(pontuacdo 0), "Nao € possivel determinar” (pontuagdo 0) ou "Nao aplicavel” (item removido
do pontuacdo final). A média dos itens marcados para cada estudo foi calculada com a
pontuacdo final variando entre 0 e 2. Os estudos foram considerados de alta qualidade
metodoldgica quando a média foi superior a 1. Estudos com uma pontuagdo média inferior ou
igual a 1 foram considerados com baixa qualidade metodoldgica (38,39). A qualidade dos
estudos incluidos foi avaliada por dois revisores independentes e em casos de desacordo, um
terceiro revisor foi consultado. Titulo, revista e detalhes sobre os autores foram removidos

antes das avaliacdes de qualidade.
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Extracao e Analise dos Dados

A extragdo de dados foi realizada independentemente por dois revisores. Foram
extraidos dados sobre a caracterizacdo dos estudos incluidos, valores de estresse PF, modelos
matematicos e varidveis utilizadas para calcular o estresse PF. Os estudos incluidos nesta

revisdo foram analisados qualitativamente.
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RESULTADOS

Selecao dos Estudos

Um total de 12.670 titulos foi encontrado nas pesquisas. Na pesquisa inicial em cinco
bases de dados, foram encontrados 9.667 titulos, dos quais 42 estudos preencheram os
critérios de elegibilidade (Anexo IV - Diagrama de fluxo). Na andlise das referéncias e
citagdes, 3.003 titulos foram analisados e mais 11 estudos preencheram os critérios de
elegibilidade. Estes estudos ndo faziam parte das bases de dados pesquisadas na presente
revisdo ou estavam in press.

Dos 53 estudos incluidos, 1.134 individuos foram avaliados quanto ao estresse PF. Os
participantes dos estudos incluidos foram individuos saudaveis e individuos com condi¢des
como dor PF, osteoartrite PF, apds ruptura do tendio de Aquiles, ou submetidos a artroplastia
do joelho e reconstrug¢do do ligamento cruzado anterior, de ambos os sexos com idade entre
16 e 72 anos. O estresse PF foi avaliado durante vérias atividades que foram classificadas em
quatro categorias para apresentacdo de dados: corrida, caminhada, atividades de suporte de
peso e saltos. As caracteristicas dos estudos incluidos sdo apresentadas no Anexo V (Tabela
em inglés). Em relagcdo a qualidade metodoldgica dos estudos incluidos, 36% apresentaram
alta qualidade (n = 19) e 64% apresentaram baixa qualidade (n = 34) (Anexo VI — Tabela em

inglés).

Calculo do Estresse PF

As variaveis utilizadas pelos estudos incluidos para calcular o estresse PF foram:
angulo de flexdo do joelho, forca do quadriceps (derivado do momento extensor do joelho,
bragco de alavanca efetivo do quadriceps, braco de alavanca do quadriceps e de seus

componentes [reto femoral, vasto medial, vasto lateral e vasto intermédio] e braco de
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alavanca do ligamento patelar), forca dos isquiotibiais (derivado do momento extensor do
quadril, braco da alavanca do isquiotibiais, braco da alavanca do gliteo maximo, area de
secgdo transversa dos isquiotibiais, drea de seccdo transversa do gliteo maximo, cinematica
dos membros inferiores e eletromiografia dos isquiotibiais), for¢ca do gastrocnémio (derivado
do momento flexor plantar do tornozelo, braco da alavanca do triceps sural, area de seccao
transversa do gastrocnémio, area de secgdo transversa do triceps, drea do membro inferior e
eletromiografia do gastrocnémio), relacdo entre forca de reacdo PF e forca do quadriceps
(coeficiente k) e area de contato PF.

A maioria dos estudos incluidos realizou as seguintes etapas para calcular o estresse
PF: calculo do brago da alavanca do miusculo quadriceps, cdlculo da forca do quadriceps,
célculo da forca da reacdo PF, relacdo entre for¢a do quadriceps e for¢a de reacdo PF, calculo
da 4rea de contato PF e célculo do estresse PF. Uma descricdo detalhada dos métodos

utilizados para o calculo do estresse PF ¢ apresentada no Anexo VII (Tabela em ingl€s).

Brago de Alavanca Efetivo do Quadriceps (L.g)

Um estudo realizou a medida do L.s diretamente em seus participantes avaliados (23).
Os outros estudos remanescentes usaram a medida de L.y previamente publicados, para
estimar a for¢ca do quadriceps (Tabela 1). Whyte et al. (19) apresentaram uma férmula
diferente em comparacdo com outros estudos. NOs tentamos, sem sucesso, entrar em contato
com os autores para entender a diferenca nas férmulas apresentadas. Cinco estudos nio
mencionaram nenhuma medida do L (14,63,65,73,74).

Foram utilizados oito artigos (9,10,80,84,97,99,100,112) como referéncia para o
célculo do Lt ou desenvolvimento de formula para tal; no entanto, a maioria dos estudos (33
estudos  [13,17,18,25,26,32,33,40-42,45,46,48,49,51-62,64,66-70,75]), diretamente ou

indiretamente, utilizou os dados de van Eijden et al. (9).
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TABELA 1. Férmulas usadas e os respectivos estudos que citaram tais férmulas para o
célculo do brago de alavanca efetivo do quadriceps.

, ; Estudos que usaram a
Foéormula usada nos estudos incluidos

formula
Medida realizada na propria amostra usando RM (23)
(6,12,13,18,25,26,40-42,
Lesr = 8.0E-05x” — 0.013x* + 0.28x + 0.046 45,46,48-50,52-59,61,62,
64,66,68-70,72,75)
Legr = 8(10 — 8)(x°)3 +—1.29(10 — 5)(x°)2 + 2.8(10 — 4)(x°) + (19)

0.0462

Para cada componente do quadriceps (x = em radianos):

- RF=0.0519235 - 0.0064865x

- VMO = 0.0021733x> + 0.0089959x> + 0.0059805x + 0.0434523 (16)
- VI =0.0022705x" + 0.0097213x> + 0.0066606x + 0.044273

- VL = 0.0033264x° + 0.0145048x> + 0.0138364x + 0.0401728

Férmula néo apresentada; inica informacdo dada € que o Leg foi  (7,8,15,17,28,32,33,43,44,
baseado em dados de estudos prévios 47,51,60,67,71)

RM: ressondncia magnética; L.y brago de alavanca efetivo do quadriceps; x = angulo de flexdo do
joelho; RF: reto femoral; VMO: vasto medial obliquo; VI: vasto intermédio; VL: vasto lateral.

Forca Muscular do Quadriceps

Todos os estudos incluidos mencionaram o céalculo da forca do quadriceps, exceto os
estudos de Hofmann et al. (73), Carpenter et al. (65) e Peng et al. (74). Embora Carpenter et
al. (65) ndo tenham mencionado especificamente a forca do quadriceps, eles usaram a forca
de compressao aplicada a superficie plantar dos pés (simulando a sustentacdao do peso dentro
de um equipamento de RM) para os célculos da forca de reagdo PF. Hofmann et al. (73) e
Peng et al. (74) ndo mencionaram o método utilizado para o céalculo da for¢ca. Basicamente,
para obter a for¢a do quadriceps, a maioria dos estudos dividiu 0 momento extensor do joelho
(obtido durante atividades) pelo braco de alavanca previamente calculado (6,8,12,13,16-
19,23,25,26, 32,33,40-43,45-62,64,66-70,72,75).

Sete estudos ajustaram a for¢a quadriceps pela for¢a dos flexores do joelho, levando
em conta a presenca de co-contragdo muscular durante as atividades avaliadas

(32,33,43,44,47,51,67). Para estes ajustes, Willy et al. (43), Willy et al. (47), Willson et al.
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(33) e Wilson et al. (44) usaram dados publicados anteriormente para calcular as forcas de
isquiotibiais e gastrocnémios. Para estimar a forca de isquiotibiais, Willy et al. (47) e Willson
et al. (33) usaram a posicdo do quadril, a area da seccdo transversa dos isquiotibiais e do
gliteo maximo, com seus respectivos bracos de alavanca para articulacdo do quadril. Para
estimar a forca dos gastrocnémios, a forca do triceps sural foi calculada usando o momento
flexor plantar e o braco de alavanca do tenddo de Aquiles; entdo, a forca dos gastrocnémios
foi calculada proporcionalmente a area fisiologica de secgéo transversa dos musculos. Teng e
Powers (51), Chinkulprasert et al. (67) e Powers et al. (32) usaram dados cinematicos,
velocidade de contragdo muscular e dados eletromiograficos dos musculos flexores do joelho
de seus proprios participantes para estimar a forca muscular flexora do joelho. Os estudos que
mediram a forca dos musculos flexores do joelho (32,33,47,51,67) adicionaram esse
resultado a0 momento extensor do joelho para obter um momento extensor do joelho
ajustado.

Simpson et al. (7) mencionaram que as for¢as dos musculos flexores do joelho foram
calculadas, no entanto, os autores nao especificaram claramente como os ajustes foram feitos.
Os autores apenas citaram que, para os calculos da for¢a do quadriceps, os dados prévios
foram interpolados em fun¢do do angulo de flexdo do joelho (7).

Vannatta e Kernozek (14) e Kernozek et al. (63) estimaram a forca do quadriceps
utilizando o Human Body Model, que inclui dados cinemaéticos e cinéticos nos calculos.
Kernozek et al. (16) usaram dois métodos para o calculo da forca do quadriceps. Em um
método, o momento extensor do joelho foi dividido pela média do brago de alavanca dos
quatro componentes do quadriceps. No outro método, a for¢ca do quadriceps foi estimada a
partir dos momentos articulares, minimizando a fun¢do de custo estitico, onde a soma dos
quadrados das ativagdes musculares estava relacionada as méximas forcas musculares em

cada etapa de tempo (16). Nos estudos de Escamilla et al. (15,28,71) os célculos da forca do
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quadriceps, dos isquiotibiais e do gastrocnémio foram mencionados como um passo
necessario para o calculo da forca da reacdo PF. Os autores mencionaram que esses calculos
foram feitos por meio de otimizacdo computacional e ndo estd claro se os ajustes de co-

contragdo foram realizados.

Relacdo entre a Forca do Quadriceps e Forca de Reacdo PF (coeficiente k)

Um estudo (23) relatou o calculo deste coeficiente diretamente de sua amostra, com 0s
estudos restantes, mencionando que dados anteriormente publicados foram extraidos e usados
para desenvolver as formulas apresentadas na tabela 2. Sete estudos (15,28,33,43,44,47,71)
ndo apresentaram claramente os célculos do coeficiente k, porém referenciaram o estudo de
van Eijden et al. (9) em seus procedimentos, o que sugere que o cilculo do coeficiente k pode
ter sido realizado.

TABELA 2. Sintese dos métodos para cdlculo do coeficiente k
Estudos que citaram a
formula
(6,13,14,16,18,19,25,26,

45,46,49,50,52-58,61-63,
66,68-70,72,75)

Método usado

k = (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x°
+ 1.55E-04x> — 0.0162x +1) [Férmula 11*

k = (-=3.84E-05x” + 1.47E~03x + 0.462) / (-6.98E-07x’

12,59,64
+ 1.55E-04x> + 0.0162x + 1) [Férmula 2] ( )
k= (-3.84E-05x> + 1 ATE-03x> + 0.462) / (—6.98E-07x° 40)

+ 1.55E-04x% — 0.0162x + 1) [Férmula 3]

k= (1.4TE-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x> + 1.55E-04x> 48)

—0.0162x + 1) [Férmula 4]

Férmula ndo ¢ apresentada, tnica informacdo dada € a
referéncia de estudo prévio o qual esta relacionado ao (15,28,33,43,44,47,71)
célculo do coeficiente k (9)

Férmula nao ¢ apresentada, mas o célculo do coeficiente
k € mencionado

Medida em sua prépria amostra usando RM (23)

(8,17,32,41,42,51,60,67)

Nenhuma mencéio ao céalculo do coeficiente k (7,65,73,74)

x: angulo de flexdo do joelho; RM: ressondncia magnética. *Diferencas em relacio a férmula
1 estdo destacadas.
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Trés estudos (9,10,76) foram utilizados como fonte para o calculo do coeficiente k ou
para desenvolver férmulas para o calculo; no entanto, a maioria dos estudos relatou ter usado
dados do estudo de van Eijden et al. (9) para o desenvolvimento de equagdes.

Foram identificadas algumas diferencas entre as féormulas utilizadas para calcular o
coeficiente k (Tabela 2). Em comparac¢do com a férmula 1, que foi utilizada pela maioria dos
estudos incluidos, a férmula 2 apresentou um sinal positivo diferente, a férmula 3 apresentou
uma fung@o exponencial extra e a formula 4 nédo apresentou parte da férmula (Tabela 2). Os
autores foram contatados para confirmar as diferencas nas foérmulas. As férmulas

apresentadas na tabela 2 foram confirmadas pelos autores, com excec¢do das formulas 3 e 4.

Forca de Reacdo PF

Para calcular a forca de reacdo PF, a maioria dos estudos multiplicou a forca do

quadriceps pelo valor do coeficiente k (Tabela 3).

TABELA 3. Sintese dos métodos para calcular a forga de reacdo patelofemoral (PF).

Método usado Estudos
(6,8,12-14,16-19,25,
Multiplicacio da for¢a de quadriceps pelo coeficiente k 26,32,40-42.,45,46,

48-64,66-70,72,75)

Forga de reacdo PF calculada sendo a for¢a de quadriceps uma fungdo do

angulo de flexdo do joelho, baseado nos estudos de van Eijden et al. (33,43,44,47)
(9,84)
Multiplicacdo da for¢a de quadriceps pela razio da forca de compressdo 23)
articular/for¢a do quadriceps de sua prépria amostra
Formulas apresentadas por Sharma et al. (104), nas quais considerou a

. A I (65)
massa dos participantes e angulo de flexdo do joelho
Forga de reagdo PF calculada como fung¢do das forcas do tendao patelar e

~ . (15,28,71)

do tenddo do quadriceps
Célculo da forca de reacdo PF usando algoritmo no qual inclui a forca do
tenddo patelar e o angulo formado pelos vetores de forca do quadriceps e @)
tenddo patelar.
Forga de reacdo PF estimada como fung¢éo do angulo de flexdo do joelho e
momento extensor do joelho (73)
Nenhuma explicagdo é dada (74)
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Area de Contato PF

Sete estudos mediram a area de contato PF diretamente de suas respectivas amostras
(6,19,23,26,59,64,65). Esses estudos usaram imagens de RM para suas medidas. Um estudo
nao forneceu descri¢ao clara dessa medida (74). Os estudos remanescentes relataram o uso de
dados publicados anteriormente (Tabela 4). Trés estudos (16,48,73) combinaram dados de
mais de um estudo prévio para o célculo da area de contato PF (Tabela 4). Kernozek et al.
(16) combinaram dados obtidos por Powers et al. (30) e Connolly et al. (29); Hofmann et al.
(73) combinaram dados obtidos por Salsich et al (105) e Huberti e Hayes (101); e Herrington
et al. (48) combinaram dados obtidos por Besier et al. (92), Lee et al. (93), Powers (94) e

Salsich e Perman (95).

Estresse PF

Todos os estudos incluidos dividiram a forca de reagdo PF pela area de contato PF,
com excec¢do do estudo de Peng et al. (74) e de Simpson et al. (7). Peng et al. (74) apenas
mencionaram que os cdlculos seguiram as recomendac¢des de Wirtz et al. (41), e Simpson et
al. (7) mencionaram que eles utilizaram uma rotina de interpolacdo para obter o estresse PF a
partir de dados cinemaéticos, cinéticos e da area de contato PF. Whyte et al. (19) apresentaram

ndo apenas o estresse PF total, mas também os resultados do estresse PF medial e lateral.

Resultados do Estresse PF

Independentemente do método utilizado para calcular o estresse PF, entre todos os
estudos incluidos, o maior valor de estresse PF (55,03 MPa) foi obtido no estudo realizado
por Simpson et al. (7) que avaliou um salto de danga. O menor valor de estresse PF (1,9 MPa)
foi obtido no estudo realizado por Ho et al. (60), avaliando pessoas saudaveis durante

caminhada a uma velocidade de 1,4 m/s com sapatos de salto baixo. A tabela 5 apresenta os
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valores maximos, minimos e a variabilidade do estresse PF para atividades (corrida,

caminhada, agachamento e saltos) e populacdes similares entre os estudos. Os resultados de

intervencdes nao foram considerados. Os resultados individuais do estresse PF sao

apresentados em detalhes no Anexo VIII (Tabela em inglés).

TABELA 4. Sintese dos métodos utilizados para cdlculo da area de contato patelofemoral

(PF)
Estudos usados como
Estudo Formula . r eferéncia
(participantes no estudo
referéncia)
AC = 2.0E-05x" - 0. Tt
(18) C OE-05x" — 0.0033x

0.1099x + 3.5273x + 81.058

(13,17,25,32,40,45,49,51—
58,60-62,66,67,69,72,75)

Férmula nio apresentada

(30) (Seis cadaveres)

(14,16,46,50,63)

AC =0.0781x" + 0.6763x + 151.75

(29) (10 mulheres saudaveis e 10

(41,42) Férmula nio apresentada mulheres com DPF)
AC =-0.0001x" — 0.0082x” +
16 29,30 i
(16) 3.5071x +73.81 (29,30) (acima)
(15.28.71) 0°- 60° flexdo joelho = 3.55x + 135
o 70°-90° flexdo joelho = 2.81x + 176 (105) (10 individuos saudaveis)
(70) Férmula nao apresentada
88) (16 individ daveis - 8
(33,43,44,47) Férmula nio apresentada (88) (16 individuos saudaveis
homens e 8 mulheres)
(8,12) Férmula nio apresentada (101) (12 cadaveres)
. . (95) (21 individuos com DPF e
(68) Férmula nio apresentada 21 individuos sauddveis)
Férmula nio apresentada (dados da
(7 area de contato PF da faceta lateral (113) (22 joelhos de cadaveres)
da patela foi usado)
(73) Férmula nao apresentada (101,105) (acima)
(95) (acima), (92) (simulagéo: 1
(48) Férmula nao apresentada individuo saudvel), (93) (6

cadaveres), (94) (revisdo
narrativa)

(6,19,23,26,59,64,65)

Area de contato PF foi medida diretamente de suas respectivas amostras

AC: érea de contato; DPF: dor patelofemoral.
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TABELA 5. Resultados do estresse patelofemoral (PF) — Maximo, minimo e varia¢do por
atividade e populacio (valores em MPa)

Atividade Populacdo  Variabilidade Observacao Variacao
+ 21,5 (51) Vel controlada em 3,4 m/s
Saudavel 15,60
Corrida audave - 5,90 (44) Vel controlada em 3,5 m/s
DPE + 11,60 (45) Vel controlada em 4,0 m/s 3.60
— 8,00 (40) Vel selecionada em 3,0 m/s ’
+ 4 17 Maixi 1 1
Saudével ,36 (17) axima V(? em 1,95 m/s 2.39
. - 1,97 (6) Vel auto-selecionada em 1,4 m/s
Caminhada P
DPF + 6,61 (6) Maxima vel em 1,8 m/s 491
- 2,40(59) Vel auto-selecionada em 1,3 m/s ’
13,06 (72) Com carga — 35% PC
Agach t Saudavel 7,50
gachamento - Sauaavel 5,56 (66) Com carga — 40% 1RM
+ 55,03 (7) 90% da maxima distancia
Salt Saudavel 28,32
Ao audave - 26,71 (75) Salto a partir de degrau

DPF: dor patelofemoral; +: maximo valor; —: minimo valor; Vel: velocidade; PC: peso
corporal; RM: repeticdo maxima.
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DISCUSSAO

Depois de analisar os resultados de estresse PF apresentados pelos estudos incluidos,
foi encontrado uma grande variabilidade. Por exemplo, estudos com atividades e populagdes
similares apresentaram diferencas de estresse PF maiores que 15 MPa durante corrida de
pessoas sauddveis. Esses resultados chamam a atencdo, uma vez que a variabilidade
observada nesta revisdo é maior do que a diferenca no estresse PF apresentada por estudos
que comparam populagdes saudaveis e com alguma disfun¢do (6,17). Brechter e Powers (6)
relataram que as pessoas com dor PF apresentaram maior estresse PF comparadas a pessoas
saudaveis durante caminhada rapida. A diferenca entre os grupos foi de aproximadamente 4
MPa. E evidente que o método utilizado pode ser o motivo da variabilidade nos resultados do
estresse PF. O estudo que apresentou o maior valor utilizou um método que ndo é comparavel
com nenhum outro dentre os métodos incluidos (7). No entanto, métodos semelhantes podem
resultar em valores discrepantes. Bonacci et al. (18) e Sinclair (56) avaliaram a corrida em
pessoas saudaveis a uma velocidade de 4,5 m/s e 4,0 m/s, respectivamente. Bonacci et al. (18)
e Sinclair (56) usaram exatamente o mesmo método para calcular o estresse PF e para a sua
condig¢do controle (correr com calgado convencional para corrida), os resultados maximos de
estresse PF foram de 20,6 MPa e 10,3 MPa, respectivamente. Isso mostra a divergéncia que
os métodos para calcular o estresse PF podem apresentar e destaca a necessidade de uma
medida de estresse PF consistente e precisa.

O objetivo principal desta revisdo foi avaliar sistematicamente os métodos de célculo
do estresse PF, a fim de verificar o melhor método para esse calculo. No entanto, ndo é
possivel determinar qual € a melhor forma de calculo, pois ndo existe um método padrio ouro
para comparagdo e nenhum estudo foi desenvolvido para validar e comparar os diferentes

métodos. Apesar das muitas questdes fisioldgicas e biomecanicas relativas aos estudos in
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vitro, o estresse PF avaliado in vitro diretamente na articulacdo PF (114) poderia ser usado
como um "padrido”, ou pelo menos como ponto de partida, para comparar com o estresse PF
obtido usando métodos indiretos. No entanto, € necessdrio aten¢do, uma vez que §é
improvavel que os estudos in vitro reproduzam as mesmas forcas a que um joelho estd
submetido na vida real.

Considerando que os métodos indiretos apresentados t€m muitas etapas e cada passo
tem seus proprios pressupostos e erros, ao planejar estudos futuros, os autores devem
considerar cuidadosamente os métodos mais adequados ao que eles tém disponiveis. Também
€ importante descrever claramente os métodos utilizados (coleta de dados e férmulas) para o
respectivo calculo de estresse PF. Essas considera¢des cuidadosamente realizadas podem
facilitar a comparacéo entre os estudos.

O ajuste das forcas do plano sagital € um avango importante nos estudos da cinética
PF (32,33,43,44,47,51,67). Entre os estudos incluidos, foram identificados dois modos
distintos de ajuste: 1) o uso de momentos articulares, bragos de alavanca e area de seccio
transversa dos musculos flexores do joelho obtidos na literatura (33,43,44,47); 2) o uso de
dados cinemaéticos e eletromiograficos dos miisculos flexores do joelho e outras varidveis
relacionadas aos participantes (32,51,67). Ambos os métodos introduzem mais calculos
indiretos no modelo, o que pode influenciar significativamente nos resultados do estresse PF.
Talvez, a necessidade de ajustes também deva ser avaliada, uma vez que os estudos que nio
incluiram o ajuste encontraram resultados semelhantes aos que o fizeram. Exemplos disso
podem ser vistos em uma comparac¢do direta dos resultados obtidos nos estudos de Bonacci et
al. (18) e Teng e Powers (51), ambos com participantes saudaveis. Bonacci et al. (18) ndo
realizou o ajuste e obteve um valor de estresse PF de 20,6 MPa. Teng e Powers (51)

ajustaram as forcas e encontraram um valor de estresse PF de 21,5 MPa.
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Entre os estudos incluidos, a medida da area de contato PF foi o passo que mostrou
maior diversidade. Os dados da area de contato PF foram obtidos de cadédveres, de individuos
saudaveis e individuos com dor PF de estudos prévios e diretamente da amostra do estudo.
Considerando as dificuldades da medida da area de contato de uma amostra de estudo, o uso
de dados publicados anteriormente parece ser uma opcdo valida. Ainda assim, essa opcdo
requer atencdo, porque varios fatores podem influenciar a area de contato PF. Por exemplo,
os procedimentos em que a area de contato PF foi medida em estudos anteriores podem néo
refletir adequadamente a area de contato PF durante atividades dindmicas. Alguns estudos in
vitro relataram que a area de contato PF pode mudar sob a direcdo da carga, sendo a carga
outro aspecto importante que pode influenciar a area de contato PF (30,115). Portanto, a
carga a que a articulagdo PF estd submetida durante atividades dindmicas que envolvem
contragdo muscular vigorosa, como a corrida, provavelmente ¢ maior do que a carga que
ocorre em posi¢des estiticas, mesmo que haja carga axial durante as medigdes estaticas.
Outro aspecto importante que pode ndo representar adequadamente a tarefa dindmica é a
amplitude de movimento em que a area de contato PF é medida. Por exemplo, os dois estudos
mais citados mediram a area de contato PF a cada 15 °, entre 0 °e 75 ° (30) e entre 0 ° e 45 °
(29) de flex@o do joelho. Essas amplitudes de movimento sdo menores que a amplitude de
flexdo do joelho durante algumas das atividades avaliadas, como o agachamento. A
interpolacdo de dados € um método matematico usado para minimizar o impacto dessa falta
de dados disponiveis para maiores amplitudes de movimento joelho investigados em alguns
estudos; no entanto, isso ainda é uma limitacao e deve ser considerada em estudos futuros.

A especificidade das caracteristicas do participante em relacdo a drea de contato PF
também pode ser importante. Connolly et al. (29) mostraram que existem diferencas na area
de contato PF entre mulheres sauddveis e mulheres com dor PF; e ao comparar seus dados

com os de Powers et al. (30), um estudo que examinou a area de contato PF em cadéveres, ha
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uma diferenca de mais de 100 mm? de 4rea de contato PF entre os estudos. Neste contexto, a
padronizacdo do célculo da area de contato PF pode ser necessiria para uma comparaciao
mais adequada entre os estudos.

Houve também varia¢des nos métodos para calcular o coeficiente k. Embora a maioria
dos estudos tenha relatado o uso de dados de van Eijden et al. (9) para calcular o coeficiente
k, quatro variacdes na formula foram observadas entre os estudos. Devido as variagdes
apresentadas (Tabela 2), nés realizamos o calculo do coeficiente k£ usando os diferentes
métodos encontrados. Os resultados das simulagdes mostraram que os resultados mais
préximos de van Eijden et al. (9) foram vistos ao usar a féormula 1: k = (-3.84E-05x> +
1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x> + 1.55E-04x> — 0.0162x + 1) (ver Figura 1, no Anexo IX
— em inglés). De acordo com as nossas simulacdes, as variacdes observadas nas férmulas
deveriam acarretar em grande impacto nos resultados do estresse PF. Entretanto, esse grande
impacto ndo estd presente quando se analiza os valores de estresse PF apresentados por esses
estudos. Talvez, a variacdo nas formulas observadas entre os estudos seja simplesmente um
erro de digitacdo introduzido durante a producdo dos manuscritos; caso tenha ocorrido isso,
provavelmente os estudos usaram a mesma férmula ao calcular o coeficiente k. Isso mostra a
importancia do rigor ao verificar manuscritos antes da publicacdo, pois simples erros de
digitagdo podem levar a erros na interpretagio clinica.

Ap6s as simulagdes em relacdo ao calculo do coeficiente k, percebemos que houve
pouca explicacdo sobre o desenvolvimento dessas féormulas para o célculo. As férmulas
foram extraidas de uma figura (9) e portanto, podem apresentar alguma variabilidade dos
valores reais. Considerando que a variabilidade é desconhecida e as férmulas usadas sdo
complexas, desenvolvemos uma nova equacio, também baseada no estudo de van Eijden et
al. (9) para fornecer uma nova opg¢do para calcular o coeficiente k, na qual tomamos em

consideragdo a possivel variabilidade dos coeficientes: k = 2.70E-02x" + 1.96E-02x’ — 0.15x*
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+ 0.13x + 0.97 (x = angulo de flex@o do joelho normalizado). No Anexo IX apresentamos os
métodos utilizados para desenvolver a nova equacdo e a possivel variabilidade de cada
segmento da equagdo.

Com base nos resultados apresentados, uma limitacdo importante dos métodos
utilizados para os calculos de estresse PF € a consideracdo apenas das forcas do plano sagital
do joelho. Durante os movimentos dos membros inferiores, a patela se move nos trés planos,
o que significa que forgas nos trés planos podem influenciar o estresse PF. A relevancia dos
movimentos patelares é reforcada quando disfuncdes PF sdo consideradas. Estudos sugerem
que a cinemadtica e morfologia da patela t€ém relacdo com a dor em pessoas com disfuncdes
PF (116,117). Dessa forma, métodos futuros devem considerar as forgcas do plano frontal e
transversal para uma compreensdo mais abrangente da cinética PF.

E evidente a complexidade do célculo do estresse PF e consequentemente, sua
aplicabilidade clinica pode ser questionidvel. No entanto, embora ndo seja esperado que
clinicos calculem o estresse PF, é importante que eles sejam capazes de interpretar os
resultados de estudos sobre o estresse PF. Para isso, clinicos devem entender quais fatores
que sdo envolvidos no célculo t€ém maior influéncia nos resultados do estresse PF. Exemplos
disso sdo a area de contato PF e as forcas que atuam no plano sagital. Variagdes na area de
contato PF podem explicar variagdes do estresse PF, como Powers et al. (59) apresentaram
que um aumento na area de contato PF causada pelo uso de ortese para joelho também causou
uma diminui¢@o no estresse PF. Além disso, as escolhas feitas pelos pesquisadores sobre os
dados previamente publicados a serem usados quando o célculo da area de contato PF,
também pode ter um efeito nos resultados. Por exemplo, dois estudos com métodos
semelhantes para calcular o estresse PF, com excecdo do célculo da area de contato PF,
avaliaram a mesma populacdo durante corrida e apresentaram aproximadamente 8§ MPa de

diferenca entre os estudos (25,46). Outro fator importante no célculo do estresse PF é a carga
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sagital que atua nos joelhos. Mais uma vez, dois estudos que testaram intervencdes durante a
corrida com o objetivo de reduzir a carga nos membros inferiores (correr com o0s pés
descalgos e correr em uma postura com o tronco flexionado) (18,51) descobriram que tais
intervengdes reduziram a carga nos joelhos (menor momento extensor do joelho).
Consequentemente, a carga reduzida levou a uma redu¢@o na magnitude do estresse PF (18,
51). Portanto, isso sugere que clinicos, ao intervirem para reduzir o estresse PF, devem focar
em exercicios e técnicas para reduzir a carga nos membros inferiores e/ou aumentar a area de
contato PF. No entanto, a atencdo deve ser redobrada ao analisar estudos sobre o estresse PF,
pois as férmulas utilizadas nos estudos geralmente sdo diferentes, fazendo com que a

comparagio entre estudos ocasionalmente seja inadequada.
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CONCLUSAO

Os métodos para medida do estresse PF utilizados pela maioria dos estudos
apresentam muitos célculos indiretos; entretanto, métodos com mais dados dos proprios
participantes podem ser mais indicados, pois as medidas diretas s@o mais propensas a
minimizar os possiveis erros nos célculos indiretos. Quando medidas diretas ndo sdo
possiveis, com base nos estudos analisados na revisao sistematica atual, o modelo que parece
ser o mais apropriado é:

- Brago de Alavanca Efetivo do Quadriceps (Ley) = 8.0E-05x° — 0.013x> + 0.28x + 0.046;

- For¢ca do Quadriceps = momento extensor do joelho dividido pelo L (ajuste pela forca dos
flexores de joelho pode ser considerado);

- Coeficiente k= (-3.84E-05x" + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x” —
0.0162x +1)

Ou usando a nova proposta:

- Coeficiente k = 2.70E-02x"* + 1.96E-02x> — 0.15x> + 0.13x + 0.97;

- For¢a de Reagdo PF = Forga do quadriceps multiplicada pelo coeficiente k;

- Area de Contato PF = diretamente dos participantes ou considerar a especificidade para
selecionar dados prévios, maiores investigacdes sdo necessarias;

- Estresse PF = Forga de reacdo PF dividida pela area de contato PF.
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RESUMO

Proposta: Pessoas com dor patelofemoral (DPF) t€m comprometimento da fun¢cdo muscular
do quadril, incluindo forca isométrica e funcdo neuromotora. Evidéncias indicam que a
poténcia e resisténcia dos musculos do quadril também podem estar alteradas. No entanto, a
aplicabilidade clinica desses resultados é limitada pela dependéncia de equipamentos de
laboratério. O objetivo deste estudo transversal foi avaliar se medidas clinicas da funcdo dos
musculos do quadril diferem entre pessoas com DPF e pessoas assintomaticas.

Métodos: Participaram 34 pessoas fisicamente ativas (16 com DPF e 16 controles). A forga
de abducgdo e extensdo do quadril foi avaliada isometricamente usando dinamdmetro manual
e dinamicamente por meio do teste de 10 repeticdes maximas (10RM). Poténcia e velocidade
durante agachamento, abducgéo e extensdo do quadril foram avaliadas usando um transdutor
de posigdo linear. A resisténcia do tronco, dos abdutores e extensores do quadril foi avaliada
pelo tempo méximo em ponte lateral e pelo nimero méaximo de repeticdes, respectivamente.
Resultados: O grupo DPF apresentou déficits em relacdo ao grupo controle na forga
isométrica (21-25%) de abdutores (p<0,01; TE=0,98) e extensores do quadril (p=0,02;
TE=0,85); na 10RM (15-18%) para abdutores (p=0,05; TE=0,72) e extensores do quadril
(p=0,02; TE=0,85); na poténcia (24-31%) do agachamento (p=0,01; TE=0,90), da abducio
(p=0,02; TE=0,80) e extensao do quadril (p=0,01; TE=0,94); e na velocidade (20%) durante o
agachamento (p=0,01; TE=0,92). Nenhuma diferenca foi identificada para resisténcia.
Conclusao: Avaliacdes clinicas podem identificar déficits na forca isométrica e dindmica dos
musculos do quadril, bem como na poténcia em pessoas com DPF. Os déficits da funcdo
muscular do quadril em pessoas com PFP, incluindo forca e poténcia, destacam uma
necessidade de treinamento de forca progressivo nesta populagdo.

Palavras-chave: Poténcia; Concéntrico; Excéntrico; Resisténcia; Joelho; Tronco.
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INTRODUCAO

A relacdo entre a funcdo dos musculos do quadril e a dor patelofemoral (DPF) tem
recebido maior atencdo nos dltimos anos. Especificamente, um grande nimero de pesquisas
indica a existéncia de defici€ncias na fun¢do dos musculos do quadril (1,2). Além disso,
evidéncias também suportam que exercicios terapéuticos podem minimizar esses déficits
(3.4). Teoricamente, alteragdes na funcdo dos musculos do quadril estariam relacionadas com
a presen¢a de uma maior aducdo e rotacdo medial do quadril, além de uma maior queda
pélvica contralateral, as quais sdo normalmente encontradas em pessoas com DPF (5-8). Um
aumento na adugdo e na rotagdo medial do quadril durante atividades com suporte de peso
podem aumentar as forcas laterais atuantes sobre patela (9,10), além de poder causar uma
reducdo na area de contato entre a patela e o fémur (11). Isso poderia aumentar a pressdo e o
estresse na articulacio patelofemoral de pessoas com DPF (9,10).

Atualmente, pesquisas indicam a presenca de alteragdes na funcdo dos musculos do
quadril durante tarefas funcionais, como durante corrida e subida de escadas, medidos usando
a avaliacdo da eletromiografica (EMG). Esssas alteracdes incluem atraso e menor duracdo da
ativacdo dos musculos gliteos médio e maximo (2). Clinicamente, a avaliagio da EMG nio é
vidvel devido a necessidade de equipamento especifico e conhecimento especializado. A
medida clinica mais utilizada para avaliacdo da funcdo dos musculos do quadril é a medida
da forca, que na maioria das pesquisas é avaliada de forma isométrica (1). Muitas pesquisas
avaliaram a forca isométrica de pessoas com DPF e indicaram que essas pessoas possuem
fraqueza dos abdutores, extensores e rotadores laterais do quadril (1). Apesar das evidéncias
dos déficits na forca isométrica do quadril em pessoas com DPF, a insuficiéncia de forga
isométrica parece ndo estar associada a um maior risco de desenvolvimento da DPF (1).

Além disso, pesquisas recentes também indicam que talvez uma maior forca possa estar
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associada a um maior risco de desenvolvimento de DPF em atletas adolescentes e populacio
militar (12-14). No entanto, intervengdes que visam melhorar a funcdo dos musculos do
quadril sdo capazes de melhorar a dor e a fungdo em pessoas com DPF (3).

A funcdo muscular pode ser avaliada de diferentes formas e ndo esta claro quais sdao
0s parametros que podem ser mais importantes durante a avaliacdo clinica e a reabilitacdo de
pessoas com DPF. Além da for¢a isométrica, alguns estudos também avaliaram a forca dos
musculos do quadril de maneira dindmica (15-18), com essas pesquisas indicando evidéncias
de muito limitada a moderada quanto a presenca de déficits de forca concéntrica e excéntrica
nos musculos do quadril (1). Na literatura sobre treinamento de forca, uma avaliacio clinica
comumente aplicada para medir a for¢a muscular dindmica é o teste de uma repeticio
maxima ou de 10 repeticdes maximas (10RM), que envolvem uma combinacdo de forga
concéntrica e excéntrica (19,20). 10RM ¢é muitas vezes considerada um teste mais facil e mais
confidvel para se aplicar em popula¢cdes com dor musculoesquelética (21), mas até o presente
momento, nenhuma pesquisa foi realizada para avaliar a forca muscular na DPF usando esse
método.

Recentemente, avaliamos a forca isométrica e a taxa de desenvolvimento de forca
(TDF) em mulheres com e sem DPF (22), identificando déficits de até 55% na TDF para
abdugdo e extensdo do quadril (22). Destaca-se que as alteracdes na TDF foram muito
maiores do que as alteragdes na forga isométrica (menores que 15%) na mesma amostra, o
que sugere que a poténcia dos musculos do quadril pode ser um parimetro mais importante
do que a forca em pessoas com DPF (22). Uma limitacio desse estudo foi o uso do
dinamdmetro isocinético, que € um equipamento caro e nio facilmente acessivel a clinicos
(22). Portanto, se os déficits de poténcia dos musculos do quadril devem ser avaliados e
tratados em pessoas com DPF, ferramentas e métodos clinicamente apliciveis sdo

necessarios.
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Além da funcdo neuromotora, forca e poténcia, a resisténcia muscular também pode
ser um fator importante para avaliacio e reabilitacdo na DPF. Dois estudos trazem resultados
contraditérios em relacdo ao potencial déficit de resisténcia dos musculos do quadril em
mulheres com DPF (23,24). Enquanto um estudo relatou alteracdo na resisténcia isométrica
dos abdutores do quadril avaliados clinicamente pelo tempo em que os participantes
poderiam manter o membro inferior em posicdo neutra em decubito lateral (24); o outro
estudo ndo encontrou nenhuma diferenca entre grupos quanto a resisténcia dos abdutores do
quadril usando dinamometria isocinética (23). Desta forma, nfo esta claro se pessoas com
DPF apresentam alteragdes na resisténcia muscular do quadril ou a relevancia deste
parametro da fun¢do muscular durante o tratamento.

Até o presente momento, nenhum estudo avaliou a funcdo muscular do quadril
relacionada a resisténcia, forca e poténcia na mesma amostra de pessoas com DPF para
determinar a potencial importancia de cada pardmetro. Além disso, uma limitagdo comum
entre os estudos prévios que avaliaram a fun¢do dos misculos do quadril tem sido o uso de
equipamentos baseados em laboratdrios, o que dificulta a aplicabilidade clinica. O presente
estudo avaliou medidas clinicas de diferentes pardmetros da fun¢do muscular do quadril
(resisténcia, forca e poténcia) em pessoas com DPF comparadas a controles assintomaticos
para determinar sua relativa importincia. Assim, essa informacao pode ser ttil para clinicos e
pesquisas como uma forma de priorizar pardmetros da fun¢do dos musculos do quadril

durante a avaliagdo e tratamento.
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METODOS

Participantes

O estudo incluiu 32 pessoas fisicamente ativas (16 com DPF e 16 controles
assintomaticos) entre as idades de 18 e 50 anos (Tabela 1). O tamanho da amostra foi
determinado com base nos dados de um estudo piloto com quatro participantes em cada
grupo usando o pico da poténcia (W/kg) durante o agachamento para o célculo (grupo
controle = 20,4 * 4,3 W/kg; grupo DPF = 15,7 + 4,0 W/kg). O célculo indicou que um
minimo de 14 participantes por grupo era necessario para um alfa de 0,05 e um poder

estatistico de 80%.

TABELA 1. Caracteristica dos participantes [média (desvio padrao)].

Grupo DPF Grupo Controle
(n=16) (n=16)

Sexo (mulheres/homens) 9/7 9/7
Idade (anos) 32,3(9,1) 28,7 (6,9)
Altura (m) 1,67 (0,12) 1,70 (0,10)
Massa corporal (Kg) 67,3 (14,6) 66,4 (14,2)
IPAQ (MET minutos/semana) 3401,1 (4299,7) 3804,4 (2576,8)
Duracéo dos sintomas (anos) 2,3(1,7) na
Pior dor (pontos)* 6,5 (1,8) na
AKPS (pontos) 76,3 (12,5) na

DPF = dor patelofemoral; IPAQ = International Physical Activity Questionnaire — format
curto (25); AKPS = Anterior Knee Pain Scale (26); na = ndo aplicavel. *Pior dor durante a
semana anterior a avaliacdo usando a escala visual analdgica.

Os participantes foram recrutados por meio de divulgagdo em areas comuns da
universidade e por meio de canais de midia social (Twitter e Facebook). Os critérios de
inclusdo para o grupo DPF foram inicio insidioso dos sintomas ndo relacionados a um evento

traumatico; presenca de dor retropatelar ou peripatelar (minimo 3/10 pontos na escala visual

analégica) em pelo menos trés das seguintes atividades: subida e descida de escada, corrida,
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permanecer ajoelhado, agachamento, longo periodo sentado, salto, contracdo isométrica de
quadriceps e palpacdo da faceta medial ou lateral da patela; e presenca de dor por pelo menos
dois meses (22). O grupo controle incluiu participantes sem histéria de lesdo ou dor nos
joelhos, semelhante ao grupo DPF quanto a idade, altura e peso corporal. O critério de
exclusdo para ambos os grupos foi histéria de cirurgia nos joelhos, lesdo ou dor nos quadris,
instabilidade patelar, dor na palpagdo da area do tenddo patelar, gordura de Hoffa, banda
iliotibial, tenddes da pata de ganso ou linha articular do joelho, sinais ou sintomas de lesdes
ligamentares ou meniscais do joelho, presenca de Osgood-Schlatter e sindrome de Sinding-
Larsen-Johansson (22). Este estudo foi aprovado pelo Comité de Etica em Pesquisa Humana

da Universidade La Trobe (ntimero de registro 16-141) e o consentimento foi obtido de todos

0s participantes.

Procedimentos

As avaliacdes foram realizadas em duas sessdes separadas por 2-7 dias. Na primeira
sessdo, foram realizadas as avaliagdes da forca isométrica e da resisténcia. Na segunda
sessdo, foram realizadas as avaliagcdes da forca dindmica (10RM) e da poténcia. Todas as
avaliagdes foram realizadas por um avaliador cego a alocagdo dos grupos. No grupo DPF,
avaliou-se o membro inferior do joelho afetado ou o joelho com maior nivel de dor. No grupo

controle, o membro inferior avaliado foi determinado langcando uma moeda.

Avaliacoes
No inicio de cada sessdo, os participantes realizaram aquecimento por cinco minutos
em uma bicicle ergométrica. Pelo menos trés minutos de repouso foram permitidos entre cada

teste.
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Forga Isométrica

Os participantes realizaram a forca maxima contra uma faixa inel4stica durante cinco
segundos e a forca isométrica maxima (em Newtons) foi medida usando um dinamometro
manual (HHD; JTech Commander PowerTrack, JTech Medical Industries Inc., Midvale,
EUA) colocado entre a faixa e o participante. A forca isométrica maxima foi convertida em
torque (multiplicando a forga pelo brago de alavanca [distancia entre o trocanter maior € o
condilo lateral do fémur]) e entdo, normalizado pela massa corporal ([Nm/kg]x100) (27,28).
Os participantes realizaram trés testes, com um minuto entre cada tentativa, e a média dos
trés testes foi utilizada na andlise. Os abdutores do quadril foram avaliados com o
participante em decubito lateral com os membros inferiores em posi¢do neutra e a faixa
colocada na face lateral do joelho (27,29). Os extensores do quadril foram avaliados com os
participantes em dectibito ventral com o joelho do membro inferior avaliado flexionado a 90
graus e o quadril em posicdo neutra, com a faixa posicionada proximal a fossa poplitea

(27,28).

Forca Dindmica

Usando um equipamento com cabos para academias de ginéstica (Nautilus Freedom
Trainer, Nautilus Inc., Vancouver, Canada), foram realizados testes de 10 repeticio maximas
(10RM) (30). Primeiramente, os participantes realizaram a familiarizacdo e aquecimento por
meio de 10 repeticdes com a menor carga (9kg), cinco repeticdes com 16kg e cinco
repeticdes com 23kg. Apds trés minutos de repouso, o procedimento de tentativa e erro foi
adotado para determinar a carga maxima que os participantes poderiam realizar 10RM (30).
Durante o teste, na quinta repeti¢cdo os participantes informaram se a carga era muito leve,
muito pesada ou se achavam que era a carga certa. Se algum ajuste fosse necessério, os

participantes descansaram por trés minutos e realizaram o teste novamente. O procedimento
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foi repetido até a carga do 10RM ser determinada (30). Os participantes foram instruidos a
realizar uma repeticdo a cada dois segundos (um segundo para a fase concéntrica, um
segundo para a fase excéntrica), controlada por um metrénomo (30). A carga para o 10RM
foi normalizada pela massa corporal ([kg/kg]x100). A abdu¢do do quadril foi avaliada em pé,
movendo a perna avaliada da posi¢cdo neutra até aproximadamente 30 graus de abducdo do
quadril. A extensio do quadril foi avaliada em pé, movendo a perna avaliada de
aproximadamente 20 graus de flexdo do quadril para 20 graus de extensdo do quadril. Em

ambos os movimento, a alca de resisténcia permaneceu ao nivel do tornozelo.

Resisténcia

A resisténcia de abdutores do quadril foi avaliada com o participante em decubito
lateral com ambos os joelhos estendidos. A partir da posi¢@o inicial (aproximadamente 10
graus de aducdo do quadril), os participantes realizaram abducdo do quadril até
aproximadamente 30 graus e retornaram a posi¢@o inicial uma vez a cada dois segundos (um
segundo para a fase concéntrica, um segundo para a fase excéntrica), controlado por um
metrénomo (31). Os participantes foram instruidos a repetir o movimento o maximo de vezes
possivel até que ndo pudessem completar mais repeticdes e o nimero maximo de repeticdes
foi usado para as andlises. A resisténcia dos extensores do quadril foi avaliada com o
participante em posi¢do pronada, com os membros inferiores para fora da maca (quadris em
aproximadamente 60 graus de flexdo) e o joelho do lado avaliado estendido. A partir da
posicdo inicial, os participantes realizaram a extensdo do quadril até a posicdo neutra e
retornaram a posi¢cdo inicial uma vez a cada dois segundos (um segundo para a fase
concéntrica, um segundo para a fase excéntrica), controlado por um metrénomo (18,31). Os

participantes foram instruidos a repetir o movimento o maximo de vezes possivel até que nao
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pudessem completar mais repeticdes € o nimero méaximo de repeticdes foi usado para as
anélises.

A resisténcia do tronco foi avaliada usando a ponte lateral, ou seja, em decubito lateral
com o lado avaliado para baixo. Apoiando-se no antebraco e nos pés, os participantes foram
instruidos a elevar os quadris até que os joelhos, os quadris e o tronco estivessem alinhados, e
foram instruidos a manter a posicdo o maior tempo possivel até serem incapazes de manter a
posicdo retornando o quadril a maca (32). Tempo em minutos que os participantes

mantiveram a posicao foi registrado.

Poténcia

A poténcia de abdutores e extensores do quadril, assim como a poténcia durante
agachamento bipodal, foram avaliados usando um transdutor de posi¢ao linear (GymAware,
Kinetic Performance Technology, Canberra, Austrilia) anexado aos equipamentos utilizados
(33). O dispositivo mede o tempo e o deslocamento durante o movimento, € com base na
carga informada, calcula a poténcia produzida durante 0 movimento. Os participantes foram
instruidos a executar as tarefas o mais rapido e forte possivel e o pico da poténcia
normalizado pela massa corporal (W/kg) e pico de velocidade (m/s) durante cada teste foram
registrados. Para cada teste de poténcia, os participantes primeiro realizaram uma tentativa
como familiarizacdo e em seguida, cinco repeticdes com 30 segundos de intervalo entre cada
repeti¢cdo. A média das cinco repeti¢des foi utilizada na anélise.

Para avaliagdo da poténcia durante agachamento até 60 graus foi usado o suporte
Smith. Cada agachamento foi realizado em dois segundos (fase descendente em um segundo,
fase ascendente em um segundo), controlados com um metronomo. Primeiro, os participantes
realizaram o processo de familiarizacdo e aquecimento realizando 10 repeti¢des sem carga,

cinco repeti¢des com 20% da massa corporal e cinco repeti¢des com 40% da massa corporal.
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Ap6s trés minutos de repouso, o teste de poténcia foi realizado com 60% da massa corporal
(34).

A abducio e a extensdo do quadril foram avaliadas usando o mesmo equipamento,
mesmas posi¢des e amplitudes de movimento dos testes de 10RM. Os testes de poténcia
foram realizados cinco minutos apds os testes de 10RM e os participantes realizaram os testes

de poténcia com 80% da carga de 10RM previamente avaliada.

Andlise Estatistica

Uma avaliacido de confiabilidade teste-reteste com seis participantes assintomaticos
foi realizada para verificar a confiabilidade intra-avaliador e o erro padrio das medidas
utilizadas (Tabela 2).

Para comparar as medidas de forca, resisténcia e poténcia entre os grupos, foram
utilizados multiplos testes t para amostras independentes. Para evitar a perda de resultados
clinicamente significativos, nao foi aplicada corre¢do estatistica (35). Devido aos dados néo-
normais, os dados de resisténcia dos abdutores e extensores do quadril foram transformados
em logaritmo (36). O tamanho do efeito (TE; Hedges' g) foi calculado usando o Review
Manager (RevMan) (Versio 5.2, Copenhague, Dinamarca) para cada comparagio e as
diferencas significativas foram classificadas de acordo com os valores TE da seguinte forma:
pequeno (>0.2), médio (>0,5), grande (>0,8) e muito grande (>1,3) (37). O nivel de confianca
foi fixado em 5%. Os dados foram analisados usando SPSS versdo 17.0 (SPSS Inc., Chicago,

IL, EUA).

103



TABELA 2. Confiabilidade das medidas

CCLI;; EPM
Forca (%MC)
Isométrico — abdutores do quadril 0,93 6,6
Isométrico — extensores do quadril 0,91 9,2
10 RM - abdutores do quadril 0,94 2,6
10 RM - extensores do quadril 0,96 3,6
Resisténcia
Abdutores do quadril (repeti¢des) 0,98 10
Extensores do quadril (repeticdes) 0,81 29
Tronco (minutos) 0,98 0,04
Poténcia (W/kg)
Agachamento 0,95 0,6
Abdutores do quadril 0,96 0,2
Extensores do quadril 0,98 0,2
Velocidade durante testes de poténcia (m/s)
Agachamento 0,95 0,03
Abdutores do quadril 0,96 0,02
Extensores do quadril 0,97 0,02

CCl; ;: coeficiente de correlacdo intraclasse; EPM: erro padrdao da medida.

104



RESULTADOS

Ambos os grupos foram semelhantes quanto a idade, massa corporal, altura e nivel de

atividade fisica (IPAQ) (p>0,05) (Tabela 1).

Forca: o grupo DPF apresentou de médio a grande déficit (TE=0,72-0,98) em relacdo ao
grupo controle (Tabela 3). A forca isométrica de abdutores (p<0,01; TE=0,98) e de
extensores do quadril (p=0,02; TE=0,85) foram 21% e 25% menor, respectivamente, no
grupo DPF em comparagdo com o grupo controle. Além disso, a 10RM para abdutores
(p=0,05; TE=0,72) e extensores do quadril (p=0,02; TE=0,85) foram 15% e 18% menor,

respectivamente, no grupo DPF em comparacdo com o grupo controle.

Resisténcia: ndo houve diferengas entre os grupos nas medidas de resisténcia do tronco,
abdutores ou extensores do quadril (Tabela 3), embora tenha havido uma tendéncia estatistica
para que o grupo DPF tenha menor resisténcia para abdutores do quadril (p = 0,06). Os dados

originais sdo apresentados na tabela 4.

TABELA 4. Dados originais dos testes de resisténcia.

Grupo DPF Grupo Controle

(n=16) (n=16)
Abdutores do quadril Média (DP) 58,6 (23,3) 91,5 (60,0)
(repeticdes) Mediana (min — max) 54,5 (32 - 98) 75,5 (28 - 261)
Extensores do quadril Média (DP) 102,4 (69,6) 109,9 (65,1)
(repetigcdes) Mediana (min — max) 81 (31 -291) 91 (35 -245)

DPF: dor patelofemoral; DP: desvio padrdo; min: valor minimo; max: valor maximo.

Poténcia: o grupo DPF apresentou grandes déficits para todas as avaliagdes de poténcia em

comparagdo com o grupo controle (Tabela 3). O pico de poténcia durante o agachamento
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(p=0,01; TE=0,90), abducao (p=0,02; TE=0,80) e extensdao do quadril (p=0,01; TE=0,94)
foram 24%, 31% e 29% menor, respectivamente, no grupo DPF em compara¢do com o grupo
controle. A velocidade de movimento do grupo DPF durante as avaliagdes de poténcia no
agachamento foi 20% mais lenta comparada ao grupo controle (p=0,01; TE=0,92). Nao
houve diferenga entre os grupos para a velocidade durante a abducdo e extensido do quadril

(Tabela 3).
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TABELA 3. Forca, resisténcia e medidas relaciondas a poténcia para comparagdes entre grupos [média (desvio padrao)]

Grupo DPF  Grupo Controle Diferenca média Valor Tamanho do efeito (95% IC) e % da diferenca®

(n=16) (n=16) (95% 1IC) de p 0.7 03 0.1 05 0.9 13 1.7
For¢a (%MC) | '
Isométrico — Abd 117,9 (23,4) 149,9 (38,7) 32,0(8,9a551) <0,01 " ] 121%
Isométrico — Ext 82,3 (33,1) 110,3 (31,0) 28,0 (49a51,1) 0,02 | ‘ 125%
10 RM — Abd 53,1 (13,9) 62,1 (10,3) 9,0(0,2a17,9) 0,05 | ' 1 15%
10 RM - Ext 58,2 (14,7) 70,8 (14,1) 12,6 (2,2a23,0)0 0,02 | } 1 18%
Resisténcia
Abdutores do quadril (log) 1,7 (0,2) 1,9 (0,3) 0,2 (-0,01 a0,3) 0,06 8%
Extensores do quadril (log) 1,9 (0,3) 2,0 (0,3) 0,1(-0,2a0,2) 0,71 2%
Tronco (minutos) 1,1 (0,5) 1,1 (0,3) 0,1(-0,3a0,3) 0,88 2%
Poténcia (W/kg)
Agachamento 14,2 (4,0) 18,6 (5.4) 44(1,0a7,8) 0,01 : ’ Ve
Abdutores do quadril 1,9 (0,8) 2,6 (0,9) 0,8(0,2a1,4) 0,02 P + 131%
Extensores do quadril 2,9(1,2) 4,1 (1,3) 1,2(0,3a2,1) 0,01 b ; 129%
Velocidade durante testes de poténcia (m/s)
Agachamento 0,8 (0,2) 1,0 (0,2) 0,1(0,1a0,4) 0,01 ’ ’ 120%
Abdutores do quadril 0,4 (0,1) 0,5 (0,1) 0,1(-0,1a0,1) 0,12 13%
Extensores do quadril 0,6 (0,1) 0,6 (0,1) 0,1(-0,1a0,2) 0,18 10%

DPF: dor patelofemoral; IC: intervalo de confianga; %MC: porcentagem de massa corporal; Abd: abdutores do quadril; Ext: extensores do
quadril; 10RM: 10 repeti¢des méaximas; log: logaritmo. Nimeros em negrio indicam diferencas significativas (p<0,05). *todas as porcentagens
indicam déficits do grupo DPF em relacdo ao grupo controle.
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DISCUSSAO

Os resultados deste estudo s@o os primeiros a mostrar déficits na for¢a (isométrica e
dindmica por meio da 10RM) e na poténcia dos musculos do quadril simultaneamente
utilizando medidas clinicamente aplicaveis em pessoas com DPF. Isso sugere que durante o
tratamento da DPF ha a necessidade de abordar a forca e poténcia dos miisculos do quadril
por meio de programas de treinamento de resisténcia progressiva. Ndo foram identificadas
diferencas entre os grupos quanto a resisténcia dos musculos do quadril, indicando que esse
parametro pode ser menos relevante em comparagdo com forga e poténcia durante a avaliagio
e tratamento de pessoas com DPF.

Um grande nimero de estudos ja encontrou que pessoas com DPF possuem alteragdes
na for¢a muscular isométrica dos musculos quadril (1), sendo que nessas pesquisas a forga foi
avaliada principalmente usando HHD (1). Nossos achados reforcam que o HHD ¢ sensivel
para detectar déficits isométricos da forca do quadril em pessoas com DPF, com os grandes
déficits encontrados na presente pesquisa similares em magnitude as pesquisas anteriores,
tanto para a abduc@o quanto para a extensdo do quadril (1). Isso indica que o uso da avaliacdo
de forca isométrica do quadril fornece uma medida confidvel e sensivel para avaliar pessoas
com DPF e também para o acompanhamento durante programas de reabilitagdo voltados para
0 quadril.

Um novo achado deste estudo foi o déficit de for¢a dinamica (10RM) de abdutores e
extensores do quadril, que sdo ligeiramente inferiores aos déficits de for¢a isométrica (21-
25% versus 15-18%). Vale destacar que a sociedade americana de medicina esportiva
endossa o uso de testes de fungdo muscular, como a 10RM para basear a prescricio de
treinamento de for¢a e sua progressdo (19). Com base em nossas descobertas, esse teste

também pode ser util para identificar déficits na funcdo dos miisculos do quadril em pessoas
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com DPF e para guiar o fortalecimento dos miisculos do quadril. E interessante notar que a
maioria dos protocolos prévios de reabilitacdo com foco nos musculos do quadril baseou-se
em principios de treinamento de forca que poderiam solucionar adequadamente esses déficits
identificados na 10RM (3). O tnico estudo identificado na revisao sistematica de Lack et al.
(3) que utilizou o teste de repeticdo maxima (1RM) para orientar a progressao das cargas dos
exercicios do quadril, também relatou grandes melhorias na dor, funcio subjetiva e funcio
objetiva a longo prazo (12 meses) de pessoas com DPF (38). Dessa forma, sugerimos que o
planejamento e execucdo desses protocolos podem ajudar a abordar as diferentes alteragdes
em pessoas com DPF (39).

Em um estudo prévio, encontramos déficits na poté€ncia dos musculos do quadril em
mulheres com DPF usando testes isométricos (22). Os resultados do presente estudo
fornecem uma visdao mais aprofundada dos potenciais déficits de poténcia muscular no
quadril em pessoas com DPF, com achados que indicam déficits de poténcia de 24-31%
durante avaliagdo dindmica. Essas alteracdes na poténcia dos musculos do quadril podem ser
menores em tarefas dindmicas comparadas as tarefas isométricas (33-55%) (22), mas ainda
parecem ser maiores que os déficits na forga isométrica (15-18%) e na forca dinamica (21-
25%) encontrados no presente estudo. H4 uma escassez de protocolos de reabilitagdo que
abordem a poténcia dos musculos do quadril em pessoas com DPF, com apenas um estudo
publicado anteriormente incluindo tais exercicios (3,40). Portanto, novas pesquisas devem
explorar os potenciais beneficios da prescri¢do de exercicios para abordar os grandes déficits
identificados na poténcia dos musculos do quadril.

A poténcia medida dinamicamente neste estudo também pode ser mais relevante para
atividades funcionais dindmicas que requerem forca muscular subméxima, como subida de
escadas e corrida, quando comparadas a poténcia medida durante uma contracdo isométrica,

que normalmente sdo medidas por um periodo maior — cerca de cinco segundos. Por
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exemplo, o tempo de contato com o solo durante cada passo na corrida é de aproximadamente
250 ms (41), sendo que é durante esse periodo que ocorrem as fases de absorcdo de carga e
propulsdao. A abducdo e a extensdo dindmica do quadril, juntamente com a avaliagdo da
poténcia de agachamento, utilizadas neste estudo podem fornecer uma melhor visdo da
capacidade geral do individuo, camparada a uma avaliacdo de poténcia durante contracdes
isométricas. Pesquisas futuras sdo necessarias para determinar como os déficits de poténcia
dos miisculos do quadril podem se relacionar com a func¢do dindmica em pessoas com DPF.
Neste estudo, ndo foram encontradas diferencas entre os grupos quanto a resisténcia
dos musculos do quadril e tronco. No quadril, esse achado é consistente com o estudo de
McMoreland et al. (23) que também ndo encontrou diferenca na resisténcia de abdutores e
rotadores mediais e laterais do quadril entre mulheres com e sem DPF utilizando
dinamometria isocinética. No entanto, nossos achados diferem de Souza e Powers (18), que
relataram que mulheres com PFP tém menor resisténcia para extensores de quadril em
comparagdo com controles sauddveis medidas por meio de dinamometria isocinética. Van
Cant et al. (24) também relataram que mulheres com DPF tém menor resisténcia isométrica
de abdutores do quadril e extensores do tronco. As razdes para achados inconsistentes entre
os estudos ndo sdo claras, mas podem refletir uma menor sensibilidade para detectar
diferengas entre grupos ao usar avaliacdes clinicas, como no nosso estudo, em comparacio
com a avaliacdo usando dinamometria isocinética. Além disso, as inconsisténcias também
podem destacar a natureza multifatorial da DPF e a potencial existéncia de subgrupos de
pessoas com DPF que possuem e ndo possuem déficits de resisténcia muscular do quadril.
Independentemente disso, quando se considera achados conflitantes entre nossa pesquisa e
estudos prévios ao avaliar a resisténcia muscular do quadril na DPF (18,23,24), combinada
com evidéncias conflitantes de que a resisténcia muscular do tronco € importante para lesdes

nas extremidades inferiores relatadas em uma revisdo sistematica recente (42), a importancia
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da resisténcia dos musculos do quadril em comparagdo com a for¢a e a poténcia na DPF pode

ser questionada.

Consideracoes Clinicas e de Pesquisa

Nossos achados indicam que os déficits na forca isométrica e dindmica, bem como na
poténcia dos musculos do quadril em pessoas com DPF podem ser identificados usando testes
clinicamente aplicaveis. Todos os instrumentos e procedimentos utilizados sdo viaveis para
clinicos, considerando que os dispositivos usados custam muito menos em comparagdo com
as abordagens padrido ouro freqiientemente usadas na pesquisa para avaliar a forca e a
poténcia (dinamdmetro isocinético). Os dispositivos custam aproximadamente US$ 1.000,00
(HHD), US$ 2.500,00 (transdutor de posi¢ao linear) e US$ 3.000,00 (equipamento com cabos
para academias de gindstica); enquanto um dinamdmetro isocinético custa aproximadamente
US$ 70.000,00. Pesquisas futuras sdo necessarias para determinar a utilidade das avaliagdes
da fun¢@o dos musculos do quadril em termos de melhora funcional para orientar a prescri¢io
e progressao de exercicio em pessoas com DPF.

Melhoras em curto e moderado prazo na dor e fungdo foram relatadas apds programas
de reabilitacdo para pessoas com DPF direcionados ao quadril. No entanto, as melhorias
tendem a ndo ser sustentadas a longo prazo (3), um estudo recente indica que mais de 50%
das pessoas com DPF provavelmente reportardo desfechos desfavoraveis 5-8 anos apds a
entrada em um ensaio clinico (43). Existem multiplos fatores fisicos e ndo fisicos que podem
influenciar os pobres resultados em longo prazo, e uma discussdo aprofundada sobre isto esta
além do escopo deste estudo. No entanto, um fator pode ser a inadequada prescricdo de
exercicios para abordar todos os déficits na fun¢do dos misculos do quadril, incluindo forca
isométrica, forca dindmica e poténcia identificados neste estudo. A recente revisdo

sistemética de Lack et al. relatou que apenas trés dos 14 estudos incorporaram um protocolo

111



de treinamento de forca propriamente dito para obter ganhos de forca, quando avaliados de
acordo com as recomendacdes da sociedade americada de medicina esportiva (3,19). Isso foi
observado apesar de 13 dos 14 estudos incluidos declararem o termo "for¢a" em seus titulos.
Apenas um desses estudos prescreveu exercicios que incluiu exercicios de poténcia muscular,
0 que chama atengdo considerando que nossos achados indicam que os maiores déficits
existentes sdo neste parametro da fungdo muscular entre pessoas com DPF. Assim, pesquisas
futuras devem ser realizadas para investigar se programas de treinamento progressivo
direcionados a for¢a e poténcia dos musculos do quadril podem melhorar os resultados

clinicos, particularmente a longo prazo.

Limitacoes

O transdutor de posicdo linear ndo € o dispositivo clinico mais utilizado para medir a
poténcia muscular e provavelmente poucos clinicos tenham acesso a esse equipamento
atualmente. No entanto, as medidas desse dispositivo estdo altamente correlacionadas com as
medidas de outros dispositivos padrdes para medida da poténcia (44,45) e seu baixo custo em
comparagdo com equipamentos isocinéticos tornam possivel a compra e incorporacdo na
pratica clinica.

Nossos achados também se limitam a uma populacdo mista em termos de sexo com
idade entre 18 e 50 anos. E possivel que fatores, incluindo sexo e idade, possam influenciar
os resultados relacionados a for¢a e poténcia dos musculos do quadril encontrados neste
estudo. Como exemplo, previamente foi relatado maiores déficits de forca muscular
isométrica no quadril em mulheres quando comparado a homens (1). Além disso, a auséncia
de déficit na for¢a dos musculos do quadril e do joelho foi encontrada em adolescentes com

DPF (46), enquanto a forca muscular e a poténcia diminuem com a idade (47,48). Nosso
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estudo ndo possui um tamanho amostral para permitir uma andlise de subgrupo para explorar
essas potenciais diferencas e nds encorajamos pesquisas futuras para esse fim.

Outra possivel limitacdo € que o tamanho da amostra neste estudo talvez ndo tenha
proporcionado o poder adequado para detectar déficits na resisténcia muscular. No entanto, a
tendéncia estatisticaverificada na comparacio quanto a resisténcia dos abdutores do quadril
foi associada a uma diferenca muito pequena entre os grupos (8%), sugerindo que, se

houvesse um déficit, esse poderia ndo ser clinicamente significativo.
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CONCLUSAO

Os achados do presente estudo indicam que pessoas com DPF t€m déficits em forca
isométrica e dinamica, além de déficits na poténcia dos musculos do quadril. Além disso,
esses déficits podem ser avaliados em um cendrio clinico usando equipamentos relativamente
baratos. Considerando a escassez de estudos anteriores que avaliaram os beneficios de
abordar ou melhorar a forca dindmica e a poténcia dos musculos do quadril quanto aos

resultados clinicos em pessoas com DPF, sdo incentivadas pesquisas adicionais nessa area.
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CONSIDERACOES FINAIS

Baseado nos resultados dos estudos apresentados é possivel constatar que mulheres
com DPF:

» Apresentam déficits em forga, poténcia e taxa de desenvolvimento de forca de abdutores e
extensores do quadril e extensores de joelho;

* Naio possuem alteragdes na morfologia da musculatura glitea;

* Geram maior impacto durante aterrissagens;

* E apresentam menor amplitude de movimento de quadril, joelho e tornozelo no plano
sagital durante aterrissagens comparadas a mulheres assintomaticas.

Também se pode concluir que pessoas com DPF tém déficits na for¢a isométrica e
dindmica, assim como na poténcia dos musculos do quadril, sendo que esses déficits podem
ser identificados clinicamente.

Além disso, foi vericado uma grande inconsisténcia na literatura quanto aos métodos
para o célculo do estresse paatelofemoral.

Com isso, os resultados dos estudos apresentados mostram que a fun¢do dos musculos
atuantes no quadril estd alterada, com considerdveis déficits relacionados a poténcia
muscular. Assim, durante o tratamento de pessoas com DPF, intervencdes com foco no
fortalecimento e melhora da poténcia dos musculos do quadril devem ser considerados. Tais
intervengdes também podem ser aplicadas para extensores do joelho. Outra medida que pode

ser importante no tratamento de pessoas com DPF sdo intervengdes que visem a diminuicdo

do impacto durante atividades.
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Objectives: To compare rate of force development (RFD) and isometric muscle strength of the hip abduc-
tors and extensors; and the thickness and the amount of non-contractile tissue of the gluteus medius and
maximus between females with and without patellofemoral pain (PFP).
Design: Cross-sectional study.
Methods: Fifty-four physically active females (27 with PFP and 27 healthy individuals) were studied. Hip
muscle isometric strength and RFD was evaluated using isokinetic dynamometry. RFD was measured
until 30%, 60%, and 90% of the maximal isometric torque (MIT). Hip muscle morphology was evaluated
using ultrasonography.
Results: The PFP group possessed slower RFD compared to the control group by 33% for hip abductors until
90%MIT (—0.23%/ms, 95%Cl —0.44 to —0.02, ES = 0.59); by 51% for hip extensors until 30%MIT (—-0.42%/ms,
95%CI —0.66 to —0.18, ES=0.97); and by 55% for hip extensors until 60%MIT (-0.36%/ms, 95%CI —0.60 to
—0.12, ES=0.81). The PFP group possessed reduced isometric torque compared to the control group by
10% for hip abduction (—16.0 Nm/kg x 100, 95% CI —30.2 to —1.9, ES=0.61) and by 15% for hip extension
(=30.1 Nm/kg x 100, 95%CI —51.4 to —8.9, ES=0.76). No significant between group differences for the
thickness and the amount of non-contractile tissue of the gluteus medius and maximus were identified.
Conclusions: Females with PFP have deficits in isometric strength and RFD in hip abduction and extension.
RFD deficits are greater than strength deficits which may highlight their potential importance. Hip muscle
strength and RFD deficits do not appear to be explained by muscle thickness or proportion of non-
contractile tissue of the gluteal musculature as measured by ultrasound.

© 2017 Sports Medicine Australia. Published by Elsevier Ltd. All rights reserved.
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ANEXO II

Gait & Posture 61 (2018) xxx—xxx

; . ; ; =
Contents lists available at ScienceDirect ! “ \IT

Gait & Posture NMIHF

journal homepage: www.elsevier.com/locate/gaitpost

Review
Methods to assess patellofemoral joint stress: A systematic review )
Check for

. a,% . . s = . ~ updates
Guilherme S. Nunes™", Rodrigo Scattone Silva®, Ana Flavia dos Santos®, Ricardo A.S. Fernandes®,
Fabio Viadanna Serrao”, Marcos de Noronha"
“ Department of Physiotherapy, Federal University of Sdo Carlos, Sao Carlos, Brazil
® Faculty of Health Sciences of Trairi, Federal University of Rio Grande do Norte, Santa Cruz, Brazil
© Department of Electrical Engineering, Federal University of Sdo Carlos, Sdo Carlos, Brazil
9 Department of Community and Allied Health, La Trobe University, Bendigo, VIC, Australia
ARTICLE INFO ABSTRACT
Keywords: Changes in patellofemoral joint (PFJ) stress are related to the development and course of PFJ dysfunctions.
Knee Different methods for PFJ stress calculation have been used, making the comparison of PFJ stress values across
Pﬂte“_ﬁ different studies difficult. The purpose of this study was to systematically review the methods for PFJ stress
Running calculation and highlight the differences among the methods. A systematic literature search was conducted in
;qu":::"g Medline, Embase, CINAHL, SPORTDiscus and Web of Science databases. Included studies examined PFJ stress in

subjects with or without musculoskeletal conditions. Of 12,670 identified studies, 53 were included, with a total
of 1134 subjects evaluated. The main differences among the methods to calculate PFJ stress were: i) method to
calculate PFJ contact area; ii) method to calculate a constant (coefficient k) that defines the relation between
quadriceps force and PFJ reaction force; iii) the inclusion of adjustments for sagittal plane forces. Considerable
variability in PFJ stress results was observed. The greatest PFJ stress value was 55.03 MPa during a dance jump
and the lowest value was 1.9 MPa during walking at the speed of 1.4 m/s. Most studies applied methods which
use data from previous studies. However, methods which use data from their own participants for most parts of
the calculation might be preferred to minimize potential errors. When direct measures are not possible, a
standard method could be applied to facilitate comparisons among studies.

Inverse dynamics
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ANEXO III

TABELA. Filtros aplicados ao Medline (via Ovid)

O 0O\ W A~ W -

10
11
12

. Patellofemoral Joint/
. Patella/

. Femur/

. Knee/

. Knee Injuries/

. patellofemoral.tw.
.or/1-6

. Stress, Mechanical/

. Stress, Physiological/

. stress.tw.
. (contact$ adj2 (area or press$)).mp.

. ((react$ or compress$) adj2 forc$).mp.
13.
14.
15.
16.
17.
18.
19.
20.
21.

or/8-12

Models, Theoretical/
Biomechanical Phenomena/
model.tw.

lever arm.tw.

moment$.tw.

or/14-18

7 and 13 and 19

limit 20 to human

121



ANEXO 1V

Titulos identificados (n = 9667)
- Medline (n = 2225)

- Web of Science (n = 3789)

- Embase (n = 2191)

- CINAHL (n =777)

- SPORTDiscuss (n = 685)

v

Resumos analisados
(n=982)

Excluidos apds analise
dos titulos (n = 8685)

v

Textos completos analisados
(n =203)

Excluidos apds analise
dos resumos (n = 779)

y

Textos completos incluidos
(n=42)

A 4

Excluidos (n = 161)

- Néo relevantes (n = 50)

- Simulagdes (n = 44)

- Sem célculo do estresse (n =43)
- Cadaveres (n = 13)

- Sem agdo ativa (n = 2)

- Teses e resumos (n = 8)

- Idioma (n=1)

_’

Lista de referéncias

- Referéncias (n = 1429) >

- Google scholar (n = 1574)

Textos completos incluidos
(n=11)

v

53 estudos incluidos para anélise

FIGURA. Diagrama de fluxo
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ANEXO V

TABLE. Characteristics of the included studies.

Study Aim regarding PFJ stress Participants Characteristics Evaluated Activity
Running
Roper ct al To verify the effect of two weeks gait retraining by 16 runners with PFP: 10 successful trials along a 15m runway with a rearfoot
( 4()1; ’ modifying foot landing strike (rearfoot to forefoot EG: 3 males, 5 females, 21.5 + 1.8 years  strike pattern (forefoot striking for the EG after the

strike patterns)

CG: 2 males, 6 females, 24.6 £ 5.6 years

training protocol).

Wirtz et al. (41)

To compare females with and without PFP during
running

20 female runners with PFP
(21.3 £ 2.6 years)
20 healthy female runners
(21.6 + 4.4 years)

Five running trials along a 20m runway.

Willson et al.
(42)

To verify the influence of step length in subjects
with and without PFP during running

10 female runners with PFP
(20.8 + 3.7 years)
13 healthy female runners
(21.0 + 2.3 years)

Five running trials along a 23m runway with preferred
step length, increasing 10% and decreasing 10% from
preferred step length.

Willy et al. (43)

To verify the influence of Achilles tendon rupture
and compare treatment methods

17 subjects treated surgically
(14 males, 48.6 = 9.5 years)
17 subjects treated nonsurgically
(17 males, 47.9 + 12.4 years)

Five running trials and five walking trials along a 10m
runway, and 25 repetitive single-legged hops.

Kulmala et al.
(13)

To compare runners with natural forefoot and
natural rearfoot strike patterns

19 forefoot female runners
(18.6 £ 5.0 years)
19 rearfoot female runners

Five successful ground contacts of the left leg during
running trials along a 15m runway.

(17.5 + 3.6 years)
18 healthy females
Willson et al. To compare males and females after an exhaustive (22.9 years) 20s running on treadmill after the 1* minute of running
(44) run 17 healthy males and after the participants reported exhaustion.
(22.4 years)

Sinclair et al.
45)

To verify the influence of using a knee brace during
two weeks in people with PFP

20 recreational athletes with PFP
(11 males, 9 females)

Five repetitions of running trials, 45° sideways cut
movements, and maximal forward hop.

Vannatta and
Kernozek (14)

To verify the effect of changing foot strike pattern
during running

17 healthy female runners
(22.8 + 3.2 years)

10 running trials along a 20m runway in rearfoot and
forefoot strike conditions.
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Sinclair and

To compare knee loading between male and female

15 healthy male recreational runners
(28.8 £ 4.3 years)

10 running trials along a 22m runway.

Selfe (25) runners 15 healthy female recreational runners
(27.7 £ 7.5 years)
18 healthy females
Almonroeder . .
To compare lower extremity mechanics between (23.7 £ 6.0 years) . .
and Benson 10 running trials along a 15m runway.
(46) male and female runners 14 healthy males

(25.0 £ 5.6 years)

Willy et al. (47)

To compare running on a treadmill and overground

18 healthy recreational runners
(9 females, 23.6 * 3.5 years)

10s running on treadmill and five successful running
trials along a 25m runway.

Herrington et
al. (48)

To compare subjects with ACLR and control
subjects

34 subjects with ACRL
(24 males, 21.8 = 3.9 years)
34 healthy controls
(24 males, 22.1 £ 3.6 years)

Five running trials along a 25m runway.

Sinclair et al.
49)

To compare the cross-trainer and running shoes in
relation to conventional military boots

12 healthy male recreational runners
(26.3 £ 5.9 years)

5 running trials along 22m runway in each footwear
condition.

Willson et al.
(33)

To verify the influence of step length and foot
strike pattern during running

20 healthy runners
(10 males, 22.6 years)
(10 females, 22.6 years)

15s running on treadmill with six combinations:
preferred step length, increasing 10% and decreasing
10% from preferred step length with rearfoot and
forefoot strike patterns.

Almonroeder et
al. (50)

To verify the effect of a foot orthosis with 5° of
medial rearfoot wedging

18 healthy female runners
(23.7 £ 6.0 years)

10 running trials along a 15m runway in each
condition: with and without foot orthosis.

Bonacci et al.
(18)

To compare running barefoot and shod

22 healthy and highly trained runners
(14 males, 29.2 *+ 6.0 years)

10 running trials along a 20m runway in each
condition.

Teng and
Powers (51)

To verify the influence of sagittal trunk posture
during running

24 healthy recreational runners
(12 males: 28.1 £ 7.2 years)
(12 females: 26.5+ 6.4 years)

Five running trials along a 14m runway in self-
selected, flexed and extended trunk posture.

Kernozek et al.
(16)

To compare two methods to estimate knee joint
moment

11 healthy females
(22.0 + 1.8 years)

10 running trials along a 20m runway and five squats.

Sinclair et al.
(52)

To compare netball specific and minimalist
footwear during running and cut maneuver

15 healthy female netballers
(21.3 £ 1.1 years)

Five trials of running and cut movement in each
footwear condition.

Sinclair (53)

To compare different kinds of footwear during
running

10 healthy males
(23.6 + 2.0 years)

Five running trials along a 22m runway in each
footwear condition.
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Sinclair et al.

(54

To verify the effect of cooled footwear during
running

10 healthy female runners
(21.6 £ 2.6 years)

Five running trials in each condition: using a chilled
footwear and footwear in normal temperature.

Sinclair et al.
(55)

To verify the effect of foot orthosis during running

15 healthy male recreational runners
(25.8 £ 5.2 years)

Five running trials in each condition: with and without
foot orthosis.

Sinclair (56)

To verify the effect of running in barefoot and
barefoot inspired footwear

30 healthy male recreational runners
(26.2 £5.5 years)

10 running trials along a 22m runway in each footwear
condition.

Sinclair et al.
(57)

To compare the influence of different shoes during
running

20 male runners
(24.2 + 3.1 years)

Five running trials in each shoe condition:
conventional, minimalist and maximalist footwears.

Sinclair et al.

(58)

To verify the effect of cross-fit specific footwear
during running

12 male cross-fit athletes
(27.6 £7.1 years)

Five running trials along a 22m runway in each
footwear condition.

Walking

Teng et al. (17)

To compare subjects with and without PFJ OA
during walking

35 subjects with PFJ OA
(29 females, 53.7 + 10.0 years)
35 healthy controls
(21 females, 51.4 + 9.4 years)

Five walking trials in free and fast speed.

Ward and
Powers (23)

To compare subjects with patella alta and pain-free
controls during walking

22 females, 2males
13 subjects with patella alta
(25.0 + 3.5 years)
11 pain-free controls
(28.4 + 4.3 years)

Three walking trials along a 10m walkway in normal
and fast speed.

Brechter and
Powers (6)

To compare people with and without PFP during
walking

10 subjects with PFP
(5 females, 37.1 = 10.4 years)
10 healthy controls
(5 females, 32.0 + 7.1 years)

Three walking trials along a 10m walkway in free and
fast speed.

Powers et al.

(59

To verify the effect of a knee brace during walking

15 females with PFP
(29.9 + 8.0 years)

Three trials along a 10m walkway of free and fast
walking with and without the brace.

Ho et al. (60)

To verify the effect of heel height during walking

11 healthy females
(25.0 £ 3.1 years)

Three trials along a 10m walkway in each shoe
condition: low, medium and high heel.

Weight bearing activities

Whyte et al.
19)

To compare subjects with and without reduced
hamstring length during squatting

8 subjects with reduced hamstring length
(26.3 £ 1.6 years)

Three squats.
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8 subjects without reduced hamstring
length (25.3 = 1.9 years)

Steinkamp et al.

®)

To compare the leg press and leg extension
exercises

20 healthy subjects
(10 females, 18 to 45 years)

Three trials with load on 45° leg press and leg
extension exercise.

Sinclair and
Bottoms (61)

To verify the difference between genders during a
fencing lunge

16 healthy épée fencers
(8 males: 29.2 + 4.3 years)
(8 females: 23.0 + 5.6 years)

10 fencing lunges

Sinclair et al.
(62)

To verify the influence of different shoes during a
squash lunge

12 male squash players
(21.6 + 2.3 years)

Five squash lunges in each footwear condition: running
shoes, minimalist shoes and squash specific shoes.

Kernozek et al.
(63)

To compare two squat techniques

25 healthy females
(23.69 £ 0.74 years)

Five consecutive squats in each condition: keeping the
knees before the toes and allowing the knees to go past
the toes

Powers et al.

(64)

To verify the effect of a knee brace during stair
ambulation

15 females with PFP
(29.9 + 8.0 years)

Three trials for each, ascending and descending stairs,
with and without the brace.

Carpenter et al.
(65)

To compare healthy volunteers and patients with
TKA

9 subjects with TKA

(2 females, 48 to 70 years)
13 healthy subjects

(4 females, 22 to 72 years)

Analysis of weight-bearing condition.

Sinclair et al.

(66)

To verify the influence of different loads during
squatting

25 healthy males, with experienced in
squatting (25.4 + 4.6 years)

Five squats in each load condition: 40, 50, 60, and 70%
of one repetition maximum.

Brechter and

To compare people with and without PFP during

10 subjects with PFP
(5 females, 37.1 + 10.4 years)

Two trials for each condition, ascending and

Powers (26) stair ascent and descent 10 healthy controls descending stairs.
(5 females, 32.0 = 7.1 years)
Chinkulprasert 20 healthy subjects Three trials of five repetitions for each stepping
etal. (67) To quantify during different stepping exercises (10 males: 24.1 + 3.1 years) exercise: forward step-up, lateral step-up and forward

(10 females: 25.8 = 4.7 years)

step-down.

Powers et al.
(32)

To compare among weight-bearing and non—
weight-bearing quadriceps exercises

10 physically active healthy subjects
(5 males: 32.4 + 4.7 years)
(5 females: 25.0 + 1.0 years)

Three trials of squat and non-weight bearing knee
extension, with variable and constant resistance.

Sinclair et al.

(68)

To verify the influence of front and back squat
variations

35 healthy males, experienced in
squatting (25.7 + 4.6 years)

Five squats in each condition with a load of 70% of one
repetition maximum.
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Sinclair and
Hobbs (69)

To examine the support limb during maximal kicks
with the dominant and non-dominant limbs

20 healthy male soccer players
(24.1 £ 1.1 years)

Five maximal instep kick trials with each lower limb.

Sinclair et al.
(70)

To examine the influence of four different methods
to define the hip joint center during squatting

15 healthy males, experienced in
squatting (26.5 + 6.2 years)

Five back squats with a load of 70% of one repetition
maximum.

Salem and
Powers (12)

To characterize PFJ stress during squats

5 healthy female athletes
(19.0 £ 1.4 years)

Three squats at 70°, 90° and 110° knee flexion.

Escamilla et al.
(71)

To compare short- and long-step forward lunges
with and without a stride

18 healthy subjects
(9 females, 29 * 7 years)

Short- and long-step forward lunge with and without
stride with a 12 repetition maximum load

Escamilla et al.
(23)

To compare forward and side lunges with and
without a stride

18 healthy subjects
(9 females, 29 + 7 years)

Forward and side lunges, with and without stride, with
a 12 repetition maximum load

Escamilla et al.
(15)

To compare the one-leg squat with two variations
of the wall squat

18 healthy subjects
(9 females, 29 + 7 years)

Wall squat, with feet closer and further away from the
wall, and one-leg squat, with a 12 repetition maximum
load.

Wallace et al.
(72)

To quantify PFJ stress during squats with and
without external load

15 healthy subjects
(9 females, 26 + 5 years)

Three squats with external load (35% of body weight)
and without.

Hofmann et al.
(73)

To compare three forward lunge exercise variations

18 healthy subjects
(13 males: 34 + 13 years)

Six repetitions in each condition: 1) forward trunk and
shank, 2) forward trunk and vertical shank, 3) vertical
trunk and shank

Jumps

Peng et al. (74)

To compare the effect of fatigue during a ballet
movement in dancers with and without PFP

11 ballet female dancers with PFP
(18.3 £ 0.5 years)
14 healthy female controls
(18.2 + 0.4 years)

Simple ground échappé in fatigue and non-fatigue
conditions.

Simpson et al.

)

To verify the effect of dance jump length

6 female dancers
(20.0 £ 0.8 years)

10 travelling jumps at 30, 60 and 90% of maximum
jump displacements.

Sinclair et al.
(75)

To verify the effect of wearing minimalist footwear
during depth jumping

10 males
(22.4 £4.5 years)

Five depth jumps in each footwear condition.

PFJ: patellofemoral joint; PFP: patellofemoral pain; EG: experimental group; CG: control group; ACLR: anterior cruciate ligament
reconstruction; TKA: total knee arthroplasty; EMG: electromyographic; PFJ OA: patellofemoral joint osteoarthritis.
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ANEXO VI

TABLE. Methodological quality of the included studies.
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Sinclair et al. (49) Y Y Y N YN Y Y Y Y Y P - N - N N U - - P N U U 20 100 L
Kernozek et al. (63) Y Y Y N Y N P Y Y Y Y Y - N - N N U - - P N U U 20 100 L
Willson et al. (33) Y Y Y N YN P Y Y Y Y Y - N - N N U - - N N U Uu 19 095 L
Powers et al. (59) Y Y Y P Y N P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 19 095 L
Powers et al. (64) Y Y Y P YN P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 19 095 L
Carpenter et al. (65) Y N Y P P N N Y Y Y Y N Y N Y N N P P Y N N U U 22 092 L
Sinclair et al. (66) Y Y Y N P N Y Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 18 09 L
Ho et al. (60) Y Y Y N P N Y Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 18 090 L
Almonroeder et al. (50) Y Y Y N YN P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 18 09 L
Simpson et al. (7) Y Y Y P P N P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 18 09 L
Bonacci et al. (18) Y Y Y N Y N Y Y Y Y Y N - N - N N U - - N N U U 18 09 L
Teng and Powers (51) Y Y Y N Y N Y Y Y Y Y N - N - N N U - - N N U U 18 09 L
Brechter and Powers (26) Y Y Y P YN P P P N P N Y N Y N N U Y Y N N U U 21 088 L
Kernozek et al. (16) Y Y Y N P N P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 17 08 L
Chinkulprasert et al. (67) Y Y Y N Y N P Y Y Y Y N - N - N N U - - N N U U 17 08 L
Powers et al. (32) Y Y Y P Y N P Y Y Y P N - N - N N U - - N N U U 17 08 L
Sinclair et al. (68) Y Y Y N NN Y Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 17 08 L
Sinclair et al. (52) Y Y Y N P N P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 17 08 L
Sinclair (53) Y Y Y N NN P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 16 08 L
Sinclair et al. (54) Y Y Y N NN P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 16 080 L
Sinclair et al. (75) Y Y Y N NN P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 16 080 L
Sinclair and Hobbs (69) Y Y Y P NN P Y Y Y P N - N - N N U - - P N U U 16 080 L
Sinclair et al. (70) Y Y Y N NN P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 16 080 L
Salem and Powers (12) Y Y Y N NN Y Y Y Y P N - N - N N U - - P N U U 16 08 L
Sinclair et al. (55) Y Y Y N NN P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 16 08 L
Sinclair (56) Y Y Y N N N P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 16 08 L
Sinclair et al. (57) Y Y Y N NN P Y Y Y Y N - N - N N U - - P N U U 16 08 L
Sinclair et al. (58) Y Y Y N P N P Y Y Y Y N - N - N N U - - N N U U 16 080 L
Escamilla et al. (71) Y Y Y N NN P Y Y Y Y N - N - N N U - - N N U Uu 15 075 L
Escamilla et al. (28) Y Y Y N P N P Y Y Y P N - N - N N U - - N N U U 15 075 L
Escamilla et al. (15) Y Y Y N P N P Y Y Y P N - N - N N U - - N N U U 15 075 L
Wallace et al. (72) Y Y Y N NN P Y Y Y N N - N - N N U - - N N U U 13 065 L
Hofmann et al. (73) Y YY N NNN Y Y Y P N - N - N N U - - N N U U 13 065 L
Y: yes, clear report; N: no, not reported; P: partial; *-’: not applicable (this score is not included in final scores); U: unable to determine; H: high; L: low; PFJS: patellofemoral joint stress.
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ANEXO VII

TABLE. Complete methods to calculate patellofemoral joint stress.

Study

Methods to assess patellofemoral joint stress

Running

Roper et al. (40)

References to calculation: Ho et al. (60)

- Quadriceps effective lever arm (L.¢) = using the nonlinear equation reported by van Eijden et al. (9)
L = 8.0E-05x — 0.013x + 0.28x + 0.046

- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L

- Coefficient (k) = Similar to Kulmala et al. (13), equation based on the data from van Eijden et al. (76)
k= (-3.84E-05x" + 1.47E-03%" + 0.462) / (-6.98E-07x’ + 1.55E-04x" - 0.0162x + 1)

- Joint reaction force (JRF,¢) (N) = F, * k

- Contact area (CA) = calculated according to Ho et al. (60) (which used the data from Powers et al. (30)) based on the data of Petersen

et al. (77) (authors did not present formula)

- Patellofemoral joint stress = JRF,¢/ CA

- x = knee flexion angle.

Wirtz et al. (41)

References to calculation: Salem and Powers (12)
- Quadriceps effective lever arm (L.¢) = equation from Salem and Powers (12) based on data presented by van Eijden et al. (9) (authors
did not present formula)
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
Internal knee extension moment from inverse dynamics.
- Coefficient (k): equation from Salem and Powers (12) based on data presented by van Eijden et al. (9) (authors did not present formula)
- Joint reaction force (JRF,p) = F, * k
- Contact area (CA) = female data linearly interpolated from Connolly et al. (29) (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,:/ CA

Wilson et al. (42)

References to calculation: Salem and Powers (12)

- Quadriceps effective lever arm (L) = equation from Salem and Powers (12) based on data presented by van Eijden et al. (9) (authors
did not present formula)

- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
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Internal knee extension moment from inverse dynamics (Nm)
- Coefficient (k): equation from Salem and Powers (12) based on data presented by van Eijden et al. (9) (authors did not present formula)
- Joint reaction force (JRF,p) = F, * k
- Contact area (CA) = female data linearly interpolated from Connolly et al. (29) (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA

References to calculation: Willson et al. (33), Willy et al. (78) and Willy et al. (47)
- Segmental inertial properties were used to estimate internal joint moments.
- Hamstrings, quadriceps, and gastrocnemius muscle forces were calculate combining kinematics and kinetic data with estimated
Willy et al. (43) muscle-spe?ific moment arms (79-86). . _ . .

Quadriceps force: subsequently adjusted to account for co-contraction of the hamstrings and gastrocnemius muscles (9,80,87).
- Joint reaction force normalized by body weight (JRF,) = adjusted quadriceps force as a function of knee flexion angle (84).
- Patellofemoral joint stress = quotient of JRF,; and sex-specific patellofemoral contact area from Besier et al. (88) (authors did not

present formula)

References to calculation: Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
Lesr = 8.0E-05x’ — 0.013x + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F;) = knee extensor moment / Les
Internal knee extension moment in Nm/kg
Kulmala et al. - Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (76)
(13) k= (-3.84E-05x* + 1.47E-03x* + 0.462) / (-6.98E-07x> + 1.55E-04x> — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x> + 1.47TE-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRFys) = F, * k
- Contact area (CA) = according to Ho et al. (60) by an equation fitted to the data from Powers et al. (30) (authors did not present
formula).
- Patellofemoral joint stress = JRF,¢/ CA
x = knee flexion angle

References to calculation: DeVita and Hortobagyi (79); Willson et al. (33).

Wilson et al. (44) - Sagittal plane hip, knee, and ankle joint angles; net moments; estimated muscle moment arms; and cross sectional areas, to derive
hamstring, quadriceps, and gastrocnemius muscle forces.
- Joint reaction force (JRF,) = quadriceps force adjusted for cocontraction of the knee flexors as a function of knee flexion angle (van
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Eijden et al. (9)).
- Contact area (CA) = data linearly interpolated from Besier et al. (88) for males and females (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA

Sinclair et al. (45)

References to calculation: Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
L. = 8.0E-05x’ — 0.013x> + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F;) = knee extensor moment / Les
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x’ + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x* + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x> + 1.55E-04x* — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRFys) = F, * k
- Contact area (CA) = Ho et al. (60) recommendations by fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present
formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,:/ CA
- x = knee flexion angle

Vannatta and
Kernozek (14)

- Quadriceps force (F,): estimate by Human Body Model using kinematic and kinetic data = total quadriceps force by summing the
muscle forces of the rectus femoris, vastus medialis, vastus lateralis, and vastus intermedius muscles.
- Coefficient (k): equation derived by Bretcher and Powers (6) as described by van Eijden et al. (76)
k= (-3.84E-05x" + 1.47E-03x + 0.462) / (<6.98E-07x’ + 1.55E-04x" - 0.0162x + 1)
- Joint reaction force (JRF,p) = F, * k
- Contact area (CA): equation formulated from the data of Connolly et al. (29) as used previously by Williams et al. (89)
CA =0.0781x" + 0.6763x + 151.75
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle

Sinclair and Selfe
(25)

References to calculation: Ho et al. (60)

- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
L.t = 8.0E-05x — 0.013x + 0.28x + 0.046

- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
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- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x" + 1.47E-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x" — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x* + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x> + 1.55E-04x* — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRF,p) = F, * k
- Contact area (CA) = Ho et al. (60) recommendations by fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present
formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,¢/ CA
- x = knee flexion angle

Almonroeder and
Benson (46)

References to calculation: Brechter and Powers (6)

- Quadriceps effective lever arm (L) = using the nonlinear equation described by Brechter and Powers (6)
L. = 8.0E-05x — 0.013x + 0.28x + 0.046

- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment (Nm) / Legr (m)
Net knee extension moment obtained from Newton-Euler approach

- Coefficient (k) (9)
k= (-3.84E-05x> + 1.47TE-03x + 0.462) / (-6.98E~07x" + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1)

- Joint reaction force (JRF,) (N) = Fy * k

- Contact area (CA) = equation previously used (14,16,41,42) based on data from Connolly et al. (29)
CA (mm?) = 0.0781x> + 0.6763x + 151.75

- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,/ CA

- x = knee flexion angle.

Willy et al. (47)

References to calculation: DeVita and Hortobagyi (79); Willson et al. (33), Willy et al. (78)
- Inverse dynamics approach to calculate hamstrings, quadriceps, gastrocnemius and soleus muscle forces (procedure to account for co-
contraction from the hamstrings and gastrocnemius).

Hamstring force: derived from the net hip extensor moment data based on the hamstrings and gluteus maximus cross-sectional areas
and muscle moment arms at the hip as a function of hip flexion angle (81,86).

Gastrocnemius force: Based on the physiological cross sectional area of gastrocnemius and the soleus, the Achilles tendon force
was proportioned to them (86). The Achilles tendon was derived from the net plantarflexor moment and the Achilles tendon muscle
moment arm (83,90).

The hamstrings and gastrocnemius torques were calculated by their estimated muscle moment arms at the knee joint and summed with
the internal knee extensor moment (80,82,83,85).
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Quadriceps force: quotient of the adjusted quadriceps moment and the quadriceps moment arm. (80,84).
- Joint reaction force (JRF) = quadriceps force as a function of knee flexion angle (9).
- Patellofemoral contact area (CA) = sex-specific from Besier et al. (88) (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress was a quotient of JRF,¢ and CA.

Herrington et al.
(48)

References to calculation: Ho et al. (91)
- Quadriceps effective lever arm (L.g) = using the nonlinear equation based on data presented by van Eijden et al. (9)
Lesr = 8.0E-05x’ — 0.013x” + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) (N) = knee extensor moment / L
Internal knee extension moment obtained from inverse dynamics
- Coefficient (k): using the nonlinear equation based on data presented by van Eijden et al. (9)
k= (1.47E-03x* + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x" — 0.0162x + 1)
- Joint reaction force (JRFy) (N) =F, * k
- Contact area (CA) = second-order polynomial curve fitted to the data from Besier et al. (92), Lee et al. (93), Powers (94) and Salsich
and Perman (95) (authors did not present formula)
- Patellofemoral joint stress = JRF,¢/ CA
- x = knee flexion angle.

Sinclair et al. (49)

References to calculation: Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
L. = 8.0E-05x — 0.013x* + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / Leg
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x’ + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k = (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x’ + 1.55E-04x* — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRFys) = F, * k
- Contact area (CA) = Equation fitted to the data from Powers et al (30) (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle
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Wilson et al. (33)

References to calculation: Salem and Powers (12)
- Knee flexor moment (authors did not present formula): based on the manner described by DeVita and Hortobagyi (79), using data of
muscle cross-sectional areas, muscle moment arms, kinetic and kinematic analysis:

Hamstring force: derived from the net hip extensor moment data based on the hamstrings and gluteus maximus cross-sectional areas
(Ward et al., 2009 (86)) and muscle moment arms at the hip as a function of hip flexion angle (81).

Gastrocnemius force: derived from the net ankle plantarflexor moment and the Achilles tendon muscle moment arm as a function of
ankle plantarflexion angle (82,96). The force attributed to the gastrocnemius was determined by proportion of the physiological cross-
sectional area of the gastrocnemius relative to the soleus muscle (86).

The derived hamstrings and gastrocnemius forces were multiplied by their estimated muscle moment arms at the knee joint as a
function of knee flexion angle (82)(85); and summed to provide the knee flexor moment.

- Adjusted knee extensor moment = knee extensor moment from inverse dynamic added to knee flexor moment.

- Quadriceps effective lever arm (L.¢) = based on data of van Eijden et al. (9) (authors did not present formula).

- Quadriceps force (F,) = Adjusted knee extensor moment / Leg

- Joint reaction force (JRF,) = quadriceps force as a function of knee flexion angle (9).

- Contact area (CA) = data linearly interpolated from Besier et al. (88) for males and females (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,/ CA

Almonroeder et
al. (50)

References to calculation: Brechter and Powers (6)
- Quadriceps effective lever arm (L.g) = provided by Salem and Powers (12) which was fit to the data from van Eijden et al (10)
Lesr = 8.0E-05x” — 0.013x” + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
Internal knee extension moment obtained from Newton-Euler approach
- Coefficient (k) = described by Brechter and Powers (6)
k= (-3.84E-05x> + 1.47TE-03x + 0.462) / (-6.98E~07x" + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1)
- Joint reaction force (JRF,r) (N) = Fy * k
- Contact area (CA) = using data from Connolly et al. (29)
CA (mm?) = 0.0781x> + 0.6763x + 151.75
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle.
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Bonacci et al.
(18)

References to calculation: Bretcher and Powers (6); Ward and Powers (23).
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
Lesr = 8.0E-05x’ — 0.013x° + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,;) = Knee extensor moment / L
Internal knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (10)
k= (-3.8E-05x” + 1.5E-03x + 0.462) / (-7.0E-07x’ + 1.6E-04x> + 0.016x + 1) (with typographical error)
k= (-3.8E-05x> + 1.5E-03x + 0.462) / (=7.0E-07x" + 1.6E-04x" — 0.016x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRF,p) = F, * k
- Contact area in mm? (CA) = Equation fitted to the data from Powers et al. (30)
CA = 2.0E-05x* — 0.0033x> + 0.1099x* + 3.5273x + 81.058
- Patellofemoral joint stress = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle

Teng and Powers
(51

References to calculation: Bretcher and Powers (6,26); Chinkulprasert et al. (67); Ho et al. (60)

- Knee flexor moment: estimate by SIMM software using a Hill-based model based on lower limb kinematics, velocity of muscle
contraction, and flexor muscle EMG. EMG signals were recorded from the knee flexor muscles (medial and lateral hamstrings and
gastrocnemius) and normalized by maximal voluntary isometric contraction.

- Adjusted knee extensor moment = knee extensor moment from inverse dynamics added to knee flexor moment.

- Quadriceps effective lever arm (L) = Equation fitted to the data of van Eijden et al. (9) (authors did not present formula).

- Quadriceps force (F,) = Adjusted knee extensor moment / L

- Coefficient (k) = reported by van Eijden et al. (10) (authors did not present formula).

- Joint reaction force (JRFys) = Fy * k

- Contact area (CA) = equation fitted to the data of Powers et al. (30) (authors did not present formula).

- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA

Kernozek et al.

(16)

- Quadriceps muscles moment arm (in meters) from human body model (97):
- Rectus femoris = 0.0519235 — 0.0064865x
- Vastus medialis obliquuos = 0.0021733x> + 0.0089959x” + 0.0059805x + 0.0434523
- Vastus intermedius = 0.0022705x” + 0.0097213x + 0.0066606x + 0.044273
- Vastus lateralis = 0.0033264x” + 0.0145048x” + 0.0138364x + 0.0401728
x = knee flexion angle (in radians).
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- Quadriceps force (F,) was calculated in two ways:
F,1= knee extensor moment from inverse dynamics / the average of the four quadriceps-element moment arms
F,2= sum of the rectus femoris, vastus medialis, vastus lateralis, and vastus intermedius muscles minimizing a static cost function
7
- Coefficient (k): from Bretcher and Powers (26)
k = (=3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (—6.98E-07x’ + 1.55E-04x" — 0.0162x + 1)
- Joint reaction force (JRFys) = F1* k; and F2 * &k
- Contact area (CA):
For running, equation fitted to the data from Connolly et al. (29):
CA =0.0781x> + 0.6763x + 151.75
For squatting, equation fitted to the data from Powers et al. (30) and from Connolly et al. (29):
CA =-0.0001x" - 0.0082x" + 3.5071x + 73.81
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA

References to calculation: Ward and Powers (23); Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
L. = 8.0E-05x’ — 0.013x + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / Leg
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x* + 1.47E-03x* + 0.462) / (-6.98E-07x> + 1.55E-04x*> — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k = (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x’ + 1.55E-04x* — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRFys) = F, * k
- Contact area (CA) = Ho et al. (60) recommendations by fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present
formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,/ CA

Sinclair et al. (52)

- x = knee flexion angle

References to calculation: Ward and Powers (23); Ho et al. (60)
Sinclair (53) - Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
L.t = 8.0E-05x — 0.013x” + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
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Knee extension moment from inverse dynamics
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x’ + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x’ + 1.55E-04x> — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRF,p) = F, * k
- Contact area (CA) = Ho et al. (60) recommendations by fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present
formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle

Sinclair et al. (54)

References to calculation: Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
L = 8.0E-05x — 0.013x + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F;) = knee extensor moment / Les
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x* + 1.47E-03x* + 0.462) / (-6.98E-07x> + 1.55E-04x> — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k = (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x’ + 1.55E-04x* — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRFys) = F, * k
- Contact area (CA) = Ho et al. (60) recommendations by fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present
formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,/ CA
- x = knee flexion angle

Sinclair et al. (55)

References to calculation: Ward and Powers (23); Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
Lesr = 8.0E-05x” — 0.013x” + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L.
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k = (=3.84E-05x + 1.47E-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x* + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x> + 1.55E-04x* — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
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- Joint reaction force (JRF,p) = F, * k

- Contact area (CA) = fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JREF,;/ CA

- x = knee flexion angle

Sinclair (56)

References to calculation: Ward and Powers (23); Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
L. = 8.0E-05x — 0.013x + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x" + 1.47E-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x’ + 1.55E-04x" — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x> — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRFys) = F, * k
- Contact area (CA) = Ho et al. (60) recommendations by fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present
formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle

Sinclair et al. (57)

References to calculation: Ward and Powers (23); Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
Lesr = 8.0E-05x’ — 0.013x + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / Les
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x’ + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E—-04x> — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRFys) = F, * k
- Contact area (CA) = Ho et al. (60) recommendations by fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present
formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle
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Sinclair et al. (58)

References to calculation: Ward and Powers (23)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
Lesr = 8.0E-05x’ — 0.013x° + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
Knee extension moment was estimated according Ho et al. (60)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x* + 1.47E-03x* + 0.462) / (-6.98E-07x> + 1.55E-04x* — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E—-04x> — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRF,p) = F, * k
- Contact area (CA) = Ho et al. (60) recommendations by fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present
formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle

Walking

Teng et al. (17)

References to calculation: Chinkulprasert et al. (67); Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g) = reported by van Eijden et al.(9) (authors did not present formula).
- Quadriceps force (F,) = knee flexion moment / Les
External knee flexion moment from inverse dynamics (Nm/kg*m)
- Coefficient (k) = reported by van Eijden et al. (10) (authors did not present formula).
- Joint reaction force (JRFys) = F, * k
- Contact area (CA) = equation fitted to the data of Powers et al. (30) (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,/ CA

Ward and Powers
(23)

References to calculation: Bretcher and Powers (6,26)

- MRI sagittal images of the knee were used to obtain some indices:
Actual moment arm (M,) = perpendicular distance from the intersection of the cruciate ligaments to the patellar ligament
Quadriceps moment arm (M,) = perpendicular distance from the patellofemoral contact point to the quadriceps tendon
Patellar ligament moment arm (M) = perpendicular distance from the patellofemoral contact point to the patellar tendon

- Patellar ligament/quadriceps tendon force ratio (F,/Fq) = My / My,

- Quadriceps effective lever arm (M) = Fyi/Foe ¥ (M)

- Compression force (F;) = {Fq * (sin (a0 + B)) + (Fy * (Fp/Fq0) * (sin (p—B))} / Fy,
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where o = angle of quadriceps tendon relative to vertical, p = angle of retropatellar surface relative to vertical, p = angle of patellar
ligament relative to vertical, Fy, is assigned a value of 1N and this ratio “represents the magnitude of the expected joint reaction force in
N per unit quadriceps force.
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment non-normalized / Mg

Knee extension moment calculated as described by Kadaba et al.(98)

- Joint reaction force (JRF,) = F, * (F,/ F,)
- Contact area in mm?* (CA) = four contact area (0°, 20°, 40° and 60° knee flexion) values obtained from MRI: data interpolated as a
function of knee flexion agle.
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA

Brechter and
Powers (6)

- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (10)
Ler = 8.0E-05x’ — 0.013x + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = Knee extensor moment (Nm) / Les
Knee extension moment calculated as described by Kadaba et al.(98)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1)
- Joint reaction force (JRFy) = F, * k
- Contact area in mm?* (CA) = four contact area (0, 20, 40 and 60° knee flexion) values obtained from MRI: straight line was fit between
each two consecutive data.
- Patellofemoral joint stress = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle (degree)

Powers et al. (59)

References to calculation: Salem and Powers (12); Wallace et al. (72)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
L. = 8.0E-05x’ — 0.013x + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F;) = knee extensor moment / Les
Internal knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k = (-3.8E-05x* + 1.5E-03x + 0.462) / (-7.0E-07x’ + 1.6E-04x0.016x + 1) (with typographical error)
k= (-3.8E-05x” + 1.5E-03x + 0.462) / (<7.0E-07x’ + 1.6E-04x" + 0.016x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRFys) = F, * k
- Contact area in mm” (CA) = four contact area (0°, 20°, 40° and 60° knee flexion) values obtained from MRI: straight line was fit
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between each two consecutive data.
- Patellofemoral joint stress = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle

Ho et al. (60)

References to calculation: Bretcher and Powers (6,26); Ward and Powers (23)

- Quadriceps effective lever arm (L.) = equation developed by van Eijden et al. (9) (authors did not present formula).
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / Les

- Coefficient (k) = Equation fitted to the data of van Eijden et al. (10) (authors did not present formula).

- Joint reaction force (JRF,p) = Fy * k

- Contact area (CA) = Equation fitted to the data of Powers et al. (30) (authors did not present formula).

- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,/ CA

Weight bearing activities

Whyte et al. (19)

References to calculation: van Eijden et al. (9), Powers et al. (59); Bretcher and Powers (26)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (99) according Brechter and Powers (26); and
Powers et al. (59)
Legr = 8(10 — 8)(x*)3 + — 1.29(10 - 5)(x°)2 + 2.8(10 — 4)(x°) + 0.0462
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / Leg
Knee extension moment from inverse dynamics
- Coefficient (k) = equation fitted to the data from van Eijden et al. (9) according Brechter and Powers (26); and Powers et al. (59)
k= (-3.83E-05x> + 1.47E-07x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E—-04x> — 0.0162x + 1)
- Joint reaction force (JRFys) = Fy * k
- Contact area (CA) = three contact area (20°, 40° and 60° knee flexion) values obtained from MRI.
- Patellofemoral joint stress total (PFJS,) = JRE,;/ CA
- Medial patellofemoral joint stress = PFIS, * CA medial / CA
- Lateral patellofemoral joint stress = PFIS, * CA lateral / CA
- x = knee flexion angle in degree.

Steinkamp et al.
®)

- Knee moment (M,):
Leg press: My = (F,, * sin B) *(I;*1*sin(180 — o) / \/152 +17 + 2#1%1, * cos(180 — o)) + W#*d*cos{p — a + arc sin(l;*sin(180 — a)/
VIZ + 12 = 2#171, * cos(180 — ) };
Leg extension: My = (W * d + F, * I)*(cos o)
where, F, = weight of leg press, p = leg press angle (45°), I, = length of shank, I, = length of thigh, a = knee flexion angle, W =
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weight of shank and foot (6% total body weight), d = distance between lower-leg center of mass and knee axis (43.4% distance
between knee axis and medial malleolus), F. = weight on leg extension, 1. = distance between knee axis and leg extension weight

- Quadriceps effective lever arm (L.¢) = data from Yamaguchi and Zajac (100): 3.0cm at 0°, 4.1cm at 30°, 2.8cm at 60°, 2.0cm at 90°.

- Quadriceps force (F;) = My / Leg
- Coefficient (k) = data from van Eijden et al. (9,76): 0.5 at 0°, 0.81 at 30°, 0.99 at 60°, 0.97 at 90°.

- Joint reaction force (JRF,p) = F * k
- Contact area (CA) = data from Huberti and Hayes (101): 1.5cm? at 0°, 3.1cm? at 30°, 3.9cm” at 60°, 4.1cm? at 90°.

- Patellofemoral joint stress = JRF,:/ CA

Sinclair and
Bottoms (61)

References to calculation: Ward and Powers (23); Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
L. = 8.0E-05x — 0.013x + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k = (-3.84E-05x + 1.47E-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E—-04x” — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRFys) = F, * k
- Contact area (CA) = Ho et al. (60) recommendations by fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present
formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,:/ CA
- x = knee flexion angle

Sinclair et al. (62)

References to calculation: Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
Lesr = 8.0E-05x’ — 0.013x + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F;) = knee extensor moment / Leg
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x" + 1.47E-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x" — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRF,) = F, * k
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- Contact area (CA) = Ho et al. (60) recommendations by fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present
formula).

- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA

- x = knee flexion angle

Kernozek et al.
(63)

- Quadriceps force (F,): sum of the rectus femoris, vastus medialis, vastus lateralis, and vastus intermedius muscles.
Joint moment from inverse dynamics. Muscle forces was determined from joint moments by minimizing a static cost function
(102,103)
- Coefficient (k): equation from Bretcher and Powers (6) based on the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E—-04x> — 0.0162x + 1)
- Joint reaction force (JRFys) = F, * k
- Contact area (CA): equation fitted to the data from Connolly et al. (29)
CA =0.0781x" + 0.6763x + 151.75
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,/ CA
- x = knee flexion angle

Powers et al. (64)

References to calculation: Salem and Powers (12); Wallace et al. (72)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
Lesr = 8.0E-05x” — 0.013x” + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F;) = knee extensor moment / Leg
Knee extension moment: from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.8E-05x” + 1.5E-03x + 0.462) / (<7.0E-07x’ + 1.6E-04x" + 0.016x + 1)
- Joint reaction force (JRFys) = Fy * k
- Contact area in mm” (CA) = four contact area (0°, 20°, 40° and 60° knee flexion) values obtained from MRI: straight line was fit
between each two consecutive data.
- Patellofemoral joint stress = JRF,¢/ CA
- x = knee flexion angle

Carpenter et al.
(65)

- Weight bearing: Load applied to the plantar surface (125N to controls and 45 to 125N to subjects with total knee arthroplasty based on
comfort level).

- Joint reaction force (JRF): computed based on relationships obtained by Sharma et al. (104) using patients’ weight and knee flexion
angle.
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- Contact area in mm” (CA): MRI obtained at full knee extension and at maximal knee flexion limited by patients’ ability or the size of

the scanner bore.
- Patellofemoral joint stress = JRF,;/ CA

Sinclair et al. (66)

References to calculation: Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
Lesr = 8.0E-05x’ — 0.013x + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x* + 1.47E-03x* + 0.462) / (-6.98E-07x> + 1.55E-04x* — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x> — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRF,p) = F, * k
- Contact area (CA) = Ho et al. (60) recommendations by fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present
formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,/ CA
- x = knee flexion angle

Brechter and
Powers (26)

- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
Lesr = 8.0E-05x’ — 0.013x” + 0.28x + 0.046

- Quadriceps force (F,;) = Knee extensor moment / L
Knee extension moment: from inverse dynamics (Nm/kg)

- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (76)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1)

- Joint reaction force (JRF,) = F, * k

- Contact area in mm?* (CA) = four contact area (0, 20, 40 and 60° knee flexion) values obtained from MRI: straight line was fit between

each two consecutive data.
- Patellofemoral joint stress = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle
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Chinkulprasert et
al. (67)

References to calculation: Bretcher and Powers (6,26)

- Knee flexor moment: estimate by SIMM software using a Hill-based model based on lower limb kinematics, velocity of muscle
contraction, and flexor muscle EMG. EMG signals were recorded from the knee flexor muscles (medial hamstring, biceps femoris, and
medial head of gastrocnemius) and normalized by maximal voluntary isometric contraction.

- Adjusted knee extensor moment = knee extensor moment from inverse dynamic added to knee flexor moment.

- Quadriceps effective lever arm (L) = equation fitted the data of van Eijden et al. (9) (authors did not present formula).

- Quadriceps force (F,;) = Adjusted knee extensor moment / Leg

- Coefficient (k) = reported by van Eijden et al. (10) (authors did not present formula).

- Joint reaction force (JRF,p) = F, * k

- Contact area (CA) = Equation fitted to the data from Powers et al. (30) (authors did not present formula).

- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,/ CA

Powers et al. (32)

References to calculation: Bretcher and Powers (6,26); van Eijden et al. (9); Ward and Powers (23)
- Knee flexor moment: estimate by SIMM software using a Hill-based model based on lower limb kinematics, velocity of muscle
contraction, and flexor muscle EMG. EMG signals were recorded from the knee flexor muscles (the medial and lateral hamstring, and
the medial and lateral heads of gastrocnemius) and normalized by maximal voluntary isometric contraction.
- Adjusted knee extensor moment (AdjM,y):
Squat: AdjM. = knee extensor moment from inverse dynamic + knee flexor moment from SIMM.
Knee extension with variable resistance: AdjM.,= (W *d + F * I)(cos a) + knee flexor moment from SIMM
Knee extension with constant resistance: AdjMe= (W * d * cos a) + (F * 1) + knee flexor moment from SIMM
where, W = weight of shank and foot (6% total body weight); d = distance between lower-leg center of mass and knee axis (43.3%
distance between knee axis and medial malleolus); F = ankle-weight resistance; 1 = distance between knee axis and ankle weight;
o = knee flexion angle.
- Quadriceps effective lever arm (L.g) = by fitting a nonlinear equation to the data of van Eijden et al. (9) (authors did not present
formula).
- Quadriceps force (F,;) = Adjusted knee extensor moment / Leg
- Coefficient (k) = reported by van Eijden et al. (10) (authors did not present formula).
- Joint reaction force (JRF,) = F, * k
- Contact area (CA) = equation fitted to the data of Powers et al. (30) (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,:/ CA

146



Sinclair et al. (68)

References to calculation: Ward and Powers (23); Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
Lesr = 8.0E-05x’ — 0.013x° + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x* + 1.47E-03x* + 0.462) / (-6.98E-07x> + 1.55E-04x* — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E—-04x> — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRF,p) = F, * k
- Contact area (CA) = described in accordance with the Salsich and Perman (95) (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,/ CA
- x = knee flexion angle

Sinclair and
Hobbs (69)

References to calculation: Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
Lesr = 8.0E-05x” — 0.013x” + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k = (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x’ + 1.55E-04x* — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRFys) = F, * k
- Contact area (CA) = Ho et al. (60) recommendations by fitting an equation to the data of Powers et al. (30) (authors did not present
formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle

Sinclair et al. (70)

References to calculation: Ward and Powers (23); Ho et al. (60)

- Quadriceps effective lever arm (L.s): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
L. = 8.0E-05x — 0.013x + 0.28x + 0.046

- Quadriceps force (F;) = knee extensor moment / Leg

- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
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k = (-3.84E-05x" + 1.47E-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x" — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x’ + 1.55E-04x> — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRF,p) = F, * k
- Contact area (CA) = described in accordance with the Salsich et al. (105) (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,;/ CA
- x = knee flexion angle

Salem and
Powers (12)

- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (10)
Lot = 8.0E-05x’ — 0.013x” + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
Knee extension moment from inverse dynamics
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.8E-05x* + 1.5E-03x + 0.462) / (-7.0E-07x’ + 1.6E-04x0.016x + 1) (with typographical error)
k= (-3.8E-05x* + 1.5E-03x + 0.462) / (-7.0E-07x’ + 1.6E-04x> + 0.016x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRFys) = Fy * k
- Contact area (CA) = determined by linearly interpolating the data of Huberti and Hayes (101) (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress = JRF,:/ CA
- x = knee flexion angle

Escamilla et al.
(71)

Patellofemoral force was calculated by biomechanical model via computer optimization (106,107) where:
- Moment arms for muscle forces data from Herzog and Read (80).
- Quadriceps, hamstring and gastrocnemius muscle force were calculated separately :

F=c*kl*kv*A*c*(EMG/MVIC)

where: ¢ is a weight factor adjusted in a computer optimization program to minimize the difference between the resultant torque
from inverse dynamic and from biomechanical model; &/ represented each muscle’s force—length relationship as function of hip and knee
angles (based on muscle length, fiber length, sarcomere length, pennation angle, and cross-sectional area); kv represented each muscle’s
force—velocity relationship based on a Hill type model for eccentric and concentric muscle actions (108,109); A is the physiological
cross-sectional area of the muscle (PCSA), ¢ is the maximum voluntary isometric contraction force per unit PCSA of the muscle, EMG
is the EMG window averages of the muscle EMG during exercise, MVIC is is the maximum voluntary isometric contraction trials.
- Patellofemoral force is a function of patellar tendon and quadriceps tendon force (9,84).
- Contact area in mm” (CA) = equations fitted to the data of Salsich et al. (105)

CA from 0° to 60° knee flexion = 3.55x + 135
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CA from 70° to 90° knee flexion = 2.81x + 176
x = knee flexion angle
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = Patellofemoral force from biomechanical model / CA

Escamilla et al.
(28)

Patellofemoral force was calculated by biomechanical model via computer optimization (106,107) where:
- Moment arms for muscle forces data from Herzog and Read (80).
- Quadriceps, hamstring and gastrocnemius muscle force were calculated separately :

F=c*kl*kv*A*c* (EMG/MVIC)

where: ¢ is a weight factor adjusted in a computer optimization program to minimize the difference between the resultant torque
from inverse dynamic and from biomechanical model; &/ represented each muscle’s force—length relationship as function of hip and knee
angles (based on muscle length, fiber length, sarcomere length, pennation angle, and cross-sectional area); kv represented each muscle’s
force—velocity relationship based on a Hill type model for eccentric and concentric muscle actions (108,109); A is the physiological
cross-sectional area of the muscle (PCSA), ¢ is the maximum voluntary isometric contraction force per unit PCSA of the muscle, EMG
is the EMG window averages of the muscle EMG during exercise, MVIC is is the maximum voluntary isometric contraction trials.
- Patellofemoral force is a function of patellar tendon and quadriceps tendon force (9,84).
- Contact area in mm? (CA) = equations fitted to the data of Salsich et al. (105)

CA from 0° to 60° knee flexion = 3.55x + 135

CA from 70° to 90° knee flexion = 2.81x + 176

x = knee flexion angle
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = Patellofemoral force from biomechanical model / CA

Escamilla et al.
(15)

Patellofemoral force was calculated by biomechanical model via computer optimization (106,107) where:
- Moment arms for muscle forces data from Herzog and Read (80).
- Quadriceps, hamstring and gastrocnemius muscle force were calculated separately :

F=c*ki*kv*A* o * (EMG/MVIC)

where: ¢ is a weight factor adjusted in a computer optimization program to minimize the difference between the resultant torque
from inverse dynamic and from biomechanical model; &/ represented each muscle’s force—length relationship as function of hip and knee
angles (based on muscle length, fiber length, sarcomere length, pennation angle, and cross-sectional area); kv represented each muscle’s
force—velocity relationship based on a Hill type model for eccentric and concentric muscle actions (108,109); A is the physiological
cross-sectional area of the muscle (PCSA), ¢ is the maximum voluntary isometric contraction force per unit PCSA of the muscle, EMG
is the EMG window averages of the muscle EMG during exercise, MVIC is is the maximum voluntary isometric contraction trials.
- Patellofemoral force is a function of patellar tendon and quadriceps tendon force (9,84).
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- Contact area in mm” (CA) = equations fitted to the data of Salsich et al. (105)
CA from 0° to 60° knee flexion = 3.55x + 135
CA from 70° to 90° knee flexion = 2.81x + 176
x = knee flexion angle
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = Patellofemoral force from biomechanical model / CA

Wallace et al.
(72)

References to calculation: Salem and Powers (12)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (10)
L. = 8.0E-05x° — 0.013x + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
Knee extension moment calculated as described by Kadaba et al.(98)
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.8E-05x” + 1.5E-03x + 0.462) / (<7.0E-07x" + 1.6E-04x* — 0.016x + 1)
- Joint reaction force (JRFys) = Fy * k
- Contact area (CA) = using the data from Powers et al (30)
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,/ CA
- x = knee flexion angle

Hofmann et al.
(73)

- Joint reaction force (JRF) was estimated using previous method (6) where JRFis a function of knee angle and knee extensor
moment.
Knee extension moment from inverse dynamics incorporating segmental inertial properties.
- Contact area (CA): data from Salsich et al (105) and Huberti and Hayes (101) as used previously by Escamilla et al. (71).
- Patellofemoral joint stress = JRF,¢/ CA
- Authors did not present any formula.

Jumps

Peng et al. (74)

References to calculation: Wirtz et al. (41)
- Authors did not present any formula.

Simpson et al. (7)

- Moment arm length of triceps surae at the ankle joint (d,;) = dag * sin a; where d,g = distance between the ankle center of rotation and
calcaneal attachment of Achilles tendon, and a = angle inscribed by the inclination of Achilles tendon and d,p line.

- Force of triceps surae at the ankle joint (F,) = ankle joint moment from inverse dynamics / di

- Force of gastrocnemius muscle acting on the knee joint (Fg,) = F; * contribution of gastrocnemius muscles based on physiological
cross-sectional area from Scott and Winter (110) and Winter (111).
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- Moment arm length of gastrocnemius at the knee joint (d,,s) = dep * sin ; where dcp = distance between the knee center of rotation and
femoral attachment of gastrocnemius muscle, and 3 = angle inscribed by the gastrocnemius muscle and dcp line.

- Patellar ligament force (F;) = (My + dgas * Fgus) / dp; where My = knee joint moment, and d, = quadriceps moment arm length
interpolated from Nisell (112).

- Quadriceps force (F,) = interpolating data from Nisell (112) as a function of knee joint angle.

- Patellofemoral joint reaction force (JRF,s) = V(F,” — 2*F,*F,*cos p + F,’), where p = angle between F, and F,

- Patellofemoral joint stress = cubic spline interpolative routine using the facet lateral data of Hehne (113).

References to calculation: Ward and Powers (23); Ho et al. (60)
- Quadriceps effective lever arm (L.g): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
L. = 8.0E-05x’ — 0.013x + 0.28x + 0.046
- Quadriceps force (F,) = knee extensor moment / L
Knee extension moment from inverse dynamics (Nm/kg);
- Coefficient (k): Equation fitted to the data from van Eijden et al. (9)
k= (-3.84E-05x" + 1.47E-03x" + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x" — 0.0162x + 1) (with typographical error)
k= (-3.84E-05x> + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x> — 0.0162x + 1) (correction according to authors)
- Joint reaction force (JRFy) = F, * k
- Contact area (CA) = Equation fitted to the data of Powers et al.(30) (authors did not present formula).
- Patellofemoral joint stress as a function of knee angle = JRF,/ CA
- x = knee flexion angle

Sinclair et al. (75)

MRI: magnetic resonance images.
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ANEXO VIII

TABLE. Patellofemoral joint stress results.

Study Aim regarding PFJ stress PFJ stress values
Running
Peak in MPa (mean [95% CI)):
Roper et al. To v.er?fy the effec?t Qf two weeks .gait ' Control Experimental _
(40) retraining by modlfylng foot landing strike Baseline -8.0(-11.0to4.0) -8.0(-11.01to0—4.0)
(rearfoot to forefoot strike patterns) Post -7.0 (-10.0 to —4.0) -4.0 (-7.0to -1.0)
Follow up 9.0 (-12.0 to —6.0) -3.0 (6.0 to 0.0)*
PF]J stress in mean (SD):
Wirtz et al. To compare females with and without PFP Control PFP
41 during running Peak (MPa) 8.5(22.2) 9.6 (2.5)
Time-integral stance phase (MPa*s) 218.5(87.0) 236.4 (66.4)
PF]J stress in mean (SD):
Step PFP Control All
length
-10% 8.5 (2.6)2 8.0 (2.2)*’b 8.2 (2.4)
. . ) Peak (MPa) Preferred 9.3 (2.3) 10.2 (1.4) 9.8 (1.9)
Willson et al. Tob.vertlfy ﬂ:ﬁ mfé“e‘.lf; "f ot he“gth n +10% 10429  109(1.9)  10.7 (2.4)
(42) ;‘;nﬂﬁflgs With and withou urng Time- -10% 0.71(029°  0.70 (0.31)  0.70 (0.29)
integral/step Preferred 0.85 (0.31)° 0.94 (0.22) 0.90 (0.26)
(MPa%*s) +10% 1.12 (0.42)° 1.23(0.34) 1.18 (0.37)
Time- -10% 453 (190)° 459 (183) 456 (182)
integral/mile Preferred 463 (160) 516 (121) 493 (139)
(MPa%*s) +10% 529 (181)° 590 (164) 563 (171)
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PFJ stress in mean (£95% confidence intervals):

Involved limb Uninvolved limb
Running 8.51 (7.86 10 9.16)* 7.92 (7.33 to 8.51)*
Peak (MPa) Walking 2.30 (2.09 to 2.52) 2.22 (1.97 to 2.47)

Hopping ~ 9.71 (8.94 to 10.48)" 9.06 (8.46 t0 9.68)"

Loading rate Running 1353 (123.7t0 147.1)  129.2 (118.1 to 140.3)
(MPa/sec) Walking 29.3 (26.4 t0 32.3) 30.6 (26.9 to 34.2)

Willy et al. To verify the influence of Achilles tendon Hopping  118.0 (107.0t0 129.0)° 106.3 (972 to 115.4)°
(43) rupture and compare treatment methods - -
Surgical Nonsurgical
Involved  Uninvolved Involved  Uninvolved
Peak Running 8.3 (2.0) 7.5 (1.6) 8.8 (1.8) 8.4 (1.8)
(MPa) Walking 2.5 (0.6) 2.4 (0.8) 2.2 (0.6) 2.1 (0.6)
Hopping 9.5 (2.5) 8.7 (1.5) 9.9 (1.9) 9.4 (1.9)
Loading Running  139.1 (37.8) 132.7(36.2) 131.0 (30.6) 125.1 (28.6)
rate Walking 31.7(8.6) 344 (11.7)  26.8(8.4) 26.4 (7.8)
(MPa/sec) Hopping 114.4(29.6) 101.3(20.0) 121.7(33.7) 111.7 (30.8)
Kulmala et To compare runners with natural forefoot PEJ stress in mean (SD):
al. (13) and natural rearfoot strike patterns Forefoot runners Rearfoot runners
Peak (MPa) 11.1 (2.9 13.0 (2.8)"
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PF] stress in mean (SD):

Males Females All
Before 5.7 (1.3) 6.0 (1.5) 5.9 (1.3)
Willson et al. To compare males and females after an Peak (MPa) After 5.9 (1.3) 6.0(1.4) 5.9 (1.3)
44) exhaustive run Time-integral Before 0.57 (0.16) 0.61 (0.19) 0.59 (0.17)
step (MPa*s) After 0.60 (0.15) 0.60 (0.15)  0.60 (0.17)
Loading rate Before 186 (44) 205 (49) 196 (47)*
(MPa/s) After 197 (47) 214 (58) 206 (53)*
Peak in MPa (mean [SD]):
Males Females
Running Brace* 10.11 (2.07)  9.41 (2.00)
Sinclair et al.  To verify the influence of using a knee No-brace® 10.87 (2.74) 11.60 (1.62)
45) brace during two weeks in people with PFP Cuttin Brace® 10.75 (2.21) 10.10 (2.11)
& No-brace® 11.52(2.13) 11.70 (2.47)
Hopping Brace 10.31 (2.12)  9.75(1.57)
No-brace 11.13(2.49) 10.77 (1.59)

PF]J stress in mean (SD):

Vannatta and

To verify the effect of changing foot strike Forefoot pattern Rearfoot pattern

E(lzr)nozek pattern during running Peak (MPa) 12.39 (1.85)* 15.76 (2.45)*
Time-integral (MPa*s) 1.28 (0.23)° 1.43 (0.25)°
Sinclairand  To compare knee loading between male PEJ stress in mean (SD):
Selfe (25) and female runners Males Females
Peak (MPa)  7.96 (1.30)" 9.27 (1.36)"
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Almonroeder

To compare lower extremity mechanics

PF]J stress in mean (SD):

and Benson between male and female runners Females’ Males -
(46) Peak (MPa) 10.4 2.4  15.8 (3.4
PF] stress in mean (SD):
Treadmill Overground

Willy et al. To compare running on a treadmill and Peak (MPa) 6.2 (1.4) 6.1 (1.5)
@7 overground Average loading rate (MPa/sec) 131.5 (29.9) 155.6 (61.3)

Impulse (MPa*sec) 0.71 (0.22) 0.71 (0.16)

Cumulative 1km (MPa*sec/km) 344.5 (118.5) 324.7 (73.3)

Herrington et

al. (48)

To compare subjects with anterior cruciate
ligament reconstruction (ACL) and control
subjects

PF]J stress in mean (SD):

Injured ACL. Noninjured ACL

Peak (MPa)

4.87 (1.22)*°

3.57 (0.46)"

3.70 (0.63)°

Sinclair et al.

To compare the cross-trainer and running

PFJ stress in mean (SD):

(49) shoes in relation to conventional military Military boot  Cross-trainer Running trainer
boots Peak (MPa) 11.53(0.93)*® 11.13 (0.66)" 10.38 (1.34)°
PF]J stress in mean (SD):
Step Forefoot Rearfoot Mean
length strike strike
. . . -10% 43 (1.1 5.0(1.2) 4.6 (1.1)*
g;l)lson etal EO‘;tV:trrlifget}l;ztlt‘;?nugﬁ‘;fnzfriﬁfgngth and  peak (MPa)  Preferred  5.1(1.0) 57 (L.1) 5.4 (1.1
+10% 5.9(1.3) 6.2 (1.4) 6.0 (1.3)°
Impulse per -10% 0.46 (0.12) 0.53 (0.14) 0.50 (0.13)°01
step (MPa*s) Preferred 0.57 (0.13) 0.64 (0.14) 0.61 (0.14)21
+10% 0.68 (0.16) 0.76 (0.19) 0.72 (0.18)
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PF]J stress in mean (SD):

Almonroeder To verify the effect of a foot orthosis with .
et al. (50) 5° of medial rearfoot wedgin Control Orthotic
' ging Peak (MPa) 1040 (2.44)'  11.00 (2.64)°
B et PFJ stress in mean (SD):
aIOI(lf ;;l ¢ To compare running barefoot and shod Barefoot Shod
’ Peak (MPa) 18.2 (4.3) 20.6 (4.8)"
. . . PFJ stress in mean (SD):
gg&ijsng 1 T(())sruerr;le]utrhilel mr?lﬁililge of sagittal trunk Self-selected Flexed Extended
P g g Peak (MPa) 21532 202 (3.4)° 23.1 (3.4)

Kernozek et
al. (16)

To compare two methods to estimate knee
joint moment

PF]J stress in mean (SD):

Inverse dynamics and

Inverse dynamics . o . .
static optimization

Sinclair et al.
(52)

To compare netball specific and minimalist
footwear during running and cut maneuver

Squat 9.81 (3.36)" 17.06 (4.34)*
Peak MPa) o ining 7.53 (1.02)° 15.18 (1.65)°
Time-integral Squat 7.51 (1.98)° 12.87 (2.33)°
(MPa*s) Running 0.74 (0.18)° 1.41 (0.24)°
Peak in MPa (mean [SD]):
Netball specific Minimalist footwear

Sinclair (53)

To compare different kinds of footwear
during running

Running 13.17 (2.34)" 11.89 (2.15)"
Cutting 14.05 (2.70) 12.88 (3.15)
PF]J stress in mean (SD):
Conventional Energy return  Spring
Peak (MPa) 10.05 (1.87)" 9.02 (1.71)*  9.70 (1.38)
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Sinclair et al.

To verify the effect of cooled footwear

PFJ stress in mean (SD):

Non-cooled

Cooled

>4 during running Peak (MPa) 9.34(191)  9.35(L71)
Sinclair et al.  To verify the effect of foot orthosis during PEJ stress in mean (SD): - .
(55) runnin No-orthotic Orthotic
& Peak (MPa) 12.21 (2.81)* 10.80 (3.04)"
PF]J stress in mean (SD):
Sinclair (56) To verify the effect of running in barefoot Barefoot Vibram5  Inov-8 Nike free  Conventional
and barefoot inspired footwear Peak 9.24 9.35 9.65 10.15 10.28
(MPa) (33D  (3.69) (3.77) (3.28)*¢ (3.33)"
Sinclair et al. To compare the influence of different PE]J stress in mean (SD): - . - — .
(57) shoes during running Conventional MaXImallstb Minimalist .
Peak (MPa) 13.34 (2.43)* 13.59 (2.63) 11.59 (2.63)*
PFJ stress in mean (SD):
Sinclair et al. To verify the effect of cross-fit specific Barefoot Minimalist Cross-fit  Conventional
(58) footwear during running Peak 10.71 11.64 12.30 12.69
(MPa)  (1.89)~° (2.03)° (2.04)*° (1.78)™¢
Walking
Peak in MPa (mean [SD]):
PFJ OA Control
st
Teng et al. To compare subjects with and without PFJ 1" half of the Free walk  2.79 (1.20) 2.98 (1.46)
17) OA during walking stance phase Fast walk  4.20 (1.55) 4.36 (2.24)
2" half of the Free walk 1.33 (0.57) 1.01 (0.46)
stance phase” Fast walk 1.67 (0.75) 1.22 (0.62)

“significant group difference
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Peak in MPa (mean [SD]):

Ward and To compare subjects with patella alta and Patella alta Control
Powers (23)  pain-free controls during walking Normal speed 2.68 (1.10) 2.37 (0.93)
Fast speed 4.80 (1.33)" 3.12 (1.34)*
PF]J stress in mean (SD):
PFP Control
Brechter and To compare people with and without PFP Peak (MPa) Free speed 5.57 (3.56) 1.97 (0.40)
Powers (6) during walking Fast speed 6.61 (1.69) 3.13 (0.70)*
Integral Free speed  51.42 (21.94° 22.36 (3.87)°
(MPa*%GC) Fast speed 6791 (11.54)° 33.05 (5.29)°
PF]J stress in mean (SD):
Powers et al.  To verify the effect of a knee brace during Brace No brace
(59) walking Peak Free speed 2.0 (0.8)" 2.4 (1.0)*
(MPa) Fast speed 2.7 (1.0)° 3.7 (1.0)°
. . . PFJ stress in mean (SD):
Ho et al. (60) vTvzlgrrllfy the efffect of heel height during Low heel Medium heel High heel
g Peak (MPa) 1.9 (0.7)* 2.6 (1.2)>¢ 3.6 (1.5)*
Weight bearing activities
PFI stress in Pa/kg (mean):
Knee flexion @ Reduced Control
Whyte etal.  To compare subjects with and without Total 60 Odescent 393'391) 213'011)
(19) reduced hamstring length during squatting stress 60° ascent 427.75 255.64
Lateral 60° descent 311.23°  142.55°
stress 60° ascent 337.75°  170.63°

Additional results are presented in figures.
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Steinkamp et
al. (8)

To compare the leg press and leg extension
exercises

PF]J stress (MPa) in mean (SD):

Sinclair and
Bottoms (61)

To verify the difference between genders
during a fencing lunge

Sinclair et al.
(62)

To verify the influence of different shoes
during a squash lunge

Knee flexion Males” Females”
0° Leg Press’ 0.8 (0.1) 0.5 (0.1)
Leg Extension® 27.7 (6.6) 17.9 (3.1)
300 Leg Press® 6.1 (1.4) 4.0 (0.7)
Leg Extension’ 13.8 (3.3) 8.9 (1.5)
60° Leg Press” 16.5 (3.9) 10.7 (1.8)
Leg Extension® 11.3 (2.7) 7.3 (1.3)
90° Leg Press’ 29.5 (7.0) 19.1 (3.3)
Leg Extension’ 0 (0) 0 (0)
PF] stress in mean (SD):
Males Females
Peak (MPa) 9.23 (1.29) 9.52 (3.13)
PF] stress in mean (SD):
Running shoe  Minimalist  Squash footwear

Peak (MPa)

6.94 (2.10)°

5.67 (2.38)

6.04 (2.24)

Kernozek et
al. (63)

To compare two squat techniques

PF]J stress in mean (SD):

Knees before toes

Knees past toes

Peak (MPa) 3.4 (0.5)° 4.2 (0.5)"
PF] stress in mean (SD):
Powers et al.  To verify the effect of a knee brace during Brace No brace
(64) stair ambulation Peak Ascend stairs 448 (1.21) 4.27 (1.14)
(MPa) Descend stairs  5.11 (1.65) 5.06 (1.50)
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PF]J stress in MPa (mean [SD]):
Bicruciate

Posterior cruciate

Sar(%zl;ter et T;)t ii?lltrslp\thh;al(lily volunteers and substituting TKA retaining TKA Normal
‘ P Extended 0.2 (0.1)* 2.5 (3.0*° 0.1 (0.1)°
Flexed 1.4 (1.9) 3.7 (3.5)° 1.0 (0.5)°
. . . . . PFJ stress in mean (SD):
Sinclair et al. To verify the influence of different loads 40% 1IRM 50% IRM 60% IRM 70% IRM

(66)

during squatting

Peak (MPa) 5.56 (240)*° 5.73 247"  6.15(2.73)* 6.19 (2.76)*

Brechter and
Powers (26)

To compare people with and without PFP
during stair ascent and descent

PFJ stress in MPa*% stance

PFP Control
Integral Ascend stairs 88.6 100
g Descend stairs 159.3 140.6

Additional results are presented in figures.

Chinkulprase
rt et al. (67)

To quantify during different stepping
exercises

PF] stress in mean (SD):

Forward step-up Lateral step-up Forward step-down

Peak (MPa) 11.2 (0.6)° 11.5 (0.8)° 13.8 (0.4)*°

Powers et al.
(32)

To compare among weight-bearing and
non—weight-bearing quadriceps exercises

PF]J stress in MPa (mean [SD]):

Knee Flexion Squat Variable resistance Constant resistance
0° 0.3 (0.8)*° 8.4 (1.6) 7.9 (1.6)
15° 0.9 (0.9*° 5.6 (1.0) 5.6 (1.6)
30° 1.9 (0.9)* 4.7 (0.6) 5.1(1.5)
45° 3.9(1.3) 4.2 (0.8) 5.0 (1.5)
60° 6.7 (1.4)* 3.6 (0.8) 5.2 (1.6)*
75° 10.5 (1.6)*° 2.6 (0.8) 6.0 (2.0)*
90° 12.3 (1.6)*° 0.5 (0.5) 6.5 (2.6)"

“signifcant difference from variable resistance.
®signifcant difference from constant resistance.
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Sinclair et al.

To verify the influence of front and back

PFJ stress in mean (SD):

(68) squat variations Back Squat Front squat
Peak (MPa) 6.35 (2.96)* 5.89 (2.47)
Sinclair and To examine the support limb during PF] stress in mean (SD):
maximal kicks with the dominant and non- Dominant Non-dominant

Hobbs (69)

dominant limbs

Peak (MPa) 10.16 (2.86)" 12.39 (2.93)"

Sinclair et al.

To examine the influence of four different

PFJ stress in mean (SD):

(70) methods to define the hip joint center Bell Projected 0.089m Projected 1/4 Functional
during squatting Peak (MPa) 6.34 (1.87) 6.41 (1.94) 6.38 (1.85) 6.19 (1.78)
PFJ stress in mean:
Salem and . . Deep Medium Shallow
Powers (12) To characterize PFJ stress during squats Peak (MPa) 123 1.7 10.8
Additional results are presented in figures.
PFJ stress in mean (SD):
. . Without
Escamillaet To compare short- and long-step forward Longstep  Shortstep With stride stride
al. (71) lunges with and without a stride Peak  Descend phase 5.39 (1.64) 7.09 (1.99) 6.11(2.32) 6.40(1.93)
(MPa) Ascend phase 5.24(1.84) 691 (2.09) 6.03(2.23) 6.10 (2.05)

Detailed results are presented in tables.

Escamilla et

To compare forward and side lunges with

Results are presented in figures.

al. (28) and without a stride
Escamillaet To compare the one-leg squat with two -
al. (15) variations of the wall squat Results are presented in figures.
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Peak in MPa:

Loaded squat  Unloaded squat

Wallace et To quantify PFJ stress during squats with

. Eccentric phase 13.06 9.06
al. (72) and without external load Concentric phase 13.00 9.30
Additional results are presented in figures.
T hree f a1 . PFJ stress in mean (SD):
o .cc?npa.ret ree forward lunge exercise FF FV vV
Hofmannet o ouons: Peak Lead 0.0945(0.02) 0.0840 (0.02) 0.0967 (0.02)

1) forward trunk and shank (FF)

al. (73) 2) forward trunk and vertical shank (FV) (MPa/kg) Trail 0.0940 (0.03) 0.113 (0.03) 0.125 (0.02)
3) vertical trunk and shank (VV) Impulse Lead 0.133 (0.03) 0.116 (0.03) 0.114 (0.03)
(MPa*s/kg) Trail 0.174 (0.06) 0.222 (0.04) 0.245 (0.04)
Jumps
To compare the effect of fatigue during a PEJ stress in mean (SD): a a
Peng et al. ballet movement in dancers with and PFP Control
(74) without PEP Peak Fatigue® 0.13 (0.02) 0.11 (0.02)
(MPa/kg) No fatigue” 0.14 (0.02) 0.13 (0.02)
PFJ stress in mean (SD):
Simpson et % of maximum jump 30% 60 % 90 %
al (% To verify the effect of dance jump length Peak (MPa) 41.09 (9.97)*° 47.68 (11.62)*° 55.03 (11.30)¢
’ Derivate 4880.0 6937.9 9950.9
(MPal/s) (2322.5)% (2850.0)*f (2748.5)%"

PF]J stress in mean (SD):

Sinclair et al. To verify the effect of wearing minimalist

(75) footwear during depth jumping Minimalist Conventional

Peak (MPa) 20.83 (3.25)" 26.71 (3.08)"

PFI: patellofemoral joint; PFP: patellofemoral pain; TKA: total knee arthroplasty; PFJ OA: patellofemoral joint osteoarthritis.
*Pairs of superscript letters indicate significant difference.
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ANEXO IX

Handout. Development of new equation to calculate coefficient k

COEFFICIENT K - SIMULATION

Coefficient k calculated using the formulas presented in Table 2 considering knee

flexion between 0 and 120 degrees.

0.6 __-;_-Z/:
04 \‘_“—
0.2 \

Knee flexion (degree)

Each colour represents a different formula found in the literature. The
data in red and gray are shown up to 25 degrees of knee flexion to

accommodate all four curves in the same graph.

- Green (formula 1 in Table 2)

k = (-3.84E-05x" + 1.47E-03x + 0.462) / (-6.98E-07x" + 1.55E-04x> — 0.0162x +1)
- Blue (formula 2 in Table 2)

k = (=3.84E-05x” + 1.47E~03x + 0.462) / (-6.98E~07x" + 1.55E-04x” + 0.0162x + 1)
- Red (formula 3 in Table 2)

k = (-3.84E-05x" + 1.47E-03x" + 0.462) / (=6.98E-07x> + 1.55E-04x” — 0.0162x + 1)
- Gray (formula 4 in Table 2)

k= (1.47E-03x" + 0.462) / (—6.98E-07x" + 1.55E-04x*— 0.0162x + 1)
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SUGGESTION FOR A NEW FORMULA TO CALCULATE COEFFICIENT K

The data points regarding the ratio (coefficient k) between patellofemoral joint (PFJ)

reaction force (Fp) and quadriceps force (Fq) as a function of knee flexion angle from the

curve presented by van Eijden et al. (9) (their figure 11) was scanned and digitized, similar to

what was previously reported by Brechter and Powers (6). Thus, the ratio was determined

using the Matlab software with a Curve Fitting Toolbox and was extracted means, maximal

and minimal possible values of each measure. Therefore, the following data was obtained:

- Curve based on mean values for coefficient k

Knee flexion 0° 100 | 20° 30° | 40° | 50° 60° | 70° 80° | 90° | 100° | 110° | 120°
Coefficient k | 0.500 | 0.585 | 0.698 | 0.785 | 0.868 | 0.925 | 0.968 | 1.000 | 1.000 | 1.000 | 0.985 | 1.000 | 1.028
1.
3
UO 1‘0 20 40 ‘0 6‘0 7‘0 8‘0 9‘0 11‘)0 1 LO 120
Flexion Angles (2)
- Curve based on maximal values for coefficient k
Knee flexion 0° 10° 20° 30° 40° 50° 60° 70° 80° 90° 100° 110° 120°
Coefficient k| 0.656 | 0.717 | 0.785 | 0.868 | 0.934 | 0.985 | 1.014 | 1.065 | 1.056 | 1.070 | 1.028 | 1.028 | 1.100

1.5
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- Curve based on minimal values for coefficient k

Knee flexion 0° 10° 20° 30° 40° 50° 60° 70° 80° 90°

100°

110°

120°

Coefficient £ | 0.500 | 0.585 | 0.698 | 0.785 | 0.868 | 0.925 | 0.968 | 1.000 | 1.000 | 1.000

0.985

1.000

1.028

15 T T T T T T T T T T

Ratio (Fp/Fq)
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- Graphic combining the three k coefficient curves based on mean, maximal and

minimal coefficient k values as function of knee angle flexion

Ratio (Fp/Fq)

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Flexion Angles (?)

- Blue: mean values of coefficient k.
- Red: maximal values of coefficient k.

- Magenta: minimal values of coefficient k.

110

120

By using the Curve Fitting Toolbox, it was possible to show the behaviour of
polynomial models to fit the obtained curve. In this sense, a 4™ order polynomial model better

represents the results when compared to other models:

f(x) = p1x* + p2x® + p3x* + p4x + p5
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Using the polynomial adjustment, coefficients were obtained for each curve:

- Coefficients for the curve based on mean values of coefficient k

pl = 0.02703

p2 = 0.01956
p3 =-0.1519

=0.1256
0.9716

p4
pS

0.9993

R2
RMSE = 0.005912

® Mean Values

T

e

T
|
A — - —F——— 44—

Flexion Angles (2)

- Coefficients for curve based on maximal values of coefficient k

pl = 0.03564

= 0.01084
0.1512
0.1128

p5 = 1.032

p2

p3=_

p4=

-1 RMSE =0.0171

Fitting Curve
|
T
|
[l
|
T
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- Coefficients for curve based on the minimal values of coefficient k

pl =0.02155
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p3 =-0.1586
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Therefore, the obtained coefficients present a range of variation:
* pl coefficient presents the range between 0.03564 and 0.02155;
* p2 coefficient presents the range between 0.01956 and 0.01084;
* p3 coefficient presents the range between -0.1512 and -0.1586;
* p4 coefficient presents the range between 0.1618 and 0.1128;
* p5 coefficient presents the range between 1.032 and 0.9159;

In conclusion, using the mean values, the coefficient & is calculated:

k=2.70E-02x* + 1.96E-02x> — 0.15x*> + 0.13x + 0.97

However, the use of the proposed model needs a normalization of the angles (x). This
normalization stage can be calculated according to the instructions below:
Step 1 — Calculate the mean (u) of a set of angles. Example: from a range between 0 and 75
degrees, u is equal to 47.8 degrees;
Step 2 — Calculate the standard deviation (o) of a set of angles. Example: from the same
range, o is equal to 21.4 degrees;

Step 3 — Apply the following equation: normalization = (x-p)/c.
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From the equation we found a R? of 0.9993 (considering the mean curve). The R’

represents a statistical measure on how successful the fit is in explaining the variation of the

data. So, R? is the square of the correlation between the data and the estimated values.

Therefore, R? can assume values between 0 and 1, where values closer to 1 indicate better

estimations than values closer to 0.

Based on the data points scanned and digitized from van Eijden et al. (9), it was

possible to test the proposed model and compare it with the model proposed by Brechter and

Powers (6). This comparison generates the following graph (considering the mean curve):

1.1 ‘ ‘

— Van Eijden Data Points (Mean Curve)
— Proposed Model

1 Brechter and Powers (2002) Model
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- Blue: van Eijden et al. (9) data points (mean curve).
- Red: proposed model.

- Green: Brechter and Powers (6) model.
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By analysing the graph, it can be noticed that the proposed model is a better fit to the

mean curve extracted from the data points presented in van Eijden et al. (9).
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