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Quantificar a contribuição muscular individual para o torque articular é um desafio 

para os estudos de Biomecânica. Os modelos acionados por EMG (EMG-Driven) geram 

estimativas de força individual e, portanto, o torque gerado por um único músculo. Assim, 

o objetivo deste estudo foi estimar a contribuição percentual do vasto intermédio (VI), 

vasto lateral (VL), vasto medial (VM) e do reto femoral (RF) ao torque extensor do joelho 

de 20 jogadores de futebol, durante uma contração isométrica, por um modelo EMG-

Driven. Foram obtidas imagens de ultrassom dos voluntários para estimar parâmetros 

individuais. Os sinais de EMG sincronizados com o torque foram adquiridos durante uma 

contração submáxima de 40%. Os parâmetros individuais e os sinais de EMG serviram 

como entrada para três diferentes métodos para estimar o EMG do VI, um músculo 

profundo. O torque medido e os torques estimados foram comparados pelo erro médio 

quadrático.  As contribuições percentuais encontradas nos três modelos foram: RF – 11,39 

a 11,58%; VM– 25,73 a 26,48%; VI – 28,66 a 30,05%; e VL – 32,80 a 33,39%. O VL teve 

contribuição significativamente maior que os demais músculos, enquanto o RF foi 

significativamente menor que os vastos. Os erros de estimativa foram de 11,58 a 14,71% e 

a correlação entre os torques medido e estimado foi alta. Desta forma, conclui-se que em 

uma contração isométrica de média intensidade o VL é principal gerador de torque.   
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Quantifying the individual muscle contributions to joint torque is a challenge for 

studies of Biomechanics. The EMG-Driven models generate estimates of individual 

strength and thus the generated torque by a single muscle. The aim of study was to estimate 

the percentage contribution of the vastus intermedius (VI), vastus lateralis (VL), vastus 

medialis (VM) and rectus femoris (RF) at the knee extensor torque of 20 soccer players, 

during an isometric contraction by an EMG-Driven model. Ultrasound images from the 

volunteers were obtained to estimate individual parameters. EMG signals synchronized 

with the torque were acquired at submaximal contraction of 40%. The individual 

parameters and the EMG signals were used as input for three different methods to estimate 

the EMG of the VI, a profound muscle. The measured torque and estimated torques were 

compared by the mean square error. The percentage contributions found in three models 

were: RF - 11.39 to 11.58%; VM - 25.73 to 26.48%; VI - from 28.66 to 30 05%; and VL - 

from 32.80 to 33.39%. The VL contribution was significantly higher than the contribution 

of the other muscles, while the RF was significantly lower than vastii. The errors were 

estimated from 11.58 to 14.71 % and the correlation between measured and estimated 

torque was high. Thus, it is concluded that in an isometric contraction of moderate intensity 

VL is the main torque generator. 
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Capítulo 1 

 

Introdução 

 

O interesse em esclarecer a função dos músculos componentes do quadríceps femoral (QF) 

não é recente. Lieb e Perry [1], em 1968, construíram um aparato com pesos e roldanas 

com o objetivo de compreender o papel dos componentes do QF durante a extensão do 

joelho em membros inferiores amputados. Os autores descreveram que o vasto intermédio 

(VI), o músculo mais profundo, foi o mais eficiente extensor, e o peso equivalente 

necessário para que os demais músculos levantassem o membro de 0 a 90º foi 12% maior 

que o peso aplicado unicamente no VI. 

  Este tema ainda é atual, principalmente para investigar possíveis padrões de 

desequilíbrio entre as distribuições de forças dos componentes deste agrupamento in vivo [2 

– 5]. No entanto, quantificar a contribuição de um único músculo para o torque articular 

ainda é um paradigma para os estudos de biomecânica muscular.   

 O torque articular resulta da ação conjunta de diferentes atuadores (músculos) 

durante a execução de um movimento [6], que torna o sistema redundante. Na articulação 

do joelho, o torque extensor é originado pela ação integrada dos músculos componentes do 

QF: o VI, o Vasto Lateral (VL), o Reto Femoral (RF) e o Vasto Medial (VM). Por razões 

metodológicas, a quantificação direta da força individual de cada músculo in vivo, não pode 

ser amplamente empregada [7]. Por outro lado, estimativas de forças obtidas por meio de 

modelos biomecânicos da dinâmica muscular têm sido exploradas em várias áreas de 

estudos da biomecânica do movimento [7 - 12]. 

Hill [13] formulou um modelo de dinâmica de contração muscular, com um 

elemento passivo e um elemento contrátil. Zajac [14] reformulou o modelo de Hill [13], 

introduzindo a mecânica do tendão e tornando o modelo adimensional. Posteriormente, 

Menegaldo [15] incluiu ao modelo de Zajac [14] elementos elásticos e viscosos em paralelo 

com o elemento contrátil. Estas formulações permitiram modelar a dinâmica de contração 

muscular por um sistema de equações diferenciais. 
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O modelo de Zajac [14] vem sendo associado aos modelos de biomecânica 

muscular tipo EMG-Driven [7, 9-12, 16-18]. Os modelos tipo EMG-Driven permitem 

explicar um padrão de geração de força muscular incorporando parâmetros das relações 

constitutivas do músculo esquelético e da arquitetura muscular [7, 19, 20]. A exatidão das 

estimativas de forças pelo modelo EMG-Driven depende das entradas de ativação neural e 

parâmetros de arquitetura muscular [21]. Quando alguns parâmetros são estimados de 

dados extraídos diretamente do indivíduo, ao invés de parâmetros médios da literatura, as 

predições de força tendem a gerar erros menores [22]. 

Vários trabalhos já aplicaram o modelo EMG-Driven no estudo da extensão do 

joelho, principalmente na marcha [23 - 25], em situações isométricas [7, 26]. As entradas 

de ativação neural de cada músculo do quadríceps são obtidas por meio de eletromiografia. 

No entanto, a eletromiografia de superfície não é adequada para a aquisição da ativação de 

um músculo profundo, tal como o VI.  

Estes estudos solucionaram a questão estimando a excitação neural do VI pela 

média da ativação do VL e do VM [7 - 10, 16 - 18], ou  por equações de regressão baseada 

na atividade eletromiográfica dos demais componentes do QF [12]. Um protocolo para 

aquisição de sinais eletromiográficos de superfície (sEMG) do VI foi recentemente 

proposto por Watanabe e Akima [27]. Os autores validaram este protocolo comparando 

sinais obtidos pela sEMG e eletrodos intramusculares. Este protocolo apresentou sinais do 

VI com uma interferência mínima do músculo adjacente, o VL [28]. É possível que os 

sinais do VI obtidos por esta abordagem reduza os erros de estimativas de força quando 

aplicados ao modelo EMG-Driven, uma vez que este protocolo permite estimar sinais 

registrados durante a atividade do próprio músculo, e não por estimativas matemáticas.   

 Implementando novas estratégias para se melhorar a exatidão do modelo, o EMG-

Driven poderia servir como um aliado para compreender o compartilhamento dos 

componentes do QF durante a extensão do joelho.  

 A escolha da população de atletas, especialmente de jogadores de futebol, deve-se 

ao fato de que as características desse esporte requererem constantemente a execução de 

salto, aceleração, desaceleração e corrida, o que gera microtraumas repetitivos no joelho 

[29].  
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Em jogadores de futebol, os estudos costumam investigar o desequilíbrio entre os 

membros dominantes e não dominantes [30], ou a relação entre o torque extensor e o torque 

flexor do joelho [31, 32]. No entanto, o padrão de compartilhamento de torque relativo 

entre o VL, VI, VM e RF não foi estudado. A compreensão do compartilhamento de torque 

do QF poderá auxiliar o desenvolvimento de protocolos de reabilitação e treinamento de 

força.  
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Capítulo 2 

 

Objetivos 

 

2.1 Objetivo Geral 

O objetivo deste estudo foi estimar a contribuição relativa dos componentes do QF no 

torque isométrico extensor do joelho de jogadores de futebol de campo, durante uma 

contração isométrica, utilizando um modelo de biomecânica muscular EMG-Driven. 

 

2.2 Objetivos Específicos 

 Comparar os EMGs normalizados dos quatro músculos; 

 Estimar o compartilhamento de torque utilizando três métodos de entrada da 

excitação neural do VI no modelo: (1) eletromiografia superficial (sEMG);  (2) 

média da EMG do VM e do VL; e (3) por uma equação de regressão. 

 Comparar as diferenças (erro) obtidas com os três métodos para estimar o EMG do 

VI; 

 Verificar o coeficiente de correlação entre o torque medido pelo dinamômetro com 

o torque estimado pelo modelo EMG-Driven.  
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Capítulo 3 

 

Fundamentação Teórica 

 

3.1 Anatomia do quadríceps femoral 

O joelho é a mais complexa articulação do corpo humano [33]. O QF é o seu principal 

extensor, composto pelos três músculos vastos - VM, VL e VI – e pelo RF [34].  

O RF é o único componente biarticular, que além de atuar no joelho, contribui na 

flexão do quadril.  Possui duas cabeças tendinosas no osso pélvico, com uma inserção na 

espinha ilíaca ântero-inferior e outra na área rugosa superior do acetábulo. Alcançando a 

articulação do joelho, o RF se insere na parte superior da patela [35, 36] (Figura 1a). O RF 

é incapaz de realizar a extensão do joelho sem a participação dos demais músculos [37]. 

 

 

Figura 1: Anatomia do quadríceps femoral (QF). (a) Visão dos músculos superficiais reto femoral (RF), vasto 

lateral (VL) e vasto medial (VM) . (b) Visão do músculo profundo vasto intermédio (VI), após a remoção do 

ventre do RF [Adaptado de 38]. 

 

O VL é o músculo com maior área de secção transversa fisiológica (ASTF) do 

agrupamento do QF. Sua inserção proximal está no nível da linha intertrocantérica e suas 
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fibras se estendem em uma projeção fibrosa, até a inserção distal no retináculo lateral. O VI 

é o único músculo profundo do QF (Figura 1b). Possui inserção proximal no terço superior 

ântero-lateral do fêmur e, distalmente, se insere nas bordas superior e inferior da patela [34, 

35, 39].  

O VM apresenta um trajeto oblíquo, inserção proximal na linha intertrocantérica. 

Suas fibras convergem no tendão quadricipital e inserem-se no bordo medial da patela [36].  

A orientação das fibras é mais penada na região distal [1, 40]. 

A área de secção transversa anatômica (ASTA) dos músculos RF, VL e VI 

diminuem no sentido proximal para distal, o que ocorre de forma inversa no VM [41]. 

O’Brien et al.[42], por meio de ressonância magnética,  calcularam o volume total do QF, e 

encontraram uma proporção de 34% do VL, 28% do VI, 24% do VM e 14% do RF. Os 

quatro músculos apresentam diferenças geométricas entre si, o que confere diferentes 

comportamentos das curvas força-comprimento e força-velocidade. 

 

3.2 Inervação e padrões de ativação 

O nervo femoral é responsável pela inervação do QF e é formado nas raízes L2 a L4 

projetadas do plexo lombar [43, 44]. Embora seja especulado que o recrutamento de cada 

músculo varie conforme as mudanças de amplitude de movimento, os componentes do QF 

agem em conjunto e não há evidências de que um deles seja o principal responsável pela 

extensão. A posição ótima para atividade mioelétrica do QF em regime de isometria é a 90º 

[45]. 

O VM é suprido por uma divisão posterior do nervo femoral, que se subdivide em 

duas partes. O ramo mais fino e curto supre a região lateral do músculo. Já o ramo mais 

longo e espesso, supre a região medial. O terço superior do músculo é inervado por um 

ramo separado que está intimamente ligado ao VI. Seu terço inferior é a região mais 

inervada [46].  Lieb e Perry [1] relataram ainda que a região mais distal do VM, onde as 

fibras se encontram mais oblíquas, e que por isso recebeu a nomenclatura de vasto medial 

oblíquo, teria ainda um ramo de inervação independente.   

De acordo com a literatura, o VI é suprido por três ramos. O principal entra no terço 

proximal do músculo e os outros dois ramos são provenientes do VL e do VM. Os nervos 
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que suprem o VI e o VL são tão próximos que uma punção realizada para um procedimento 

de eletroneuromiografia poderia selecionar a atividade de qualquer um dos dois [47]. 

O padrão de inervação do RF é peculiar. Uma grande projeção oriunda do ramo 

posterior do nervo femoral é dividida em dois sub-ramos, que aparentemente têm uma 

relação com o padrão de vascularização deste músculo, pois formam com ramificações de 

vasos, dois hilos neurovasculares [48, 49].  

As atividades dentro do RF não são homogêneas durante a flexão de quadril, pois a 

região distal não é totalmente ativada e o maior padrão de ativação ocorre na região 

proximal. Este fenômeno pode estar relacionado ao arranjo ou a um padrão de inervação, 

sugerindo que o RF tenha uma região mais adaptada para desempenhar a flexão do quadril 

e outra a extensão do joelho [50, 51].  

Akima et al. [52] investigaram a ativação coordenada dos músculos do QF durante 

exercícios de extensão de joelho. Os autores encontraram pelo menos duas estratégias para 

geração de força e observaram uma forte correlação da ativação do VI com o VM e VM, 

por ressonância magnética funcional.  

Contudo, mesmo que ocorra uma aparente correlação na ativação dos vastos, a 

ativação dos músculos do quadríceps não segue um padrão de recrutamento similar durante 

a contração voluntária submáxima. Mathur et al. [53] realizaram uma análise espectral do 

EMG do QF, encontrando uma frequência mediana significativamente menor para o RF 

quando comparada ao VL e VM durante uma contração voluntária (CV) submáxima de 

80%. No entanto essa diferença não foi significativa durante CV submáxima de 20%. 

 

3.3 Parâmetros de arquitetura muscular e relações biomecânicas 

Os músculos esqueléticos possuem duas classificações, de acordo com o arranjo de suas 

fibras: fusiformes, onde a disposição das fibras é paralela e todas convergem em direção ao 

tendão e os penados, onde a disposição das fibras ocorre de forma oblíqua ao eixo de 

geração de força, inserindo-se na aponeurose interna. Lieber e Fridén [54] definiram que a 

forma na qual as fibras musculares estão organizadas macroscopicamente em relação ao 

eixo de geração de força muscular é chamada de arquitetura muscular. O ângulo de 

inserção das fibras e seu comprimento são parâmetros relevantes ao desempenho contrátil 

do músculo. 
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O comprimento da fibra tem grande influencia nas relações biomecânicas de força-

comprimento e força-velocidade, interferindo desta forma na capacidade de força máxima. 

A unidade contrátil básica de um músculo, o sarcômero, é diretamente afetado pelo ângulo 

de penação (AP) e o comprimento da fibra (CF). O AP é o ângulo agudo entre a inserção do 

fascículo e a aponeurose interna do músculo e é determinante da linha de geração de força 

muscular (Figura 2). Acredita-se que a adição dos sarcômeros em paralelo aumentaria o 

diâmetro da fibra, com consequente aumento do AP. Logo, quanto maior o AP, maior o 

número de sarcômeros em paralelo. O CF estaria relacionado ao aumento do número de 

sarcômeros em série e com a velocidade da contração muscular. [55 – 58] 

Os músculos do QF são caracterizados por grandes AP e ASTA. A ASTA refere-se 

área de um corte transversal no músculo que não deve ser confundida com ASTF, que 

representa, teoricamente, a soma das áreas de todas as secções transversais de cada fibra 

[54]. Em músculos fusiformes, ASTA pode ser considerada igual à fisiológica. Em 

músculos penados, tal como ocorre com o agrupamento quadricipital, as duas áreas são 

diferentes [56], e a estimativa da ASTF é mais complexa  que a ASTA. 

 

 

Figura 2: Representação geométrica de um músculo penado e de suas áreas de secção transversa anatômica 

(ASTA) e fisiológica (ASTF). O ângulo de penação (AP) e comprimento de fascículo (CFasc) são estruturas 

que podem ser visualizadas com ultrassom. 

 

 A ASTF tem um papel altamente relevante quando a capacidade de produção de 

força está em questão. Para compreender sua importância pode-se ter como exemplo dois 

músculos, cujos seus comprimento de fibra e AP são iguais. Considerando apenas estes 

dois últimos parâmetros, poderia pressupor que a força exercida pelos dois músculos é 
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semelhante. No entanto, se um deles tiver uma quantidade de fibras maior que o outro, ele 

terá uma ASTF maior. Se a ASTF de um for o dobro do outro músculo, as curvas força-

comprimento e força-velocidade terão o mesmo perfil (Figura 3), no entanto a força 

tetânica máxima alcançada será maior para o músculo com maior ASTF.  

 

 

Figura 3: Comparação das propriedades de comprimento-tensão (a) e força-velocidade (b) durante a isometria 

para dois músculos com diferentes ASTF's [Adaptado de 54]. 

 

As curvas força-comprimento e força-velocidade são as propriedades biomecânicas 

básicas de um músculo. A curva força-comprimento explica que, no comprimento ótimo do 

músculo, há máxima interação entre os filamentos de actina e miosina dos sarcômeros, 

fazendo com que os músculos produzam mais força. O comprimento tem uma relação 

direta com a força, até o momento da máxima interação dos filamentos. Essa relação torna-

se inversa quando os sarcômeros diminuem, perdendo gradualmente a interação entre os 

filamentos [59].  

A relação entre a força e a velocidade é inversa. À medida que a força muscular 

diminui em função da velocidade de encurtamento, há uma queda da interação dos 

filamentos dos sarcômeros, e desta forma a capacidade do músculo em gerar força reduz 

[59]. 

A dificuldade de quantificar o total de fibras de um músculo, levou a uma 

aproximação matemática do que seria a ASTF, descrita a seguir (Equação 1) [54]: 

                                        (1) 

T
en

sã
o

 m
áx

im
a 

[N
]

T
en

sã
o

 m
áx

im
a 

[N
]

Comprimento do músculo  [mm] Velocidade do músculo  [mm/seg]
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onde ρ é a densidade muscular pré-estabelecida como 1,056 g/cm3 para músculos de 

mamíferos. 

 

Realizando uma substituição na Equação 1, é possível estimar a ASTF por meio do 

volume muscular (VMusc) (Equações 2 e 3): 

 

                                                         (2) 

 

                                                (3) 

 

O padrão-ouro para calculo do VMusc é á técnica de ressonância magnética, o que 

gera altos custos operacionais para pesquisa. Menegaldo e Oliveira [26] elaboraram uma 

estratégia para obter a estimativa de ASTF de músculos do QF por dados adquiridos 

unicamente pela ultrassonografia (US). O VMusc foi obtido por  meio da equação de 

regressão de Miyatani et al. [60], e medidas de  AP  e comprimento do fascículo (CFasc) 

obtidos por US. Esta técnica foi aplicada para o quadríceps em quatro voluntários. 

As fibras não são estruturas visíveis por técnicas de imagens convencionais. No 

entanto, grupos de fibras ficam conectadas dentro de um fascículo e, seguramente, o 

fascículo pode representar funcionalmente suas fibras. O CFasc é claramente visualizado 

em imagens de US.  

Para estimar o CFasc é necessário visualizar sua inserção nas aponeuroses 

superficial e profunda (Figura 2), o que não é possível para músculos grandes, como ocorre 

com os componentes do QF. Nesses casos, a largura dos transdutores costuma ter de 40 a 

60 mm. Quando o CFasc é medido por meio de US convencional, deve ser adotada uma 

extrapolação trigonométrica [41].  

Noorkoiv et al. [61] utilizaram a técnica de ultrassonografia panorâmica para 

estimar o CFasc do VL. Os autores encontraram alta confiabilidade (ICC = 0,95 a 0,99) nas 

medidas. Com a técnica foi possível visualizar todo o comprimento e assumir a curvatura 

do fascículo.  
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O AP pode ser mensurado por meio de US, que permite gerar imagens com 

resolução compatível com esta estrutura. Blazevich et al. [41] mediram o AP dos  músculos 

do QF utilizando ultrassom convencional, modo B, com transdutor de frequência central de 

7,5 MHz. Dividindo o VI em porções anterior e lateral, observaram que a arquitetura 

muscular obtida abaixo do RF (porção anterior) foi a melhor preditora da estimativa de 

força. O coeficiente de correlação intraclasse (ICC) para o AP foi de 0,889 a 0,991, 

provando ser altamente confiável a reprodutibilidade das medidas. 

Outro importante fator relacionado à capacidade de geração de força é a tensão 

específica (TE), que é a força muscular por secção transversa. A ASTF é o melhor 

parâmetro para normalizar a TE de um músculo penado [62]. 

Os estudos que quantificaram a TE em seres humanos recorreram a uma série de 

informações para estimá-la: eletromiografia, volume muscular, AP, CFasc, estimativa de 

ASTF,  medidas de braço de momento, contração isométrica máxima a um comprimento 

ótimo da fibra, coativação dos antagonistas, etc [62 - 65]. Em humanos, a TE pode variar de 

20 a 100 Ncm
-2

[62].  

Para o QF foi estimada uma TE média de 30,3 ± 4,9 Ncm
-2

, cujo método adotado 

utilizou um conjunto de medidas de torque e braços de força dos músculos em testes 

dinamométricos [64]. 

Em recente estudo, O’Brien et al. [65] quantificaram a TE média do quadríceps de 

jovens e adultos sedentários. Os autores encontraram uma média de 55,02 ± 11 e 54,06 ± 

14,2 Ncm
-2

 para meninos e homens, respectivamente. A TE média foi maior em meninas e 

mulheres (57,03 ± 12,6 e 59,77 ± 15,3 Ncm
-2

). Neste estudo a equação utilizada para 

estimar a TE foi (Equação 4):  

 

                             (4) 

  

 

3.4 Atividade eletromiográfica dos componentes do quadríceps 

A despolarização gerada durante o processo de contração muscular é uma atividade elétrica 

que pode ser captada através da sEMG. A zona de inervação é a região da junção mioneural 
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onde o potencial de ação originado nas vias motoras superiores alcança o músculo e trafega 

em direção aos tendões proximal e distal. Estas ondas elétricas que trafegam em ambos os 

sentidos são detectadas pelos sensores – os eletrodos. 

A seleção dos eletrodos utilizados na EMG interfere na qualidade do sinal. 

Basicamente, existem dois tipos de eletrodos: os superficiais e os invasivos. O tipo de 

eletrodo eleito varia conforme a proposta e a viabilidade do estudo. Os eletrodos invasivos 

são úteis para captação da atividade de músculos profundos. No entanto, esta técnica 

apresenta limitações, requerendo a presença de um profissional que seja licenciado, como 

os médicos no caso do Brasil, e pode causar desconforto. Além disso, este procedimento 

capta apenas a atividade de algumas unidades motoras em uma região pequena do músculo. 

O método superficial é o mais utilizado por ser não invasivo, indolor e capaz de captar a 

atividade de músculos grandes. O método superficial exige apenas um mínimo de 

treinamento do avaliador. 

O eletrodo superficial capta a soma dos potenciais gerados pelas unidades motoras, 

permitindo detectar um sinal representativo da ativação neuromuscular global. No entanto, 

este sinal fica sujeito a inúmeras interferências, tais como: localização do ponto motor,  

efeito crosstalk,  artefatos eletromecânicos, posicionamento incorreto etc [66]. 

O ponto motor é o local em que a mínima corrente elétrica gera um estímulo 

perceptível nas fibras musculares. O crosstalk é a influência da atividade da musculatura 

adjacente sobre o sinal do músculo de interesse. Com a finalidade de minimizar tais 

interferências, o protocolo de SENIAM (Surface Electromyography for the Non-Invasive 

Assessment of Muscles) foi desenvolvido [67].  

Em geral, os eletrodos são dispostos sobre a pele aos pares, distribuídos numa 

configuração bipolar. Conforme a recomendação de SENIAM, os eletrodos devem ser  

preferencialmente de Ag/AgCl, com a uma distância de 20 mm de um centro ao outro, 

mantendo uma superfície de detecção suficiente e pequena o bastante para não gerar 

crosstalk [68]. 

Basmajian e Blumenstein [69] introduziram o conceito de área de mínimo crosstalk. 

Para o RF deve ser adotado o ponto de 50% entre a espinha ilíaca ântero-superior (EIAS) e 

a borda superior da patela. Para o VL, foi estabelecida a região distal de 25% entre EIAS e 

o tubérculo de Gerdy. Blanc et al. [70] complementaram este protocolo com o VM, 
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determinando sua área de mínimo crosstalk como 25% da distância do ligamento colateral 

medial da patela a EIAS.  

Para assegurar a qualidade do sinal obtido, torna-se necessária a minimização da 

impedância na interface pele/eletrodo, por meio de limpeza da pele, tricotomia (remoção 

dos pêlos) e leve abrasão [68, 70].  

Mesmo que uma série de precauções seja tomada, o EMG bruto deve passar por um 

processamento. Escolhendo uma frequência de amostragem suficiente alta, um filtro passa-

banda deve ser aplicado para a eliminação dos ruídos. Este mesmo processo deve ser 

repetido no processamento do sinal pós-aquisição [71]. 

Mathur et al. [53] empregaram todos estes cuidados e  encontraram alta 

confiabilidade teste e reteste nas aquisições da sEMG no RF, VL e VM durante as 

contrações isométricas submáximas de 80% e 20%, com coeficiente de correlação 

intraclasse de 0,95 e 0,97, respectivamente.   

Por muito tempo, não se cogitou sobre a possibilidade de obter sinais do VI 

superficialmente, por se tratar de um músculo profundo. Apenas recentemente foi 

desenvolvido um protocolo de eletromiografia de superfície para este músculo [27]. A 

técnica mostrou boa aplicabilidade e o crosstalk do VL encontrado foi desprezível. 

 

3.5 Modelos de biomecânica muscular  

A dinamometria é um método que permite quantificar o torque articular. Contudo, os 

dinamômetros não permitem medir isoladamente nenhuma das estruturas envolvidas no 

movimento. Conforme este panorama, a força exercida por um único músculo é 

desconhecida. Existem propostas de estimativa destas forças por meio de modelos de 

biomecânica baseados em dinâmica direta ou inversa. Na dinâmica inversa, as forças são 

estimadas através de dados de cinemetria e forças de reação e o problema da redundância 

de atuadores é solucionado através de otimização numérica. Na dinâmica direta, a força 

muscular é estimada a partir de modelos mecânicos de contração muscular cujas entradas 

são sinais de atividade mioelétrica. São estes os chamados modelos musculoesqueléticos 

EMG-Driven [7, 11]. 

Alguns estudos estabelecem uma relação direta entre o EMG e a torque medido pela 

dinamometria, para compreender a ativação destes músculos durante a execução de um 
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movimento e assim estabelecer uma relação com a força [72 - 75]. No entanto, estes 

estudos não consideraram as propriedades biomecânicas musculares, nem seus parâmetros 

de arquitetura muscular, quando há um importante papel da ASTF e da TE no desempenho 

de produção de força.  

 Os modelos EMG-Driven permitem associar sinais da EMG com parâmetros de 

arquitetura muscular. Para que um modelo neuromusculoesquelético seja bem aplicado, é 

recomendado que três passos sejam seguidos [11]:  

1. Transformar o sinal neural em ativação muscular (dinâmica da ativação muscular); 

2. Caracterizar como a ativação muscular é transformada em força nos tendões 

(dinâmica da contração muscular); 

3. Transformar a força muscular em torque, considerando o braço de momento 

(geometria musculoesquelética); 

O processo transformação do sinal neural não é uma tarefa simples. O sinal bruto 

obtido durante a eletromiografia precisa ser manipulado para que possa ser usado como 

dinâmica de ativação. A primeira etapa desse processamento é a normalização, retificação e 

da filtragem do sinal. Somente após a extração do envelope ou envoltória do sinal, este está 

pronto para o processo de transformação de excitação neural u(t) para ativação muscular 

a(t). Esta transformação foi descrita por Piazza e Delp [76] pela Equação diferencial de 1ª 

ordem (Equação 5): 

 

                                        ,                                         (5) 

 

onde as constantes de tempo k1 e k2 dependem do tempos de ativação (τact) e deativação 

(τdeact): 

                                                      (6) 

 

                                                         (7) 
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Os autores determinaram os valores de 12 ms para ativação e 24 ms para 

desativação. Embora os valores de desativação tenham sido escolhidos empiricamente, 

simulações mostraram que aumentando ou diminuindo o valor de 24 ms, há pouco efeito. 

Enquanto nos trabalhos de Zajac [14] e Piazza e Delp [76], a etapa de transição de 

u(t) para a(t) foi classificada como etapa de ativação muscular, Buchanan et al. [11] 

descreveram uma etapa intermediária, que foi classificada como ativação neural, pois de 

acordo com o autor, não há uma linearidade entre u(t) e a(t). 

 Após o processamento da dinâmica de ativação, os sinais estão aptos a serem 

aplicados como entrada do modelo da dinâmica da contração. O modelo biomecânico de 

Hill [13] reconstitui as estruturas da musculatura com uma abordagem simplificada. De 

acordo com a reformulação de Zajac [14] no esquema do modelo de Hill [13] (Figura 4a), a 

força muscular (F
M

) é o somatório da força passiva (F
PE

) e força ativa (F
CE

), estando os 

elementos passivos (PE) e contráteis (CE) envolvidos na produção de força. A F
CE 

depende 

do comprimento de fibra muscular (lM
), da velocidade (V

M
 ) e da a(t).  

 Os elementos elásticos em série (SEE) representam a rigidez das pontes cruzadas 

dos sarcômeros, o que para alguns autores, é um parâmetro possível de ser desprezado. Este 

modelo tem boa exatidão e serve para diversas aplicações.  

A modelagem apresentada por Zajac [14] considera as características de rigidez do 

tendão, força-velocidade, força-deslocamento e o ângulo de inserção das fibras musculares 

(Figura 4b).   

 

Figura 4: (a) Modelo de Hill. (b) Modelo adaptado por Zajac [14]. 

 

Mesmo com ampla aceitação pela comunidade científica [9 - 11,17,18], este modelo 

possui uma instabilidade numérica para situações de relaxamento muscular e baixas 



16 

 

intensidades de força. Para adaptar este modelo para qualquer comportamento muscular, 

foram incorporados elementos elásticos e viscosos em série com o elemento contrátil [15] 

(Figura 5).  

 

Figura 5: O elemento elástico (K
pe

) e o coeficiente de amortecimento viscoso (B) foi uma modificação 

proposta por Menegaldo [15].  

 

 Conforme os esquemas descritos anteriormente, a dinâmica de contração de um 

músculo pode ser modelado por um sistema de duas equações diferenciais [Equações 8 e 

9]:  

                                          (8) 

 

                                                                       (9) 

 

onde as variáveis admensionalizadas  F
T
 é a força do tendão; k

T
 é a rigidez do tendão; V

MT
 

é a velocidade musculotendínea; α é relativo ao ângulo de penação; L
M

 é relativo ao 

comprimento do elemento contrátil; V
M

 é a velocidade do elemento contrátil.  

   

 É inviável assumir todos os elementos destas equações como dados extraídos 

diretamente do indivíduo cuja força deseja-se modelar.  Por isso, não é incomum assumir 

para estudos in vivo, dados mensurados em cadáveres.  Porém, se o maior número possível 

de parâmetros puder ser medido diretamente do voluntário, o erro do modelo tende a ser 

menor. 

 A curva força-comprimento pode ser normalizada pela força isométrica máxima 

(F
om

) e pelo comprimento ótimo (L
om

), ao passo que a curva força-velocidade, obtida com 
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os experimentos de Hill [13], normaliza-se por F
om

 e pela velocidade máxima de 

encurtamento (v
m

). A F
om

 é calculada conforme a Equação 10:  

 

 ,                                       (10)        

 

onde TE é a tensão específica em unidade Pascal.  

  

 Os parâmetros de TE e F
om

 estão sujeitos a grandes variabilidades quando 

estimados. No entanto,  as alternativas apresentadas para estimá-los para que tais 

parâmetros fossem aplicados aos modelos EMG-Driven mostraram bons resultados, e o 

modelo apresentou um percentual menor de erro [20]. A TE e F
om

 são os dados mais 

sensíveis nessa classe de modelos. 
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Capítulo 4 

 

Revisão de Literatura 

 

O trabalho de Lieb e Perry [1] foi o precursor dos estudos sobre o comportamento 

diferenciado dos componentes do QF através de tração aplicada aos músculos de peças 

anatômicas (Figura 6).  

 

 

Figura 6: Aparato desenvolvido para avaliar o desempenho do vasto lateral, vasto medial, vasto intermédio e 

reto femoral [1] [Autorizado pela FBJS]. 

 

 

Neste trabalho, um sistema de cabos e roldanas foi preso no ventre remanescente de 

cada músculo do QF de membros inferiores amputados (Figura 6). Diferentes combinações 

de pesos foram depositadas nas pontas dos cabos e o ângulo entre o membro e o 

equipamento que construíram foi medido. Vários fatores foram observados. Quando os 

pesos foram aplicados em apenas um componente, o mais eficiente extensor foi o VI. 

Quando foram aplicadas diferentes combinações de pesos, o total foi bem próximo ao peso 
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adicionado unicamente no VI. O VL foi o que mais requereu peso para estender o membro 

de 90 a 60º. 

 Mesmo com limitações do desenho experimental, sua contribuição foi significativa 

para o conhecimento da arquitetura muscular e da biomecânica deste grupamento. Foi 

descrito o alinhamento médio das fibras dos músculos do QF em relação ao eixo do fêmur, 

e que na parte distal o VM tende a ser mais penado. Contudo não se pode transferir os 

resultados para situações funcionais, onde, in vivo, uma série de outros fatores pode afetar a 

produção de força destes músculos, principalmente o nível de ativação neural e o 

sinergismo.  

 Em experimentos com humanos, a produção de força do QF é analisada através de 

vários métodos, como a relação EMG-força [27], otimização estática [77], dinâmica inversa 

[25] e dinâmica direta [22]. Não há método definido como um padrão-ouro. Contudo o 

EMG, quando empregado em estudos de dinâmica direta ou inversa, pode diminuir os erros 

das estimativas [25]. 

Pincivero et al. [78] avaliaram a influência do gênero sobre a frequência mediana 

dos componentes superficiais do QF em diferentes intensidades níveis de força submáxima. 

Eles utilizaram a relação EMG-força e observaram que a variabilidade da frequência 

mediana, entre 10 e 90% da CVM, é significativamente maior para o VL comparado ao 

VM e do RF. Os autores concluíram que o recrutamento da fibra muscular é dependente 

dos parâmetros de arquitetura do músculo. 

Outros estudos que abordaram a relação EMG-força compararam as atividades do 

VL, VM e do RF em tarefas monoarticulares ou conjuntas do joelho [79]. Também foram 

estudados os espectros de potência dos sinais de cada músculo durante uma contração 

isométrica [80] e o sinergismo durante a fadiga [81-83]. Estes trabalhos não monitoraram      

a ativação do VI . 

O trabalho elaborado por Zhang et al. [84]  avaliou o compartilhamento de carga 

entre o VI, VL, VM e RF em valores percentuais. Em seis indivíduos foi realizada a 

estimulação elétrica de cada componente individualmente. O potencial de ação muscular 

composto (onda M) de cada músculo, durante a extensão, gerado pela eletroestimulação foi 

usado para normalizar o EMG registrado em baixos níveis de torque (8 a 50 Nm).  Para o 

VI foram utilizados eletrodos intramusculares e para os demais músculos, de superfície. Os 
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resultados revelaram cerca de 50% de contribuição do VI para o compartilhamento de 

carga. Os autores descreveram que o VI é favorecido por estar localizado na região central 

do eixo de geração de força. 

Ruiter et al. [85], realizaram a EMG dos componentes superficiais antes e após 

induzirem a redução do aporte sanguíneo do VM. Observou-se um decréscimo de 24% do 

torque de contração submáxima de 20 a 35%, após o procedimento de isquemia. Assim 

como os trabalhos anteriores, eles não verificaram a ativação neural do VI.  

Em um dos primeiros estudos a adotarem o protocolo de EMG superficial para o VI, 

Watanabe e Akima [72] utilizaram a ultrassonografia para identificar um local na região 

látero-distal da coxa em que não há sobreposição do VI pelo VL. Eles estudaram a relação 

direta EMG-Torque para verificar a excitação de cada músculo do QF em diferentes níveis 

de isometria, variando de 10 – 90% da contração máxima, com passo de 10 em 10%. 

Apenas em 30 e 50% não foram apresentadas diferenças significativas entre os músculos. 

No nível de força 20% houve uma diferença significativamente maior do VL que os demais 

músculos. Em 80%, a diferença significativamente maior ficou com o RF em relação aos 

vastos.  

Menegaldo e Oliveira [26] aplicaram o modelo EMG-Driven para verificar o 

comportamento do torque antes e após um protocolo de treinamento de força de quatro 

indivíduos. Os sinais do VL, VM e RF obtidos com eletromiografia serviram como entrada 

para a dinâmica de ativação do modelo. O sinal de excitação do VI foi calculado como a 

média do VM e do VL, protocolo adotado em outros estudos com EMG-Driven [7, 9, 10]. 

Dois níveis de isometria sustentada, 20% e 60%, foram estudados e, em ambos, o VL 

contribuiu mais que os demais músculos, seguidos da contribuição em ordem decrescente 

do VI, do VM e do RF. 

Com a finalidade de melhorar a estimativa da excitação neural do VI para entrada 

no modelo EMG-Driven, Oliveira et al.[12] propuseram três diferentes equações de 

regressão com base na curva quadrática da relação EMG-Torque fornecida no estudo de 

Watanabe e Akima [60]. Quatro modelos foram processados para estimar a força do QF: 

três com entradas de excitação neural do VI estimada por cada uma das equações e um com 

a excitação neural estimada pela média do VL e do VM. Os sinais dos músculos 

superficiais foram obtidos por eletromiografia. Ao contrário do esperado, não houve 
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diferenças significativas na predição do modelo com as diferentes maneiras de encontrar a 

entrada de excitação do VI.  

Para caracterizar as propriedades individuais do músculo, existem alguns 

parâmetros especialmente sensíveis. Um dos mais importantes é a força máxima muscular 

(F
om

) utilizada para normalizar as equações que descrevem a capacidade de geração de 

força musculotendínea [11]. Este parâmetro é estimado pelo produto da ASTF e a TE.  

Os estudos de modelo EMG-Driven que incluíram ASTF individualizadas 

encontraram erros de estimativa menores [26, 86].  No entanto, a TE assumida para todos 

os indivíduos foi uma única extraída do trabalho de Erskine et al. [63], cuja a média foi de 

30,3 Ncm
-2

. Não foram encontrados na literatura estudos que tenham aplicado ao modelo 

EMG-Driven para o QF com uma TE individualizada.  

 . 
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Capítulo 5  

 

Materiais e Métodos 

 

Esta dissertação faz parte do projeto de pesquisa “Estudo de padrões de controle motor do 

membro inferior através de modelos da Biomecânica muscular”, aprovado pelo Comitê de 

Ética em Pesquisa do Hospital Universitário Clementino Fraga Filho, nº 127/13. 

Todas as coletas foram realizadas no Laboratório de Biomecânica do Programa de 

Engenharia Biomédica (PEB), do Instituto Alberto Luiz Coimbra de Pós-Graduação e 

Pesquisa de Engenharia (COPPE), da Universidade Federal do Rio de Janeiro (UFRJ). 

 

5.1 Recrutamento da Amostra 

A amostra foi composta por 20 jogadores de futebol da agremiação poliesportiva 

Fluminense Football Club, atuantes nas categorias Sub-17 e Sub-20, do sexo masculino, 

com idade média de 17,25 ± 0,85 anos, estatura de 179,97 ± 8,45 cm e peso de 71,13 ± 8,69 

kg.  

Participaram do estudo somente os jogadores autorizados pelo clube a se 

ausentarem do seu treino por um dia, sem lesões há pelo menos seis meses; e que 

concordaram voluntariamente em participar do estudo, assinando o Termo de 

Consentimento Livre e Esclarecido. As coletas foram efetuadas no intervalo de cinco dias 

consecutivos, levando cerca de duas horas para cada jogador. 

 

5.2 Instrumentação 

 

 Dinamômetro isocinético Biodex System 4, New York, EUA, para a medição de 

torque exercido pelo sujeitos de pesquisa (Figura 7);    

 Eletromiógrafo EMG-USB2, com conversor A/D 12 bits (OTBioelettronica, Itália), 

para  a realização da eletromiografia  dos músculos estudados; 
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 Software OT Biolab versão 1.7.4706.XX (OTBioelettronica, Itália), para aquisição e 

pré-processamento dos sinais detectados; 

 Aparelho de Ultrassom modelo MyLab25 Gold (ESAOTE S.p.A., Italia), com 

transdutor linear, frequência de excitação entre 10 e 18 MHz, para aquisição dos 

parâmetros de arquitetura  muscular aplicados ao modelo; 

 Aparelho de Ultrassom modelo EUB-405 (Hitachi, Japão), com transdutor linear, 

matriz de 512 elementos e a frequência de excitação de 7,5 MHz; 

 Um computador portátil modelo E43 (ASUS TeK Computer Inc, Taiwan,  China); 

 

 

Figura 7: Equipamentos utilizados nas coletas de eletromiografia e torque. 

 

5.3 Desenho experimental 

Para estimar o torque individual, aplicou-se um modelo de estimativa de força EMG-

Driven. A força estimada foi multiplicada pelo braço de força individual, resultando um 

torque individual estimado. O processo de modelagem da força foi intermediado pelo 

software EMG Driven Muscle Force Estimator (EMGD-FE) [87].  

 A dinâmica de ativação foi a proposta por Piazza e Delp [76]. Para o sub-modelo de 

dinâmica de contração, foi assumido o modelo apresentado por Menegaldo e Oliveira [19].  

 O software gera estimativas de forças musculares mediante as entradas de torque 

medido, dados da EMG sincronizados com o torque e parâmetros nominais dos músculos 
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analisados. O torque estimado total é resultante da soma dos torques individuais, como 

apresentado no esquema da Figura 8. 
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Figura 8: Esquema de modelo EMG-Driven para o quadríceps femoral. 

 

Neste estudo, três diferentes métodos de estimação dos sinais de excitação do VI 

foram adotados [7, 12, 17]. Os parâmetros de arquitetura muscular individuais foram 

obtidos com US. Para cada diferente entrada de ativação do VI, uma solução foi gerada 

(Figura 9). 

 

 

Figura 9: Esquema de modelagem para cada voluntário. 
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Três etapas distintas foram desenvolvidas: (1) procedimentos com ultrassom; (2) 

dinamometria e eletromiografia sincronizadas, e (3) modelagem dos dados. Estas etapas 

foram detalhadas a seguir. 

 

5.3.1 Procedimentos com ultrassom 

O voluntário foi instruído a permanecer em supino, com os membros inferiores relaxados, 

braços e troncos alinhados, pelo período de 10 minutos para equilibrar a distribuição dos 

fluidos corporais [88]. Por meio de anatomia palpatória, identificou-se a EIAS e a borda 

superior da patela do membro inferior direito de cada jogador.  A distância entre os dois 

pontos foi assumida como o comprimento de coxa.  

Posteriormente, foram realizadas marcações dos locais para posicionamento dos 

eletrodos.  As recomendações de SENIAM [67] foram seguidas para o RF e o VM. Para o 

VL foi marcada a região de 70% da distância entre EIAS e lateral da patela, de acordo com 

um protocolo adaptado [67, 69]. 

Com ultrassom, identificaram-se os limites entre os ventres musculares de cada 

componente, para garantir a superfície de detecção do músculo desejado. Além disso, a 

direção dos fascículos foi identificada, para que as superfícies de detecção de ambos os 

eletrodos interajam com as mesmas fibras. 

No mesmo sítio de colocação dos pares de eletrodos foram tomadas imagens de US 

para o RF e o VM. As imagens foram adquiridas com o transdutor linear, frequência de 

excitação central fixa de 7,5 MHz,  em eixo perpendicular à pele, sentido longitudinal. Para 

todos os voluntários foram adotados os mesmos ajustes de 8,5 cm de profundidade e 

amplificação de intensidade de eco (ganho) de 80%. Uma pressão mínima foi adotada e o 

gel hidrossolúvel foi utilizado em todos os procedimentos para o melhor acoplamento entre 

a pele e o transdutor. 

Tratando-se do VI, foi considerada a proposição de Blazevich et al. [41]. Este 

músculo é sobreposto pelos ventres do VL e RF, os parâmetros de arquitetura muscular que 

melhor representam sua estimativa de força são os parâmetros obtidos abaixo do ventre do 

RF. Desta forma, todos os parâmetros do VI foram adquiridos na região anterior da coxa.  

Para aquisição das imagens do VL, foi empregado um equipamento capaz de gerar 

imagens panorâmicas, o que torna possível obter-se o CFasc sem extrapolação ou 
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estimativa trigonométrica, utilizando-se de um protocolo adaptado do estudo de Noorkoiv 

et al. [61] (Ver APÊNDICE A). 

O software IMAGE J [89] foi utilizado para processamento das imagens. O CFasc, a 

espessura muscular e o AP, medidos nas imagens, serviram para estimar os parâmetros 

nominais individuais de ASTF e TE. A metodologia de estimativa de ASTF e TE estão 

disponíveis no APÊNDICE A e B.  

 Após o processamento das imagens, o voluntário sentou-se com o quadril e joelhos 

a 90º - 90º de flexão. O transdutor foi posicionado a dois terços do comprimento de coxa do 

voluntário, no decorrer do trajeto do VL, na região lateral da coxa direita. Movendo o 

transdutor em direção à linha interarticular do joelho, foi observada a variação entre a 

espessura dos músculos VL e VI. Na região onde o VI apresentou maior espessura 

muscular em relação ao VL foi realizada uma marcação (Figura 10), para definir o ponto de 

posicionamento de um par de eletrodos para a eletromiografia do VI [27]. 

 

 

Figura 10: O rastreamento do local na região lateral da coxa foi feito com ultrassom. Abaixo, à esquerda, é 

apresentada uma imagem de ultrassonografia da região onde não há sobreposição do vasto intermédio pelo 

vasto lateral. Ao lado, à direita, é apresentada uma representação da imagem com os respectivos pares de 

eletrodos. 
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5.3.2 Dinamometria e eletromiografia sincronizadas 

Posteriormente ao US, a pele do voluntário foi preparada realizando-se a tricotomia e leve 

abrasão com esponja e sabão antisséptico para recebimento dos eletrodos. Cinco minutos 

foram aguardados para colocação dos pares de eletrodos passivos de Ag/AgCl (Meditrace, 

Kendall, USA), distantes 20 mm um do outro (Figura 11). Uma pulseira condutiva em 

torno dos maléolos do tornozelo ipsilateral foi utilizada como eletrodo de referência.  

Os cabos foram conectados aos eletrodos e o ruído basal foi verificado, com o 

eletromiógrafo ajustado para um ganho de 10.000 V/V e o indivíduo em completo repouso. 

Foi tolerado em todos os testes um ruído de 40 μV pico-a-pico. Nos casos de extrapolação, 

os testes foram iniciados somente após o controle do ruído.  

 

     

Figura 11: Posicionamento dos eletrodos superficiais para os quatro músculos do quadríceps femoral. 

 

 O indivíduo foi fixado na posição sentada no equipamento, com eixo articular 

anatômico do joelho alinhado ao eixo do dinamômetro. Em seguida, um protocolo de 

isometria unilateral foi programado no sistema de aquisição do dinamômetro isocinético. 

Nesta etapa, foi definida a angulação da articulação do joelho e realizada a pesagem do 

membro para correção dos torques. 

 Para o joelho adotou-se uma angulação partindo de 100° (0º correspondendo a 

extensão total), a fim de corrigir compensações, e desta forma, 90° de flexão fosse 

alcançada efetivamente durante os testes.  

Reto femoral
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 O eletromiógrafo foi ajustado para operar durante os testes com uma frequência de 

amostragem de 2048 Hz por canal, filtro passa-banda analógico de 10 – 500 Hz, ganho de 

2000 V/V, conversor A/D de 12 bits.  

A sincronização dos sinais de torque e eletromiografia foi estabelecida por um cabo 

conector, que conduz as informações de torque, posição angular e aceleração oriundas da 

porta serial analógica do Biodex aos canais auxiliares do eletromiógrafo.  

 O voluntário foi encorajado por comandos verbais a realizar duas contrações 

voluntárias máximas (CVM), sustentando-as por 10 segundos cada, intercaladas pelo 

período de 40 segundos. O torque registrado no Biodex com o maior pico foi considerado 

para o cálculo do valor referente a 40% da CVM. A contração submáxima de 40% foi 

escolhida para minimizar a oscilação de padrões de sinergismo entre os componentes do 

QF [90], e a co-contração da musculatura antagonista [91], uma vez este estudo tem como 

limitação a avaliação da participação do isquiostibiais 

Na tela do equipamento foi apresentado um feedback visual, com o nível de torque 

referente a 40% da CVM (Figura 12). O tempo de execução da força foi programado para 

40 segundos de aquisição. O voluntário foi instruído a manter repouso absoluto por cinco 

segundos após o início do teste e a interromper a isometria cinco segundos antes do término 

da aquisição.  

 

 

Figura 12: Biofeedback apresentado na tela do equipamento. 
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Cada teste foi salvo em um único arquivo contendo os dados do indivíduo, canais 

referentes aos músculos e informações do processamento. Os arquivos exportados foram 

processados em MATLAB (versão 2010a, The Mathworks, USA). 

 

5.3.3 Modelagem  

A curva de torque obtida pela saída analógica foi calibrada conforme o fator de correção 

estipulado pelo fabricante do dinamômetro.  Para exportar as informações de torque e EMG 

ao software EMGD-FE, foi gerado um arquivo em formato .txt, com colunas contendo o 

torque e os sinais do VI, do VL, do RF e do VM. As sub-etapas de processamento e 

modelagem foram descritas adiante.  

 

1ª : Processamento dos sinais. 

No EMGD-FE [87] foram anexados os arquivo em formato .txt  do teste máximo. 

Uma frequência de amostragem de 2048 Hz foi informada manualmente. O torque medido 

foi filtrado por um passa-baixas de 6ª ordem, com frequência de corte de 10 Hz. Um 

intervalo de torque próximo à zero (offset) foi definido para representar o momento de 

relaxamento muscular.   

O EMG bruto foi tratado por três diferentes filtros:  

1º - Passa-banda de 6ª ordem, direto e reverso, para remoção da distorção de fase, 

com frequências de corte de 15 – 350 Hz;   

2º - Filtro de rede, de frequência de 60 Hz, para minimizar a interferência do ruído 

de rede elétrica;  

3º - Filtro Butterworth de 6ª ordem, direto e reverso, com frequência de corte de 

2Hz, para o envelopamento do sinal (Figura 13). 
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Figura 13: Perfil do sinal eletromiográfico após o processo de retificação, filtragem e envelopamento. 

 

 Para a normalização dos sinais da EMG, foi selecionado no teste de CVM um 

intervalo específico na curva de contração sustentada máxima, que variou de 2 a 3 

segundos para cada voluntário (Figura 14). 

 

  

Figura 14: Intervalo de tempo selecionado na curva de contração voluntária máxima para normalização dos 

sinais. 
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 Os dados referentes ao teste de 40% da CVM foram processados seguindo os 

mesmos passos descritos para a CVM. Os dois testes foram processados três vezes para 

cada jogador. No primeiro processamento foram anexados os sinais do VI obtidos pela 

sEMG. No segundo não foi fornecido nenhum sinal para o VI, que veio a ser estimado pela 

média dos sinais do VL e VM na próxima etapa.  

Por ultimo foi fornecida a entrada de sinais do VI estimada por uma equação de 

regressão, conforme apresentada abaixo (Equação 11) [12].  

 

                       (11) 

  

O EMG normalizado sofre influencias dos intervalos de offset e pico de torque 

máximo selecionado. Por isso, tais intervalos foram precisamente mantidos nas três 

modelagens para cada voluntário, a fim de que os sinais de normalização do VL, VM e RF 

fossem constantes nos modelos. Como diferentes entradas de sinais foram fornecidas ao VI, 

os sinais normalizados não foram constantes para este músculo. 

 

 2ª: Modelagem 

 Os sinais processados na etapa anterior serviram de entrada ao sub-modelo da 

dinâmica de ativação. A maioria dos parâmetros necessários para modelagem foram 

mantidos de acordo com as especificações do EMGD-FE [87]. Somente a TE, a ASTF e o 

AP foram alterados atribuindo parâmetros individuais aos modelos. Foi atribuído um braço 

de força para cada músculo (Figura 15). Os detalhes das estimativas destes parâmetros 

estão no APÊNDICE A e B. Após a conclusão desta etapa a modelagem foi finalizada.  

O torque total estimado foi comparado ao medido, calculando a root mean square 

error (RMSE) percentual de um intervalo selecionado (Equação 12). 

 

                                       (12)  
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Figura 15: Etapa na qual os valores nominais foram fornecidos pelo usuário. Os parâmetros serviram como 

entrada para a dinâmica da contração. As setas indicam os parâmetros que foram substituídos para cada 

voluntário. 

  

 Os modelos processados produziram informações relativas aos 40 segundos de 

aquisição e 30 segundos de contração efetiva (Figura 16).  Em todos os voluntários foram 

descartados da análise os 10 segundos iniciais e finais, e as análises foram realizadas no 

intervalo de 15 a 25 segundos do teste de 40% da CVM Essa medida foi adotada a fim de 

excluir o período de adaptação inicial e fadiga final.  

 

5.4 Análise estatística 

Foi possível obter as seguintes informações da modelagem: (1) percentual de 

compartilhamento de torque individual; (2) torque estimado total; (3) erro percentual; (4) 

EMG normalizado de cada músculo. A estatística descritiva exploratória de média e desvio 

padrão foi aplicada a estes dados. 

Todas as análises estatísticas foram desenvolvidas no software SPSS, versão 20.0 

(IBM Corporation, Chicago, USA). O nível de significância (valor α) adotado foi de 0,05. 

A distribuição normal teórica dos dados foi verificada pelo teste de Shapiro-Wilk. 

Para todas as amostras, o p value foi maior que α (p value  > 0,07), e a hipótese nula (H0) 

não foi rejeitada, considerando assim que as amostras provêm de uma população normal. 

Atestada a probabilidade de normalidade dos dados, pressupôs-se a utilização de testes 

paramétricos.  
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Figura 16: Comparação do torque medido com o dinamômetro isocinético e o torque estimado. 
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Com o teste de Anova one-way  foram comparadas as médias dos seguintes dados: 

 Percentuais de torque dos músculos no mesmo modelo; 

 Erros dos três modelos; e 

 EMG’s normalizados (VI_Modelo 1, VI_Modelo 2, VI_Modelo 3, VL, RF e 

VM). 

O teste de Levene foi usado para avaliar a igualdade das variâncias 

(homocedasticidade) entre as amostras comparadas. Quando alguma diferença significativa 

foi encontrada pela ANOVA, as diferenças entre as amostras foram identificadas pelo teste 

post hoc Bonferroni. Os resultados foram apresentados com o F crítico e F calculado (Fcrítico 

= calculado). 

As médias dos percentuais de torques estimados para o mesmo músculo nas três 

modelagens foram comparadas usando a Anova one-way para medidas repetidas. A 

igualdade entre as variâncias das diferenças (esfericidade) foi verificada pelo teste de 

Mauchly, com um fator de correção de épsilon (ε) de Greenhouse-Geisser. Para identificar 

as diferenças entre os grupos foi utilizado um teste post hoc de Bonferroni. 

A correlação dos torques estimados usando cada uma das diferentes entradas do VI 

com o torque medido foi determinada pelo coeficiente de correlação de Pearson. O gráfico 

de Bland-Altman foi gerado em MATLAB para verificar a concordância entre os métodos. 
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Capítulo 6  

 

Resultados 

 

6.1 Comparação dos torques entre os músculos  

Relativo ao objetivo principal deste estudo, inicialmente é apresentada a Tabela 1 com as 

médias e desvios-padrões dos percentuais de torques estimados nos modelos 1, 2 e 3, para 

cada músculo. Para comparar estes dados estatisticamente, o teste de Levene assegurou a 

igualdade das variâncias entre os músculos no Modelo 1 (F2,72 = 2,25; p = 0,08), no Modelo 

2 (F2,72 = 2,05; p = 0,11)  e Modelo 3 (F2,72 = 1,35; p = 0,26).  

A estatística da ANOVA one-way, com alto poder de teste (P = 1,00) para as 

comparações dos três modelos identificou que pelo menos um dos músculos se difere dos 

demais significativamente no Modelo 1 (F2,72 = 85,23; p < 0,001),  no Modelo 2 (F2,72 = 

108,77; p < 0,001) e no Modelo 3 (F2,72 = 85,04; p < 0,001). O intervalo de confiança 

(95%IC) estimado para o Modelo 1 foi de 23,96 a 26,00% ; para o Modelo 2 de 24,08 a 

25,90%; e para o Modelo 3 foi de 23,98 a 26,02%. 

 

Tabela 1: Médias e desvios-padrões (DP) dos percentuais de torques estimados nos modelos 1, 2 e 3 para os 

músculos vasto intermédio, vasto lateral, vasto medial e reto femoral. 

  

No Modelo 1, o teste post hoc identificou que diferença significativa do torque 

relativo do RF em relação ao torque dos vastos  (p < 0,001), e que o VL foi 

significativamente maior que o VM (p < 0,001) e o VI (p = 0,01), não encontrando 

diferenças entre o VI e o VM (Figura 17).  No Modelo 2, o RF também apresentou uma 

Músculos  (%) Modelo 1 (Média±DP) Modelo 2(Média±DP) Modelo 3( Média±DP) 

Vasto intermédio  28,66 ± 4,21 30,05 ± 2,94 29,03 ± 4,46 

Vasto lateral 33,29  ± 4,40 32,80  ± 4,96 33,39 ± 5,49 

Vasto medial 26,48 ± 6,19 25,73 ± 4,92 25,98 ± 4,86 

Reto femoral 11,48 ± 2,84* 11,39 ± 3,02* 11,58 ± 3,19* 
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contribuição significativamente menor que os demais (p < 0,001); já o VM apresentou 

diferença estatística significativa em relação ao  VL (p < 0,001) e VI (p = 0,008), não 

havendo  diferença estatística significativa entre o VI e o VL (Figura 18).   

 

  

Figura 17: Gráfico de barras das médias do Modelo 1. * p < 0,05 versus o vasto lateral; # p < 0.05 versus o 

vasto intermédio; e + p < 0,05 versus o vasto medial. 
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Figura 18: Gráfico de barras das médias do Modelo 2. * p < 0,05 versus o vasto lateral; # p < 0.05 versus o 

vasto intermédio; e + p < 0,05 versus o vasto medial. 

 

 

 No Modelo 3, com exceção da comparação entre VI com o VM (p = 0,16), todas as 

diferenças foram significativas. A média do RF foi estatisticamente menor que todos os 

vastos (p < 0,001), e o VL teve uma contribuição no torque significativamente maior que o 

VI (p = 0,01) e o VM (p < 0,001) (Figura 19). 
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Figura 19: Gráfico de barras das médias do Modelo 3. * p < 0,05 versus o vasto lateral; # p < 0.05 versus o vasto 

intermédio; e + p < 0,05 versus o vasto medial. 

 

 

 A diferença entre o RF e os demais esteve presente em todas as simulações. Em 

relação ao comportamento da partilha de torques, os modelos 1 e 3 foram semelhantes para 

amostra. 

 

6.2 Comparação dos torques entre os modelos  

No que diz respeito à comparação entre os modelos, espera-se que alguma diferença seja 

identificada, haja vista as diferentes entradas concedidas ao VI, o que estabeleceria uma 

nova partilha de torques em cada modelo.  
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O teste de Mauchly identificou que a premissa de esfericidade foi violada em todas 

as comparações (p < 0,001). Como não se assumiu esfericidade, foi adotada a correção 

épsilon (ε) de Greenhouse-Geisser para o número de graus de liberdade. 

 Após a correção, a ANOVA não identificou diferenças significativas entre as 

médias de percentuais de torque do VI (ε = 0,544; F= 1,03; p = 0,32), com intervalo de 

confiança estimado de 27,87 a 30,63% e poder de teste (P) = 0,16 (Figura 20).   

 

Figura 20: Média ± desvio-padrão dos percentuais de torque do vasto intermédio estimados pelos modelos. 

 

As médias dos percentuais de contribuição de torque do VL apresentaram 

equivalência de variância mediante a estatística (ε = 0,537; F= 0,88; p= 0,36), o teste teve 

alto poder observado P = 0,94 e  95% IC igual a 30,91 a 35,42% (Figura 21).  
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Figura 21: Média ± desvio-padrão dos percentuais de torque do vasto lateral estimados pelos modelos. 

  

Para o RF, nenhuma diferença foi identificada entre as comparações dos torques 

estimados (ε = 0,539; F= 0,74; p= 0,40) (Figura 22). O poder do teste observado foi de P = 

0,13, com intervalo de confiança de 10,08 a 12,89%. Os resultados para o VM não foram 

diferentes; a ANOVA não detectou nenhuma diferença significativa entre os modelos (ε = 

0,564; F= 1,97; p= 0,17), o poder do teste foi P = 0,28 e o 95% IC = 23,60 a 28,53%) 

(Figura 23).  



41 

 

  

Figura 22: Média ± desvio-padrão dos percentuais de torque do reto femoral estimados pelos modelos. 

 

 

Figura 23: Média ± desvio-padrão dos percentuais de torque do vasto medial estimados pelos modelos. No 

Modelo 1, é possível observar a presença de outliers.  
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Embora o Modelo 2 não tenha se comportado semelhantemente aos modelos 1 e 3, a 

comparação entre os músculos não apresentou diferenças nas estimativas utilizando 

diferentes entradas de ativação para o VI. 

Os gráficos 20-23 mostraram que o Modelo 3 foi o que mais apresentou dispersão 

em relação aos modelos 1 e 2. 

 

6.3 Comparação dos erros de estimativas 

Uma vez que nenhuma diferença significativa entre os torques individuais estimados por 

cada modelo foi revelada, é pertinente que o erro entre os modelos seja comparado. Os 

dados da estatística descritiva, média e desvio-padrão, dos RMSE% estão apresentados na 

Tabela 2.  

 

 

Tabela 2: Média e desvio-padrão dos erros de estimativa do Modelo 1, Modelo 2 e Modelo 3. 

 Modelo 1 (%) Modelo 2 (%) Modelo 3 (%) 

Média ± DP 11,58 ± 5,24 13,22 ± 5,88 14,71 ± 5,58 

 

 

 

Em média, o Modelo 1 gerou um erro menor que o Modelo 2 e 3.  O teste de Levene 

identificou que há homocedasticidade entre os modelos (F3,15 = 0,46; p = 0,63). No entanto, 

a ANOVA one-way não identificou diferenças significativas entre os RMSE’s (F3,15 = 1,57; 

p = 0,21) (Figura 24), com poder de teste de 0,32 e intervalo de confiança de 11,73 a 

14,61%.   
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Figura 24: Os modelos mostraram médias de erros de estimativa semelhantes. 

 

6.4 Correlação entre os torques medidos e estimados 

As médias dos quatro torques estão apresentadas na Tabela 3. A correlação de Pearson 

determinou a linearidade da associação dos torques estimados com o torque medido. 

 

          Tabela 3: Média e desvio-padrão dos torques 

Torque (Nm) (Média±SD) 

Medido 124,65 ± 26,06  

Modelo 1 121,47 ± 30,17  

Modelo 2 124,15 ± 33,26  

Modelo 3 122,93 ± 34,75  

                                        

 

Os Modelos 1 e 2 geraram estimativas de torque que apresentaram forte correlação 

positiva significativa com o torque medido. Já o Modelo 3 apresentou uma moderada 

correlação  positiva significativa (Tabela 4). 

 Coeficiente de 

correlação (r) 

Modelo 1 0,854* 

Modelo 2 0,820* 

Modelo 3 0,793* 

* Correlação significativa (p < 0,001) 

Tabela 4: Coeficiente de correlação 

entre os torques medidos e estimados 
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O gráfico de Bland Altman mostrou que para o Modelo 1, 95 % das diferenças estão 

concentradas no intervalo de – 34 a 28 Nm, com erro médio de -3,2 Nm (Figura 25). 

 

Figura 25: O Gráfico de Bland-Altman mostra que todos os indivíduos estiveram dentro dos limites de 

concordância do torque medido pelo dinamômetro e do torque estimado pelo Modelo 1. 

 

 O erro médio para o Modelo 2 foi próximo ao ideal ( -0,49 Nm ≈ 0). No entanto, os 

limites de concordância entre o torque medido e o torque estimado foram de -38 a 37 Nm 

(Figura 26).  

 

Figura 26: O Gráfico de Bland-Altman mostra que todos os indivíduos estiveram dentro dos limites de 

concordância do torque medido pelo dinamômetro e do torque estimado pelo Modelo 2. 
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 O Modelo 3 apresentou um viés de estimativa de 1,7 Nm, com limites de 

concordância  variando de -43 a 40 Nm (Figura 27).  

 

 

Figura 27: O Gráfico de Bland-Altman  mostrou que todos os indivíduos estiveram dentro dos limites de 

concordância do torque medido pelo dinamômetro e do torque estimado pelo Modelo 3. 

 

6.5 Comparação entre os EMG’s normalizados 

Os seis EMGs normalizados foram comparados: o EMG do RF, do VL, do VM, e os três 

EMGs normalizados do VI aplicados diferentemente em cada um dos modelos. A Tabela 5 

mostra os valores de média e desvio-padrão de cada EMG normalizado.   

 

Tabela 5: Média± desvio-padrão dos EMG's normalizados (M1 = Modelo 1; M2 = Modelo 2; e  M3 = 

Modelo3. 

 

 

 

 

 

 

EMG (%) Média ± DP 

Vasto intermédio M1 0,3681 ± 0,06 

Vasto intermédio M2 0,4024 ± 0,06 

Vasto intermédio M3 0,3852 ± 0,08 

Vasto lateral 0,3934 ± 0,07 

Vasto medial 0,4114 ± 0,09 

Reto femoral 0,3529 ± 0,08 
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 A homocedasticidade dos dados foi afirmada (F2,29 = 1,59; p = 0,16) e. A ANOVA 

one way não identificou nenhuma diferença estatística entre os EMG’s normalizados (F2,29 

= 1,50; p = 0,19). O 95%IC estimado foi de 0,371 a 0,400 %, e o poder do teste ANOVA 

foi de 0,51 (Figura 28). Desta forma, pode-se considerar que há semelhanças entre as 

médias dos EMG’s normalizados de todos os músculos.  

 

  

Figura 28: EMG normalizado de todos os músculos. Não houve diferenças significativas entre eles. (M1 = 

Modelo 1; M2 = Modelo 2; e M3 = Modelo 3)  
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Capítulo 7  

 

Discussão 

 

Este estudo pretendeu identificar o compartilhamento de torque dos componentes do QF 

por modelo EMG driven, testando três possibilidades de entrada com o sinal de excitação 

do músculo VI.  

Os resultados mostraram que a contribuição dos três vastos individualmente foi 

mais que o dobro da contribuição do RF, com uma predominância significativa do VL em 

todos os três modelos. Considerando as médias dos três modelos, a sequência de 

compartilhamento do torque total em ordem crescente encontrada foi: reto femoral – 11,39 

a 11,58%; vasto medial – 25,73 a 26,48%; vasto intermédio – 32,80 a 33,29%; e vasto 

lateral – 28,66 a 30,05%. Os resultados indicam que as diferenças encontradas no 

compartilhamento de torque foram determinadas pela força estimada, uma vez que os 

braços de forças atribuídos individualmente são valores próximos (VI = 0,028 m; VL = 

0,028 m; VM = 0,029 m; e RF = 0,027 m).  

 Nos modelos 1 e 3, onde os sinais EMG de VI foram estimados pela sEMG e pela 

equação de regressão, respectivamente, não houve  diferenças significativas entre o VI e o 

VM, e ambos os músculos apresentaram um compartilhamento significativamente menor 

que VL. Já no Modelo 2, em que o EMG de VI estimado pela média do VL e do VM, a 

diferença não foi encontrada entre as contribuições do VI e do VL, enquanto ambos foram 

significativamente maiores que o VM. Os diferentes resultados encontrados podem ser 

explicados pelas diferenças de excitação neural atribuídas ao VI, como o Modelo 2, que 

apresentou o maior EMG normalizado para o VI. 

 No entanto, a diferença significativa entre o VM e o VI encontrada no Modelo 2, e 

não encontrada nos outros dois modelos, não alterou a sequência de compartilhamento de 

no torque total, que foi mantida a mesma para os três modelos,  Como não há um método 

estabelecido como um padrão-ouro para estimativa de torque individual, foi importante 
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verificar o compartilhamento por diferentes modelos, e constatar que a sequência de 

contribuição foi mantida em diferentes modelagens. 

 A proposta do Modelo 1 era assumir uma ativação muscular fisiológica para o VI 

pela aquisição direta do sinal eletromiográfico,  e compará-lo com modelos já existentes em 

que as ativações foram estimadas matematicamente. Os resultados do presente estudo 

mostraram que a técnica não representou melhoria da estimativa em comparação às outras 

formas de estimar o sinal EMG VI. 

 A semelhança dos resultados do Modelo 1 e 3, em parte, pode ser explicada pelo 

fato da equação de regressão ter sido formulada baseada em dados de um estudo que 

utilizou o protocolo de sEMG para o VI [12, 72]. Os autores que formularam esta equação 

não encontraram diferenças entre as estimativas pela média entre VL e VM e pela equação 

de regressão, modelando os níveis de força de 20 e 60% da CVM. A estimativa pela 

regressão pode ser a alternativa mais prática que a sEMG, no entanto, o Modelo 3 foi o que 

mais apresentou variabilidade dos dados. 

 A justificativa para utilização da média dos sinais EMG de VL e VM não foi 

discutida em trabalhos que empregaram o modelo EMG-driven. [7, 9 - 11, 16, 17]. Uma 

possível explicação estaria baseada na anatomia. A inervação do VI apresenta ramos 

provenientes do VM e do VL [47] e poderiam determinar uma relação entre as ativações 

dos vastos. Uma forte correlação entre as ativações destes músculos foi mostrada por 

ressonância magnética funcional [52], Porém, Akima e Saito [92] mostraram, por 

eletromiografia, que o padrão de ativação do VI foi diferente dos demais vastos durante 

contrações dinâmicas. A ativação do VI foi diretamente proporcional à velocidade do 

movimento, enquanto as ativações do VL e o VM mantiveram-se constantes.  

No estudo em que a estimativa do VI foi semelhante ao Modelo 2, Menegaldo e 

Oliveira [26] encontraram  a mesma sequência de compartilhamento, onde o VL contribuiu 

mais que os outros músculos e o RF teve menor contribuição no torque total. Os valores 

percentuais não foram descritos. Os autores consideraram um braço de força fixo para todos 

os músculos. Além disso, eles aplicaram ao modelo o Fator A, que consiste em uma 

equação algébrica que assume que não há linearidade entre a ativação neural u(t) e ativação 

muscular a(t) [93]. Este fator caracteriza uma função degrau da curvatura e está relacionado 

a não-linearidade entre a relação EMG-ativação em baixas intensidades [11]. Quando não é 
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adotado o fator A, esta relação torna-se 1:1 [22]. No presente estudo, não foi aplicado o 

Fator A, e a linearidade entre a relação EMG-ativação foi assumida.   

Nos três modelos foram mantidos os mesmos parâmetros, exceto a excitação neural 

do VI. Embora não tenham sido encontradas diferenças significativas entre os EMG- 

normalizados, pode-se afirmar que a mínima diferença na média do EMG do VI foi 

importante para a simulação da ativação muscular a(t). O EMG normalizado do VI do 

Modelo 2 foi o que apresentou maior valor entre os demais modelos, e este modelo foi o 

único em que o VI não apresentou diferenças estatística significativa com VL.  

A menor contribuição do RF pode ser explicada por questões anatômicas e 

cinesiológicas, principalmente pela menor ASTF e pelo fato deste músculo ser biarticular. 

Kong e Haselen [94] verificaram a excitação dos músculos superficiais do QF durante a 

contração isométrica executada em diferentes combinações de ângulos do quadril e do 

joelho. Os resultados mostraram que o RF apresenta maior excitação quando o quadril e 

joelhos estão a 110 e 90º de flexão, respectivamente. O pico de EMG normalizado para o 

VL e o VM também foi encontrado com o quadril flexionado, ocorrendo um decréscimo na  

medida em que o quadril era estendido.  Esse trabalho mostrou que a posição do quadril 

afeta tanto a ativação do músculo biarticular quanto os vastos.  

A contribuição do VM foi próxima ao valor hipotético sugerido por Ruiter et al. 

[85], que encontraram em média uma redução de 24% do torque após provocarem o 

bloqueio vascular do VM. Se a contribuição do torque do VM não fosse contabilizada no 

presente trabalho, a redução do torque também seria próxima à encontrada pelos autores. 

Zhang et al. [84] definiram as contribuições de carga relativas aos componentes do 

QF pela relação EMG-força e incluíram o VI por eletromiografia invasiva. Os valores 

encontrados foram: 39,6 – 51,8% para o VI; 20,7 – 25,12% para o RF; 18,0 – 24,2% para o 

VL;  e 9,5 – 12,2% VM de compartilhamento de carga. As diferenças entre os resultados do 

estudo de Zhang et al. [84] e do presente estudo devem-se a fatores metodológicos. Zhang 

et al. [84] normalizaram os sinais de EMG da contração voluntária por sinais registrados 

durante uma eletroestimulação. Quando um músculo é eletroestimulado há inversão do 

princípio de Henneman, pelo qual, inicialmente são solicitadas as fibras tipo I (lenta), 

seguido do recrutamento das fibras tipo II (rápida). Na eletroestimulação essa ordem é 

invertida. 
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Além disso, os eletrodos intramusculares no VI apresentam menor volume de 

detecção e dificilmente representam a ativação global deste músculo [71]. O presente 

estudo considerou, além do EMG, os parâmetros de arquitetura e a dinâmica muscular. 

Watanabe e Akima [72] observaram que a 40% da CVM a ativação do VL foi 

significativamente maior que o VI. Os autores utilizaram o protocolo de eletrodos 

superficiais para o VI, assim como utilizado no Modelo 1. Neste presente estudo, os 

resultados não mostraram diferenças significativas entre os EMG’s normalizados de 

nenhum músculo a 40% da CVM. Os sinais do VL foram registrados em diferentes regiões 

da coxa em cada um dos estudos. Isto pode explicar a diferença encontrada entre os dois 

trabalhos.  

Os estudos com modelos têm mostrado que a inclusão dos parâmetros de arquitetura 

muscular é importante para a estimativa de força. Pela relação ASTF-força a maior 

contribuição do VL era esperada. Os voluntários deste estudo apresentaram em média 84,2 

± 13,9 cm
2
; 76,2 ± 9.0 cm

2
; 64,5 ± 9,5 cm

2
; e 31,6 ± 4,0 cm

2
 para o VL, VI, VM e RF, 

respectivamente (VER APÊNDICE A). Este parâmetro foi estimado de acordo com a 

metodologia descrita da literatura, que utilizou como alternativas imagens de US e 

equações de regressão [26].  

O torque medido e os torques estimados apresentaram correlações positivas 

significativas, mostrando boas estimativas de força pelos modelos. Os percentuais de erro 

encontrados neste estudo foram similares aos percentuais de outros estudos que utilizaram 

US para estimar parâmetros nominais aplicados a um modelo EMG-driven. Os valores 

descritos na literatura para o RMSE% do torque de flexão plantar foram de 14.1±3.9% para 

20% CVM e 11.33 ± 1.98 para 60% CVM [26]. Para o quadríceps foram encontrados erros 

de 10,8 ± 3,8 % para 20% CVM e 11,0 ± 4,9% para 60% CVM, 

Neste estudo, tanto a ASTF quanto a TE aplicados ao modelo foram parâmetros 

individualizados, com objetivo de determinar aos modelos uma força máxima próxima à 

fisiológica. Outra proposta testada foram às atribuições de diferentes braços de momento 

para cada um dos músculos de acordo com o ângulo articular adotado no teste, diferente do 

que já havia sido proposto na literatura; em que o mesmo valor era utilizado para os quatro 

músculos [26].  
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No entanto, há limitações que devem ser consideradas O AP adotado foi medido 

com o membro em repouso. Para as estimativas de força pelo modelo, o ideal é que a 

entrada de AP seja representativa da angulação da fibra durante o comprimento ótimo do 

músculo.  

Apenas um nível de força foi investigado, o que não responde às demandas de 

torque dos outros níveis de contração. Além disso, a contração adotada foi a isométrica, 

enquanto nas atividades de vida diária há predominância de contrações concêntricas e 

excêntricas.  

A co-contração dos músculos antagonistas à extensão do joelho, os isquiostibiais, 

não foi verificada. Este agrupamento é composto por três músculos dos quais apenas dois 

têm protocolos definidos para eletromiografia superficial. Além disso, para a tarefa 

requerida no presente estudo, seria necessário que os voluntários se sentassem sobre os 

eletrodos, o que causaria artefatos de movimento durante a execução dos testes.  É possível 

que as flutuações percebidas nos torques estimados pelo modelo sejam provenientes da co-

contração dos antagonistas. 

Por último, os sinais de entrada da dinâmica de ativação foram registrados por 

eletrodos em configuração bipolar. As alterações na distribuição espacial da ativação 

muscular é um fato comprovado [95]. A técnica de EMG de alta densidade permite mapear 

a ativação eletromiográfica de uma superfície maior do ventre muscular. 

Watanabe et al. [50] utilizaram uma matriz de eletrodos de 64 canais para verificar a 

distribuição espacial da ativação do RF durante a extensão do joelho e a flexão do quadril. 

Os sinais registrados durante a contração submáxima de 40% não apresentaram diferenças 

entre as regiões distal, média e proximal para nenhuma das duas tarefas. Porém, acima 

deste nível, algumas diferenças puderam ser observadas.  

Durante a contração submáxima de 60%, com o quadril flexionado, houve uma 

ativação significativamente maior das fibras distais em relação às médias e proximais, 

diferença esta que não foi encontrada durante a extensão do joelho. Em 80% da CVM 

houve diferenças significativas entre as ativações das fibras das três regiões. No entanto, 

com o joelho flexionado a diferença foi encontrada apenas entre as regiões distais e 

proximais, em que as fibras distais apresentaram maiores níveis de ativação. Isso comprova 
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que os eletrodos bipolares registram apenas a ativação local, o que não representa o padrão 

global do músculo.  

No caso do RF, o estudo do Watanabe et al. [50] mostrou que, até o nível de 

contração isométrica adotada no presente estudo, a distribuição espacial foi homogênea. No 

entanto, esse padrão pode não ocorrer com os demais músculos do QF. Por isso, para 

futuros estudos, a técnica de multicanais poderá aumentar a exatidão do modelo EMG-

Driven por representar a ativação global de um músculo. 
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Capítulo 8  

 

Conclusão 

 

Em conclusão, os modelos EMG-Driven estimaram que o vasto lateral foi o músculo que 

mais produziu torque para manter uma contração sustentada de 40%. O reto femoral foi o 

músculo que menos contribuiu para o torque extensor neste nível de força. 

 Os torques estimados tiveram de moderada a alta correlação com o torque medido, 

provando que os modelos foram capazes de gerar boas estimativas de força e, assim, 

predizer o torque.  

 Embora não tenham ocorrido diferenças entre os percentuais de torques estimados 

para o mesmo músculo pelas três diferentes modelagens, a discordância do Modelo 2 com 

os demais modelos não permitiu assegurar se há diferenças entre a contribuição do vasto 

intermédio e o vasto medial. 

 A eletromiografia de superfície empregada para obter a ativação neural do vasto 

intermédio não apresentou vantagens sobre a ativação estimada pela média do vastos 

medial e lateral, ou pela equação de regressão. Isto revela que, para estimativa deste 

músculo, as formas mais práticas são bem aplicadas, como a média pelos vastos, por 

exemplo, ao menos nos níveis de força aqui considerados. 

 Os EMG’s normalizados apresentaram médias estatisticamente iguais, enquanto que 

as contribuições de torques por cada um dos músculos foram diferentes. 

Consequentemente, as diferenças significativas encontradas entre o torque gerado pelos 

músculos individualmente devem-se às diferentes características biomecânicas de cada um 

deles. 

 Os próximos passos dos estudos aplicados à compreensão do compartilhamento de 

torque pelos músculos do quadríceps femoral é aplicar o modelo EMG-Driven em 

populações com perfil variado e diferentes níveis de força.  
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Apêndice A 

 

Estimativa da área de secção transversa 

fisiológica  

 

A.1 Medidas de ângulo de penação e comprimento de fascículo 

do vasto intermédio, vasto medial e reto femoral.  

As medidas de ângulo de penação (AP) e espessura muscular (EM) do vasto intermédio 

(VI), vasto medial (VM) e reto femoral (RF) (Figura A.1) foram feitas com o software 

IMAGE J [89].  

 

Figura A.1: Medidas realizadas com o IMAGE J [89] nos músculos vasto intermédio (VI) e reto femoral (RF) 

na mesma imagem (a). Na figura abaixo, são mostradas as medidas no vasto medial (VM) (b). (AP = ângulo 

de penação; EM = espessura muscular). 
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 O comprimento de fascículo (CFasc) foi estimado pela Equação A.1, de acordo com 

Blazevich et al. [96].  

 

                                                                                             (A.1) 

 

As médias e desvio-padrão (DP) do AP e CFasc dos músculos foram apresentadas 

na Tabela A.1. 

 

Tabela A.1: Média ± desvio-padrão do comprimento de fascículo (CFasc) e ângulo de penação (AP)  

 CFasc (cm) AP () 

Vasto intermédio 6,93 ± 0,75 14,86 ± 2,05 

Vasto medial 6,86 ± 1,09 21,34 ± 2,50 

Reto femoral  8,26 ± 1,06 18,03 ± 2,22 

 

 

A.2 Medidas de ângulo de penação e comprimento de fascículo 

do vasto lateral.  

Para aquisição das imagens do vasto lateral (VL) foi empregado um equipamento de 

ultrassom que possibilita gerar imagens panorâmicas. Um goniômetro manual foi 

posicionado com fulcro sobre o centro da patela e a haste fixa alinhada a reta desenhada 

entre a espinha ilíaca ântero-superior e a borda superior da patela. A haste móvel foi 

deslocada lateralmente a 15º, ângulo das fibras do VL em relação ao eixo do fêmur [1]. 

Então, outra linha foi tracejada e um molde posto sobre esta linha serviu para manter o 

alinhamento do transdutor sobre a região de 50 a 70% do comprimento da coxa (Figura 

A.2). As imagens foram obtidas em modo B panorâmico, transdutor linear, frequência 

central de excitação de 10 MHz, em eixo perpendicular a pele, sentido longitudinal, 

mantendo uma velocidade constante. Este protocolo foi adaptado do trabalho de Noorkoiv 

et al.  [61]. 
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Figura A.2: O molde utilizado para manter o transdutor alinhado é identificado pela seta. 

 

As medidas de AP e CFasc foram realizadas no IMAGE J [89]. O CFasc foi medido 

sem extrapolação ou estimativas trigonométricas, assumindo sua curvatura (Figura A.3).  

 

 

Figura A.3: Ângulo de penação (AP) e Comptimento do fascículo (CFasc) do músculo vasto lateral (VL). (VI 

= vasto intermédio). 

  

O CFasc médio encontrado foi de 7,71 ± 1,00 cm e o AP foi de 14,76 ± 1,63.   

VI

VL
AP

CFasc
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A.3 Estimativa do volume muscular individual 

O volume muscular do quadríceps femoral (QF) foi estimado de acordo com a metodologia 

proposta por Miyatani et al. [60]. A equação de regressão múltipla aplicada foi a seguinte 

(Equação A.2): 

 

 ,               (A.2) 

 

onde MT é a espessura entre a interface do tecido adiposo-músculo até a interface músculo-

osso medida com ultrassonografia (Figura A.4) e  é o comprimento do membro medido do 

trocânter maior a interlinha articular do joelho. 

 

 

Figura A.4: Imagem realizada a 50% do comprimento entre a trocânter maior e a interlinha articular do 

joelho, na região anterior da coxa direita. (RF = reto femoral; VI = vasto intermédio). 

 

As proporções de volumes descritas por O’Brien et al. [42] (VL = 34%; VI = 28%; 

VM = 24%; e RF = 14%) foram utilizadas para calcular o volume de cada músculo do QF. 

Os volumes encontrados foram apresentados na Tabela A.2. 
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Tabela A.2: Tabela de volumes calculados para o quadríceps femoral e seus componentes. 

 Volume (cm
3
) 

Quadríceps femoral 1946,61 ± 215,55 

Vasto lateral 661,85 ± 73,28 

Vasto intermédio 545,05 ± 60,35 

Vasto medial 467,19 ± 51,73 

Reto femoral 272,53 ± 30,17 

  

A.4 Cálculo da área de secção transversa fisiológica 

  

A área de secção transversa fisiológica (ASTF) foi estimada conforme a equação 

proposta por Lieber [6] (Equação A.3): 

 

,                               (A.3) 

 

Onde CF é o comprimento de fibra muscular.  

 

O CF foi substituído pelo CFasc, pois todas as fibras estão conectadas dentro de um 

fascículo. Assim, um fascículo representa suas fibras funcionalmente [61]. As ASTF’s 

foram disponibilizadas na Tabela A.3. 

 

Tabela A.3: Tabela das áreas de secção transversa fisiológica (ASTF) do quadríceps femoral e seus componentes.  

 ASTF (cm
2
) 

Quadríceps femoral 256,86 ± 27,40 

Vasto lateral 84,26 ± 13,93 

Vasto intermédio 76,41 ± 9,05 

Vasto medial 64,51 ± 9,58 

Reto femoral 31,67 ± 4,03 
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Apêndice B 

 

 Estimativa da tensão específica 

  

Para estimar uma tensão específica (TE) individualizada foi proposta um cálculo a partir do  

torque máximo (Tmax) medido para cada voluntário (Equação B.1 - 5): 

 

                                             (B.1) 

 

Onde a F
om

 é a força máxima muscular isométrica e o BF é o braço de força.  

 

Considerando que: 

 

                                 (B.2) 

 

                    (B.3) 

 

O  Tmax do quadríceps é calculado da seguinte forma: 

 

Tmax (N.m) = [(ASTFVI (m2) x BFVI (m)) + (ASTFVL (m2) x BFVL (m)) + (ASTFVM (m2) x 

BFVM (m)) + (ASTFRF (m2) x BFRF (m) ] x TE (N/m2), 

                                                  

TE (N/m2) = Tmax (N.m) / [(ASTFVI (m2) x BFVI (m)) + (ASTFVL (m2) x BFVL (m)) + 

(ASTFVM (m2) x BFVM (m)) + (ASTFRF (m2) x BFRF (m) ] ,  

 

O BF de cada músculo do QF foi extraído do modelo Both Legs do Opensim [97], 

da curva ângulo articular – braço de força a 90º de flexão do joelho (Tabela B.1). 

(B.4) 

(B.5) 
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Tabela B.1: Braços de força individuais dos músculos do quadríceps femoral. 

 Vasto lateral  Vasto intermédio  Vasto medial  Reto femoral 

Braço de força (m) 0,028 0,028 0,029 0,027 

 

 Com o cálculo, foi encontrada uma TE média de 46,25 ± 8,62 N/m
2
. 
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