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PREFACIO

De acordo com as normas estabelecidas pelo Colegiado do Programa de Pds-
Graduacao em Ciéncias da Reabilitacdo da UFMG, a estrutura deste trabalho é
composta por trés partes. A primeira parte € composta por uma introdugdo com o
objetivo de apresentar a revisdo bibliografica sobre o tema, a problematizacao e a
justificativa do estudo, bem como por uma descricao detalhada do método utilizado
para realizacdo do trabalho. A segunda parte € composta por um artigo em que 0s
resultados e a discussdo sao apresentados, redigidos de acordo com as normas
preconizadas pelo perioddico para o qual este trabalho sera posteriormente enviado
para publicacdo (Clinical Biomechanics — ISSN: 0268-0033). Por fim, na terceira
parte do trabalho, sdo apresentadas as consideragdes finais relacionadas aos

resultados encontrados.
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RESUMO

Introducao: A rigidez de compressao da parte anterior da entressola do ténis pode
influenciar na cinematica e cinética dos membros inferiores. E possivel que uma
entressola com menor rigidez aumente o deslocamento angular dos segmentos do
pé e aumente a poténcia dos membros inferiores. Objetivo: Avaliar a influéncia da
rigidez da parte anterior da entressola do ténis no deslocamento angular dos
segmentos do pé, joelho e quadril e na poténcia de tornozelo, joelho e quadril
durante a fase de apoio da marcha. Método: Dados cinematicos e cinéticos
tridimensionais do membro inferior de 37 sujeitos saudaveis utilizando dois niveis
diferentes de rigidez da parte anterior da entressola do ténis (condi¢des baixa-rigidez
e alta-rigidez) foram obtidos durante a fase de apoio da marcha por meio da
utilizagéo do sistema Qualisys ProReflex sincronizado a uma plataforma de forga. As
variaveis dependentes do estudo foram: deslocamento angular de antepé-tibia e
retropé nos planos frontal e transverso e de joelho e quadril no plano transverso e
poténcia de tornozelo, joelho e quadril no plano sagital durante a fase de apoio da
marcha. Os dados foram analisados inicialmente extraindo a amplitude total de
movimento de antepé-tibia e retropé das curvas de deslocamento angular e pela
aplicacao da andlise de componentes principais para extrair as diferencas em
formato e magnitude nas curvas de deslocamento angular e de poténcia entre as
duas condicoes. Resultados: A condicao baixa-rigidez apresentou maior amplitude
de movimento total no plano transverso de antepé-tibia e retropé do que a condicao
alta-rigidez (a=0,05). A analise de componentes principais detectou diferencas
estatisticamente significativas em formato e magnitude entre as curvas de
deslocamento angular e de poténcias duas condicdes. Conclusdes: Os achados
sugerem a influéncia da rigidez de compressao da parte anterior da entressola sobre
a cinematica dos segmentos do pé e sobre a geragdo de poténcia na articulacao do
joelho durante a fase de apoio da marcha. A condigdo baixa-rigidez foi associada a
um atraso na geracao de energia durante a fase final de apoio o que pode influenciar

negativamente o desempenho do individuo durante a marcha.

Palavras chave: Calcado. Marcha. Membros inferiores. Biomecanica.
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ABSTRACT

Introduction: The compression stiffness of the midsole at the forefoot may influence
the kinematics and the kinetics of the lower extremity. It is possible that a midsole
with low stiffness may increase the angular displacement of the foot segments and
increase the power of the lower extremity. Purpose: Evaluating the influence of the
stiffness of the forefoot midsole on the motion of the segments of the foot, knee and
hip and on the power of the ankle, knee and hip during the stance phase of gait.
Method: Three-dimensional kinematics and kinetics data of the lower extremity of 37
healthy subjects, wearing two different levels of forefoot midsole shoe stiffness (low-
stiffness and high-stiffness conditions), were obtained during the stance phase of gait
using the Qualisys ProReflex synchronized with a force platform. The dependent
variables were: forefoot and rearfoot motion in the frontal and transverse planes;
knee and hip motion in the transverse plane; sagittal power at the ankle, knee and
hip joints. Data were analyzed by first extracting the total range of motion from the
forefoot and rearfoot waveforms and by applying principal component analysis to
extract the shape and magnitude differences from the waveforms between
conditions. Results: Low-stiffness condition had a higher range of motion in the
transverse plane of the forefoot and rearfoot than the high-stiffness condition
(a=0.05). The principal component analysis detected magnitude and waveform
characteristics that were significantly different between conditions. Conclusions:
The findings suggest the influence of the compression stiffness of the forefoot
midsole on the kinematics of the segments of the foot and on the power generation at
the knee joint during the stance of gait. The low-stiffness condition was associated
with a delay in the generation of energy during late stance which may negatively
influence the performance during gait.

Keywords: Shoe. Gait. Lower extremities. Biomechanics.
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1 INTRODUCAO

Diversos estudos realizados em diferentes grupos de individuos tiveram como
objetivo explorar os mecanismos relacionados com o desempenho do individuo e
com a ocorréncia de lesdes durante a marcha (BERETTA, 2009). Especificamente
em relacdo a ténis desenvolvidos para utilizagdo durante esta atividade, duas
estratégias tem sido foco de atencdo principal da comunidade cientifica:
minimizacao da dissipacao de energia e maximizacao do retorno energético (NIGG,
1987). A minimizacao da dissipacao de energia se refere a todas as estratégias que
tém como objetivo reduzir a perda de energia mecanica gerada pelo sistema
musculoesquelético na deformacao dos ténis. Por outro lado, a maximizacdo do
retorno energético objetiva o retorno da maior quantidade possivel de energia
elastica absorvida pelos ténis para o sistema musculoesquelético.

Estudos que investigaram o retorno de energia elastica durante a corrida
demonstraram que a capacidade dos ténis de retornar energia elastica para o
sistema musculoesquelético € limitada (NIGG, 1987; ALEXANDER, 1989;
MCMAHON, 1987; TURNBALL, 1989). Os principais fatores atribuidos a essa
limitacdo s&o as propriedades mecéanicas dos materiais amortecedores usados na
entressola dos ténis de retornar energia para o sistema musculoesquelético
(SHORTEN, 1993). Nigg e Segesser (1992) sugerem que durante a construcao de
ténis o retorno energético ndo é a melhor abordagem para melhorar o desempenho
do individuo, mas sim, a minimizacdo da dissipacdo de energia. Dois principais
fatores dificultam o retorno de energia dos ténis para o sistema musculoesquelético:
a baixa capacidade de absorver e devolver energia dos materiais utilizados como
amortecedores nos ténis e o local do ténis em que a maior parte da energia é
absorvida (retropé€) nédo ser o local onde essa energia pode ser utilizada, antepé.
Dessa forma, a menor rigidez da parte anterior da entressola do ténis devido a
presenca de materiais amortecedores nessa regido poderia favorecer a dissipacao
de energia e ndo o retorno de energia para o sistema musculoesquelético.

Esforcos significativos foram feitos na tentativa de desenvolver ténis que
propiciem otimizagdo energeética e, consequentemente, melhorem o desempenho
dos individuos durante a marcha e a corrida (CIKAJLO, 2007; ROY, 2006). Roy e
colaboradores (2006) examinaram o gasto energético durante a corrida

(armazenamento de energia metabdlica e consumo de oxigénio) em um grupo de



14

individuos utilizando ténis de corrida comerciais cuja rigidez da entressola foi
modificada por meio da inser¢do de uma placa de fibra de carbono do antepé até o
retropé da entressola. Os autores concluiram que a rigidez da entressola do ténis é
um parametro importante para obter eficiéncia energética durante a corrida, pois foi
encontrado menor gasto energético com o aumento da rigidez da entressola do
ténis. Apesar do grande numero de estudos que avaliaram as repercussdes de
diferentes tipos de entressola sobre os membros inferiores (AERTS, 1993; ARNDT,
2003; BENNO, 1988; CHEUNG, 2008), ndo foram encontrados estudos que
avaliaram especificamente a influéncia da alteracao da rigidez da parte anterior da
entressola do ténis. Nesse contexto, investigar a influéncia da rigidez especifica da
parte anterior da entressola do ténis poderia melhorar o entendimento acerca da
influéncia da mesma sobre a biomecanica do membro inferior, pois € possivel que a
regido posterior e a regido anterior da entressola devam possuir caracteristicas
distintas para propiciar o melhor desempenho do individuo durante a marcha.

Uma das possiveis influéncias da rigidez da parte anterior da entressola
ocorre sobre a habilidade da musculatura flexora plantar do tornozelo em gerar
poténcia durante a impulsdo na fase final de apoio da marcha (REQUIAQO, 2005). A
musculatura posterior da perna, representada pelos musculos gastrocnémio e séleo,
encontra-se ativa entre 10% e 60% do ciclo da marcha, gerando energia
principalmente entre 40% e 60% do ciclo, quando a for¢a de reacdo do solo esta
direcionada para cima e para frente (NADEAU, 1997; NADEAU, 1999; WINTER,
1983). Segundo Winter (1983), os flexores plantares sdo responsaveis pela
producdo de 50% do trabalho positivo durante essa fase da marcha o que é
importante para levar a perna a frente na fase de oscilagéo e acelerar a massa do
corpo também a frente (LEWIS, 2008), aumentando o tamanho do passo e,
consequentemente, a velocidade da marcha, o que resulta em uma marcha mais
eficiente (REQUIAQ, 2005).

A diminuicdo da rigidez da parte anterior da entressola do ténis pode
aumentar a dissipacao da energia gerada pela musculatura flexora plantar devido a
maior deformacdo sofrida pela entressola menos rigida. O resultado seria a
diminuicdo da quantidade de energia empregada para retirar o pé do solo e levar o
membro inferior a frente. Essa diminuigdo na poténcia de propulsdo durante a fase
de retirada do pé do solo pode levar a alteracées compensatérias nas articulagées
do tornozelo, joelho e quadril, como o aumento da poténcia de flexao de quadril, e
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predispor o individuo a ocorréncia de lesdes por sobrecarga nessas articulagdes
(REQUIAOQ, 2005).

Roy e Stefanyshyn (2006) investigaram a influéncia do aumento da rigidez de
toda a extensdo medial da entressola do ténis no consumo de oxigénio e seus
efeitos locais sobre a absorcao e geracao de energia nas articulagdes dos membros
inferiores durante a corrida em individuos jovens saudaveis. Os resultados
mostraram que os individuos diminuiram o consumo de oxigénio e aumentaram a
absorcdo de energia apenas na articulacdo do tornozelo durante a condicao de
maior rigidez da entressola do ténis. Em relagédo as articulacbes do quadril, joelho e
metatarsofalangeana (MTF) ndo foram encontradas diferencas significativas. E
possivel que o aumento da absorcao de energia na articulacdo do tornozelo possa
ser uma justificativa para o menor consumo de oxigénio encontrado na condicao
com aumento da rigidez, pois a energia que foi absorvida e, possivelmente,
transferida a outros grupos musculares, por meio das conexdes de tecido conectivo
existentes, favorece a reducao do gasto energético.

Por outro lado, Stefanyshyn e Nigg (2000) investigaram a influéncia do
aumento da rigidez da entressola do ténis sobre a poténcia articular dos membros
inferiores durante a corrida e o salto em um grupo de individuos jovens saudaveis.
Foi encontrada uma menor dissipacado de energia na articulacdo MTF com o uso da
entressola com maior rigidez, porém nao foram observadas diferencas nas
articulacdes do tornozelo, joelho e quadril. Os autores justificaram que a auséncia de
diferenca estatisticamente significativa pode ter ocorrido devido a limitacado do
tamanho da amostra, sendo que nao foi realizado calculo do poder estatistico do
estudo. Foi encontrada, no entanto, uma tendéncia para a diferenca entre os grupos
na articulagdo do tornozelo, a qual absorveu e gerou menos energia com o ténis
com maior rigidez.

Dessa forma, sdo encontrados resultados conflitantes na literatura sobre a
influéncia da rigidez da entressola do ténis na geracdo e absor¢do de energia pelas
articulagbes dos membros inferiores. No entanto, os resultados devem ser
analisados com cautela, pois existem diferencas nos métodos utilizados por cada
estudo no que se refere a forma de definir o eixo da articulagdo MTF e na forma
como foi manipulada a rigidez da entressola do ténis. Além disso, alguns estudos
utilizaram tamanho amostral insuficiente para o numero de variaveis de desfecho

incluidas no estudo.
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A movimentacado dos segmentos do pé durante a fase de apoio da marcha
também pode ser influenciada por diferencas na rigidez da parte anterior da
entressola do ténis. E possivel que a diminuicdo da rigidez da parte anterior da
entressola do ténis oferegca menor resisténcia mecanica aos movimentos de eversao
de antepé, calcaneo e consequentemente da articulacao subtalar, permitindo maior
movimentacao dessas articulagdes durante a fase de apoio da marcha. Essas
alteragdes podem levar a uma maior susceptibilidade para o desenvolvimento de
patologias especificas do pé e tornozelo conseqientes a interacdo desse padrao
com as caracteristicas mecénicas das fases de medio apoio e apoio terminal
(STEFANYSHYN, 1997; STEFANYSHYN, 2000; SOUZA, 2009).

A subtalar, que se encontra deslocada 45° no plano frontal, permite o
acoplamento dos movimentos do pé no plano frontal (eversao do calcaneo) com os
movimentos de rotagéo interna do talus e do membro inferior no plano transverso
(NIGG, 1993). Essa conexao sugere que mudangas nos movimentos da articulacao
subtalar podem levar a compensagoes nas articulagdes proximais (NIGG, 1993),
dentre estas a rotagao interna excessiva de joelho e quadril, que pode ocorrer como
consequéncia da aducéo do talus (SOUZA, 2009) e estar associada a inumeras
lesdes de membros inferiores (MENDONGCA, 2005).

A entressola do ténis deve ter caracteristicas de rigidez distintas ao longo da
sua extensdo para propiciar melhor eficiéncia energética do sistema mdusculo-
esquelético durante a marcha. No entanto, a maior parte dos estudos que
investigaram a influéncia da rigidez do ténis sobre a cinematica e cinética dos
membros inferiores utilizaram uma densidade Unica de entressola, que foi definida
como rigida ou macia (RUBIN, 2009). Esse tipo de entressola difere dos tipos de
ténis fabricados atualmente para a pratica de exercicio fisico, que utilizam
entressolas com caracteristicas anisotrépicas (densidades multiplas).

E provavel que a parte da entressola sob o calcaneo deva possuir algum
mecanismo de absor¢ado de impacto, ja que o contato inicial de individuos saudaveis
€ realizado com o calcanhar, o que iria diminuir o impacto sobre o calcéneo e,
consequentemente, sobre as outras articulagdes. Tal fato pode ser a justificativa
para os resultados encontrados por alguns estudos (ARNDT, 2003; DIXON, 2003),
nos quais a entressola com menor rigidez mecéanica apresentou maior habilidade
para diminuir a poténcia do impacto no calcaneo. Porém, a partir dos meétodos de
andlise de marcha disponiveis € possivel sugerir que a parte anterior do ténis deva
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possuir maior rigidez mecanica que a parte posterior (STEFANYSHYN, 1997), o que
potencializaria a fungdo do pé como uma alavanca rigida durante a fase de retirada
do pé do solo.

Ao avaliar a rigidez mecénica da parte anterior de ténis comerciais vendidos
especificamente para a pratica de caminhada e corrida, foi encontrado nos ténis
pesquisados um mecanismo amortecedor na parte anterior da entressola, e existe
uma tendéncia dos fabricantes de produzir ténis com entressolas menos rigidas na
regido anterior (STEFANYSHYN, 1997). E especulado que essa tendéncia seja
guiada por aspectos relacionados ao conforto do individuo € ndo necessariamente
pela melhor adequagéo a biomecanica dos membros inferiores durante a caminhada
e a corrida (STEFANYSHYN, 1997). Nao foram encontrados estudos que avaliaram
as repercussdes cinéticas e cinematicas sobre os membros inferiores durante a
marcha com o uso de ténis utilizados para a pratica de exercicio fisico com
diferentes niveis de rigidez mecéanica da parte anterior da entressola. Portanto, o
objetivo do presente estudo foi avaliar a influéncia da rigidez da parte anterior da
entressola do ténis nas variaveis cinematicas (deslocamento angular nos planos
frontal e transverso de antepé e retropé e no plano transverso de joelho e quadril) e
cinéticas (poténcia das articulagdes do quadril, joelho, tornozelo no plano sagital)

dos membros inferiores durante a fase de apoio da marcha.
1.1 Objetivos
1.1.1 Objetivo Geral
Avaliar a influéncia da rigidez da parte anterior da entressola do ténis nas

variaveis cinematicas e cinéticas dos membros inferiores durante a fase de apoio da
marcha.
1.1.2 Objetivos Especificos

= Comparar a amplitude de movimento (ADM) total durante a fase de apoio da

marcha de antepé-tibia e de retropé nos planos frontal e transverso entre as
condi¢cdes parte anterior da entressola alta-rigidez e baixa-rigidez;
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Comparar a forma e as magnitudes das curvas de deslocamento angular de
antepé-tibia e de retropé nos planos frontal e transverso e do joelho e quadril
no plano transverso entre as condi¢des alta-rigidez e baixa-rigidez;

Comparar a forma e as magnitudes das curvas de poténcia articular no plano
sagital das articulagcbes do tornozelo, joelho e quadril entre as condi¢des alta-
rigidez e baixa-rigidez.
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2 MATERIAIS E METODO

2.1 Delineamento do estudo

Foi conduzido um estudo experimental com medidas repetidas, realizado no
Laboratério de Analise de Movimento da Escola de Educacao Fisica, Fisioterapia e

Terapia Ocupacional da Universidade Federal de Minas Gerais.
2.2 Amostra

A amostra do tipo conveniéncia foi constituida por 37 voluntarios, recrutados
na comunidade a partir de uma divulgacao prévia de acordo com 0s seguintes
critérios de inclusado: (1) idade entre 18 e 35 anos de idade; (2) utilizar no dia-a-dia
ténis com tamanhos entre 37 e 39 (medida brasileira); (3) n&o ter sofrido lesées ou
ter sido submetido a qualquer tipo de cirurgia de membros inferiores nos ultimos seis
meses; (4) nao possuir déficits visuais significativos ndo corrigidos por lentes
corretivas; (5) ndo possuir alteragées musculares ou neuroldgicas que interferiam no
desempenho da marcha; (5) aceitar participar da pesquisa por meio da assinatura do
Termo de Consentimento Livre e Esclarecido (TCLE). (APENDICE A) Foi utilizado
como critério de exclusao: (1) relatar desconforto durante qualquer procedimento da
coleta de dados. O projeto foi aprovado pelo Comité de Etica em Pesquisa da
UFMG: ETIC: 0047.0.203.000-10. (ANEXO A)

2.3 Instrumentos e medidas
2.3.1 Ficha de Identificacao e Avaliacao
Os participantes foram submetidos a uma avaliagao inicial em que foi aplicado

um questionario com o objetivo de investigar a presenca dos critérios de exclusao.

Em seguida, foram coletados os dados antropométricos.
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2.3.2 Sistema de Analise de Movimento

As variaveis dependentes: deslocamento angular do antepé e retropé nos
planos frontal e transverso e do joelho e quadril no plano transverso e poténcia de
tornozelo, joelho e quadril no plano sagital foram obtidas por meio do sistema de
fotogrametria baseada em video Qualisys — Pro Reflex MCU (QUALISYS MEDICAL
AB, 411 12 Gothenburg, Suécia). O Sistema Qualisys permite a reconstrucao em
trés dimensodes (3D) de marcas passivas refletoras localizadas em estruturas 6ésseas
especificas. O sistema possui oito cameras com iluminagao produzida por um grupo
de diodos emissores de luz infravermelha, localizados em volta da lente de cada
uma das cameras. As marcas passivas refletoras captam e refletem a luz
infravermelha, que € entdo captada pela lente das cameras. Os dados captados
foram processados pelo programa de aquisicdo Qualisys Track Manager 1.6.0.x —
QTM, que calcula a posicdo de cada marca em duas dimensdes. Por meio da
triangulacédo das posi¢cées das marcas obtidas pelas oito cAmeras, as coordenadas
de cada marca sdo reconstruidas em trés dimensdes.

A calibracdo do sistema para determinar as coordenadas de referéncia global
foi realizada utilizando uma estrutura de referéncia metélica em forma de “L”, que
contém quatro marcadores refletivos. Dois marcadores refletivos estavam presos ao
eixo mais curto X que determina a direcao latero—medial. O eixo mais longo possui
dois marcadores refletivos, que determinam a direcao Y, ou antero—posterior. A
referéncia metalica foi colocada sobre a plataforma de forca e uma batuta em forma
de “T”, contendo dois marcadores refletivos fixos na extremidade da haste superior a
uma distancia de 751 mm foi usada na varredura do volume de interesse. A batuta
foi movida em todos os planos dentro desse volume por 30 segundos permitindo
assim gerar os dados que determinam a localizagdo e orientacdo das marcas. A
frequéncia de captacao foi de 120 Hz para calibragao e para coleta (GARD, 2004).

Sincronizado ao sistema Qualisys, encontrava-se uma plataforma de forca
AMTI® (Advanced Mechanical Tecnology, modelo OR6-6, Watertown, MA, USA)
embutida na passarela, que forneceu os dados da forga de reacdo de solo (FRS)
verticais e antero-posteriores necessarios para o calculo da poténcia e para a
delimitacao da fase de apoio da marcha. Um sistema de aquisi¢gdo analégico com 16

canais permitiu a sincronizagdo da plataforma com o sistema de andlise de
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movimento. A calibragdo da plataforma ocorreu simultaneamente a calibragcdo do
sistema Qualisys. A colocacdo da referéncia metalica sobre o canto direito da
plataforma alinha as coordenadas da plataforma de forga com as coordenadas do
sistema Qualisys. Dessa forma, os dados cinematicos e cinéticos sdo extraidos
usando o mesmo sistema de referéncia. Para definir o momento do contato inicial e
da retirada do pé do solo, caracterizando a fase de apoio da marcha, foi utilizada a
forca de reacao do solo obtida pela plataforma de forca.

Para a captura do movimento é necessario definir o tamanho e a posicao de
cada segmento. Para isso, o sistema faz uso de dois tipos de marcadores: o0s
marcadores anatbmicos e os marcadores de rastreamento. Os marcadores
anatémicos sdo necessarios para a constru¢cao do modelo biomecanico por meio da
identificacao do comprimento dos segmentos e a localizagdo dos eixos articulares.
Dessa forma, foi atribuido ao modelo um sistema de coordenadas para cada
segmento de maneira coerente com a definicdo de planos e eixos anatémicos. Os
marcadores anatémicos eram esféricos com 15 mm de didmetro. Os segmentos
construidos foram: pelve, coxa, perna, complexo tornozelo/pé, retropé e antepé. As
referéncias anatdmicas para a colocacdo dos marcadores foram detectadas por
meio de palpacao e incluiram os seguintes pontos: ponto mais alto da crista iliaca
direita e esquerda, trocanter maior direito e esquerdo, epicéndilo lateral e medial do
fémur, maléolo lateral e medial, sustentaculo do talus, tuberosidade peroneal, base e
cabeca do primeiro e quinto metatarsos e regido do ténis correspondente a cabeca
do 1°e 5° metatarsos.

Os marcadores de rastreamento tém como objetivo rastrear a trajetéria de
cada segmento durante o movimento por meio de no minimo trés marcadores por
segmento, posicionados de forma nao-colinear (CAPOZZO, 1984). Esses
marcadores de rastreamento foram posicionados com o requerimento técnico, tal
como a visibilidade em um numero suficiente de cameras e para minimizar o
movimento relativo entre as marcas e o 0sso subjacente (CAPOZZO, 2005). Nos
segmentos pelve, coxa, perna, complexo tornozelo/pé, retropé e antepé foram
usados clusters rigidos para afixar os marcadores de rastreamento. Um cluster de
forma retangular com quatro refletores foi colocado na base do sacro entre as
espinhas iliacas posteriores e dois clusters, com trés refletores com distribuicdo nao-
colinear, foram colocados lateralmente nos tercos médios da coxa e perna. Para

rastreamento dos segmentos tornozelo/pé e retropé, foi utilizado um cluster com trés
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marcadores posicionado sobre o calcaneo préximo a inser¢do do Tendao Calcaneo
e no segmento antepé foi utilizado um cluster com trés marcadores posicionado
sobre a regido correspondente a diafise do segundo e terceiro metatarso (foi
realizada uma adaptacdo em forma de abertura na parte posterior do ténis e retirada
a lingleta do mesmo para permitir a colocacao dos clusters). Duas coletas estaticas
foram necessarias para o registro da posicao e a orientagdo das marcas anatémicas
e de rastreamento. A primeira coleta estatica era realizada com o individuo descalgo
o que possibilitou a utilizacado dos marcadores de definicdo (maléolo lateral e medial,
sustentaculo do talus, tuberosidade peroneal, base e cabeca do 12 e 5% metatarsos)
e de rastreamento (cluster sobre o calcaneo e sobre o antepé) dos segmentos do pé
e de definicdo e rastreamento da tibia durante a mesma. (Fig.1) Os marcadores de
sustentaculo do talus, tuberosidade peroneal, base e cabeca do 1° e 5% metatarsos
eram retirados, permanecendo os clusters de rastreamento de tibia, calcaneo e
antepé e os marcadores de epicdndilo lateral e medial do joelho e maléolo lateral e
medial. O individuo entdo era calgado com o ténis sorteado para a primeira coleta
sem que houvesse movimento dos clusters de rastreamento de calcaneo e antepé.
Eram colocados os marcadores nas regides dos ténis correspondentes as cabegas
do 1° e 5° metatarsos e os marcadores de coxa e pelve. A segunda coleta estéatica
era realizada com o individuo calgado em posicao ortostatica (Fig. 2) e entdo eram
iniciadas as coletas dindmicas, nas quais no minimo seis passadas em velocidade

auto-selecionada eram coletadas com cada um dos pares de ténis. (Fig. 3)



FIGURA 1: Primeira coleta estatica.

FIGURA 2: Segunda coleta estatica.
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FIGURA 3: Coleta dinAmica.

2.3.3 Ténis

Dois pares de ténis idénticos, tamanho 39 (medida brasileira), desenvolvidos
especificamente para a pratica de corrida e caminhada, foram adquiridos para a
realizacdo do estudo. Os dois pares de ténis tiveram suas lingletas retiradas para
possibilitar 0 uso do cluster de antepé e em sua parte posterior foi realizada uma
abertura posteriormente fixada com velcro com o objetivo de possibilitar o uso do
cluster de retropé posicionado sobre o calcaneo (Fig. 4). Na parte anterior (12 cm de
comprimento e 10 cm de largura) do conjunto entressola - solado de um dos pares
de ténis foram perfurados orificios de seis mmz2, através de toda a espessura do
mesmo, nos quatro vértices de cada centimetro quadrado com o objetivo de reduzir
a rigidez do conjunto entressola - solado. O outro par de ténis permaneceu com a
sua rigidez de fabrica. Apds o término das coletas com toda a amostra, a avaliacao
da rigidez da parte anterior do conjunto entressola - solado dos ténis foi realizada no
Laboratério de Engenharia Mecanica da Universidade Federal de Minas Gerais. Os
cabedais dos ténis foram retirados e sobre a area central do tercil anterior do
conjunto entressola - solado foi aplicada uma forgca de 98,2 Newtons (N) numa area
circular de 706,5 mm?2 imposta por um aparato metélico pré-moldado. O aparato era

formado por uma haste metalica fixa sobre uma estrutura com area circular de 706,5
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mm?. Sobre a haste metalica foi posicionado um relégio comparador analégico com
fundo de escala de centésimos de milimetros fixo sobre uma base magnética, o que
permitiu medir a deformacao da entressola apos a aplicagdo da forca de 98,2 N.
(Fig. 5) Foram realizadas trés medidas de cada entressola e calculada a média e o
desvio padrao. Assim, na férmula k = P/§, ao dividirmos a forga aplicada P pela
deformacgéao sofrida & obtivemos a rigidez k, que informa sobre a resisténcia de um

corpo elastico a deformacdo por uma forca aplicada. O ténis baixa-rigidez

apresentou rigidez de 29,76 N/mm (DP = 0,54) e o ténis alta-rigidez apresentou
rigidez de 49,1 N/mm (DP = 0,58).

FIGURA 4: Adaptacoes realizadas nos ténis.
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FIGURA 5: Mensuracao da rigidez da parte anterior da entressola.

2.4 Procedimentos

O estudo foi realizado no Laboratério de Andlise de Movimento (LAM) do
Departamento de Fisioterapia da Escola de Educacgéo Fisica, Fisioterapia e Terapia
Ocupacional da Universidade Federal de Minas Gerais (UFMG), Belo Horizonte -
MG. Os participantes foram instruidos acerca dos objetivos do estudo antes de
assinarem o termo de consentimento livre e esclarecido (APENDICE A). Em
seguida, foi aplicado (por um académico de fisioterapia da UFMG previamente
treinado) o questionario com o objetivo de investigar sobre a presenca de possiveis
critérios de excluséo.

A coleta dos dados foi realizada pelo pesquisador auxiliado por um académico
de fisioterapia da UFMG. Inicialmente, foi realizado um estudo piloto com 10
individuos com o objetivo de avaliar a confiabilidade teste-reteste do examinador nas
medidas realizadas durante o estudo. O estudo piloto demonstrou que as medidas
apresentaram confiabilidade de moderada a excelente (APENDICE B).

Para a analise da marcha, o participante utilizou um short da cor preta
fornecido pelo pesquisador para permitir a visualizagdo do membro inferior em teste.
Em seguida, foi sorteada a ordem de utilizagdo do ténis para a realizagédo da coleta e

foram afixados, nos pontos especificos, os marcadores anatébmicos e de
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rastreamento. Os marcadores dos clusters foram fixados em um neoprene e
colocados nos participantes com auxilio de um velcro. A colocacao dos marcadores
anatémicos e de rastreamento foi feita pelo mesmo pesquisador em todas as coletas
dos participantes.

Antes de iniciar a coleta da marcha, o sistema Qualisys foi calibrado como
explicitado anteriormente na pagina 21 e em seguida foi realizada a primeira coleta
estatica com o individuo descalgco para possibilitar a posterior definicado dos
segmentos tibia, retropé e antepé. Os participantes foram entdo calgcados com o
ténis sorteado para a primeira coleta e instruidos a caminharem ao longo da
passarela por um periodo de pratica de cinco minutos com o ténis para a
familiarizagdo com o mesmo e com os marcadores. Foi realizada a segunda coleta
estatica com o individuo em posicao ortostatica para possibilitar a posterior definicao
dos segmentos pelve, coxa, tibia e complexo do pé. Cada participante, entéo,
deambulou pelo menos seis vezes pelos dez metros de extensdo da passarela com
o primeiro ténis na sua velocidade auto-selecionada. Para iniciar a coleta, o
pesquisador dava o comando verbal “pode ir” ao mesmo tempo em que acionava o
computador do Qualisys

Apos cada coleta, era verificado se todas as marcas de rastreamento haviam
sido visualizadas durante cem por cento da fase de apoio da marcha e entdo, os
dados eram armazenados para analise. Em seguida, foram repetidos os mesmos
procedimentos com o0 ténis sorteado para a segunda coleta. O tempo médio de
permanéncia de cada participante no LAM foi em torno de 60 minutos.

Ap6s o término da coleta de dados de toda a amostra, foi realizada a
avaliagdo da rigidez da parte anterior da entressola do ténis no laboratério de

Engenharia Mecéanica da Universidade Federal de Minas Gerais.

2.5 Reducao dos dados

A aquisicao dos dados cinematicos foi realizada pelo software de aquisicao
Qualisys Track Manager 1.9.2.(Gothenburg). Nessa etapa, foi realizada a
interpolacdo quando a trajetéria dos marcadores foi perdida por, no méaximo, 10
quadros. Foram excluidos os dados referentes a perdas superiores a 10 quadros e
as passadas que apresentaram algum artefato, como ma qualidade do sinal.
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Em seguida, os dados foram transferidos para o software Visual3D para
processamento, no qual foram construidos dois modelos biomecanicos para cada
individuo: o primeiro modelo baseado na coleta estatica com o individuo descalgo,
necessario para a definicdo do deslocamento angular dos segmentos do pé e o
segundo modelo baseado na coleta estatica com o individuo calgcado, necessario
para a definicio do deslocamento angular de joelho e quadril e poténcia de
tornozelo, joelho e quadril. Os modelos foram construidos com base na posi¢ao das
marcas de referéncia capturadas durante as duas coletas estaticas e, em seguida,
esses modelos foram aplicados aos arquivos dinamicos. Os dados da plataforma de
forca foram entao processados, delimitando-se o contato inicial e a retirada do pé ou
toe-off. Essas informacdes foram usadas para a normalizacdo da fase de apoio da
marcha, de 0 a 100% (contato do pé até retirada do mesmo pé).

Os angulos e a poténcia articulares foram calculados usando-se a sequéncia
de Cardan e definidos como a orientacdo do sistema de coordenadas de um
segmento em relagdo ao sistema de coordenadas do segmento de referéncia. Para
a normalizagdo dos angulos, o software calcula a orientag&o relativa do segmento e
do segmento referéncia, em relagdo a posicao de referéncia (coleta estatica) e aplica
essa orientacao relativa dos dois segmentos as coletas dinamicas.

Para os angulos nos planos frontal e transverso de retropé e antepé/tibia a
tibia foi utilizada como segmento referéncia. Os angulos no plano transverso do
quadril e joelho foram obtidos usando-se como segmento referéncia a pelve e a
coxa, respectivamente. As poténcias de quadril, joelho e tornozelo foram obtidas
usando-se como segmento referéncia a pelve, a coxa e a tibia, respectivamente.

Em seguida, foi aplicado um filtro de passa baixa Butterworth de quarta ordem
com a frequéncia de corte estabelecida em seis Hz aos graficos gerados para
diminuir os ruidos provenientes da movimentacao de marcadores. Foram gerados os
graficos da média dos deslocamentos angulares de retropé e antepé/tibia nos planos
frontal e transverso de movimento e de quadril e joelho no plano transverso. Durante
a geragao dos gréficos, foi utilizada a convencado de deslocamentos angulares
positivos para rotagao interna de quadril e joelho, e adugéo e inversédo de retropé e
antepé/tibia.

Os dados cinéticos também foram exportados para o programa Visual 3D no
qual foram computados e gerados os graficos de poténcia para quadril, joelho e
complexo tornozelo/pé no plano sagital. As poténcias articulares foram obtidas a
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partir do produto das velocidades angulares com os momentos de forga articulares.
(ENG, 1995).

2.6 Analise estatistica

Os dados antropométricos dos participantes foram descritos por meio de
medidas de tendéncia central e de dispersdo. Foram extraidas as ADMs de antepé e
retropé nos planos frontal e transverso. Para identificar diferencas entre as condigdes
foi aplicado o teste t pareado para dados com distribuicao normal e teste de Wilcoxon
para dados que nao possuem distribuicao normal.

A Analise de Componentes Principais (ACP) foi realizada para sumarizar as
informacdes contidas nas 101 variaveis, correspondentes as 101 porcentagens do
ciclo da marcha, em um namero pequeno de componentes. A ACP tem como objetivo
explicar a estrutura da variabilidade de um vetor aleatério de p-variaveis por meio de
combinagdes lineares feitas a partir dessas variaveis (KIRKWOOD, 2011). As
combinagdes lineares sdo chamadas de componentes principais, ndo correlacionadas
entre si e capazes de reter o maximo da informacao contida nas p-variaveis originais.
Essa analise resulta em coeficientes, que sdo os pesos dados a cada variavel para
cada um dos componentes, e nos escores, que sdo os valores resultantes da
multiplicagdo desses coeficientes pelo valor dos deslocamentos angulares e
poténcias de cada individuo, em cada plano de movimento, durante o ciclo da marcha
(KIRKWOOD, 2011). Os escores representam a distancia que as ondas temporais de
cada individuo estdo da média de uma determinada componente principal. A partir
dos escores encontrados, foram realizados testes t pareado para escores com
distribuicao normal e teste de Wilcoxon nos casos em que a normalidade foi violada,
para testar a diferenga de médias entre os dois niveis de rigidez dos ténis. Para a
escolha do niumero de componentes, foi considerado que 90% da variabilidade dos
dados deveriam ser explicados (KIRKWOOD, 2011). A interpretacdo das
componentes foi realizada por meio dos coeficientes e da comparacao entre a média
das curvas dos individuos com escores altos e baixos, como sugerido por Deluzio e
Astephen (DELUZIO, 2007). Escores com valores altos apresentam uma onda mais
proxima do maximo descrito pela componente, e com valores baixos estdo mais

proximos do minimo descrito pela mesma componente (KIRKWOOQOD, 2011). Todas as
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analises estatisticas foram desenvolvidas no software Minitab versao 14.0 e no SPSS
versdo 15, com nivel de confianga de 5%.
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4 ARTIGO
The influence of shoe stiffness on foot motion and power at the knee joint

during gait.

ABSTRACT

Background: The compression stiffness of the midsole at the forefoot may influence
the kinematics and the kinetics of the lower extremity. It is possible that a midsole
with low stiffiness may increase the angular displacement of the foot segmentes and
increase the power of the lower extremity.

Method: Three-dimensional kinematics and kinetics data of the lower extremity of 37
healthy subjects, wearing two different levels of forefoot midsole shoe stiffness, were
obtained during the stance phase of gait using the Qualisys ProReflex synchronized
with a force platform. The dependent variables were: forefoot and rearfoot motion in
the frontal and transverse planes; knee and hip motion in the transverse plane;
sagittal power at the ankle, knee and hip joints. Data were analyzed by first extracting
the total range of motion from the forefoot and rearfoot waveforms and then applying
principal component analysis to extract the shape and magnitude differences from
the waveforms between conditions.

Findings: Low-stiffness condition had a higher range of motion in the transverse
plane of the forefoot and rearfoot than the high-stiffness condition (a=0.05). The
principal component analysis detected magnitude and waveform characteristics that
were significantly different between conditions.

Interpretation: The findings suggest the influence of the compression stiffness of the
forefoot midsole on the kinematics of the segments of the foot and on the power
generation at the knee joint during the stance of gait. The low-stiffness condition was
associated with a delay in the generation of energy during late stance which may
negatively influence the performance during gait.

Key words: Shoes; gait; lower extremity; biomechanics.
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1. Introduction

Walking is a common activity chosen by a large group of people as typical
physical exercise. In this context, significant efforts have been made toward
development of better footwear designed to prevent injuries and to improve
performance during physical exercise (Cikajlo and Matjacic, 2007). The focus has
been on efficient transmission of mechanical power produced by the musculoskeletal
system through the footwear and the return of elastic energy from the footwear to the
musculoskeletal system (Cikajlo and Matjacic, 2007). However, the results have
demonstrated the inability of the footwear to return elastic energy to the body
(Alexander and Bennet 1989;McMahon 1987;Turnball 1989). The reason is related to
the type of materials that cushion the footwear, which are usually of low quality as
energy returners (Shorten, 1993). Nigg and Segesser (1992) suggested that shoe
manufacturers should aim to reduce the dissipation of mechanical energy instead of
spending time improving energy return.

The compression stiffness of the shoe midsole on the forefoot may influence
the amount of energy dissipated during gait (Stefanyshyn and Nigg, 2000a). It is
especially important during the late stance phase, since part of the energy generated
by the musculoskeletal system during the push off phase, to accelerate the lower
limb forward, is lost due to the mechanical deformation of the shoe midsole.
Therefore, stiffening the shoe midsole of the forefoot could decrease the amount of
energy lost and improve lower limb progression.

Excessive foot motion, measured as rearfoot inversion/eversion, has been
associated with lower stiffness of the shoe midsole (Morio et al., 2009). A less rigid
midsole would fail to work as a lever arm system for the medial arch of the foot,

increasing rearfoot pronation past the mid-stance phase (Allen et al., 2004) and
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maybe contributing to the occurrence of musculoskeletal injuries during gait (Gross et
al., 2007; Levinger and Gilleard, 2007; Mendonga et al., 2005; Viitasalo and Kvist,
1983). A rigid lever system for the medial arch of the foot could reduce foot pronation
and, consequently, decrease knee and hip internal rotation range of motion (Souza et
al., 2009). Therefore, a forefoot midsole with higher stiffness would have positive
effects on the kinematics of the foot complex, possibly preventing lower limb injuries.
The rearfoot midsole of most shoes might contribute to the impact absorption
at the calcaneus, reducing the reaction forces on the lower limb during heel strike.
However, it has been speculated that the compliance required for appropriate
cushioning at the rearfoot may not be appropriated for the demands of the forefoot
(Stefanyshyn and Nigg, 1997), since the foot should function as a rigid lever during
late stance. Most studies that investigated the influence of the stiffness of the midsole
were conducted with shoes composed of a single density midsole designed as hard
(dense) or soft (less dense), which are markedly different from current shoes which
are molded with anisotropic (multiple density) midsoles (Roy and Stefanyshyn, 2006;
Rubin et al., 2009; Stefanyshyn and Fusco, 2004; Stefanyshyn and Nigg, 2000b).
Therefore, the present study investigated two different forefoot midsole
stiffness, high- and low-stifness conditons, on the kinematics and power of the lower
extremity joints during the stance phase of gait. It is hypothesized that walking with a
less stiff shoe of the forefoot would increase total range of motion and the
mechanical power of the lower limb joints during gait. This study will contribute to a
preliminary understanding of the influence of low forefoot midsole stiffness on the
biomechanics of the lower extremity during gait
2. Methods

2.1. Patrticipants
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Thirty seven young healthy subjects (35 females, 2 males) participated in the
study. Inclusion criteria were as follow: age between 18 and 35 years and no history
of surgery or injuries in the lower limbs or lumbar-pelvic complex. The exclusion
criterion was the report of any discomfort during data collection. The participants
signed an informed consent, and this study was approved by the Ethics Research
Committee of the Universidade Federal de Minas Gerais, under the number: ETIC
0047.0.203.000-10.

2.2. Footwear

Two identical pairs of commercial shoes specially designed for walking, with a
midsole composed by ethylene vinyl acetate - EVA rubber, size 7.5, were used in the
study. The tongues of the shoes were removed to allow the placement of a cluster
with three passive markers over the forefoot. An opening was cut at the back part to
allow the placement of a rearfoot cluster with three markers over the calcaneus. The
opening was surrounded by velcro to close the back of the shoe to ensure firmness
during gait.

To decrease the stiffness of the forefoot midsole of one of the pairs of the
shoe referred as the low-stiffness condition, four 6 mm?2 holes were drilled in the
corners of each square centimeter of the forefoot (length of 12 cm, width of 10 cm).
The other pair of shoes remained with the manufacturer’s stiffness and is referred in
the present study as the high-stiffness condition.

The stiffness of each pair of forefoot midsole was determined by removing the
upper part of the shoes and applying, in the circular central area of 706.5 mm?2, a
force of 98.2 N. The force device consisted of a metal rod fixed on a structure with
negligible mass. Above the metal rod, a metric dial indicator was placed with an

analog full scale of hundredths of a millimeter fixed on a magnetic base. The
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deformation of the midsole after the application of the force was measured by the dial
indicator. Three trials were performed on each midsole and the mean and standard
deviations of the trials were obtained. The compression stiffness of the forefoot
midsole was determined as the ratio of the applied force by the deformation of the
midsole, and it was measured in newtons per millimeter. The low-stiffness shoe had
a forefoot midsole mean value of 29.8 N/mm (SD = 0.54) and the high-stiffness shoe
a mean value of 49.1 N/mm (SD = 0.58). The compression stiffness of the forefoot
midsole of both low and high stiffness shoe conditions was measured after data
collection.

2.3. Instrumentation and experimental design

Three-dimensional kinematic and kinetic data of the lower extremity were
measured during the stance phase of gait with an eight-camera motion analysis
system (Qualisys ProReflex Medical AB, Gothenburg, Sweden) synchronized with
one force plate (AMTI — Advanced Mechanical Technology, OR6-6 model,
Watertown, MA, USA) placed in the center of a 10-meter walkway.

Anatomical markers and clusters of tracking markers were used to determine
the coordinate system of the segments and motion at the pelvis, thigh, shank,
rearfoot and forefoot (Souza et al., 2009), according to the recommendations for
minimizing soft tissue artefacts (Chiari et al., 2005; Manal et al., 2000; Schache et al.,
2008). A reference position for both conditions, considered the neutral position for the
foot segments and tibia, was obtained during a barefoot bipedal standing trial.
Anatomical markers over the foot were placed on the following locations: lateral and
medial malleolus, sustentaculum tali, peroneal tuberosities and at the base and
heads of the first and fifth metatarsals. The anatomical markers at the foot were used

to create an anterior directed Y-axis and an upwardly directed Z-axis for the forefoot
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and for the rearfoot. Forefoot and rearfoot motions were measured with a rigid cluster
firmly attached to the top of the second metatarsal and another cluster attached
exclusively to the calcaneus.

For the knee and hip motion in the transverse plane and the power of the
ankle, knee and hip in the sagittal plane, two standing trials were performed, one for
each type of midsole (low-stiffness and high-stiffness). In each condition, the
reference position was obtained while standing with the given shoes. For dynamic
analysis of gait, the subjects walked on an 8-meter walkway (six trials) in their self-
selected speed. The order of data collection using the high or low-stiffness shoe was
randomized.

A pilot test was conducted with ten subjects to define the test-retest reliability
of the examiner on the measurements taken during the study. The results
demonstrated test-retest reliability from moderate to excellent with an average intra-
class correlation coefficient of 0.77 (SD 0.12).

2.4. Analysis and dependent measures

The software Visual 3D (C-Motion, Inc., Rockville, USA) was used to calculate
the following kinematic and kinetic variables: forefoot adduction-abduction (Z-axis)
and inversion-eversion (Y-axis) represented by the motion of the forefoot relative to
the shank — positive values for adduction and inversion, rearfoot adduction-abduction
(Z-axis) and inversion-eversion (Y-axis) represented by the motion of the rearfoot
relative to the shank — positive values for adduction and inversion, knee internal-
external rotation represented by the motion of the shank relative to the thigh —
positive values for internal rotation and hip internal-external rotation represented by
the motion of the thigh relative to the pelvis — positive values for internal rotation -

and power of the ankle, knee and hip joints in the sagittal plane. The mean values of
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the six trials, for each subject, were considered for analysis. The stance phase was
determined by the contact and lack of contact of the foot on the force plate. Data
were collected at a frequency of 120 Hz and filtered with a Butterworth low-pass filter
with a cut-off frequency of 6 Hz (Winter, 2005). Kinematic and kinetic data were
interpolated to 101 data points, with each data point representing 1% of the stance
phase.
2.5. Statistical analysis

The normality of the data was tested using the Kolmogorov-Smirnov and the
Shapiro-Wilk tests. Paired Student’s t-test for parametric data and Wilcoxon Test for
non-parametric data were performed to detect differences between low and high-
stiffness conditions for the total ROM extracted from the forefoot and rearfoot in the
frontal and transverse planes.
2.6. Principal component analysis

Principal component analysis (PC) was applied to the gait waveforms for both
high and low-stiffness conditions (Deluzio and Astephen, 2007; Kirkwood et al.,
2011). An n by p matrix, 72 participants by 101 variables representing 0 to a100% of
the gait stance phase, was used in the analyses at each plane of motion. The matrix
was first transformed into a covariance matrix, which contains the variability of the
data. To maximize the variance, the mean for each variable was subtracted from the
corresponding variable value. Then, the PCs were extracted from the covariance
matrix through a method called diagonalization that realigns the data into a new
coordinate system. The new coordinate system are called principal components or
loading vectors and the maximum number of loading vectors is 101, or the number of
time points of the gait cycle. The components are ordered according to the amount of

variation explained; therefore, the first component accounts for the maximum
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proportion of variation explained, followed by the subsequent PCs. A criteria of 90%
of variance explained was used to determine the number of PCs to retain for data
analysis (Deluzio and Astephen, 2007).

The principal components scores are represented by the individual elements
that compose the loading vectors. Therefore, the numbers of scores are equal to the
number of the sample size studied, and the scores represent the distance each
individual is from the mean of one specific component. The scores are important in
describing what these components of variation mean in terms of the characteristics of
specific groups or cases. The higher the score the more correlated the subject’s
waveform is with a specific PC. Therefore, further analysis can be performed to
determine differences between groups.

In the present study, the scores were analyzed for difference between stiffness
conditions using Paired Student’s t-tests for parametric data and Wilcoxon test for
non-parametric data, with Bonferroni correction. To interpret the components, two
waveforms were created based on the mean waveform +/- one standard deviation of
the PC scores times the loading vector for each PC (Ramsay and Silverman, 1997).
All the data was analyzed with a significance level of 0.05.

3. Results
3.1. Range of motion analysis

Data from one subject were discarded due to poor quality; therefore, thirty-six
(36) healthy young subjects, with an average age of 24.3 years (SD 2.9), mass and
height of 65.5 kg (SD 8.3) and 169 cm (SD 5.2), respectively, participated in the
study. The low- and high-stiffness condition had an average gait velocity of 1.31 m/s
(SD 0.15) and 1.32 m/s (SD 0.15), respectively, and this difference was not

statistically significant (p=0.35). The total ROM of the forefoot and the rearfoot in the
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transverse plane (adduction/abduction), was significantly higher for the low-stiffness
condition across the stance phase of gait (Table 1). For the forefoot the difference
between conditions was 1.92 (SD 3.1), and 1.0% (SD 1.9) for the rearfoot. In the
frontal plane (inversion/eversion), the total ROM showed no statistically significant
difference in the forefoot and rearfoot between shoe conditions (Table 1).

3.2. Principal component analysis

The PC analysis demonstrated differences between conditions at the forefoot
and rearfoot in the frontal plane and at the power of the knee. The significant PC
scores between high and low stiffness midsole condition and their respective
interpretation are provided in Table 2. The waveform data for each gait measure
along with the PC loading vectors and its interpretation are shown on Figs. 1-3.

At the forefoot, PC1 captured the largest source of variation in the data
(85%), in a total of 91.2% explained by two PCs (Table 2 and Fig. 1). PC1 loading
vector had positive coefficients throughout the entire stance (Fig. 1B). As seen in
previous studies, this describes an overall magnitude feature in the data (Deluzio
and Astephen, 2007; Linley et al., 2010). Therefore, PC1 captured a measure of the
average angle throughout stance phase. Examination of gait waveforms
corresponding to the mean waveform and the high and low curves created based on
the mean waveform +/- one standard deviation of the PC1 score times the loading
vector for each PC1 are shown on Fig. 1C. The low and high curves support this
interpretation, showing that the low-stiffness condition increased the forefoot
inversion angle compared to the high stiffness shoe condition. The statistical
analysis of the PC1 scores revealed that the low-stiffness condition presented higher
forefoot inversion during the stance phase of the gait cycle compared to the high-

stiffness condition (p = 0.005, a=0.025).
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A different magnitude in the rearfoot movement in the frontal plane was also
found (Table 2 and Fig. 2). Two PCs explained 94.9% of the variance and PC1
captured the largest source of variation in the data (89.4%). Only PC1 was
significant and showed positive values of approximately the same magnitude during
the stance phase of the gait cycle (Fig. 2B). The low-stiffness condition had a higher
rearfoot inversion during the stance phase of gait cycle than the high-stiffness
condition (p = 0.013, a=0.025). Examination of gait waveforms on Fig. 2C supports
this interpretation.

Power analysis at the knee joint in the sagittal plane was different between the
shoe conditions. Three PCs explained 93.1% of the variance but only PC2 was
significant and explained 9.1% of the variance. PC2 measured the timing and peak
of power during early stance relative to mid-stance and terminal stance relative to
pre-swing (p=0.010, a=0.017). The loading vector corresponding to PC2 revealed a
peak during terminal stance (Fig. 3B) and the gait high and low curve waveforms
created revealed that the low-stiffness condition had a delay in timing and a lower
positive peak power during late stance compared to the high-stiffness condition (Fig.
3C).

4. Discussion

The results of this study demonstrated that reducing forefoot midsole stiffness
increased forefoot and rearfoot total ROM in the transverse plane during the stance
phase of walking. In addition, PCl analyses demonstrated that the low-stiffness
condition increased the inversion angle at the forefoot and rearfoot when compared
to the high-stiffness condition during gait stance. The present study also identified a
delay in timing and a decrease in the magnitude of the knee power during late stance

during the low-stiffness midsole condition.
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The increase in the total ROM of adduction/abduction in the transverse plane
of the forefoot may be attributed to the shoe’s lower forefoot midsole stiffness. As the
forefoot contacts the ground and the foot reaches full support during mid-stance, the
midsole influences the amount of movement of the foot segments, because it is
located between the foot and the ground. In the present study, the reduced forefoot
midsole stiffness offered less mechanical support to the forefoot adduction/abduction
movements, especially during the mid- and late stance, which contributed to the
increased total ROM. Since some gait injuries are often related to excessive motion
of the foot segments (Gross et al., 2007; Levinger and Gilleard, 2007; Mendonca et
al., 2005; Tiberio, 1988; Viitasalo and Kvist, 1983), the results of the present study
suggest that shoes with low-stiffness forefoot midsole may contribute to the
development of some lower extremities musculoskeletal injuries.

Similarly to the forefoot, the total rearfoot ROM in the transverse plane was
significantly greater during the low-stiffness condition. This kinematic change
suggests that distal factors, such as lower stiffness of the forefoot midsole, may
affect lower-extremity mechanics during walking (Souza et al., 2009). During the
stance phase of walking, the rearfoot normally moves from an initial adduction
position at initial contact toward abduction. At mid-stance the rearfoot motion
normally reverses and begins to adduct until toe off (Hunt and Smith, 2004). It has
been proposed that hypermobility of the first ray reduces the stiffness of the medial
arch of the foot and increases the amount of rearfoot motion (Allen et al., 2004). The
reduced forefoot midsole stiffness, seems to produce the same effect. Hence, without
a rigid support, rearfoot abduction may be prolonged past mid-stance. The results
suggested that the low-stiffness forefoot midsole condition might have contributed to

a less rigid foot structure during mid to late stance, which possibly contributed to the
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observed increase in rearfoot total ROM in the transverse plane. Similarly, Hamill et
al. (1992) reported a significant decrease in maximum rearfoot eversion angles
during running with hard and medium midsole conditions compared with a soft
midsole. However, in the study by Hamill et al. (1992), the whole length of the
midsole stiffness was changed, while in the current study changes were made only at
the forefoot. This fact emphasizes the possible contribution of the forefoot midsole
stiffness to the occurrence of excessive rearfoot motion.

The magnitude of the inversion angle at the forefoot and rearfoot during the
stance phase of gait was also affected by the low-stiffness condition. This finding was
not in accordance with our expectations that the lower forefoot midsole stiffness
would increase the magnitude of eversion of the segments of the foot. However, the
greater inversion angles occurred at the initial contact phase of walking, when the
lower forefoot midsole stiffness could not influence the kinematics of the lower
extremity (as the forefoot had not contacted the ground). Possibly, other factors not
evaluated in the present study, such as the kinematics of the contralateral lower limb
and the line of progression of the body, influenced the increased magnitude of
inversion during the low-midsole stiffness condition.

The PCI analyses have shown a delay and a decrease in the positive power
peak at the knee joint during late stance in the low-stiffness condition. Based on
studies from muscle-based simulations, which demonstrated that the plantar flexors
produce nearly all the work in late stance, our findings are consistent with net joint
power analyses using inverse dynamics (Meinders et al., 1998; Winter, 1983).
According to Zajac and Gordon (1989), the force generated by the muscles not only
accelerates the segments and the joints it spans, but also the distal and proximal

segments of the body. The energy produced by the gastrocnemius muscle in late
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stance is delivered to the lower limb to accelerate it forward (Zajac et al., 2003),
which is critical to leg progression (Robertson and Winter, 1980). One potential
influence of reducing the midsole stiffness is the change of the point of application of
the ground reaction force. Reducing the midsole stiffness may dislocate the centre of
pressure posteriorly (Stefanyshyn and Fusco, 2004). This would decrease the lever
arm of the ankle plantar flexors during late stance and delay and decrease the
positive power peak at the knee during late stance. This effect may overload the
plantar flexors because, during the push-off phase, most of the plantar flexors muscle
energy has been already generated and these muscles’ force-length relationship is
no longer optimal.

The observed kinematics and kinetic effects of forefoot midsole stiffness must
be interpreted with caution in light of possible inaccuracy of quantitative measures of
lower-extremity obtained with external markers, attributable to soft-tissues artefacts
(Leardini et al.,, 2007; Westblad et al., 2002). However, cluster configuration and
placement were carried out according to recent recommendations (Schache et al.,
2008).

Our results demonstrated that forefoot midsole with low-stiffness increased the
forefoot and rearfoot transverse motion and magnitude of inversion, and decreased
knee power generation and delayed knee positive power peak during late stance of
walking. One may argue that the loads imposed on the musculoskeletal tissues
during walking are smaller than those produced during running and that the isolated
kinematic and kinetic effects observed in the present study are not likely to increase
the chance for injuries. However, the occurrence of overuse injuries has a
multifactorial aetiology and other factors such as frequency and duration of the

activity and the individual’s capability to deal with mechanical stresses must be
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addressed (Fonseca et al., 2007; Meeuwisse 1994). Walking is a motor task chosen
by a large group of people as a physical exercise, independent of their age. In this
context, people with different musculoskeletal individual capabilities are subject to
different intensity levels of physical exercise over a long period of time. The effect of
wearing a lower stiffness midsole shoe as observed in the present study thus,
combined with each individual’s characteristics, the intensity and duration of the

exercise may be sufficient to cause long-term injuries.

5. Conclusions

Our results demonstrated that low-stiffness of the forefoot midsole affected
both the kinematics and kinetics of the lower limb, increasing forefoot and rearfoot
transverse motion and decreasing knee power and delaying a peak positive power at
the knee in the late stance of gait. The lower stiffness of the midsole seems to offer
less mechanical resistance to the movements of the foot and influences the function
of the plantar flexors which alter the power at knee. A decrease and a delay of the
positive power at the knee during the late stance may interfere with leg progression
which can overload other muscle groups. Therefore, we suggest using shoes with
higher forefoot midsole stiffness when walking in order to favour the function of the

foot as a rigid lever during the late stance of gait.
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Table 1: Total range of motion values in degrees (2) and comparisons between
the two conditions.

Means (SD) Condition
effect
Condition High-stiffness Low-stiffness P-value
Forefoot Frontal 11.3°(4.8°9) 11.1°(4.09) 0.57
Transverse* 16.2°%(5.2°9) 18.12(7.39 0.017
Rearfoot Frontal 10.3°(3.39) 10.9°2(3.89) 0.078
Transverse* 12.0%(4.09) 13.0°%(4.6 9 0.043

* Statistically significant difference between conditions are noted for a = 0.05. Frontal:
inversion/eversion. Transverse: adduction/abduction.



Table 2: Interpretation of significant PCs
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Gait measure Interpretation of significant PCs Condition
effect
PC Interpretation P-value

Forefoot

: . Magnitude of inversion during
Kinematic - frontal plane PC1 stance 0.005
Rearfoot

: . Magnitude of inversion during
Kinematic — frontal plane PC1 stance 0.013
Knee
Power - sagittal plane PC2 Differences in timing and peak 0010

during late stance
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Fig. 1. Analysis of forefoot inversion-eversion kinematic. (A) Average forefoot
kinematic in frontal plane waveforms for each condition: high stiffness in dotted lines
and low stiffness solid lines. (B) The loading vector for PC1 (first eigenvector). (C)
Frontal kinematic waveforms corresponding to high and low PC1 scores demonstrate

the difference in magnitude, captured by PC1.
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Fig. 2. Analysis of rearfoot inversion-eversion kinematic. (A) Average rearfoot

kinematic in frontal plane waveforms for each condition: low stiffness in solid line and

high stiffness grey line. (B) The loading vector for PC1 (first eigenvector). (C) Frontal

kinematic waveforms corresponding to high and low PC1 scores demonstrate the

difference in magnitude, captured by PC1.
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Fig. 3. Analysis of knee sagittal power. (A) Average knee power in sagittal plane
waveforms for each condition: low stiffness in solid line and high stiffness gray line.
(B) The loading vector for PC2 (second eigenvector). (C) Sagittal knee power
waveforms corresponding to the high and low PC1 scores demonstrate the difference

in timing and peak power during late stance, captured by PC2.
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5 CONSIDERACOES FINAIS

O presente estudo investigou a influéncia da rigidez da parte anterior da
entressola do ténis nas variaveis cinematicas (deslocamento angular nos planos
frontal e transverso de antepé e retropé e no plano transverso de joelho e quadril) e
cinéticas (poténcia das articulagdes do quadril, joelho e tornozelo no plano sagital)
dos membros inferiores durante a fase de apoio da marcha.

A analise dos dados referentes a ADM total dos segmentos do pé indicou
maior movimentagdo de antepé-tibia e do retropé no plano transverso durante a
condicdo baixa-rigidez. Esses achados sugerem que a menor rigidez da parte
anterior da entressola ofereceu menor resisténcia aos movimentos de abducao e
aducdo de antepé-tibia durante a fase de apoio da marcha, o que favoreceu o
aumento da ADM total durante a condicdo baixa-rigidez. O excesso de
movimentacao dos segmentos do pé esta associado a inUmeras lesées insidiosas de
membros inferiores, dessa forma, é possivel que andar com um ténis com menor
rigidez na parte anterior da entressola possa favorecer o desenvolvimento de
algumas lesdes de membros inferiores.

A ACP identificou maior magnitude de inversao dos segmentos do pé durante
a condicao baixa-rigidez. Esse achado ndo foi de acordo com a nossa hipo6tese
inicial de que a baixa rigidez da parte anterior da entressola iriam aumentar a
magnitude de eversdo dos segmentos do pé. No entanto, a maior magnitude de
inversao dos segmentos do pé durante a condicdo baixa-rigidez ocorreu desde a
fase de contato inicial, momento no qual a rigidez da parte anterior da entressola do
mesmo lado nao influencia na cinematica do membro inferior pois 0 antepé ainda
nao encontra-se em contato com o solo. Possivelmente, outros fatores ndo avaliados

no presente estudo como a cinematica do membro inferior contra-lateral e a linhda
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de progressao da marcha podem ter influenciado no aumento da magnitude de
inversdao durante a condicdo baixa-rigidez. A maior magnitude de inverséao,
principalmente durante a fase de contato inicial, esta associada a uma maior
sobrecarga do compartimento lateral o que pode contribuir para o surgimento de
lesdes nas estruturas constituintes do mesmo.

Nos dados referentes a poténcia articular foi identificado um atraso no pico de
poténcia positivo na articulagdo do joelho durante a fase final de apoio durante a
condicdo baixa-rigidez. E possivel que a menor rigidez da parte anterior da
entressola tenha diminuido o bragco de alavanca em relacao ao solo da musculatura
flexora plantar, o que contribuiu para o atraso na geracao de energia na articulacao
do joelho. A geracao de energia durante essa fase do ciclo da marcha é importante
para a aceleracao de tibia e fémur a frente e o atraso na geracao de energia durante
a mesma pode prejudicar a propulsao do membro inferior a fase final de apoio.

Este estudo demonstrou que a baixa rigidez da parte anterior da entressola do
ténis aumenta a ADM e a magnitude de inversdo dos segmentos do pé e atrasa e
reduz a geragao de energia na articulagao do joelho durante a fase final de apoio da
marcha. Estudos futuros com mais de dois valores de rigidez da parte anterior da
entressola e que investiguem outras formas de exercicio fisico sdo necessarios para
melhor esclarecer a relagédo entre a baixa rigidez da parte anterior da entressola do

ténis e a biomecanica dos membros inferiores.
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APENDICE A

TERMO DE CONSENTIMENTO LIVRE E ESCALRECIDO

Projeto de pesquisa: Influéncia dos ténis com parte anterior rigida e
flexivel nas variaveis cinéticas e cinematicas dos membros inferiores
durante a marcha.

Pesquisadores: Renan Alves Resende
Profa. Renata Noce Kirkwood (Orientadora -
Responsavel)

Instituicdo: Universidade Federal de Minas Gerais
Escola de Educacdo Fisica, Fisioterapia e Terapia
Ocupacional
Departamento de Fisioterapia
Laboratério de Analise de Movimento (LAM)
Endereco : Departamento de Fisioterapia — Av. Antonio Carlos, 6627
Cep: 31270-901+ Belo Horizonte - MG
Telefax: (31) 3409-4781

Objetivo da pesquisa: O objetivo desta pesquisa € avaliar a influéncia
de ténis com parte anterior rigida ou flexivel nas caracteristicas
cinematicas e cinéticas dos membros inferiores durante a marcha.

Com as informacbes obtidas pretendemos obter informacdes
acerca das repercussdes de diferencas nas caracteristicas do ténis
sobre os membros inferiores.

Antes de autorizar sua participacdao neste Projeto de Pesquisa
é necessario que vocé leia atentamente e compreenda as
explicacoes sobre os procedimentos, a estimativa do tempo de sua
permanéncia no estudo, seus direitos, assim como os beneficios,
riscos e desconfortos da pesquisa.

Caso vocé aceite participar, ira submeter-se aos seguintes
procedimentos:

1. Coleta dos seus dados demograficos (dados pessoais, idade,
peso e altura) e respondera a um questionario sobre possivel
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histérico de lesdes e/ou cirurgias nos membros inferiores. Apds
esta entrevista serd submetido (a) a uma analise do seu andar.

2. Analise de seu andar € feita utilizando marcas de isopor
revestidas por fita reflexiva em pontos especificos do seu corpo
(instrumento n&o invasivo e indolor) e utilizacdo de dois tipos
diferentes de ténis. Apds calcar o ténis e ser realizada a
colocacao das marcas, vocé andara sobre uma passarela feita de
madeira, o que sera filmado por 8 cadmeras de video. O tempo
estimado de sua permanéncia no laboratério é de 90 minutos.

Riscos e desconfortos: A analise do andar apresenta um risco minimo
de quedas e sera feita em condicbes de extrema seguranca e por
pessoas altamente treinadas. Vocé podera cansar durante a analise do
seu andar e caso isso ocorra podera interromper a coleta para repouso.

Privacidade: Para assegurar anonimato e confidencialidade das
informagbes obtidas, vocé recebera um numero de identificacdo ao
entrar no estudo e seu nome nunca sera revelado em nenhuma
situacdo. Qualquer duvida ou questionamento sera atendido pelos
responsaveis da pesquisa. Vocé sera informado (a) sobre os resultados
e andamento da pesquisa, mesmo que isso implique na retirada do seu
consentimento. Quando os resultados desta pesquisa forem divulgados
em qualquer evento ou revista cientifica, seus dados n&o serdo
identificados, pois serdo apresentados sob forma de estatisticas.

Beneficios: As medidas obtidas nesse estudo contribuirdo para maior
entendimento das caracteristicas adequadas para a confeccao de ténis
feitos para a pratica de atividade fisica, com melhor entendimento das
possiveis alteracdes nas pernas decorrentes das caracteristicas do
ténis.

Recusa ou abandono: Sua participacdo neste estudo é inteiramente
voluntaria e vocé é livre para se recusar a participar ou abandonar o
estudo a qualquer momento, sem qualquer prejuizo. Vocé nao tera
nenhum gasto financeiro nem Ihe sera paga nenhuma remuneragao.
Depois de ter lido as informacdes acima, se for de sua vontade participar
deste estudo, por favor, preencha o consentimento abaixo.

Para obter informacoes adicionais

Vocé recebera uma copia deste termo onde consta o telefone e o
endereco do pesquisador principal, podendo tirar suas duvidas sobre o
projeto e sua participagao, agora ou a qualquer momento. Caso vocé
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venha a sofrer uma reagao adversa ou danos relacionados ao estudo,
ou tenha mais perguntas sobre o estudo, por favor, ligue para Dra.
Renata Noce Kirkwood, no telefone (31) 3409-4792 ou Fisioterapeuta
Renan Alves Resende no telefone (31) 92073391/(31)34841117.

Se vocé tiver perguntas com relagdo a seus direitos como
participante deste estudo clinico, vocé também poderd contatar o
Comité de Etica em Pesquisa (COEP) no endereco Av. Pres. Antonio
Carlos, 6627, Unidade Administrativa Il, 20. andar, Sala 2005 - Belo
Horizonte - MG - Telefax: 3409-4592 - e-mail: coep@prpg.ufmg.br

Consentimento
Declaro que li e entendi a informacg&o contida acima, sendo que minhas
duvidas foram satisfatoriamente respondidas. Este formulario esta sendo
assinado voluntariamente por mim, indicando meu consentimento em
participar do estudo.

Belo Horizonte de de 2009

Participante

Pesquisador
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APENDICE B

Tabela com os valores dos Coeficientes de Correlagdo Intra-Classe, para cada
variavel dependente, obtidos a partir do estudo piloto.

Variavel ICC 3, 5)

Poténcia de quadril (n=10) 0,65

Poténcia de joelho (n=10) 0,75

Poténcia de tornozelo (n=10) | 0,91

Quadril cinematica (n=10) 0,63

Joelho cinematica (n=10) 0,95
Antepé cinemdtica (n=9) 0,70
Retropé cinemética (n=9) 0,82

SPSS versao 15.0

Intraclass correlation coefficient
Model: two-way mixed

Type: consistency

ICC (3.5)



ANEXO A

Aprovacao do Comité de Etica

REAL DE MINAS GERALS
CA EM PLSQUISA -

_CEP

Parecer n ETIC 0047.0.203.000-10

Interessado{a): Profa. Renata Noce Kirkwood

Departarnento de Fisioterapia
EEFFTO - UFiG

DECISAQ

O Comité de Etica em Pesquisa da UFMG — COFEP aprovou, no
dia 31 de margo de 2010, o projeto de pesguisa intitulado “Influéncia da
rigidez da parte anterior do iénis nas varidveis cinélicas e
cinematicas dos membros inferiores durante a marcha"” bem como o
Termo de Consentimento Livre e Esclarecido.

O relatério final cu parcial devera ser encaminhado ac COEP um
ano apds o inicio do projeto.

/

.'; /G;\.\ I/C 'ﬂ

mea Maria Teresa !’u’iarque* An:qavaa
Coordenadora do COEP-UFMG
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ANEXO B

Normas para submissao de manuscrito no Clinical Biomechanics

Aims

Clinical Biomechanics aims to strengthen the link between clinic and laboratory by publishing
biomechanics research which helps to explain the causes of musculoskeletal disorders and provides
knowledge contributing to improved management.

Scope

Clinical Biomechanics explores all facets of musculoskeletal biomechanics with an emphasis on
clinical management. The role of basic and medical science is recognized in a clinical context. The
readership of the journal closely reflects its contents, being a balance of scientists, engineers and
clinicians.

Authorship

All authors should have made substantial contributions to all of the following: (1) the conception and
design of the study, or acquisition of data, or analysis and interpretation of data, (2) drafting the article
or revising it critically for important intellectual content, (3) final approval of the version to be
submitted.

Instructions for Authors

Contributions falling into the following categories will be considered for publication and are accepted
on the understanding that they have not been published previously, not are under consideration for
publication in any other journal.

Papers - scientific reports within the scope of the journal. The length should not normally exceed 4000
words with around six figures/tables (large data tables and multi-part figures are generally best placed
in Supplementary Data - see below). Reports focused on validity/reliability of methods in the absence
of an experimental application are not acceptable. Reports on model development should address a
specific question of clinical interest or report a novelty not yet understood. Reports of implant tests
should involve a clinical application, not solely a laboratory test.

Submissions are screened by an editorial panel; if considered suitable for the journal, two or more
peer reviewers will be allocated. Only a proportion of scientifically acceptable papers can be accepted
for publication, so authors should be aware that submissions requiring extensive revisions are unlikely
to be offered the opportunity to revise and resubmit. In cases where the original reviewers disagree,
the editor may opt to obtain further opinion. Appeals can only be considered where the authors can
identify an irregularity in the review process: it is not acceptable simply to state that the reviewers'
concerns can be addressed.

Authors are invited to submit to the journal online =+http://ees.elsevier.com/clbi/. You will be guided
through the creation and uploading of the various files. Once the uploading is done, the system
automatically generates an electronic (PDF) proof, which is then used for reviewing. All
correspondence, including notification of the Editor's decision and requests for revisions, will be by e-
mail.

Enquiries about the suitability of potential articles should be sent to the Editor: Prof Kim Burton,
Clinical Biomechanics, 30 Queen Street, Huddersfield HD1 2SP, UK Tel: +44(0)1484 535200; fax:
+44(0)1484 435744; e-mail: Kim@spineresearch.org.uk

When submitting a paper you are expecting a number of colleagues to review your work. As a matter
of courtesy you should ensure your manuscript is neatly presented as well as complying with the
journal's requirements. Submissions will be returned immediately without review if they do not follow
all these guidance notes.

* English language; double spaced; single sided; page-numbered and line-numbered.
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* A title page including name(s) of author(s), qualifications, institute and correspondence addresses
should be provided. Also provide a word count for the abstract and the main text (excluding reference
list), and give the number of Tables and Figures.

» When compiling the author list for a manuscript, please list only those members of the team who
have made a significant contribution to the work. To assist the Editor in accepting a list of more than
five authors, a statement detailing the part played by each author must be included in the cover letter.

The difficulties facing authors whose native language is not English is appreciated. Nevertheless, it is
the authors' responsibility to ensure correct use of English (through a scientific translator or similar). It
is also the responsibility of the author to check the manuscript carefully for errors prior to submission.

The Journal has a list of topics used to classify papers. During the online submission process, authors
must select as many as are relevant to their paper. These classifications are included in issue 1 of
each volume, and as a PDF file on the Journal's homepage
=http://www.elsevier.com/wps/find/journaldescription.cws home/30397/description#description

» An accompanying cover letter should include:

(a)information on any duplicate publication elsewhere of any part of the work;

(b)a statement of any commercial relationships which may lead to a conflict of interests;

(c)a statement that the typescript has been read and agreed by all authors;

(d) name, address and e-mail of the corresponding author.

(e)a reference to any closely related paper you have previously published in Clinical Biomechanics.

*The Abstract should start on a new page, and must be in structured format. The following section
headings (in italics) should each start a new line: Background, Methods, Findings, Interpretation.
Please give an idea of the effect size of the results of hypothesis tests rather than simply quoting the
statistical significance. The interpretation paragraph should explain how the findings add to
understanding of the topic and outline the clinical implications. Only universally accepted and
understood abbreviations are allowed in the Abstract (e.g. CT, MR), but no specialties or author-
defined abbreviations (e.g. OA, osteoarthritis; TKR, total knee replacement etc). References are not
permitted. The abstract should not exceed 250 words in total. Keywords should be added for indexing.
*The main text should be divided into appropriate headings, e.g. Introduction, Methods, Results,
Discussion, Conclusions. Subheadings may also be used, and review papers may use other formats.
The technical basis of new experiments should be fully detailed; previously used methods should also
be described briefly, together with reference to previous publications. Statistical methods should be
detailed where appropriate. Footnotes are not permitted.

*Ensure all acronyms/abbreviations are defined at first use. The use of many abbreviations in the text
makes reading difficult and tiring: keep to a minimum. For products ensure the source details are
complete (company, city, country) [All US addresses must include USA].
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