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“É um fato que a ciência procede pela 

elaboração de modelos que primeiro 

dividem o real em níveis de organização, 

em grandes categorias que nos permitem 

penetrar em uma selva neural e sináptica 

de complexidade extraordinária. Esses 

modelos não pretendem esgotar toda a 

realidade do mundo! A ambição do 

neurobiólogo é muito limitada. O objeto 

que ele estuda é muito complexo para 

compreendê-lo em sua totalidade.” 

 

(JEAN-PIERRE CHANGEUX, 1998)





 

RESUMO 
 

A estimulação elétrica neuromuscular (EENM) tem sido utilizada na reabilitação 
de pacientes com lesão medular crônica. Quando usada corretamente é capaz 
de proporcionar o bem-estar dos pacientes. No entanto, a aplicação de uma 
intensidade maior que o suficiente, por exemplo, pode acelerar o processo de 
instalação da fadiga muscular, reduzindo o tempo que o indivíduo permanece na 
atividade motora programada. Em suma, a seleção de parâmetros é um 
processo delicado que pode implicar na redução de desempenho do paciente 
durante uma sessão de EENM e causar desconforto se os parâmetros forem 
aplicados incorretamente. Modelos matemáticos inspirados na fisiologia de um 
sistema neuromuscular em conjunto com simulações computacionais poderiam 
ser utilizados para determinar perfis de EENM otimizados para cada paciente, 
ajudando os terapeutas a estreitar os ajustes dos parâmetros estimulatórios, 
reduzindo o tempo de pré-sessão e, conseqüentemente, estendendo o tempo 
das atividades programadas. Os modelos neuromusculares apresentam em 
suas estruturas componentes neurais integrados a elementos musculares em 
diversos níveis de complexidade e poderiam ser utilizados para representar o 
sistema fisiológico do recrutamento muscular amplamente utilizado na 
reabilitação com EENM. Para otimizar a configuração dos parâmetros de 
estimulação, foi desenvolvido um sistema de simulação computacional, capaz 
de simular a aplicação de diferentes perfis estimulatórios através de 
experimentos in silico em um modelo neuromuscular, gerando diferentes 
desempenhos de produção de força muscular isométrica. O sistema foi capaz de 
reproduzir um modelo neuromuscular compatível com a lesão medular crônica e 
estimar a força muscular resultante da aplicação de diferentes estímulos em 
concordância com dados experimentais disponíveis na literatura. Neste estudo, 
conclui-se que com o sistema EENM Simulation System é possível projetar e 
simular diferentes perfis de EENM, permitindo que diferentes hipóteses possam 
ser testadas antes mesmo de serem reproduzidas in vivo. 
 

Palavras-chave: Lesão Medular. Estimulação Elétrica Neuromuscular. 
Modelos Matemáticos. Simulação Computacional. 
  



ABSTRACT 
 

Neuromuscular electrical stimulation (NMES) has been used in the 
rehabilitation of patients with chronic spinal cord injury. When used correctly it is 
able to provide the well-being of patients. However, applying a greater than 
enough intensity, for example, can speed up the process of installing muscle 
fatigue, reducing the time that the individual remains in the programmed motor 
activity. In short, parameter selection is a delicate process that can lead to the 
reduction of the patient performance during a NMES session and cause 
discomfort if the parameters are applied incorrectly. Mathematical models 
inspired by the physiology of a neuromuscular system in addition of 
computational simulations could be used to determine optimized NMES profiles 
for each patient, helping therapists narrow the settings of the stimulatory 
parameters, reducing the pre-session time and, consequently, extending the time 
of the scheduled activities. The neuromuscular models have in their structures 
neural components integrated to muscular elements at various levels of 
complexity and could be used to represent the physiological system of the 
muscular recruitment widely used in the rehabilitation with NMES. To optimize 
the configuration of the stimulation parameters, a computer simulation system 
was developed, capable of simulating the application of different stimulatory 
profiles through in silico experiments in a neuromuscular model, generating 
different performance of isometric muscular strength. The system was able to 
reproduce a neuromuscular model compatible with chronic spinal cord injury and 
to estimate the muscular strength resulting from the application of different stimuli 
in agreement with experimental data available in the literature. In this study, we 
conclude that with the NMES Simulation System it is possible to design and 
simulate different NMES profiles, allowing different hypotheses to be tested 
before they can even be reproduced in vivo. 
 
Keywords: Spinal Cord Injury. Neuromuscular Electrical Stimulation. 
Mathematical Models. Computational Simulation. 
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1 INTRODUÇÃO 
 

 A estimulação elétrica é utilizada em pessoas com lesão medular para 

ativar os músculos paralisados (LYNCH; POPOVIC, 2008), auxiliando 

principalmente na execução de tarefas ativas e no fortalecimento da musculatura 

(PAPACHRISTOS, 2014). A configuração dos parâmetros estimulatórios permite 

uma variedade de perfis de ativação muscular (LYNCH; POPOVIC, 2008). Por 

exemplo, a aplicação de estimulos elétricos pode restaurar a função postural 

(NATARAJ; AUDU; TRIOLO, 2013), prevenir a atrofia e ajudar a reduzir a 

espasticidade (BAJD; KRALJ; TURK, 1982), as contraturas e os edemas 

(CLIQUET JR; BAXENDALE; ANDREWS, 1989; QUEVEDO et al., 1997).  

As evidências sugerem que, quando aplicada com a intensidade correta, 

a estimulação elétrica contribui significativamente para o bem-estar do paciente 

(QUINTERN, 1998). No entanto, um perfil de corrente elétrica inadequado, pode 

acelerar o processo de instalação da fadiga muscular (DOWNEY et al., 2017) e 

causar desconforto aos pacientes (QUINTERN, 1998).  

Geralmente, a escolha é baseada em relatos científicos e na própria 

experiência técnica do terapeuta (KOBETIC; MARSOLAIS, 1994; MCNEAL et 

al., 1989; WATSON, 2008), que procura aplicar a menor intensidade de corrente 

possível para produzir a resposta muscular desejada (KRUEGER-BECK et al., 

2011). Por outro lado, a aplicação de estímulos elétricos deve promover o 

desenvolvimento de habilidades motoras a partir de habilidades residuais que 

variam muito de pessoa para pessoa, mesmo com o nível de lesão igual  

(ABBAS; GILLETTE, 2001; KIM et al., 2010). Em suma, o terapeuta tem um 

grande desafio na customização dos parâmetros estimulatórios. 

Para auxiliar os terapeutas na seleção desses parâmetros, poderiam ser 

realizadas simulações in silico de diferentes perfis estimulatórios, empregando 

modelos realistas (QUINTERN, 1998). Já foi demonstrado que modelos 

computacionais do sistema neuromusculesquelético têm o potencial de 

reproduzir diferentes condições fisiológicas e patológicas (BAWA; STEIN, 1976; 

DING et al., 2007; DING; BINDER-MACLEOD; WEXLER, 1998; LAW; SHIELDS, 

2005; QUINTERN, 1998). Sabe-se que os modelos matemáticos têm limitações. 

Mesmo assim, simulações in silico podem auxiliar a estreitar as faixas de 
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parâmetros estimulatórios mais adequados, reduzindo o tempo de ajuste desses 

parâmetros em uma pré-sessão, minimizando o desconforto do paciente e, 

consequentemente, prolongando o tempo de realização da tarefa efetiva em uma 

sessão de estimulação elétrica. 

Existem diversos sistemas que simulam a propagação e interação de 

sinais elétricos e químicos ao longo de um neurônio. O MetaNeuron (NEWMAN; 

NEWMAN, 2013) e o NEURON (HINES; CARNEVALE, 1997), por exemplo, são 

sistemas que simulam a aplicação de estímulos elétricos em um modelo baseado 

nas condutâncias de apenas dois canais iônicos: o sódio (Na+) e o potássio (K+), 

tendo como resultado o potencial de ação em diferentes membranas celulares.  

O sistema ReMoto (ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014), por outro lado, 

utiliza as condutâncias de Na+, K+ rápido, K+ lento e cálcio (Ca2+) do tipo L para 

modelar o potencial de ação da célula nervosa e, ainda, obter respostas de força 

muscular e de amplitude angular. O sistema PyMUS (KIM; KIM, 2018) utiliza uma 

gama maior de canais de condutâncias e também produz respostas da força 

muscular gerada pelo conjunto de todas as unidades motoras. No entanto, os 

sistemas de simulação citados não levam em consideração a fisiologia da lesão 

medular e, portanto, não são os mais indicados para simularem esse cenário. 

Além do mais, o ajuste da corrente estimulatória não é rica em detalhes a ponto 

de reproduzir uma gama maior de ajustes nos perfis estimulatórios.   

Em suma, o objetivo deste trabalho foi desenvolver uma ferramenta 

computacional que auxilie terapeutas e fisiatras na seleção de diferentes 

parâmetros estimulatórios para otimizar a execusão de protocolos de 

estimulação elétrica praticados nas musculaturas de pacientes com lesão 

medular crônica, ou ainda, auxiliar no desenvolvimento de neuropróteses 

implantáveis.  

 

1.1 OBJETIVO GERAL 

 

O objetivo do presente estudo é desenvolver uma ferramenta computacional 

que simule a aplicação de diferentes perfis de correntes de estimulação elétrica 

em um modelo neuromuscular adequado à lesão medular crônica. 
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1.2 OJETIVOS ESPECÍFICOS 

 

Os objetivos específicos deste estudo, são: 

 

I. Implementar modelos matemáticos inspirados na fisiologia dos sistemas 

neuromusuclares de indivíduos com lesão medular crônica em um ambiente 

computacional contendo uma interface gráfica que permite ajustar os perfis de 

correntes de estimulação elétrica neuromuscular, as propriedades dos 

motoneurônios e as propriedades das fibras musculares; 

II. Reproduzir, por meio de experimentos in silico, a aplicação de diferentes 

perfis de estimulação elétrica no modelo neuromuscular seguido de lesão 

medular crônica, para medir alguns desempenhos de força muscular isométrica; 

III. Comparar os resultados de força muscular isométrica produzidos pela 

ferramenta computacional com os resultados in vivo de experimentos realizados 

anteriormente na literatura para indivíduos com lesão medular crônica e também 

para indivíduos hígidos. 
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2 REVISÃO TEÓRICA 
 

Neste capítulo, após revisar algumas estruturas da medula espinal, serão 

retratados os comprometimentos neurofisiológicos e musculotendíneos de 

pacientes acometidos por traumas medulares, os benefícios e os desafios 

encontrados pelos terapeutas em programas de reabilitação que utilizam 

estimulação elétrica em pacientes com lesão medular. Outro assunto abordado 

é a utilização de modelos matemáticos na ciência biomédica como ferramenta 

de auxílio para um aprofundamento maior nos estudos de comportamentos 

patológicos e os sistemas de simulações computacionais disponíveis para 

pesquisadores e terapeutas que trabalham com essa técnica de reabilitação. 

 

 

2.1 DA MEDULA ESPINAL AO TRAUMA MEDULAR 

 

O sistema nervoso central (SNC) é composto pelo córtex cerebral, pelo 

tronco encefálico e pelo cerebelo que estão localizados no interior do crânio, e 

pela medula espinal que encontra-se no interior da coluna vertebral (Figura 1).  

 
Figura 1 – Estruturas do sistema nervoso central 

 
 

 
Fonte: Pillgreens: education- knows about world, science and technology. Disponível em: 
<https://pillgreens.com/2018/10/13/brain/>.  Acesso em: 20 Jan, 2019 

 

CEREBELO

MEDULA
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CÉREBRO
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https://pillgreens.com/2018/10/13/brain/
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A medula espinal é uma estrutura com funções complexas e organizadas 

capaz de proporcionar comunicações motoras e sensitivas entre o SNC e o 

sistema nervoso periférico (SNP), trabalhando de forma indissociável (HALL; 

GUYTON, 2011). 

A medula espinal tem um formato tubular, com assimetrias ou dilatações, 

que se estende do nível do osso occipital, na base do crânio, percorrendo até a 

primeira ou segunda vértebra lombar (HERLIHY, 2002). 

A secção longitudinal da medula espinal verificado pela Figura 2 

apresenta a distribuição dos níveis vertebrais contendo 8 pares de nervos 

espinais cervicais, 12 pares de nervos torácicos, 5 pares de nervos lombares, 5 

pares de nervos sacrais e um par de nervos coccígeos (GRUENER; BILLER, 

2008).  

 
Figura 2 – Distribuição dos nervos espinais ao longo da medula 

 

 
Fonte: Digital Spinal Medical. Disponível em: 
<https://www.digitalspine.in/SPINE%E2%80%93Root-of-Human-Body.html>. Acesso em: 21 de 
Jan, 2019 

 

Já a secção transversal, vide Figura 3, apresenta internamente um 

formato de H, conhecido como H medular, que se dividide em corno posterior, 

por onde entram os neurônios sensitivos e corno anterior, por onde saem os 

neurônios motores, ou motoneurônios (LUNDY-EKMAN, 2008). 

https://www.digitalspine.in/SPINE%E2%80%93Root-of-Human-Body.html
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Figura 3 – Secção transversal da medula espinal 
 

 
Fonte: Backyard Brains: neuroscience for everyone. Disponível em: 
<https://backyardbrains.com/experiments/Musclekneejerk>. Acesso em: 21 de Jan, 2018 

 

Os motoneurônios são responsáveis por controlar direta ou indiretamente 

os órgãos efetores, como por exemplo os músculos, acionando as fibras 

musculares em resposta à integração neuronal (CISI, 2007). 

Os esquemas de proteção da medula seguem os criteriosos sistemas de 

proteção das demais estruturas do SNC, sendo envolvida por três camadas de 

membranas fibrosas, denominadas meninges, cujo papel é isolar e proteger a 

medula de agentes externos (Figura. 4). Da camada mais superficial para a 

camada mais profunda, têm-se: a dura-máter, a aracnoide e a pia-máter, 

respectivamente.  

 
Figura 4 – Membranas fibrosas da medula espinal 

 

 
Fonte: Anatomy Of The Spinal Cord. Disponível em: <http://yourdiagrams.info/anatomy-of-the-
spinal-cord/anatomy-of-the-spinal-cord-3/>. Acesso em: 22 de Jan, 2018 

CORNO ANTERIOR

CORNO POSTERIO

MOTONEURÔNIOS

H MEDULAR

https://backyardbrains.com/experiments/Musclekneejerk
http://yourdiagrams.info/anatomy-of-the-spinal-cord/anatomy-of-the-spinal-cord-3/
http://yourdiagrams.info/anatomy-of-the-spinal-cord/anatomy-of-the-spinal-cord-3/
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 A dura-máter é a meninge mais externa, envolvendo toda a medula 

espinal, sendo uma camada densa composta por tecido conjuntivo rico em fibras 

colágenas. Na medula, a dura-máter possui apenas um folheto que corresponde 

a continuação do folheto meníngeo da dura-máter craniana. A aracnoide é uma 

membrana sem vascularização com a funcionalidade de transferir o líquido 

céfalorraquidiano para o sangue e a pia-mater é uma membrana extremamente 

vascularizada e delicada, que se encontra junto do tecido nervoso, ajudando a 

dar forma e resistência à medula espinal (BERNARDS, 2002; VANDENABEELE; 

CREEMERS; LAMBRICHTS, 1996). 

No entanto, as estruturas da medula não são imunes a traumatismos. 

Quando essas estruturas são lesionadas, ocorrem comprometimentos parciais 

ou totais, os quais implicam em disfunções motoras e sensitivas. Os traumas 

podem ocorrer em virtude de uma má formação congênita, doenças crônicas, 

causas iatrogênicas ou eventos traumáticos (ORGANIZATION; SOCIETY, 

2013). 

 

2.2  LESÃO MEDULAR 

 

A ocorrência de traumas na medula espinal é conhecida como lesão 

medular (Figura 5). A lesão medular pode desencadear numerosas 

complicações médicas (ABBAS; GILLETTE, 2001; ROTH et al., 1991), como a 

perda do desempenho motor, da sensibilidade tátil, dolorosa e térmica, e 

alterações do controle urinário e fecal (CHEN et al., 2003). Uma série de 

comprometimentos fisiológicos também são desencadeados abaixo do nível da 

lesão. Na maioria das vezes, tais comprometimentos são agravados em 

decorrência do repouso prolongado (MONTEIRO; SILVA; FATARELLI, 2006), 

levando a variações morfológicas, metabólicas e contráteis (BURNHAM et al., 

1997) como as transformações histoquímicas, a hiperreflexia, o aumento do 

tônus muscular, a espasticidade e as atrofias musculares (TEIVE; ZONTA; 

KUMAGAI, 1998). 
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Figura 5 – Lesão em um segmento da lesão medular 
 

 
Fonte: XI Congresso Brasileiro  de Estomaterapia: fisiopatologia da lesão medular traumática. 
Disponível em: <https://slideplayer.com.br/slide/9760893/>. Acesso em: 22 de Jan, 2018  

 

2.2.1  Do trauma à lesão medular crônica 
 

Logo após a lesão medular, a medula espinal entra em estado de choque 

espinal (DITUNNO et al., 2004), onde são observadas perdas de sensibilidade 

acompanhadas por graves paralisias motoras (SHERRINGTON, 1899, 1909), e 

a perda inicial seguida de uma recuperação gradual dos reflexos (DITUNNO et 

al., 2004; LEIS et al., 1996). 

Na primeira fase do choque espinal, caracterizada pela arreflexia durante 

as primeiras 24 h após a lesão, ocorrem as interrupções dos estímulos 

excitatórios provenientes dos tratos descendentes, tornando os neurônios 

hiperpolarizados e, portanto, menos responsivos aos estímulos (DITUNNO et al., 

2004). 

Na segunda fase, ocorre um aumento acentuado da sensibilidade das 

membranas pós-sinápticas após a denervação, sendo notada pelo retorno 

gradativo de alguns reflexos polissinápticos e monossinápticos no período de 1 

a 3 dias após a lesão (HIERSEMENZEL; CURT; DIETZ, 2000; KO et al., 1999). 

A terceira fase é marcada pelo retorno dos reflexos, o aparecimento de 

reflexos exagerados (hiperreflexia) e o crescimento das sinapses na região do 

https://slideplayer.com.br/slide/9760893/
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axônio dos motoneurônios e interneurônios, que estão abaixo do nível lesionado, 

sendo observado entre a primeira e a quarta semana após a lesão medular 

(D’AMICO et al., 2014; DITUNNO et al., 2004).   

A quarta fase do choque espinal é marcada pelo crescimento das 

sinapses na região do soma, pela continuação da hiperreflexia e pelo surgimento 

da espasticidade, sendo observado nos intervalos de 1 a 12 meses após a lesão. 

No entanto, pode-se considerar que o choque espinal em humanos, é 

completamente resolvido no intervalo de 1 a 6 meses após a lesão, com eventual 

desenvolvimento de hiperreflexia, clônus e espasmos musculares (DITUNNO et 

al., 2004; KO et al., 1999).  

A lesão medular se torna crônica quando esses comprometimentos estão 

presentes por, no mínimo, 6 meses. Após esse período, embora ainda prevaleça 

o dogma de que as cavidades na medula espinal, resultado dos restos de tecido 

neural, representam uma barreira física que impede a regeneração axonal 

(FLEMING et al., 2006; KRAMER et al., 2013), Anderson, et al., (2016) 

observaram que a formação da cicatriz ajuda, ao invés de prevenir a 

regeneração do axônio. 

 

2.2.2  Implicações neurológicas da lesão medular 
 

Cada nível da coluna vertebral possui nervos espinais, que se ramificam 

em ambos os lados da medula espinal inervando partes específicas do corpo, 

sendo que a lesão nesses nervos espinais compromete esse nível da coluna e 

os inferiores. A lesão medular pode ser cervical (C1 – C8), torácica (T1 – T12), 

lombar (L1 – L5) ou sacral (S1 – S5). 

Para classificar os diferentes graus de comprometimentos da lesão 

medular geralmente utiliza-se a escala ASIA (American Spinal Injury Association, 

Associação Americana de Lesão Medular, tradução nossa), definida pelos 

Padrões Internacionais para Classificação Neurológica de Lesão Medular 

(ISNCSCI, acrônimo de International Standards for Neurological Classification of 

Spinal Cord Injury). A escala ASIA é utilizada para verificar o nível de 

preservação das funções motoras e sensitivas, sendo avaliada por meio de 

índices numéricos que variam de 0 (paralisia total) a 5 (funcionalidade normal) 
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para indicar o grau de atividade motora e de 0 (ausência) a 3 (normal) para definir 

o grau de sensibilidade (MAYNARD JR et al., 1997).  

O nível de comprometimento neurológico é definido com base nas 

respostas motoras e sensitivas de um indivíduo com lesão medular. Se o nível 

de comprometimento motor for diferente do nível de comprometimento sensitivo, 

utiliza-se o nível mais alto identificado (MAYNARD JR et al., 1997). O nível 

neurológico é apresentado de acordo com a região e a vértebra da coluna 

vertebral, como ilustra a Figura 6. Quanto mais alto for o nível neurológico, mais 

severos serão os comprometimentos. 

 
Figura 6 – Comprometimentos neurofisiológicos 

 

 
Fonte: Backup: transforming lives after spinal cord injury. Disponível em: 
<https://www.backuptrust.org.uk/spinal-cord-injury/what-is-spinal-cord-injury>. Acesso em: 10 
Fev, 2018 
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As lesões ocorridas na região cervical, possivelmente, afetarão as 

musculaturas dos membros superiores e membros inferiores. Lesões entre as 

vértebras torácicas, podem comprometer as funções motoras e sensitivas das 

musculaturas das pernas, mãos, tórax e abdômen. Lesões na região lombar, 

podem implicar em disfuncionalidades musculares nas pernas e nos pés. Se as 

lesões ocorrerem na região do cóccix os comprometimentos são mais leves e 

localizados nos membros inferiores. 

A lesão medular também pode ser classificada como completa ou 

incompleta. Uma lesão completa significa que nenhuma função motora ou 

sensitiva foi preservada abaixo do nível lesionado, caso contrário, a lesão é dita 

incompleta, sendo possível classificá-la com base na escala de imparidade ASIA 

(AIS - ASIA Impairment Scale, Escala de Imparidade ASIA, tradução nossa) 

(WATERS; ADKINS; YAKURA, 1991), conforme ilustra a Tabela 1. 

 
Tabela 1 – Classificação quanto a preservação, grau de força e quantidades dos músculos 

abaixo do nível lesionado com grau de força maior que três de acordo com a Escala de 
Imparidade ASIA (AIS) 

 

 Possui 
Preservação? 

O Grau de Força 
(GF) é > 3 ? 

Quantidade Mínima 
de Músculos com GF 

> 3 
 Motora Sensitiva Ambos Ambos 

AIS A¹ Não Não - - 

AIS B² Não Sim - - 

AIS C² Sim Sim Não - 

AIS D² Sim Sim Sim Mais da metade 

AIS E² Sim Sim Sim Todos 

Fonte: Waters, Adkins e Yakura, (1991) e Maynard Jr et al., (1997)  
Nota: ¹Lesão Completa, ²Lesão Incompleta, ‘-’ Indiferente. 

 

Uma lesão completa (AIS A) representa que nenhuma funcionalidade 

motora ou sensitiva foi preservada abaixo do nível da lesão. Uma lesão medular 

classificada como AIS B, indica que as funções sensoriais foram preservadas, 

mas não há respostas motoras. Uma lesão medular AIS C compreende 

funcionalidades sensitivas e motoras preservadas, sendo que a parte motora 
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apresenta menos da metade dos músculos, abaixo da lesão, com grau de força 

menor ou igual a 3 (apesar de ocorrer contração muscular, esses indivíduos não 

são capazes de vencer a gravidade para realizar um movimento articular).  

 Já em uma lesão classificada como AIS D, também há preservação dos 

sinais sensitivos, mas agora pelo menos metade dos músculos (abaixo da lesão) 

possui grau de força maior que 3 (nesse caso, os indivíduos são capazes de 

vencer a gravidade). E, por fim, em uma lesão AIS E, as funções motoras e 

sensitivas são preservadas em todos os segmentos (MAYNARD JR et al., 1997). 

 

2.2.3 Implicações musculotendíneas da lesão medular 
 

 Um dos principais problemas em pacientes com lesão medular crônica é 

o aparecimento de reflexos exagerados abaixo do nível lesionado (D’AMICO et 

al., 2014; VENUGOPAL; HAMM; JUNG, 2012), conhecido como hiperreflexia. A 

hiperreflexia está relacionada aos disparos prolongados e auto-sustentados 

(ELBASIOUNY; SCHUSTER; HECKMAN, 2010; SCHWINDT; CRILL, 1980) 

marcados, principalmente, pelo resurgimento das correntes internas persistentes 

de cálcio e outros mecanismos iônicos intrínsecos após o estágio do choque 

espinal, em resposta a uma breve entrada sináptica nos compartimentos 

dendríticos dos motoneurônios. A hiperreflexia em conjunto com o aumento do 

tônus muscular leva à espasticidade (LANCE, 1980; VENUGOPAL; HAMM; 

JUNG, 2012). 

A espasticidade é comumente observada durante o movimento passivo 

da articulação, onde a resistência muscular é maior que o esperado, e está 

relacionada com o aumento da atividade reflexiva dos tendões (LANCE, 1990). 

As atrofias musculares, por sua vez, estão diretamente ligadas à 

diminuição quantitativa dos componentes estruturais das fibras musculares, 

como a redução da massa, o encurtamento e alterações nas propriedades visco-

elásticas resultantes da diminuição do volume celular. As atrofias podem induzir 

a diminuição da tensão gerada pelos tendões, fazendo com que os músculos 

fiquem mais propensos à fadiga muscular. 

Ainda, em virtude da supressão de alguns agentes biológicos nas fibras 

musculares podem ocorrer mudanças no perfil histoquímico muscular levando a 
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uma predominância de fibras rápidas, pela transformação histoquímica das 

fibras lentas em fibras rápidas. Em alguns casos, as fibras lentas desapareceram 

por completo, no entanto, estima-se que 62% das fibras poderão sofrer essas 

transformações em um período de 4,7 meses após a lesão medular (BURNHAM 

et al., 1997).  
 

2.2.4 Reabilitação de indivíduos com lesão medular 
 

 Fisiatras, ou fisioterapeutas, têm um papel essencial no gerenciamento 

das deficiências mais severas de pacientes com lesão medular, de modo que 

seja possível aproveitar ao máximo as funções residuais, para que esses 

indivíduos possam ser reintegrados na vida cotidiana (MCDONALD; 

SADOWSKY, 2002). Realizar essa assistência especializada é fundamental no 

tratamento da lesão medular para garantir a sobrevivência e evitar maiores 

complicações no futuro, uma vez que a medicina ainda não oferece um 

tratamento completo. Portanto, cabe a cada indivíduo conviver com suas 

limitações e procurar meios para se reabilitar (HAMMELL, 2013). A reabilitação 

tem o intuito de reduzir os prejuízos físicos, cognitivos e as incapacidades de 

pacientes com lesão medular (DOBKIN, 2004). 

Uma série de benefícios são evidenciados em programas de reabilitação 

de pacientes com lesão medular, como: a redução do tônus muscular, o aumento 

da amplitude articular (ADAMS; HICKS, 2011; HENDRIE, 2005; SHIELDS; 

DUDLEY-JAVOROSKI, 2005), melhorias nas funções intestinais e na bexiga 

(SHIELDS; DUDLEY-JAVOROSKI, 2005) e a melhora do desempenho motor 

(SARTORI et al., 2009).  

 Dentre as diferentes técnicas de reabilitação, existe a estimulação elétrica 

neuromuscular (EENM), recomendada para pacientes com lesão medular cujo 

caminho entre a medula e o músculo, abaixo do nível da lesão, não esteja 

comprometido. A EENM é capaz de contornar parcialmente as limitações 

geradas pela lesão medular, devido à ausência de função dos membros, 

evocando artificialmente a musculatura para produzir movimentos funcionais 

(KOBETIC, 1994). 
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2.3 ESTIMULAÇÃO NEUROMUSCULAR 

 

 

A Estimulação Elétrica Neuromuscular (EENM) tem sido utilizada para 

restaurar as funções motoras (CLIQUET JR, 2001; MATHEUS et al., 2007), 

vestibulares (WILDENBERG et al., 2011) e posturais (NATARAJ; AUDU; 

TRIOLO, 2013). A capacidade de modularizar trens de pulsos de estímulos 

permite um controle muscular mais refinado, que nem sempre é fácil de ser 

alcançado, mas quando alcançado permite obter diferentes níveis de ativações 

musculares que podem produzir atividades motoras de forma mais precisa 

(LYNCH; POPOVIC, 2008; WU; YOUNG; KUO, 2002). 

 

2.3.1 Estimulação elétrica para pacientes com lesão medular 
 

A EENM é largamente utilizada na reabilitação de indivíduos com lesão 

medular, principalmente na execução de tarefas ativas e no fortalecimento da 

musculatura (PAPACHRISTOS, 2014) para ativar artificialmente o nervo ligado 

ao músculo paralisado (LYNCH; POPOVIC, 2008) no intuito de prevenir atrofias, 

reduzir temporariamente a espasticidade (BAJD; KRALJ; TURK, 1982), as 

contraturas e os edemas (CLIQUET JR; BAXENDALE; ANDREWS, 1989; 

QUEVEDO et al., 1997). 

As evidências sugerem que, quando a estimulação elétrica é aplicada 

corretamente pode contribuir significativamente para o bem-estar do paciente 

(QUINTERN, 1998). A Figura 7 ilustra um indivíduo com lesão medular 

submetido à aplicação de estimulação elétrica funcional para produzir 

movimentos de pedaladas. 

Quando um conjunto de motoneurônios, de um indivíduo com lesão 

medular, com as características motoras e sensitivas preservadas abaixo do 

nível da lesão, recebe estímulos elétricos, desencadeam-se contrações nas 

fibras musculares por eles inervados. A força gerada na musculatura por dessas 

contrações atua em conjunto com a força produzida pelo tendão para alcançar o 

movimento, antes interrompido pela lesão medular (NOGUEIRA-NETO, 2013). 
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Figura 7 – Estimulação elétrica sendo aplicada em um indivíduo com lesão medular para a 
atividade de pedaladas 

 

 
Fonte: Simpson, K. (2016). Disponível em: <http://www.rehabpub.com/2016/01/promoting-
motor-recovery-spinal-cord-injury/>. Acesso em: 22 Abr. 2018 
 

A Figura 8 ilustra a propagação do potencial de ação ao longo da medula 

espinal de um indivíduo hígido (A) em comparação com um indivíduo com lesão 

medular (B). 

 
Figura 8 – Estímulos elétricos naturais (potenciais de ação) em comparação com os estímulos 

elétricos evocados artificialmente 
 

 
Fonte: Nogueira-Neto, (2013) 
Nota: (A) Propagação de estímulos elétricos naturais em um indivíduo hígido e (B) a 
propagação de estímulos elétricos artificiais em um indivíduo com lesão medular 

A
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2.3.2 Configuração dos parâmetros estimulatórios 
 

Para evocar um movimento funcional por meio de aplicações de estímulos 

elétricos, alguns parâmetros devem ser definidos, como: o período total e ativo 

do trem de pulso e do pulso estimulatório, a amplitude, a tipologia fásica (sinal 

monofásico, bifásico, trifásico, etc.) e o formato de onda (retangular, senoidal, 

rampa, etc.) do sinal elétrico artificial, conforme ilustra a Figura 9. 

 
Figura 9 – Parâmetros de estimulação elétrica 

 

 
 

Fonte: Adaptado de Nogueira-Neto, (2013) 
 

As estratégias de estimulação elétrica para realização de movimentos 

funcionais abrangem desde a parametrização dos sinais elétricos excitatórios a 

serem evocados, quantidades, tipos e disposições dos eletrodos, se os eletrodos 

são implantáveis ou de superfície e quantidades de canais utilizados para 

realizar a estimulação elétrica (KRALJ; BAJD, 1989).   

 



29 
 

2.3.3  Das primeiras aplicações às técnicas atuais 
 

A primeira aplicação de estimulação elétrica em indivíduos com lesão 

medular foi realizada em um paciente paraplégico na década de 1960 por 

Kantrowitz, por meio de eletrodos de superfície, cujos estímulos aplicados nos 

músculos do quadríceps e do glúteo permitiram que a posição ereta fosse 

alcançada por alguns minutos (BAJD; MUNIH; KRALJ, 1999). 

Da mesma forma, em 1970, no hospital Rancho Los Amigos na Califórnia, 

EUA, uma paciente paraplégica foi capaz de ficar em pé com a ajuda de 

estímulos elétricos implantados nos nervos femoral e glúteo em conjunto com 

muletas e cintos para fixação de perna e tornozelo, quando aplicados estímulos 

nas frequências de 20 e 25 Hz e duração de pulso de 0,3 ms. A intensidade foi 

ajustada vagarosamente até produzir atividade motora suficiente para a tarefa 

da posição bípede (BAJD; MUNIH; KRALJ, 1999). 

Jaeger (1986) aplicou estímulos elétricos nos flexores do tornozelo com 

duração do trem de pulso de 4 s e frequência de trem de pulso de 20 Hz, tensão 

entre 70 e 110 V (ajustados para produzir um torque de 25 Nm), com frequência 

e duração do trem de pulso mantidas constantes enquanto as gravações eram 

realizadas em intervalos de 30 s e com larguras de pulso variando entre 25 e 

700 µs. Naquele estudo foi implementado um circuito em malha fechada 

realimentado com o torque articular do tornozelo. Jaeger (1986) relatou 

instabilidade sempre que o ganho muscular era reduzido pela metade. 

Em um estudo de caso, eletrodos implantados forneceram pulsos de 

corrente bifásica com amplitude de 20 mA, largura de pulso de até 150 µs e 

variações na frequência de trem de pulso entre 20 e 50 Hz, diretamente na 

musculatura do gastrocnêmio, em 11 paraplégicos, para realizar movimentos de 

dorsi e plantiflexão dos tornozelos. Na tarefa de equilíbrio postural, mais de 80% 

foi capaz de se manter na posição ereta (KRALJ; BAJD, 1989). 

Em outro estudo, Hunt et al. (1998) utilizaram um estimulador elétrico em 

malha fechada para exitar os músculos sóleo e gastrocnêmio de indivíduos 

paraplégicos, aplicando estímulos com intensidade de 10, 20, 30 e 150 mA, 

aumentando gradativamente a largura do pulso, com uma frequênca de trem de 

pulso de 20 Hz, enquando realimentava o sistema com o torque do tornozelo, 
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medido por meio de transdutores de torque. O circuito em malha fechada possuia 

um controlador de malha interno que fornecia o controle de largura de banda e 

um controlador de malha externo para controlar o ângulo. O ângulo e a 

frequência de balanço do tornozelo foram medidas em um teste H a partir da 

perturbação aplicada no circuito em malha aberta. 

Bajd, Munih e Kralj (1999) aplicaram estímulação elétrica de superfície em 

ambos os extensores do joelho com frequência de 20 Hz, largura de pulso de 

0,3 ms e intensidade suficientemente ajustável, em cinco indivíduos com 

diferentes níveis de lesão medular para a manutenção da postura ereta. Os 

indivíduos puderam utilizar-se de aparatos de apoio de braço para auxiliar no 

equilíbrio postural. Três indivíduos permaneceram eretos por cerca de 15 min, 

enquanto os outros dois alcançaram um desempenho superior, permanecendo 

entre 1 e 2 h na posição vertical. 

Frotzler et al. (2008) utilizaram a atividade de ciclismo em conjunto com a 

estímulação elétrica em pacientes com lesão medular crônica. Os estímulos 

foram aplicados nos músculos glúteo, quadríceps e isquiotibiais com frequência 

de 50 Hz, duração de pulso de 500 µs e intensidades de correntes elétricas 

suficientes para reproduzir movimentos de pedaladas, utilizando um estimulador 

de 8 canais, sendo relatado que a utilização de um treinamento de alto volume, 

isto é, encorajando cada indivíduo a alcançar a resistência máxima e uma 

cadência de pedaladas de 45 a 50 rotações por minuto, em conjunto com a 

estímulação elétrica produziu alterações esqueléticas locais em membros 

paralisados, revertendo parcialmente a perda óssea nesses indivíduos. 

Krueger-Beck et al. (2010) avaliaram o índice de eficiência ao aplicar 

diferentes perfis estimulatórios relatados na literatura, na musculatura do 

quadríceps de indivíduos com lesão medular, sendo observada uma eficiência 

maior para o perfil de ondas retangulares monofásicas com frequência de pulso 

de 1 kHz, largura de pulso ativo de 200 µs, frequência de trem de pulsos de 50 

Hz e largura do trem de pulso ativo de 3 ms. 

Triolo et al. (2012) demonstraram que alguns indivíduos com lesão 

medular no nível neurológico de C6 a T9 conseguiram permanencer na postura 

ereta, em média 4,3 min, sendo que alguns indivíduos conseguiram, ainda, 

liberar uma mão do apoio para realizar uma determinada tarefa, como por 
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exemplo alcançar objetos altos, utilizando neuropróteses, durante 12 semanas 

de reabilitação,  com eletrodos intramusculares implantados nas raízes espinhais 

L1-L2 para ativar os eretores da espinha para a extensão do tronco, em conjunto 

com eletrodos de superfície colocados próximos aos pontos motores do vasto 

lateral para a extensão do joelho e no gúteo máximo e semimembranoso para a 

extensão do quadril. A neuroprótese implantada utilizou estímulos de um 

receptor implantável de oito canais, que forneceu pulsos bifásicos com 

amplitudes de correntes controladas de 2, 8 e 14 mA, duração de pulsos de até 

200 µs e frequências de trem de pulsos de até 50 Hz. 

Um estudo de viabilidade, comprovou a eficácia de um controlador com 

Rede Neural Artificial na utilização de neuropróteses com estímulação elétrica 

modulada pelo centro de massa em indivíduos com lesão medular (NATARAJ et 

al., 2012) e pela combinação da cinemática articular com a aceleração do centro 

de massa (NATARAJ; AUDU; TRIOLO, 2012a). Foram utilizados parâmetros 

estimulatórios em ambos os estudos com duração de pulso de 150 µs (140 µs) 

para o quadríceps esquerdo (direito), 167 µs (119 µs) para semi-membranoso 

esquerdo (direito), 44 µs (32 µs) para o glúteo máximo esquerdo (direito) e 113 

µs (85 µs) para os eretores da coluna esquerda (direita); intensidade de 2 mA 

para os eretores da coluna e 20 mA para os demais, e frequência fixa de 20 Hz 

em todos os estímulos. Como resultado, os sujeitos foram capazes de se manter 

em pé durante as perturbações posturais geradas voluntariamente 

(internamente) (NATARAJ; AUDU; TRIOLO, 2012b) e durante os distúrbios 

posturais externos (NATARAJ; AUDU; TRIOLO, 2013). 

 Murphy et al. (2014) demonstraram a viabilidade de um controlador em 

malha fechada realimentado por um sensor aceleromêtro para modular a 

estimulação do quadril e do tronco na restauração da inclinação da postura ereta 

em pacientes com lesão medular nos níveis neurológicos C6, C7, T5, T6 e T10. 

Os voluntários receberam estímulos contínuos com larguras de pulsos de  0 a 

250 µs, frequência de 20 Hz (ampliadas para 25 e 30 Hz com o controlador) e 

amplitude variando de 2 a 20 mA. Sem o uso da estimulação elétrica o esforço 

médio exigido pelo voluntário para retornar a posição vertical foi de 16, mais ou 

menos um desvio padrão de 6,0% do peso corporal, enquanto que com a 

estimulação elétrica contínua (sem controlador) o esforço foi reduzido para 12,8 
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± 6,5% do peso corporal. Com o uso de um simples sensor para modular a 

estimulação elétrica implantada nas musculaturas do quadril e das costas, o 

esforço de cada voluntário foi reduzido ainda mais, para 7,4 ± 3,7% do peso 

corporal, indicando que há viabilidade na construção de neuropróteses 

controladas, em malha fechada, por sensores. 

Audu et al. (2015) também utilizaram sistemas de controle na estimulação 

elétrica neuromuscular em pacientes com lesão medular nos níveis torácico e 

cervical, para aplicar estímulos elétricos com frequências estimulatórias de 20 

Hz e 30 Hz (para alguns pacientes). Sempre que o corpo sofria alteração na 

postura vertical, os estímulos eram aplicados no intuito de manter o equilíbrio. 

Foram avaliadas três amplitudes de perturbação: 30%, 40% e 45% do peso 

corporal. Os resultados apontaram que o controlador foi capaz de rejeitar 

perturbações de até 45% do peso corporal, trazendo a viabilidade desta técnica 

em diversas aplicações como, por exemplo, evitar quedas na propulsão de 

cadeiras de rodas ou ao dirigir um veículo adaptado. 

 

2.3.4 Desafios da estimulação elétrica na lesão medular 
 

Contudo, um perfil de estimulação elétrica inadequado, pode acelerar o 

processo de instalação da fadiga muscular (DOWNEY et al., 2017) e causar 

desconforto aos pacientes (QUINTERN, 1998), diminuindo o desempenho de 

produção de força e reduzindo o tempo de permanência do indivíduo na 

recepção dos estímulos durante uma sessão de estímulação elétrica. 

Para auxiliar os terapeutas a selecionar esses parâmetros e reduzir o 

tempo de uma pré-sessão, onde são ajustados os padrões de estímulos para 

cada paciente, poderiam ser realizadas simulações in silico de diferentes perfis 

estimulatórios, empregando modelos realistas (QUINTERN, 1998), que são 

capazes de imitar o comportamento neurofisiológico do sistema de recrutamento 

muscular, muito úteis para representar uma atividade motora evocada 

artificialmente. 

Os modelos matemáticos têm o potencial de reproduzir diferentes 

condições fisiológicas e patológicas (KOBETIC; MARSOLAIS, 1994; MCNEAL 

et al., 1989; WATSON, 2008), e por esse motivo são os mais indicados para 
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confrontar diferentes hipóteses, como é o caso dos ajustes dos parâmetros 

estimulatórios de correntes de estímulação elétrica quando aplicados em 

indivíduos com lesão medular crônica. Sabe-se que os modelos matemáticos 

são limitados; no entanto, essa pequena aproximação da realidade 

neurfisiológica do sistema de recrutamento muscular poderia ser utilizada para 

ajudar os terapêutas a regular os parâmetros de estímulação elétrica durante a 

realização desses protocolos em indivíduos com lesão medular crônica. 

 

2.4 MODELOS MATEMÁTICOS DA FISIOLOGIA NEUROMUSCULAR 

 

Os modelos matemáticos, no campo da engenharia biomédica, são 

construídos a partir da derivação de sistemas fisiológicos com aproximações da 

realidade e que possibilitam estudar posteriormente esses comportamentos 

dinâmicos por meio de simulações computacionais. 

Nas últimas décadas, tem sido crescente a utilização de modelos 

matemáticos para representar sistemas fisiológicos do corpo humano (VAN 

BRIEVINGH; MÖLLER; SHEN, 2013). Essa prática é bem aceita no campo 

multidisciplinar por cientístas biomédicos, onde há a cooperação direta de 

profissionais como engenheiros, cientistas da computação ou matemáticos em 

conjunto com médicos e fisiologistas. A modelagem matemática inspirada na 

biologia é um processo árduo e contínuo que requer envolvimento de toda a 

comunidade científica das áreas afins, pois trata-se de problemas de estruturas 

complexas e não-lineares abstraídos de uma forma matemática para representar 

uma amostra empobrecida da realidade. 

Os modelos neuromusculares apresentam estruturas neurais integradas 

com elementos musculares em diversos níveis de complexidade (VENUGOPAL, 

2013). A Figura 10 ilustra a síntese de uma estrutura neuromuscular. 

Geralmente, a modelagem neuromuscular fisiologicamente inspirada apresenta 

modelos de iniciação e propagação do potencial de ação na membrana celular 

nervosa, além da dinâmica de ativação e contração da musculatura para produzir 

a força muscular em resposta a aplicação de estímulos na membrana celular de 

nervos motores (CISI; KOHN, 2008; ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014; KIM; 

KIM, 2018).  
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Os modelos que descrevem os sistemas fisiológicos não se limitam a 

condições saudáveis ou ortológicas (VAN BRIEVINGH; MÖLLER; SHEN, 2013), 

estendendo-se também a condições patológicas (VENUGOPAL; HAMM; JUNG, 

2012). A escolha dos modelos depende do objetivo do estudo e das limitações 

que os modelos possam apresentar.  

 
Figura 10 – Estruturas de um modelo neuromuscular 

 

 
Fonte: Scienze Motorie Found  MMXIII. Disponível em: <https://www.scienzemotorie.com/la-
malattia-del-motoneurone-e-lo-sport/>. Acesso em: 28 Jul, 2018 

 

2.4.1 Potencial de ação das células nervosas 
 

Em repouso, a membrana celular dos neurônios possui um gradiente de 

concentração iônica, de tal forma que a diferença de potencial entre o meio 

intracelular e extracelular é de aproximadamente -60 mV. Esse gradiente é 

gerado devido, principalmente, a diferentes concentrações de Na+, K+, cloreto e 

Ca2+ presentes no interior e no exterior das células. O potencial de repouso é 

moderadamente mais positivo em fibras de contração lenta, em virtude de uma 

maior permeabilidade que é justificada pelo aumento da demanda de Na+ no 

meio interno das fibras lentas em comparação com as fibras de contração rápida 

(HAMMELSBECK; RATHMAYER, 1989; KAMEN; GABRIEL, 2010; WALLINGA-

DE JONGE et al., 1985). 

De forma geral, quando um pulso nervoso atinge a membrana celular, os 

canais de Na+ tensão-dependentes se abrem permitindo a entrada de íons de 

Na+ para o interior da célula, despolarizando a membrana. Quando a 

concentração de Na+ atinge um determinado limiar, os canais de Na+ tensão-

dependentes se fecham e os canais de K+ se abrem, fazendo com que o K+ se 
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desloque do meio interno da célula para o meio extracelular, repolarizando a 

membrana.  

O Na+ tende a retornar para o meio externo e o K+ para o meio interno da 

célula de forma que seja reestabelecido o potencial de repouso da membrana. 

No entanto, durante esse processo pode sair mais íons de Na+ e entrar mais íons 

de K+ que o desejado, ocasionando uma hiperpolarização na membrana. Essa 

regularização das concentrações iônicas é mediada pelas bombas de Na+ e K+ 

até alcançar o potencial de repouso da membrana. O potencial de ação da 

membrana celular e as suas fases podem ser observados na Figura 11. 

Um dos mais antigos modelos de neurônios é o modelo de integração e 

disparo, (ABBOTT, 1999; LAPIQUE, 1907). Nesse modelo, a tensão da 

membrana aumenta em função do tempo até atingir um limiar constante sendo 

que a frequência de disparo aumenta linearmente à medida que a corrente 

aumenta; dessa forma, se receber um novo disparo abaixo do limiar, o modelo 

irá reter esse aumento indefinidamente até que seja novamente acionado 

(BURKITT, 2006). 

 
Figura 11 – Potencial de ação da membrana celular 

 

 
Fonte: Adaptado de Kamen e Gabriel, (2010) 

 

O modelo de integração e disparo desconsidera aspectos biológicos para 

enfatizar as relações causais da dinâmica neuronal, embora sejam 

representações simplificadas das células, esse modelo serviu de base para 
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sucessivos modelos mais realistas. Gerstein e Mandelbrot (1964) descreveram 

a dinâmica para desencadear um pico de potencial de ação utilizando o processo 

de Wiener1, na tentativa de formular um modelo estocástico de IF (SACERDOTE; 

GIRAUDO, 2013). 

Hodgkin e Huxley descreveram um modelo realista baseado em 

condutâncias iônicas para explicar a iniciação e propagação do potencial de ação 

de um axônio gigante de lula (HODGKIN; HUXLEY, 1952), e desde, então, 

diversos estudos têm utilizado esse modelo na tentativa de elucidar os 

mecanismos iônicos subjacentes presentes no processo de despolarização da 

membrana celular nervosa (CISI; KOHN, 2008; DANNER; WENGER; RATTAY, 

2011; ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014; VENUGOPAL; HAMM; JUNG, 2012; 

WU et al., 2002).  

O modelo de Hodgkin e Huxley consiste em um circuito eletrônico 

contendo: a capacitância da membrana (Cm) que representa a camada bi-

lipídica, responsável pela atenuação do estímulo, fontes que representam as 

tensões de repouso (ENa, EK e EL), condutâncias variáveis (GNa e GK) que 

representam as correntes iônicas de Na+ e K+ e, ainda, uma condutância de 

vazamento (GL) constante, conforme ilustra a Figura. 12. 

 
Figura 12 – Circuito eletrotônico da membrana celular 

 

 
Fonte: Albreiki, Alali e Shubair, (2016) 
Nota: Vm é a tensão da membrana, INa, IK e IL são as correntes de Na+, K+ e vazamento, 
respectivamente 

                                                           
1 Wiener é um processo estocástico que representa a evolução de um sistema de valores em relação ao tempo, desenvolvido por 

Norbert Wiener, muito utilizado para representar a integral de um processo gaussiano de ruído branco 
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Os motoneurônios são a via final comum para todos os impulsos neurais 

da musculatura esquelética, apresentando um comportamento de disparo 

repetitivo em resposta à excitação, cuja frequência de disparo determina o grau 

de contração muscular (VENUGOPAL, 2013). Os modelos de motoneurônios 

podem apresentar um compartimento (POWERS; BINDER, 1996), como 

também podem ser bi-compartimentado (CISI; KOHN, 2008; ELIAS; 

WATANABE; KOHN, 2014; VENUGOPAL; HAMM; JUNG, 2012), multi-

compartimentados (HINES; CARNEVALE, 1997; MUKHERJEE, 2014; 

THEUNISSEN; EECKMAN; MILLER, 1993) ou ainda, modelos morfologicamente 

realistas (TORBEN-NIELSEN; TUYLS; POSTMA, 2008).  

Cisi e Kohn (2008) introduziram correntes de K+ rápido e K+ lento no 

modelo de Hodgkin e Huxley para reproduzir o potencial de ação dos 

motoneurônios e interneurônios de indivíduos hígidos. Enquanto que Venugopal, 

Hamm e Jung (2012) adotaram correntes rápidas de Na+, de K+ retificador 

retardado, de pós-hiperpolarização média gerando Ca2+ tipo-N, de K+ 

dependente de Ca2+ tipo-N, correntes internas persistentes de Ca2+ tipo-L e Na+, 

para representar o fluxo de correntes iônicas de motoneurônios seguidos de 

lesão medular crônica. 

O axônio motor, segmento caudal de um motoneurônio, estende-se por 

longas distâncias até fornecer sinais eletroquímicos aos músculos efetores. A 

propagação do potencial de ação ao longo da cauda axonal foi abordada 

utilizando a teoria dos cabos (ANTONI et al., 1998; HINES; CARNEVALE, 1997; 

KOCH, 1984), modelos baseados em condutâncias (CHIU et al., 1979; 

DANNER, 2010; MCNEAL, 1976) ou ainda, alguns autores apenas consideraram 

o axônio motor como um simples condutor de pulsos (CISI; KOHN, 2008; ELIAS; 

WATANABE; KOHN, 2014). 

  McNeal (1976) demonstrou um modelo espacial de um axônio estimulado 

por uma fonte externa, assumindo que o segmento axonal é infinitamente longo, 

os nós de Ranvier são igualmente espaçados, a distância entre os nós e o 

diâmetro do axônio são proporcionais ao diâmetro da fibra nervosa, o vazamento 

é constante para todos os nós e, ainda, que a mielina é um isolador perfeito. 
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Nesse modelo, o nó de Ranvier é representado como uma estrutura baseada 

nas condutâncias de Hodgkin e Huxley. 

 Em acréscimo ao modelo de McNeal (1976), Chiu et al. (1979) 

introduziram a mielina como um compartimento do segmento axonal, eliminando 

a suposição da mielina apenas como um isolador perfeito, tratando-a como um 

modelo baseado em condutâncias e capacitâncias próprias. 

 Danner (2010) modelou o axônio como uma estrutura de cabo duplo, com 

a corrente fluindo tanto no segmento axonal como no espaço entre o axônio e a 

bainha de mielina, defendendo que a geometria tem um papel fundamental na 

propagação do potencial de ação ao longo do segmento axonal. Ainda, este 

estudo demonstrou que introduzir a fixação da mielina no segmento do axônio 

foi um fator importante na geração de pós-potenciais de despolarização, 

contribuindo para o aumento da excitabilidade da membrana nervosa, resultado 

de uma descarga capacitiva do segmento axonal internodal. 

 O axônio motor também pode ser modelado utilizando a clássica teoria 

dos cabos para calcular a queda de tensão no estado estacionário ao longo do 

comprimento de um cabo; com essa abordagem, assume-se que o segmento 

axonal é cilíndrico e composto por capacitâncias e resistências combinadas em 

paralelo (ANTONI et al., 1998; HINES; CARNEVALE, 1997; KOCH, 1984), 

conforme ilustra a Figura 13, que simbolizam as forças eletrostáticas atuantes 

na camada lipídica e a resistência do axoplasma em relação ao movimento da 

carga elétrica, respectivamente. 

 
Figura 13 – Estrutura eletrotônica do segmento axonal. 

 

 
Fonte: Mathneuronet. Disponível em: 
<http://mathneuronet.org.uk/training/single_cell_notes.pdf>. Acessado em: 18 Ago, 2018 
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2.4.2 Potencial de ação das unidades motoras 
 

Quando um potencial de ação suficientemente forte (acima de de 10 mV 

de amplitude) chega à junção neuromuscular ocorre a exocitose de vesículas de 

acetilcolina nas fendas sinápticas (GUYTON, 1996). A acetilcolina entra nos 

canais proteicos das fibras musculares permitindo também o influxo de íons de 

Na+ gerando um potencial de ação gradiente, conhecido como Potencial de Ação 

da Fibra Muscular (PAFM). 

Os PAFMs despolarizam as membranas das fibras musculares, 

espalhando-se rapidamente pelo sarcolema através dos tubulos transversos 

(HAYASHI; MILLER; BROWNELL, 1987). Os tubulos transversos são essenciais 

para transmitir PAFM para dentro das miofibrilas, ativando completamente as 

fibras musculares e, portanto, realizando a dinâmica de contração muscular. 

A velocidade em que o PAFM é propagado nas fibras musculares 

depende do ambiente intramuscular, da temperatura (STALBERG, 1966), do 

diâmetro, da morfologia (HAKANSSON, 1956), do comprimento e do tipo de fibra 

muscular, além de ser reduzida quando em estágio de fadiga muscular 

(SADOYAMA; MASUDA; MIYANO, 1985; STALBERG, 1966; ZWARTS; 

ARENDT-NIELSEN, 1988) ou na presença de doenças neuromusculares 

(GRUENER; STERN; WEISZ, 1979; HONG; LIBERSON, 1987) sendo, no 

entanto, bem correlacionada com o torque de contração da unidade motora 

(NISHIZONO et al., 1990). 

O somatório de todos os PAFMs de um determinada unidade motora é 

conhecido como Potencial de Ação da Unidade Motora, ou PAUM. Boyd, 

Lawrence e Bratty (1978) propuseram um modelo para a geração do PAUM com 

características semelhantes aos resultados observados no músculo bíceps 

braquial de humanos saudáveis (BUCHTHAL; GULD; ROSENFALCK, 1957). 

Esse modelo assume que o conjunto de fibras está dentro de um extenso 

condutor de volume homogêneo e que a tensão em um ponto causada por mais 

de uma fonte de força eletromotriz é a soma algébrica da tensão em cada força 

eletromotriz atuando sozinha. Logo, o PAUM é calculado como a soma do 

potencial que cada fibra muscular contribui a partir das coordenadas de um ponto 

dentro ou fora do conjunto de fibras (BOYD; LAWRENCE; BRATTY, 1978). Esse 
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modelo visa avaliar o efeito da dispersão da placa motora axial nos potenciais 

de ação observados fora do território da unidade motora. 

Nandedkar e St (1983) sugeriram um modelo de fonte de linha com 

correntes propagando-se da placa final em direção aos tendões para reproduzir 

o PAUM. Nesse modelo, a fibra muscular tem formato cilíndrico e extenso, e a 

região despolarizada tem correntes fluindo através da membrana, com 

densidade proporcional à segunda derivada do potencial intracelular 

(ROSENFALCK, 1969), sendo possível realizar ponderações no potencial de 

ação dependendo do tipo de eletrodo simulado (NANDEDKAR; ST, 1983). 

As equações de Hermite-Rodriquez, que consistem em modelos de 

primeira ordem que geram potenciais bifásicos e modelos de segunda ordem 

que geram potenciais de ação trifásicos, parecem ser ótimas alternativas para 

estimar o PAUM (CISI; KOHN, 2008; CONTE; MERLETTI; SANDRI, 1994; 

ZHOU; RYMER, 2004) de uma única fibra muscular. Conte, Merletti e Sandri 

(1994) indicaram que os sinais mioelétricos evocados eletricamente podem ser 

estimados com a mesma exatidão fornecida pela análise espectral de uma série 

complexa de Fourier. 

As diferenças nos tempos de chegada dos potenciais de ação na junção 

neuromotora, a variação da localização do eletrodo na unidade motora e as 

diferentes velocidades de propagação do PAUM foram empregadas nas 

equações de Hermite-Rodriguez em (CISI; KOHN, 2008; ZHOU; RYMER, 2004). 

Cisi e Kohn (2008) assumiram eletrodos bipolares de superfície com 8 mm de 

diâmetro e 20 mm de separação entre os polos. 

O sinal de eletromiografia pode ser obtido pela superposição de todos os 

PAUMs com amplitude atenuada (FUGLEVAND et al., 1992) representando a 

camada de superfície da pele e com incremento de duração de tempo do PAUM 

proporcional à distância entre as fibras musculares e os eletrodos de superfície 

(CISI; KOHN, 2008; HERMENS et al., 1992). 

 

2.4.3 Dinâmica de ativação e força muscular 
 

 O potencial de ação que trafega pelos túbulos transversos no interior das 

fibras musculares, eventualmente excita as proteínas (rianodinas) sensíveis à 
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tensão que são uma classe especial de canais de Ca2+, fazendo com que esses 

receptores de rianodina liberem íons de Ca2+ no retículo sarcoplasmático, 

provocando uma mudança conformacional no complexo actina-troponina-

tropomiosina, atraindo a tropomiosina para longe dos filamentos de actina.  

Quando os sítios de ativação de actina não estão envolvidos pelo 

complexo troponina-tropomiosina; a miosina pode ligar-se à actina. Nesse 

mecanismo, a miosina já deve ter realizado o processo de quebra da molécula 

de adenosina trifosfato (ATP) em adenosina difosfato (ADP) e fosfato inorgânico 

(Pi), por meio da enzima ADPase, movendo-se para uma posição estendida 

contendo as moléculas de ADP e Pi e, ainda, armazenando a energia liberada 

com a quebra.  

No processo de ligação, a miosina libera toda essa energia armazenada  

alterando a sua forma física, atraindo o filamento de actina, mecanismo esse 

conhecido como deslizamento de pontes cruzadas, que faz com que o 

sarcômero inteiro se encurte realizando, portanto, uma contração na fibra 

muscular. Com toda a energia gasta nessa mecânica, a miosina não consegue 

processar ADP e Pi forçando um “desligamento” entre a actina. Esse 

desligamento causa uma pequena mudança na conformação, permitindo que a 

miosina se conecte a uma nova molécula de ATP, pronto para iniciar um novo 

ciclo.  

Enquanto isso, o Ca2+ que se encontra disperso na célula é coletado do 

retículo sarcoplasmático através das bombas de Ca2+, fazendo com que ele se 

desligue da troponina, resultando numa mudança de conformação que põe as 

tropomiosinas de volta aos seus postos de trabalho, ou seja, em torno da actina. 

  A produção de força muscular pode ser modelada matematicamente a 

partir de uma perspectiva biológica, como modelos do tipo Huxley (HUXLEY, 

1957; ZAHALAK; MA, 1990) ou de uma perspectiva mecânica, como os modelos 

do tipo Hill (BERNARDS; HILL, 1990; CISI; KOHN, 2008; DING et al., 2005; 

ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014). Os modelos do tipo Huxley se baseiam, 

principalmente, em mecanismos biofísicos e bioquímicos da contração muscular 

em nível molecular (HUXLEY, 1957). Os modelos do tipo Hill são caracterizados 

pela representação da resposta mecânica dos músculos e tendões, constituído 

por elementos visco-elásticos não lineares, elementos contráteis das fibras 
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musculares e elementos visco-elásticos do tendão (CISI; KOHN, 2008; ELIAS; 

WATANABE; KOHN, 2014; ROBERTSON et al., 2018). 

 Ding, Wexler e Binder-Macleod (2000) assumiram que a força ativa do 

elemento contrátil provém da força gerada pelo mecanismo de pontes cruzadas 

de actina e miosina no nível do sarcômero mediada por um termo de Michaelis-

Menten2. Modelaram a ativação muscular como uma dinâmica limitante da 

velocidade de conformação do complexo de troponinas em relação ao transiente 

de Ca2+ no retículo sarcoplasmático. Ainda, nesse modelo são abordadas a 

sensibilidade das pontes cruzadas, a influência do Ca2+ no complexo de 

troponina, os fatores de escala de força e velocidade de encurtamento do 

músculo e, ainda, reproduziram o declínio de força utilizando duas constantes de 

tempo que indicam a ausência de pontes cruzadas fortemente ligadas e a fricção 

extra entre actina e miosina quando elas estão fortemente ligadas.  

Cisi e Kohn (2008) modelaram a força isométrica como uma convolução 

no tempo entre o somatório dos potenciais de ação que chegam na unidade 

motora e a contração produzido por uma fibra muscular, em concordância com 

Fuglevand, Winter e Patla (1993). Nesse modelo, a força muscular isométrica é 

o somatório de todas as forças produzidas em cada unidade motora. A ativação 

muscular é mediada pela liberação e saturação de Ca2+ no retículo 

sarcoplasmático e foi modelada matematicamente como a resposta ao impulso 

de um sistema de segunda ordem criticamente amortecido (CISI; KOHN, 2008; 

FUGLEVAND; WINTER; PATLA, 1993). 

Elias, Watanabe e Kohn (2014) também utilizaram um modelo do tipo Hill 

para representar a mecânica de toda a musculatura, incorporando ao modelo 

elementos passivos que representam a rigidez e a viscosidade das fibras 

musculares em paralelo com dois elementos que representam as propriedades 

contráteis das fibras  musculares lentas e rápidas, um ângulo de pinagem entre 

as fibras e a aponeurose, uma massa muscular e, ainda, a rigidez não linear 

concentrada nos tendões. 

Embora os modelos não expressam fielmente a realidade observada, 

utiliza-se a abstração como uma forma de obter o conhecimento efetivo de um 

                                                           
2 Michaelis-Menten é um modelo matemático bioquímico que descreve a taxa de reações enzimáticas, desenvolvido 

por Leonor Michaelis (1875-1949) e Maud Menten (1879-1960) 
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fenômeno concreto. A evolução da ciência biomédica torna possível oferecer 

essa abstração trazendo tratamentos cada vez mais seguros para os diferentes 

tipos de doenças utilizando-se de modelos matemáticos para aprofundar os 

estudos dos mais variados e complexos comportamentos do sistemas 

fisiológicos, integrando diferentes áreas do conhecimento e apresentando  uma 

abordagem quantitativa e não invasiva de um fenômeno fisiológico por meio de 

poderosas ferramentas e sistemas de simulação computacional. 

 

2.5 SISTEMAS COMPUTACIONAIS PARA SIMULAÇÕES DE RESPOSTAS 

NEUROMUSCULARES 

 

Existem diversos sistemas que abordam a propagação e interação de 

sinais elétricos e químicos ao longo de um neurônio motor, dentre os quais se 

destacam: o AxonSim, o NEURON, o MetaNeuron, o PyMUS e o Remoto. Todos 

os sistemas mencionados  fornecem uma importante ferramenta de interface 

homem-computador (IHC), proporcionando ao usuário desses sistemas, tanto o 

aprendizado de fisiologia, como a possibilidade de simular e testar diferentes 

hipóteses em um ambiente de trabalho interativo e altamente controlado. 

O sistema AxonSim modela um axônio motor e propagação de um sinal 

elétrico ao longo do segmento axonal, utilizando o modelo de cabo duplo descrito 

por Danner (2010). Nesse sistema, é possível optar por eletrodos simples ou 

duplos, definir a distância de separação e a posição dos eletrodos, alterar a 

curvatura da fibra e configurar funções de estimulação de pulso único ou duplo 

pulso, ou ainda, incluir uma função customizada (DANNER; WENGER; RATTAY, 

2011).  

O NEURON fornece um ambiente flexível para simulações de neurônios 

individuais, ou pequenos números de células, levando em consideração a 

geometria e a não-linearidade de modelos biologicamente realistas. Esse 

sistema utiliza modelos de motoneurônios multicompartimentados para gerar o 

potencial de ação da membrana celular, e a equação dos cabos com condições 

de contorno apropriadas para incorporar a arquitetura ramificada, típica dos 

neurônios (HINES; CARNEVALE, 1997). É possível, ainda, ajustar a duração, a 
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amplitude e o atraso de tempo da corrente de estimulação que é aplicado no 

soma do neurônio.  

O MetaNeuron é uma ferramenta interativa, utilizada para o ensino de 

neurofisiologia celular, capaz de modelar as propriedades elétricas básicas dos 

neurônios e axônios, simulando alguns comportamentos neuronais, sendo eles: 

o potencial de repouso, a constante de tempo e a constante de comprimento da 

membrana, o potencial de ação axonal, o clamp de tensão do axônio e o 

potencial sináptico.  

Com esse sistema, é possível (i) simular a influência da temperatura e 

ajustar alguns parâmetros da corrente de estimulação, como a duração, o atraso 

de tempo, a amplitude e a largura de pulso, (ii) aplicar uma fonte de corrente 

contínua (holding current) ou pulsos de correntes simples e duplos, obtendo 

resultados como a soma temporal dos potenciais sinápticos, a disseminação 

passiva de um potencial sináptico do dendrito para o soma, o período refratário, 

as famílias de traços de tensão de clamp e o potencial de reversão das respostas 

sinápticas (NEWMAN; NEWMAN, 2013). Tanto o sistema NEURON como o 

sistema MetaNeuron utilizam apenas canais de Na+ e K+ para modelar as 

condutâncias iônicas na membrana dos neurônios. 

O sistema ReMoto, por outro lado, modela o reflexo medular da coluna 

espinal, utilizando conjuntos de fibras musculares e músculos, conjuntos de 

motoneurônios bi-compartimentados e interneurônios. Esse sistema utiliza 

canais iônicos com condutâncias de Na+, K+ rápido, K+ lento e Ca2+ tipo-L para 

reproduzir o potencial de ação na membrana celular, obtendo respostas de força 

muscular, amplitude angular, além de inibições recíprocas e recorrentes na 

medula espinal e os reflexos H, abordando quatro núcleos motores nos 

movimentos de extensão e flexão do tornozelo, considerando três diferentes 

tipos de unidade motora: lentas, rápidas e facilmente fatigáveis e rápidas e 

resistentes à fadiga muscular (ELIAS, 2014; ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014). 

O sistema PyMUS utiliza uma gama maior de canais de condutâncias. A 

corrente é aplicada no compartimento somático interagindo com os canais de 

Na+ rápido, K+ retificador retardado, Ca2+ do tipo N, K+ dependente de Ca2+, Na+ 

persistente e canais de cátion-mistos ativados por hiperpolarização (KIM; KIM, 

2018). O mecanismo de contração muscular isométrica é representado em três 
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módulos biofísicos que (i) captam os picos de tensão e transformam em 

concentração de Ca2+ no sarcoplasma, (ii) transformam essa concentração em 

ativação muscular e (iii) produzem uma força muscular inspirada nos preceitos 

de Hill. 

No entanto, os sistemas de simulação citados não levam em consideração 

a fisiologia da lesão medular e, portanto, não são os mais indicados para serem 

utilizados por terapeutas, ou profissionais que trabalham com estimulação 

elétrica para simular diferentes hipóteses de correntes estimulatórias em um 

modelo adequado para representar indivíduos com lesão medular crônica. 



46 
 

3 MATERIAIS E MÉTODOS 
 

Este estudo possui um recorte transversal, de caráter exploratório, que 

tem como objetivo desenvolver uma ferramenta computacional para simular a 

aplicação de Estimulação Elétrica Neuromuscular (EENM) em um modelo 

matemático adequado à lesão medular. Neste estudo foi implementado um 

modelo neuromuscular seguido de lesão medular crônica, e nele foram aplicados 

diferentes perfis de EENM que geraram diferentes desempenhos de força 

muscular isométrica. Para validar o modelo proposto, os resultados de força 

foram comparados com os registros encontrados na literatura quando aplicado 

correntes de estimulação elétrica nesses indivíduos. Neste capítulo será descrito 

a construção do modelo neuromuscular adequado à lesão medular crônica e a 

metodologia utilizada para realizar os experimentos in silico no modelo. 

 

3.1 MODELO NEUROMUSCULAR 

 

A Figura 14 ilustra a estrutura biológicamente realista de uma unidade 

motora e a aplicação de EENM na membrana somática de um motoneurônio e 

as fibras musculares por ele inervado, por onde são propagados os potenciais 

de ação até a geração da força muscular isométrica. 

 
Figura 14 – Estrutura biológica de uma unidade motora presente em humanos 

 

 
Fonte: Autoria própria 
Nota: Além da estrutura biológica da unidade motora também é possível observar a 
representação de uma aplicação de estímulos elétricos implantáveis na medula para produzir 
força muscular isométrica 



47 
 

A Figura 15 faz uma comparação entre as estruturas morfológicamente 

realistas (Figura 15-A) e a aproximação matemática dessas estruturas (Figura 

15-B). No modelo neuromuscular proposto, assume-se que (i) existem três 

diferentes tipos de motoneurônios: lentos, rápidos e resistentes à fadiga e 

rápidos e facilmente fatigáveis, (ii) cada motoneurônio possui dois 

compartimentos cilindricos e um axônio cujo segmento axonal é representado 

por um cabo cilíndrico, (iii) cada axônio motor conduz um potencial de ação do 

compartimento soma até a junção neuromotora com tensão atenuada 

proporcionalmente ao comprimento do segmento axonal, (iv) o músculo é 

considerado como uma única fibra muscular e portanto o potêncial de ação da 

fibra muscular se iguala ao potencial de ação da unidade motora, (v) os picos de 

potencial de ação que chegam à uma unidade motora modelam a força muscular 

e (vi) o abalo muscular produzido na unidade motora, depende somente das 

propriedades das fibras musculares. 

 
Figura 15 – Comparação entre o modelo realista inspirado na biologia e o modelo sob uma 

perspectiva matemática 
 

 
Fonte: Autoria própria 
Nota: A) estrutura morfológicamente realista de uma unidade motora. B) Estrutura de uma 
unidade motora “empobrecida” da realidade, sob um olhar matemático 
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O modelo neuromuscular foi construído considerando cinco processos 

(conforme Figura 16), sendo eles: (i) a geração de potencial de ação na 

membrana celular dos motoneurônios fisiologicamente inspirados nas 

condutâncias iônicas de ratos com lesão medular crônica (VENUGOPAL; 

HAMM; JUNG, 2012), (ii) a propagação deste potencial de ação ao longo do 

segmento axonal até o final da junção neuromotora (ANTONI et al., 1998; 

HINES; CARNEVALE, 1997; KOCH, 1984), (iii) a propagação do potêncial de 

ação da junção neuromotora ao longo do sarcolema representado por uma única 

fibra muscular que adota características de um músculo específico (CISI; KOHN, 

2008; ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014), (iv) a contração muscular mediada 

pela captação e liberação de Ca2+ no retículo sarcoplasmático e (v) a produção 

de força muscular resultante da convolução temporal entre os picos de contração 

e os disparos dos potenciais de ação das unidades motoras (CISI; KOHN, 2008). 

 
Figura 16 – Diagrama de blocos dos processos envolvidos na geração de força muscular a 

partir de estímulos elétricos artificiais evocados no nível medular 
 

 
Fonte: Autoria prípria 
Nota: EENM – Estimulação Elétrica Neuromuscular; A – Geração do potencial de ação; B – 
Propagação do potencial de ação; C – Propagação do potencial de ação ao longo da fibra 
muscular gerando o PAUM; D – Contração muscular mediada pelo Ca2+ disperso no 
sarcoplasma; E – Modelo de produção de força muscular isométrica 
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Durante todos os experimentos, a corrente estimulatória foi aplicada 

diretamente na membrana do soma, representando eletrodos implantáveis na 

medula espinal (HOSHIMIYA; MATSUKI; HANDA, 1998; MATJAČIĆ et al., 1997; 

TECHER et al., 2004), assim como utilizaram Cisi e Kohn (2008), uma vez que 

essa abordagem diminui a complexidade do sistema e, consequentemente, 

reduz o custo computacional. 

 

3.1.1 Modelo de motoneurônios 
 

A hiperreflexia é um problema comum e muito presente em pacientes com 

lesão medular, e ela está associada aos disparos prolongados e auto-

sustentados (ELBASIOUNY; SCHUSTER; HECKMAN, 2010; SCHWINDT; 

CRILL, 1980) notados pelos reflexos exagerados abaixo do nível da lesão 

(D’AMICO et al., 2014; VENUGOPAL; HAMM; JUNG, 2012). Esses disparos são 

marcados, principalmente, pelo reaparecimento das correntes internas 

persistentes de cálcio e outros mecanismos iônicos intrínsecos após o estágio 

de choque medular, em resposta a uma breve entrada sináptica nos 

compartimentos dendríticos. A hiperreflexia em conjunto com o aumento do 

tônus muscular, leva à espasticidade (LANCE, 1980; VENUGOPAL; HAMM; 

JUNG, 2012), também notada em indivíduos com lesão medular crônica 

(DITUNNO et al., 2004; KO et al., 1999).  

O papel das correntes internas persistentes no compartimento dendrítico 

é amplificar as entradas sinápticas (D’AMICO et al., 2014; VENUGOPAL; HAMM; 

JUNG, 2012), sendo um importante mecanismo a ser considerado na 

modelagem dos padrões de disparo dos motoneurônios, pois além de estarem 

associadas com a hiperreflexia e a espasticidade após a lesão medular, também 

está presente no comportamento motor normal (D’AMICO et al., 2014; 

HECKMAN et al., 2008, 2009; HECKMAN; HYNGSTROM; JOHNSON, 2008). 

Dentre os modelos de geração do potencial de ação na membrana dos 

motoneurônios que foram revisados neste estudo, o modelo de Venugopal, 

Hamm e Jung (2012) foi o que melhor representou as correntes iônicas das 

membranas celulares. A utilização deste modelo parece ser a melhor alternativa 

para representar a despolarização e propagação do potencial de ação ao longo 
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da membrana celular. O modelo neuromuscular proposto neste estudo, possuí 

dois compartimentos cilíndricos, sendo eles: o soma e o dendrito (CISI; KOHN, 

2008; ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014; VENUGOPAL; HAMM; JUNG, 2012). 

As estruturas geométricas do modelo e os canais por onde fluem as correntes 

iônicas podem ser observadas na Figura 17. 

Venugopal, Hamm e Jung (2012) utilizaram um valor constante de 0,1 e 

0,9 para representar a razão da área do soma e do dendrito em relação à area 

total do motoneurônio, assumindo em seu modelo uma geometria constante. 

Tendo em vista o objetivo de desenvolver um modelo mais realista, foram 

introduzidas algumas propriedades geométricas no modelo proposto, 

classificando os motoneurônios em três diferentes tipos: motoneurônios lentos 

(S), motoneurônios rápidos e resistentes à fadiga (FR) e motoneurônios rápidos 

e facilmente fatigáveis (FF). 

 
Figura 17 – Modelo de motoneurônios bi-compartimentado, baseado em condutâncias 

 

 

Fonte: Adaptado de Venugopal, Hamm e Jung, (2012). 

 

A geometria influencia nas correntes que fluem através do canal de 

acoplamento entre os dois compartimentos. As equações (1) e (2) representam 

a razão entre a área dos compartimentos e a área total do motoneurônio para o 

soma (p𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑠𝑠) e o dendrito (p𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑑𝑑), respectivamente. A Tabela 2 apresenta os 

𝑙𝑠

𝑟𝑟𝑠

𝑙𝑑

𝑟𝑟𝑑
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intervalos de valores mínimos e máximos das propriedades geométricas para 

cada tipo de motoneurônio, distribuídos através de uma interpolação linear, 

como adotaram Cisi e Kohn (2008) para indivíduos hígidos. 

 

pareas
= 𝑎𝑎𝑠𝑠.𝑙𝑙𝑠𝑠

(𝑎𝑎𝑠𝑠.𝑙𝑙𝑠𝑠+𝑎𝑎𝑑𝑑.𝑙𝑙𝑑𝑑)  (1) 

 

paread
= 𝑎𝑎𝑑𝑑.𝑙𝑙𝑑𝑑

(𝑎𝑎𝑠𝑠.𝑙𝑙𝑠𝑠+𝑎𝑎𝑑𝑑.𝑙𝑙𝑑𝑑) = 1 − pareas
  (2) 

 
sendo 𝒓𝒓𝒔𝒔, 𝒍𝒍𝒔𝒔 e 𝒓𝒓𝒅𝒅, 𝒍𝒍𝒅𝒅 o raio e o comprimento do soma e o raio e o comprimento 

do dendrito, respectivamente. 

 
Tabela 2 – Propriedades geométricas dos motoneurônios 

 
Propriedades Intervalo de Valores 

 
   

Tipo S Tipo FR Tipo FF 
Raio do soma [µm] (38,75, 41,25) (41,25, 43,75) (43,75, 56,50) 

Comprimento do soma [µm] (77,50, 82,50) (82,50, 87,50) (87,50, 113,0) 

Raio do dendrito [µm] (20,75, 31,25) (31,25, 41,75) (41,75, 46,25) 

Comprimento do dendrito [mm] (5,500, 6,800) (6,800, 8,100) (8,100, 10,60) 

Fonte: Cisi R., Kohn A. (2008) 
 

A equação (3) descreve o circuito eletrônico (Figura 18) para representar 

a tensão gerada na membrana celular nervosa do compartimento soma (Vs), a 

partir do fluxo de correntes dependentes de tensão e da capacitância da 

membrana somática (Cms) sendo adotadas correntes rápidas de sódio (INa), 

correntes de potássio retificador retardado (IK), correntes de pós-

hiperpolarização média gerando Ca2+ tipo N (ICaN), correntes de potássio 

dependente de Ca2+ tipo N (IKCaN), correntes de fuga (Ileaks), correntes de 

acoplamento entre o compartimento somático e o compartimento dendrítico 

(ICoups
) e uma corrente de estimulação elétrica artificial (IEE) (VENUGOPAL; 

HAMM; JUNG, 2012). 
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Figura 18 – Circuito eletrônico que representa o compartimento soma de um motoneurônio 
 

 
Fonte: Adaptado de Venugopal, Hamm e Jung, (2012). 

 

Os canais de vazamento (Ileak) representam canais passivos que se 

abrem e fecham aleatoriamente, possuindo a sua própria taxa de mudança entre 

os estados abertos e fechados (RUZOV, 2014), e os canais de acoplamento 

(ICoup) simbolizam o fluxo de correntes entre os compartimentos que dependem 

da morfologia dos motoneurônios. 
 

Cms
dVs
dt

=( IEE-INa-IK-ICaN-IKCaN-Ileaks+ICoups
) (3) 

 

INa= gNa �mNa∞(Vs)�
3

hNa(Vs-VNa) (3.1)  

IK= gK(nK)4(Vs-VK) (3.2)  

ICaN= gCaN
(mCaN)2hCaN(Vs-VCa) (3.3)  

IKCaN= gKCaN
� 𝐶𝐶𝑎𝑎𝑠𝑠
0.2+𝐶𝐶𝑎𝑎𝑠𝑠

� (3.4)  

Ileaks= gleaks
(Vs-VK) (3.5) 

ICoups
= gCoups

�Vd-Vs
pareas

� (3.6)  

 

As equações (3.1), (3.2) e (3.3) representam as correntes iônicas de Na+, 

K+ e Ca2+ tipo N que fluem pela membana do soma e são mediadas pelas 

condutâncias gNa, gK e gCaN
 , pelos potenciais de reversão VNa, VK e VCa e pelas 
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equações dependentes de tensão responsáveis pela dinâmica de ativação 

(mNa∞) e inativação (hNa) dos canais de Na+, ativação (nK) dos canais de K+ e 

ativação (mCaN) e inativação (hCaN) dos canais de Ca2+. Os valores adotados para 

as condutâncias iônicas e para os potenciais de reversão iônicos são 

apresentados na Tabela 3. A dinâmica de ativação e inativação dos canais 

iônicos foram descritas em detalhes por Venugopal, Hamm e Jung (2012). A 

equação (3.4) descreve a corrente de K+ dependente de Ca2+ tipo N, a 

condutância (𝑔𝑔𝐾𝐾𝐶𝐶𝑎𝑎𝑁𝑁) é mediada pela concentração intracelular de Ca2+ tipo N 

(𝐶𝐶𝐶𝐶𝑠𝑠) na membrana do soma. A equação (3.5) representa a corrente de fuga que 

flui com uma certa condutância (𝑔𝑔𝑙𝑙𝑎𝑎𝑎𝑎𝑙𝑙𝑠𝑠). A equação (3.6) modela as correntes 

que fluem entre os compartimentos dos motoneurônios, e dependem da 

diferença entre a tensão gerada na membrana do compartimento dendrítico e a 

tensão do compartimento somático, da condutância máxima (𝑔𝑔𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝑠𝑠) e da razão 

p𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑎𝑠𝑠.  

 
Tabela 3 – Valores de condutâncias e potenciais de reversão iônicos 

 
Propriedades Iônicas 

Símbolo Descrição Valor 
gleaks

  Condutância de vazamento do soma 0,51 mS/cm² 

gleakd
  Condutância de vazamento do dendrito 0,51 mS/cm² 

gNa  Condutância máxima de Na+ 80 mS/cm² 

gNaP
  Condutância máxima de Na+ persistente 0,1 mS/cm² 

gK  Condutância máxima de K+ 100 mS/cm² 

gKCaL
  Condutância máxima de K+ dependente de Ca2+ tipo L 1 mS/cm² 

gKCaN
  Condutância máxima de K+ dependente de Ca2+ tipo N 6 mS/cm² 

gCaL
  Condutância máxima de Ca2+ tipo L 0,25 mS/cm² 

gCaN
  Condutância máxima de Ca2+ tipo N 14 mS/cm² 

gCoups
  Condutância de acomplamento Soma-Dendrito 0,1 mS/cm² 

gCoupd
  Condutância de acomplamento Dendrito- Soma 0,1 mS/cm² 

VK  Potencial de reversão de K+ -80 mV 
VNa  Potencial de reversão de Na+ 55 mV 
VCa  Potencial de reversão de Ca2+ 80 mV 

Fonte: Venugopal, Hamm e Jung (2012) 
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Figura 19 – Circuito eletrônico do compartimento dendrítico de um motoneurônio 
 

 
Fonte: Venugopal, Hamm e Jung, (2012). 

 

A equação (4) descreve a tensão da membrana dendrítica (Vd) através do 

fluxo de correntes iônicas e da capacitância da membrana, adotando correntes 

internas persistentes de Ca2+ tipo L (ICaL), correntes persistentes de sódio (INaP), 

correntes de potássio dependentes de Ca2+ tipo L (IKCaL), correntes de 

vazamento (Ileakd) e correntes de acoplamento entre os dois compartimentos do 

motoneurônio (ICoupd
) (Figura 19). A condutância IKCaL limita a magnitude do 

potencial do platô modulando os limiares atuais de correntes injetadas no 

compartimento soma, sendo um mecanismo importa(Figura 19) nte para 

representar a hiperexcitabilidade dos motoneurônios, induzida após o 

resurgimento das correntes internas persistentes de Ca2+ no compartimento 

dendrítico (VENUGOPAL; HAMM; JUNG, 2012). 

 

Cmd
dVd
dt

= (-ICaL-INaP-IKCaL-Ileakd+ICoupd
) (4)  

ICaL= gCaL
mCaL(Vd-VCa) (4.1)  

INaP= gNaP
mNaPhNaP(Vd-VNa) (4.2)  

IKCaL= gKCaL
� Cad

0.2+Cad
� (4.3)  

Ileakd= gleakd
(Vd-VK) (4.4)  

ICoupd
= gCoupd

�Vs-Vd
paread

� (4.5)  
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As equações (4.1) e (4.2) descrevem o comportamento das correntes 

iônicas de Ca2+ tipo L e Na+ persistentes que fluem na membrana do 

compartimento dendrítico com condutâncias gCaL
 e  gNaP

 e potenciais de 

reversão iônico de Ca2+ e Na+, respectivamente (Tabela 3). A ativação dos 

canais de Ca2+ tipo L são determinadas pela equação mCaL. A dinâmica de 

ativação e inativação dos canais de Na+ persistentes são determinadas pelas 

equações mNaP e hNaP, respectivamente. A equação (4.3) modela a corrente K+ 

dependente de Ca2+ tipo L mediada pela condutância ( gKCaL
) e pela 

concentração intracelular de íons de Ca2+ tipo L no dendrito dos motoneurônios 

(Cad). A equação (4.4) descreve a corrente de fuga em detrimento da 

condutância ( gleakd
) e da tensão gerada em ambos os compartimentos celulares. 

A equação (4.5) descreve a corrente que flui entre os compartimentos dos 

motoneurônios, dependente da condutância iônica ( gCoupd
), da diferença de 

tensão entre as membranas do soma e do dendrito e da razão paread
. 

As equações de ativação e inativação dos canais iônicos também são 

modeladas como equações diferenciais, como apresenta a equação (5) de forma 

generalizada, onde 𝛼𝛼 representa as cinéticas de ativação e inativação h, n e m,  

e 𝛽𝛽 a constante de tempo. As equações dependentes de tensão como em 𝛼𝛼(𝑉𝑉) 

e os valores de 𝛽𝛽 foram descritas em detalhes por Venugopal, Hamm e Jung 

(2012). A Tabela 4 apresenta o valor inicial do passo do integrador para a 

resolução dessas equações diferenciais.  

 

�̇�𝛼 =  𝛼𝛼(𝑉𝑉)−𝛼𝛼
𝛽𝛽

 (5) 

A concentração intracelular de Ca2+ em cada compartimento também foi 

modelada como uma equação diferencial, vide equação (6), que depende da 

corrente de Ca2+ (𝐼𝐼𝐶𝐶𝑎𝑎), do porcentual de Ca2+ disperso no citoplasma (𝑓𝑓) e da taxa 

de remoção desse Ca2+ (𝐾𝐾𝐶𝐶𝑎𝑎). 

 

𝐶𝐶�̇�𝐶 = 𝑓𝑓(𝜑𝜑. 𝐼𝐼𝐶𝐶𝑎𝑎 − 𝐾𝐾𝐶𝐶𝑎𝑎.𝐶𝐶𝐶𝐶) (6) 
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onde 𝜑𝜑 representa uma constante de conversão em mol C μm⁄⁄  para obter a 

concentração de Ca2+ a partir da corrente total. 

 
Tabela 4 – Valores do passo inicial para o integrador na cinética de ativação e inativação dos 

canais iônicos 
 

Cinética de ativação e inativação dos canais iônicos 

Símbolo Descrição Valor 
hNa  Cinética de inativação do canal de Na+ 0,5829 

nK  Cinética de ativação do canal de K+ 0,1239 

mCaN  Cinética de ativação do canal de Ca2+ tipo N 0,004199 

hCaN  Cinética de inativação do canal de Ca2+ tipo N 0,9219 

𝐶𝐶𝐶𝐶𝑠𝑠  Concentração intracelular de Ca2+ no soma 0,0001406 

mCaL  Cinética de ativação do canal de Ca2+ tipo L 0,08493 

mNaP   Cinética de ativação do canal de Na+ persistente 0,1 

hNaP   Cinética de inativação do canal de Na+ persistente 0,9 

𝐶𝐶𝐶𝐶𝑑𝑑  Concentração intracelular de Ca2+ no dendrito 0,01724 

Fonte: Venugopal, Hamm e Jung (2012). 
 

Em acréscimo, foi introduzido na equação (5) a influência da variação de 

temperatura nas taxas de ativação e inativação dos canais inônicos presentes 

na membrana dos motoneurônios (MALMIVUO; MALMIVUO; PLONSEY, 1995), 

conforme descreve a equação (7). 

 

�̇�𝛼 =  �𝛼𝛼(𝑉𝑉)−𝛼𝛼
𝛽𝛽

� × 𝑇𝑇 (7) 

 
em que 𝑇𝑇 é dado por: 
  

𝑇𝑇 = 𝑄𝑄10
�T2-T1

10
�  (8) 

 

onde 𝑇𝑇 é o efeito da variação da temperatura nas dinâmicas de ativação e 

inativação dos canais de íons, 𝑄𝑄10 é o coeficiênte de temperatura medido para 

uma mudança de 10 ºC, T2 é a temperatura medida no experimento em ºC e T1 

é a temperatura inicial na amostra experimental, também medida em ºC. Para 

este estudo, foi utilizado 𝑄𝑄10 igual a 3 e T1 igual a 6,3 ºC  assumindo que essa 
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temperatura foi medida na descrição original da dinâmica da membrana por 

Hodgkin e Huxley, assim como assumiram Peterson, (2013) e Ruzov, (2014). 

 
3.1.2  Modelo do axônio motor 
  

 O axônio motor foi modelado como um longo cilindro com segmentos 

divididos, conforme ilustra a Figura 20, cada segmento contém uma capacitância 

em paralelo com uma fonte de corrente e duas resistências longitudinais, 

representando as forças eletrostáticas que atuam na camada lipídica e a 

resistência ao movimento da carga elétrica no axoplasma. A propagação do 

potencial de ação ao longo da membrana do axônio foi modelada utilizando a 

equação de cabos infinitos (ANTONI et al., 1998; DANNER, 2010; HINES; 

CARNEVALE, 1997), porque se fosse utilizada a equação de cabos finitos a 

tensão seria completamente atenuada (0 mV) na extremidade final do segmento, 

o que não é desejável neste estudo. Particularmente, essa equação descreve a 

corrente em regime estacionário ao longo do axônio motor, podendo ser reduzida 

para: 

 
Figura 20 – Representação do segmento axonal 

 

 
Fonte: Xiang et al., (2017) 
Nota: cm – capacitância da membrana; im – corrente da membrana; ii – corrente longitudinal; 
ρa – resistividade do axoplasma; ri – resistência longitudinal extracelular; gm – condutância da 
membrana; rm – resistência da membrana; ∆z – variação de comprimento; z – comprimento 
 

Vz= Voe−�
z
𝜆𝜆� (9) 

 

rm

ra

ρa

z

cm

im

ii

zri
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em que Vz representa a tensão no comprimento z, Vo representa a tensão inicial 

e 𝜆𝜆 representa a constante espacial. A equação (10) (RUZOV, 2014) descreve a 

constante de comprimento 𝜆𝜆 responsável por modular a influência da corrente 

elétrica ao longo do segmento axonal. 

 

𝜆𝜆 = �
rm.ra
2.ρa

  (10) 

 

em que rm e ρa representam a resistência específica da membrana do axônio 

medida em 𝛺𝛺. 𝑐𝑐𝑚𝑚2 e a resistividade específica do axoplasma medida em 𝛺𝛺. 𝑐𝑐𝑚𝑚, 

nessa ordem, e ra o raio do axônio motor (em 𝑐𝑐𝑚𝑚). Para este estudo, utilizou-se 

uma ρa de 70 𝛺𝛺. 𝑐𝑐𝑚𝑚 (CISI; KOHN, 2008). Os valores de rm e ra foram distribuídos 

através de uma interpolação linear, seguindo os intervalos descritos na Tabela 

5. Utilizou-se, também, um comprimento axonal máximo (z𝑚𝑚𝑎𝑎𝑚𝑚) de 80 cm (CISI; 

KOHN, 2008; ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014). 

 Quanto maior for a resistência específica da membrana, maior será o valor 

de 𝜆𝜆, uma vez que esses valores são diretamente proporcionais e, 

consequentemente, quanto maior o valor de 𝜆𝜆, maior será a tensão em regime 

estacionário na extremidade final do segmento axonal. Esse aumento na tensão 

está relacionado à uma menor resistência ao movimento de cargas elétrcas e 

uma diminuição nas forças eletrostáticas que representam a camada bilipídica, 

causando um fluxo maior de correntes iônicas para percorrer longitudinalmente 

todo o segmento do axônio. Em conformidade com a equação (9), sempre que z 

for igual à 𝜆𝜆, a tensão será atenuada em, aproximadamente, 36,8% da tensão 

inicialmente aplicada (Vo). 

A tensão medida no comprimento final do axônio motor (Vz𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚𝑚) representa 

o potencial de ação na junção da placa neuromotora, assume-se que sempre 

que esse potencial de ação for superior à 0 mV, um potencial de ação é 

percebido nas fibras musculares de uma determinada unidade motora, 

conhecido como potencial de ação de unidade motora. 

O Potencial de Ação da Unidade Motora (PAUM) foi modelado seguindo 

as equações bifásicas (11) e trifásicas (12) de Hermite-Rodriguez (Figura 21) 

(CISI; KOHN, 2008; ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014). Os PAUMs chegam às 
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fibras musculares com atrasos de tempo distribuídos por uma interpolação linear, 

da mesma forma que Cisi e Kohn (2008), e são dependentes da velocidade 

axonal (Tabela 5) e do comprimento total do axônio motor (z𝑚𝑚𝑎𝑎𝑚𝑚). 

 
Figura 21 – Potencial de ação da unidade motora em sua forma bifásica e trifásica  
 

 
Fonte: Fuglevand, Winter e Patla, (1993) 
Nota: A) potencial de ação bifásico modelado por uma equação de primeira ordem criticamente 
amortecida; B) potencial de ação trifásico modelado por uma equação de segunda ordem. As 
áreas rachuradas indicam as fases do potencial de ação 

 
Tabela 5 – Propriedades dos segmentos axonais 

 
Propriedades Intervalo de Valores 

    
Tipo S Tipo FR Tipo FF 

𝑅𝑅𝑚𝑚 [KΩ/cm²]  (14,40, 10,70) (10,70, 6,950) (6,950, 6,050) 

𝑟𝑟𝑎𝑎 [µm] (20,75, 31,25) (31,25, 41,75) (41,75, 46,25) 

Velocidade Axonal [m/s] (44,00, 47,00) (47,00, 50,00) (50,00, 53,00) 

Fonte: Cisi e Kohn (2008) 
 

PAUMbi(t)= AM(t − tPA)e−�
t−tPA
λM

�
2

u(t − tPA) (11) 

 

PAUMtri(t)= AM �1 − 2 �t−tPA
λM
�

2
� e−�

t−tPA
λM

�
2

u(t − tPA) (12) 

 

sendo que AM, λM e tPA são: o fator de escala, o fator de tempo e o instante de 

chegada do potencial de ação à fibra muscular em uma determinada unidade 

motora. Os valores de AM, λM e tPA são distribuidos linearmente de acordo com 

o tipo de unidade motora, conforme Tabela 6. 
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Tabela 6 – Propriedades musculares para diferentes tipos de unidades motoras 
 

Propriedades Intervalo de Valores 

    
Tipo S Tipo FR Tipo FF 

AM – Fator de Escala [µV] (0,105, 0,125) (0,125, 0,300) (0,30, 0,50) 

λM – Fator de Tempo [ms] (0,800, 0,700) (0,700, 0,600) (0,60, 0,50) 

Apeak – Amplitude de Contração [g-Force] 
 

(10,50, 12,50) (12,50, 30,00) (30,0, 50,0) 

tpeak – Tempo de Contração [ms] (110,0, 100,0) (73,50, 55,50) (82,5, 56,9) 

Fonte: Cisi R., Kohn A. (2008). 
 

3.1.3  Modelo de ativação e força muscular 
 

 O evento mecânico que representa a contração muscular isométrica, em 

resposta a um pico de tensão descarregado na fibra muscular pelos 

motoneurônios, e que produz um abalo na unidade motora, foi modelado como 

a resposta ao impulso de um sistema de segunda ordem criticamente amortecido 

(13) (CISI; KOHN, 2008; FUGLEVAND; WINTER; PATLA, 1993). Essa equação 

descreve o comportamento de contração muscular isométrica. 

 

a(t) = Apeak
𝑡𝑡

tpeak
𝑒𝑒
�1− 𝑡𝑡

𝑡𝑡𝑝𝑝𝑝𝑝𝑚𝑚𝑝𝑝
�
u(t) (13) 

 

sendo que  Apeak, tpeak, a(t)  e u(t) são a amplitude e o tempo de contração da 

unidade motora, o abalo da unidade motora em função do tempo e a função 

degrau, respectivamente. Os valores de Apeak e tpeak são apresentados na Tabela 

6, distribuídos por uma interpolação linear (CISI; KOHN, 2008).  

A força 𝑓𝑓 de cada unidade motora em função do tempo é obtida pela 

convolução temporal entre o somatório de todos os PAUMs que chegam nas i-
ésimas unidades motoras e o abalo muscular produzido nessa mesma unidade 

motora, conforme a equação (14) que segue.  

 

𝑓𝑓(𝑡𝑡) = 𝐶𝐶(𝑡𝑡) ∗ ∑ 𝑃𝑃𝑃𝑃𝑃𝑃𝑃𝑃𝑖𝑖(𝑡𝑡)𝑁𝑁
𝑖𝑖=1  (14)  
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em que 𝑁𝑁 representa a quantidade total de um determinado tipo de unidade 

motora. 

 O somatório das forças musculares produzidas nas unidades motoras do 

tipo S, FR e FF definem a força da musculatura em função do tempo, como ilustra 

a equação (15), sendo 𝑘𝑘 o tipo de unidade motora (𝑘𝑘=1 para tipo S, 𝑘𝑘=2 para tipo 

FR e 𝑘𝑘=3 para tipo FF). 

 

𝐹𝐹(𝑡𝑡) = ∑ ∑ 𝑓𝑓𝑖𝑖,𝑙𝑙(𝑡𝑡)𝑁𝑁
𝑖𝑖=1

3
𝑙𝑙=1  (15) 

 

3.1.4 Ambiente de implementação dos modelos 
 

 Os modelos matemáticos foram implementados na interface gráfica de 

usuário (GUI) do MATLAB R2018b, versão acadêmica. Para este estudo, 

utilizou-se as equações diferenciais ordinárias de passo variável, com métodos 

implícitos de Runge-Kutta de segunda e terceira ordens baseado na fórmula de 

Rosenbrock e, portanto, ideal para solucionar problemas de sistemas rígidos de 

forma eficiente, com tolerâncias mais brutas, como é o caso da geração do 

potencial de ação na membrana celular.  

 O simulador possui as seguintes funcionalidades: (i) configurar o músculo 

de trabalho considerando as características dos motoneurônios e a composição 

das fibras musculares, tais como diferentes tipos de propriedades geométricas 

dos motoneurônios, e fatores de escala e tempo do PAUM, tempo e amplitude 

de contração das fibras musculares, quantidades de motoneurônios e unidades 

motoras, (ii) selecionar os parâmetros de estimulação elétrica como frequências, 

ciclos de trabalho e amplitudes dos pulsos dos estímulos, sinais de modulação, 

temperatura dos motoneurônios e natureza fásica da corrente estimulação 

elétrica e (iii) traçar curvas de força muscular resultantes da aplicação de 

estimulação elétrica nos compartimentos dos motoneurônios. 

 

3.2 EXPERIMENTOS IN SILICO 

 

A metodologia utilizada nesta pesquisa consiste em simular alguns 

experimentos in silico aplicando diferentes perfis estimulatórios no modelo 
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neuromuscular seguido de lesão medular crônica, na tentativa de validar o 

modelo neuromuscular porposto confrontando os resultados obtidos com dados 

já relatados em estudos anteriores de experimentos in vivo em indivíduos com 

lesão medular e indivíduos saudáveis. Essa técnica de investigação é a base 

para a construção de modelos de sistemas fisiológicos (VAN BRIEVINGH; 

MÖLLER; SHEN, 2013). 

 

3.2.1 Configuração dos experimentos e validação do sistema 
 

 Testes in silico foram realizados variando amplitudes, frequências, ciclos 

de trabalho, funções de modulação, temperaturas e o número de motoneurônios 

utilizando diferentes parâmetros estimulatórios, simulando a aplicação de 

corrente elétrica através da membrana somática de motoneurônios inervados no 

músculo sóleo. Neste trabalho, foi assumido que o sóleo possui 800 

motoneurônios do tipo S, 50 motoneurônios do tipo FR e 50 motoneurônios do 

tipo FF, da mesma forma que Cisi e Kohn (2008) utilizaram para reproduzir 

modelos de indivíduos saudáveis. 

Na lesão medular crônica, as alterações morfológicas, metabólicas e 

contráteis nas fibras musculares levam a um predomínio de fibras rápidas, pela 

transformação das fibras lentas em fibras rápidas. Em alguns casos, as fibras 

lentas podem desaparecer completamente, no entanto, estima-se que 62% das 

fibras possam sofrer tais transformações dentro de um período de cerca de 5 

meses após a lesão medular (BURNHAM et al., 1997). Para representar esse 

fenômeno, o número de motoneurônios lentos foi reduzido para 61 unidades. 

Seis experimentos com um total de 30 aplicações foram realizados neste 

estudo, conforme ilustra a Tabela 7. O primeiro deles consistiu na aplicação de 

pulsos de estímulos com frequências variáveis com amplitude de 100 μA e ciclo 

de trabalho de 15%, modulados em amplitude por uma função de rampa com 

inclinação de 0,05 Hz.ms-1 e, também, pulsos de estímulos constantes, 

modulados por uma função escalonada de 10, 20, 30, 40 e 50 Hz para a mesma 

configuração de amplitude e ciclo de trabalho. Neste experimento, foi verificado 

o desempenho de força do modelo neuromuscular ao longo de 1s de duração. 

O segundo experimento visa identificar o desempenho de força produzido 

pelo modelo neuromuscular quando o ciclo de trabalho varia. Neste experimento, 
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estímulos elétricos foram aplicados in silico com ciclos de trabalho constantes de 

5%, 10%, 15%, 20%, 25% e 30%, amplitude de corrente de 100 μA e a 

frequência que produziu o melhor desempenho de força no primeiro 

experimento. Também foram aplicados estímulos com ciclos de trabalho 

variando linearmente, modulados por uma rampa com inclinação de 0,03%ms-1. 

O terceiro experimento busca identificar o melhor desempenho de força 

muscular em resposta a diferentes amplitudes de corrente. Para tanto, dois tipos 

de estímulos foram aplicados: (i) Estímulos com amplitude de variação linear, 

modulados por uma rampa com inclinação de 0,2 µA.ms-1 e (ii) estímulos com 

amplitudes constantes de 50, 100 e 150 µA, modulados por uma função degrau. 

No quarto experimento, diferentes funções de modulação de amplitude 

foram aplicadas usando os parâmetros de frequência, amplitude e ciclo de 

trabalho que obtiveram o melhor desempenho de força nos experimentos 

anteriores. Este experimento permite avaliar o efeito das funções degrau, rampa 

e triangular na produção de força do modelo neuromuscular. 

O quinto experimento consiste em verificar a influência da temperatura da 

membrana dos motoneurônios na produção de força no modelo neuromuscular. 

Para este experimento, foram aplicadas correntes de estímulo com os 

parâmetros que produziram os melhores desempenhos dos experimentos 

anteriores, considerando as temperaturas de 6,3; 18,5; 19,2 e 36 ºC. 

O sexto e último experimento foi realizado para verificar o efeito da 

quantidade de cada tipo de motoneurônios na produção de força muscular. As 

configurações dos parâmetros estimulatórios que produziram o melhor 

desempenho de força foram mantidas, mas as quantidades de motoneurônios 

tipo S foram avaliadas em 31, 61 e 121 unidades, as quantidades de FR e FF 

foram avaliadas em 25, 50 e 100 unidades. 

Os resultados dos experimentos serão confrontados com os resultados 

dos experimentos realizados em indivíduos com lesão medular crônica e 

indivíduos saudáveis. Neste contexto, procura-se validar o modelo 

neuromuscular proposto neste estudo e, ainda, avaliar o efeito da variação dos 

parâmetros estimulatórios na produção de força muscular durante testes in silico.  

 

 



64 
 

Tabela 7 – Configuração dos experimentos in silico. 
 

Testes in silico  

Experimento Aplicação 
Frêq. Periodo 

Ativo Amp. Modulação 
em 

Sinal de 
modulação Temp. Quantidade de 

Motoneurônios 
Hz % µA  - ºC  S FR FF 

01 

1 10 15 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

2 20 15 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

3 30 15 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

4 40 15 100 Amplitude Degrau 6.3 61 50 50 

5 50 15 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

6 1-50 15 100 Frequência Rampa1 6,3 61 50 50 

02 

1 50 5 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

2 50 10 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

3 50 15 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

4 50 20 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

5 50 25 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

6 50 30 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

7 50 1-30 100 Período Ativo Rampa2 6,3 61 50 50 

03 

1 50 20 50 Amplitude Degrau 6.3 61 50 50 

2 50 20 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

3 50 20 150 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

4 50 20 0-200 Amplitude Rampa³ 6,3 61 50 50 

04 

1 50 20 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

2 50 20 0-100 Amplitude Rampa 6,3 61 50 50 

3 50 20 0-100-0 Amplitude Triangular 6,3 61 50 50 

4 50 20 100 Frequência Degrau 6,3 61 50 50 

5 50 20 0-100 Frequência Rampa 6,3 61 50 50 

6 50 20 0-100-0 Frequência Triangular 6,3 61 50 50 

05 

1 50 20 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

2 50 20 100 Amplitude Degrau 18,5 61 50 50 

3 50 20 100 Amplitude Degrau 19,2 61 50 50 

4 50 20 100 Amplitude Degrau 36 61 50 50 

06 

1 50 20 100 Amplitude Degrau 6,3 31 50 50 

2 50 20 100 Amplitude Degrau 6,3 61 50 50 

3 50 20 100 Amplitude Degrau 6,3 121 50 50 

Fonte: Autoria própria 
Nota: Frêq. – frequênca do trem de pulsos; Amp. – amplitude, ou intensidade da corrente; 
Temp. – temperatura na membrana do motoneurônio. 1Rampa com inclinação de 0,05Hz ms-1; 
2Rampa com inclinação de 0,03%ms-1; 3Rampa com inclinação de 0,2 µAms-1 
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4 RESULTADOS E DISCUSSÃO 
 

Nessa seção, serão apresentados os resultados finais do 

desenvolvimento da ferramenta computacional que permite simular diferentes 

perfis de correntes elétricas, bem como os resultados obtidos após reproduzir os 

testes experimentais descritos na Seção 3, confrontando-os com base nas 

evidências que foram publicadas na literatura. A ferramenta computacional, a 

partir de agora, será chamada de EENM Simulation System. 

 
4.1 EENM SIMULATION SYSTEM 
 
 O EENM Simulation System (Figura 22) foi desenvolvido para facilitar a 

inserção e ajuste dos parâmetros de estímulação elétrica e das propriedades 

neuromusculares cujas correntes e condutânciasem iônicas estão adequados à 

lesão medular crônica, permitindo que, futuramente, terapeutras e fisiastras 

possam projetar protocolos de estímulação elétrica com maior agilidade. O 

sistema tem como principais interações: cadastrar ou apenas identificar o 

paciente, configurar as propriedades do modelo neuromuscular e projetar 

diferentes perfis de correntes estimulatórias. O diagrama de uso e caso do 

sistema pode ser visualizado no APÊNDICE A. 

 
Figura 22 – Tela inicial do sistema computacional 

 

 
Fonte: Autoria própria 



66 
 

 

Na aba “Patient Profile” (Figura 23) é possível cadastrar, ou apenas 

identificar, um paciente, sendo uma etapa importante para rotular os 

experimentos facilitando na hora de referenciar as diferentes hipóteses de perfis 

estímulatórios que serão estudadas em um determinado indivíduo. Nessa janela 

é possível interagir com outros aplicativos facilitando a comunicação entre 

paciente e terapeuta, além de poder carregar informações extras, como: a ficha 

de anamnese, a tabela de classificação ASIA, classificação CID3 e anotações 

diversas formando uma ficha clínica completa.  

 
Figura 23 – Tela de cadastro / identificação de um determinado paciente 

 

 
Fonte: Autoria própria 
 
 As Figuras 24 e 25 demonstram as telas de configurações dos parâmetros 

fisiológicos dos motoneurônios e das fibras musculares, respectivamente. 

Primeiramente, o usuário deve definir o músculo de trabalho, em seguida são 

exibidos os intervalos de valores pré-definidos para cada tipo de motoneurônio 

e unidade motora do músculo em questão, tanto na aba “Motoneurons” quanto 

na aba “Muscle Fibers”.  

 

                                                           
3 CID – Classificação Internacional de Doenças é um padrão criado pela Organização Mundial da Saúde (OMS) para 

padronizar a codificação de doenças e demais problemas relacionados à saúde. 
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Figura 24 – Tela de configuração dos parâmetros físicos dos motoneurônios 
 

 
Fonte: Autoria própria 
  

Os intervalos dos valores de diâmetro e comprimento dos compartimentos 

dos motoneurônios podem ser alterados pelo usuário na aba “Motoneurons”, 

assim como é possível optar pela distribuição gaussiana ou interpolação linear 

desses intervalos e pelo formato cilíndrico ou esférico desses compartimentos. 

Ainda, é possível alterar as quantidades de cada tipo de motoneurônio e o 

comprimento do segmento axonal pertencente a ele. 

 
Figura 25 – Tela de configuração dos parâmetros físicos das fbras musculares 

 

 
Fonte: Autoria própria 
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Na aba “Muscle Fibers” é possível alterar os intervalos máximos e 

mínimos das propriedades musculares como: o abalo, tempo de pico, força 

tetânica, fatores de escala e tempo do potencial de ação e o tempo de chegada 

do potencial de ação na unidade motora. 

Tão logo as propriedades neuromusculares são definidas, é possível 

projetar diferentes parâmetros de estimulação elétrica no ambiente de simulação 

da ferramenta computacional, como ilustra a Figura 26.  Nessa tela, é possível 

alterar a temperatura do motoneurônio, a frequência e o período ativo do pulso, 

a amplitude e a fase da corrente, além de permitir modular em frequência, em 

período ativo e em amplitude com diferentes tipos de funções moduladoras, 

como: degrau, rampa, sinal triângular e sinal sinusoidal. É possível também 

definir o compartimento em que será aplicada a corrente elétrica, ainda que isso 

não tenha utilidade para o teraperuta, essa possibilidade pode ser de interesse 

para aplicações futuras, como a construção de neuropróteses implantáveis. 

 
Figura 26 – Ambiente de simulação e configuração dos parâmetros estimulatórios 

 

 
Fonte: Autoria própria 
  

Também é possível realizar uma varredura entre intervalos de frequência, 

período ativo e amplitude, a fim de encontrar a combinação de parâmetros que 

mais despolarizam picos de potenciais de ação. Essa otimização pode ser 

realizada selecionando-se a aba “Automatic” dentro do ambiente de simulação 

da ferramenta computacional. 
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 Os resultados de força muscular em decorrência da aplicação de corrente 

estímulação elétrica no modelo neuromuscular seguido de lesão medular crônica 

pode ser visualizado na tela “Performance & Results” (Figura 27). Os resultados 

da simulação podem ser exportados clicando no botão “export as a EDF file”, 

gerando dois arquivos estruturados com extensão “.edf”, compatível com o 

ambiente de trabalho do MATLAB e com o padrão europeu para troca e 

armazenamento de sinais biológicos e físicos, onde um deles contém 

informações dos parâmetros que foram adotados e o outro contém os resultados 

gerados pela simulação. 

 
Figura 27 – Tela de desempenhos e resultados obtidos após a simulação 

 

 
Fonte: Autoria própria  
 

4.2 EFEITO DE DIFERENTES FREQUÊNCIAS DE ESTÍMULOS 

 

 A Figura 28 ilustra as diferentes respostas de força muscular isométrica 

produzidas pelo modelo neuromuscular seguido de lesão medular crônica, 

quando submetido a correntes constantes de estímulação elétrica com 

intensidade de 100 µA, período ativo de 15%, com: (i) pulsos com frequências 

variáveis, modulados por uma rampa com inclinação de 0,05 Hz.ms-¹ (Figura 

22a) e (ii) pulsos com frequências constantes de 10, 20, 30, 40 e 50 Hz (Figura 

22b). 
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Note que frequências mais altas produziram forças maiores, como já 

observado na literatura (JAILANI; TOKHI, 2012; SHIELDS, 2002; SHIELDS; 

CHANG, 1997). Pulsos com frequências variáveis alcançaram maior 

desempenho de força em comparação com pulsos com frequências constantes 

como em Kesar et al. (2010). No entanto, o tempo de acomodação para produzir 

o platô de força foi menor para as frequências constantes. 

 
Figura 28 – Efeitos de pulsos com frequências variáveis 

 

 
Fonte: Autoria própria 
Nota: (a) modulados por uma rampa com inclinação de 0.05 Hz.ms-1 e pulsos com frequências 
constantes (b) de 10 a 50Hz no desempenho da produção de força muscular aplicando correntes 
com intensidade de 100 uA e ciclos de trabalhos de 15% 
 

Segundo Petrofsky (2004), os trens de pulso com frequências constantes 

entre 20 e 50 Hz produzem boas contrações musculares em aplicações clínicas. 

Isso está de acordo com nosso estudo, uma vez que a força muscular foi maior 

nessa faixa de frequência. 

 É possível observar que em frequências mais baixas de estímulos ocorreu 

uma depressão duradoura da produção de força conhecida na literatura como 

“fadiga de baixa frequência” (DOUCET; LAM; GRIFFIN, 2012; EDWARDS et al., 

1977). Algumas evidências sugerem que o complexo excitação-contração é 

afetado no estágio de liberação do Ca2+ no retículo sarcoplasmático durante a 

estimulação em baixas frequências (CHIN; BALNAVE; ALLEN, 1997; 

WESTERBLAD; DUTY; ALLEN, 1993), levando a essa depressão de força.   

a) 

b) 
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 Uma relação sigmoidal entre a força muscular e a frequência de 

eletroestimulação em UMs também é observada (POWERS; BINDER, 1991; 

SHIELDS; CHANG, 1997). Isso pode ser explicado pelo aumento progressivo 

das contrações musculares que se fundem, gerando maior força muscular. 

Assim que a musculatura está completamente fundida, o aumento adicional na 

frequência provoca mudanças na força muscular (SHIELDS, 2002), assim como 

é mostrado na Figura 28a. 

 A Figura 29 ilustra a relação força-frequência, as forças foram 

normalizadas pela força máxima obtida em 50 Hz, os círculos e os asteriscos 

representam a média e as variâncias dessa força, respectivamente, os 

resultados de força-frequência são similares aos achados por Gerrits et al. (2000) 

para indivíduos com lesão medular.  

 
Figura 29 – Relação força-frequência dos resultados obtidos para os pulsos com frequências 

constantes 
 

 
Fonte: Autoria própria 
 

4.3 EFEITO DE DIFERENTES CICLOS DE TRABALHO 

 

 Ciclos de trabalho maiores não produzem necessariamente melhores 

desempenhos de força, como relatado em Nelson, Cowling (1999) e Packman-

Braun (1988). A aplicação de estímulos com ciclos de trabalho progressivamente 

alterados produziu um desempenho pior do que a aplicação de ciclos de trabalho 

contínuos. A Figura 30 mostra o desempenho de força em resposta a um 

estímulo com amplitude de 100 μA, frequência de 50 Hz e ciclos de trabalho 
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modulados por uma rampa com inclinação de 0,03% ms-1 (Figura 30a) e ciclos 

de trabalho constantes de 5, 10, 15, 20, 25 e 30% (Figura 30b). 

 
Figura 30 – Efeito de pulsos com ciclos de trabalho variáveis 

 

 
Fonte: Autoria própria 
Nota: (a) modulados por uma rampa com inclinação de 0,03% ms-1 e pulsos com ciclos de 
trabalho constantes (b) de 5 a 30% no desempenho da produção de força aplicando correntes 
com intensidades de 100 μA e frequências de 50 Hz 

 

Da Figura 30b nota-se que entre optar por um ciclo de trabalho de 5 a 

15% é preferível utilizar 10%. Também é possível notar que os estímulos com 

ciclo de trabalho de 20% produziram melhores resultados que os ciclos de 30%. 

Em contraste, Lagerquist e Collins, (2010) identificaram que larguras de pulso 

mais amplas produziam contrações mais fortes, naquele estudo eles utilizaram 

larguras de pulsos com ciclos de trabalho de até 10%, neste estudo também foi 

verificado um aumento de força utilizando ciclos de trabalho de até 10%, no 

entanto, para as larguras de pulsos com ciclo de trabalho acima de 10% a força 

isométrica produzida não obedeceu esse padrão, como é visto na Figura 30b e, 

portanto, os ciclos de trabalhos mais longos não produziram necessariamente 

contrações mais fortes. Os ciclos de trabalho são amplamente utilizados na 

atividade cíclica em indivíduos com lesão medular (BÉLANGER et al., 2000; 

ESER et al., 2003; HORVATH et al., 2010; SCHUTTE et al., 1993) porque, além 
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de reduzir o desconforto dos pacientes ao receber os estímulos, eles preservam 

o desenvolvimento de força (DOUCET; LAM; GRIFFIN, 2012). 

 

4.4  EFEITO DE DIFERENTES INTENSIDADES DE CORRENTE 

 

 A Figura 31 ilustra os potenciais de ação da membrana do soma em 

resposta à aplicação de correntes com intensidades variáveis moduladas por 

uma rampa com uma inclinação de 0,1 μA.ms-1. Da Figura 31a nota-se que, em 

primeiro lugar, os potenciais de ação de motoneurônios do tipo S são 

desencadeados, logo após os motoneurônios tipo FR e, finalmente, os 

motoneurônios tipo FF, seguindo o princípio de tamanho cujo padrão de 

recrutamento é semelhante às contrações voluntárias, como foi relatado em 

indivíduos saudáveis (GREGORY; BICKEL, 2005) e indivíduos com lesão 

medular (DOLBOW; GORGEY, 2016). No entanto, neste estudo foi observado 

em algumas unidades motoras uma reversão no padrão de recrutamento 

conforme ilustra a Figura 31b, assim como observaram Feiereisen, Duchateau e 

Hainaut (1997). Essa ideia de reversão no padrão de recrutamento é sustentada 

pela hipótese de que as fibras de contração rápida dependem principalmente da 

glicólise, sendo que essas fibras não são capazes de reabastecer a sua 

capacidade de armazenamento de glicogênio durante a EENM (DOLBOW; 

GORGEY, 2016). 

 O padrão de recrutamento durante a EENM tem sido uma área ativa de 

investigação e pode explicar o início da fadiga prematura (DOLBOW; GORGEY, 

2016). Quando os estímulos são aplicados diretamente no nervo, as unidades 

motoras são recrutadas seguindo uma reversão no padrão de recrutamento e 

quando a estimulação não é aplicada no nervo, geralmente seguem o princípio 

de tamanho (KNAFLITZ; MERLETTI; DE LUCA, 1990). 

 Em nossos experimentos in silico (vide Figura 31) foram observados os 

dois tipos de comportamentos, tanto o padrão seguindo o princípio de tamanho, 

quanto a reversão nesse padrão de recrutamento em diferentes unidades 

motoras. Contudo, pode-se sugerir que o padrão de recrutamento também possa 

estar relacionado com o fluxo de correntes iônicas presentes na membrana dos 

motoneurônios. 
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Figura 31 – Potenciais de ação dos motoneurônios tipo S, FR e FF em diferentes frequências 
 

 

 
Fonte: Autoria própria 
Nota: Potenciais de ação dos motoneurônios tipo S, FR e FF em resposta à aplicação de 
intensidades de corrente variáveis modulados por uma rampa com inclinação de 0,1 µA.ms-1; a) 
Padrão de recrutamento seguindo o princípio de tamanho; b) Reversão no padrão de 
recrutamento quando aplicado EENM com frequência de trem de pulso de 50 Hz 

a) 

b) 
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A aplicação de correntes com intensidades variáveis moduladas por uma 

rampa com inclinação de 0,2 μA/ms resultou em menor desempenho de força do 

que na aplicação de correntes com intensidades constantes de 100 e 150 μA 

(Figura 32), diferentemente dos resultados encontrados por Downey et al. (2011) 

em sujeitos saudáveis, que relatou um aumento nos tempos de execuções bem 

sucedidas ao variar a frequência de estimulação durante a modulação em 

amplitude. Na Figura 32a, inicialmente, ocorreu um aumento na força de até 

100% da força máxima medida, depois uma diminuição e estabilização dos 

valores de força durante a aplicação da estimulação elétrica, como relatado por 

Faller et al. (2009) em indivíduos saudáveis. Essa diminuição encontrada após 

cerca de 600 ms pode estar relacionada à adaptação neuronal (O’BRIEN; 

RUBINSTEIN, 2016), que representa a capacidade da membrana celular 

nervosa em adaptar-se aos estímulos elétricos aumentando o limiar de 

despolarização sendo, portanto, necessário uma intensidade de corrente maior 

ainda para propagar o potencial de ação pela membrana celular nervosa, 

causando uma diminuição na produção de força muscular isométrica. Isso 

mostra que correntes mais altas nem sempre produzem melhor desempenho de 

força. A Figura 32b mostra que a intensidade de 100 µA produziu resultados 

melhores do que 150 µA. 

 
Figura 32 – Efeito de correntes com amplitudes variáveis 

 

 
Fonte: Autoria própria 
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Nota: Efeito de correntes com amplitudes variáveis moduladas por uma rampa de 0,2 Hz.ms-1 e 
correntes com amplitudes constantes de 50, 100, 150 µA. Foram utilizados em ambos 
frequências de 50 Hz e 20% de ciclos de trabalho 
  

4.5 EFEITO DA VARIAÇÃO DOS SINAIS DE MODULAÇÃO 

 

 O efeito de diferentes modulações na corrente de estímulação elétrica 

pode ser visto na Figura 33. Observe que a modulação do sinal por uma função 

degrau produziu um desempenho melhor do que os outros sinais de modulação, 

aplicando estímulos com amplitudes de 100 μA, frequências de 50 Hz e ciclos 

de trabalho de 20%, em uma aplicação de curta duração (1s). 

 
Figura 33 – Efeito de diferentes modulações de sinal no desempenho da produção de força 

muscular 
 

 
Fonte: Autoria própria 
Nota: Efeito de diferentes modulações de sinal no desempenho da produção de força muscular 
quando aplicadas correntes de estímulação elétrica com frequências de 50 Hz, amplitude de 
100 µA e ciclos de trabalho de 20% 

 

A Figura 34 mostra as diferentes respostas de força isométrica quando 

aplicado correntes de estímulação elétrica moduladas em frequência ou 

amplitude em três funções diferentes: rampa (Figura 34a), sinusoidal (Figura 

34b) e triângulo (Figura 34c). Observe que, em comparação com as modulações 
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de amplitude, as modulações de frequência usando as funções de rampa e 

triângulo produziram melhores desempenhos. 

 
Figura 34 – Resposta de força muscular isométrica para a aplicação de correntes moduladas 

em amplitude e frequência por uma função rampa 
 

 
Fonte: Autoria própria 
Nota: função rampa (a), senoidal (b) e triângular (c) 

  

4.6  EFEITO DA TEMPERATURA NOS MOTONEURÔNIOS 

 

 O resfriamento aumenta significativamente o grau de ativação durante a 

contração de unidades motoras rápidas (RANATUNGA, 1977), levando a um 

maior desempenho de força quando comparado a temperaturas mais altas. Isso 

pode ser visto na Figura 35, que ilustra o efeito das diferentes temperaturas da 

membrana do motoneurônio durante a aplicação de correntes estímulação 

elétrica no modelo neuromuscular desenvolvido neste trabalho, com 

intensidades de 100 μA, frequências de 50 Hz e ciclos de trabalho de 20% 

modulada em amplitude por uma função degrau.  
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Figura 35 – Efeito da variação de diferentes temperaturas da membrana do motoneurônio na 

produção de força muscular 
 

 
Fonte: Autoria própria 
Nota: O efeito da variação das diferentes temperaturas da membrana do motoneurônio na 
produção de força muscular pelo modelo neuromuscular quando submetida a correntes 
estímulação elétrica com intensidade de 100 μA, frequência de 50 Hz e ciclos de trabalho de 
20% 

 

4.7  EFEITO DO NÚMERO DE MOTONEURÔNIOS 

  
A Figura 36a demonstra que a força isométrica aumentou conforme o 

número de motoneurônios do tipo FF. Na Figura 36b, pode-se observar que 

inicialmente os motoneurônios do tipo FR tem o mesmo comportamento que os 

motoneurônios do tipo FF. No entanto, após aproximadamente 400 ms, o 

desempenho da força muscular isométrica foi maior para quantidades menores 

de motoneurônios tipo FR. A partir da Figura 36c, pode-se observar que a 

redução no número de fibras lentas, devido à inativação voluntária da contração, 

contribui para uma diminuição na capacidade de produção de força, como relatou 

Andersen et al. (1999). 
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Figura 36 – Efeito do número de motoneurônios do tipo FF, FR e S 
 

 
Fonte: Autoria própria 
Nota: Efeito do número de motoneurônios do tipo FF (a), tipo FR (b) e tipo S (c) quando 
submetidos a correntes com frequências constantes de 50 Hz, amplitude de 100 µA, ciclo de 
trabalho de 20%, modulado em amplitude por uma função degrau 
  

Para melhor compará-las, todas as respostas de força isométrica do 

modelo neurmomuscular seguido de lesão medular crônica foram exibidas em 

uma só escala de força, conforme a Figura 37, sendo possível identificar que a 

configuração que produziu o melhor desempenho de força foi S=61, FR=50 e 

FF=100, em conformidade com os achados que sugerem que a sobre força na 

lesão medular está associada a uma maior quantidade de fibras rápidas e 

facilmente fatigáveis (SHIELDS; CHANG, 1997; SHIELDS; CHANG; ROSS, 

1998), possivelmente provenientes das transformações histoquímicas após a 

lesão medular, relatado por Bajd, Munih e Kralj (1999). 
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Figura 37 – Efeito de diferentes quantidades motoneurônios na produção de força isométrica 
 

 
Fonte: Autoria própria 
 

4.8 COMPARAÇÃO ENTRE OS DIFERENTES SISTEMAS 

 

 Na Tabela 8 é possível visualizar os diferentes parâmetros de 

configuração das correntes estimulatórias dos sistemas AxonSim, MetaNeuron, 

NEURON, PyMUS, ReMoto em comparação com o sistema computacional, 

escopo deste trabalho. Nota-se que o sistema possui uma gama maior de 

parâmetros de ajustes para projetar diferentes correntes de estimulação elétrica 

in silico. Uma comparação direta entre os demais sistemas seria impraticável 

porque não era possível reproduzir o mesmo comportamento da corrente elétrica 

de entrada, e a maioria dos modelos tinha apenas um tipo de motoneurônio 

(HINES; CARNEVALE, 1997; KIM; KIM, 2018; NEWMAN; NEWMAN, 2013). 

A maioria dos sistemas observados permite pouca (NEWMAN; NEWMAN, 

2013), ou nenhuma (HINES; CARNEVALE, 1997; KIM; KIM, 2018) alteração nas 

características dos motoneurônios na interface gráfica do sistema durante a 

interação com o usuário. O EENM Simulation System permite ajustar a 

temperatura da membrana dos motoneurônios. No entanto, o sistema ReMoto 

(ELIAS, 2014) é mais completo para permitir que o usuário realize alterações nas 

propriedades físiológicas dos motoneurônios, conforme indica a Tabela 9. 
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Tabela 8 – Configurações da corrente estimulatória de diferentes sistemas de simulação 

computacional fisiológicamente inspirado 
 

 

Fonte: Autoria própria 
Nota: Freq. = frequência e Amp. = amplitude 

  

O EENM Simulation System não permite que o usuário realize alterações 

nas condutâncias iônicas; no entanto, utiliza uma quantidade superior de 

correntes iônicas em comparação com os demais sistemas (Tabela 10), sendo 

um importante mecanismo para representar a hiperreflexia pós lesão medular, e 

que são fortemente influenciadas pelas correntes internas persistentes 

(VENUGOPAL; HAMM; JUNG, 2012).  

 
Tabela 9 – Configurações dos motoneurônios em diferentes sistemas de simulação 

computacional fisiológicamente inspirados 
 

Fonte: Autoria própria 
Nota: Temp. = temperatura, Resist. = resistividade, Capacit. = capacitância e MNs = motoneurônios 
  

 

 

   

Sistemas Freq. Periodo 
Ativo Fase Amp. Sinal de 

Modulação Natureza Degrau 
Único 

        

AxonSim X X - X - - X 

EENM System¹ X X - X X X - 

MetaNeuron - - X X X - - 

NEURON - X X X - - X 

PyMUS X X - X X - - 

ReMoto X X X - X - - 

    

Sistemas Temp. Geometria 
dos MNs 

Resist. da 
membrana 

Capacit. da 
Membrana 

Resist. do 
Axoplasma 

Condutâncias 
Iônicas 

  S FR FF     
AxonSim - - - - X - X - 

EENM System ¹ X X X X - - - - 

MetaNeuron X - - - X X - - 

NEURON - - - - - - - - 

PyMUS  - - - - - - - - 

ReMoto - X X X X X X X 
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Tabela 10 – Correntes iônicas utilizadas pelos diferentes sistemas computacionais 
 

   

Sistemas Correntes Iônicas 
 Na+ Na+ P K+lento K+rápido Vazam. Acop. Ca2+--L Ca2+--N K+Ca2+--L K+Ca2+--N 

EENM System ¹ X X - X X X X X X X 

MetaNeuron X - - X X - - - - - 

NEURON X - - X - - - - - - 

PyMUS X X - X - - X X - X 

ReMoto X - X X X X X - - - 

Fonte: Autoria própria 
Legenda: Vazam. = vazamento e Acop. = acoplamento 
 

4.9 LIMITAÇÕES E ESTUDOS FUTUROS 

 

O que determina que o modelo neuromuscular é capaz de representar 

indivíduos com lesão medular é que os resultados estão mais próximos daqueles 

realizados nesses indivíduos, de acordo com a literatura (DOUCET; LAM; 

GRIFFIN, 2012; DOWNEY et al., 2011; JAILANI; TOKHI, 2012; MATSUNAGA; 

SHIMADA; SATO, 1999; SHIELDS, 2002; SHIELDS; CHANG, 1997), do que os 

experimentos em indivíduos saudáveis (DOWNEY et al., 2011; EDWARDS et al., 

1977). 

Este estudo foi baseado no modelo em andamento proposto por 

Venugopal, Hamm e Jung (2012), que abordou as correntes internas 

persistentes do compartimento dendrítico e a hiperexcitabilidade da membrana 

em resposta a um único estímulo. O uso deste modelo e suas correntes foi 

determinante para produzir respostas de força muscular encontradas neste 

estudo. Embora não tenhamos abordado o fluxo de correntes iônicas, uma 

pequena mudança nas condutâncias e potenciais de reversão poderiam ser 

realizados para reproduzir outros comportamentos intrínsecos dos sistemas 

neurofisiológicos. 

O modelo desenvolvido aqui pode ser utilizado como ferramenta, 

possibilitando a implementação e validação de diferentes hipóteses de perfis 

estimulatórios e, portanto, pode servir como suporte para otimizar esses ajustes 

durante os protocolos de estímulação elétrica em indivíduos com lesão medular 
crônica. Entretanto, é importante ressaltar que as respostas resultantes da 

aplicação da estimulação elétrica neuromuscular utilizando eletrodos de 
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superfície são diferentes das respostas produzidas pela estimulação direta dos 

nervos motores (GREGORY; BICKEL, 2005). 

Indo ainda mais longe, este sistema pode ser incorporado em sistemas 

que utilizam neuroprosteses com estimulação elétrica, criando um modelo de 

circuito fechado para otimizar a aplicação atual, retardando o início da instalação 

da fadiga muscular e, consequentemente, prolongando a duração do estímulo. 

Um passo importante para estudos futuros seria comparar a eficácia 

prática de modelos in silico com a real aplicabilidade em sujeitos in vivo. Outros 

estudos podem surgir em conjunto com esta ferramenta, incorporando uma 

inteligência artificial capaz de encontrar as melhores configurações de perfis 

estimulatórios para uma dada característica neurofisiológica. 

Com algumas pequenas alterações nas concentrações iônicas e nas 

propriedades neuromusculares, é possível reproduzir diferentes doenças do 

sistema nervoso juntamente com o sistema muscular, como o Acidente Vascular 

Cerebral (ZHUANG et al., 2015), Parkinsonismo (FUKUMOTO, 1986), Esclerose 

Lateral Amiotrófica (ALS) (VUCIC; KIERNAN, 2006), entre outros. 

Como forma de aperfeiçoar essa ferramenta, poderiam ser desenvolvidas 

integrações com o sistema OpenSIM, como forma de introduzir um modelo 

musculoesquelético permitindo avaliar forças isotônicas e isocinéticas, além das 

cinemáticas angulares, importantes para compreensão do equilíbrio motor e das 

amplitudes de movimentos, muito utilizados em programas de reabilitação de 

pacientes com lesão medular.
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5 CONCLUSÃO 
 

O modelo neuromuscular fisiologicamente inspirado foi capaz de 

reproduzir o compartamento da força muscular isométrica de indivíduos com 

lesão medular crônica, como observado na literatura. Portanto, ele pode ser 

usado para testar e validar diferentes hipóteses de perfis estimulatórios para a 

produção de força muscular. Os resultados mostraram que: (i) a ferramenta pode 

ser utilizada para configurar diferentes perfis estimulatórios, (ii) o modelo 

neuromuscular fisiologicamente inspirado pode ser utilizado para representar 

uma aproximação do sistema neuromuscular de indivíduos com lesão medular 

crônica, (iii) o ambiente de simulação EENM Simulation System permite uma 

gama maior de ajustes na corrente estimulatória, com uma interface intuitiva que 

pode ser facilmente manipulada por terapeutas em programas de reabilitação. 

Em acréscimo, este estudo constatou que os ajustes de correntes de 

estímulação elétrica com frequências  de trens de pulsos de 50 Hz, amplitudes 

de 100 µA e ciclos de trabalho de 20%, produziram um desempenho de força 

maior quando aplicadas no modelo neuromuscular seguido de lesão medular 

crônica, dentre toda as aplicações que foram realizadas neste estudo.
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APÊNDICE A – DIAGRAMA USE-CASE DO SISTEMA 
 

 
Fonte: Autoria própria



86 
 

APÊNDICE B – REPOSITÓRIO ONLINE DO PROJETO 
 

Toda a documentação do EENM Simulation System e do modelo 

neuromuscular desenvolvido neste estudo está disponível no repositório online 

do GitHub do autor, no link que segue: 

 

https://github.com/maykonmeneghel/EENM-Simulation-System 

 

Ainda, é possível acessar o repositório através do Qrcode que segue: 

 

https://github.com/maykonmeneghel/EENM-Simulation-System
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