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RESUMO

DOS SANTOS, Juliana Veiga. Simulação de Modelo Muscular a partir
de EMG de Superf́ıcie. 2020. 183 f. Dissertação (Mestrado) – Programa de
Pós-Graduação em Computação. Universidade Federal do Rio Grande - FURG,
Rio Grande.

O Acidente Vascular Cerebral é considerado uma das maiores causas de in-
capacidade no mundo podendo gerar uma disfunção motora leve ou severa,
dependendo da região cerebral afetada e a duração do evento. A busca por
tecnologias que possam auxiliar na recuperação de pacientes que sofreram um
AVC e possuem algum tipo de espasticidade vem aumentando ao longo dos anos.
Este trabalho tem como objetivo identificar através de uma revisão bibliográfica o
modelo músculo esquelético de membros superiores que mais se adequá a pacientes
que já sofreram um AVC e possuem sua estrutura muscular alterada, realizar a
simulação e validação deste modelo com pacientes de uma cĺınica de fisioterapia,
fazendo parte de um projeto ainda maior identificar os déficits de força destes
pacientes e em quais músculos ocorrem e juntamente com os profissionais de saúde
planificar uma fisioterapia direcionada. Esta dissertação insere-se em um projeto
de investigação mais amplo, que tem como objetivo integrar os modelos músculo
esqueléticos com sistemas de captação de movimentos via câmeras de profundidade
e a interação com um sistema robótico para realização de movimentos terapêuticos
para reabilitação de pacientes.

Palavras-chave: EMG, Modelo Muscular, Membros Superiores, Reabilitação.



ABSTRACT

DOS SANTOS, Juliana Veiga. Muscle Model Simulation from Surface
EMG. 2020. 183 f. Dissertação (Mestrado) – Programa de Pós-Graduação em
Computação. Universidade Federal do Rio Grande - FURG, Rio Grande.

Stroke is considered to be one of the main causes of disability in the world and
can cause mild to severe motor dysfunction, depending on the affected brain region
and the duration of the event. The searching for technologies that can assist in the
recovery of patients who have suffered a stroke and have some type of spasticity has
been increasing over the years. This work aims to identify through a bibliographic
review the skeletal muscle model of upper limbs that best suits patients who have
already suffered a stroke and have their muscle structure altered, to perform the
simulation and validation of this model with patients from a physiotherapy clinic,
being a part of an even bigger project to identify the strength deficits of these
patients and in which muscles they occur, and together with health professionals
plan a targeted physical therapy. This dissertation is a part of a broader research
project, which aims to integrate the skeletal muscle models with motion capture
systems via depth cameras and the interaction with a robotic system to perform
therapeutic movements for the rehabilitation of patients.

Keywords: EMG, Muscle Model, Upper Limb, Rehabilitation.
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7 Comprimentos ótimos de tendão e músculo em repouso para pa-
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1 INTRODUÇÃO

Uma das maiores causas de incapacidade f́ısica no mundo são os efeitos de lesões
neurológicas como o AVC(Acidente Vascular Cerebral) e paralisia cerebral, ambos
podem gerar o aumento da espasticidade articular, redução da coordenação e deficit
de força muscular (8).

No relatório Mundial sobre Deficiência (9) publicado em 2011 em uma parceria
entre a Organização Mundial de Saúde (OMS) e o Banco Mundial, indicaram que
mais de um bilhão de pessoas no mundo são portadoras de algum tipo de deficiência.
Além disso, o estudo aborda que estas pessoas sofrem com desigualdades como não
ter um acesso igualitário a tratamentos nos serviços de saúde, educação, emprego e
na poĺıtica devido a sua condição de deficiente.

Segundo dados da World Stroke Organization (WSO) um em cada seis indiv́ıduos
no mundo terá um AVC ao longo de sua vida(10). Levando em conta esta informação,
um dado desta proporção nos gera atenção a quantidade atual e futura de pacientes
que necessitam e necessitarão de terapia de reabilitação após sofrerem um AVC.

Ainda conforme o relatório da (10) o sinal mais comum de que uma pessoa
esta sofrendo um AVC na fase adulta é confusão mental, a fraqueza repentina ou
dormência na face, braços ou pernas, dificuldade de falar e compreender, dor de
cabeça intensa, diminuição ou perda de consciência podendo levar até mesmo a uma
morte súbita.

Após um Acidente Vascular Cerebral geralmente há uma perda de movimentos,
como fraqueza e espasticidade, mudança de parâmetros da arquitetura muscular e
a incapacidade de ter independência em atividades diárias comuns (6).

A redução do tônus muscular é um dos maiores contribuintes para a incapacidade
após um episódio de AVC e é importante que em qualquer ńıvel do processo de
reabilitação junto ao Sistema Único de Saúde (SUS) o paciente tenha delineados
exerćıcios que possam fazer com que ele retome a sua plena capacidade.

A principal forma de reabilitação, nestes casos, é a fisioterapia. Realizada por
profissional capacitado que realiza uma planificação de terapia para que o paciente
possa recuperar de forma parcial ou total suas funções motoras.
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Em casos onde a área afetada pelo AVC são os membros superiores, a limitação
da independência dos indiv́ıduo em atividades cotidianas comuns gera a maior neces-
sidade de reabilitação de seus movimentos. O indiv́ıduo pode estar impossibilitado
para realizar atividades simples como: levantar-se da cama, tomar banho, vestir-se,
pentear o cabelo, escovar os dentes, comer, entre outros.

As funções desenvolvidas pelo braço e mão são fundamentais para atividades
cotidianas e são um importante componente para a qualidade de vida de pacientes
com AVC (11). A utilização de reabilitação f́ısica e cognitiva visa a obtenção de uma
melhora na função motora que foi prejudicada pela lesão. A espasticidade gerada
por este tipo de lesão, interfere e limita a independência do indiv́ıduo (5).

No Brasil o SUS necessita de mais profissionais na área de fisioterapia pós-trauma
e equipamentos para atender a demanda crescente por reabilitação de capacidade
motora. Percebe-se assim, uma grande necessidade de alternativas para o trata-
mento de pessoas que sofreram AVC e que possuem fraqueza muscular e perda de
movimentos foi uma das consequências da doença.

O desenvolvimento tecnológico na área, novos conhecimentos neurocient́ıficos
dispońıveis e materiais inovadores para tecnologia assistiva em conjunto com uma
equipe de reabilitação capacitada, são considerados capazes de recuperar e/ou mi-
nimizar incapacidades e permitir uma melhorara na qualidade de vida dessa pessoa
(10).

Nos últimos anos, sistemas de reabilitação assistidos por robô vem se firmando
no cenário de reabilitação médica (12). No Brasil, houve um decĺınio na taxa de
mortalidade, porém o AVC representa a primeira causa de morte e incapacidade no
páıs, gerando um grande impacto econômico e social (9).

Segundo a (10) um ano após o primeiro AVC a independência f́ısica é um dos
pontos mais afetados nestes pacientes e é onde as equipes multidisciplinares de rea-
bilitação devem atuar para minimizar as consequências da doença.

No relatório Mundial de Saúde o processo de reabilitação é um investimento e
deveria ser incorporado na legislação de pessoas com deficiências. Há a necessidade
de uma intervenção precoce para garantir melhores resultados no processo de rea-
bilitação. Salienta ainda que o aumento do uso de tecnologias assistivas aumenta a
independência, melhora a participação do indiv́ıduo e pode reduzir os custos para o
serviço de saúde (9).

Sabe-se o grande esforço dos profissionais de que trabalham em equipes de re-
abilitação do nosso Sistema Único de Saúde, porém é de conhecimento geral que
não há profissionais suficientes para o número de pacientes e equipamentos de qua-
lidade para praticas de terapia. Portanto, analisar as novas tecnologias dispońıveis,
que podem melhorar a qualidade de vida do paciente, recuperação de movimentos
finos e possibilidade de redução de tempo da incapacidade podem gerar tanto ao
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sistema de saúde uma redução de pacientes dependentes de seu atendimento, como
também para o governo uma redução nos custos de cada paciente fora do mercado
de trabalho e em tratamento.

Em (10) através dessas diretrizes foram apresentados orientações às equipes mul-
tiprofissionais de saúde brasileiras os cuidados em reabilitação devido as alterações
f́ısicas, visuais, auditivas, intelectuais e emocionais de pacientes que sofreram um
Acidente Vascular Cerebral.

Segundo estas orientações o paciente em sua alta hospitalar deveria receber um
relatório de sua condição cĺınica, encaminhamentos para a equipe de reabilitação e
orientações para seu cuidado domiciliar. A equipe multidisciplinar de reabilitação
pode ser composta por: assistente social, fonoaudiólogo, médico, enfermeiro, fisiote-
rapeuta, nutricionista, psicólogo e terapeuta ocupacional.

Nem sempre, o paciente que recebeu a alta hospitalar recebe todas estas in-
formações e ainda, devido ao sucateamento das áreas hospitalares, falta de profis-
sionais e principalmente, equipamentos, as consultas com a equipe multidisciplinar
levam meses para acontecer retardando ainda mais a reabilitação desta pessoa.

Em terapias convencionais os robôs são amplamente aceitos como meio de ferra-
mentas de reabilitação em várias patologias que podem afetar incapacidade motora
do membro superior. O uso desses dispositivos, em combinação com exerćıcios de
computador ou ambiente virtual, demonstrou maior capacidade de reabilitação com
respeito à reabilitação tradicional (13)

Autores como (14), (15), (5), (16), (17),(18), entre outros vêm desenvolvendo
pesquisas na área de análise da biomecânica muscular para entendimento da anato-
mia e transporte de sinais cerebrais do cérebro até os músculos. Eles desenvolveram
pesquisas para verificar a modelagem de sistema muscular, as diferenças entre pes-
soas saudáveis e pessoas que sofreram algum tipo de lesão que diminua a capacidade
motora.

Estas pesquisas, juntamente com centenas de outras, serviram como base para o
desenvolvimento de tecnologias assistivas para auxiliar no processo de reabilitação
motora. O entendimento de como funcionava o transporte de sinal de ativação
cerebral para realização de um movimento, como se comportavam os músculos e o
sistema nevoso de pessoas saudáveis e com limitações e suas distinções na anatomia
muscular fizeram com que fosse posśıvel chegar ao desenvolvimento destes robôs e
tecnologias assistivas que podemos encontrar atualmente.

A robótica de reabilitação é uma área de crescente interesse em pesquisa e co-
mercialização. Há uma demanda crescente por reabilitação f́ısica e uma necessidade
de aumentar a acessibilidade à terapia (8).

Saindo do ambiente de pesquisa veremos que muitas empresas já possuem tec-
nologias deste tipo para aux́ılio na reabilitação de membros superiores de pacientes



16

que sofreram algum tipo de trauma.
Os resultados obtidos com terapia assistiva por robô mostram-se muito promis-

sores por ser segura, bem tolerada e gerar um impacto positivo nas deficiências
motoras (11).

O robô exoesqueleto da Harmonic Bionics, por exemplo, garante uma assistência
mais dinâmica, onde o paciente é considerado uma peça chave no processo. Possui
uma tecnologia de detecção e atuadores que são capazes de fornecer a quantidade de
torque necessário para que o paciente seja desafiado a realizar um movimento que
antes era, de certa forma, limitado (19).

A Gloreha é uma empresa de origem italiana de dispositivos de alta tecnologia
para reabilitação de membros superiores incluindo as mãos para auxiliar o trabalho
de médicos, terapeutas e seus pacientes. Suas terapias são personalizadas para
cada paciente e orientadas para o cumprimento de tarefas, além disso, também são
disponibilizados jogos interativos em seus dispositivos para reabilitação. A utilização
destes jogos pode tornar a terapia mais motivante e interativa visto que muitos
pacientes no pós-trauma também sofrem de transtornos depressivos por sua condição
f́ısica (20).

A modelagem computacional do sistema músculo esquelético pode fornecer in-
sights qualitativos e quantitativos sobre o sistema neuromuscular, esquelético e a
dinâmica do movimento. Ela tem sido aplicada no planejamento de procedimentos
cirúrgicos, de reabilitação muscular-tend́ıneos, na estimativa não invasiva de forças
musculares individuais e no estudo de estratégias de controle para coordenação de
movimentos (18).

Os modelos músculo esqueléticos consistem em músculos, ligamentos, tendões,
segmentos de corpo, juntas e outras partes relacionadas(21). Conforme a Figura
1 pode-se observar a estrutura de um modelo deste tipo onde o comando motor é
gerado pelo cérebro e medula espinhal e são transmitidos para as fibras musculares
realizando a ativação dinâmica e gerando a contração das fibras musculares. As
forças músculo-tendão não dependem somente da ativação muscular como também
da dinâmica de músculo-tendão.

O OpemSIM é um software aberto para simulação de modelos músculo -
esqueléticos. Possui modelos de membros superiores e inferiores desenvolvidos em
colaboração de várias universidades pelo mundo. A Figura 31 nos mostra uma cap-
tura de tela do software onde nos apresenta o modelo foi desenvolvido por (22) para
membros superiores.

O software OpenSIM possui alguns modelos músculos esqueléticos desenvolvidos
em sua plataforma, porém sem a distinção de pacientes saudáveis e espásticos. A
ideia central deste projeto é focar não só em um modelo matemático muscular e sua
simulação gráfica, mas um modelo que seja adequado ao problema e a partir dai
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Figura 1: Diagrama de blocos de um modelo muscular genérico.

planejar seu encapsulamento para OpenSIM.
Trabalhos desenvolvidos na área vêm criando ferramentas de auxilio na simulação

destes modelos. Em (23) foi desenvolvida uma Toolbox em MATLAB para gerar
dados de entrada compat́ıveis com o OpenSIM e outras ferramentas de simulação
gráfica. Esta Toolbox recebe dados de entrada de EMG e os manipula gerando
o sinal filtrado e ajustado para ser entrada de uma simulação no OpemSIM, por
exemplo.

No presente trabalho, a parte de manipulação de sinal e geração do sinal de
entrada para o modelo foi toda desenvolvida em MATLAB conforme as análises das
simulações realizadas e pesquisas entre diversos autores.

Este trabalho tem como objetivo realizar uma revisão bibliográfica das novas
tecnologias e pesquisas nesta área, encontrar o modelo que mais se adéque a si-
mulação de modelos músculos esqueléticos para pacientes saudáveis e que sofreram
AVC, realizar a simulação preliminar, realizar a validação com pacientes saudáveis
e espásticos a fim de identificar as diferenças entre essas duas populações e gerar
um modelo que possa ser encapsulado e programado para o software OpenSIM em
trabalhos futuros a fim de realizar sua simulação gráfica e gerar uma interface para
entrada de dados de novos pacientes e análise de seus resultados.

Para responder perguntas sobre as tecnologias dispońıveis, modelos músculo es-
queléticos existentes, a escolha de qual modelo poderia se adequar mais ao problema
para pessoas que sofreram algum dano cerebral, entre outros. Foi realizada uma re-
visão sistemática da literatura no Caṕıtulo 2.
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A partir da análise dos modelos dispońıveis na literatura, suas justificativas e ca-
racteŕısticas foi posśıvel realizar uma conceituação melhor sobre a estrutura corporal
no Caṕıtulo 3 visando um melhor entendimento dos termos que seriam utilizados
posteriormente neste trabalho.

Nos Caṕıtulos 4 serão apresentados as principais caracteŕısticas e justificativas
do uso de Eletromiografia (EMG) e a simulação da filtragem do sinal capturado dos
EMGs e goniômetro, respectivamente.

Para uma correta captura dos sinais de EMG, explicações para o paciente do
que será realizado e coleta de informações do paciente que são relevantes no modelo
matemático, foi elaborado um procedimento de aquisição de dados que é apresentado
no Caṕıtulo 4.1.

No Caṕıtulo 5 é apresentado um apanhado geral dos modelos músculo es-
queléticos e seus pontos importantes para se obter um bom resultado. Já no Caṕıtulo
6 é apresentado o modelo músculo esquelético escolhido e todo seu equacionamento
é detalhado.

No caṕıtulo 7 são apresentados os resultados da simulação do modelo.
Os trabalhos futuros relacionados a esta pesquisa foram descritos no Caṕıtulo 8.



2 REVISÃO SISTEMÁTICA DA LITERATURA

Para justificar a escolha de um modelo músculo esquelético dentre todos os exis-
tentes na literatura considerando desde o modelo de Hill em 1938 até os dias atuais,
foi necessário realizar uma revisão bibliográfica.

Esta claro que o desenvolvimento tecnológico nas últimas décadas vem sendo
veloz e é necessário estar sempre atento as novas tecnologias e considerações sobre
a ciência que estamos trabalhando.

A evolução da ciência ocorre de maneira tão rápida que nenhum profissional pode
acompanhar o avanço da literatura cientifica mesmo que seja para tópicos muitos
espećıficos. Para avaliar de uma melhor forma o que vêm surgindo na literatura,
nas últimas décadas surgiram as revisões sistemáticas da literatura (SR) (24).

A Cochrane é uma organização internacional que tem por objetivo ajudar a
tomar decisões sanitárias que sejam bem fundamentadas, proporcionando o acesso
a revisões sistemáticas baseadas em evidências (25).

No trabalho desenvolvido por (26) foi realizada uma revisão sistemática obede-
cendo as orientações da Cochrane para uma SR. Seu tema era o uso de EMGs em
músculos respiratórios.

Já no trabalho apresentado por (24) é apresentado uma visão geral da metodolo-
gia de pesquisa das revisões sistemáticas de literatura indicando fontes de informação
e a adaptabilidade dos conceitos a cada projeto de pesquisa.

As SRs tem como objetivo realizar a śıntese das evidências cient́ıficas afim de
responder um questionamento garantido que sejam inclúıdas todas as evidências
publicadas sobre o assunto e avaliar a qualidade delas.

Em (24) foi apresentado um processo padrão para desenvolver esta revisão sis-
temática em áreas cĺınicas da seguinte forma:

1. Formular uma pergunta que necessita ser respondida por esta revisão e por
que ela é necessária.

2. Realizar a definição dos critérios de inclusão e exclusão e o método.
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3. Buscar estudos através de uma estratégia de busca que possa incluir o maior
número de fontes posśıveis e que sejam relevantes. Dois exemplos são o banco
de dados da SCOPUS e a Web Of Science.

4. Realizar a seleção dos estudos encontrados através desta busca e verificar quais
atendem ou não aos critérios de inclusão já definidos. Esta etapa de modo geral
foi indicada por (24) como sendo em duas partes: a primeira onde se realiza
uma análise verificando t́ıtulos e resumos e uma segunda etapa realizando
a leitura completa dos textos. Geralmente esta qualificação dos estudos é
realizada por no mı́nimo duas pessoas.

5. Avaliação da qualidade do estudo

6. Extrair os dados através de um formulário pré-definido.

7. Analisar através de um método, sintetizar estes dados e apresentar-los.

8. Realize a interpretação dos resultados.

Podemos verificar a aplicação destas etapas no trabalhos de (24) e (26), entre
outros.

As perguntas a serem respondidas neste trabalho eram: Qual modelo músculo
esquelético utilizar? Como justificar a escolha de um determinado modelo? E ainda
buscar trabalhos que fossem voltados a membros superiores e tratamento de paci-
entes que sofreram algum tipo de dano cerebral.

Utilizando a plataforma SCOPUS foi realizada uma pesquisa baseada nos prin-
cipais tópicos presentes nos trabalhos relacionados a modelagem matemática de
modelos musculares, sendo considerados somente artigos e revisões publicados, sem
delimitação de peŕıodo de tempo.

A determinação dos termos a serem utilizadas foi baseada na comparação dos
termos utilizados em artigos que já eram conhecidos e são considerados referências
importantes na área como (14),(15),(27), (28) e (29). Com isso, foi posśıvel verificar
que quando se referiam a modelos musculares eram utilizados termos diferentes,como
por exemplo: muscle model, musculoskeletal model, muskuloskeletal system, entre
outros.

Como a base de dados da SCOPUS permite a utilização de operações lógicas
AND e OR para realizar consultas, foram identificadas as principais palavras chave
para serem pesquisadas nos campos T́ıtulo, Resumo, Documento e Referências,
sendo que entre cada grupo de palavras foi implementada a operação lógica AND
para garantir que todas as palavras chave estivessem no documento pesquisado.

Esta identificação de termos e lógicas aplicadas também pode ser vista no tra-
balho de (26).
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Como podemos verificar na Figura 2 a pesquisa foi dividida em 6 critérios de
classificação: modelos/simulações de músculos, membros superiores, modelo ma-
temático, dinâmico, simulação/ experimento e EMG.

Figura 2: Diagrama de Pesquisa Realizada na base da SCOPUS

Observa-se que de uma base inicial de 89.594 documentos após o primeiro termo
de pesquisa reduziu-se para uma base de 281 artigos e revisões e, a partir desta base
reduzida de 281 artigos foi realizada uma análise e classificação quanto a relevância
para o projeto envolvendo a modelagem de membros superiores. A lista completa
de artigos esta contida no Anexo A deste documento.

Foi necessário então definir os critérios de inclusão e exclusão destes dados obti-
dos. Os artigos foram então classificados através da leitura de t́ıtulo e resumo e em
casos em que o resumo não estava claro, foi realizada uma breve leitura do texto.

Os artigos considerados com baixa relevância são aqueles que apesar de terem
citações sobre membros superiores, tratavam-se basicamente de membros inferiores.
Já os artigos classificados como média são aqueles que tratavam de membros su-
periores porém com foco em neuroestimulação aliada a realização de atividades de
reabilitação ou atividades espećıficas, como por exemplo partidas de tênis ou uso de
armas para atirar. Os artigos considerados de ALTA relevância são aqueles que tra-
tam de membros superiores e modelos matemáticos musculares. Foram identificados
ainda 2 artigos duplicados na base de dados.

A partir da análise de cada artigos foi posśıvel classificá-los quanto a relevância
em ALTA, MÉDIA e BAIXA, conforme apresentado na Tabela 1.

Ao concluir a classificação principal identificou-se que dentro dos artigos de alta
relevância alguns focavam na modelagem exclusiva da junta. Sendo assim, realizou-
se uma subclassificação entre os artigos de alta relevância. Utilizou-se os termos Alta
e Média Alta para os artigos que tratavam de modelagem muscular ou modelagem
muscular juntamente a modelagem de junta, e Média Alta para artigos que tratavam
da modelagem da junta exclusivamente. Esta etapa foi realizada através de uma
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Classe Quantidade
Alta 114

Média 80
Baixa 85

Duplicada 2
Total Geral 281

Tabela 1: Classificação Geral dos artigos relacionados.

leitura completa dos artigos. Os quantitativos obtidos são apresentados na Tabela
2.

Classe Quantidade
ALTA 53
MÉDIA ALTA 61
Total 114

Tabela 2: Artigos de Alta relevância classificados quanto ao foco do artigo.

Sendo assim, serão considerados na revisão bibliográfica dos tipos e considerações
para modelos matemáticos musculares os 53 artigos relacionados com a maior re-
levância. Abaixo, na Tabela 10 contida no Anexo B.

Através da seleção destes artigos foi realizado um levantamento de dados de cada
um deles e preenchido um formulário em Excel com os principais pontos a serem
comparados entre os autores, como:

1. Tipo de parâmetros que utilizavam? baseados em escala cadavérica ou in vivo?

2. Modelo músculo esquelético utilizado

3. Se havia uma aplicação para aquele trabalho(exemplo: reabilitação de pessoas
elaboração de exoesqueletos

4. Se o trabalho fazia distinção entre pacientes saudáveis ou que sofreram algum
tipo de dano

5. Número de juntas consideradas

6. Se era utilizado EMG de superf́ıcie

7. Tipos de filtros eram aplicados nos sinais de EMG obtidos

8. Frequência de amostragem destes sinais

9. Quais os músculos faziam parte do estudo

10. Número de pacientes que foram considerados no estudo
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Sendo assim, obteve-se a na tabela contida no Anexo C com os dados coletados
de cada autor. Foi considerada a sigla NI (Não informado) para os itens em que não
foi posśıvel identificar nos textos.

Para cada item foi atribúıdo um peso igual a 1, ou seja, um peso do total de 10
e ao final foi realizada um percentual de sua relevância. Para cada um destes itens
foi considerado positiva, ou seja, peso 1 a seguinte resposta: parâmetros in vivo,
possui uma aplicação, fazia distinção de um paciente saudável de um espástico,
utiliza EMG, identifica os filtros utilizados, indica a frequência de amostragem dos
itens, indica os músculos considerados e indica o número de pacientes considerados
no estudo.

Ainda obteve-se a Tabela 3 com a qualificação e porcentagem de relevância de
cada artigo. Como também é visto em (26).
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Tabela 3: Relevância de cada artigo

Autor Parâmetros Aplicação Saud. Espast. EMG Filtro Freq. (Hz) No Musc. No Pacientes % Relevância
(18) + + + + + + + + + 100%
(4) + + + + + + + + + 100%
(5) + + + + + + + + + 100%
(8) + + + - + + + + + 89%
(30) + + + - + + + + + 89%
(7) + + - + + + + + + 89%
(17) + + + + + + - + + 89%
(31) + + + - + + + + + 89%
(32) - + + - + + + + + 78%
(33) - - + + + + - + + 67%
(34) - - + - + + + + + 67%
(35) - + - - + + + + + 67%
(36) - + - + + + + + - 67%
(37) - + - - + + + + + 67%
(38) + - - - + + + + - 56%
(39) + - - + + + - + - 56%
(40) - + + - + + - - + 56%
(41) - + - - + + - + + 56%
(42) - - - - + + + + + 56%

Continua na próxima página
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Tabela 3 – Continuação conforme página anterior
Autor Parâmetros Aplicação Saud. Espast. EMG Filtro Freq. (Hz) No Musc. No Pacientes % Relevância
(6) - + - + + - + + 56%
(43) - - - - + + + + - 44%
(44) + + + - + - - - - 44%
(45) - + - - + + - + - 44%
(46) - - - - + + - + - 33%
(47) + - - - + - - + - 33%
(48) - - - - + + - + - 33%
(49) + + - + - - - - - 33%
(50) - - - - + - - + + 33%
(51) + - - - + - - - + 33%
(52) - + - - - - - + + 33%
(53) - - - - + + - + - 33%
(54) + - - - + - - + - 33%
(55) + - - - + - - + - 33%
(56) - + - - - - - + - 22%
(57) + - - - + - - - - 22%
(58) - - - - + + - - - 22%
(59) - - - + - - - + - 22%
(60) - - - - - - - + + 22%
(15) - - - - + - - + - 22%

Continua na próxima página
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Tabela 3 – Continuação conforme página anterior
Autor Parâmetros Aplicação Saud. Espast. EMG Filtro Freq. (Hz) No Musc. No Pacientes % Relevância
(61) - - - - + + - - - 22%
(43) - - - - - - - + - 11%
(62) - + - - - - - - - 11%
(63) + - - - - - - - - 11%
(64) - - - - - - - + - 11%
(16) - - - - - - - + - 11%
(65) - - - - + - - - - 11%
(66) - - - - + - - - - 11%
(67) - - - - + - - - - 11%
(68) - - - - - - - - - 0%
(69) - - - - - - - - - 0%
(70) - - - - - - - - - 0%
(71) - - - - - - - - - 0%
(72) - - - - - - - - - 0%
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Uma análise mais detalhada e comparação das considerações dos autores são
apresentados no Caṕıtulos 4 e 5.



3 CONCEITUAÇÃO DA ESTRUTURA CORPORAL

Para um entendimento melhor deste projeto é importante apresentar alguns con-
ceitos de anatomia de membros superiores e também sobre as terminologias do
campo da anatomia, afim de facilitar o entendimento do problema a ser tratado
neste trabalho.

Um ponto inicial para nossa conceituação é a posição anatômica e a sua termino-
logia direcional. A posição anatômica é considerada uma posição de referência onde
uma pessoa está ereta, com articulações estendidas, palmas das mãos direcionadas
para frente e pés paralelos conforme a Figura 3.

Figura 3: Posição Anatômica.(1)

O termo superior indica o quão perto da cabeça está e por sua vez, inferior
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indica o quão perto dos pés está.
O termo anterior indica tudo que fica na parte da frente do corpo e posterior

tudo que fica na parte de trás do corpo.
Medial e Lateral se referenciam a direção do movimento, com relação ao meio

e para fora/laterais respectivamente.
A Figura 4 apresenta como é caracterizado o movimento de flexão e de extensão

dos membros superiores e as relações de contração e relaxamento dos músculos
envolvidos em este movimento. Durante o movimento de flexão o músculo B́ıceps
contrai e o Tŕıceps permanece relaxado, já no movimento de extensão o B́ıceps
permanecerá relaxado e o Tŕıceps se contrai.

Figura 4: Movimento de Flexão e Extensão dos membros superiores.(2)

Vale salientar que os movimentos do corpo humano envolvem os sistemas es-
quelético, muscular e neurológico.

Os principais ossos do sistema esquelético dos membros superiores são clav́ıcula,
úmero, escápula, rádio, ulna, carpo, metacarpo e flanges, conforme apresentados na
Figura 5.

A composição de um músculo é aproximadamente 75% de água, 20% de protéına
e outros 5% entre sais inorgânicos e enzimas, adenosina trifosfato (ATP), fosfatos de
alta energia, entre outros. A estrutura de um músculo é apresentada na Figura 6,
nela podemos verificar que este é formado por um conjunto de feixes. Cada músculo
se mantém separado de outros músculos através de uma camada de tecido conjuntivo
denominada Fáscia. Um outro tecido chamado Epimı́sio tem a função de realizar
a proteção de junção de todos os feixes mantendo o músculo unido. Os feixes são
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Figura 5: Ossos dos membros superiores

chamados de fasćıculo e podem conter até 150 fibras musculares dentro. Por sua
vez, as fibras musculares do fasćıculo são cercadas pelo tecido conjuntivo chamado
de endomı́sio (1).

A unidade básica funcional do músculo é chamada de sarcômero como podemos
observar em detalhe na Figura 7 e se unem entre si através de suas pontas que
possuem uma protéına chamada Disco-Z.

Os músculos da região do braço na parte anterior relacionados em este projeto são
o B́ıceps Branquial, Branquiorradial e Branquial. O B́ıceps Branquial é o músculo
mais superficial do braço, este possui duas cabeças, uma longa e outra curta. O
músculo Branquial, por sua vez, situa-se na parte posterior do B́ıceps. Já o músculo
Branquiorradial é um músculo localizado no antebraço. Todos estes músculos citados
podem ser observados na Figura 8.

Já na parte posterior temos o Tŕıceps Branquial como podemos verificar na
Figura 9.O músculo do tŕıceps branquial é o único músculo volumoso da face do
braço. Como o nome indica, possui três cabeças de origem: longa, medial e lateral.

Para execução de um movimento o cérebro precisa coordenar as fibras, a quan-
tidade de fibras recrutadas para o movimento e o instante em que o movimento
ocorrerá para execução da força. Já a medula espinhal tem papel importante, pois
realiza a transmissão dos sinais da contração muscular do cérebro para as fibras
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Figura 6: Estrutura básica de um músculo.(1)

Figura 7: Estrutura do Sarcômero.(1)
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Figura 8: Músculos membros superiores visão Anterior (3)

Figura 9: Músculos membros superiores visão Posterior (3)
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musculares, além de outras funções não menos importantes.
Chama-se placa motora a união entre o neurônio motor e a fibra muscular, onde

o impulso nervoso é transmitido de um para o outro. A condução deste potencial
de ação exige uma onda de despolarização na membrana muscular e assim gerando
os sinais mioelétricos.

Os Sinais Mioelétricos são originados da despolarização das fibras musculares
após a descarga da inervação de nêutrons motores. A onda de despolarização,
também chamada de potencial de ação, se propaga ao longo das fibras muscula-
res (71).

A análise destes sinais através da eletromiografia de faz necessário para o en-
tendimento deste fenômeno e contribuição nos diagnósticos cĺınicos de doenças neu-
romusculares. Um melhor entendimento sobre a eletromiografia será abordada no
Caṕıtulo 4.

3.1 Acidente Vascular Cerebral e suas escalas

O Acidente Vascular Cerebral (AVC) é uma enfermidade que acontece quando
o suprimento de sangue na parte superior do cérebro sobre uma interrupção repen-
tina que chamamos de isquêmico ou também quando um vaso sangúıneo do cérebro
explode gerando um derramamento de sangue nos espaços ao redor das células ce-
rebrais a este tipo de AVC chamamos hemorrágico (21).

O comprometimento gerado após o AVC dependerá da localização onde a cir-
culação foi restringida, duração da interrupção e área cerebral lesionada.

O grau de comprometimento funcional após o AVC depende da localização e
tamanho da região privada de circulação e da duração da interrupção circulatória.Em
média, os AVC isquêmicos e hemorrágicos representam cerca de 80% e 20% de todos
os AVC, respectivamente. Para o derrame hemorrágico, o sangue derrama-se no
tecido circundante, perturbando não apenas o suprimento sangúıneo, mas também
o delicado equiĺıbrio qúımico que os neurônios precisam para funcionar.(21)

A hemiparesia, fraqueza parcial do lado contralateral do corpo por causa de uma
lesão em um lado do cérebro, é comumente ocorrida após o AVC.

Depois da lesão motora cerebral as propriedades biomecânicas e arquitetônicas
das fibras musculares e do tecido conjuntivo são alteradas podendo gerar contraturas
musculares (21).

Esta contratura muscular, por sua vez, resulta em uma redução do comprimento
do músculo em repouso lmo

A contratura não afeta apenas o componente passivo do músculo, mas também
o componente contrátil ativo, alterando a faixa de operação ao longo do relaciona-
mento força-comprimento, porque o comprimento da fibra é reduzido pela perda de
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Escala Escala de Ashworth Escala de Ashworth Modificada
0 Sem aumento do tono muscular Sem aumento do tono muscular
1 Aumento ligeiro do tono muscu-

lar com flacidez quando esta to-
talmente flexionado

Aumento ligeiro do tono muscular com
uma mı́nima resistência no final do mo-
vimento de extensão ou flexão

1+ Aumento ligeiro do tono muscular com
resistência de movimento a partir da
metade de sua amplitude

2 Aumento mais profundo do tono
muscular, mas ainda flexiona com
facilidade

Aumento mais profundo do tono mus-
cular na maior parte do movimento,
mas ainda realiza o movimento.

3 Aumento considerável do tono
muscular, movimento dif́ıcil

Aumento considerável do tono muscu-
lar, movimento dif́ıcil

4 Membro ŕıgido na flexão e ex-
tensão

Membro ŕıgido na flexão e extensão

Tabela 4: Escala de Ashworth e Ashworth Modificada.

sarcômeros. A atrofia das fibras musculares e a transformação do tipo de fibra foram
documentadas em indiv́ıduos espásticos e um aumento da produção de torque para
um determinado ńıvel de atividade EMG.

Quantificar o ńıvel de espasticidade é importante para definir as caracteŕısticas da
lesão e avaliar posśıveis tratamentos. Para isso foram desenvolvidas escalas cĺınicas
para mensurar os ńıveis de espasticidade.

Existem diversas escalas cĺınicas dispońıveis, porém as mais utilizadas são a
escala de Ashworth, escala de Ashworth Modificada, escala de NINDS e escala de
Fugl-Meyer.

A escala de NINDS (National Institute of Neurological Disorders of Stroke) rea-
liza uma avaliação dos reflexoes tendinosos em uma escala com ńıveis de 0 a 4. Já
a escala de Fugl-Meyer tem as mesmas 5 escalas porém com avaliação da função
motora, sensibilidade, amplitude de movimento, equiĺıbrio e dor.

Já a escala de Ashworth e escala de Ashworth modificadas são as mais utilizadas
e contam com graus de avaliação de 0 a 4 e na escala modificada conta-se com o
ńıvel 1+. Esta avaliação podemos observar na Tabela 4.



4 UTILIZAÇÃO DE ELETROMIOGRAFIA (EMG)

O controle muscular é baseado no envio de potenciais de ação que provocam a
contração muscular, conforme abordado anteriormente no Caṕıtulo 3.

A eletromiografia estuda desde o processo de monitoramento destes potenciais
elétricos até o entendimento da relação entre os sinais eletromiográficos e o com-
portamento fisiológico relacionado. O sinal eletromiográfico (EMG) é resultado da
propagação dos potenciais de ação pelas fibras musculares (73).

Em (72) já eram discutidas as tentativas da época de se apresentar a ativação
muscular com o tratamento apropriado do EMG. Antes mesmo de 1954 foram de-
monstrados que a relação força velocidade poderia ser plotada em ńıveis de EMG.

Assim como vimos no Caṕıtulo 2 o EMG é utilizado em grande parte dos estudos
envolvendo modelos músculo esqueléticos.

O uso de sinais de eletromiografia como entrada de modelos matemáticos mus-
culares pode ser visto nos trabalhos de (5), (21), (55), (8), (39) entre outros.

O sinal eletromiográfico é o único sinal biológico que é utilizado como entrada dos
modelos matemáticos musculares. O sinal é capturado, geralmente, por eletrodos
que são fixados na superf́ıcie da pele do paciente de forma não-invasiva. Podemos
observar na Figura 10 um exemplo de uso destes eletrodos de superf́ıcie.

Para captação deste sinais os eletrodos de superf́ıcie são aderidos a pele por
uma superf́ıcie que realiza a detecção de corrente. Estes eletrodos, em geral, são de
Ag-AgCL.

O uso deste tipo de eletrodo pôde ser observado em (21), (5), (6), (39), entre
outros.

Em (17) e em (6) utilizou-se Ag/AgCl para captação na cabeça longa e curta do
b́ıceps (LHB e SHB), o braquiorradial (BRD), e as cabeças medial, lateral e longa
do tŕıceps (MHT, LATHT e LNGHT).

Também existe um outro tipo de eletrodo invasivo que é inserido de forma sub-
cutânea na pele para captação do sinal.

Autores como (21) utilizam sensores de EMG de superf́ıcie e invasivos. Neste
caso, o sensor invasivo de EMG foi utilizado no músculo Branquial pela justificativa
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Figura 10: Eletrodos de superf́ıcie fixados no braço de um paciente.

de que é um músculo de dif́ıcil acesso e que sofre interferências de outros músculos
por estar localizado na parte posterior do B́ıceps.

Em (21) um par de eletrodos pré-esterilizados foram utilizados para capturar
os sinais EMG de forma invasiva do braquial. Os sinais foram captados a uma
frequência de 2000Hz assim como os outros sensores de superf́ıcie utilizados.

A definição de uma frequência de amostragem é uma importante decisão na
captura de sinais de EMG. O uso de uma frequência de amostragem pequena pode
não gerar informações relevantes para análise.

O teorema de Nyqüist ou Shannon popõe que para uma correta reconstrução do
sinal de EMG, a frequência de amostragem deve ser, no mı́nimo, o dobro de sua
maior frequência, o EMG pode ter frequências de cerca de 400 a 500 Hz. Portanto
considera-se como uma amostragem mı́nima de 1000 Hz ou mais (74).

Modelos desenvolvidos por (5), (7) utilizaram taxa de amostragem de 1000 Hz.
Já em (4), (17) são utilizadas taxas de amostragem de 2000 Hz. No trabalho de (8)
por sua vez é utilizado uma taxa de amostragem de 2048 Hz.

Como procedimentos para captação dos sinais foi solicitado que o paciente esti-
vesse relaxado com o braço totalmente estendido definindo o ângulo de zero graus
considerando que no teste de flexão o ângulo do cotovelo chegará em torno de 130
graus. Foram realizadas três tarefas para captação dos sinais mioelétricos e cada
um destas tarefas foi repetida três vezes. A primeira tarefa consistia em uma flexão
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partindo da posição totalmente estendido até a posição totalmente flexionada com
um peso de 1,82Kg preso no pulso. A segunda tarefa era a flexão completa do braço
sem o uso de peso morto e a terceira tarefa a extensão do braço também sem a
utilização de peso morto(17).

Um ponto importante desenvolvido em (17) é que os pacientes foram treinados
e ensaiados antes da coleta final de dados, afim de que o movimento fosse corre-
tamente executado. Em seu procedimento de colocação dos eletrodos, estes foram
posicionados na direção paralela as fibras musculares e com uma distância entre cada
eletrodo de 2cm. Foi utilizado também um eletrodo de superf́ıcie à terra com 10mm
de diâmetro. A confirmação da correta colocação de cada eletrodo era confirmada
com a solicitação de que o paciente realiza-se o movimento de flexão do antebraço em
pronação contra a resistência mı́nima, caso o sinal do EMG na tela sofresse grande
alteração estava o local correto (17)

A utilização de eletrodos de superf́ıcie de alta intensidade ou HD-sEMG são
apresentados com a vantagem de que este tipo de eletrodo que possui um sistema
multicanal é possuir redundância adicional para aumento da robustez da medição
(8).

Os sensores foram posicionados no b́ıceps branquial e no Tŕıceps cabeça longa
de acordo com as recomendações do fabricante do sistema em uso (8).

O sinal de EMG coletado do paciente precisa ser processado para retirada de
rúıdos provenientes de interferências da rede elétrica, movimentação dos cabos, entre
outros motivos.

Caso os sinais de EMG sejam medidos com precisão e que haja um correto pro-
cessamento deste sinal, estes podem representar a ativação muscular, esta podendo
ser utilizada para aplicação em modelos músculo tendão e realização da estimação
das forças musculares individuais (17).

Na Sessão 4.1 serão apresentados os procedimentos para aquisição de dados e na
Sessão 4.4 as principais técnicas de processamento dos sinais de EMG obtidos.

4.1 Procedimento de Aquisição de Dados

Após a modelagem matemática do modelo muscular, muitos autores realizam a
simulação destes modelos em pacientes para realizar a análise dos dados obtidos e
comprar padrões entre as populações.

Os estudos presentes na revisão bibliográfica incluem diferentes números de pa-
cientes. Alguns utilizaram 7 como (31), 10 como (4), 24 como (52) ou 65 como
(35).

Nos estudos de (18) foram utilizados 4 pacientes saudáveis e 4 pacientes após
sofrerem acidente vascular cerebral.
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Para o projeto estima-se a necessidade de 10 pacientes saudáveis e 10 pacientes
que sofreram acidente vascular cerebral. Os pacientes saudáveis serão selecionados
a a partir das idades dos pacientes acometidos pela enfermidade, afim de realizar
uma comparação mais real em função das idades.

Elaborar um procedimento visa não só padronizar a aquisição de dados como
deixar claro para o paciente que fara parte deste estudo não-invasivo como tudo
será conduzido.

4.2 Apresentação do procedimento

Inicialmente deverá ser apresentado ao paciente quais os procedimentos que serão
realizados bem como os movimentos ao longo do teste.

Ainda deverá ser explicado ao paciente que este procedimento é não-invasivo e
irá apenas captar as informações de movimentação das juntas e contação muscular
a fim de analisar um posśıvel procedimento de fisioterapia personalizado para cada
paciente, de acordo com as suas limitações.

Antes do procedimento o paciente deve ter permanecido em repouso por pelo
menos 10 minutos para evitar que qualquer agitação anterior devido a sua movi-
mentação influenciem no resultado.

O paciente deverá ter seu peso, altura e medida da circunferência do braço veri-
ficados antes do teste para fins de comparação dos resultados posteriores. Todos os
dados do paciente devem ser preenchidos no formulário conforme a Seção 4.2.1.

4.2.1 Preenchimento de formulário e Assinatura de Termo

O paciente deverá preencher o formulário elaborado contido no Anexo D indi-
cando nome completo, sexo, idade, peso, altura e demais informações contidas.

Cabe ao profissional acompanhando indicar o quadro cĺınico em que se encontra
o paciente, qual foi a causa da espasticidade muscular e quando isto ocorreu.

Deverão ser aferidas as medidas da circunferência de B́ıceps, Tŕıceps, compri-
mento do ombro até cotovelo e comprimento do cotovelo até o pulso.

Todos estes dados deverão ser apontados no formulário do paciente.

4.2.2 Preparação para o teste

Nesse teste será medida a ativação mio-elétrica do B́ıceps Braquial (longo e
curto), Branquial, Branquiorradial e Tŕıceps(LNGT, LATHT, MHT) para os movi-
mentos de flexão e extensão.

Para a realização desse experimento, se deve preparar a pele passando apenas
um pano úmido e logo após secar-la, isto é necessário para melhorar a aderência do
sensor com a pele, nota-se que não é necessário a presença de algum gel ou creme
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condutivo. É extremamente importante que o terra que é o responsável por fornecer
uma boa referência esteja funcionando corretamente durante todo o teste, pois sem
o terra os dados coletados estarão errados.

Os sensores de EMG de superf́ıcie e seu aterramento podem ser observados na
Figura 11.

Para a colocação dos sensores o mesmo deve ser posicionado em paralelo e no
centro do tendão do músculo. Realizar a confirmação do lugar pedindo para o
paciente flexionar o músculo e ver se o sinal do EMG aumenta significativamente na
tela. O correto posicionamento do sensor e do terra podem ser vistos na Figura ??.
O mesmo procedimento deve ocorrer para todos os músculos envolvidos no teste.

Figura 11: Sensor EMG de superf́ıcie e aterramento.

(a) Biceps Relaxado (b) Biceps Flexionado

Figura 12: Posicionamento dos Sensores no B́ıceps

Para a colocação do goniômetro basta escolher a junta a ser analisada, e
posiciona-lo de forma que as molas consigam acompanhar o movimento a ser reali-
zado. Para testar, basta pedir para o paciente realizar uma movimentação qualquer
enquanto é analisar se está ocorrendo a variação de ângulos da forma planejada.
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4.3 Aquisição dos dados

Este trabalho conta com a utilização dos sistema da Biometrics LTDA. Para a
realização do experimento é necessário solicitar ao paciente deixar o braço na posição
de flexão, mas sem flexionar o músculo inicialmente. Após a ativação do software
pedir para o paciente flexionar o B́ıceps por 3 segundos. É necessário realizar uma
pré-configuração dos canais do DataLink Unit em que os sensores estão. Para isso,
se abre o software da Biometrics LTDA., e vai até as configurações analógicas, cir-
culado em amarelo na Figura 13. Nesse ponto vamos configurar os parâmetros dos
instrumentos.

Figura 13: Interface do Biometrics

Existem configurações pré-definidas de fábrica, que são as quais são indicadas
para se trabalhar, os significados de cada parâmetros são os seguintes:

Channel Enable: Indica quais os canais estão ativados para coletar dados.
Channel Title: Usado para identificar quais os sensores estão em cada canal.
Chanel Sensitivity: Pode ser definido diretamente pelo preset, no qual vai

setar as definições de fábrica. É onde se define o ganho do sensor.
Set Zero: É para zerar a sáıda do sensor.
Sampling Rate: É onde se define o numero de amostragem, que são quantas

conversões A/D, é realizado por segundo. Quanto maior o número de amostragem,
maior a precisão.

Excitation Output: Indica o quão estável pode ser a saida.
Display Value and Units: Controla a conversão de entrada de forma linear,
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+/- 4000, para unidades como Kg ou Psi. Eles são disponiveis para o goniometer
pois as entradas dele são mostradas em graus.

Preset: Seleciona em uma lista qual o instrumento a ser utilizado, e pré-
configura os parâmetros dos mesmos.

Apply: Aplica as configurações realizadas.
Zero All: Zera todas as saidas dos canais.
Set Defaults: Seta os as configurações padrões.

Figura 14: Configuração de Canais.
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Após a realização da configuração e o teste em si, vamos ter esse sinal da Figura
15.

Figura 15: sinal EMG

4.4 Aplicação de Filtros

O rúıdo, não desejado, nos sinais de EMG pode ser proveniente de fontes como
linhas de força, outros aparelhos, ossos e músculos vizinhos.

Segundo (74) o filtro Butterworth é o melhor filtro para a garantir a preservação
da linearidade da amplitude na região de passa-banda para o uso com EMG.

Nos artigos verificados ao longo da revisão bibliográfica o filtro mais utilizado
é do tipo Butterworth com ordem variável, retificação de onda completa ou full-
wave, envoltório linear (onde de modo geral é aplicado um filtro passa-baixa) e
normalização.

A retificação do tipo full-wave significa rebater todas as fases negativas do sinal
bruto.

A contração muscular pode ser considerada como a resposta de uma unidade
motora ativa em associação a um impulso do potencial de ação desta unidade mo-
tora, o sinal de EMG retificado por onda completa pode ser considerado como um
somatório dos potenciais de ação das unidades motoras (17).

Já a normalização se faz necessária para analisar e comparar sinais de EMGs
de diferentes indiv́ıduos e diferentes músculos. A normalização é uma forma de
transformação dos valores absolutos da amplitude em valores relativos referentes a
um valor caracterizado a 100%.

O processamento por envelope linear é considerado um esquema de processa-
mento de EMG que realiza a conversão dos sinais brutos de EMG em um perfil que
se assemelha a onda de tensão muscular ao longo das mudanças dinâmicas de tensão
isométrica (17).
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Nos trabalhos de (5) foi utilizado filtro Butterworth de segunda ordem com
passa-banda de 30-500Hz, retificado onda completa ou full-wave.

No trabalho apresentado por (17) são utilizados filtros butterworth de segunda
ordem do tipo passa-baixa de 3Hz e ainda normalização e retificação de onda com-
pleta. Também considerando um tempo médio de contração de 50ms.

Em (17) o perfil de envelope linear é obtido através de uma retificação de onda
completa, filtro butterworth passa-baixa de segunda ordem com frequência de corte
de 3Hz, além de uma normalização.

Já os sinais de torque em (4) foram filtrados através de um filtro passa-baixa de
10Hz para remoção de rúıdo.

Em (4) os sinais de EMG foram filtrados utilizando filtros digitais de avanço
reverso e com fase zero e de segunda ordem para não obter atrasos. Foi utilizando
filtro passa-banda das frequências entre 10-500Hz e entre 10-1000Hz, retificados e
aplicado um filtro passa-baixa de 3Hz para obtenção dos sinais de envelope linear.

Já (7) o sinalde EMG de superficie foi obtido e foi manipulado através da
utilização de filtro Butterworth digital passa- alta de primeira ordem utilizando
frequências de corte de 20, 200 e 400 Hz respectivamente. Após isso o com o sinal
já pós-processado, o sinal foi retificado com onda completa e utilizado filtro passa-
baixa tipo butterworth de primeira ordem co m frequência de corte de 2Hz para
adquirir o envelope.

Em (8) os sinais foram amostrados a uma frequência de 2048Hz, filtrado utili-
zando um filtro passa-faixa butterworth de quarta ordem com frequência de corte de
10-512 Hz. Foi utilizado um filtro de entalhe para remoção de rúıdo e um filtro RMS
para suavização. O sinal e EMG então foi normalizado para cada grupo muscular
utilizando o pico máximo que foi registrado ao longo da contração voluntária.

Autor Tipo de
Filtro

Ordem Tipo Frequência de
corte

(5) Butterworth 2a passa-banda 30-500 Hz
(4) Butterworth 2a passa-

banda/passa-
banda/passa-
baixa

10-500 Hz / 10-
2000 Hz/ 3 Hz

(7) Butterworth 1a passa-
alta/passa-
banda

20, 200,400 Hz /
2 Hz

(8) Butterworth 4a passa-banda 10-512 Hz

Tabela 5: Filtros de EMG aplicados ao longo do tempo.
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4.5 Simulação e filtragem de sinal do EMG e Goniômetro

Como já apresentado anteriormente os sinais de EMG sofrem com uma série
de rúıdos durante sua captação. Para isso autores como (5), (21), (6),(7) e (8)
apresentam uma série de filtros a serem aplicados no sinal captado a fim de obter
um sinal limpo para utilização no modelo musculoesquelético.

Em (21) foram utilizados dois tipos de EMG um de superf́ıcie, não invasivo e
outro invasivo.

Neste trabalho utilizaremos somente o EMG de superf́ıcie para captação da
ativação muscular e a frequência de captação de sinal setada no software Biome-
trics foi de 2500 Hz.

Realizando a simulação de um movimento de flexão, com a utilização do Biome-
trics, com uma frequência de amostragem de 2500 Hz. Obteve-se o seguinte sinal
para o Long Head Biceps, conforme a Figura 16.

Figura 16: Sinal original da Cabeça Longa do B́ıceps (LHB) Obtido pelo movimento
de flexão e seu Sinal Retificado.

A utilização de um filtro Butterworth passa banda de segunda ordem de 10Hz
a 500Hz , filtro Butterworth de segunda ordem do tipo passa baixa de 3Hz, re-
tificação de onda completa e normalização foi apresentada em (4). Ao realizar a
mesma aplicação de filtros porém com uma taxa de amostragem de 2500, obteve-se
o seguinte sinal de sáıda para o LHB conforme a Figura 17

Em (5) são realizados os experimentos com uma frequência de amostragem de
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Figura 17: Sinal LHB Obtido pelo movimento de flexão com filtros aplicados segundo
(4)

1000Hz e o sinal obtido passa por um filtro Butterworth do tipo passa banda de se-
gunda ordem com frequência de corte de 30Hz a 500Hz, retificado onda completa e
normalizado. Para o movimento de flexão do músculo LHB aplicando os filtros indi-
cados por (5) obteve-se os resultados apresentados na Figura 18 utilizando também
a frequência de amostragem de 2500 Hz disponibilizada pelo equipamento dispońıvel
no projeto.

Em (6) apresenta uma outra abordagem para manipulação do sinal obtido pelo
EMG, foram aplicados filtros passa-alta de 10Hz do tipo Butterworth de quarta or-
dem, retificação de sinal, passa-baixa de 6Hz do tipo Butterworth de quarta ordem e
normalização pelo máximo valor. A Figura 19 representa a simulação do movimento
de flexão do músculo LHB cujo sinal foi manipulado conforme apresentado acima.

Em (7) foi utilizado filtro Butterworth de primeira ordem do tipo passa alta de
20Hz, 200Hz e 400Hz, retificação de onda completa e um filtro passa-baixa de 2 Hz.
A Figura 20 apresenta a aplicação dos filtros segundo (7) com uma frequência de
2500Hz.

Realizando uma comparação entre os resultados obtidos acima na Figura 21 po-
demos verificar que os resultados obtidos a partir dos estudos de (4) e (5) são menos
ruidosos e apresentam-se mais satisfatórios para utilização no modelo desenvolvido
neste trabalho. Sendo assim, será utilizado o padrão de filtros apresentado por (4)
com o intuito de manter os padrões apresentados no modelo a ser utilizado.
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Figura 18: Sinal LHB Obtido pelo movimento de flexão com filtros aplicados segundo
(5)

Figura 19: Sinal LHB Obtido pelo movimento de flexão com filtros aplicados segundo
(6)
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Figura 20: Sinal LHB Obtido pelo movimento de flexão com filtros aplicados segundo
(7)

Figura 21: Sinal LHB manipulado conforme os estudos de (5), (6), (4) e (7)
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Reitera-se que o filtro do sinal de EMG deve ser realizado em todos os sinais
captados para cada músculo, sendo assim, utilizando a filtragem proposta por (4)
foi obtido os seguintes sinais de EMG para LHB, SHB, BRA, BRD, LnGHT, LatHT
e MHT.

4.6 Sinal de EMG processado em teste de flexão e extensão

Para o movimento de extensão flexão foram utilizados os mesmos filtros utilizados
por (21) e descritos neste caṕıtulo. Com relação ao tempo de simulação padronizado
foi de 1.9 segundos para a extensão e 3.5 segundos para a flexão, estes valores foram
considerados através de uma análise do padrão das amostras obtidas.

Para ambos os movimentos foram realizados 2 captações de dados através dos
sensores de EMG de superf́ıcie e do goniômetro. A ideia de manter pelo menos duas
amostras dos sinais visa garantir uma boa qualidade nos dados obtidos e evitar que
em caso de falha dos sensores ou falha no procedimento de execução se permaneça
sem sinais.

As Figuras 22 e 23 apresentam os dados de EMG processados de dois testes de
extensão realizados com o mesmo indiv́ıduo saudável e de idade mediana. Anali-
sando ambos os testes podemos verificar que o pico de ativação do músculo ocorre
no ińıcio do movimento para praticamente todos os músculos.

Na Figura 24 (a) e (b) podemos verificar um comparativos entre os dados de
EMG processado para ambas as amostras de extensão. Nos dois casos o pico de
ativação foi antes de 1 segundo.

Nas Figuras 25 e 26 podemos observar o comportamento do sinal de EMG proces-
sado para o movimento de flexão de um mesmo paciente com repetição de movimento
para obtenção de duas amostras.

Analisando a Figura 27 percebe-se que diferentemente da extensão, na flexão o
pico de ativação na maioria dos músculos ocorreu depois de 1 segundo.

4.7 Sinal do Goniômetro

O goniômetro ou eletrogoniômetro é um tipo de sensor que é posicionado nas
juntas a fim de medir seu descolamento angular da mesma. Na Figura 28 podemos
observar um exemplo destes sensores.

Em (4) houve a utilização de um eletrogoniômetro flex́ıvel que foi posicionado na
lateral do braço até o antebraço para medir o deslocamento angular do cotovelo que
estava posicionado na posição totalmente supinada. O ângulo 0 foi definido com o
braço totalmente estendido.

Foi realizado a mesma simulação considerando o ângulo 0 com o braço estendido
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(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

(g)

Figura 22: EMG Processado para o movimento de Extensão P1 Teste 1
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(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

(g)

Figura 23: EMG Processado para o movimento de Extensão P1 Teste 2
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(a) (b)

Figura 24: Comparação dos resultados de EMG Processado para o movimento de
Extensão P1 teste 1 e teste 2.

e 107o seria o ângulo máximo obtido pela flexão, que por questões anatômicas de
nosso corpo não chega a 180o. A literatura indica que o ângulo máximo de flexão é
120o, porém observado as amostras obtidas percebeu-se a limitação era 107o.

A frequência de amostragem foi de 2500Hz e o sinal obtido foi filtrado utilizando
um filtro Butterworth passa-baixa de primeira ordem com frequência de corte de 6
Hz, o resultado obtido pode ser observado na Figura 29.
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(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

(g)

Figura 25: EMG Processado para o movimento de flexão P1 Teste 1
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(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

(g)

Figura 26: EMG Processado para o movimento de flexão P1 Teste 2
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(a) (b)

Figura 27: Comparação dos resultados de EMG Processado para o movimento de
flexão P1 teste 1 e teste 2.

Figura 28: Goniômetro produzido pela Bimetrics..

Figura 29: Sinal obtido através do goniômetro e sinal pós-filtragem.



5 MODELOS MUSCULOESQUELÉTICOS

O interesse em verificar o comportamento do corpo humano e sua anatomia foi
um dos impulsores para o desenvolvimento de modelos matemáticos para realizar
esta descrição. Um dos primeiros modelos músculo-esqueléticos desenvolvidos foi o
modelo de Hill desenvolvido por (14) e até os dias atuais é um dos mais utilizados
como base para outros modelos que foram desenvolvidos ao longo do tempo.

Este modelo forneceu o entendimento matemático formal das relações entre a
realização de força muscular em relação à velocidade da contração.

Com esse mesmo objetivo outro modelo que é considerado importante é o modelo
de Huxley (Huxley,1957) que formalizou seus estudos considerando a tecnologia
eletrônica dispońıvel na época. Este modelo descreve como os potenciais de ação nos
neurônios motores são ativados e como se propagam. Neste modelo cada componente
da célula excitável é considerado um elemento elétrico.

Em modelos do tipo Hill o músculo se comporta como um grande sarcômero
com comprimento e força dimensionados. Nele, cada músculo foi modelado como
uma unidade biomecânica composta por três componentes em paralelo: Elemento
Contrátil (CE), Elemento não-linear elástico (PE) e Elemento Viscoso (VE), con-
forme a Figura 30. O elemento elástico tem por finalidade representar a rigidez
muscular passiva, o elemento viscoso tem por finalidade representar a viscosidade
muscular e o elemento contráctil paralelo realizando a representação da dinâmica de
ativação-contração. Todos estes elementos em série com um elemento elástico que
representa tendão.

Na Figura 30 é apresentado o modelo a ser considerado neste trabalho, A variável
M indica a massa do membro superior, ou seja, do braço; T representa o tendão, lm
o comprimento da fibra muscular, lmt o comprimento músculo-tendão e lt o compri-
mento do tendão.

Com o passar dos anos, muitas pesquisas foram desenvolvidas em torno dos
modelos músculo-esqueléticos e o modelo de Hill foi sendo atualizado de acordo com
a aplicação que se estava pretendendo. Alguns exemplos são: (31), (29), (18), (66),
(6), entre outros.
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Figura 30: Modelo de Hill

Em 1994 (29) apresentou um modelo muscular para membros superiores baseado
no modelo de Hill. Este modelo inicialmente utilizava parâmetros obtidos através da
dissecação de cadáveres, porém levava em consideração a anatomia corporal. Alguns
autores, como (31), (5), (4), (17), (18), (7), (50) e (39) posteriormente desenvolveram
seus modelos baseados no modelo desenvolvido por (29).

A simulação dinâmica de movimento humano tornou-se uma ferramenta valiosa
para pesquisadores e cĺınicos com o intuito de entender como funciona o carre-
gamento musculoesquelético, a coordenação muscular e otimizações do movimento
humano em suas atividades (37).

A utilização de modelos musculares é importante para a pesquisa de bioenge-
nharia nas áreas de estimulação elétrica neuromuscular, protética e na restauração
da função motora de pessoas prejudicadas por deficiência (6). Em (31) foi descrito
um modelo musculoesquelético para o movimento de flexão e extensão do cotovelo
humano e o movimento de pronação e supinação do antebraço.

Já em (5) foi desenvolvido um modelo musculoesquelético de superf́ıcie eletro-
miográfico para prever a trajetória articular utilizando como base o modelo de (29)
e sua contribuição foi realizar a comparação entre um indiv́ıduo normal e espástico.
Os resultados obtidos por (18) mostraram a viabilidade da utilização de modelos
músculo esqueléticos com base nas informações do EMG para predição de movi-
mento, tanto de pessoas saudáveis como com algum grau de debilidade.

No trabalho de (36) é utilizado como base o modelo de (16), onde o músculo é
modelado como um tipo de elástico preso aos pontos de origem e inserção. Neste
modelo o músculo é modelado com outras estruturas anatômicas que simulam te-
cidos, ossos. Estes obstáculos podem ser modelados como estruturas cilindros ou
esferas ou até mesmo uma combinação de ambos. Assim como (36), a definição dos
músculos de (42) também segue esta linha.

No trabalho desenvolvido por (18) foi utilizado um modelo desenvolvido do tipo
Hill combinado com um modelo geométrico e utilização de parâmetros in vivo, dife-
renciando pacientes saudáveis e espásticos em movimentos de flexão voluntária do
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cotovelo. São considerados em seus estudos os músculos B́ıceps, Braquial, Branqui-
orradial e Tŕıceps. Em (18) também foi utilizada a ultrassonografia para medição
do comprimento ideal do músculo e ângulo de penação de cada músculo flexor.

Os modelos músculo esqueléticos podem ter diversas aplicações e este é um ponto
a ser considerado na escolha do modelo a ser utilizado. Devido a adequação dos
parâmetros e complexidade das equações para o problema se deve buscar modelos
que possuam similaridade com o problema proposto.

(75) realizou simulações de segurança em véıculos. Utilizando um laboratório
para a simulação de colisões e capotamentos onde foi verificado os ńıveis de segu-
rança utilizando bonecos. No trabalho de (6) foram desenvolvidos dois modelos um
baseado em Hill e outro em rede neural com aplicação a reabilitação de pacientes.

A modelagem músculo esqueléticas considerando as limitações e diferenças entre
pacientes saudáveis e espásticos é um dos pontos mais importantes para garantir
um modelo que interprete mais corretamente a estrutura corporal do paciente.

Modelos extremamente simplistas pode gerar previsões que causam desordem. O
grande desafio é encontrar um modelo simplificado mais apropriado para o problema
a ser estudado (67). O fornecimento de informações como a natureza do distúrbio
em um paciente com espasticidade podem ser adquiridas a partir da modelagem
musculoesquelética de movimentos como o do cotovelo, a partir destas informações
é posśıvel obter informações úteis na reabilitação do paciente (5).

A literatura técnica apresenta que 5 parâmetros são fundamentais para a de-
finição de um modelo músculo-esquelético, onde 4 são espećıficas do músculo e
uma relacionada ao tendão que é o comprimento repouso do tendão. Os quatro
parâmetros relacionados ao músculo são o comprimento ideal da fibra muscular, o
pico da força isométrica, a velocidade máxima de encurtamento muscular e o ângulo
de penação (45).

Parâmetros estruturais musculares importantes são o comprimento do tendão
em repouso (lto), comprimento ideal do músculo (lmo) e área da secção transversal
fisiológica (PCSA) estes parâmetros relacionados ao comprimento muscular e ten-
dinoso são importantes para determinar a faixa de operação fisiológica do músculo
dentro de uma relação força-comprimento (4), (53) inclui também a massa muscular
e a densidade como parâmetros importantes.

O conhecimento do músculo parético através de suas propriedades e a capacidade
de obtenção de estimativas das forças musculares ao longo do movimento em pessoas
que sofreram um AVC gera potenciais cĺınicos significativos podendo ser utilizado
para avaliação da reabilitação do paciente (18). Articulações como o cotovelo estão
envolvidos em atividades diárias, um paciente com espasticidade frequentemente
terá limitações de movimento e até mesmo incapacidade considerável (5).

Além da diferenciação de pacientes saudáveis e espásticos a utilização de
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parâmetros do corpo humano baseados em dissecação de cadáver podem gerar in-
consistências pela redução de massa que este sofre após a morte.

Os primeiros modelos matemáticos desenvolvidos levavam em consideração
parâmetros obtidos a partir da dissecação de corpos mortos ou, posteriormente,
tomografia destes cadáveres, estes modelos foram utilizados durante anos, porém se
tornaram obsoletos quando surge a tecnologia de ultrassonografias para estimação
de dimensões e parâmetros para estes modelos.

Nos estudos de (16) foram realizadas as estimações de diversos parâmetros ba-
seados em experimentos com tomografia de cadáveres e utilizando medições in vivo
somente para o torque máximo do ombro, cotovelo e pulso.

Para (15) um dos principais problemas envolvendo a modelagem humana é a
obtenção de parâmetros que definam adequadamente as propriedades que definam o
modelo. Ainda salienta que este problema faz com que muitos grupos realizem a sim-
plificação da estrutura de seus modelos, linearize elementos e não use um modelo
expĺıcito. Esse tipo de simplificação pode gerar uma pouco percepção ou desin-
formação. Segundo ele, qualquer modelo que não utilize um elemento elástico não-
linear em série com o elemento contráctil terá um valor limitado.Estes critérios são
importantes pois a maioria dos movimentos humanos envolvem muito mais músculo
necessários matematicamente para a realização de uma tarefa macroscópica. A abor-
dagem básica de agregar músculos sinérgicos agrupados de forma que todos tenham
uma neuro-excitação de igual ńıvel(medido utilizando EMG) é útil quando as tarefas
envolvem apenas uma articulação.

Dados provenientes de cadáveres possuem limitação em sua utilidade pois os
músculos de um cadáver sofrem uma diminuição e podem se degradar com facilidade.
Estas mudanças nas caracteŕısticas fisiológicas podem afetar nos resultados, além
do fato de que a grande maioria dos estudos com cadáveres não utilizou indiv́ıduos
que possúıam algum tipo de deficiência ou incapacidade (18).

Em 1988 (15) apresentou que a estimação de parâmetros é um dos aspectos mais
importantes da modelagem biomecânica muscular. Para (15) os parâmetros vão
garantir a relação não-linear da estrutura do modelo muscular clássico desenvolvido
anteriormente por Hill.

Já nos estudos de (52) foram examinados parâmetros lineares de comprimento
de largura do b́ıceps branquial de fetos humanos. O que não nos garante bons
parâmetros para a aplicação pretendidas deste projeto.

A utilização de parâmetros de cadáveres pode ser observada nos trabalhos de
(72), (15), (29), entre outros. Já os trabalhos de (45) e (69) apresentam também
parâmetros baseados em análises com animais.

A força gerada por um músculo irá depender da ativação muscular, de sua área
fisiológica da secção transversal do músculo, ângulo de penação e curvas força-
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comprimento e força-velocidade para o músculo em questão. (45)
O entendimento sobre estes parâmetros obtidos através de ultrassom in vivo em

indiv́ıduos após acidentes vasculares cerebrais utilizando-os em modelos musculares
(18).

A utilização de um modelo mais simplificado ou não dependerá do tipo de
aplicação a ser utilizado. A escolha por um modelo mais abrangente pode levar
a necessidade de parâmetros mais precisos e uma matemática mais complexa, tor-
nando o equacionamento mais complexo e custoso (53).

A tecnologia de ultrassonografia vêm sendo utilizada como um método viável
para mediar parâmetros da arquitetura muscular in vivo (18).

Em (18) é apresentado que os parâmetros de arquitetura muscular obtidos
através de ultrassom podem ser incorporados a modelagem de contração isométrica.

A incorporação de parâmetros in vivo medidos através de ultrassonografia e
a modelagem matemática incluindo pessoas acometidas por um acidente vascular
cerebral e saudáveis. Realização da estimação de forças musculares individuais dos
músculos ao longo do movimento voluntário do cotovelo para pacientes acometidos
ou não por acidente vascular cerebral (18).

A estimação de parâmetros in vivo de indiv́ıduos normais e hemiparéticos através
da modelagem neuro musculoesquelética em combinação com medições de forma
experimental foram apresentadas em (4) com o intuito de realizar uma comparação
entre as diferenças biomecânicas destes dois tipos de grupos de indiv́ıduos.

Os parâmetros de musculotendão podem variar entre os sujeitos e por isso deve-se
estimar-los em uma base especifica do assunto estudado. As estimativas cuidadosas
destes parâmetros in vivo são pontos fundamentais para o sucesso das simulações
neuromusculoesqueléticas modernas (4).

A interação entre a arquitetura muscular e a geometria articular sobre as ca-
racteŕısticas de força e geração de torque dos músculos do cotovelo também foi
investigada. (4)

A medição direta das forças musculares individuais ainda esta além do atual
estado da arte, mas a estimação das forças musculares individuais in vivo tem grande
utilidade para entender os mecanismos das lesões e prever resultados de intervenções
cirúrgicas (17).

Em (5) foi abordada a importância do uso de modelos espećıficos para espásticos
e a necessidade do uso de parâmetros in vivo.

Um modelo dependerá de suas complexidade e sua precisão fisiológica com
relação aos parâmetros, modelos extremamente simplistas ou extremamente com-
plexos podem ser aplicados dependendo do fenômeno que se necessita estudar (45).



6 MODELO MUSCULOESQUELÉTICO DE GIAT

A escolha do modelo de Giat descrito em (29) e atualizado por (21) ocorreu
devido a necessidade de um modelo muscular de membros superiores que pudesse
ser utilizado tanto para pacientes saudáveis quanto para espásticos, que conside-
rasse parâmetros musculares in vivo e que utilização EMG para captação de sinais
mioelétricos da contração muscular.

Ao longo da revisão bibliográfica verificou-se a importância do uso de parâmetros
em seres vivos e também a distinção entre modelos baseados somente em pacientes
saudáveis ou somente em pacientes espásticos.

O modelo de Giat apresentado primeiramente em (76) e posteriormente apresen-
tado em (29) é um modelo musculoesquelético dos membros superiores que analisa
7 músculos(Bı́ceps ( LHB e SHB ), Braquial (BRA), Braquiorradial (BRD), Tŕıceps
Longo (LNGHT), Tŕıceps Lateral (LATHT) e Tŕıceps Medial (MHT)).

Este modelo tem sido utilizado até os dias atuais sendo aplicado principalmente
em linhas de pesquisa que consideram diferenças no modelo matemático para paci-
entes espásticos e saudáveis como (5), (4), (5) e (7).

Este modelo teve suas caracteŕısticas estruturais mantidas, porém (21) realizou
revisões principalmente na obtenção de parâmetros e na utilização de parâmetros
in vivo com a distinção de comprimentos musculares em repouso e máximo estresse
muscular distintos para pacientes saudáveis e acomeditos por enfermidade prévia.

A relação entre os comprimentos do músculo (lm), comprimento do tendão (lt) e
comprimento músculo-tendão (lmt) é dada pela Equação 1 de (21) conforme a Figura
30.

lmt = lm. cosα + lt (1)

Assume-se que todas as fibras musculares então orientadas em paralelo possuindo
mesmo tamanho e assumem um mesmo ângulo de penação α , ou seja, ângulo entre
a direção das fibras musculares.

Os parâmetros de ângulo de penação α para cada músculo e a área da secção
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transversal PCSA são dados na Tabela 6 de acordo com os estudos de (77).

Músculo α(◦) PCSA(cm2)
Long Head Biceps Brachii (LHB) 0 2,5
Short Head Biceps Brachii (SHB) 0 2,1

Brachialis (BRA) 0 5,4
Brachioradialis (BRD) 0 1,2
Triceps Medial (MHT) 0
Triceps Lateral (LaHT) 8 10,5

Triceps Longitudinal (LngHT) 10 4,3

Tabela 6: Ângulo de Penação e área da secção Transversal para cada músculo.

Em modelos anteriores apresentados por (76), (78), (5) os parâmetros de máximo
estresse isométrico muscular (σm) e área da secção transversal do músculo (PCSA),
eram baseados em dados cadavéricos.

Os parâmetros apresentados por (77) para PCSA são baseados em escala ca-
davérica. Por isso com base na necessidade de parâmetros in vivo (21) apresentou
a Equação 2 realizando o cálculo de PCSA a partir da relação entre os parâmetros
in vivo e de cadáver.

PCSAi = PCSAc.(
Circ

Circc

)2 (2)

onde PCSAc é a área da secção transversal do músculo em questão estimada em
cadáveres, Circ é a circunferência do músculo do paciente em questão, Circc é o
comprimento da circunferência do músculo estimada em cadáveres considerada como
21 cm em (21).

Conforme os estudos de (29) e (21) a equação do movimento para cada músculo
ao longo do eixo do tendão é dada pela Equação 3.

Ml̈m cosα = Ft − Fm cosα (3)

onde M representa a massa do membro superior que é considerada por (21) como
2.2% da massa do corpo de um indiv́ıduo, l̈m a aceleração muscular. Ft é a força
do tendão e Fm é força muscular que é composta pela soma da força dos elementos
passivo (Fp) e ativo (Fa), dada pela Equação 4.

Fm = Fp + Fa (4)

A força do componente ativo, por sua vez, é modelada a partir da força isométrica
(Fz), relação força-comprimento das fibras (fl), relação força-velocidade (fv) e a
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ativação muscular (a), dada na Equação 5.

Fa = FZ .fl.fv.a (5)

A força isométrica máxima FZ é dada pela Equação 6 apresentada abaixo, onde
PCSA é a área da secção transversal do músculo.

Fz = σm.PCSA (6)

Em (21) foi estimado o parâmetro σm onde ele foi caracterizado por dois ti-
pos σe que é o estresse máximo para a extensão, onde considera que os músculos
(MHT,LatHt, Lnght) são protagonistas do movimento e σf que é o estresse máximo
para a flexão, onde considera que os músculos (LHB, SHB, BRA e BRD) são os
principais e ainda para pacientes espásticos e normais. Para pacientes normais e
espásticos σe é considerado o mesmo como 128, 93N/cm2, σf para pacientes normais
é considerado 129, 37N/cm2 e para pacientes espásticos 96, 61N/cm2.

Um ponto importante desenvolvido no trabalho de (21) é a estimação dos
parâmetros de comprimento do músculo em repouso (lmo) e comprimento do tendão
em repouso (lto). Foram estimados os comprimentos citados acima para 7 músculos
em pacientes espásticos e saudáveis. Na Tabela 7 e Tabela 8 são apresentados os
parâmetros segundo estudo de (21) para pacientes saudáveis e espásticos, respecti-
vamente.

Músculo lmo(cm) lto(cm)
LHB 11,31 25,91
SHB 14,71 21,57
BRA 10,14 3,49
BRD 23,76 8,96
MHT 4,79 11,69

LATHT 10,58 14,68
LNGHT 16,13 19,11

Tabela 7: Comprimentos ótimos de tendão e músculo em repouso para pacientes
saudáveis

A partir dos parâmetros estimados de lmo e lto podemos calcular o comprimento
músculo-tendão em repouso, dado pela Equação 7 conforme apresentado em (76).

lmto = lto + lmo (7)

Também podemos calcular ltc, que é o comprimento do tendão onde a determi-
nada força que troca de uma região não-linear para linear de acordo com os estudos



63

Músculo lmo(cm) lto(cm)
LHB 12,52 25,71
SHB 13,46 24,37
BRA 11,53 2,54
BRD 22,42 11,57
MHT 7,99 7,89

LATHT 8,03 16,16
LNGHHT 14,63 19,89

Tabela 8: Comprimentos ótimos de tendão e músculo em repouso para pacientes
espásticos

de (76). Seu equacionamento é dado pela Equação 8

ltc = 1, 02.lto (8)

O comprimento músculo-tendão lmt e o moment arm MA foram obtidos através
do software de simulação OpenSIM. Para captação de lmt e MA foram setados os
movimentos de flexão ou extensão e seus resultados foram salvos em um arquivo
de dados. Os dados obtidos serão utilizados como parâmetros para a simulação de
movimento dos pacientes. Este arquivo pode ser importado através do software MA-
TLAB tornando-se uma matriz de dados de comprimento músculo-tendão e moment
arm.

Figura 31: OpemSIM software.

O equacionamento da força do tendão Ft que é a relação da força do tendão em
função da força isométrica FZ é dada pela Equação 9.
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Ft

FZ

=



At[e(kteεt) − 1] 0 ≤ εt ≥ εc

(9)

kt(εt − εc) + Fc

FZ
εt ≥ εc

(10)

onde εt = lt−lto

lto
e εc = ltc−lto

lto
, kte = 81, 1438(m−1), kt = 37, 5(Nm−1), At =

0, 1238(N) e a razão FC

FZ
= 0, 5. Sabe-se que a equação εc = 0, 02. A variável Fc é a

força referente ao comprimento do tendão
A força do elemento passivo, conforme citado anteriormente é Fp considerada a

relação comprimento-tensão do tendão que é dada pela Equação 11 conforme (21)
e (76). Onde Kpe = 4,525

lmo
(N) e Ap = 0, 129Fz(N).

Fp(lm) = Ap[e(Kpe(lm − lmo) − 1] (11)

As forças referentes ao componente ativo são dadas por fl e fv. A relação entre
o tamanho do sarcômero a uma força normalizada na velocidade zero é descrita pela
relação Força-comprimento (fl) apresentada na Equação 12.

fl(lm) = Fz. sin (b1.l
2
m + b2.lm + b3) (12)

onde lm = lm
lmo

e as constantes da curva b1 = −1, 317, b2 = −0, 403 e b3 = 2, 454
são encontrados em (76).

A Relação Força-velocidade no elemento contráctil representa o comportamento
da fibra em função das velocidades (21). A Equação 13 dada por (76) representa
este comportamento.

fv(l̇m) = 1 + arctan (c1.(l̇m)3 + c2.(l̇m)2 + c3.l̇m (13)

onde ˙lm = ˙lm
Vmax

, Vmax = 10.lmo(m/s) e as constantes da curva c1 = −0, 906,
c2 = 4, 501 e c3 = −2, 024 são encontrados em (76).

Isolando lm na Equação 3 e substituindo as Equações 5 e 4 temos a equação
da dinâmica do modelo músculo-tendão para cada músculo j generalizada pela
Equação 14, conforme (21).

l̈mj = 1
M

cosα
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Ftj − 1
M

(fpj(lmj) + Fzjfl(lmj)fv(l̇mj).a)(14)
A equação de movimento da junta conforme (21) e (29) é dada pela Equação 15.

A partir dessa equação será realizada a estimação do ângulo da junta do cotovelo
para os movimentos de flexão e extensão e comprado seu resultado com o sinal de
goniômetro obtido juntamente com os sinais de EMG. O caṕıtulo 7 apresentará os
resultados obtidos para a simulação deste modelo matemático através dos dados de
EMG obtidos de um indiv́ıduo saudável.

q̈(t) = 1
IB

7∑
j=1

Ftj.MAj − 3gLBx

L2
B

sin (q(t) + q1) (15)

onde g é a gravidade considerada 9, 8m/s2, q(t) é o ângulo do cotovelo predito
pelo modelo, q1 é a constante considerada -60◦para a flexão e 0◦para a extensão, LBx

é a distância entre o centro da junta do cotovelo até o centro de massa do braço(
considerada 67,6% da distância do braço 23,55cm, conforme (21)), IB é o momento
de inércia do braço que é dado pela Equação 16.

IB = M.(82, 7
100 .23, 55)2 (16)



7 SIMULAÇÃO DO MODELO MATEMÁTICO

O tempo de simulação do modelo dependerá do tamanho da amostra de EMG
captada do paciente. Sendo assim tempo de simulação é setado de acordo com uma
análise das médias de tempo das amostrad de ativação muscular.

Para o desenvolvimento das equações e a simulação do pro modelo foi utilizado
o software MATLAB.

O método de integração da Equação 14 e 15 de movimento para o ângulo do
cotovelo foi o runge-kutta através da função ODE45.

Foram realizados 2 amostras de um mesmo indiv́ıduo para cada movimento re-
alizado, isso ocorreu a fim de garantir uma melhor qualidade dos dados de EMG.

Nas Figuras 32 e 33 podemos observar o comportamento do comprimento dos
músculos ao longo do movimento de extensão partindo de um ângulo inicial de 107◦,
ou seja, com o braço totalmente flexionado até próximo a 0◦simulando uma completa
extensão até que o braço esteja paralelo ao corpo. Para ambos os testes podemos
observar que o comportamento do comprimento muscular foi similar. Para o teste
1 seus ∆lm ao longo do movimento foi de no máximo 0,764cm e, no caso do BRA
3,359cm.

Já para o teste 2 contido na Figura 33 os ∆lm do músculo ao longo do movimento
foram de no máximo 0,761cm e de 3,3387cm para o BRA.

Percebe-se que o ∆lm para o BRA é maior que os demais, isso ocorreu pelo dif́ıcil
acesso ao músculo que já havia sido descrito anteriormente neste trabalho através
dos estudos de (21). Para uma medição mais precisa do BRA é necessário o uso de
um sensor de EMG invasivo.

O modelo nos retornará uma predição do ângulo do cotovelo que será comparado
com o medido pelo goniômetro.

Nas Figuras 36 e 37 podemos observar a predição do ângulo do cotovelo em
comparação com o ângulo medido através do goniômetro para o mesmo tempo de
simulação durante o movimento de flexão do cotovelo. Ambas as amostras são do
mesmo indiv́ıduo que não possui nenhum grau de espasticidade.

Para movimento de flexão considera-se zero graus o braço totalmente esticado
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(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

(g)

Figura 32: Comprimento muscular lm durante o movimento de extensão de P1 teste
1.
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(e) (f)

(g)

Figura 33: Comprimento muscular lm durante o movimento de extensão de P1 teste
2.
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(e) (f)

(g)

Figura 34: Comprimento muscular lm durante o movimento de flexão de P1 teste
1.
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(e) (f)

(g)

Figura 35: Comprimento muscular lm durante o movimento de flexão de P1 teste
2.
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paralelo ao corpo e 120◦ para o braço totalmente flexionado, conforme autores como
(6), (18), (5), (17), entre outros. Porém ao longo das captações de sinais percebeu-se
que a máxima flexão captada pelo goniômetro utilizado neste projeto foi de 107◦.

Para avaliar a qualidade de predição do ângulo do cotovelo foi calculado e erro
RMS de cada amostra.

O erro Root Main Square (RMS) para a predição descrita na Figura 36 é de
10.381 enquanto o segundo teste representado na Figura 37 obteve um erro RMS de
12,035.

Figura 36: Predição do ângulo do cotovelo durante movimento de flexão do paciente
1 no teste 1

Para o movimento de extensão as Figuras 38 e 39 representam a predição do
ângulo do cotovelo durante o movimento de extensão para os testes 1 e 2, respecti-
vamente.

Para o movimento de extensão a literatura considera que o ângulo inicial do
cotovelo totalmente flexionado é de 120◦, porém como já dito, durante as simulações
o goniômetro atingia um máximo de 107◦. Sendo assim, como ângulo inicial da
simulação de predição do ângulo do cotovelo foi utilizado o valor de 107◦. O braço
totalmente estendido é considerado com o braço reto paralelo ao corpo. O erro RMS
encontrado para a predição do ângulo do cotovelo para o teste 1 foi de 9,516 e para
o teste 2 5,628.

Nas Figuras ?? e ?? é posśıvel verificar a força muscular total para o movimento
de flexão do mesmo indiv́ıduo nos testes 1 e 2, onde se pode observar que o pico da
força muscular ocorre depois de 1 segundo assim como na ativação proveniente do
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Figura 37: Predição do ângulo do cotovelo durante movimento de flexão do paciente
1 no teste 2

Figura 38: Predição do ângulo do cotovelo durante movimento de extensão do pa-
ciente 1 no teste 1
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Figura 39: Predição do ângulo do cotovelo durante movimento de extensão do pa-
ciente 1 no teste 2

sinal de EMG para este movimento. Já nas Figuras 42 e 43 o pico de força muscular
ocorreu antes de 1 segundo assim como ativação destes músculos.

Para ambos testes presentes na Figura pode-se perceber que assim como no
comprimento do músculo, a força muscular de BRA também foge do padrão dos
demais sinais. Isso de deve aos problemas já descritos anteriormente com a captação
de sinais para este músculo.
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Figura 40: Força muscular dos músculos do braço durante o movimento de flexão
do P1 no teste 1.

Figura 41: Força muscular dos músculos do braço durante o movimento de flexão
do P1 no teste 2.
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Figura 42: Força muscular dos músculos do braço durante o movimento de extensão
do P1 no teste 1.

Figura 43: Força muscular dos músculos do braço durante o movimento de extensão
do P1 no teste 2.
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(a) (b)

Figura 44: Força muscular durante o movimento de flexão e extensão de P1 teste 1.



8 TRABALHOS FUTUROS

Após a validação do modelo com pacientes saudáveis e espásticos a ideia é encap-
sular o modelo e criar um modelo de simulação de membros superiores no OpemSIM.
Para isso é necessário realizar toda a programação para criar este novo modelo, in-
cluir as equações desenvolvidas neste projeto e garantir que o modelo seja versátil
tanto para pessoas saudáveis quanto para espásticos. Com a revisão bibliográfica
realizada neste projeto ficou claro, além dos úmeros apresentados por (21) que há
uma diferença nos parâmetros para estes dois grupos.

A decisão de não simplesmente utilizar um modelo já implementado na pla-
taforma OpemSIM foi exatamente propor um modelo que seja mais adequado ao
problema aqui exposto.

Considera incluir um sensor de torque e, para o músculo Brachialis, propor o
uso de sensores invasivos de EMG para garantir uma melhor qualidade nos dados
obtidos de cada paciente.

Outro ponto importante seria poder integrar este sistema de modelagem muscu-
lar com trabalhos direcionados a captação de movimentos via Kinect para realizar
uma simulação em tempo real dos movimentos do paciente e seu posicionamento no
espaço.



9 CONCLUSÃO

Neste trabalho foi realizada a revisão bibliográfica sobre modelos músculo es-
queléticos, escolha, simulação e verificação de resultados obtidos.

O modelo simulado retornou resultados considerados satisfatórios, porém foram
identificados alguns pontos que podem ser otimizados para reduzir o erro RMS.
Um desses pontos é avaliar o uso de sensores de EMG invasivos no músculo Bra-
quial (BRA) visto que, assim como (21) este músculo é de dif́ıcil captação de dados
utilizando o EMG de superf́ıcie.

Outro ponto a ser considerado é aumentar o número de entrada de sensores no
dispositivo da Biometrics. Nosso hardware tinha limitação de 8 entradas, ou seja,
os sete músculos descritos neste trabalho e o sensor de goniômetro. Considera-se
necessário a utilização de pelo menos dois sensores de EMG de superf́ıcie em cada
músculo para melhorar a qualidade dos dados obtidos e, também a inclusão de um
sensor de torque.

A intenção principal é identificar o ńıvel de espasticidade de cada paciente e suas
debilidades para direcionamento de uma fisioterapia mais especifica para cada caso.

Segundo a Organização Mundial de Saúde (OMS) pessoas que sofrem de doenças
cardiovasculares são consideradas vulneráveis ao COVID-19 e podem desenvolver
maiores complicações. O COVID-19 que começou a ser identificado em dezembro de
2019 na China acabou espalhando-se e gerando uma pandemia mundial no ano de
2020. Dessa forma, os testes previstos para serem feitos a partir de abril de 2020 na
Universidade Anhanguera de Rio Grande em parceria com a escola de fisioterapia
e seus pacientes pós-AVC tiveram que ser suspensos e ate o momento sem previsão
de retorno.
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[10] OMS. Diretrizes de atenção à reabilitação da pessoa com acidente vascular
cerebral. Editora ms os 2013/0542. ed. 2011.

[11] VANOGLIO, F.; BERNOCCHI, P.; MULè, C.; GAROFALI, F.; MORA, C.;
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114

Tabela 9 – Continuação conforme página anterior
Autor T́ıtulo do Trabalho Ano Citação

Muller A.,
Ponton-
nier C.,
Dumont
G.

The MusIC method: a fast
and quasi-optimal solution to the
muscle forces estimation problem

2018 (94)

Murphy
A.C., Mul-
doon S.F.,
Baker D.,
Lastowka
A., Ben-
nett B.,
Yang M.,
Bassett
D.S.

Structure, function, and con-
trol of the human musculoskeletal
network

2018 (95)

Blache Y.,
Begon M.,
Michaud
B., Des-
moulins
L., Allard
P., Maso
F.D.

Muscle function in glenohumeral
joint stability during lifting task

2017 (96)

Sarshari
E., Farron
A., Terrier
A., Pio-
letti D.,
Mullhaupt
P.

A simulation framework for hu-
meral head translations

2017 (97)

Continua na próxima página
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116

Tabela 9 – Continuação conforme página anterior
Autor T́ıtulo do Trabalho Ano Citação

Togo S.,
Imamizu
H.

Empirical evaluation of volunta-
rily activatable muscle synergies

2017 (34)

Dai C.,
Bardizba-
nian B.,
Clancy
E.A.

Comparison of Constant-Posture
Force-Varying EMG-Force Dyna-
mic Models about the Elbow

2017 (35)

Li J., Ye
Q., Ding
L., Liao Q.

Modeling and dynamic simula-
tion of astronaut’s upper limb
motions considering counter tor-
ques generated by the space suit

2017 (103)

Ueyama Y. Optimal feedback control to des-
cribe multiple representations of
primary motor cortex neurons

2017 (68)

Jayaneththi
V.R., Vi-
loria J.,
Wiede-
mann
L.G., Jar-
rett C.,
McDaid
A.J.

Robotic assessment of neuromus-
cular characteristics using muscu-
loskeletal models: A pilot study

2017 (8)

Dao T.T.,
Ho Ba Tho
M.-C.

A consistent data fusion approach
for uncertainty quantification in
rigid musculoskeletal simulation

2017 (104)

Jalaleddini
K., Gol-
kar M.A.,
Kearney
R.E.

Measurement of Dynamic Joint
Stiffness from Multiple Short
Data Segments

2017 (40)

Continua na próxima página
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132

Tabela 9 – Continuação conforme página anterior
Autor T́ıtulo do Trabalho Ano Citação

Siebert T.,
Till O.,
Blickhan
R.

Work partitioning of transver-
sally loaded muscle: Experimen-
tation and simulation

2014 (69)

Bennour
S., Zar-
rouk N.,
Dogui M.,
Romdhane
L., Merlet
J.-P.

Biomechanical model of the knee
to estimate the musculotendinous
forces during an isometric exten-
sion

2013 (173)

Farina D.,
Negro F.

Accessing the neural drive to
muscle and translation to neuro-
rehabilitation technologies

2012 (174)

Colloud
F., Ama-
rantini D.,
Rao G.,
Martin L.,
Cahouët
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Synthesis of two-dimensional hu-
man walking: A test of the -
model

2003 (? )

Dipietro
L., Saba-
tini A.M.,
Dario P.

Artificial neural network model of
the mapping between electromyo-
graphic activation and trajectory
patterns in free-arm movements

2003 (261)

Raikova
R.T.,
Aladjov
H.Ts.

Comparison between two muscle
models under dynamic conditions

2005 (55)

Raikova
R.T.,
Aladjov
H.T.

Hierarchical genetic algorithm
versus static optimization - Inves-
tigation of elbow flexion and ex-
tension movements

2002 (262)
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Zajac F.E.,
Neptune
R.R.,
Kautz S.A.

Biomechanics and muscle coordi-
nation of human walking: Part I:
Introduction to concepts, power
transfer, dynamics and simulati-
ons

2002 (263)

Koo
T.K.K,
Mak
A.F.T,
Hung L.K

In vivo determination of subject-
specific musculotendon parame-
ters: Applications to the prime
elbow flexors in normal and he-
miparetic subjects

2002 (4)

Pandy
M.G.

Computer modeling and simula-
tion of human movement

2001 (264)

Cheng
E.J., Scott
S.H.

Morphometry of Macaca mulatta
forelimb. I. Shoulder and elbow
muscles and segment inertial pa-
rameters

2000 (265)

Cheng
E.J.,
Brown
I.E., Loeb
G.E.

Virtual muscle: A computational
approach to understanding the ef-
fects of muscle properties on mo-
tor control

2000 (266)

Sanger
T.D.

Human arm movements described
by a low-dimensional superposi-
tion of principal components

2000 (267)

Scholz
J.P., Scho-
ner G.,
Latash
M.L.

Identifying the control structure
of multijoint coordination during
pistol shooting

2000 (268)

Pandy
M.G.

Moment arm of a muscle force 1999 (28)
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Erik
Mathi-
assen S.,
Åhsberg
E.

Prediction of shoulder flexion en-
durance from personal factors

1999 (269)

Garner
B.A.,
Pandy
M.G.

Musculoskeletal model of the up-
per limb based on the visible hu-
man male dataset

2001 (16)

Feng
C.J., Mak
A.F.T.,
Koo
T.K.K.

A surface emg driven musculoske-
letal model of the elbow flexion-
extension movement in normal
subjects and in subjects with
spasticity

1999 (5)

Raikova R. About weight factors in the non-
linear objective functions used for
solving indeterminate problems
in biomechanics

1999 (270)

Rosen
J., Fu-
chs M.B.,
Arcan M.

Performances of hill-type and
neural network muscle models -
Toward a myosignal-based exos-
keleton

1999 (6)

Stroeve S. An analysis of learning control by
backpropagation through time

1998 (271)

Uchiyama
T., Bes-
sho T.,
Akazawa
K.

Static torque-angle relation of hu-
man elbow joint estimated with
artificial neural network techni-
que

1998 (272)

Richmond
F.J.R.

Elements of style in neuromuscu-
lar architecture

1998 (273)

Westgaard
R.H.,
Winkel J.

Ergonomic intervention research
for improved musculoskeletal he-
alth: A critical review

1997 (274)
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Prilutsky
B.I., Her-
zog W.,
Allinger
T.L.

Forces of individual cat ankle ex-
tensor muscles during locomotion
predicted using static optimiza-
tion

1997 (275)

Stroeve S. Neuromuscular control model of
the arm including feedback and
feedforward components

1998 (65)

Cheron G.,
Bengoet-
xea A.,
Pozzo T.,
Bourgeois
M., Draye
J.P.

Evidence of a preprogrammed de-
activation of the hamstring mus-
cles for triggering rapid changes
of posture in humans

1997 (276)

Tsirakos
D., Baltzo-
poulos V.,
Bartlett R.

Inverse optimization: Functional
and physiological considerations
related to the force-sharing pro-
blem

1997 (277)

Stroeve S. A learning feedback and feed-
forward neuromuscular control
model for two degrees of freedom
human arm movements

1997 (66)

Gonzalez
R.V., Hut-
chins E.L.,
Barr R.E.,
Abraham
L.D.

Development and evaluation of a
musculoskeletal model of the el-
bow joint complex

1996 (31)

Nussbaum
M.A.,
Chaffin
D.B.

Development and evaluation of a
scalable and deformable geome-
tric model of the human torso

1996 (278)
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Raschke
U., Chaffin
D.B.

Support for a linear length-
tension relation of the torso ex-
tensor muscles: An investigation
of the length and velocity EMG-
force relationships

1996 (279)

Giat Y.,
Mizrahi J.,
Levy M.

A model of fatigue and recovery
in paraplegic’s quadriceps muscle
subjected to intermittent fes

1996 (280)

Lemay
M.A.,
Crago P.E.

A dynamic model for simulating
movements of the elbow, forearm,
and wrist

1996 (59)

Nieminen
H., Niemi
J., Ta-
kala E.-P.,
Viikari-
Juntura
E.

Load-sharing patterns in the
shoulder during isometric flexion
tasks

1995 (281)

Nussbaum
M.A.,
Chaffin
D.B.,
Martin
B.J.

A back-propagation neural
network model of lumbar muscle
recruitment during moderate
static exertions

1995 (282)

Gordon J.,
Ghilardi
M.F., Co-
oper S.E.,
Ghez C.

Accuracy of planar reaching mo-
vements - II. Systematic extent
errors resulting from inertial ani-
sotropy

1994 (283)

Gerdes
V.G.J.,
Happee R.

The use of an internal represen-
tation in fast goal-directed move-
ments: a modelling approach

1994 (284)

Winters
J.M.

How detailed should muscle mo-
dels be to understand multi-joint
movement coordination?

1995 (67)
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Happee R. Goal-directed arm movements.
II: A kinematic model and its re-
lation to EMG records

1993 (285)

Giat Y.,
Mizrahi J.,
Levy M.

A Musculotendon Model of the
Fatigue Profiles of Paralyzed
Quadriceps Muscle Under FES

1993 (78)

Hawkins
D.A., Hull
M.L.

An activation-recruitment
scheme for use in muscle mode-
ling

1992 (286)

Veltink
P.H., Chi-
zeck H.J.,
Crago
P.E.,
El-Bialy
A.

Nonlinear Joint Angle Control for
Artificially Stimulated Muscle

1992 (287)

Caldwell
G.E.,
Chapman
A.E.

The general distribution problem:
A physiological solution which in-
cludes antagonism

1991 (288)

Mohamed
A.S.A.,
Prasad T.

Analysis of the neuromuscular
system using random parameter
models

1990 (289)

Caldwell
G.E.,
Chapman
A.E.

Applied muscle modelling: Imple-
mentation of muscle-specific mo-
dels

1989 (290)

Lagassé
P.P., Roy
M.-A.

Functional electrical stimu-
lation and the reduction of
co-contraction in spastic biceps
brachii

1989 (291)

Warren
R.M.

The use of mathematical models
in perceptual theory

1989 (292)
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Wallach
L., Wal-
lach M.A.

How best to critique egoism? 1989 (293)

Challis
J.H.,
Kerwin
D.G.

Determining individual muscle
forces during maximal activity:
Model development, parameter
determination, and validation

1994 (60)

Taylor A. Is sensory-motor partitioning a
good hypothesis?

1989 (294)

Mendell
L.M.

Central partitioning may be alte-
red during high-frequency activa-
tion of the lamotoneuron connec-
tion

1989 (70)

McGill
S.M.,
Norman
R.W.

Reassessment of the role of intra-
abdominal pressure in spinal
compression

1987 (295)

Winters
J.M.,
Stark L.

Estimated mechanical properties
of synergistic muscles involved in
movements of a variety of human
joints

1988 (15)

Sherif
M.H.,
Gregor
R.J.

Modelling myoelectric interfe-
rence patterns during movement

1986 (71)

Abbs J.H.,
Gracco
V.L., Cole
K.J.

Control of multimovement coor-
dination: Sensorimotor mechan-
sims in speech motor program-
ming

1984 (296)

Lee W.A. Neuromotor synergies as a basis
for coordinated intentional action

1984 (297)

Chapman
A.E.

The mechanical properties of hu-
man muscle

1985 (72)
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Seireg A.,
Arvikar
R.J.

A mathematical model for evalua-
tion of forces in lower extremeties
of the musculo-skeletal system

1973 (298)

Hogan
N., Mann
R.W.

Myoelectric Signal Processing:
Optimal Estimation Applied to
Electromyography—Part I: Deri-
vation of the Optimal Myoproces-
sor

1980 (61)

Aoi S.,
Ohashi T.,
Bamba R.,
Fujiki S.,
Tamura
D., Funato
T., Senda
K., Iva-
nenko Y.,
Tsuchiya
K.

Neuromusculoskeletal model that
walks and runs across a speed
range with a few motor control
parameter changes based on the
muscle synergy hypothesis

2019 (299)
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Wen J., Raison M.,
Achiche S.

Using a cost function based on ki-
nematics and electromyographic
data to quantify muscle forces

2018

Carlos Q., Marga-
rida A., Jorge A.,
Goncalves S.B., Joaõ
F.

Influence of the Musculotendon
Dynamics on the Muscle Force-
Sharing Problem of the Shoulder-
A Fully Inverse Dynamics Appro-
ach

2018

Pan L., Crouch D.L.,
Huang H.

Myoelectric Control Based on
a Generic Musculoskeletal Mo-
del: Toward a Multi-User Neural-
Machine Interface

2018

Valentin J., Spren-
ger M., Pflüger D.,
Röhrle O.

Gradient-based optimization
with B-splines on sparse grids
for solving forward-dynamics
simulations of three-dimensional,
continuum-mechanical musculos-
keletal system models

2018

Kang M.J., Shin
C.S., Yoo H.H.

Modeling of Stretch Reflex Acti-
vation Considering Muscle Type

2018
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Mohammadi H.,
Yao H., Khademi
G., Nguyen T.T.,
Simon D., Richter
H.

Extended Kalman filtering for
state estimation of a Hill muscle
model

2018

Togo S., Imamizu H. Empirical evaluation of volunta-
rily activatable muscle synergies

2017

Dai C., Bardizba-
nian B., Clancy E.A.

Comparison of Constant-Posture
Force-Varying EMG-Force Dyna-
mic Models about the Elbow

2017

Ueyama Y. Optimal feedback control to des-
cribe multiple representations of
primary motor cortex neurons

2017

Jayaneththi V.R.,
Viloria J., Wiede-
mann L.G., Jarrett
C., McDaid A.J.

Robotic assessment of neuromus-
cular characteristics using muscu-
loskeletal models: A pilot study

2017

Jalaleddini K., Gol-
kar M.A., Kearney
R.E.

Measurement of Dynamic Joint
Stiffness from Multiple Short
Data Segments

2017

Röhrle O., Sprenger
M., Schmitt S.

A two-muscle, continuum-
mechanical forward simulation of
the upper limb

2017

Teka W.W., Ha-
made K.C., Barnett
W.H., Kim T.,
Markin S.N., Rybak
I.A., Molkov Y.I.

From the motor cortex to the mo-
vement and back again

2017

Xu X., Lin J.-H.,
McGorry R.W.

An entropy-assisted musculoske-
letal shoulder model

2017

Davidson A.D.,
Charles S.K.

Fundamental Principles of Tre-
mor Propagation in the Upper
Limb

2017
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Bueno D.R., Mon-
tano L.

Neuromusculoskeletal model self-
calibration for on-line sequential
Bayesian moment estimation

2017

Dal Maso F., Begon
M., Raison M.

Methodology to customize maxi-
mal isometric forces for hill-type
muscle models

2017

Tu X., Han H., Hu-
ang J., Li J., Su C.,
Jiang X., He J.

Upper Limb Rehabilitation Ro-
bot Powered by PAMs Coopera-
tes with FES Arrays to Realize
Reach-to-Grasp Trainings

2017

YuWei W., HanWu
H.

Research on the motion characte-
ristic of elbow joint angle based
on the sEMG of single muscle

2016

Dao T.T. Rigid musculoskeletal models of
the human body systems: A re-
view

2016

Li F., Li H., Hu W.,
Su S., Wang B.

SIMULATION of MUSCLE
ACTIVATION with COUPLED
NONLINEAR FE MODELS

2016

Sartori M., Llyod
D.G., Farina D.

Neural data-driven musculoskele-
tal modeling for personalized neu-
rorehabilitation technologies

2016

Zhang S., Guo S.,
Gao B., Huang Q.,
Pang M., Hirata H.,
Ishihara H.

Muscle strength assessment sys-
tem using sEMG-based force pre-
diction method for wrist joint

2016

Gudarzi M., Ehsani
H., Rostami M.

A general-purpose framework to
simulate musculoskeletal system
of human body: using a motion
tracking approach

2016

Kulkarni T., Ud-
danwadiker R.

Modeling of muscle force at varied
joint angles of the human arm and
estimation of gripping force using
surface EMG

2016
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Quental C., Folgado
J., Ambrósio J.,
Monteiro J.

Critical analysis of musculoskele-
tal modelling complexity in multi-
body biomechanical models of the
upper limb

2015

Mizrahi J. Mechanical impedance and its re-
lations to motor control, limb dy-
namics, and motion biomechanics

2015

Siebert T., Till O.,
Blickhan R.

Work partitioning of transver-
sally loaded muscle: Experimen-
tation and simulation

2014

Vilimek M. An artificial neural network ap-
proach and sensitivity analysis in
predicting skeletal muscle forces

2014

Williams I., Cons-
tandinou T.G.

Computationally efficient mode-
ling of proprioceptive signals in
the upper limb for prostheses: A
simulation study

2014

Zadpoor A.A. Open forward and inverse pro-
blems in theoretical modeling of
bone tissue adaptation

2013

Szpinda M.,
Paruszewska-Achtel
M., Dabrowska
M., Badura M.,
Elminowska-Wenda
G., Sobolewska A.,
Szpinda A.

The normal growth of the biceps
brachii muscle in human fetuses

2013

Jagodnik K.M., van
den Bogert A.J.

Optimization and evaluation of a
proportional derivative controller
for planar arm movement

2010

Winter S.L., Challis
J.H.

The expression of the skeletal
muscle force-length relationship
in vivo: A simulation study

2010
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Louis N., Gorce P. Upper limb muscle forces during a
simple reach-to-grasp movement:
A comparative study
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Valero-Cuevas F.J.,
Hoffmann H., Kurse
M.U., Kutch J.J.,
Theodorou E.A.

Computational Models for Neuro-
muscular Function

2009

Li L., Tong K.Y.,
Hu X.L., Hung L.K.,
Koo T.K.K.

Incorporating ultrasound-
measured musculotendon pa-
rameters to subject-specific
EMG-driven model to simu-
late voluntary elbow flexion for
persons after stroke

2009

Audenaert A., Aude-
naert E.

Global optimization method for
combined spherical-cylindrical
wrapping in musculoskeletal
upper limb modelling

2008

Pennestr̀ı E., Ste-
fanelli R., Valentini
P.P., Vita L.

Virtual musculo-skeletal model
for the biomechanical analysis of
the upper limb

2007

Guigon E., Baraduc
P., Desmurget M.

Computational motor control:
Redundancy and invariance

2007

Cavallaro E.E., Ro-
sen J., Perry J.C.,
Burns S.

Real-time myoprocessors for a
neural controlled powered exoske-
leton arm

2006

Camilleri M.J., Hull
M.L.

Are the maximum shortening ve-
locity and the shape parameter in
a Hill-type model of whole muscle
related to activation?

2005

Koo T.K.K., Mak
A.F.T.

Feasibility of using EMG driven
neuromusculoskeletal model for
prediction of dynamic movement
of the elbow

2005
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Langenderfer J.,
LaScalza S., Mell
A., Carpenter J.E.,
Kuhn J.E., Hughes
R.E.

An EMG-driven model of the up-
per extremity and estimation of
long head biceps force

2005

Raikova R.T., Alad-
jov H.Ts.

Comparison between two muscle
models under dynamic conditions

2005

Haug E., Choi H.-Y.,
Robin S., Beaugonin
M.

Human Models for Crash and Im-
pact Simulation

2004

Koo T.K.K, Mak
A.F.T, Hung L.K

In vivo determination of subject-
specific musculotendon parame-
ters: Applications to the prime
elbow flexors in normal and he-
miparetic subjects

2002

Garner B.A., Pandy
M.G.

Musculoskeletal model of the up-
per limb based on the visible hu-
man male dataset

2001

Feng C.J., Mak
A.F.T., Koo T.K.K.

A surface emg driven musculoske-
letal model of the elbow flexion-
extension movement in normal
subjects and in subjects with
spasticity

1999

Rosen J., Fuchs
M.B., Arcan M.

Performances of hill-type and
neural network muscle models -
Toward a myosignal-based exos-
keleton

1999

Stroeve S. Neuromuscular control model of
the arm including feedback and
feedforward components

1998

Stroeve S. A learning feedback and feed-
forward neuromuscular control
model for two degrees of freedom
human arm movements

1997
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poulos V., Bartlett
R.

Inverse optimization: Functional
and physiological considerations
related to the force-sharing pro-
blem

1997

Gonzalez R.V.,
Hutchins E.L., Barr
R.E., Abraham L.D.

Development and evaluation of a
musculoskeletal model of the el-
bow joint complex

1996

Lemay M.A., Crago
P.E.

A dynamic model for simulating
movements of the elbow, forearm,
and wrist

1996

Winters J.M. How detailed should muscle mo-
dels be to understand multi-joint
movement coordination?

1995

Challis J.H., Kerwin
D.G.

Determining individual muscle
forces during maximal activity:
Model development, parameter
determination, and validation

1994

Caldwell G.E.,
Chapman A.E.

The general distribution problem:
A physiological solution which in-
cludes antagonism

1991

Lagassé P.P., Roy
M.-A.

Functional electrical stimu-
lation and the reduction of
co-contraction in spastic biceps
brachii

1989

Mendell L.M. Central partitioning may be alte-
red during high-frequency activa-
tion of the lamotoneuron connec-
tion

1989

Winters J.M., Stark
L.

Estimated mechanical properties
of synergistic muscles involved in
movements of a variety of human
joints

1988

Sherif M.H., Gregor
R.J.

Modelling myoelectric interfe-
rence patterns during movement

1986
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Chapman A.E. The mechanical properties of hu-
man muscle

1985

Hogan N., Mann
R.W.

Myoelectric Signal Processing:
Optimal Estimation Applied to
Electromyography—Part I: Deri-
vation of the Optimal Myoproces-
sor

1980
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Tabela 11: Análise dos artigos de alta relevância

Autor Parâmetros Modelo Aplicação Saud./Espast. Juntas EMG Filtro Freq. (Hz) No Musc. No Pacientes
(33) NI CrowninshieldNI SIM/SIM 1 SIM Buterworth

passa-
baixa
10Hz

NI 4 17
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(38) Vivo cross-
bridge

NI NI/NI 3 SIM Butterworth
passa alta
20Hz,
500Hz,
retificado
onda com-
pleta,
passa
baixa de
2Hz ordem
zero.

1000 11 NI
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(43) NI Crouch
2016

NI NI/NI 1 SIM Butterwoth
4 ordem
ppassa alta
40Hz, nor-
malizado
maximos,
retifi-
cado onda
completa
e passa
baixa de
6Hz

1000 4 NI

(43) NI Röhrle NI NI/NI 1 NI NI NI 2 NI
(39) Vivo Hill NI NÃO/SIM 1 SIM Butterworth

passa
banda

NI 1 NI

(46) NI Hill NI NI/NI 1 SIM Kalman NI 2 NI
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(34) NI muscle sy-
nergy mo-
del

NI SIM/NÃO NI SIM Butterworth
segunda
ordem
passa
baixa de
3Hz, nor-
malizado
e retifi-
cado onda
completa

2000 13 10

(35) NI NI Estudo
forças

NI/NI 1 SIM Butterworth
oitava or-
dem passa
alta 15Hz,
But-
terworth
quarta or-
dem passa
baixa 1800
Hz

4096 2 65
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(68) NI winter NI NI/NI 2 NI NI NI NI NI
(8) Vivo Hill Terapias

de reabi-
litação,
exoesque-
leto

SIM/NÃO 2 SIM Butterworth
quarta or-
dem passa
banda
10Hz e
512Hz, fil-
tro RMS,
normali-
zado pelo
máximo

2048 2 5

(40) NI NI Reabilitação SIM/NÃO 4 SIM Filtro
Bessel
de oitava
ordem,
retificado.

NI NI 1

(47) Vivo SIM NI NI/NI 1 SIM NI NI 2 NI
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”(62) NI Harischandra
and Eke-
berg [73]

Geração do
movimento
através
do cortex
Motor

NI/NI 2 NI NI NI NI NI

”(48) NI Dickerson
et al.,
2007).

NI NI/NI 1 SIM Butterworth
quarta or-
dem passa-
banda
10-400Hz,
normali-
zado pelos
máximos

NI 8 NI

(49) Vivo SIM Parkinson NÃO/SIM 3 NI NI NI NI NI
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(30) Vivo Hill Reabilitação SIM/NÃO 1 SIM Butterworth
quarta or-
dem passa
alta 30Hz,
retificação
de onda
completa,
passa
baixa de
6Hz, nor-
malizado
através do
máximo

2400 9 21

(50) NI Hill NI NI/NI 1 SIM NI NI 2 5
(44) Vivo NI Revisão bi-

bliográfica
SIM/NÃO NI SIM NI NI NI NI

(56) Animais Hill impacto dos
acidentes de
carro

NI/NI NI NI NI NI 1 NI
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(7) Vivo Giat Reabilitação/RobôsNÃO/SIM 1 SIM Butterworth
primeira
ordem
passa alta
20,200,400Hz,
retificado
onda com-
pleta,
passa
baixa 2Hz

3000 4 7

(51) Vivo Hill NI NI/NI NI SIM NI NI NI 3
(41) NI Hill Estudo

forças
NI/NI 2 SIM passa

banda de
5-500Hz

NI 5 21
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(42) NI GARNER
E PANDY

NI NI/NI 6 SIM Butterworth
fase zero
passa alta
20Hz,
passa
baixa
450Hz,
retificado
onda com-
pleta,
passa
baixa 2Hz

1000 8 1

(57) Vivo NI NI NI/NI 2 SIM NI NI NI NI
(69) Animais Siebert NI NI/NI NI NÃO NI NI NI NI
(52) Fetos NI Análise de

Fetos
NI/NI NI NI NI NI 1 24

(63) Vivo NI NI NI/NI NI NI NI NI NI NI
Continua na próxima página
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Tabela 11 – Continuação conforme página anterior
Autor Parâmetros Modelo Aplicação Saud./Espast. Juntas EMG Filtro Freq. (Hz) No Musc. No Pacientes

(32) NI ZAJAC REabilitação SIM/NÃO 2 SIM Butterworth
décima or-
dem passa
alta 20Hz,
retificação
de onda
completa,
passa
baixa
terceira
ordem 2Hz

1080 4 10

(45) Cadáver Winters reabilitação NI/NI 2 SIM Kalman NI 4 NI
Continua na próxima página
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Tabela 11 – Continuação conforme página anterior
Autor Parâmetros Modelo Aplicação Saud./Espast. Juntas EMG Filtro Freq. (Hz) No Musc. No Pacientes

(18) Vivo Giat Reabilitação SIM/SIM 1 SIM Retificação
de onda
cmpleta,
passa
banda de
10-500
Hz, But-
terworth
de segunda
ordem
passa-
baixa de
3Hz

2000 3 2

(64) Cadáver Garner e
Pandy

NI NI/NI 1 NI NI NI 1 NI

(53) NI Zajac NI NI/NI 1 SIM Passa
baixa

NI 2 NI

(58) NI Hill NI NI/NI 3 SIM Passa
baixa

NI NI NI

Continua na próxima página
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Tabela 11 – Continuação conforme página anterior
Autor Parâmetros Modelo Aplicação Saud./Espast. Juntas EMG Filtro Freq. (Hz) No Musc. No Pacientes

(36) NI Garner e
Pandy

Reabilitação NI/SIM 3 SIM Butterworth
de quarta
ordem
passa alta
20Hz,
Filtro de
entalhe
60Hz,
passa
baixa 5Hz,
norma-
lizado
e retifi-
cado onda
completa

1000 12 NI

(37) NI ZAJAC Reabilitação NI/NI 1 SIM passa
baixa de
450 Hz e
passa alta
de 5 Hz

1000 2 14

Continua na próxima página
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Tabela 11 – Continuação conforme página anterior
Autor Parâmetros Modelo Aplicação Saud./Espast. Juntas EMG Filtro Freq. (Hz) No Musc. No Pacientes

(17) Vivo Giat Reabilitação SIM/SIM 1 SIM Retificação
de onda
completa,
But-
terworth
segunda
ordem
passa
baixa 3Hz,
norma-
lizado,
passa
banda

NI 4 2

(54) Vivo Kaufman NI NI/NI 1 SIM NI NI 1 NI
(55) Vivo Raiakova NI NI/NI 1 SIM NI NI 1 NI

Continua na próxima página
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Tabela 11 – Continuação conforme página anterior
Autor Parâmetros Modelo Aplicação Saud./Espast. Juntas EMG Filtro Freq. (Hz) No Musc. No Pacientes

(4) Vivo Giat reabilitação SIM/SIM 1 SIM passa
banda
10–500 e
10–1000
Hz, retifi-
cado onda
completa,
passa
baixa de
3Hz

2000 3 10

(16) Cadáver Garner e
Pandy

NI NI/NI 3 NÃO NI NI 42 NI

(5) Vivo Giat Reabilitação SIM/SIM 1 SIM Butterworth
passa
banda
30-500 Hz

1000 7 4

Continua na próxima página
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Tabela 11 – Continuação conforme página anterior
Autor Parâmetros Modelo Aplicação Saud./Espast. Juntas EMG Filtro Freq. (Hz) No Musc. No Pacientes

(6) NI Hill Reabilitação NI/NI 1 SIM Butterworth
de quarta
ordem
passa alta
de 10Hz,
retificação
de onda
completa,
passa
baixa de
quarta
ordem 6Hz
e norma-
lização
pelo
máximo

NI 3 1

(65) Cadáver Winters NI NI/NI 2 SIM NI NI NI NI
(66) Cadáver Winters NI NI/NI 2 SIM NI NI NI NI

Continua na próxima página
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Tabela 11 – Continuação conforme página anterior
Autor Parâmetros Modelo Aplicação Saud./Espast. Juntas EMG Filtro Freq. (Hz) No Musc. No Pacientes

(31) Vivo Zajac,
Garner e
Pandy e
Giat

REabilitação SIM/NÃO 1 SIM Passa
banda de
50-200Hz,
retificado,
passa
baixa 10Hz

1000 7 7

(59) NI ZAJAC NI NÃO/SIM 2 NÃO NI NI 20 NI
(67) Cadáver Winters NI NI/NI 1 SIM NI NI NI NI
(60) Cadáver Hill NI NI/NI 1 NÃO NI NI 3 6
(70) NI NI NI NI/NI NI NÃO NI NI NI NI
(15) Cadáver Winters NI NI/NI 3 SIM NI NI 50 NI
(71) NI Hill NI NI/NI NI NI NI NI NI NI
(72) NI Hill NI NI/NI NI NI NI NI NI NI
(61) NI Hogan NI NI/NI NI SIM Kalman NI NI NI



ANEXO D FORMULÁRIO PARA PACIENTES PARTICI-
PANTES DA PESQUISA



Paciente 1

Nome:

Sexo: Fem Masc

Idade:

Peso:

cm

cm

cm

cm

Que tipo de trauma sofreu?

Realiza fisioterapia a quanto tempo?

Realiza fisioterapia com que frequência?

Acompanhante teste Anhanguera:

Acompanhante teste FURG:

Projeto de modelagem muscular para pacientes com e sem espasticidade

Circunferência Triceps:

Formulário de Pacientes

Circunferência Biceps:

Comprimento Ombro-Cotovelo:

Comprimento Cotovelo-pulso:

Qual ano que sofreu trauma?


