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RESUMO 

 

Modelos computacionais multiescala do sistema neuromuscular possibilitam a obtenção de um 

melhor entendimento acerca dos fenômenos envolvidos no controle motor, pois são baseados 

em mecanismos biofísicos, neurofisiológicos e biomecânicos bem conhecidos e cujos 

quantificadores estão disponíveis para análise. O uso desses modelos para o estudo de 

neuropatias periféricas pode ser útil para se obter um melhor entendimento dos impactos dessas 

neuropatias, assim como servir de base para sugestão de novas propostas de diagnóstico precoce 

e acompanhamento. Apesar disso, modelos multiescala do sistema neuromuscular não têm sido 

muito utilizados para o estudo desses tipos de doenças. No presente trabalho, propôs-se elaborar 

um modelo fenomenológico de axônios motores e sensoriais, capaz de representar axônios de 

sujeitos com neuropatias periféricas e inseri-lo em um modelo multiescala do sistema 

neuromuscular, já elaborado e validado para sujeitos saudáveis. Como o modelo de partida 

representa músculos da perna, o foco inicial se deu em neuropatias que afetam principalmente 

os membros inferiores, em especial a polineuropatia desmielinizante inflamatória aguda, uma 

variante da síndrome de Guillain-Barré. Foram realizadas alterações no modelo de atrasos de 

axônios já existente, para que fosse possível representar a velocidade de condução axonal dos 

axônios motores e sensoriais, assim como a quantidade de unidades motoras funcionais. 

Visando a obtenção de um modelo representativo de sujeitos acometidos com a neuropatia, os 

parâmetros do modelo foram fortemente baseados em achados eletrofisiológicos de pacientes 

disponíveis na literatura. Foram simulados diferentes cenários de neuropatia em duas tarefas de 

controle motor (tarefa de força e tarefa de posição). Os resultados encontrados sugerem que em 

pacientes com a polineuropatia estudada podem ser detectáveis alterações em características 

tanto do torque quanto de sinais de eletromiografia de superfície em tarefas de força e posição. 

Esses achados podem complementar avaliações qualitativas e quantitativas classicamente 

utilizadas em neurologia clínica, auxiliando o diagnóstico precoce, assim como o 

acompanhamento da evolução da doença. Além disso, o modelo elaborado permite fácil 

adaptação, possibilitando a investigação de diferentes cenários e diferentes tipos de neuropatias 

periféricas desmielinizantes, sendo necessário apenas realizar as alterações adequadas nos 

parâmetros do modelo. 

 

Palavras-chave: Neuropatias periféricas desmielinizantes. Sistema neuromuscular. Modelos 

matemáticos em neurociência. Simulação. Síndrome de Guillain-Barré. 
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ABSTRACT 

 

Multiscale computational models of the neuromuscular system provide a better understanding 

of the phenomena involved in motor control, as they are based on well-known biophysical, 

neurophysiological, and biomechanical mechanisms, whose quantifiers are available for 

analysis. The use of these models for the study of peripheral neuropathies can be useful to obtain 

a better understanding of the impacts of these neuropathies, as well as serving as a basis for 

suggesting new proposals for early diagnosis and follow-up. Despite that, multiscale models of 

the neuromuscular system have not been widely used to study these types of diseases. In the 

present work, a phenomenological model of motor and sensory axons is proposed, capable of 

representing axons of subjects with peripheral neuropathies. These axonal representations were 

inserted into an existing multiscale model of the neuromuscular system, which was elaborated 

and validated for healthy subjects by previous researchers. As the starting model represents leg 

muscles, the initial focus was on neuropathies that mainly affect the lower limbs, especially 

acute inflammatory demyelinating polyneuropathy, a variant of Guillain-Barré syndrome. The 

existing axon delay model was modified so that it would be possible to represent the axonal 

conduction velocity of motor and sensory axons, as well as the number of functional motor 

units. To obtain a representative model of subjects affected by the neuropathy, the model 

parameters were strongly based on electrophysiological findings of patients available in the 

literature. Different neuropathy scenarios were simulated in two motor control tasks (force task 

and position task). The results suggested that it is possible to detect changes in quantitative 

features of both torque and surface electromyography signals, in force and position tasks, in 

patients with the studied polyneuropathy. These findings can complement qualitative and 

quantitative assessments classically used in clinical neurology, aiding early diagnosis and 

follow-up of the disease. In addition, the developed model allows straightforward adaptation 

for other conditions not covered in the present research, being only necessary to make the 

appropriate changes in the model parameters. 

 

Keywords: Peripheral demyelinating polyneuropathies. Neuromuscular system. Mathematical 

models in neuroscience. Simulation. Guillain-Barré Syndrome. 
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1 INTRODUÇÃO  

 
 Neuropatias periféricas são doenças comuns do sistema nervoso, com uma prevalência 

que varia entre 2% e 8% (DE SOUSA, 2014), podendo ser maior em casos de populações com 

doenças pré-existentes, como por exemplo diabetes, em que a prevalência varia de 25% a 34% 

(SUN et al., 2020). Dentre elas, estão inclusas as neuropatias desmielinizantes, que afetam as 

bainhas de mielina das fibras nervosas. A desmielinização de segmentos axonais resulta em 

uma diminuição da velocidade de condução do impulso nervoso, o que leva a dispersão 

temporal da chegada de potenciais de ação de múltiplos axônios a uma determinada estrutura 

(medula espinhal e músculo), e em condições mais adversas pode levar a falhas de condução 

(KIMURA, J, 2013). Estas, quando em axônios eferentes, podem resultar em fraqueza muscular 

devido a uma diminuição da quantidade de unidades motoras disponíveis para a ativação das 

fibras musculares. Em casos mais severos, pode haver total bloqueio de condução do nervo, 

levando a tetraplegia ou a insuficiência respiratória (HANEWINCKEL; IKRAM; VAN 

DOORN, 2016). O diagnóstico precoce dessas neuropatias é muito importante, pois possibilita 

a prevenção de ocorrência de danos que podem ser evitados, assim como é necessário para 

identificar as melhores opções de tratamento (KIESEIER et al., 2018).   

 O uso de modelos computacionais multiescala do sistema neuromuscular permite um 

melhor entendimento acerca dos fenômenos e mecanismos envolvidos no controle motor. Esses 

modelos são capazes de gerar dados equivalentes aos observados experimentalmente, com a 

grande vantagem de possibilitar a análise sistemática da dinâmica de cada um dos subsistemas 

envolvidos e de suas interações (RÖHRLE et al., 2019). O uso desses modelos para o estudo 

de neuropatias pode ajudar a elucidar mecanismos por trás do controle postural, controle da 

força ou da posição em diferentes níveis de desmielinização axonal, de modo a avançar no 

entendimento dessas neuropatias, e até mesmo servir como base para estratégias de diagnóstico 

precoce (ELIAS et al., 2018). 

 Com isso, este trabalho buscou desenvolver um modelo computacional neuromuscular 

multiescala que permitisse a simulação de diferentes níveis de neuropatias periféricas 

desmielinizantes, visando observar como as alterações resultantes dessas doenças afetam o 

controle da força de flexão plantar e da posição do tornozelo. Nos itens seguintes serão 

apresentados conceitos importantes para o presente trabalho. 
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1.1 Sistema motor somático 

 

 O sistema motor somático é composto pelos músculos esqueléticos do corpo e todos os 

neurônios responsáveis pelo controle desses músculos. Esse sistema é o grande responsável por 

gerar comportamento motor, visto que torna possível qualquer tipo de movimentação voluntária 

que o ser humano é capaz de realizar como, por exemplo, a manutenção da postura, deglutição, 

controle ocular ou até mesmo a comunicação, seja escrita ou falada. Apesar de parecerem 

atividades simples, visto que a maioria dos seres humanos são capazes de realizá-las sem 

maiores dificuldades no seu dia a dia, existe uma grande complexidade nos processos 

envolvidos para a realização de cada uma delas.  

 A contração muscular esquelética é desencadeada exclusivamente pelos motoneurônios 

(MNs) inferiores (ou neurônios eferentes), que, por conta disso, foram chamados de “via 

comum final” pelo neurofisiologista Charles Sherrington. Os MNs dividem-se em MNs tipo 

alfa, que inervam as fibras extrafusais do músculo, responsáveis pela geração de força, os MNs 

tipo gama, que inervam as fibras musculares intrafusais e são responsáveis pela contração do 

fuso neuromuscular, aumentando a sua sensitividade ao estiramento, e os MNs tipo beta, os 

quais inervam tanto as fibras musculares intrafusais quanto as extrafusais. Um MN alfa e todas 

as fibras musculares inervadas por ele formam uma unidade motora (MU, do inglês motor unit). 

Um dado músculo é controlado pela ativação de uma população de MUs, essa população recebe 

o nome de pool ou conjunto de unidades motoras (HECKMAN; ENOKA, 2012; KANDEL; 

SCHWARTZ; JESSELL, 2013).  

 As MUs podem ser classificadas de acordo com a duração do abalo de contração e a 

resistência à fadiga de suas fibras. As fibras do tipo S possuem contração lenta e são capazes 

de manter a contração por um longo período sem fadigar, já as fibras do tipo F possuem 

contração mais rápida e são menos resistentes à fadiga que as fibras S. As fibras do tipo F ainda 

podem ser divididas em fibras resistentes à fadiga (FR, do inglês fatigue resistant), as quais 

contraem com força moderada, porém ainda são capazes de manter a contração por um certo 

período sem fadigar, e as fibras rapidamente fadigáveis (FF, do inglês fast fatigable), que 

contraem com maior força e fadigam rapidamente (BEAR, MARK; CONNORS, BARRY; 

PARADISO, 2015). Em contrações musculares naturais, como contrações voluntárias ou em 

decorrência de reflexos (DIDERIKSEN et al., 2013; STOTZ; BAWA, 2001), as MUs são 

recrutadas de acordo com o princípio do tamanho de Henneman (HENNEMAN, 1957), e de 

modo geral, aquelas associadas a MNs de menor tamanho, que possuem menores velocidades 

de condução axonal, são recrutadas primeiro e inervam as fibras musculares tipo S. As MUs 
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associadas a MNs de tamanho intermediário inervam as fibras tipo FR e são as próximas a 

serem recrutadas. As MUs de maior tamanho, que possuem maiores velocidades de condução 

e inervam as fibras tipo FF, são as últimas a serem recrutadas. Em músculos que possuem uma 

distribuição não proporcional dos diferentes tipos de fibras musculares, como por exemplo o 

músculo sóleo, em que aproximadamente 80% de suas fibras musculares são fibras tipo S 

(GOLLNICK et al., 1974), e o músculo tibial anterior, que tem aproximadamente 70% de fibras 

tipo S, tem-se que as fibras mais numerosas apresentam um maior intervalo de tempos de 

contração, sendo desde mais longos (fibras mais lentas) até de duração intermediária (fibras 

menos lentas) (CUTSEM et al., 1997). 

 Uma das fontes de controle da atividade dos MNs é por feedback sensorial muscular. 

Nos músculos esqueléticos existem proprioceptores (fuso neuromuscular e órgão tendinoso de 

Golgi) que sofrem alterações em sua estrutura à medida que o músculo contrai ou estira, 

fornecendo informações como posição e força ao sistema nervoso central (SNC) através das 

fibras nervosas sensoriais (ou aferentes).  

 Os axônios responsáveis pelo controle muscular são envolvidos pela bainha de mielina, 

de modo intercalado, ao longo de todo o seu comprimento (Figura 1). A região do axônio 

envolvida pela bainha de mielina é chamada de região internodal.  A bainha de mielina é um 

material isolante, composto por células de Schwann, consistindo em 70% de lipídio e 30% de 

proteínas com alta concentração de colesterol e fosfolipídio (KANDEL; SCHWARTZ; 

JESSELL, 2013). Esse material isolante é capaz de aumentar a impedância do axônio em até 

300 vezes, e a capacitância da membrana também é reduzida por um fator similar, evitando 

fluxo de corrente para dentro ou para fora da membrana axonal (DEBANNE et al., 2011; 

KIMURA, J, 2013).  

 As regiões que não possuem bainha de mielina são chamadas de nós de Ranvier ou 

região nodal. Como a bainha de mielina restringe o fluxo de corrente que flui para dentro ou 

para fora da membrana axonal, os nós de Ranvier são os únicos locais expostos ao meio 

extracelular, e, portanto, que possibilitam a regeneração do potencial de ação do axônio, 

fenômeno conhecido como condução saltatória.  Os nós de Ranvier são regiões altamente 

excitáveis devido à sua alta densidade de canais de sódio estimada em pelo menos 103/ μm2 

(WAXMAN; MURDOCH RITCHIE, 1985). Essa região do axônio também possui canais 

lentos de potássio, com uma densidade estimada em 110/μm2 (SAFRONOV; KAMPE; 

VOGEL, 1993), que são responsáveis pela fase hiperpolarizante do potencial de ação 

(WAXMAN; RITCHIE, 1993). 
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 As regiões internodais possuem densidade de canais de sódio menor que 25/μm2, uma 

densidade tão pequena que faz com que esta membrana seja praticamente inexcitável 

(WAXMAN; MURDOCH RITCHIE, 1985). Essas áreas mielinizadas do axônio dividem-se 

em região paranodal, justaparanodal e internodal padrão (Figura 1). Adjacente a cada nó de 

Ranvier está o paranó, região em que ocorre a junção da bainha de mielina com o axônio, essa 

região do axônio deve ser selada o suficiente para garantir que a quantidade de corrente 

necessária para a despolarização chegue ao nó seguinte, porém ainda permitindo a passagem de 

algum fluxo de corrente entre o espaço periaxonal internodal e o espaço perinodal, assim como 

funcionando como uma rota para difusão de materiais aquosos (ROSENBLUTH, 2009). 

Adjacente ao paranó, situa-se o justaparanó, domínio de 5 a 15 μm de comprimento, que possui 

uma alta densidade de canais rápidos de potássio, em maior concentração próximo ao paranó, 

e reduzindo à medida que se aproxima do internó (RASBAND, 2004; RASBAND et al., 1998). 

Estima-se que a densidade de canais rápidos de potássio no internó padrão é de 

aproximadamente 1/6 da densidade encontrada no justaparanó (WAXMAN; RITCHIE, 1993).  

 

Figura 1 - Diagrama esquemático de um axônio mielinizado 

Em destaque as regiões do axônio, o nó de Ranvier é marcado em vermelho, o paranó em verde e 

o justaparanó em amarelo. O internó padrão ou simplesmente internó é a região adjacente ao 

justaparanó (em branco). 

Fonte: Arancibia-Carcamo, Attwell (2014) 
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 Em resumo, a rápida velocidade de condução em axônios mielinizados ocorre devido à 

alta densidade de canais de sódio nos nós de Ranvier, que são as únicas regiões excitáveis do 

axônio, permitindo que o potencial de ação “salte” de nó em nó, como pode ser visto no 

diagrama esquemático apresentado na Figura 2. A velocidade de condução pode ser diminuída 

através da redução da densidade de canais de sódio no nó de Ranvier, seja pelo aumento da 

membrana nodal ou bloqueio parcial dos canais de sódio com tetrodotoxina (TTX), por 

exemplo. Outros fatores que podem prejudicar a velocidade de condução em axônios 

mielinizados serão discutidos adiante.  

 

Figura 2 - Diagrama esquemático da propagação do potencial de ação em um axônio mielinizado 

Fonte: Fehmi et al. (2018) 

 

1.2 Neuropatias periféricas desmielinizantes 

 

 As neuropatias periféricas são doenças que afetam o sistema nervoso periférico, 

resultando em funcionamento anormal de axônios motores ou sensoriais, levando à fraqueza 

muscular, redução ou ausência de reflexos, alterações na propriocepção e sensação cutânea, e 

dores corporais (HANEWINCKEL; IKRAM; VAN DOORN, 2016; KANDEL; SCHWARTZ; 

JESSELL, 2013). As neuropatias periféricas podem ser divididas em mononeuropatias, 

neuropatias multifocais e polineuropatias. As mononeuropatias afetam um único nervo, 

enquanto as neuropatias motoras multifocais e as polineuropatias acometem múltiplos nervos. 

As polineuropatias, que serão o foco deste estudo, podem ainda ser divididas de acordo com o 

tipo, em axonais ou desmielinizantes, e de acordo com o curso temporal, em aguda ou crônica. 

 Nas polineuropatias axonais ocorre a degeneração do axônio, sem afetar a bainha de 

mielina. Nesse caso, a velocidade de condução normalmente não é afetada (enquanto houver 

condução de potenciais de ação). A degeneração axonal geralmente ocorre inicialmente em 

partes mais distais do corpo. Em casos mais severos, podem ocorrer danos na raiz ventral 

causando a degeneração de todo o axônio (HUGHES; CORNBLATH, 2005). Nas 

polineuropatias desmielinizantes, foco de estudo deste trabalho, ocorre uma perda da bainha de 



23 
 

mielina, geralmente sem causar danos ao axônio, resultando em redução da velocidade de 

condução. Em casos mais severos de desmielinização axonal, também pode ocorrer bloqueio 

de condução e degeneração axonal (MOHAMED et al., 2019). É importante determinar se a 

neuropatia é axonal ou desmielinizante, pois isso irá influenciar o curso da investigação e do 

tratamento (MALLIK; WEIR, 2005). 

 Para que um impulso possa ser transmitido ao longo do axônio, a quantidade de corrente 

na região nodal deve ser maior que a corrente necessária para a ultrapassar o limiar de disparo 

local. A razão entre a corrente que chega à região nodal e a corrente de limiar de excitação é 

chamada de fator de segurança de transmissão e é preciso que seja maior que a unidade para 

que a transmissão do sinal seja bem-sucedida (KIMURA, 2013). A desmielinização causa uma 

redução no fator de segurança e pode afetar o axônio de diferentes formas. Exemplos de 

diferentes tipos de desmielinização axonal podem ser vistos na Figura 3. 

 

 

Figura 3 - Diferentes tipos de desmielinização 

 a) Desmielinização segmentar. b) Desmielinização paranodal. c) Desmielinização justaparanodal 

Fonte: Franssen, Straver (2013) 

 

 A desmielinização segmentar (Figura 3a) é o principal tipo de desmielinização e resulta 

na degeneração de camadas da bainha de mielina em todas as partes das regiões internodais da 

fibra nervosa, causando a perda simultânea de múltiplos componentes das regiões nodais, 

paranodais e justaparanodais (ARROYO et al., 2004). Nesse tipo de desmielinização, a corrente 

que percorre o axônio se dissipa pela bainha de mielina danificada, reduzindo o fator de 
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segurança e prejudicando o processo de despolarização da região nodal seguinte, e, portanto, a 

condução do potencial de ação (FRANSSEN, 2019). À medida que a bainha de mielina se 

degenera, uma maior quantidade de corrente se dissipa pela membrana axonal, o que faz com 

que menos corrente chegue aos nós de Ranvier, consequentemente prejudicando a 

despolarização dos canais de Na+. Isso ocorre porque será preciso um maior tempo para que a 

corrente necessária para a despolarização desses canais seja alcançada, tornando a propagação 

do potencial de ação mais lenta. Em casos mais graves, a corrente de limiar para a 

despolarização supraliminar dos canais de Na+ pode não ser alcançada devido a essa dissipação, 

impedindo que o nó de Ranvier seja suficientemente despolarizado, e, portanto, causando a 

extinção da propagação do potencial de ação (bloqueio de condução).  

 A desmielinização paranodal (Figura 3b) resulta da perda de mielina na região paranodal 

do axônio. Esse tipo de desmielinização também causa dissipação de corrente pela região 

danificada. Além disso, o nó do axônio torna-se maior pois une-se com o paranó 

desmielinizado, necessitando de maior quantidade de corrente para ser capaz de despolarizar os 

canais de Na+ até o limiar necessário para gerar o potencial de ação (FRANSSEN; STRAVER, 

2013) . Por conta disso, o tempo de condução aumenta. Assim como ocorre na desmielinização 

segmentar, se a desmielinização paranodal torna-se muito grave, não é possível despolarizar 

suficientemente os canais de Na+ presentes na região nodal do axônio, ocorrendo bloqueio de 

condução. 

 Outro tipo de desmielinização é a desmielinização justaparanodal (Figura 3c). O 

justaparanó possui canais rápidos de potássio, os quais são expostos em caso de desmielinização 

dessa região (FRANSSEN; STRAVER, 2013). Como consequência, o potencial de ação da 

região nodal irá hiperpolarizar mais rapidamente, reduzindo a duração ou até mesmo evitando 

a geração do potencial de ação, causando um bloqueio de condução (FRANSSEN, 2019). 

 Os axônios motores e sensoriais apresentam diferentes propriedades biofísicas (LIN et 

al., 2002) , e, por isso, são afetados de maneiras diferentes pela desmielinização. Em axônios 

sensoriais a constante de tempo força-duração ou cronaxia (duração do estímulo de corrente 

elétrica quando a amplitude da corrente é igual a 2 vezes a corrente de reobase) é maior, 

enquanto a reobase (amplitude mínima de corrente DC que resulta em despolarização da 

membrana acima do limiar para geração de pelo menos 1 potencial de ação) é menor, sugerindo 

diferenças na organização dos canais iônicos de cada axônio (MOGYOROS; KIERNAN; 

BURKE, 1996). Como consequência, os axônios motores apresentam menor excitabilidade do 

que os axônios sensoriais, o que os torna mais susceptíveis ao bloqueio de condução. Além das 

propriedades biofísicas, existem também diferenças anatômicas entre os axônios motores e 
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sensoriais que fazem com que os axônios motores sejam mais sensíveis ao bloqueio 

(KUWABARA; MISAWA, 2011), como por exemplo a ramificação de axônios motores, que 

não ocorre em axônios sensoriais (Figura 4).  

 

 

 

Figura 4 - Redução no fator de segurança de axônios motores devido à ramificação axonal. 

 a) O potencial de ação gerado no nó “a” precisa despolarizar os nós “b” e “c”. b) Em axônios normais, 

o fator de segurança é alto e a corrente é suficiente para despolarizar os nós dos ramos do axônio. No 

entanto, quando a bainha de mielina é prejudicada, mesmo um fator de segurança maior do que 1 pode 

não ser suficiente para despolarizar os ramos do axônio motor. 

Fonte: Kuwabara e Misawa (2011) 

 

 O modelo multiescala do sistema neuromuscular que é utilizado como ponto de partida 

para o presente estudo foi desenvolvido pelo grupo de pesquisa do Laboratório de Engenharia 

Biomédica da USP, o ReMoto (CISI; KOHN, 2008), e será detalhado mais adiante neste 

capítulo.  A modelagem da condução nervosa nos axônios foi adaptada para representar a 

neuropatia alvo do estudo. Como a modelagem realizada no simulador ReMoto foi dos 

músculos da perna, para a escolha da neuropatia estudada nesse trabalho se deu preferência 

àquelas em que os membros inferiores são mais afetados, como por exemplo a doença de 

Charcot-Marie-Tooth (CMT), a polineuropatia desmielinizante inflamatória crônica (CIDP, do 

inglês chronic inflammatory demyelinating polyneuropathy) e a síndrome de Guillain-Barré 

(GBS) do tipo desmielinizante. Para fins do presente trabalho, o foco de estudo foi a GBS 

desmielinizante, mais especificamente a polineuropatia desmielinizante inflamatória aguda 

(AIDP, do inglês acute inflammatory demyelinating polyneuropathy).  

a) Ramificação do axônio motor em um nervo 

intramuscular 

Propagação do impulso 

Normal 

Desmielinizado 

b) Fator de segurança para transmissão do impulso 

Fator de segurança 
Bloqueio em axônios sensoriais 

Bloqueio em axônios motores 
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 Uma das características importantes para identificar o tipo de neuropatia é o modo como 

ocorre a propagação da fraqueza muscular.  Na GBS e na CMT a fraqueza é progressiva e se 

inicia geralmente nas extremidades inferiores do corpo, progredindo em direção ascendente 

(STEPHANOVA; KOLEV, 2013; WILLISON; JACOBS; VAN DOORN, 2016), enquanto na 

CIDP os sinais iniciais da doença apresentam distribuição mais difusa (FRANSSEN, HESSEL; 

STRAVER, 2014). Além disso, essas neuropatias desmielinizantes também apresentam como 

importante característica a redução ou ausência de reflexos (hiporreflexia e arreflexia, 

respectivamente) (DALAKAS, 2011; HUGHES; CORNBLATH, 2005; SZIGETI; LUPSKI, 

2009). Testes eletrofisiológicos, os quais fornecem informações como velocidade de condução 

no nervo, dispersão temporal e latência distal, são importantes para ajudar a estabelecer um 

diagnóstico, possibilitando a identificação da neuropatia, assim como a diferenciação entre os 

tipos axonais e desmielinizantes. 

 As neuropatias mencionadas anteriormente apresentam sintomas iniciais parecidos, o 

que pode tornar difícil o diagnóstico precoce. Por exemplo, uma das características que pode 

ajudar a diferenciar a GBS da CIDP é que a fase de progressão da GBS possui duração de 

aproximadamente 4 semanas, enquanto a fase de progressão da CIDP costuma durar mais de 

dois meses (HUGHES; CORNBLATH, 2005; KIESEIER et al., 2018). No entanto, alguns 

pacientes podem apresentar ataques recorrentes da GBS, dificultando a realização de um 

diagnóstico correto (HUGHES; CORNBLATH, 2005). Esse diagnóstico realizado tardiamente 

pode prejudicar o tratamento e o prognóstico da doença, pois os medicamentos utilizados para 

cada uma dessas doenças são diferentes (DALAKAS, 2012).  

A seguir, a neuropatia a ser estudada será introduzida, apresentando as suas principais 

características e achados eletrofisiológicos.  

 

1.2.1 Síndrome de Guillain-Barré (GBS) 

 
 A GBS é um exemplo de polineuropatia aguda, em que entre 50% e 70% dos casos são 

decorrentes de uma resposta imune aberrante causada por uma infecção (viral ou bacteriana) 

respiratória ou gastrointestinal (ESPOSITO; LONGO, 2017). A incidência da GBS varia 

bastante ao redor do mundo. Um estudo de 2011 estimou a incidência populacional da GBS na 

Europa e América do Norte entre os anos de 1966 e 2009, e encontrou que a incidência variou 

entre 0,81 e 1,89 caso por 100.000 habitantes por ano (SEJVAR et al., 2011). Já no Brasil, um 

estudo realizado a partir de dados de casos de GBS entre os anos de 1994 e 2007 no estado do 
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Rio Grande do Norte encontrou uma incidência anual de 0,3 caso por 100.000 habitantes 

(DOURADO et al., 2012). 

  Entre os anos de 2015 e 2016, com o surto do vírus Zika no Brasil, houve um aumento 

significativo na incidência de casos da GBS em relação ao período “pré-vírus”. No estado da 

Bahia, por exemplo, entre os meses de abril a julho de 2015 a incidência de casos em sujeitos 

acima de 12 anos chegou a 5,6 casos por 100.000 habitantes (STYCZYNSKI et al., 2017). Nos 

anos de 2020 e 2021, com a pandemia do COVID-19, foram reportados casos de pacientes que, 

após infecção com o coronavírus, foram diagnosticados com GBS (ABU-RUMEILEH et al., 

2020; CARESS et al., 2020; SHEIKH et al., 2021; TOSCANO et al., 2020). No entanto, ainda 

não há evidências suficientes de que houve um aumento de casos de GBS devido a pandemia 

do COVID-19 (SHEIKH et al., 2021). Um estudo realizado por Keddie et al. (2021) a partir de 

dados epidemiológicos do Reino Unido não encontrou associação entre a infecção pelo 

coronavírus e a GBS. Ainda, houve uma redução no número de casos de GBS no Reino Unido 

em relação a anos anteriores, o que pode ser justificado pelas medidas de isolamento social, que 

contribuíram para a redução da transmissão de outras doenças que podem iniciar a GBS, como 

infecções do trato respiratório e gastrointestinal (KEDDIE et al., 2021).  

 Os primeiros sintomas para o diagnóstico clínico da neuropatia costumam ser a presença 

de fraqueza muscular progressiva bilateral, geralmente iniciando nas partes mais distais dos 

membros inferiores e prosseguindo num padrão ascendente (WILLISON; JACOBS; VAN 

DOORN, 2016), em combinação com hiporreflexia ou arreflexia. A fase progressiva da GBS 

costuma atingir o seu pico em até 4 semanas, seguida por uma fase de platô que pode durar 

entre alguns dias até 6 meses, até o paciente começar a se recuperar.  Um gráfico ilustrativo do 

curso temporal da GBS pode ser visto na Figura 5.  
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Figura 5 – Curso temporal da Síndrome de Guillain-Barré 

Fonte: Willison, Jacobs e Van Doorn (2016) 

 

 Apesar de a maior parte dos casos apresentar um bom prognóstico, a doença ainda é 

considerada grave. Cerca de 20% dos pacientes não são capazes de andar sem auxílio após um 

ano desde o início dos sintomas (SHAHRIZAILA; LEHMANN; KUWABARA, 2021) e 

aproximadamente 25% dos pacientes desenvolvem insuficiência respiratória (VAN DEN 

BERG et al., 2014). Ainda, a fraqueza muscular pode progredir levando à total paralisação 

motora e morte por falha respiratória em aproximadamente 5% dos pacientes (KUWABARA, 

2004; SHAHRIZAILA; LEHMANN; KUWABARA, 2021). 

 A GBS apresenta diversas variantes. As duas mais comuns são a polineuropatia 

desmielinizante inflamatória aguda (AIDP), polineuropatia sensório-motora que atinge cerca 

de 90% dos pacientes acometidos com a GBS, e a neuropatia motora axonal aguda (AMAN), 

que é puramente motora e atinge menos de 10% da população de pacientes com GBS 

(HANEWINCKEL; IKRAM; VAN DOORN, 2016; SHEIKH, 2020). Entre os casos de GBS 

decorrentes da infecção com o coronavírus, aproximadamente 69,88% eram característicos do 

tipo desmielinizante (AIDP), enquanto 18,07% apresentaram danos axonais (SHEIKH et al., 

2021). Além dessas, outras variantes menos comuns da GBS são a síndrome de Miller-Fisher e 

a neuropatia axonal sensório-motora aguda (AMSAN). Por ser o tipo desmielinizante o mais 

frequente, o foco deste estudo será na variante AIDP. 



29 
 

 A AIDP é uma polineuropatia autoimune inflamatória caracterizada pela infiltração 

multifocal de células mononucleares nos nervos periféricos, invasão de macrófagos na bainha 

de mielina e células de Schwann (HUGHES; CORNBLATH, 2005; KUWABARA, 2004), 

assim como pela presença de anticorpos e complexos de ataque à membrana nas células de 

Schwann (SHAHRIZAILA; LEHMANN; KUWABARA, 2021). Como resultado, ocorre a 

desmielinização segmentar dos axônios periféricos e consequentemente redução da velocidade 

de propagação do potencial de ação. 

 Devido às propriedades biofísicas e anatômicas que diferem entre os axônios motores e 

sensoriais, tem-se que os axônios motores sofrem mais com a desmielinização do que os 

axônios sensoriais. Além disso, estudos sugerem que a bainha de mielina das fibras de menor 

diâmetro são preferencialmente afetadas na AIDP. Sumner (1981) realizou experimentos de 

desmielinização induzida, em que os achados eletrofisiológicos observados foram similares aos 

encontrados em seres humanos acometidos com a GBS. Nesse estudo, o autor encontrou que as 

fibras mielinizadas de menor diâmetro são afetadas inicialmente e de forma mais intensa que 

as fibras de maior diâmetro. Corroborando os achados de Sumner (1981), em Kanda et al. 

(1989) são apresentados os achados decorrentes de uma autópsia realizada em um sujeito que 

veio a óbito devido a GBS do tipo desmielinizante (AIDP), e nesse estudo também foi possível 

observar que as fibras mais finas são preferencialmente envolvidas na desmielinização. 

 Estudos eletrofisiológicos não são obrigatórios para o diagnóstico da GBS, mas podem 

ajudar a distinguir entre os tipos desmielinizante e axonal, o que pode ser benéfico para o 

tratamento precoce da doença. Na Tabela 1 estão exemplos de dados eletrofisiológicos de 

sujeitos saudáveis, enquanto na Tabela 2 estão exemplos de dados eletrofisiológicos obtidos de 

sujeitos acometidos com a AIDP.  

 Nessa neuropatia, a dispersão temporal e o bloqueio de condução são achados 

eletrofisiológicos típicos (VAN DEN BERG et al., 2014). Apesar de a doença afetar 

majoritariamente as fibras nervosas de menor diâmetro, as fibras mais calibrosas também são 

afetadas, dado que a velocidade de condução axonal é reduzida e a latência é aumentada (Tabela 

2). Outra característica eletrofisiológica importante na GBS é que as alterações na condução 

normalmente estão presentes tanto em segmentos distais quanto em segmentos proximais, 

geralmente iniciando-se nas extremidades mais distais e progredindo de forma ascendente 

(KIMURA, 1978; KUWABARA, 2004) 
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Tabela 1 - Dados eletrofisiológicos de sujeitos controle 

 

 

VCM: velocidade de condução motora; LD: latência distal; CMAP: potencial de ação muscular 

composto; VCS: velocidade de condução sensorial; SNAP: potencial de ação do nervo sensorial. Entre 

parênteses estão as referências para cada valor, de acordo com a lista abaixo 

 

Tabela 2 - Dados eletrofisiológicos de pacientes com AIDP 

 
 

Nervo Ref. VCM (m/s) LD (ms) CMAP (mV) VCS (m/s) SNAP (μV) 

Mediano 

Dubourg et al. 

(2001) 
48 3,6 5 - - 

Manganelli et al. 

(2016) 
≥ 50 ≤ 4,1 ≥ 5 - - 

Hennessey, 

Falco e 

Braddom (1994) 

59,5 ± 4,4 3,2 ± 0,4 12,1 ± 3,8 61,2 ± 4,3 - 

Ulnar 

 Dubourg et al. 

(2001)  
48 3 6 - - 

Manganelli et al. 

(2016) 
≥50 ≤ 3,3 ≥ 5 ≥ 50 ≥ 6 

Tibial Hattori (2003) 46,9 ± 3,5 4,6 ± 0,8 16,3 ± 5,8 - - 

Fibular 

Buschbacher 

(1999) 
47 ± 4 4,8 ± 0,8 5,9 ± 2,6   

Manganelli et al. 

(2016) 
≥ 41 ≤ 5 ≥ 3 - - 

Sural  Hattori (2003)  - - - 51,0 ± 5,1 17,3 ± 7,1 

Nervo Ref. VCM (m/s) LD (ms) CMAP (mV) VCS (m/s) SNAP (μV) 

Mediano 

Alam, Chaudhry 

e Cornblath 

(1998) 

47,0 ± 9,0  6,4 ± 3,3  4,5 ± 3,4  - - 

McLeod (1981) 43,9 ± 13,6  7,6 ± 6,1  - - - 

Kuwabara et al. 

(2004) 
- - - 48 ± 7  7,7 ± 11,9  

Ulnar 

Alam, Chaudhry 

e Cornblath 

(1998) 

49 ± 13 3,5 ± 1,5  4,5 ± 2,8  - - 

 McLeod (1981) 43,5 ± 13,6  5,2 ± 4,0  - - - 

Kuwabara et al. 

(2004) 
- - - 46 ± 9  6,1 ± 31,6  

Tibial 

Alam, Chaudhry 

e Cornblath 

(1998) 

40 ± 4,5  5,7 ± 0,6  2,5 ± 1,8  - - 

Fibular 

Alam, Chaudhry 

e Cornblath 

(1998) 

43 ± 9,2  6,5 ± 1,9  - - - 

Sural 
Kuwabara et al. 

(2004) 
- - - 47 ± 7  14,1 ± 11,1  
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 Estudos eletrofisiológicos realizados em sujeitos acometidos com a AIDP também são 

interessantes para observar a progressão da neuropatia e seus diferentes estágios. Um exemplo 

de como os dados eletrofisiológicos se modificam ao longo do curso da doença pode ser visto 

na Figura 6.  

 

 

Figura 6 - CMAPs do músculo abdutor do quinto dedo em resposta a estímulos ao nervo ulnar no 

punho, abaixo do cotovelo e acima do cotovelo, em um sujeito com AIDP.  

No segundo dia desde o início dos sintomas, todos os parâmetros de condução apresentaram-se 

normais. No 14º dia, os CMAPs apresentaram dispersão temporal, menor amplitude e maior latência 

distal. No 40º dia a dispersão temporal continuava presente, havendo um aumento ainda maior da 

latência distal e a velocidade de condução apresentou-se menor que no dia 14. 
Fonte: Uncini e Kuwabara (2018) 

 

 Adicionalmente, estudos mostraram uma redução no número de MUs funcionais em 

sujeitos acometidos com AIDP (MARTINEZ FIGUEROA; HANSEN; BALLANTYNE, 1977; 

NIELSEN et al., 2018; PARAMANATHAN et al., 2016). Essa redução pode ser devido à 

degeneração axonal ou à perda de função dos axônios como consequência do bloqueio de 

condução. Na Figura 7 estão os resultados obtidos para estimação do número de MUs do 

músculo abdutor curto do polegar em sujeitos acometidos com CIDP e AIDP utilizando dois 

métodos diferentes, MPS MUNE e MUNIX (PARAMANATHAN et al., 2016). 

 

 

Figura 7 – Número de MUs funcionais em sujeitos controle e com neuropatias 

 a) Distribuição do número estimado de unidades motoras do músculo abdutor curto do polegar em 

sujeitos controle, com AIDP e com CIDP utilizando o método MPS MUNE (estimador de múltiplos 

pontos) b) e utilizando o método MUNIX (índice de unidade motora) 

Fonte: Paramanathan et al. (2016) 

 

Dia 2 Dia 14 Dia 40 
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1.3 Simulador neuromuscular – ReMoto 

 

 No Laboratório de Engenharia Biomédica (LEB) da Universidade de São Paulo (USP) 

foi desenvolvido um simulador neuromuscular biologicamente realista (CISI; KOHN, 2008), 

denominado ReMoto. As dinâmicas e os parâmetros utilizados no simulador são os mesmos 

observados em humanos e gatos, de maneira que é possível reproduzir experimentos 

fisiológicos obtendo resultados próximos aos obtidos em seres humanos (ELIAS; 

WATANABE; KOHN, 2014; WATANABE et al., 2013; WATANABE; ELIAS; KOHN, 

2013), possibilitando um estudo detalhado dos mecanismos neurais envolvidos em variáveis 

biomecânicas e bioelétricas observadas experimentalmente, como força e deslocamento, 

reflexo H, entre outros.  

 O ReMoto possui os quatro núcleos motores que comandam os músculos responsáveis 

pela extensão do tornozelo (ou flexão plantar), que são o sóleo (SOL), o gastrocnêmio medial 

(GM) e o gastrocnêmio lateral (GL), assim como o núcleo motor que controla músculo tibial 

anterior (TA), responsável pelo movimento de flexão do tornozelo (ou dorsiflexão). Um 

diagrama esquemático ilustrando a estrutura geral de dois dos quatro núcleos motores 

modelados no ReMoto pode ser visto na Figura 8. 

 Cada núcleo motor possui um pool de MNs e um pool de interneurônios, os quais 

disparam potenciais de ação em resposta aos comandos neurais descendentes, modelados como 

processos estocásticos. Os MNs recebem feedback sensorial das fibras aferentes, as quais 

disparam potenciais de ação em resposta a alterações nas propriedades de velocidade, 

aceleração, comprimento e força muscular, de acordo com modelos do fuso neuromuscular 

(MILEUSNIC et al., 2006) e do órgão tendinoso de Golgi (LIN; CRAGO, 2002).  

 As quantidades de MUs em cada núcleo motor podem ser alteradas no ReMoto de 

acordo com cada simulação, no entanto, valores padrões costumam ser adotados, e estão 

apresentados na Tabela 3, sendo os mesmos reportados em trabalhos anteriores (CISI; KOHN, 

2008; ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014; WATANABE et al., 2013). 

 

Tabela 3 - Número de unidades motoras adotadas para cada músculo do TS e TA. 

Núcleo Motor S FR FF 

SOL 800 50 50 

GM 300 150 150 

GL 130 65 65 

TA 250 50 50 

Fonte: Cisi e Kohn (2008); Elias, Watanabe e Kohn (2014); Watanabe et al. (2013). 
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 Ainda, o simulador neuromuscular contém modelos de ativação muscular 

(FUGLEVAND; WINTER; PATLA, 1993; RAIKOVA; ALADJOV, 2002), modelo de 

músculo tipo Hill (HILL, 1938; MENEGALDO; OLIVEIRA, 2009) e modelos mecânicos que 

têm como objetivo representar a articulação do tornozelo em tarefas de força, tarefas de posição 

e simulando a postura ereta quieta (modelo do pêndulo invertido). 

 Os neurônios do ReMoto são modelados em dois compartimentos, um representando a 

árvore dendrítica de maneira simplificada, e outro representando o corpo celular (soma). Esses 

compartimentos possuem as condutâncias relativas às sinapses e condutâncias de fuga, assim 

como dinâmicas dos canais iônicos responsáveis pelo potencial de ação. Os compartimentos 

são unidos por uma condutância e uma capacitância de acoplamento.  

 

Figura 8 - Diagrama esquemático do simulador neuromuscular, mostrando núcleos motores do 

músculo SOL e TA. 

Fonte: Elias (2013) 

 

 Na versão atual do ReMoto, o axônio é representado por um atraso entre o momento em 

que o potencial de ação é gerado na região de disparo do motoneurônio, até o momento em que 

atinge a junção neuromuscular, ou o atraso entre o momento em que ocorre um potencial de 

ação em um proprioceptor (fuso neuromuscular ou órgão tendinoso de Golgi) até o momento 
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em que atinge o terminal pré-sináptico na medula espinhal. Esses atrasos são calculados de 

acordo com as velocidades de condução dos axônios, as quais são atribuídas linearmente de 

acordo com o tamanho de cada MN (no caso eferente) e as distâncias entre os motoneurônios e 

uma junção neuromuscular. Motoneurônios maiores (recrutados mais tardiamente em uma 

contração de intensidade crescente) possuem maior velocidade de condução, enquanto MNs 

menores (recrutados mais inicialmente em uma contração crescente) possuem menor 

velocidade de condução.  

As velocidades de condução parametrizadas para sujeitos saudáveis no ReMoto estão 

apresentadas na Tabela 4, os valores são os mesmos utilizados em estudo reportado 

anteriormente (ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014), baseados em dados publicados de 

Awiszus e Feistner (1993) e  Pierrot-Deseilligny e Burke (2012). 

 

Tabela 4 - Velocidades de condução em axônios motores e sensoriais em sujeitos saudáveis 

 S FR FF 

Velocidade de condução do axônio 

motor (m/s) 

44-51 51-52 52-53 

 Aferentes tipo 

Ia 

Aferentes tipo 

Ib 

Aferentes tipo 

II 

Velocidade de condução do axônio 

sensorial (m/s) 

62-67 56-62 30-35 

Fonte: Awiszus e Feistner (1993); Pierrot-Deseilligny e Burke (2012) 

 

 Inicialmente o ReMoto foi desenvolvido na linguagem de programação Java, e ao longo 

dos anos foi sendo atualizado e aprimorado, servindo como base para diversos estudos (ELIAS 

WATANABE; KOHN, 2014; WATANABE et al., 2013; WATANABE, KOHN, 2017). No 

entanto, o ReMoto em Java tornou-se demasiadamente complexo, impossibilitando sua 

manutenção e expansão. Visando lidar com essas dificuldades, o ReMoto foi reescrito por 

Renato Naville Watanabe (na época bolsista da FAPESP) em Python, uma linguagem de 

programação que vem crescendo em popularidade, devido à sua capacidade de modularização, 

legibilidade e grande acervo de bibliotecas (MULLER et al., 2015).  

 A implementação do ReMoto em Python se mostrou bastante lenta em comparação à 

versão em Java, sendo necessário mais uma vez reescrever o programa, dessa vez na linguagem 

de programação Fortran, tarefa realizada por Renato Naville Watanabe (na época bolsista da 

FAPESP). O Fortran surgiu na década de 1950 e continua sendo atualizado, sendo capaz de 

realizar operações vetorizadas e programação orientada a objetos. A versão em Fortran do 
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ReMoto se mostrou apropriada para as simulações multiescala e, portanto, será tomada como 

base de partida para a presente pesquisa. 

  

1.4 Simulações computacionais de neuropatias desmielinizantes presentes na literatura 

 

 Os mecanismos neurais relacionados às neuropatias periféricas desmielinizantes ainda 

não são completamente entendidos, em parte porque estudos experimentais nem sempre são 

suficientes para obter todos os sinais necessários de modo a permitir uma análise mais detalhada 

desses mecanismos e das interações que ocorrem no sistema motor (LOEB; TSIANOS, 2015). 

 Como uma maneira de contornar essas limitações são utilizados modelos 

computacionais de axônios, visando representar diferentes tipos de neuropatias, assim como 

diferentes graus de desmielinização axonal. Esses modelos podem ser bastante detalhados, 

representando os canais iônicos e todas as regiões do axônio (paranodal, justaparanodal e 

internodal padrão), como também podem ser mais simples, representando o axônio como um 

modelo de condução de sinais. Nesta seção, serão apresentados estudos que utilizam esses 

modelos com o objetivo de investigar como a desmielinização afeta os potenciais e as 

propriedades de excitação do axônio.  

 

1.4.1 Stephanova e colaboradores  

 

 Stephanova e Bostock (1995) elaboraram um modelo de duplo cabo do axônio motor, 

contendo 30 nós de Ranvier, 29 internós e 150 camadas de mielina (𝑁 =  150). A região 

internodal foi dividida em região paranodal e região internodal padrão. Uma resistência 

internodal une os compartimentos do nó de Ranvier e internó. Os nós de Ranvier são compostos 

por canais de sódio e canais lentos de potássio, enquanto a região internodal é composta por 

canais de sódio, canais rápidos de potássio, canais lentos de potássio, canal retificador de 

corrente interna, bomba de sódio-potássio e canal de vazamento. A bainha de mielina é 

representada por uma capacitância (𝐶𝑚  =  1, 5 𝑝𝐹) e uma resistência (𝑅𝑚  =  250 𝑀𝛺). Além 

disso, foram incluídos parâmetros para definir as propriedades longitudinais do modelo, como 

a resistência axoplasmática (𝑅𝑎𝑥  =  8 𝑀𝛺), resistência periaxonal (𝑅𝑝𝑎  =  300 𝑀𝛺) e 

resistência de vedação paranodal (𝑅𝑝𝑛  =  125 𝑀𝛺). Os parâmetros utilizados foram baseados 

em estudos anteriores e ajustados de modo a aproximar resultados experimentais. Esse modelo 

mostrou-se capaz de simular axônios motores saudáveis conforme observado em experimentos 
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com seres humanos. Ainda, serviu como base para a simulação de diferentes tipos de 

desmielinização. 

 Stephanova, Daskalova e Alexandrov (2005)  utilizaram o modelo de cabo duplo da 

fibra nervosa motora mielinizada elaborado por Stephanova e Bostock (1995) para investigar 

como a desmielinização internodal sistemática afeta os potenciais e as propriedades de 

excitabilidade dos axônios motores. A desmielinização internodal sistemática é definida por 

uma redução uniforme da bainha de mielina ao longo da fibra nervosa, sendo consideradas 

reduções de 20%, 50% e 70%. Para o primeiro caso (redução de 20% da bainha de mielina) os 

parâmetros foram 𝑁 =  120, 𝐶𝑚 =  1,8 𝑝𝐹 e 𝑅𝑚 =  200 𝑀𝛺. Para o segundo caso (50%), 

𝑁 =  75, 𝐶𝑚  =  3 𝑝𝐹 e 𝑅𝑚  =  125 𝑀𝛺. Para o último caso (70%), 𝑁 =  47, 𝐶𝑚  =  4,8 𝑝𝐹 

𝑒 𝑅𝑚  =  78,3 𝑀𝛺. As simulações indicaram um aumento da duração dos potenciais, menor 

amplitude e redução da velocidade de condução. Índices de excitabilidade axonal também se 

mostraram anormais. As constantes de tempo força-duração e os potenciais eletrotônicos 

resultantes das simulações foram similares aos obtidos em pacientes com CMT tipo 1A 

reportados em Nodera et al. (2004). Em Nodera et al. (2004), os potenciais eletrotônicos foram 

medidos utilizando eletrodos percutâneos e a técnica de threshold electrotonus (BOSTOCK; 

CIKUREL; BURKE, 1998) para medir as alterações nos potenciais de membrana.  

 Stephanova e Daskalova (2005) também utilizaram o modelo de cabo duplo da fibra 

nervosa motora mielinizada elaborado por Stephanova e Bostock (1995), dessa vez para 

investigar como a desmielinização paranodal pode afetar os potenciais e as propriedades de 

excitabilidade do axônio motor. Foram simuladas três situações em que a mielina da região 

paranodal foi reduzida uniformemente, sendo em 20%, 50% e 77%. A resistência de vedação 

paranodal foi alterada para 𝑅𝑝𝑛  =  100 𝑀𝛺 no primeiro caso, 𝑅𝑝𝑛  =  62,5 𝑀𝛺 no segundo 

caso e 𝑅𝑝𝑛  =  29 𝑀𝛺 no terceiro caso. Os outros parâmetros foram mantidos os mesmos. Os 

resultados mostraram diversas anormalidades, tanto nos potenciais quanto nas propriedades de 

excitabilidade axonal, sendo similares aos encontrados em pacientes com CIDP. 

 Em Stephanova, Daskalova e Alexandrov (2006), os autores investigaram como a 

desmielinização internodal focal afeta as propriedades de excitabilidade axonal. O mesmo 

modelo de duplo cabo do axônio motor (STEPHANOVA; BOSTOCK, 1995), contendo 30 nós 

de Ranvier e 29 internós, foi utilizado neste estudo. A desmielinização focal foi modelada como 

uma redução de 96% das camadas de mielina em um (10º nó), dois (9º e 10º nós) e três (8º, 9º 

e 10º nós) nós consecutivos. Dessa forma, os novos parâmetros foram 𝑁 =  6,  𝐶𝑚  = 37,5 𝑝𝐹 

e 𝑅𝑚  =  10 𝑀𝛺. A redução em 96% da bainha de mielina representa o último nível de 
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desmielinização focal até que ocorra o bloqueio de condução. Os resultados obtidos foram 

compatíveis com achados eletrofisiológicos encontrados em pacientes com GBS. Os estudos de 

diferentes tipos de desmielinização foram capazes de mostrar que os axônios motores são 

afetados de maneiras diferentes em cada uma das neuropatias periféricas desmielinizantes. 

 

1.4.2 Sleutjes e colaboradores (2019) 

 
 Em Sleutjes et al. (2019) os autores elaboraram um modelo longitudinal do axônio, com 

41 nós de Ranvier separados por 40 internós, o qual foi modificado do modelo de axônio 

mielinizado de McIntyre, Richardson e Grill (2002). O modelo utilizado descreve em detalhes 

a anatomia do axônio mielinizado, incluindo a configuração nó, paranó, justaparanó e internó 

padrão, com toda a região internodal coberta por mielina. O modelo também inclui propriedades 

dos canais iônicos axonais que ficam sob a bainha de mielina, permitindo que características 

biofísicas específicas dos axônios motores e sensoriais sejam adicionadas.  

 No axônio motor, o nó de Ranvier foi modelado como no modelo original de McIntyre, 

Richardson e Grill (2002), com canais rápidos e persistentes de sódio dependentes de tensão, 

canais lentos de potássio dependentes de tensão, canal de vazamento e uma capacitância de 

membrana. A região internodal foi modificada, sendo adicionados canais rápidos de potássio 

dependentes de tensão no justaparanó e internó padrão, canais de sódio dependentes de tensão 

no internó padrão, assim como canais de sódio, canais lentos de potássio dependentes de tensão 

e canais HCN ativados por hiperpolarização. 

 Os axônios sensoriais possuem diferenças biofísicas que também foram acrescentadas 

ao modelo. Por exemplo, possuem maior corrente de retificação interna (BOSTOCK; BURKE; 

HALES, 1994), as quais se originam de mudanças na cinética dos canais HCN. Além disso, a 

condutância dos canais lentos de potássio foi reduzida em 20% em relação ao modelo do axônio 

motor.  

 Para simulação das doenças, os níveis de severidade das doenças, expressos como 

percentual do normal, foram determinados de acordo com um algoritmo de busca. Foram 

simuladas as relações entre velocidade de condução e diâmetro axonal, efeito da temperatura 

sobre a velocidade de condução, e como danos à bainha de mielina na região paranodal do 

axônio afetam a condução saltatória.  

 O modelo foi capaz de simular a condução saltatória em axônios motores e sensoriais, 

mostrar propriedades observadas experimentalmente, como velocidade de condução dos 

axônios motores e sensoriais dentro das faixas fisiológicas, assim como a relação 
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aproximadamente linear entre o aumento da velocidade de condução e o aumento do diâmetro 

axonal. As simulações mostraram que as diferenças biofísicas entre os axônios motores e 

sensoriais resultam em respostas diferentes à diminuição da velocidade de condução e ao 

bloqueio induzidos por danos às regiões nodais e paranodais em diferentes níveis de severidade, 

sendo os axônios motores os mais vulneráveis.  

 

1.4.3 Elzenheimer e colaboradores (2020)  

 
 Elzenheimer e colaboradores (2020) apresentam um modelo de sinais de condução em 

nervos motores de sujeitos saudáveis e com neuropatias. Para elaborar o modelo, os autores 

extraíram digitalmente sinais de potenciais de MUs individuais (SMUP) do nervo ulnar, 

utilizando o método de estimulação incremental para estimação do número de MUs (IS-

MUNE).  

 As velocidades entre diferentes fibras nervosas variam de acordo com o diâmetro e o 

tamanho da bainha de mielina. Portanto, as velocidades de condução foram descritas por um 

histograma de probabilidade. Com base em dados obtidos em estudos médicos anteriores, os 

autores aproximaram uma distribuição Gaussiana de velocidade de condução saudável, com 

limites de velocidade máxima e mínima pré-estabelecidos. Como um CMAP consiste em uma 

soma de SMUP com diferentes pesos e atrasos, os dados eletrofisiológicos obtidos 

experimentalmente e a distribuição de velocidade de condução foram utilizados para simular 

CMAPs em diferentes situações. 

 Foram realizadas simulações utilizando diferentes distribuições de velocidades de 

condução, de modo a simular sujeitos saudáveis e sujeitos com neuropatias desmielinizantes. 

Para sujeitos saudáveis, a distribuição de velocidade de condução seguiu uma distribuição 

Gaussiana com média 50 m/s e desvio padrão 3,3 m/s. Para simulação de neuropatias 

hereditárias desmielinizantes, utilizou-se uma distribuição Gaussiana com média 30 m/s. Nesse 

caso, observou-se redução na amplitude dos CMAPs e aumento na sua duração. Em simulações 

de CIDP, foi utilizada uma distribuição Gaussiana com média 27 m/s e desvio padrão 10,5 m/s. 

Os resultados indicaram redução de 71% na amplitude dos CMAPs em resposta a estímulos 

distais. Para simular a neuropatia GBS, utilizou-se uma distribuição Gaussiana com média 28 

m/s e desvio padrão 9,7 m/s. Observou-se uma redução de 65% na amplitude dos CMAPs em 

resposta a estímulos proximais. 

 O modelo de Elzenheimer et al. (2020) é capaz de capturar mecanismos patológicos 

relevantes. As simulações de CMAPs aproximaram-se de medidas de eletroneuromiografia 
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obtidas experimentalmente. Além disso, foi possível observar como a amplitude do CMAP é 

alterada em situações de neuropatia, e como essa redução na amplitude varia a depender da 

posição em que foi realizado o estímulo e a medição ao longo da fibra nervosa.  Os achados 

podem servir como base para avançar no entendimento de neuropatias periféricas, assim como 

oferecer ferramentas para aprimorar o diagnóstico dessas doenças. 
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2 OBJETIVOS 

 

 O presente trabalho tem como objetivo geral elaborar um modelo computacional 

neuromuscular multiescala que possibilite o estudo da influência de neuropatias periféricas 

desmielinizantes, com foco na polineuropatia desmielinizante inflamatória aguda (AIDP), uma 

variante da Síndrome de Guillain-Barré, no controle da força de flexão plantar unipodal, em 

situação isométrica (pedal fixo, “tarefa de força”) ou em situação inercial (pedal livre, “tarefa 

de posição”). Pretende-se investigar como a AIDP pode afetar a execução de tarefas básicas de 

controle motor, quantificando-se as potenciais modificações que possam ocorrer tanto em 

variáveis biomecânicas quanto eletromiográficas.   

 

2.1 Objetivos específicos 

 

a) Atribuir valores apropriados para parâmetros do modelo de axônio presente no 

simulador neuromuscular, assim como mimetizar matematicamente como 

certos comportamentos fisiológicos são alterados como consequência da 

desmielinização axonal, de modo que seja possível representar neuropatias 

periféricas desmielinizantes em diferentes graus de severidade. 

b) Realizar simulações que representem sujeitos doentes em tarefas de controle 

de força e posição, assim como em resposta à estimulação elétrica de nervos 

ou estímulos tendinosos. 

c) Analisar como essas alterações influenciam o controle da força e da posição do 

pé em comparação com sujeitos saudáveis. 
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3 METODOLOGIA 

 
 Nesta seção inicialmente são apresentadas as alterações realizadas no simulador 

neuromuscular ReMoto que foram necessárias para a realização desse trabalho. Em seguida, é 

apresentada a metodologia utilizada para a parametrização do modelo fenomenológico de 

axônios motores e sensoriais para representação de sujeitos acometidos com a AIDP, assim 

como a validação do modelo elaborado. Como a versão em Fortran do simulador neuromuscular 

ainda não havia sido validada como realizado em estudos anteriores, foram feitos testes para 

garantir que a versão atual do simulador encontra-se funcionando adequadamente para 

representar sujeitos saudáveis em tarefas motoras. Os testes realizados estão apresentados nas 

seções 3.4 e 3.5. Na seção 3.6 são detalhados os modelos do sistema neuromuscular utilizados 

para as simulações de tarefa de força e posição, como o modelo de ativação muscular e modelo 

de músculo “tipo Hill”. Por fim, são apresentados os protocolos de simulação para representar 

sujeitos com a AIDP em tarefas de força e posição exercidos unipodalmente, assim como os 

sinais que são analisados e como são realizadas as análises de sinais. 

 

3.1 Alteração na atribuição de valores de velocidade de condução para cada axônio 

 
 No ReMoto, os MNs são organizados de acordo com seu tamanho em ordem crescente, 

os MNs tipo S possuem os menores índices, seguidos pelos MNs tipo FR e tipo FF 

respectivamente. O tamanho dos MNs é baseado no comprimento e diâmetro dos 

compartimentos dendrítico e somático. 

  Os parâmetros dos MNs possuem valores máximos e mínimos especificados. Dentro 

deste intervalo, os valores são atribuídos a cada MN seguindo uma função linear, de acordo 

com o índice de cada MN. Um exemplo de valores de velocidade de condução de axônios 

motores atribuídos para MNs do núcleo motor SOL pode ser visto na Figura 9. 

 Uma ferramenta clínica que pode ser utilizada para análise e diagnóstico de doenças que 

afetam os nervos periféricos é a análise da distribuição de velocidades de condução (DVC) 

(SCHULTE-MATTLER, 2006). Essa análise pode ser realizada comparando o valor máximo 

de condução em um conjunto de fibras nervosas em sujeitos saudáveis e com neuropatias, ou 

analisando parâmetros mais sensíveis, como por exemplo o intervalo entre as velocidades 

máxima e mínima alcançadas em um conjunto de fibras nervosas.  
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Figura 9 – Velocidades de condução atribuídas a MNs do núcleo motor SOL 

Fonte: A autora 
   

 No entanto, as distribuições de velocidade de condução obtidas seguindo uma atribuição 

de parâmetros linear no ReMoto (Figura 10) diferem das encontradas em estudos da literatura 

(BARKER; BROWN; FREESTON, 1979; CUMMINS; DORFMAN, 1981; MORITA et al., 

2002; SCHULTE-MATTLER, 2006), como pode ser observado na Figura 11, em que são 

apresentadas DVCs estimadas a partir do método de análise de dois potenciais de ação 

composto do nervo sural (CUMMINS; DORFMAN, 1981), e na Figura 12, em que são 

apresentadas DVCs do nervo ulnar estimadas utilizando o método de dupla distância de 

condução (BARKER; BROWN; FREESTON, 1979).   

 

 

Figura 10 – Distribuição das velocidades de condução no ReMoto 

Fonte: A autora 
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Figura 11 – Distribuição de velocidades de condução estimada a partir de dados do nervo sural de três 

seres humanos saudáveis 

Fonte: Cummins, Dorfman (1981) 

 

 

Figura 12 – Distribuição de velocidades de condução de fibras do grupo alfa estimadas a partir de 

dados do nervo ulnar em três sujeitos 

Fonte: Barker, Brown e Freeston (1979) 

 

 Apesar da maior parte das estimativas de DVC serem realizadas em nervos de membro 

superior, a distribuição do diâmetro de fibras nervosas em membros inferiores também pode 

ser um bom indicativo sobre como as velocidades de condução são distribuídas em um conjunto 

de fibras nervosas, dado que a velocidade de condução varia linearmente com o diâmetro da 

fibra (J. B. HURSH, 1939). A Figura 13 apresenta os diâmetros do nervo tibial na região 

próxima à articulação do joelho em um sujeito com 77 anos e a Figura 14 os diâmetros do nervo 

tibial na região anterior do pé em 6 sujeitos de diferentes idades. 

 

 

Figura 13 – Distribuição do diâmetro das fibras nervosas mielinizadas do nervo tibial na região da 

articulação do joelho de um sujeito com 77 anos 

Fonte: Hines et al. (1996) 
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Figura 14 – Distribuição do diâmetro das fibras nervosas mielinizadas do nervo tibial na região 

anterior do pé em diferentes sujeitos 

Fonte: Swallow (1966) 

 

 Optou-se então por alterar a forma como a atribuição dos parâmetros de velocidade de 

condução no ReMoto é realizada. Apesar dos formatos das distribuições variarem 

razoavelmente entre diferentes nervos, diferentes sujeitos e diferentes artigos (diferentes 

técnicas de estimação da distribuição), uma distribuição que aproxima qualitativamente uma 

Gaussiana truncada parece ser uma escolha razoável para os fins do presente trabalho. Essa 

alteração também pode possibilitar um melhor ajuste para a representação de neuropatias 

periféricas. As atribuições dos valores referentes aos demais parâmetros não foram alteradas.  

 Para atribuir os parâmetros de velocidade de condução seguindo uma distribuição 

Gaussiana truncada, os limites inferior e superior da distribuição Gaussiana correspondem às 

velocidades mínima e máxima obtidas em um pool de MNs, levando em consideração todos os 

tipos de fibras. Por exemplo, em uma simulação com fibras tipo S, FR e FF, o limite inferior da 

distribuição Gaussiana será dado pela velocidade mínima da fibra tipo S e o limite superior pela 

velocidade máxima da fibra tipo FF.  

 Para sujeitos saudáveis os limites de velocidades de condução previamente 

estabelecidos no ReMoto, de acordo com dados de Awiszus e Feistner (1993), foram mantidos 

(Tabela 5). A média da distribuição corresponde ao valor médio dos limites de velocidade, e o 

desvio padrão foi ajustado com base em estimativa realizada através de dados da literatura 

(BROWN; FEASBY, 1984; DENGLER; STEIN; THOMAS, 1988; ELZENHEIMER et al., 

2020). As velocidades de condução obtidas através da distribuição Gaussiana são então 
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indexadas em ordem crescente, de modo que os MNs de menor tamanho fiquem com menor 

velocidade de condução axonal, e os MNs de maior tamanho fiquem com maior velocidade de 

condução axonal (Figura 15a). Na Figura 15b está a distribuição de velocidades de condução 

em uma simulação no ReMoto com parâmetros referentes a sujeitos saudáveis obtida com o 

novo método de atribuição de parâmetros.  

 

 

Figura 15 – Valores de velocidades de condução no ReMoto após alteração para modelo de atribuição 

dos parâmetros seguindo uma distribuição Gaussiana truncada 

a) Velocidades de condução axonal para cada índice de MN b) Distribuição de velocidade de 

condução axonal 

Fonte: A autora 

 

 O método de atribuição das velocidades de condução de axônios sensoriais também foi 

alterado. Os limites de velocidade de condução foram mantidos conforme parametrizado 

anteriormente no ReMoto (ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014).  A média da distribuição é 

dada pelo valor médio entre o limite inferior e o superior da distribuição Gaussiana. O desvio 

padrão adotado no modelo distribuição Gaussiana para gerar os valores de velocidades de 

condução de axônios sensoriais foi o mesmo utilizado para gerar os valores de velocidades de 

condução de axônios motores, o qual foi baseado na estimativa apresentada em Elzenheimer et 

al. (2020). Na Tabela 5 estão os parâmetros utilizados para o modelo da distribuição Gaussiana 

na nova atribuição dos valores de velocidades de condução axonal. 

 

Tabela 5 – Parâmetros adotados para atribuição de valores de condução axonal para simulação de 

sujeitos saudáveis 

 Velocidade de condução do 

axônio (m/s) 

Média (m/s) Desvio padrão (m/s) 

Motoneurônios 44 – 53 48,5 3,3 

Aferentes Ia 62 - 67 64,5 3,3 

Fonte: A autora 
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3.2 Alteração nas amplitudes e durações dos MUAPs 

  

 O principal meio de investigação de neuropatias periféricas é por intermédio da análise 

do potencial de ação muscular composto (CMAP), ou seja, uma onda M provocada por um 

estímulo máximo. Por sua relevância em exames eletrofisiológicos, esses sinais serão utilizados 

para validação do modelo fenomenológico de axônios desmielinizados. Os CMAPs não foram 

analisados quantitativamente com detalhes utilizando-se o ReMoto anteriormente. Simulações 

realizadas no presente trabalho mostraram que as amplitudes e durações de CMAPs de sujeitos 

saudáveis em simulações no ReMoto não eram condizentes com dados levantados 

experimentalmente por A. F. Kohn em sujeitos saudáveis (comunicação pessoal) e dados 

encontrados na literatura (ISOSE et al., 2009; KOHARA et al., 2000; RAJABALLY; 

NICOLAS, 2011).  

 Uma vez que a distribuição das velocidades de condução está definida com base em 

dados de humanos, notou-se que havia uma discrepância na duração total e amplitudes dos 

potenciais de ação de unidades motoras (MUAPs) simulados que, por sua vez, explicaria as 

diferenças nos CMAPs simulados em relação aos relatados na literatura. Em função disso, 

foram alterados os fatores de escala de duração (𝜆𝑀𝑈𝐴𝑃) e amplitude (𝐴𝑀𝑈𝐴𝑃) dos MUAPs do 

modelo de EMG, de modo que tanto as amplitudes e durações totais dos MUAPs quanto dos 

CMAPs permanecessem dentro de limites fisiológicos. Os valores dos parâmetros, que foram 

estimados com bases em várias simulações são mostrados na Tabela 6. 

 

Tabela 6 – Novos parâmetros de amplitudes e durações dos MUAPs 

  SOL  

Parâmetro S FR FF 

Fator de duração: 𝜆𝑀𝑈𝐴𝑃 (ms) 1,2 – 1,1 1,1 – 1,0 1,0 – 0,9 

Fator de amplitude: 𝐴𝑀𝑈𝐴𝑃 (mV) 0,01 – 0,61 0,61 – 0,81 0,81 – 1,0 

  MG, LG, TA  

Fator de duração: 𝜆𝑀𝑈𝐴𝑃 (ms) 1,2 – 1,1 1,1 – 1,0 1,0 – 0,9 

Fator de amplitude: 𝐴𝑀𝑈𝐴𝑃 (mV) 0,01 – 0,57 0,57 – 0,61 0,61 – 0,72 

Fonte: A autora 

 

 Os novos valores de 𝜆𝑀𝑈𝐴𝑃 foram calibrados verificando se as durações totais dos 

MUAPs obtidas estavam dentro dos limites reportados em Freitas e Kohn (2020), e verificando 

se foram capazes de reproduzir a duração adequada de um CMAP no nervo tibial. Os novos 

valores de 𝐴𝑀𝑈𝐴𝑃 foram escalonados de forma a manter a proporção em relação aos valores 
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anteriores para que a relação 𝐻𝑚𝑎𝑥/ 𝑀𝑚𝑎𝑥 fosse preservada, e mantendo as amplitudes dos 

MUAPs dentro dos limites fisiológicos, de acordo com dados de Fuglevand et al. (1992).  

 É válido ressaltar que geralmente nos testes eletrofisiológicos de estudos de condução 

referentes ao nervo tibial o estímulo distal ocorre no tornozelo, próximo ao maléolo medial, e 

o sinal é registrado no músculo abdutor do hálux (AH), a distância entre o local de estímulo e 

o local de aquisição do sinal costuma ser de aproximadamente 14 cm. Como no ReMoto estão 

modelados os músculos sóleo, gastrocnêmio medial, gastrocnêmio lateral e tibial anterior, 

sendo os três primeiros inervados pelo nervo tibial, e o último, pelo nervo fibular profundo, o 

CMAP no ReMoto será dado por um estímulo máximo na fossa poplítea, com aquisição do 

sinal realizada no músculo sóleo. A distância entre a fossa poplítea e o local de registro do 

CMAP no músculo sóleo costuma variar de pessoa para pessoa, e fica aproximadamente entre 

16 cm e 20 cm. 

 Apesar de a velocidade de condução não ser rigorosamente uniforme ao longo do nervo 

(PEHLIVAN; DALKILIC; KIZILTAN, 2004), costuma-se adotar uma simplificação de 

velocidade constante na realização de testes eletrofisiológicos clínicos (KIMURA, 2013). Com 

essa aproximação, aplicam-se dois estímulos em locais diferentes ao longo do nervo, e a 

velocidade de condução é calculada pela razão da diferença entre as distâncias e a diferença das 

latências elicitadas em decorrência desses estímulos (KIMURA, 2013). Portanto, para fins do 

modelo fenomenológico de axônios elaborado neste trabalho, é razoável supor que a velocidade 

de condução ao longo do nervo é uniforme, de tal forma que os CMAPs obtidos a partir das 

simulações podem ser considerados equivalentes aos obtidos em experimentos 

eletrofisiológicos no nervo tibial. Na Figura 16 podem ser observados dois sinais de CMAPs, o 

primeiro obtido experimentalmente no músculo AH, e o segundo obtido a partir de simulação 

no ReMoto, representando um registro no músculo sóleo resultante de estímulo na fossa 

poplítea.  

 A convenção neurofisiológica é de que uma tensão negativa é referente a uma deflexão 

ascendente  (MALLIK; WEIR, 2005), no entanto, para fins do presente trabalho, uma deflexão 

ascendente será correspondente a uma fase positiva. Sendo assim, dos CMAPs de cada uma 

dessas simulações foram analisados a amplitude, medida da linha de base até o pico da fase 

positiva, a amplitude pico a pico, medida como  a diferença entre valor máximo da fase positiva 

e o valor mínimo da fase negativa, a latência, que foi medida como o intervalo de tempo entre 

o estímulo e o início da resposta muscular (momento em que a resposta sai da linha de base), a 

duração do CMAP, definida como o intervalo de tempo entre o início da fase positiva até o 



48 
 

primeiro retorno para a linha de base, e a duração total do CMAP, medida como o intervalo de 

tempo entre o início da fase positiva até o final da fase negativa.  

 

   

Figura 16 – CMAPs de membro inferior.  

a) Nervo tibial de sujeito saudável com estímulo aplicado no tornozelo e registro no músculo AH 

(DEL TORO et al., 1998) b) Simulação no ReMoto em que o estímulo é aplicado na fossa poplítea e o 

registro é feito no músculo SOL 

Fonte: Del Toro et al. (1998); A autora 

 

 Os sinais obtidos a partir de simulações no ReMoto com os novos valores de parâmetros 

de MUAPs apresentaram amplitude de 10,55 mV, amplitude pico a pico de 17,06 mV, latência 

distal de 3,95 ms, duração do primeiro pico de 5,15 ms e duração total do CMAP de 16,63 ms, 

sendo condizentes com dados encontrados na literatura, como pode ser visto na Figura 16. Na 

Tabela 7 estão os valores de amplitude, latência e duração do CMAP do nervo tibial de sujeitos 

saudáveis encontrados na literatura. Os valores de amplitude pico a pico e duração total do 

CMAP obtidos nas simulações também foram comparados com dados obtidos por A.F. Kohn 

(comunicação pessoal), em que a amplitude pico a pico variou entre de 15 a 25 mV, a latência 

do sinal variou de 3 a 7 ms, e a duração total de 15 a 20 ms. 

Tabela 7 – Características de CMAPs de seres humanos saudáveis obtidos a partir de estímulo no 

nervo tibial. 

Estímulo na fossa poplítea e registro no SOL 

 Amplitude (mV) Latência distal (ms) Duração (ms) 

Dewhurst et al. (2005) 10,0 (aprox.) 4,1 (aprox.) - 

Simon et al. (2015) 11.3 ± 0.7 - - 

Estímulo no tornozelo e registro no AH 

 Amplitude (mV) Latência distal (ms) Duração (ms) 

Kerasnoudis et al. (2015) 19,1 ± 7,4 3,9 ± 0,6 - 

Kohara et al. (2000) 11,8 (6 – 21,3) 4,3 (3,3 – 6,0) - 

Isose et al. (2009) - 4,2 ± 0,06 5,2 ± 0,09 

Fonte: A autora 
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 Os sinais de reflexo-H obtidos com o novo método de atribuição de velocidades de 

condução e a nova parametrização dos MUAPs aproximaram-se de sinais obtidos 

experimentalmente em sujeitos saudáveis, como pode ser visto na Figura 17. Os valores de 

latência distal e amplitude dos sinais de reflexo-H simulados estão de acordo com dados 

encontrados na literatura (FISHER, 2002; FRIGON et al., 2007; LACHMAN, T.; SHAHANI, 

B. T.; YOUNG, 1980; VOITENKOV et al., 2018).  

 

 

Figura 17 – Ondas M e reflexos H em resposta a diferentes intensidades de estímulo  

a) Registrados no tríceps sural de um indivíduo saudável (FISHER, 2002) b) simulados no ReMoto 

com os novos valores de parâmetros 

Fonte: Fisher (2002); A autora 

 

3.3 Parametrização do modelo fenomenológico de axônios motores e sensoriais para 

representação da polineuropatia inflamatória desmielinizante aguda (AIDP)   

 
3.3.1 Ajustes na distribuição de velocidades de condução motora (DVCM) 

 

 Para representar o comportamento axonal nessa neuropatia, a DVCM foi ajustada de 

modo que fosse possível obter um nível médio de comprometimento axonal. A DVCM foi 

parametrizada com base em dados de experimentos eletrofisiológicos realizados em sujeitos 

acometidos com a AIDP presentes na literatura, com quantificações a serem definidas a seguir.  

 Como nos estudos de condução nervosa a velocidade de condução medida é a 

velocidade máxima atingida por determinado nervo, os valores encontrados na literatura foram 

utilizados para determinar o limite máximo de velocidade de condução da distribuição. Para a 

AIDP, a parametrização foi baseada nos estudos de Alam, Chaudhry e Cornblath (1998), em 

que são realizados experimentos eletrofisiológicos para estimação da VCM no nervo tibial de 

4 indivíduos adultos acometidos com a AIDP. Nesse estudo, a VCM encontrada variou entre 

36 a 45 m/s, com valor médio equivalente a 40 m/s.  
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 Em estudos eletrofisiológicos, apesar de ser uma ferramenta interessante para o 

diagnóstico de neuropatias, a distribuição da velocidade de condução geralmente não é obtida.  

Isso ocorre principalmente porque o método para determinar a DVCM é invasivo e demorado 

(MORITA et al., 2002). Existem também métodos computacionais de estimação da DVCM 

(CUMMINS; DORFMAN, 1981; SCHULTE-MATTLER, 2006), no entanto essas técnicas não 

têm sido amplamente utilizadas em estudos de neuropatias periféricas, particularmente no que 

se refere a membros inferiores, pois necessitam de considerável processamento matemático dos 

sinais bioelétricos e são significativamente mais demoradas que os métodos convencionais de 

eletrodiagnóstico (SCHULTE-MATTLER, 2006). Por conta dessa limitação de dados da 

literatura, a média, o desvio padrão e o limite inferior de velocidade de condução axonal da 

distribuição foram ajustados empiricamente visando permitir a reprodução de características 

dos CMAPs de sujeitos com a AIDP.  

 Como uma forma de estimar a distribuição de velocidades de condução em sujeitos com 

a AIDP, levou-se em consideração que essa é uma polineuropatia em que as fibras mais finas 

costumam ser mais atingidas que as fibras de maior diâmetro. Dados de estudos em sujeitos 

acometidos com a GBS apresentaram evidências de que os axônios de menor diâmetro são mais 

susceptíveis ao bloqueio de condução do que os axônios de maior diâmetro (KANDA et al., 

1989; SUMNER, 1981, SAJIC et al., 2018).  

 O comprometimento da velocidade de condução motora foi calibrado para que fosse 

possível obter um cenário que representasse um “sujeito médio” com a AIDP. O limite superior 

da distribuição Gaussiana truncada para gerar a DVCM foi referente ao valor médio de VCM 

de sujeitos com AIDP encontrado na literatura (ALAM; CHAUDHRY; CORNBLATH, 1998; 

GUPTA et al., 2008). O limite inferior da distribuição Gaussiana truncada foi reduzido, 

equivalendo a 5 m/s, representando um maior acometimento das fibras de menor velocidade e 

ampliando a faixa de velocidades de condução.  

 A média da distribuição foi alterada para que ficasse mais próxima ao limite inferior da 

distribuição, com o objetivo de haver um maior número de fibras com velocidades mais 

reduzidas. O desvio padrão foi ajustado com o objetivo de se obter uma duração do CMAP o 

mais próxima possível dos valores experimentais. Foram estabelecidos valores de média e 

desvio padrão diferentes para situações em que não ocorre bloqueio de condução axonal e em 

situações em que ocorre bloqueio de condução axonal, o segundo caso será detalhado na seção 

3.3.2. Os valores utilizados para modelar a distribuição Gaussiana que irá gerar a DVCM no 

caso em que não ocorre bloqueio de condução estão apresentados na Tabela 8. A distribuição 
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obtida para representação das velocidades de condução axonal na AIDP na condição em que 

não ocorre bloqueio de condução axonal  pode ser vista na Figura 18.  

 

Tabela 8 – Valores utilizados para parametrizar o modelo de velocidade de condução dos axônios 

motores acometidos com a AIDP sem ocorrência de bloqueio de condução 

 Parâmetros da distribuição Gaussiana truncada 

Limite superior (m/s) 40,0 

Limite inferior (m/s) 5,0 

Média (m/s) 18,0 

Desvio padrão (m/s) 7,4 

Fonte: A autora 

 

 

Figura 18 – Distribuição de velocidade de condução motora obtida a partir da distribuição Gaussiana 

truncada para representação do comprometimento da condução axonal motora em sujeitos com AIDP. 

Fonte: A autora 
 

3.3.2 Representação do bloqueio de condução axonal para simulação de sujeitos acometidos 

com a AIDP 

 
 A redução na velocidade de condução das fibras nervosas pode levar ao bloqueio, 

fazendo com que o axônio seja impedido de conduzir o potencial de ação ao longo de todo o 

seu comprimento. Para representar situações em que ocorre bloqueio de condução, a velocidade 

de condução em um determinado número de MUs será igualada a zero, de modo que apenas 

MUs funcionais, ou seja, que são capazes de transmitir o potencial de ação, sejam representadas. 

A quantidade de MUs que são afetadas pelo bloqueio de condução é baseada em dados da 

literatura de estudos realizados em sujeitos acometidos com a AIDP.  

 Geralmente, a estimação do número de MUs é realizada nos músculos tenares (abdutor 

curto do polegar e flexor curto do polegar) e hipotenares (abdutor do dedo mínimo), inervados 
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pelos nervos mediano e ulnar, e nos músculos extensor curto dos dedos e tibial anterior, 

inervados pelo nervo peroneal (HENDERSON; MCCOMBE, 2017).  Como o modelo do 

ReMoto é para os músculos da perna, a quantidade de MUs que sofrem bloqueio de condução 

será baseada nos dados experimentais de músculos de membro inferior.  

 A definição do número de MUs com bloqueio de condução para a simulação de sujeitos 

acometidos com AIDP foi baseada nos estudos de Martinez Figueroa; Hansen e Ballantyne 

(1977), em que foram estimados o número MUs no músculo extensor curto dos dedos de 17 

sujeitos que apresentaram a AIDP. Desses 17 sujeitos, 5 tiveram o número de MUs estimados 

em duas fases da doença, sendo primeiramente na fase aguda e depois meses após o início dos 

sintomas. No estudo de Martinez Figueroa, Hansen e Ballantyne (1977), os autores estimaram 

um valor médio de 69,7 MUs no músculo extensor curto dos dedos de sujeitos com AIDP, 

enquanto em sujeitos controle o valor médio estimado foi de 196,8 MUs.  

 Para estimar o número de MUs que sofreram bloqueio de condução no ReMoto, 

considerou-se a relação entre o valor médio de MUs funcionais em pacientes com AIDP e o 

valor médio de MUs funcionais em sujeitos controle, o que resulta em aproximadamente 35% 

de MUs funcionais em comparação com a situação controle. Portanto, a velocidade de condução 

de 65% das MUs em cada núcleo motor foi igualada a zero, de modo a simular o bloqueio de 

condução. Esse valor percentual é o mesmo obtido em estimativas de número de MUs 

funcionais realizado no músculo abdutor curto do polegar, inervado pelo nervo mediano, 

utilizando o método de estimação de estimulação de múltiplos pontos (MPS MUNE) 

(PARAMANATHAN et al., 2016). 

 A escolha das MUs que sofreram bloqueio de condução baseou-se em estudos da 

literatura, nos quais se relata que os axônios mais lentos e de menor diâmetro são mais 

vulneráveis a danos causados pela inflamação decorrente da neuropatia (SAJIC et al., 2018), 

assim como são os primeiros a sofrerem bloqueio de condução, enquanto os axônios mais 

rápidos e de maior calibre são poupados até estágios mais avançados da neuropatia (KANDA 

et al., 1989; SUMNER, 1981) . Sendo assim, para o presente estudo, o bloqueio de condução 

foi dado em ordem crescente, dessa forma, as MUs de menor diâmetro são preferencialmente 

afetadas. Para preservar as características dos CMAPs na condição em que ocorre o bloqueio 

de condução, os valores de média e desvio padrão da distribuição Gaussiana que gera os valores 

da DVCM foram alterados. Os parâmetros utilizados para a representação da DVCM de sujeitos 

com AIDP e bloqueio de condução estão apresentados na Tabela 9 .  
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Tabela 9 - Valores utilizados para parametrizar o modelo de DVCM de axônios acometidos com a 

AIDP na condição em que 65% das fibras nervosas sofrem bloqueio de condução 

 Parâmetros da distribuição Gaussiana truncada 

Limite superior (m/s) 40,0 

Limite inferior (m/s) 5,0 

Média (m/s) 13,0 

Desvio padrão (m/s) 7,6 

Fonte: A autora 
 

3.3.3 Validação do modelo fenomenológico de axônios motores para representação da 

condução axonal na AIDP 

 
 Para a validação do modelo de condução axonal para representação de sujeitos 

acometidos com a AIDP foram realizadas simulações em que um estímulo supra máximo foi 

aplicado na fossa poplítea, ativando todas as MUs presentes em determinado pool. A atividade 

elétrica do conjunto de MUs foi registrada no músculo SOL (CMAP).  

 Foram realizadas 10 simulações para os dois cenários de simulação propostos, sendo 

eles o cenário em que não ocorre bloqueio de condução em axônios motores, e o cenário em 

que ocorre bloqueio de condução de 65% das MUs de cada núcleo motor. Como apenas um 

pool (referente ao núcleo motor SOL) é utilizado para as simulações dos CMAPs, no cenário 

em que não ocorre bloqueio de condução são utilizadas 900 MUs. No cenário em que ocorre 

bloqueio de condução, apenas 315 dessas 900 MUs são capazes de transmitir o potencial de 

ação, sendo as fibras mais finas bloqueadas e as mais calibrosas remanescentes. 

 Obteve-se a média e o desvio padrão das principais características dos CMAPs nessas 

10 simulações, e esses valores foram comparados com referências de testes eletrofisiológicos 

realizados no nervo tibial de seres humanos diagnosticados com a AIDP nas duas primeiras 

semanas desde o início dos sintomas (Tabela 10). As características dos CMAPs analisadas 

neste trabalho foram amplitude, latência e duração. 

 Os resultados de amplitude obtidos no presente estudo aproximaram melhor os 

reportados em Voitenkov et al. (2018) para o cenário em que não ocorre bloqueio de condução, 

e para o cenário em que ocorre o bloqueio de condução os resultados de amplitude obtidos com 

as simulações aproximaram melhor os apresentados em Alam, Chaudhry e Cornblath (1998). 

No entanto, ambos os valores médios de amplitudes obtidos nas simulações dos CMAPs 

encontram-se dentro do intervalo referente ao valor médio ± desvio padrão encontrado em 

estudos de condução nervosa realizados em seres humanos com AIDP, como pode ser 

observado ao se comparar a Tabela 10 e a Tabela 11.  
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Tabela 10 – Características dos CMAPs de estudos de condução nervosa realizados no nervo tibial de 

sujeitos com AIDP com estímulo no tornozelo e aquisição do sinal no músculo AH 

Referências  Amplitude (mV) Latência (ms) Duração (ms) 

Alam, Chaudhry e Cornblath (1998)  2,5 ± 1,8 5,7 ± 0.6 - 

Gupta et al. (2008) 4,2 ± 3,1 6,6 ± 1,9 - 

Cleland et al. (2006) 5,4 ± 4,9 6,8 ± 3,2 10,1 ± 9,26 

Rajabally e Nicolas (2011) - - 13,7 ± 7,3 

Isose et al. (2009) - - 8,8 

Voitenkov et al. (2018) 3,7 ± 3,3 5,4 ± 2,6 - 

A amplitude está definida como a distância entre a linha de base até o pico da fase positiva do CMAP. A latência 

está definida como o intervalo de tempo entre o estímulo e o momento em que a resposta sai da linha de base. A 

duração está definida como a duração entre o momento em que a resposta sai da linha de base até o momento em 

que a resposta retorna para a linha de base (duração da fase positiva). 
 

 

Tabela 11 – Características dos CMAPs simulados  

Cenário Amplitude (mV) Latência (ms) Duração (ms) 

Sem bloqueio de condução 3,49 ± 0,50 5,59 ± 0,02 8,39 ± 0,45 

65% das MUs com bloqueio de condução 2,49 ± 0,42 5,40 ± 0,02 9,23 ± 0,57 

Fonte: A autora 
   

 Os valores de latência obtidos nas simulações dos CMAPs foram um pouco abaixo dos 

valores médios encontrados em Cleland et al. (2006) e Gupta et al. (2008), porém foram mais 

próximos ao valor médio de latência reportado em Alam, Chaudhry e Cornblath (1998) e 

Voitenkov et al. (2018). Assim como para os resultados de amplitude, ao levar em consideração 

o valor médio e o desvio padrão, todos os valores de latência obtidos nas simulações podem ser 

considerados como compatíveis com dados potencialmente obtidos de sujeitos com AIDP 

 As durações dos CMAPs foram um pouco menores que os valores médios obtidos na 

literatura, sendo próximos ao “valor de corte” considerado em Isose et al. (2009). No entanto, 

esses valores foram considerados aceitáveis devido à grande dispersão apresentada pelos 

conjuntos de dados presentes na literatura, o que acaba fazendo com que as durações dos 

CMAPs obtidas nas simulações fiquem dentro do conjunto de valores que possam representar 

sujeitos com a AIDP. Além disso, de acordo com o critério de diagnóstico de Uncini (UNCINI 

et al., 2017), a duração do CMAP pode ser considerada característica de AIDP quando é maior 

que 20% do limite superior em sujeitos normais. No ReMoto, em simulações de sujeitos 

saudáveis, a duração do CMAP corresponde a 5,15 ms. Tomando-se como base a duração 

observada no ReMoto, pode-se considerar uma duração característica da AIDP quando se 

atingirem valores maiores que 6,18 ms em simulações. 

 Os CMAPs obtidos foram capazes de representar as principais características 

eletrofisiológicas observadas em exames realizados em sujeitos com AIDP, como redução na 

velocidade de condução, dispersão temporal, latência distal prolongada e redução da amplitude 
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do sinal. Nas figuras abaixo encontram-se alguns sinais da literatura (Figura 19 e Figura 21) e 

sinais obtidos a partir de simulações no ReMoto com as parametrizações realizadas no presente 

trabalho (Figura 20 e Figura 22). Cumpre-se ressaltar que as figuras obtidas a partir de 

experimentos em seres humanos incluem dados obtidos em músculos do pé inervados pelo 

nervo tibial e suas ramificações de pacientes com AIDP, pois costuma ser o local de aquisição 

da maior parte dos exames eletrofisiológicos para estudos de condução nervosa no nervo tibial.  

Pode-se supor que as latências de CMAPs captados destes músculos após estímulo no tornozelo 

possam ser um pouco menores do que as obtidas no músculo sóleo após estímulo na fossa 

poplítea, porém a comparação tem um cunho mais qualitativo, visando mostrar que variadas 

formas de onda obtidas de pacientes também são reproduzidas nas simulações, dependendo da 

gama de variação dos parâmetros dentro das faixas consideradas representativas. 

 Na Figura 19 pode ser visto um sinal de CMAP obtido por meio de estímulo no nervo 

tibial (região do tornozelo) e aquisição no músculo flexor curto dos dedos, localizado entre o 

abdutor do hálux e o flexor curto dos dedos, de um sujeito com AIDP. Neste sinal observa-se 

uma dispersão temporal aumentada e redução de amplitude em comparação com o de um sujeito 

saudável (sinais de sujeitos saudáveis estão apresentados na seção 0).  

 

 

Figura 19 – CMAP apresentando dispersão temporal registrado no músculo flexor curto do hálux a 

partir de estímulo no nervo tibial de um sujeito com AIDP 

Fonte:  Vucic et al. (2004) 

 

 Na Figura 20 estão sinais de CMAPs obtidos a partir de simulações no ReMoto 

(estímulo no nervo tibial na região da fossa poplítea e aquisição no SOL), em que as duas 

primeiras linhas são referentes a sinais de CMAPs sem ocorrência de bloqueio de condução, 

enquanto os sinais apresentados na terceira e quarta linhas são referentes a CMAPs obtidos no 

caso em que ocorre bloqueio de condução. Nos sinais apresentados na Figura 20 também é 

possível observar dispersão temporal e redução da amplitude do sinal, conforme reportado em 

experimentos eletrofisiológicos realizados em sujeitos com a neuropatia. 
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Figura 20 – CMAPs apresentando dispersão temporal obtidos em simulações no ReMoto (estímulo na 

fossa poplítea e aquisição no SOL). 

Fonte: A autora 
 

 Na Figura 21 pode-se visualizar um sinal de CMAP registrado no AH após estímulo no 

nervo tibial, de acordo com o padrão de exames eletrofisiológicos, em que se pode observar 

uma redução na amplitude do sinal sem presença de dispersão temporal. O respectivo sinal é 

referente ao de uma criança de 3 anos com AIDP, no entanto, os parâmetros de condução 

nervosa de crianças saudáveis com idade igual ou superior a 3 anos são similares aos obtidos 

em adultos, e, portanto, podem ser comparados (DEVOS et al., 2013).  

 

 

Figura 21 – CMAP registrado no AH após estímulo no tornozelo de uma criança de 3 anos com AIDP 

Fonte: Devos et al. (2013) 
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 Na Figura 22 estão exemplos de sinais obtidos com simulações no ReMoto, na parte 

superior o sinal é referente ao cenário em que não ocorre bloqueio de condução e na parte 

inferior o sinal é referente ao cenário em que ocorre o bloqueio de condução. Nesses sinais 

observa-se que ocorreu redução da amplitude do sinal, porém não foi houve dispersão temporal.  

 

 

Figura 22 – CMAPs simulados no ReMoto que apresentaram aumento na latência, aumento na 

duração e redução na amplitude, porém não apresentaram dispersão temporal. 

Fonte: A autora 

 

3.3.4 Ajustes na distribuição de velocidades de condução de axônios sensoriais (DVCS) 

 
 Os sintomas sensoriais tendem a se manifestar primeiro na AIDP, no entanto, as 

anormalidades eletrofisiológicas são detectadas primeiro em axônios motores (SHEIKH, 2020). 

A presença de anormalidades em testes eletrofisiológicos de condução sensorial costuma ser 

menos frequente em relação à presença de anormalidades na condução motora (MCLEOD, 

1981), ocorrendo em menos de 50% da população acometida com essa neuropatia, segundo 

estudos de Chanson e Echaniz-Laguna (2014), tornando a AIDP uma neuropatia 

predominantemente motora.  

 Apesar de a maior parte dos exames eletrofisiológicos de condução sensorial não 

apresentar anormalidades, reflexos H são ausentes em aproximadamente 90% dos casos de 

AIDP (VOITENKOV et al., 2018; VUCIC et al., 2004). Quando presentes, os reflexos H 

apresentam maior latência ou menor amplitude (GORDON; WILBOURN, 2001; 

VOITENKOV et al., 2018). Dachy et al. (2010) e Sheikh (2020) sugerem que há um 
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envolvimento das fibras Ia na AIDP, Voitenkov et al. (2018), por outro lado, sugerem que as 

alterações no reflexo H podem refletir uma lesão desmielinizante com redução e dispersão da 

condução ao longo das fibras motoras, enquanto em Sumner (1981), o autor relata que a perda 

prematura dos reflexos tendinosos profundos pode ser decorrente do bloqueio do fluxo 

fusimotor em vez do bloqueio ou dispersão temporal nas fibras Ia de maior diâmetro.  

 Como não foi encontrada na literatura uma explicação clara e consistente sobre como 

as aferentes Ia são afetadas na AIDP, decidiu-se explorar dois cenários de simulação: o primeiro 

em que as aferentes Ia não sofrem alterações, e o segundo em que a velocidade de condução 

das aferentes Ia é reduzida. Para o segundo caso, os limites inferior e superior da distribuição 

de velocidade de condução das aferentes Ia foram alterados com base em dados de potenciais 

evocados somato-sensitivos (PES) obtidos em Gilmore e Nelson (1989) e em dados de 

condução sensorial obtidos no nervo sural em estudos de Kuwabara et al. (2004).  

 Tanto os dados de PES quanto os dados de condução do nervo sural são referentes a 

aferentes cutâneas. Dados eletrofisiológicos referentes a aferentes musculares não foram 

encontrados. No entanto, como as velocidades de condução das fibras nervosas do nervo sural 

não apresentam diferença significativa em relação às velocidades de condução das aferentes 

musculares do nervo tibial de sujeitos saudáveis (MACEFIELD; GANDEVIA; BURKE, 1989), 

optou-se por estimar a velocidade de condução das aferentes Ia no modelo da neuropatia 

utilizando dados de aferentes cutâneas encontrados na literatura. 

 Devido à falta de informações acerca da distribuição da velocidade de condução de 

aferentes Ia em sujeitos com AIDP, apenas os valores dos limites inferior e superior da 

distribuição de velocidade de condução foram alterados, ou seja, o desvio padrão e o intervalo 

entre os limites inferior e superior foram mantidos nos mesmos valores que os utilizados para 

a parametrização das aferentes Ia de sujeitos controle. 

 O limite superior da distribuição de velocidade de condução foi estimado de acordo com 

o valor médio aproximado de latência N8 apresentado em Gilmore e Nelson (1989) em sujeitos 

com altura entre 160 cm e 170 cm, que variou entre aproximadamente 9,8 ms e 11,8 ms, o que 

indica um aumento aproximado da latência N8 de 117% a 142% do valor médio obtido em 

sujeitos saudáveis. Ao utilizar o maior aumento de latência reportado em Gilmore e Nelson 

(1989) para estimar o limite superior de velocidade de condução das aferentes Ia no caso em 

que essas fibras são afetadas, temos uma velocidade máxima de aproximadamente 47,4 m/s, 

que é próximo ao valor médio de velocidade de condução no nervo sural em sujeitos com AIDP 

obtido em Kuwabara et al. (2004). 
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 Portanto, no caso em que as aferentes Ia são afetadas, o valor do limite superior da 

distribuição de velocidade de condução foi definido como 47 m/s, enquanto o limite inferior foi 

definido como 42 m/s, mantendo o intervalo entre limite superior e inferior de velocidades 

definido para parametrização de sujeitos controle.  

   

3.4 Validação do simulador neuromuscular – ReMoto Fortran em tarefas de força  

 
 As simulações de sujeitos com neuropatias serão comparadas com simulações de 

sujeitos controle. O simulador neuromuscular ReMoto foi reportado e validado de forma 

completa apenas em sua versão inicial, escrita na linguagem de programação Java. Por ser um 

sistema de grande complexidade, envolvendo diversos modelos matemáticos para 

representação dos sistemas biológicos, é fundamental que a versão atual em Fortran seja 

cotejada com resultados obtidos em simulações anteriores realizadas na versão original em 

Java.  

 Essa validação também é importante para prover algum grau de confiabilidade dos 

resultados obtidos nas simulações de tarefas motoras, em que foram alterados valores de 

parâmetros representando condições de neuropatias tipo AIDP, enfatizando que não foram 

encontrados na literatura dados de testes funcionais em seres humanos com neuropatia similares 

aos simulados nesse trabalho. Portanto, fez-se necessário validar a simulação para sujeitos 

saudáveis em tarefa de força e tarefa de posição, levando em consideração as alterações 

realizadas na nova versão do simulador neuromuscular em Fortran.  

 Para a validação do simulador, realizou-se simulações em tarefa de força (TF). Nesta 

simulação, o ângulo da articulação do tornozelo permanece constante pois é exercida uma 

contração isométrica em um determinado nível de força ou torque (W) pressionando-se um 

pedal rígido com um dos pés. O protocolo de simulação e os resultados reportados em Watanabe 

et al. (2013) foram utilizados como referência. Em Watanabe et al. (2013) utiliza-se o modelo 

de abalo descrito em Raikova e Aladjov (2002). De modo que fosse possível realizar as 

simulações de acordo com o protocolo do trabalho de referência, foi necessário acrescentar o 

modelo de abalo mecânico alternativo, o qual ainda não havia sido incluído na nova versão do 

simulador, apesar de já estar presente na versão anterior em Java.  

 O modelo de abalo mecânico adotado no presente trabalho foi o elaborado por Raikova 

e Aladjov (2002), descrito na equação abaixo, o qual é capaz de reproduzir melhor o 

comportamento de abalos observados experimentalmente (DALTON et al., 2009; 

DIDERIKSEN; NEGRO, 2018; TODD; GORMAN; GANDEVIA, 2004; VERGARA et al., 
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2016) em relação ao modelo de segunda ordem utilizado previamente, visto que possibilita 

definir os parâmetros de tempo de contração e tempo de descida do abalo de maneira 

independente. A força associada a um abalo muscular é descrita pela Equação 1. 

 

𝑭𝑴𝑼(𝒕) = 𝒑𝒕𝒎𝒆−𝒌𝒕 

 

em que os parâmetros 𝑝, 𝑚 e 𝑘 são dados por: 

𝑘 =
ln(2)

−𝑇𝑐 ln (
𝑇ℎ𝑟

𝑇𝑐
) + 𝑇ℎ𝑟 − 𝑇𝑐

, 𝑚 = 𝑘𝑇𝑐, 𝑝 = 𝐹𝑀𝑈
𝑀𝐴𝑋𝑒−𝑘𝑇𝑐(ln(𝑇𝑐) − 1) 

 𝑇𝑐 é a duração de contração da unidade motora (tempo até atingir o pico de força da 

MU), 𝐹𝑀𝑈
𝑀𝐴𝑋 é o valor de pico da força máxima da MU em resposta a um estímulo neural, e 𝑇ℎ𝑟 

é o tempo de descida do abalo até atingir metade da força. Os parâmetros utilizados no modelo 

estão apresentados na Tabela 12. Uma MU recebe um trem de disparos de potenciais de ação 

advindo do seu respectivo MN. A convolução entre o trem de disparos e a força associada a um 

abalo muscular gera então o sinal de ativação muscular (𝑎𝑀𝑈(𝑡)).  

 

Tabela 12 - Parâmetros do modelo de abalo para cada músculo e diferentes tipos de fibras. 

  SOL GM GL 

  Mínimo Máximo Mínimo Máximo Mínimo Máximo 

𝐹𝑀𝑈
𝑀𝐴𝑋(N) 

S 0,03 1,9 0,015 1,7 0,015 1,7 

FR 1,9 2,5 1,7 1,9 1,7 1,9 

FF 2,5 3 1,9 2,15 1,9 2,15 

𝑇𝑐 (ms) 

S 140 170  110 100 110 

FR 105 125 55,5 73,5 55,5 73,5 

FF 84 96 25 55 25 55 

𝑇ℎ𝑟 (ms) 

S 120 140 82 92 82 92 

FR 75 120 45 60 45 60 

FF 50 72 40 60 40 60 

Fonte: Bellemare et al. (1983); Buchthal e Schmalbruch (1980); Garnett et al. (1979); Watanabe 

(2012) 

 

 Para simulação da tarefa de força no ReMoto Fortran, utilizou-se um sistema de malha 

fechada com feedback sensorial fornecido pelas fibras aferentes tipo Ia e modelo de músculo 

“tipo Hill” contendo três pools de MNs, os quais ativam os músculos SOL, GM e GL. Como a 

contribuição do músculo TA na flexão plantar do tornozelo é mínima (BILLOT et al., 2009), 

  (1) 
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esse músculo não foi utilizado no modelo. Os comandos neurais descendentes foram modelados 

por 400 processos estocásticos independentes com distribuição Gama dos intervalos entre 

disparos, exceto no caso da determinação da contração voluntária máxima (MVC) em que se 

utilizou processos estocásticos Poisson, com média do intervalo entre disparos (ISI) igual a 4 

ms (WATANABE et al., 2013). Esse valor foi escolhido pois resulta em uma taxa de disparos 

máxima de 30 disparos/s nos MNs, valor aproximado aos obtidos em seres humanos durante a 

MVC no músculo SOL (ENOKA; FUGLEVAND, 2001).  

 Para validação do sinal de torque no ReMoto foram realizadas 10 simulações com nível 

de força correspondendo a 10% da MVC durante um período de 6 segundos. A força foi ajustada 

alterando o valor médio do intervalo entre disparos dos comandos neurais descendentes da 

distribuição Gama até atingir o valor alvo. O melhor ajuste obtido foi equivalente a um ISI 

médio de 13,0 ms e processo Gama de ordem 7. Também foram necessários ajustes nas 

condutâncias excitatórias máximas entre aferentes Ia e MNs, atribuindo-se o valor de 0,1 μS, 

dado que o ganho sináptico em tarefas de força é menor que em tarefas de posição, conforme 

concluído em Watanabe, Elias e Kohn (2013). Os valores de frequência de disparos dos MNs 

gama dinâmicos (𝛾𝑑) e estáticos (𝛾𝑒), que servem de entrada para o modelo do fuso 

neuromuscular, também foram ajustados, visando obter uma frequência média de disparos das 

aferentes Ia dentro dos limites fisiológicos para músculos de membro inferior, de acordo com 

dados de Knellwolf et al. (2019) e Macefield e Knellwolf (2018). Ambos os valores de 𝛾𝑑 e 𝛾𝑠 

foram ajustados para 25 Hz. Os demais parâmetros foram mantidos conforme já apresentado 

em trabalhos anteriores (ELIAS; WATANABE; KOHN, 2014).  

 Os sinais de torque resultantes das simulações foram filtrados utilizando um filtro 

Butterworth passa-baixas de 4ª ordem e fase zero com frequência de corte em 20 Hz. O primeiro 

e o último segundo do sinal foram excluídos para evitar efeitos de adaptação e filtragem, e em 

seguida foram normalizados em relação ao valor do torque máximo em 100% da MVC. Os 

valores de média e desvio padrão de cada sinal foram obtidos. Para o cálculo do desvio padrão, 

foi realizado um detrend do sinal, de modo que as tendências fossem removidas. O sinal de 

torque também foi analisado no domínio da frequência, em que foram obtidas as densidades 

espectrais de potência utilizando o método de Welch com janelas de Hamming e overlap de 

50%.  

 Foi feita uma média dos resultados obtidos nas 10 simulações realizadas, de forma que 

o torque médio em 10% da MVC representa a média dos valores médios obtidos em cada uma 

das 10 simulações, o desvio padrão médio representa a média dos desvios padrão obtidos em 
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cada simulação, assim como o espectro de potência médio representa a média dos espectros de 

potência obtidos em cada uma das 10 simulações.  

 Os resultados das simulações foram comparados com dados experimentais de seres 

humanos durante a realização de tarefa de força apresentados em Mello (2011) e Watanabe et 

al. (2013), assim como dados não publicados obtidos no LEB por Cristiano Rocha e Felipe Fava 

de Lima. Na tarefa de força, o sujeito deve se sentar em uma cadeira customizável capaz de 

evitar movimentos do quadril e tronco, e com o joelho estendido o pé deve ser fixado em um 

pedal fixo, sobre o qual deverá ser realizada uma força correspondente a 10% da força na MVC.  

 Os sinais experimentais de torque não publicados também foram filtrados com um filtro 

Butterworth passa-baixas de 4ª ordem e fase zero com frequência de corte em 20 Hz. O 

experimento durou 90 segundos e o participante utilizava feedback visual para o controle da 

força no nível adequado. Trechos de 4 segundos do sinal de torque foram selecionados, evitando 

trechos contendo grandes variações que poderiam ocorrer devido a possíveis ajustes no nível 

de força. O espectro experimental médio foi obtido a partir de sinais de torque de 10 indivíduos, 

em que foram realizadas duas repetições do experimento para cada indivíduo. O espectro médio 

dessas duas repetições foi calculado, e então a média desses 10 espectros médios resultou no 

espectro experimental médio. 

 O torque médio obtido nas simulações correspondeu a 9,76 ± 0,05 %MVC, e o desvio 

padrão médio correspondeu a 0,18 ± 0,04 %MVC. Os valores experimentais apresentados em 

Mello (2011) e Watanabe et al. (2013)  correspondem a um torque médio de 9,56 ± 0,95 %MVC 

e desvio padrão médio de 0,15 ± 0,07 %MVC. O espectro do torque médio obtido nas 10 

simulações pode ser visto na Figura 23 (traço de cor preta), assim como o espectro do torque 

médio obtido em 10 diferentes sujeitos a partir de dados não publicados do LEB (traço de cor 

azul). O espectro do torque médio simulado apresentou pico em 0,55 Hz, enquanto o espectro 

médio do torque experimental apresentou pico em 0,46 Hz. Caso no futuro haja interesse em se 

ter uma frequência de pico mais baixa, pode-se considerar a possibilidade de haver uma 

modulação descendente de baixa frequência, como sugerido por Lodha e Christou (2017), ou 

verificar a sensibilidade da frequência do pico espectral em relação a parâmetros dos modelos 

de abalos de unidades motoras.  
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Figura 23 - Espectros do torque médio em nível de força correspondente a 10% da MVC simulado 

e experimental 

Fonte: A autora 
 

3.5 Validação do simulador neuromuscular – ReMoto Fortran em tarefas de posição 

 
 O segundo passo para a validação do simulador neuromuscular na versão em Fortran se 

deu pela realização de simulações de sujeitos saudáveis em tarefas de posição (TP). A TP 

consiste em simular um sujeito realizando uma contração não isométrica de flexão plantar, 

enquanto tenta manter constante o ângulo da articulação do tornozelo, sendo que o ponto de 

rotação do pedal coincide com a articulação do tornozelo. O torque médio exercido é 

determinado por meio da escolha de uma carga constante acoplada ao pedal, de modo a se gerar 

um torque médio equivalente ao exercido em uma das condições ensaiadas em TF, mas com 

uma carga inercial para gerar esse torque. Para essas simulações foram utilizados como 

referência o protocolo e os resultados reportados em Watanabe, Elias e Kohn (2013).  

 O modelo mecânico do tornozelo em TP adicionado à nova versão do simulador 

neuromuscular foi o mesmo utilizado em trabalhos anteriores (WATANABE; ELIAS; KOHN, 

2013; WATANABE, 2016). A Equação 2 descreve o modelo utilizado para calcular ângulo 𝜃:  

𝜃̈ =
𝑀 − 𝑀𝑔 − 𝑀𝑝 + 𝑊

𝐽𝑓
 

em que 𝜃 é o ângulo agudo entre o pedal e a horizontal, 𝑀 representa o torque gerado pelo 

sistema ósteo-muscular (valores positivos indicam dorsiflexão e valores negativos indicam 

flexão plantar), 𝑀𝑔 representa o torque gravitacional do pé, 𝑀𝑝 representa o torque passivo, 

 (2) 
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resultante das forças viscoelásticas do tecido, 𝑊 representa o torque da carga e 𝐽𝑓 é o momento 

de inércia do pé. 

 𝑀𝑔 é dado pela Equação 3: 

𝑀𝑔 =  𝑑𝑓𝑚𝑓𝑔𝑠𝑒𝑛(𝜃𝑙 − 𝜃) 

em que 𝑑𝑓 é a distância entre o centro do pé e o ponto de rotação do tornozelo, adotada como 

0,052 𝑚, 𝑔 é a aceleração da gravidade (9,81 𝑚/𝑠2), 𝑚𝑓 representa a massa do pé, definida 

como 2,01 𝑘𝑔, e 𝜃𝑙 é o ângulo da perna com o solo, igual a 
𝜋

4
 𝑟𝑎𝑑. 

 𝑀𝑝 é dado pela Equação 4: 

𝑀𝑝 =  𝑏𝐴𝜃̇(𝑡) + 𝐾𝐴𝜃(𝑡) 

 em que 𝑏𝐴 é a viscosidade do tecido, adotada como 1,1 
𝑁.𝑚.𝑠

𝑟𝑎𝑑
 e 𝐾𝐴 representa a 

elasticidade do tecido, adotada como 320 
𝑁.𝑚

𝑟𝑎𝑑
 (valores baseados em estimativas experimentais 

(CASADIO; MORASSO; SANGUINETI, 2005). 

 O momento de inércia do pé é dado pela Equação 5: 

𝐽𝑓 =
4

3
𝑚𝑓𝑑𝑓

2 

 Além dos três pools de MNs descritos para TF, para as simulações de TP foram incluídos 

o pool de MNs referentes ao núcleo motor do músculo TA.  

 Foram realizadas 5 simulações de TP utilizando uma carga de 20% da MVC, de modo 

semelhante ao protocolo de simulação apresentado em Watanabe, Elias e Kohn (2013), com 6 

segundos de duração cada simulação. O torque na MVC foi obtido conforme descrito na seção  

anterior. No início da simulação o tornozelo se mantém fixo em um ângulo de 5 graus durante 

um segundo, e então é solto e precisa equilibrar a carga durante outros 5 segundos. Os sinais de 

torque foram filtrados utilizando um filtro Butterworth passa-baixas de 4ª ordem e fase zero, 

com frequência de corte em 20 Hz. Os primeiros 2 segundos e o último segundo do sinal de 

torque de cada simulação foram excluídos, de modo que adaptação e efeitos de filtragem fossem 

evitados. A densidade espectral de potência do torque foi obtida para cada simulação utilizando 

o método de Welch com janelas de Hamming, resolução espectral de 1 Hz e overlap de 50%. 

A média da densidade do espectro de potência entre as 5 simulações foi obtida e os resultados 

foram comparados com os reportados em Watanabe, Elias e Kohn (2013). 

 Na Figura 24a estão apresentados o resultado experimental e o simulado reportados em 

Watanabe, Elias e Kohn (2013). Os picos observados nos experimentos foram de 3,40 ± 0,48 

Hz e 6,24 ± 1,66 Hz, enquanto os picos observados na simulação foram de 3,05 Hz e 6,01 Hz. 

(3) 

(4) 

(5) 
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Na Figura 24b está apresentadas a média do espectro do torque obtido em três 

simulações de TP na versão em FORTRAN do ReMoto. Em 5 simulações, foram observados 

dois picos distintos, sendo o primeiro em 2,13 ± 0,24 Hz e o segundo em 5,55 ± 0,40 Hz.  

 O espectro de potência resultante da simulação de TP no ReMoto Fortran foi similar ao 

espectro de potência reportado no artigo de referência, como é possível observar ao comparar 

as Figura 24a e Figura 24b e os valores dos picos obtidos nas respectivas situações. 

 

Figura 24 - Espectro do torque em TP com carga referente a 20% da MVC. 

 a) Resultados reportados em Watanabe, Elias e Kohn (2013). O sinal experimental é referente a um 

único sujeito, em que o espectro foi estimado a partir da média dos resultados de três ensaios b) 

Resultados simulados no ReMoto Fortran. O espectro do torque representado é referente à média 

obtida em 5 simulações. 

Fonte: Watanabe, Elias e Kohn (2013); A autora 

 

3.6 Modelo neuromuscular  

 
 Para as simulações de tarefa de força realizadas nesse estudo, adotou-se um modelo do 

sistema neuromuscular composto por três pools de MUs representando os núcleos motores dos 

músculos SOL, GM e GL. Para as simulações de tarefa de posição, além desses três pools de 

MUs, também se incluiu o pool que representa o núcleo motor do músculo TA. O modelo 

neuromuscular também é composto por comandos neurais descendentes, que são modelados 

por 400 processos estocásticos Gama, representando parte das entradas sinápticas do encéfalo 

e que são responsáveis pela ativação dos MNs. Cada MN compõe uma MU que irá gerar um 

abalo muscular. O sinal de ativação, que servirá de entrada para o modelo de músculo de Hill, 

o qual será detalhado adiante, é o modelo de abalo muscular apresentado em Raikova e Aladjov 

(2002)  e detalhado na Seção 3.4.  
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 O sinal de ativação muscular (𝑎𝑀𝑈(𝑡)) gerado por cada MU passa então por uma 

saturação não linear (Equação 6), que representa os mecanismos de saturação da força 

muscular. Nessa função, 𝑐 é ajustado de modo que a força gerada por determinada MU sature 

quando atingir a frequência de disparos desejada.  Portanto, 𝑎𝑀𝑈𝑆𝐴𝑇
(𝑡) é o sinal de ativação 

muscular produzido por determinada MU.  

𝑎𝑀𝑈𝑆𝐴𝑇
(𝑡) =

1 − 𝑒−𝑐𝑎𝑀𝑈(𝑡)

1 + 𝑒−𝑐𝑎𝑀𝑈(𝑡)
 

 Os sinais de ativação muscular 𝑎𝑀𝑈𝑆𝐴𝑇
(𝑡) gerados por cada MU são subdivididos em 

tipo S e tipo F, de modo a representar as fibras musculares lentas e as fibras musculares rápidas, 

respectivamente. Para cada um desses dois grupos, o sinal de ativação de cada MU é 

multiplicado pela ativação tetânica referente a essa MU para que as MUs mais lentas gerem 

sinais de ativação menores que as MUs mais rápidas.  O sinal de ativação muscular das fibras 

tipo S (𝑎𝑆(𝑡)) é obtido pela soma de todos os sinais de ativação produzidos por unidades 

motoras do tipo S dividida pela ativação tetânica máxima, enquanto o sinal de ativação 

muscular das fibras tipo F (𝑎𝐹(𝑡)) é obtido pela soma de todos os sinais de ativação produzidos 

por unidades motoras tipo F dividida pela ativação tetânica máxima. A ativação tetânica 

máxima é dada pela soma das ativações tetânicas geradas por todas as MUs de determinado 

músculo.  

  Esses sinais de ativação são utilizados como entrada para o modelo da unidade músculo-

tendínea (MTU, do inglês muscle-tendon unit) ‘tipo Hill’. A MTU consiste em um elemento 

elástico não linear em série que representa o tendão e em paralelo estão os elementos que 

representam as propriedades das fibras musculares, sendo eles compostos por elementos 

viscoelásticos passivos (𝐾𝑃𝐸  e 𝐵) e um elemento contrátil ativo. O elemento contrátil ativo é 

subdividido em duas unidades, de modo a representar tanto as fibras musculares lentas (tipo S), 

quanto as fibras musculares rápidas (tipo FR e FF).  

 A força do elemento elástico em série (𝐹𝑆𝐸) é representada pela função não linear 

apresentada na Equação 7 e já reportada na literatura (CHENG; BROWN; LOEB, 2000), em 

que 𝐹̃𝑆𝐸  representa a força do elemento elástico em série normalizado pela força máxima para 

dado músculo (𝐹0
𝑀). Nesta função, 𝐾𝑆𝐸  é o coeficiente elástico do tendão, 𝑐T é uma constante 

de ajuste da curvatura da região não linear da curva de força (𝐹̃𝑆𝐸), 𝐿̃𝑇 é o comprimento do 

tendão normalizado pelo comprimento ótimo do tendão (𝐿0
𝑇), e 𝐿𝑟

𝑇 é o comprimento do tendão 

na região inicial da curva de força.    

𝐹̃𝑆𝐸 = 𝐾𝑆𝐸𝑐T𝑙𝑜𝑔(𝑒
𝐿̃𝑇−𝐿𝑟

𝑇 
𝑐𝑇⁄

+ 1) 

 (6) 

 

(7) 
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 A força do elemento elástico em paralelo (𝐹𝑃𝐸) é calculada pela Equação 8,  𝐹̃𝑆𝐸  é a 

força normalizada em relação a 𝐹0
𝑀, 𝐾𝑃𝐸 é o coeficiente elástico do músculo, 𝐿̃𝑀 é o 

comprimento do músculo normalizado pelo comprimento ótimo do músculo (𝐿0
𝑀), e 𝜖0

𝑀 é a 

deformação normalizada do músculo. 

𝐹̃𝑃𝐸 =
𝑒𝐾𝑃𝐸(𝐿̃𝑀−1) 𝜖0

𝑀⁄

𝑒𝐾𝑃𝐸  

   A força do elemento viscoso (𝐹𝐵) é dada pela Equação 9, em que 𝐹̃𝐵 é a força 

normalizada em relação a 𝐹0
𝑀, 𝑏 é o coeficiente de viscosidade do músculo, e 𝑉̃ é a velocidade 

muscular normalizada por 𝐿0
𝑀.  

𝐹̃𝐵 =  −𝑏𝑉̃ 

 O comprimento da MTU (𝐿𝑀𝑇) é calculado pela Equação 10, em que 𝐿𝑇 é o comprimento 

do tendão, 𝐿𝑀 é o comprimento do músculo, e 𝛼(𝐿̃𝑀) é o ângulo de penação das fibras 

musculares em função do comprimento normalizado do músculo (𝐿̃𝑀).  

𝐿𝑀𝑇 = 𝐿𝑇 + 𝐿𝑀cos (𝛼(𝐿̃𝑀)) 

 Na Tabela 13 estão os valores dos parâmetros utilizados no modelo muscular para os 

quatro músculos representados no sistema neuromuscular. Os parâmetros foram baseados em 

diferentes estudos reportados na literatura (ARNOLD et al., 2010; BROWN; SCOTT; LOEB, 

1996; CHENG; BROWN; LOEB, 2000; DE VLUGT et al., 2012; DELP et al., 2007; THELEN, 

2003). 

 

Tabela 13 – Valores dos parâmetros do modelo muscular para os músculos sóleo (SOL), gastrocnêmio 

medial (GM) e gastrocnêmio lateral (GL) 

Parâmetro SOL GM GL TA 

𝐹0
𝑀 (N) 3586 1306 606 674 

𝐿0
𝑀 (m) 0,049 0,057 0,064 0,068 

𝐿0
𝑇 (m) 0,289 0,422 0,413 0,249 

𝐾𝑆𝐸  (N/m) 27,800 27,800 27,800 27,800 

𝑐T (-) 0,005 0,005 0,005 0,005 

𝐿𝑟
𝑇 (𝐿0

𝑇) 0,960 0,960 0,960 0,960 

𝐾𝑃𝐸(𝐹0
𝑀/𝐿0

𝑇 ) 5 5 5 5 

𝜖0
𝑀 (-) 0,500 0,500 0,500 0,500 

𝑏 (𝐹0
𝑀 . 𝑠/𝐿0

𝑇  ) 0,005 0,005 0,005 0,005 

𝛼 (rad) 0,494 0,173 0,209 0,168 

Fonte:   Arnold et al. (2010); Brown, Scott e Loeb (1996); Cheng, Brown e Loeb (2000); De Vlugt et 

al. (2012); Delp et al, (2007); Thelen (2003) 

 

 A força gerada pelo elemento contrátil ativo (𝐹̃𝐶𝐸) de cada MU é calculada pela Equação 

11, em que 𝑎(𝑡) é o sinal de ativação muscular, 𝑓𝐿(𝐿̃𝑀) é a relação força-comprimento e 

𝑓𝑉(𝐿̃𝑀, 𝑉̃) é a relação força-velocidade. Os subscritos S e F dizem respeito ao tipo de fibra 

 (8) 

 

 (9) 

 

 (10) 
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muscular, lenta (S) ou rápida (F), dado que a força do elemento contrátil ativo é subdividida em 

duas unidades como forma de representar esses dois tipos de fibras. A relação força-

comprimento (𝑓𝐿(𝐿̃𝑀)) é dada pela Equação 12, e a relação força-velocidade é dada pela 

Equação 13, em que 𝛽, 𝜌, 𝜔, 𝑎𝑉0, 𝑎𝑉1, 𝑎𝑉2, 𝑏𝑉, 𝑐𝑉0 e 𝑐𝑉1 são parâmetros de ajuste das curvas 

aos dados experimentais (BROWN; CHENG; LOEB, 1999; BROWN; SCOTT; LOEB, 1996) 

e 𝑉𝑚𝑎𝑥 é a velocidade máxima do músculo. Os parâmetros utilizados nas relações força-

comprimento e força-velocidade estão apresentados na Tabela 14. 

 

𝐹̃𝐶𝐸 = 𝑎𝑆(𝑡)𝑓𝐿𝑆(𝐿̃𝑀)𝑓𝑉𝑆(𝐿̃𝑀 , 𝑉̃) + 𝑎𝐹(𝑡)𝑓𝐿𝐹(𝐿̃𝑀)𝑓𝑉𝐹(𝐿̃𝑀, 𝑉̃) 

𝑓𝐿(𝐿̃𝑀) = 𝑒
|
(𝐿̃𝑀)

𝛽 
−1

𝜔
|

𝜌

  

𝑓𝑉(𝐿̃𝑀, 𝑉̃) =  {

𝑏𝑉−(𝑎𝑉0+𝑎𝑉1𝐿̃𝑀+𝑎𝑉2(𝐿̃𝑀)2)𝑉̃

𝑏𝑉+𝑉̃
, 𝑉̃ ≤ 0  

𝑉𝑚𝑎𝑥−𝑉̃

𝑉𝑚𝑎𝑥+ 𝑉̃(𝑐𝑉0+𝑐𝑉1𝐿̃𝑀)
, 𝑉̃ >  0

  

 

Tabela 14 – Parâmetros adotados para os cálculos das curvas força-comprimento (𝒇𝑳) e força-

velocidade (𝒇𝑽) baseados nos valores apresentados em Cheng, Brown e Loeb (2000). 

Parâmetro Fibras S Fibras F 

𝛽 2,30 1,55 

𝜌 1,62 2,12 

𝜔 1,12 0,75 

𝑏𝑉 0,35 0,69 

𝑎𝑉0 -4,7 -1,53 

𝑎𝑉1 8,41 0 

𝑎𝑉2 -5,34 0 

𝑐𝑉0 5,88 -5,70 

𝑐𝑉1 0 9,18 

𝑉𝑚𝑎𝑥 -7,88 -9,15 

Fonte: Cheng, Brown e Loeb (2000) 

 

 A aceleração do músculo, por sua vez, é descrita pela Equação (, 𝑚 representa a massa 

do músculo e é um parâmetro que tem como objetivo fornecer uma maior estabilidade 

computacional ao modelo. Ao realizar a integração numérica da aceleração muscular é possível 

obter a velocidade do músculo (𝑉), e ao integrar numericamente 𝑉 obtém-se o comprimento 

muscular. Os valores adotados para 𝑚 foram de 1,5 kg, 0,22 kg e 0,12 kg para os músculos 

SOL, GM e GL, respectivamente (ELIAS, 2013; WATANABE, 2012).  

 

𝑉̇ =
𝐹0

𝑚
(𝐹𝑆𝐸 𝑐𝑜𝑠 (𝛼(𝐿̃𝑀)) − (𝐹̃𝐶𝐸 +  𝐹̃𝑃𝐸) 𝑐𝑜𝑠2 (𝛼(𝐿̃𝑀))) 

 (13) 

 

 (12) 

 

 (11) 

 

 (14) 
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 No presente trabalho, considera-se que o joelho se encontra estendido durante a tarefa 

de força, correspondendo a um ângulo de 0º. A relação entre o comprimento da MTU e o ângulo 

(𝐿𝑀𝑇) do tornozelo (𝜃𝐴), assim como a relação entre 𝜃𝐴 e o braço de momento (𝑚𝑥), foram 

estimadas com base nas equações apresentadas em Menegaldo; De Toledo Fleury e Weber 

(2004) (Equações 15 e 16), em que 𝐴𝐾 e 𝐵𝐾 são coeficientes de ajuste das curvas, esses 

coeficientes são apresentados na Tabela 15.  

𝐿𝑀𝑇 = ∑ 𝐴𝐾𝜃𝐴
𝐾

4

𝐾=0

 

𝑚𝑥 = ∑ 𝐵𝐾𝜃𝐴
𝐾

4

𝐾=0

 

 

Tabela 15 – Parâmetros utilizados nas curvas que relacionam comprimento da MTU (𝑳𝑴𝑻) e o ângulo 

do tornozelo (𝜽𝑨), e 𝜽𝑨 e o braço de momento (𝒎𝒙) 

Parâmetro SOL GM GL TA 

A0 (m) 0,323 0,464 0,455 0,306 

A1 (m/deg) 7,219×10-4 7,479×10-4 7,623×10-4 -7,441×10-4 

A2 (m/deg2) -2,243×10-6 -1,133×10-6 -1,249×10-6 -1,411×10-6 

A3 (m/deg3) -3,148×10-8 -3,496×10-8 -3,553×10-8 2,422×10-8 

A4 (m/deg4) 9,274×10-11 7,349×10-11 7,645×10-11 1,500×10-10 

B0 (m) -0,041 -0,043 -0,044 0,043 

B1 (m/deg) 2,574×10-4 1,305×10-4 1,439×10-4 1,660×10-4 

B2 (m/deg2) 5,451×10-6 6,083×10-6 6,180×10-6 -3,890×10-6 

B3 (m/deg3) -2,219×10-8 -1,866×10-8 -1,935×10-8 -4,450×10-8 

B4 (m/deg4) -5,494×10-11 -1,021×10-10 -1,023×10-10 -4,340×10-10 

Fonte: Menegaldo; De Toledo Fleury e Weber (2004) 

 

 Os valores de comprimento muscular, velocidade muscular e aceleração muscular, 

calculados utilizando o modelo do músculo de Hill, servem de entrada para o modelo do fuso 

neuromuscular. O modelo do fuso neuromuscular presente no simulador ReMoto é baseado no 

modelo fisiologicamente realista apresentado em Mileusnic et al. (2006), composto por três 

tipos de fibras intrafusais, sendo elas as fibras de saco nuclear 1 e 2 e as fibras de cadeia nuclear. 

As fibras intrafusais de saco nuclear 1 recebem entradas de MNs gama dinâmicos (𝛾𝑑) e as 

fibras intrafusais de saco nuclear 2 e as fibras de cadeia nuclear recebem entradas de MNs gama 

estáticos (𝛾𝑠). O modelo do fuso neuromuscular tem como saída as atividades das aferentes 

primárias (aferentes Ia) e das aferentes secundárias (aferentes II). Para fins do presente estudo, 

apenas as aferentes Ia foram utilizadas no modelo. 

 

 (15) 

 

 (16) 
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3.7 Protocolos de simulação 

 
 Inicialmente foram realizadas simulações na condição de máxima contração voluntária 

(MVC) em cada um dos cenários propostos, de modo a se verificar o quanto os sinais de força 

são alterados na MVC em cada cenário de simulação da neuropatia. A força obtida na MVC na 

situação controle é utilizada como referência para as simulações de neuropatias, partindo da 

hipótese de que, mesmo com a neuropatia, o paciente deve realizar torques típicos de sujeitos 

saudáveis para execução de atividades rotineiras, como manter a postura ereta quieta, caminhar 

etc. Para simular a MVC, a atividade dos comandos neurais descendentes foi gerada por um 

processo de Poisson com ISIs de 4 ms, dessa forma, a média de disparos dos MNs do SOL fica 

próxima a 30 Hz, valor de saturação da força nesse músculo (ELIAS; WATANABE; KOHN, 

2014; ENOKA; FUGLEVAND, 2001). 

 Para o primeiro protocolo de simulação foram realizadas 10 simulações para cada 

cenário proposto com o intuito de analisar como as consequências da desmielinização axonal 

influenciam o desempenho de tarefas motoras realizadas em flexão plantar unipodal utilizando-

se um pedal fixo. Para isso, foram realizadas simulações que consistem na realização de uma 

força isométrica correspondente a 10% da força voluntária máxima de um sujeito saudável, a 

qual deve ser iniciada após um período em estado de força basal (repouso). No estado de 

repouso não há ativação dos MNs, e esse tempo corresponde aos 2 segundos iniciais da 

simulação, após esse período a força isométrica é iniciada e se mantém por mais 10 segundos. 

No repouso, apesar de não haver atividade motora, definiu-se uma atividade para os comandos 

neurais descendentes referente a ISIs com valor médio de 25 ms, capaz de despolarizar 

minimamente a membrana, porém sem gerar potenciais de ação. Nesse período transitório, em 

que o torque parte de um nível nulo até atingir um nível alvo de força, são analisadas variáveis 

referentes a resposta ao degrau, como tempo de subida, tempo de atraso e sobressinal ou 

overshoot, os quais serão detalhados na seção 3.8. 

  Para gerar a força correspondente a 10% da MVC na contração isométrica ajustou-se a 

atividade dos comandos neurais descendentes com uma média de ISIs de 13 ms para as 

simulações em que não há alteração no número de MUs, e ordem da distribuição Gama igual a 

7.  No caso em que ocorre o bloqueio de condução, foi necessário alterar a média dos ISIs, de 

modo que fosse possível recrutar um número maior de unidades motoras e assim gerar a força 

necessária para atingir 10% da MVC de um sujeito controle, mesmo com as unidades motoras 

menores sendo não funcionais. No período estacionário da tarefa de força são quantificados os 

coeficientes de variação do torque em cada um dos cenários, a densidade espectral de potência 
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do torque, assim como o valor eficaz do EMG e a densidade espectral de potência do EMG, 

que serão detalhados na seção 3.8. 

 O segundo protocolo de simulação consistiu na realização de 10 simulações de tarefa de 

posição (TP) para cada cenário proposto, com o intuito de analisar como as consequências da 

desmielinização axonal influenciam o desempenho de tarefas motoras de flexão plantar 

unipedal utilizando-se um pedal móvel. Para isso, foram realizadas simulações que representam 

um sujeito em repouso durante 2 segundos, e em seguida executando uma força não isométrica 

sobre um pedal móvel no qual se deve manter o ângulo do tornozelo fixo em 90º com a perna 

por mais 10 segundos. A força a ser exercida no pedal é de 10% da MVC de um sujeito saudável 

e é determinada por uma carga acoplada ao pedal. No caso das simulações de TP, as 

características da resposta ao degrau no estado transitório do ângulo do tornozelo foram 

observadas, assim como a variabilidade do ângulo durante o período estacionário. Durante o 

período estacionário também foi analisada a densidade espectral de potência do sinal de torque 

e do EMG do músculo SOL em TP, assim como o valor eficaz do EMG. 

   

3.8 Análise de dados 

 
 Os sinais de torque resultantes das simulações de ambos os protocolos de simulação (TF 

e TP) foram filtrados utilizando um filtro passa-baixas Butterworth de 4ª ordem e fase zero com 

frequência de corte em 20 Hz. O primeiro e o último segundo do sinal foram removidos para 

eliminar quaisquer efeitos transitórios de filtragem.  

 Para a análise da resposta transitória do sinal de torque foi feita uma média dos 10 sinais 

de torque simulados para cada cenário, com o objetivo de reduzir o ruído causado pela 

variabilidade do torque e possibilitar uma melhor análise das características da resposta ao 

degrau. As características da resposta ao degrau observadas foram o overshoot (OS) ou 

sobressinal, correspondente à diferença entre o valor de pico e o valor da média do sinal no 

estado estacionário, tempo de subida (ts), correspondente ao tempo necessário para que a 

resposta ao degrau atinja o valor da média do sinal no estado estacionário pela primeira vez, e 

o tempo de atraso a uma entrada em degrau (ta), correspondente ao tempo entre o instante de 

início da atividade dos comandos neurais descendentes até o instante em que o sinal atinge 

metade do percurso de subida até o torque médio no estado estacionário. 

 Para a análise do estado estacionário do sinal de torque selecionou-se um período de 4 

segundos, correspondendo ao intervalo de 4 a 8 segundos do sinal de torque pré-processado. 

No domínio do tempo, calculou-se a média (μ) e o desvio padrão (σ) do torque para cada 
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simulação de cada cenário, e então obteve-se o valor médio das 10 simulações para cada 

cenário. Para obter o desvio padrão do torque, aplicou-se a função detrend do Matlab, visando 

eliminar possíveis tendências do sinal.  Com o valor médio do torque em cada uma das 10 

simulações e o desvio padrão obteve-se o coeficiente de variação do torque (CV) em cada 

simulação, como mostrado na Equação 17. Para a análise espectral do sinal de torque no estado 

estacionário a densidade espectral de potência (PSD, do inglês power spectral density) foi 

estimada utilizando o método de Welch com janela tipo Hamming, overlap de 50% e resolução 

espectral de 0,25 Hz. 

𝐶𝑉 (%) =
𝜎

𝜇
× 100 

 Os sinais de EMG resultantes das simulações foram filtrados utilizando um filtro passa-

faixas Butterworth de primeira ordem e fase zero com banda passante de 10 a 500 Hz 

(MERLETTI; CERONE, 2020; WATANABE et al., 2013). Para análise do estado estacionário 

do sinal de EMG, selecionou-se uma faixa de 4 segundos do sinal correspondente ao mesmo 

intervalo selecionado para análise do sinal de torque. No domínio do tempo obteve-se o valor 

eficaz, quantificado pela raiz do valor quadrático médio (RMS) de cada sinal de EMG no estado 

estacionário, medido em cada uma das dez simulações realizadas em cada cenário de simulação. 

As PSDs dos sinais de EMG foram estimadas no sinal de EMG filtrado, antes do cálculo do 

valor absoluto do sinal, utilizando o método de Welch com janela tipo Hamming, overlap de 

50% e resolução espectral de 1 Hz. Para cada espectro de potência do sinal de EMG nessa 

condição, obteve-se a frequência média (MNF) e a frequência mediana (MDF).  

 Após obter o espectro de potência do sinal de EMG no estado estacionário, obteve-se a 

envoltória calculando o valor absoluto do sinal de EMG e utilizando um filtro passa-baixas 

Butterworth de quarta ordem e fase zero com frequência de corte em 5 Hz (WATANABE et 

al., 2013). O primeiro e o último segundo do sinal foram removidos para evitar efeitos 

transitórios da filtragem.  A partir da envoltória do EMG calculou-se o valor médio e o desvio 

padrão da envoltória para cada sinal simulado e então, obteve-se o coeficiente de variação da 

envoltória em cada simulação para o respectivo cenário. 

 Os sinais de ângulo do tornozelo durante a TP também foram analisados. Para isso, os 

sinais de ângulo foram filtrados por um filtro passa-baixas Butterworth de 4ª ordem e fase zero 

com frequência de corte em 20 Hz. O primeiro e o último segundo do sinal foram removidos 

para eliminar efeitos transitórios de filtragem. Durante o estado transitório, foram medidas as 

características da resposta ao degrau (ta, ts e OS) da variação do ângulo do tornozelo. No período 
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estacionário, em que se deve tentar manter o ângulo do tornozelo constante, foram obtidos os 

valores de desvio padrão para cada cenário (após aplicar a função detrend do Matlab).  
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4 RESULTADOS  

 

4.1 Simulações do tríceps sural em contração isométrica – Tarefa de Força (TF)  

 
 Nesta seção serão apresentados os resultados obtidos a partir das simulações de 

contração isométrica do tríceps sural (TS) nos cenários controle e com neuropatia. Nas figuras 

apresentadas nesta seção, a legenda “redução na velocidade de condução” indica os cenários 

em que houve alteração na distribuição de velocidade de condução axonal, enquanto a legenda 

“bloqueio” indica os cenários em que além da alteração na distribuição de velocidade de 

condução axonal, também ocorreu o bloqueio de condução em 65% dos axônios motores.  

 Para obter os sinais de torque na MVC em cada um dos cenários propostos, o comando 

descendente foi gerado por um processo de Poisson com média de ISIs 4 ms. Apenas as 

modificações nas distribuições de velocidades de condução não são capazes de gerar alterações 

no nível de força, dado que os potenciais de ação ainda são conduzidos do nervo ao músculo. 

Por conta disso, os valores de torque obtidos na MVC para o cenário controle e nos cenários 

em que não houve bloqueio de condução não apresentaram grandes diferenças, enquanto nos 

cenários em que ocorre o bloqueio de condução, o torque máximo é reduzido em 

aproximadamente 50%, como é possível observar na Figura 25. 

 

Figura 25 – Valores de torque máximo obtidos nas simulações da MVC no ReMoto 

Fonte: A autora 
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  O torque máximo gerado no cenário controle correspondeu a um valor de 118,83 N.m. 

O torque máximo nos cenários em que não ocorre bloqueio de condução foi de 118,56 N.m, no 

caso em que apenas os axônios motores são desmielinizados, e 119,21 N.m, no caso em que os 

axônios motores e as aferentes Ia sofreram desmielinização. Para os cenários em que ocorre 

redução na velocidade de condução axonal e bloqueio de condução dos axônios motores, o 

torque máximo obtido foi de 57,76 N.m no caso em que apenas os axônios motores são afetados, 

e de 57,81 N.m no caso em que axônios motores e aferentes Ia são afetados.  

 Também foi possível observar alterações no padrão de recrutamento de MUs no sinal 

de EMG do SOL durante a TF na MVC, como pode ser visto na  

Figura 26, em que o cenário em que ocorre bloqueio de condução apresentou um padrão de 

recrutamento reduzido. Um padrão de recrutamento reduzido ocorre quando é possível observar 

áreas sem atividade no sinal de EMG, mesmo em situação de máxima atividade muscular 

(MVC). Observa-se também que no cenário em que ocorre bloqueio de condução tem-se uma 

amplitude reduzida do sinal de EMG na MVC, devido a uma menor quantidade de MUs 

funcionais disparando potenciais de ação nos terminais axonais. 

 
 

Figura 26 – Sinais de EMG do músculo SOL na MVC em três diferentes cenários 

Fonte: A autora 
 

4.1.1 Análise da resposta transitória do torque 

 
 As características da resposta transitória do torque observadas e definidas na seção 3.8 

estão apresentadas na Figura 27.  
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Figura 27 – Características da resposta transitória do torque observadas 

Fonte: A autora 
 

 O tempo de atraso (ta) do sinal de torque é decorrente da velocidade de condução das 

fibras que disparam os primeiros potenciais de ação na junção neuromuscular, e irá variar a 

depender da distribuição de velocidade de condução. No cenário controle, o tempo de atraso é 

equivalente a aproximadamente 149 ms. Nos cenários que representam a neuropatia 

desmielinizante, o tempo de atraso chega a ser aproximadamente 40% maior que o valor obtido 

nas simulações controle. Um gráfico de barras contendo os tempos de atraso obtidos em cada 

um dos cenários propostos pode ser visualizado na Figura 28.  

 Os tempos de atraso são mais longos nos cenários em que ocorre apenas redução na 

velocidade de condução dos axônios (apenas desmielinização axonal, sem bloqueio de 

condução), e não há diferença entre os cenários em que apenas os axônios motores são 

desmielinizados e o cenário em que axônios motores e aferentes Ia são desmielinizados. Nos 

cenários em que ocorre bloqueio de condução, o tempo de atraso é mais curto do que nos 

cenários em que ocorre apenas a desmielinização axonal porque as fibras mais rápidas são 

recrutadas a fim de gerar força suficiente para atingir a força alvo de 10% da MVC do cenário 

controle, e assim compensar a ausência das fibras mais lentas na geração da força. Por isso, a 

distribuição de velocidade de condução motora no cenário em que ocorre o bloqueio de 

condução é deslocada para a direita em relação ao cenário em que ocorre apenas redução na 

velocidade de condução, como pode ser visto na Figura 29, justificando o menor tempo de 

atraso. 
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Figura 28 – Tempo de atraso do sinal médio de torque em TF nos cenários controle e neuropatia 

Fonte: A autora 

 

Figura 29 – Distribuições da velocidade de condução motora dos MNs funcionais  

Cenários em que ocorre apenas redução da velocidade de condução axonal motora (azul) e cenário em 

que também ocorre bloqueio de condução (laranja) (as distribuições apresentadas são referentes às 

velocidades de condução das fibras do músculo sóleo em uma única simulação) 

Fonte: A autora 
 

 Na Figura 30 estão os tempos de subida dos sinais médios de torque em cada um dos 

cenários propostos. O valor do tempo de subida no cenário controle é menor do que o valor do 

tempo de subida nos cenários que representam a neuropatia periférica desmielinizante. Além 

disso, observa-se que o tempo de subida é maior nos cenários de neuropatia em que não ocorre 

bloqueio de condução, de modo semelhante ao que é observado no tempo de atraso da resposta 

ao degrau. 
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Figura 30 - Tempo de subida do sinal médio de torque em TF nos cenários controle e neuropatia 

Fonte: A autora 
 

 Na análise da característica do overshoot (OS) do sinal de torque, em que o gráfico de 

barras com os valores obtidos em cada cenário estão apresentados na Figura 31, pode-se 

observar que o OS foi menor nos cenários em que ocorre apenas a desmielinização axonal em 

relação ao cenário controle, tanto no caso em que só os axônios motores são desmielinizados, 

quanto no caso em que axônios motores e aferentes Ia são desmielinizados. Nos cenários em 

que ocorre bloqueio de condução, foi possível observar um aumento do OS, especialmente 

quando axônios motores e aferentes Ia são afetados.  

 

Figura 31 – Overshoot (OS) do sinal médio do torque em TF nos cenários controle e neuropatia 

Fonte: A autora 
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 Para melhor entender os mecanismos por trás da parte transitória do sinal de torque, 

foram observados os instantes de disparos dos MNs durante o trecho correspondente. Nas 

figuras abaixo encontram-se exemplos do trecho transitório do sinal de torque nas simulações 

controle e nas simulações em que apenas os axônios motores são desmielinizados, em conjunto 

com os respectivos instantes de disparos dos MNs de cada núcleo motor na junção 

neuromuscular. Nessas figuras, pode-se observar que o primeiro disparo de MN do cenário 

controle (Figura 32) ocorre antes que o primeiro disparo de MN nos cenários que representam 

a neuropatia desmielinizante (Figura 33 e Figura 34), resultando no maior tempo de atraso do 

sinal.  

 

Figura 32 - Resposta transitória do torque no cenário controle e instantes de disparos dos MNs 

funcionais 

 a) Trecho da resposta transitória do sinal de torque em uma simulação do cenário controle b) Instantes 

de disparos dos MNs funcionais do núcleo motor do SOL c) Instantes de disparos dos MNs funcionais 

do núcleo motor do GM d) Instantes de disparos dos MNs funcionais do núcleo motor do GL 

Fonte: A autora 
 

 A subida do sinal de torque começa quando um número suficiente de MNs é recrutado 

para iniciar a tarefa motora. No cenário controle (Figura 32), observa-se que os MNs de menor 

índice (mais lentos e de menor diâmetro) são recrutados primeiro, seguidos pelos MNs de maior 

índice (mais rápidos e de maior diâmetro), seguindo o princípio do tamanho de Henneman. Já 

no cenário em que ocorre a desmielinização dos axônios motores (sem bloqueio de condução) 

(Figura 33), os MNs de menor índice (menor diâmetro) possuem velocidade de condução 

reduzida devido ao efeito da desmielinização, enquanto as fibras de maior diâmetro possuem 

maiores velocidades de condução (histograma de cor azul da Figura 29). Como consequência, 
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as fibras de menor índice só atingem a junção neuromuscular depois das fibras de maior índice, 

alterando o padrão de disparos dos MNs funcionais nas junções neuromusculares, como pode 

ser visto na Figura 33(b, c e d). 

 

Figura 33 - Resposta transitória do torque no cenário em que ocorre desmielinização de axônios 

motores (sem bloqueio de condução) e instantes de disparos dos MNs funcionais  

a) Trecho da resposta transitória do sinal de torque em uma simulação do cenário da neuropatia em 

que ocorre apenas desmielinização dos axônios motores (sem bloqueio de condução) b) Instantes de 

disparos dos MNs funcionais do núcleo motor do SOL c) Instantes de disparos dos MNs funcionais do 

núcleo motor do GM d) Instantes de disparos dos MNs funcionais do núcleo motor do GL 

Fonte: A autora 
 

 No cenário em que ocorre a desmielinização e o bloqueio de condução de axônios 

motores (Figura 34), observa-se um número reduzido de MNs funcionais no núcleo motor do 

SOL devido ao bloqueio de condução de 65% das menores fibras nervosas. Além disso, não 

houve disparos nas junções neuromusculares dos músculos GM e GL, sendo o SOL o único 

responsável pela geração do torque. 
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Figura 34- Resposta transitória do torque no cenário em que ocorre desmielinização e bloqueio de 

axônios motores, e instantes de disparos dos MNs funcionais 

a) Trecho da resposta transitória do sinal de torque em uma simulação do cenário da neuropatia em 

que ocorre desmielinização e bloqueio dos axônios motores b) Instantes de disparos dos MNs 

funcionais do núcleo motor do SOL 

Fonte: A autora 
 

4.1.2 Variabilidade do torque 

 
  Na Figura 35 estão apresentados os valores médios dos torques obtidos nas simulações 

em que o torque alvo corresponde a 10% do torque na MVC. Como a MVC considerada é a de 

sujeitos saudáveis, a distribuição dos comandos neurais descendentes foi ajustada de modo que 

o torque atingido fosse de aproximadamente 11,88 N.m em todos os cenários propostos. Nos 

cenários em que o número de MNs funcionais é o mesmo do cenário controle, a distribuição 

dos ISIs de cada axônio descendente é representada por um processo estocástico Gama de 

ordem 7 e média do ISIs de 13 ms. Nos cenários em que ocorre bloqueio de condução, é 

necessário que um maior número de MNs seja recrutado, de modo que seja possível atingir a 

força alvo mesmo com a ausência das MNs de menor tamanho. Portanto, no cenário em que  

ocorre o bloqueio de condução de 65% das fibras nervosas motoras, a distribuição dos ISIs de 

cada axônio descendente é representada por um processo Gama de ordem 7 e média dos ISIs 

igual a 7,25 ms. 
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Figura 35 – Valor médio do torque nas 10 simulações, em cada um dos cenários de simulação propostos. 

Fonte: A autora 
  

 O coeficiente de variação do torque obtido a partir de experimentos em sujeitos 

saudáveis durante uma tarefa de força é de aproximadamente 1,57% (MELLO, 2011; 

WATANABE et al., 2013). Nas simulações controle, o coeficiente de variação médio do torque 

obtido foi de 1,67%. Na Figura 36 estão os valores médios do coeficiente de variação do torque 

em cada um dos cenários propostos. Nessa figura é possível observar que não houve grande 

diferença nos valores do coeficiente de variação do torque nos cenários em que apenas a 

distribuição da velocidade de condução é alterada e não ocorre bloqueio de condução, 

independentemente de haver desmielinização nas aferentes Ia ou não. No caso em que as 

aferentes Ia são preservadas, o coeficiente de variação obtido corresponde a 1,57%, enquanto 

no caso em que ocorre a desmielinização das aferentes Ia, o coeficiente de variação corresponde 

a 1,70%. 
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Figura 36 - Valor médio do coeficiente de variação do torque nas 10 simulações, em cada um dos 

cenários de simulação propostos. 

Fonte: A autora 

 

 Nos cenários em que ocorre o bloqueio de condução, pode-se observar que o coeficiente 

de variação médio obtido é aproximadamente o dobro do obtido no cenário controle. No cenário 

em que apenas os axônios motores são afetados e houve uma parcela dos axônios motores com 

bloqueio, o coeficiente de variação médio é de 3,2%, enquanto no cenário em que os axônios 

motores e as aferentes Ia são afetados e ocorre bloqueio parcial de axônios motores, o 

coeficiente de variação médio é de 3,5%. Essa maior variabilidade do torque nos cenários em 

que ocorre bloqueio de condução de uma parcela dos axônios motores está associada a uma 

menor fusão dos abalos mais breves das MUs tipo F, que disparam potenciais de ação a uma 

frequência abaixo daquela necessária para que seja possível uma contração mais suave (Figura 

41). 

 

4.1.3 Análise espectral do torque 

 
 Na Figura 37 e na Figura 38 estão as densidades espectrais de potência (PSDs) obtidas a 

partir do trecho estacionário dos sinais de torque em cada um dos cenários propostos. A partir 

das figuras apresentadas, é possível observar que não houve alterações nos espectros de 

potência do cenário controle (Figura 37) e dos cenários que representam a neuropatia periférica 

desmielinizante () no que se diz respeito à faixa de frequências presentes nos sinais. Os picos 

de frequência obtidos permaneceram em sua grande maioria abaixo de 2,5 Hz. 
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Figura 37 – Densidade espectral de potência (PSD) do sinal de torque no cenário controle  

(o traçado preto indica a média da densidade espectral de potência obtida nas 10 simulações, enquanto 

os traçados cinzas correspondem à densidade espectral de potência de cada simulação) 

Fonte: A autora 
 

 Nos cenários em que ocorre bloqueio de condução (Figura 38b e Figura 38d) observa-se 

um aumento da potência espectral em relação aos cenários controle (Figura 37) e cenários em 

que ocorre apenas a redução da velocidade de condução dos axônios motores ou axônios 

motores e sensoriais (sem presença de bloqueio de condução) (Figura 38a e Figura 38c).  

 Esse aumento na potência nas baixas frequências dos sinais de torque nos cenários em 

que ocorre bloqueio de condução pode estar associado a um aumento da variabilidade do torque 

nesses respectivos cenários, como pode ser visto na Figura 39, em que estão apresentados três 

exemplos de sinais de torque no estado estacionário da TF, referentes ao cenário controle (linha 

preta), cenário em que apenas os axônios motores são desmielinizados e não ocorre bloqueio 

de condução (linha azul), e cenário em que apenas os axônios motores são desmielinizados e 

ocorre bloqueio de condução (linha laranja). Foi feito um detrending dos sinais de torque da 

Figura 39 para melhor observar as flutuações dos sinais. Além disso, esse aumento da 

variabilidade também é observado ao analisar o coeficiente de variação, no gráfico de barras da 

Figura 36. 
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Figura 38 - Densidade espectral de potência (PSD) dos sinais de torque nos cenários que representam 

a neuropatia desmielinizante 

O traçado preto indica a média da densidade espectral de potência obtida nas 10 simulações, enquanto 

os traçados cinzas correspondem à densidade espectral de potência de cada simulação. a) Cenário em 

que ocorre a redução na velocidade de condução dos axônios motores sem a presença de bloqueio de 

condução. b) Cenário em que ocorre redução na velocidade de condução e bloqueio de condução nos 

axônios motores. c) Cenário em que ocorre redução na velocidade de condução de axônios motores e 

sensoriais. d) Cenário em que ocorre redução na velocidade de condução de axônios motores e 

sensoriais e bloqueio de condução de axônios motores. 

Fonte: A autora 
 

Figura 39 – Exemplos de sinais de torque obtidos em simulações nos cenários controle e cenários que 

representam a neuropatia  

Fonte: A autora 
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4.1.4 Análise do sinal de EMG 

 
 Os valores médios do valor eficaz (RMS) do sinal de EMG referentes ao músculo SOL 

obtidos em cada um dos cenários propostos estão apresentados na Figura 40. Pode-se observar 

que o valor eficaz dos sinais de EMG reduziu nos cenários em que ocorre apenas redução na 

velocidade de condução, tanto no caso em que somente os axônios motores são afetados, quanto 

no caso em que axônios motores e aferentes Ia são afetados. Já nos cenários em que ocorre 

bloqueio de condução, percebe-se que há um aumento do valor eficaz do EMG. 

 A redução no valor eficaz do sinal de EMG nos cenários em que houve apenas alteração 

na distribuição de velocidades de condução pode ser justificada pelo fato de que, com a 

diminuição das velocidades de condução das fibras nervosas, assim como o aumento da faixa 

de valores de velocidade de condução, ocorre uma dessincronização das chegadas dos 

potenciais de ação dos motoneurônios na junção neuromuscular, resultando um maior grau de 

cancelamento dos potenciais de ação de unidades motoras captados pelos eletrodos de EMG de 

superfície (coincidência de fases positivas de um MUAP com fases negativas de outro MUAP), 

e, consequentemente, redução no valor de RMS do EMG.  

 

Figura 40 – Valor eficaz médio do sinal de EMG referente ao músculo SOL nas 10 simulações para 

cada cenário proposto 

Fonte: A autora 
 

 As MUs de maior índice possuem maior amplitude do potencial de unidade motora, 

além disso, os disparos ocorrem em intervalos maiores e com menos sobreposição devido à 

menor quantidade de MNs disponíveis. Por isso, nos cenários em que ocorre o bloqueio de 

condução o valor eficaz do EMG é maior do que nos cenários controle e em que ocorre apenas 

a redução na velocidade de condução.  
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 Para melhor visualizar os padrões de disparos de potenciais de ação na junção 

neuromuscular em cada cenário, os instantes de disparos estão apresentados na Figura 41. As 

linhas verticais indicam os instantes de disparos de cada MN. No cenário controle observa-se 

uma maior sobreposição, indicando maior sincronismo dos potenciais de ação, enquanto no 

cenário em que ocorre a desmielinização de axônios motores as linhas verticais encontram-se 

mais espalhadas. Já no cenário em que ocorre bloqueio de condução, observa-se que o intervalo 

entre disparos é maior do que nos demais cenários.  

 

Figura 41 – Disparos de potenciais de ação de MNs do SOL na junção neuromuscular em 

diferentes cenários de simulação. 

Cada linha vertical corresponde a um instante de disparo de um MN do SOL na junção 

neuromuscular, a sobreposição dessas linhas indica maior sincronismo nos disparos. Os 

pontos pretos representam os instantes de disparos de cada MN do SOL na junção 

neuromuscular. 

Fonte: A autora 

 

 Os resultados da densidade espectral de potência média obtidos a partir dos trechos de 

estado estacionário dos sinais de EMG do músculo SOL podem ser vistos na Figura 42. Nas 

Figura 42a e Figura 42b estão os espectros médios do EMG do músculo SOL normalizados 

pelo valor máximo nos cenários controle (linha preta), e nos cenários que representam a AIDP 

(linha azul) em que apenas os axônios motores são afetados. Nas Figura 42c e Figura 42d estão 

os espectros do EMG do músculo SOL normalizados pelo valor máximo do cenário controle 

(linha preta) e dos cenários em que tanto os axônios motores quanto as aferentes Ia sofrem 

desmielinização (linha azul). 
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 Nos cenários que representam a neuropatia periférica desmielinizante é possível 

observar um deslocamento dos espectros para a direita em relação ao espectro do cenário 

controle. O espectro médio do cenário controle apresenta picos de maior amplitude entre 70 Hz 

e 105 Hz. No cenário de neuropatia em que ocorre apenas desmielinização de axônios motores 

(Figura 42a), observa-se que os maiores picos estão na faixa de frequência de 110 Hz a 140 Hz, 

enquanto no cenário em que ocorre desmielinização e bloqueio de condução de axônios motores 

(Figura 42b), os maiores picos se situam entre as faixas de frequência de 112 Hz a 135 Hz.  

 Nos cenários em que tanto axônios motores quanto aferentes Ia são desmielinizados 

(Figura 42c e Figura 42d), também ocorre um deslocamento para a direita do espectro dos 

cenários com neuropatia em relação ao cenário controle. No cenário em que não ocorre bloqueio 

de condução (Figura 42c), é possível observar que as maiores amplitudes do espectro se situam 

entre 103 Hz até aproximadamente 160 Hz.  Já no cenário em que ocorre desmielinização de 

axônios motores e aferentes Ia, assim como bloqueio de condução de axônios motores (Figura 

42d), observa-se que a região de maior amplitude espectral está entre 100 Hz e 140 Hz.  

Figura 42 – PSD média dos sinais de EMG do SOL normalizada pelo valor máximo 

 a) Cenário controle e cenário em que ocorre apenas alteração na distribuição de velocidade de 

condução motora b) Cenário controle e cenário em que ocorre alteração na distribuição de velocidade 

de condução motora e bloqueio de condução de axônios motores c) Cenário controle e cenário em que 

ocorre alteração nas distribuições de velocidade de condução motora e das aferentes Ia  d) Cenário 

controle e cenário em que ocorre alteração nas distribuições de velocidade de condução motora e das 

aferentes e bloqueio de condução de axônios motores 

Fonte: A autora 
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 Na Tabela 16 estão apresentados os valores de frequência média (MNF) e frequência 

mediana (MDF) da densidade espectral de potência dos sinais de EMG do músculo SOL. 

Observa-se que no cenário controle tanto a MNF quanto a MDF encontradas são menores que 

nos cenários que representam a neuropatia periférica, indicando um deslocamento da PSD do 

sinal de EMG para a direita nos cenários de neuropatia.  

 Na Figura 43 estão apresentados os valores médios dos coeficientes de variação (CVs) 

das envoltórias do EMG do SOL obtidos nas 10 simulações para cada cenário proposto. Ao 

observar os valores médios e seus respectivos desvios padrões, percebe-se que não houve 

alteração na variabilidade da envoltória do EMG do SOL nos cenários que representam a 

neuropatia periférica em relação ao cenário controle, diferentemente do que ocorre com a 

variabilidade do torque, que foi maior nos casos em que ocorre bloqueio de condução.  

 

Tabela 16 – Valores médios de frequência média (MNF) e frequência mediana (MDF) obtidos a partir 

da PSD dos sinais de EMG do músculo SOL em TF 

 MNF (Hz) MDF (Hz) 

Controle 124,29 ± 6,60 111,42 ± 7,46 

Desmielinização de axônios motores 149,05 ± 3,99 140,72 ± 5,43 

Desmielinização e bloqueio de axônios motores 150,73 ± 11,47 143,36 ± 12,55 

Desmielinização de axônios motores e aferentes Ia 150,42 ± 7,32 143,24 ± 7,11 

Desmielinização de axônios motores e aferentes Ia e bloqueio 

de axônios motores 

150,42 ± 10,25 142,05 ± 10,82 

Fonte: A autora 

 

Figura 43 – Valores médios do coeficiente de variação da envoltória do EMG do SOL 

Fonte: A autora 
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4.2 Consequências da desmielinização axonal resultante da síndrome de Guillain-Barré (AIDP) 

observadas no músculo gastrocnêmio lateral (GL) a partir de simulações computacionais 

 
 O sóleo é o principal músculo utilizado na flexão plantar, sendo responsável por mais 

de 50% do torque total do tríceps sural (OLIVEIRA; MENEGALDO, 2010), além disso, 

aproximadamente 80% de suas fibras musculares são fibras tipo S (GOLLNICK et al., 1974). 

Pela grande influência do sóleo na flexão plantar, os efeitos da desmielinização no músculo 

gastrocnêmio acabam sendo camuflados quando as medições englobam a flexão plantar como 

um todo.  

 Por essa razão, além das simulações de TF envolvendo todos os músculos do tríceps 

sural, realizaram-se simulações de contração isométrica utilizando apenas o gastrocnêmio 

lateral (GL), uma das cabeças do gastrocnêmio, que possui aproximadamente 50% de fibras 

musculares tipo S (JOHNSON et al., 1973). A contribuição do GL no torque total de flexão 

plantar é de aproximadamente 10% do torque (OLIVEIRA; MENEGALDO., 2010), podendo 

variar a depender do nível de contração muscular, bem como da angulação do pé, sendo o GL 

mais acionado quando o pé está rotacionado internamente (RIEMANN et al., 2011). 

 As simulações de contração isométrica no GL seguiram o mesmo protocolo utilizado 

para TF com todo o TS. A força alvo correspondeu a 10% da força do GL na MVC. Conforme 

colocado na Tabela 3, o modelo do GL no ReMoto é composto por 130 MUs do tipo S, 65 do 

tipo FR e 65 do tipo FF. Nos cenários de simulação em que ocorre o bloqueio de condução, as 

169 MUs de menor tamanho sofrem bloqueio de condução, ou seja, todas as fibras tipo S e parte 

das fibras tipo FR são bloqueadas.  

 Como o limiar de excitação das fibras tipo F é mais alto que o das fibras tipo S, é 

necessário um maior estímulo dos comandos neurais descendentes para que seja possível ativar 

as MUs de maior índice no GL, e assim atingir o nível de força alvo. Nos cenários em que 

ocorre bloqueio de condução, a distribuição dos ISIs de cada axônio descendente é representada 

por um processo Gama de ordem 7 e média dos ISIs equivalente a 2,85 ms. 

 

4.2.1 Análise da resposta transitória da força do GL 

 
 Como os sinais de força apresentam uma maior variabilidade, por vezes se torna difícil 

identificar o primeiro pico para medir o valor do OS do sinal. Por essa razão, para a análise da 

resposta transitória dos sinais de força do GL optou-se por realizar uma média dos 10 sinais de 
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força simulados para cada cenário, com o objetivo de reduzir o ruído causado pela variabilidade 

e possibilitar uma melhor análise das características da resposta ao degrau. 

 Os tempos de atraso dos sinais de força do GL apresentaram-se semelhantes aos obtidos 

para os sinais de torque do TS em todos os cenários propostos, como pode ser visto na Figura 

44. Observa-se que no cenário controle o tempo de atraso é o mais curto, enquanto nos cenários 

em que ocorre apenas redução na velocidade de condução (desmielinização) o tempo de atraso 

é mais longo, refletindo as características da distribuição de velocidade de condução.  

 

Figura 44 – Tempo de atraso do sinal médio de força do músculo GL em TF 

Fonte: A autora 
 

 Na Figura 45 estão os tempos médios de subida do sinal de força do músculo GL em 

cada um dos cenários propostos. No caso do sinal de força do GL isolado, pode-se observar que 

o tempo médio de subida é menor do que no cenário controle em todos os cenários de 

neuropatia, sendo especialmente menor nos cenários em que ocorre bloqueio de condução. Na  

Figura 46 estão os valores de OS obtidos a partir da média dos sinais de força do GL. Observa-

se que o valor do OS encontrado é menor nos cenários em que ocorre apenas a desmielinização 

de axônios motores. 
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Figura 45 - Tempo de subida do sinal médio de força do músculo GL em TF nos cenários controle e 

neuropatia 

Fonte: A autora 
 

 

Figura 46 - Overshoot do sinal médio de força do músculo GL em TF nos cenários controle e 

neuropatia 

Fonte: A autora 

 

 Os instantes de disparos dos potenciais de ação na junção neuromuscular no trecho 

transitório do sinal estão apresentados nas figuras abaixo. Na Figura 47 tem-se o trecho do 

estado transitório do sinal de força (acima), assim como os respectivos instantes de disparos 

das MUs na junção neuromuscular no cenário controle (abaixo). No cenário controle, o tempo 

de atraso é menor devido à maior velocidade de condução das fibras motoras. Além disso, as 

MUs de menor índice disparam potenciais de ação primeiro, seguidas pelas MUs de maior 

índice.  
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Figura 47 –  a) Resposta transitória do sinal de força do GL em uma simulação do cenário controle e 

b) instantes de disparos dos MNs funcionais 
Fonte: A autora 

 

 Na Figura 48 estão apresentados o sinal de força e os respectivos instantes de disparos 

na junção neuromuscular em uma simulação do cenário de neuropatia em que ocorre 

desmielinização de axônios motores. Como na AIDP os axônios de menor diâmetro são mais 

afetados pela desmielinização, os potenciais de ação dos axônios de maior diâmetro atingem a 

junção neuromuscular primeiro. Os axônios de maior diâmetro estão associados a uma maior 

amplitude de abalo muscular, e ao atingirem primeiro a junção neuromuscular, gera-se uma 

força maior no início da contração muscular, e consequentemente há um menor tempo de subida 

do sinal. 

 

Figura 48 - a) Resposta transitória do sinal de força do GL em uma simulação do cenário de neuropatia 

em que apenas os axônios motores são desmielinizados, e b) instantes de disparos das MNs funcionais 

do respectivo cenário 

Fonte: A autora 
 

 Na Figura 49 estão o sinal de força e os instantes de disparos da junção neuromuscular 

em uma simulação do cenário em que ocorre desmielinização e bloqueio de axônios motores. 

Como ocorreu o bloqueio de condução, tem-se apenas 3 MUs disparando potenciais de ação na 

junção neuromuscular. As MUs funcionais são de maior índice, e consequentemente maior 

força, resultando em um tempo de subida ainda menor nos cenários em que ocorre bloqueio de 

condução. 
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Figura 49 - a) Resposta transitória do sinal de força do GL em uma simulação do cenário de neuropatia 

em que apenas os axônios motores são desmielinizados, e b) instantes de disparos dos MNs funcionais 

do respectivo cenário 
Fonte: A autora 

 

4.2.2 Variabilidade da força do GL 

 
 Na Figura 50 estão apresentados os valores médios dos sinais de força do GL no estado 

estacionário obtidos nas simulações. Da mesma forma que foi feito para as simulações que 

envolviam todos os músculos do TS, o valor médio da força foi aproximadamente o mesmo em 

cada um dos cenários propostos.  

Figura 50 - Valor médio da força do GL nas 10 simulações, em cada um dos cenários de simulação 

propostos. 

Fonte: A autora 
 

 O CV da força no estado estacionário, apresentado na Figura 51 manteve o padrão 

encontrado nos sinais de torque das simulações envolvendo todos os músculos do TS. 

Praticamente não houve alteração dos valores de CV do cenário controle e nos cenários em que 

ocorre apenas a desmielinização dos axônios (sem bloqueio de condução), assim como houve 

um aumento do CV nos cenários em que ocorre também o bloqueio de condução, tanto no casos 
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em que apenas os axônios motores são afetados, quanto no caso em que axônios motores e 

aferentes Ia são afetados. 

 

 
Figura 51 - Valor médio do coeficiente de variação da força do GL nas 10 simulações, em cada um 

dos cenários de simulação propostos. 

Fonte: A autora 

 

4.2.3 Análise espectral da força do GL 

 
 As PSDs médias obtidas a partir do trecho estacionário do sinal de força do GL estão 

apresentadas na Figura 52. O traçado preto corresponde à PSD média do sinal de força do GL 

no cenário controle. Observa-se que as frequências predominantes são abaixo de 2,5 Hz. Os 

traçados de cor azul correspondem à PSD média dos cenários que representam a neuropatia 

periférica desmielinizante. Assim como no cenário controle, nos cenários em que ocorre a 

desmielinização de axônios sem bloqueio de condução (Figura 52a e Figura 52c) as frequências 

predominantes são abaixo de 2,5 Hz, não havendo muita alteração nos espectros. Já nos 

espectros que representam a neuropatia periférica desmielinizante em que ocorre bloqueio de 

condução (Figura 52b e Figura 52d), é possível observar picos na faixa de 3-6 Hz. Tremores de 

frequência entre 3 e 6 Hz podem estar presentes em casos de neuropatias periféricas, 

principalmente as desmielinizantes, em que não há presença de outras doenças neurológicas 

que causam tremores (DEUSCHL et al., 2001). 
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Figura 52 - PSDs médias normalizadas pelo valor máximo do sinal de força do GL em TF  

a) Desmielinização de axônios motores sem bloqueio de condução b) Desmielinização e bloqueio de 

65% dos axônios motores c) Desmielinização de axônios motores e aferentes Ia sem bloqueio de 

condução d) Desmielinização de axônios motores e aferentes Ia e bloqueio de condução de 65% dos 

axônios motores 

Fonte: A autora 

 

4.2.4 Análise do sinal de EMG do GL 

 
 Os valores médios de RMS do sinal de EMG do músculo GL de cada um dos cenários 

propostos estão apresentados na Figura 53. Os resultados obtidos para o músculo GL nos 

cenários em que ocorre bloqueio de condução foram maiores, assim como observado no EMG 

do SOL na simulação de TF envolvendo todo o TS, enquanto os resultados nos cenários em que 

ocorre apenas a desmielinização axonal, sem o bloqueio de condução, não apresentaram 

diferença em relação ao cenário controle. 

  Com o nível de contração muscular do GL de 10% da MVC, poucas MUs são recrutadas 

para a geração da força. Por essa razão, não ocorre uma dessincronização das chegadas dos 

potenciais de ação na junção neuromuscular suficiente para resultar em uma redução no valor 

eficaz do EMG 
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Figura 53 – Valor eficaz médio do sinal de EMG referente ao músculo GL nas 10 simulações para 

cada cenário proposto 

Fonte: A autora 

 

 Os instantes de disparos de potenciais de ação na junção neuromuscular nos cenários 

em que apenas os axônios motores são afetados estão apresentados na Figura 54. As linhas 

verticais representam os instantes de disparos dos MNs, enquanto os pontos pretos representam 

o instante de disparo de cada um dos MNs funcionais do pool. Observa-se que, apesar de haver 

um menor sincronismo no cenário em que ocorre a desmielinização de axônios motores, o 

espalhamento não é tão intenso a ponto de reduzir o valor eficaz do EMG. Já no cenário em que 

ocorre bloqueio de condução, observa-se menos MNs disparando potenciais de ação na junção 

neuromuscular. Os índices dos MNs que disparam potenciais de ação são maiores, além disso, 

apresentam menor frequência de disparos, resultando em um maior valor eficaz do sinal de 

EMG.  

 As PSDs médias obtidas dos trechos estacionários dos sinais de EMG do músculo GL 

estão apresentadas na Figura 55. Na Figura 55a e Figura 55b  estão os resultados dos cenários em 

que apenas os axônios motores são afetados pela neuropatia, as linhas de cor azul representam 

a PSD média das simulações em que ocorreu desmielinização (Figura 55a) ou desmielinização 

e bloqueio de condução (Figura 55b), e as linhas pretas representam a PSD média do cenário 

controle. O espectro médio do cenário em que ocorre apenas a desmielinização de axônios 

motores (Figura 55a) não se apresentou diferente do espectro do cenário controle, enquanto no 

espectro do cenário em que ocorre desmielinização e bloqueio de axônios motores (Figura 55b), 

pode-se observar picos de maior amplitude em 50 Hz, 102 Hz e 150 Hz. 
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Figura 54 - Disparos de potenciais de ação de MNs do GL na junção neuromuscular em diferentes 

cenários de simulação. 

 Cada linha vertical corresponde a um instante de disparo de um MN do GL na junção neuromuscular, 

a sobreposição dessas linhas indica maior sincronismo nos disparos. Os pontos pretos representam os 

instantes de disparos de cada MN do GL na junção neuromuscular. 

Fonte: A autora 

 

 Na Figura 55c e Figura 55d estão os espectros médios obtidos no cenário controle (linhas 

pretas) e nos cenários de neuropatia em que os axônios motores e as aferentes Ia sofrem 

desmielinização sem bloqueio de condução (Figura 55c) e com bloqueio de condução de axônios 

motores (Figura 55d)  (linhas de cor azul). No cenário em que não ocorre bloqueio de condução 

(Figura 55c), observa-se um pequeno deslocamento do espectro médio para a direita, o que 

também pode ser demonstrado pelos valores médios de MNF e MDF dos espectros no 

respectivo cenário, apresentados na Tabela 17. No cenário em que ocorre também o bloqueio 

de condução de axônios motores (Figura 55d), o espectro de potência apresenta-se semelhante 

ao da Figura 55b, com picos de maior amplitude em 55 Hz, 110 Hz e 163 Hz. 
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Figura 55 - PSD média dos sinais de EMG do músculo GL normalizada pelo valor máximo 

a) Cenário controle e cenário em que ocorre apenas alteração na distribuição de velocidade de 

condução motora b) Cenário controle e cenário em que ocorre alteração na distribuição de velocidade 

de condução motora e bloqueio de condução de axônios motores c) Cenário controle e cenário em que 

ocorre alteração nas distribuições de velocidade de condução motora e das aferentes Ia d) Cenário 

controle e cenário em que ocorre alteração nas distribuições de velocidade de condução motora e das 

aferentes e bloqueio de condução de axônios motores 

Fonte: A autora 
 

 Na Tabela 17 estão os valores de MNF e MDF da PSD dos sinais de EMG do GL. Nos 

cenários em que ocorre apenas a desmielinização axonal, ocorreu um pequeno aumento dos 

valores de MNF e MDF em relação ao cenário controle, enquanto nos cenários em que ocorre 

bloqueio de condução a MNF foi menor. 

 
Tabela 17 - Valores médios de MNF e MDF obtidos a partir das PSDs dos sinais de EMG do músculo 

GL em todos os cenários de simulação propostos 

 MNF (Hz) MDF (Hz) 

Controle 146,96 ± 16,77 139,52 ± 18,99 

Desmielinização de axônios motores 148,87 ± 9,58 141,97 ± 9,04 

Desmielinização e bloqueio de axônios motores 141,74 ± 23,59 143,36 ± 12,55 

Desmielinização de axônios motores e aferentes Ia 153,22 ± 12,66 146,38 ± 12,68 

Desmielinização de axônios motores e aferentes Ia e bloqueio 

de axônios motores 

142,52 ± 28,87 136,42 ± 30,70 

Fonte: A autora 
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 Em relação ao CV da envoltória do EMG do GL, não foram observadas alterações entre 

os cenários controle e os cenários que representam a neuropatia periférica, como pode ser visto 

na Figura 56. 

 

Figura 56 - Valores médios do coeficiente de variação da envoltória do EMG do GL 

Fonte: A autora 
 

4.3 Simulações de controle da articulação do tornozelo – Tarefa de posição (TP) 

 
 Nas simulações de TP foram analisados os sinais de ângulo do tornozelo, torque e EMG 

do músculo SOL. Para os sinais de ângulo observou-se as características da resposta ao degrau 

(ta, ts e OS), o desvio padrão e a PSD do ângulo do tornozelo durante o período estacionário.  

 

4.3.1 Análise da resposta transitória do ângulo 

 
 Nas Figura 57 e Figura 58 estão os gráficos de barras com os tempos de atraso e tempos 

de subida do sinal de ângulo durante o período transitório do sinal, respectivamente. Tanto os 

tempos de atraso quanto os tempos de subida foram maiores nos cenários que representavam a 

neuropatia periférica desmielinizante, sendo especialmente maiores nos cenários em que ocorre 

apenas a desmielinização axonal (sem ocorrência de bloqueio de condução em parte dos 

axônios motores), e não apresentando diferença entre os cenários em que apenas os axônios 

motores são afetados e cenários em que tanto axônios motores quanto aferentes Ia são afetados. 
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Figura 57 - Tempo de atraso do sinal de ângulo do tornozelo em TP nos cenários controle e 

neuropatia. 

Fonte: A autora 
 

Figura 58 - Tempo de atraso do sinal de ângulo do tornozelo em TP nos cenários controle e 

neuropatia. 

Fonte: A autora 

 O OS do ângulo (Figura 59) apresentou alterações em relação ao cenário controle apenas 

nos cenários em que ocorre bloqueio de condução de parte dos axônios motores. Não houve 

alteração dos valores de OS entre os cenários em que apenas os axônios motores são afetados 

e nos cenários em que axônios motores e aferentes Ia são afetados. 
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Figura 59 - Overshoot (OS) do sinal de ângulo do tornozelo em TP nos cenários controle e neuropatia 

Fonte: A autora 
 

4.3.2 Variabilidade do ângulo 

 
 O valor médio dos ângulos do tornozelo obtidos nos diferentes cenários manteve-se 

sempre próximo a 90º com a perna. Os valores de desvio padrão do ângulo nos diferentes 

cenários estão apresentados no gráfico de barras da Figura 60. Os cenários em que ocorre 

bloqueio de condução de axônios motores apresentaram maior desvio padrão em relação aos 

cenários controle e em que ocorre apenas a desmielinização axonal sem bloqueio de condução. 

A variabilidade angular média ainda foi maior no cenário em que apenas os axônios motores 

são desmielinizados e sofrem bloqueio de condução.  

 

Figura 60 – Valores de desvio padrão do ângulo do tornozelo no estado estacionário em TP nos 

cenários controle e neuropatia 

Fonte: A autora 
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4.3.3 Análise espectral do torque 

 
 Na Figura 61 estão apresentados os gráficos de densidade espectral de potência 

normalizados pelo valor máximo do sinal de torque em TP, as linhas de cor preta indicam a 

PSD normalizada do cenário controle e as linhas de cor azul indicam as PSD normalizada em 

um dos cenários de neuropatia. Nos cenários em que ocorre apenas a desmielinização axonal 

(linha azul da Figura 61a e Figura 61c), observou-se uma maior magnitude do espectro de 

potência entre 4 e 6 Hz em relação ao cenário controle (linha preta). Já nos cenários em que 

ocorre bloqueio de condução (linha azul da Figura 61b e Figura 61d), não foram observadas 

alterações no espectro em relação ao cenário controle. Além disso, não houve diferença entre  

espectros dos cenários em que apenas axônios motores são afetados em relação aos cenários 

em que axônios motores e aferentes Ia são afetados. 

 

Figura 61 - PSDs médias normalizadas pelo valor máximo do sinal de torque em TP  

a) Desmielinização de axônios motores sem bloqueio de condução b) Desmielinização e bloqueio de 

65% dos axônios motores c) Desmielinização de axônios motores e aferentes Ia sem bloqueio de 

condução d) Desmielinização de axônios motores e aferentes Ia e bloqueio de condução de 65% dos 

axônios motores 

Fonte: A autora 
 

4.3.4 Análise do sinal de EMG 
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 Os valores médios de RMS obtidos a partir dos sinais simulados de EMG do músculo 

SOL em TP estão apresentados na Figura 62. Assim como observado nos valores de RMS dos 

sinais de EMG do SOL em TF, ocorre uma redução do valor eficaz médio nos cenários de 

neuropatia em que houve apenas a desmielinização axonal, seja de apenas axônios motores, 

seja de axônios motores e aferentes Ia. Já os valores médios de RMS dos cenários em que ocorre 

bloqueio de condução, apesar de serem maiores, ainda se aproximam do resultado obtido no 

cenário controle.  

 

Figura 62 - Valor eficaz médio do sinal de EMG referente ao músculo SOL em TP nas 10 simulações 

para cada cenário proposto 

Fonte: A autora 

 

 As PSDs dos sinais de EMG do SOL em TP também apresentaram um deslocamento de 

frequências espectrais para valores maiores, de modo semelhante ao que foi observado nos 

sinais de EMG do SOL em TF, como pode ser visto na Figura 63. O espectro médio do cenário 

controle (representado pela curva de cor preta) apresentou pico de maior amplitude em 76 Hz, 

já o espectro médio do cenário de neuropatia em que ocorreu apenas a desmielinização de 

axônios motores (Figura 63a) apresentou pico de maior amplitude em 138 Hz, enquanto o 

cenário em que ocorreu desmielinização e bloqueio de condução de parte dos axônios motores 

apresentou pico de maior amplitude em 145 Hz (Figura 63b). Nos cenários em que tanto os 

axônios motores quanto as aferentes Ia sofrem desmielinização (sem bloqueio de condução), 

teve-se um pico de maior amplitude em 112 Hz (Figura 63c), e no cenário em que axônios 

motores e aferentes Ia são afetados, com bloqueio de condução de 65% dos axônios motores 

(Figura 63d), teve-se um pico de maior amplitude em 129 Hz.  
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Figura 63 - PSDs média dos sinais de EMG do músculo SOL em TP normalizadas pelo valor máximo 

a) Desmielinização de axônios motores sem bloqueio de condução b) Desmielinização e bloqueio de 

65% dos axônios motores c) Desmielinização de axônios motores e aferentes Ia sem bloqueio de 

condução d) Desmielinização de axônios motores e aferentes Ia e bloqueio de condução de 65% dos 

axônios motores 

Fonte: A autora 

 

 Os valores médios de MNF e MDF das PSDs dos sinais de EMG do SOL em TP estão 

apresentados na Tabela 18. Assim como observado para os resultados de TF (Tabela 16), tem-

se que os valores de MNF e MDF encontrados são maiores nos cenários que representam a 

neuropatia periférica em relação ao cenário controle. 

 

Tabela 18 - Valores médios de frequência média (MNF) e frequência mediana (MDF) obtidos a partir 

da PSD dos sinais de EMG do músculo SOL em TP  

 MNF (Hz) MDF (Hz) 

Controle 122,57 ± 2,92 110,38 ± 3,01 

Desmielinização de axônios motores 146,94 ± 5,42 142,23 ± 6,70 

Desmielinização e bloqueio de axônios motores 144,68 ± 9,21 137,12 ± 9,91 

Desmielinização de axônios motores e aferentes Ia 146,76 ± 4,77 143,24 ± 7,11 

Desmielinização de axônios motores e aferentes Ia e bloqueio 

de axônios motores 

148,57 ± 9,41 140,80 ± 5,87 

Fonte: A autora 
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5 DISCUSSÃO 

 O presente estudo investigou por meio de simulações computacionais como neuropatias 

periféricas desmielinizantes, mais especificamente a polineuropatia desmielinizante 

inflamatória aguda (AIDP), um dos subtipos da síndrome de Guillain-Barré (GBS), influenciam 

na execução de tarefas monoarticulares de controle motor de membro inferior.  

 Para a representação da AIDP, foi elaborado um modelo fenomenológico de axônios 

periféricos capaz de representar características como distribuição de velocidades de condução 

axonal e número de unidades motoras funcionais de sujeitos com a neuropatia em diferentes 

níveis de acometimento. Os parâmetros adotados para a representação da AIDP foram 

fortemente baseados em achados eletrofisiológicos disponíveis na literatura, de maneira que o 

modelo fosse o mais fidedigno possível a um paciente com a doença. O modelo axonal utilizado 

no presente trabalho foi adaptado a partir do modelo de atrasos de axônios presentes no 

simulador neuromuscular ReMoto (CISI; KOHN, 2008) 

 Visando se obter um entendimento mais completo acerca de como alterações axonais 

influenciam o controle motor de membros inferiores, foram estudados diferentes cenários da 

neuropatia em dois protocolos de simulação. Os cenários estudados incluíram um cenário 

controle como referência, um segundo cenário em que ocorre apenas a desmielinização de 

axônios motores, um terceiro cenário em que ocorre desmielinização de axônios motores e 

bloqueio de condução de 65% desses axônios, um quarto cenário em que ocorre 

desmielinização de axônios motores e aferentes Ia, e por fim um cenário em que ocorre 

desmielinização de axônios motores e aferentes Ia, e bloqueio de condução de 65% dos axônios 

motores. Os protocolos de simulação consistiram em tarefas de força, em que uma contração 

isométrica de flexão plantar é mantida por determinado período, e em tarefas de posição, em 

que a angulação da articulação do tornozelo é mantida por determinado intervalo de tempo. Os 

parágrafos seguintes sintetizam os principais achados deste estudo.  

 No cenário em que ocorre apenas a desmielinização de axônios motores, sem bloqueio 

de condução, no trecho transitório do sinal de torque em TF observou-se um aumento do tempo 

de atraso e do tempo de subida do sinal. O sobressinal ou overshoot (OS) do torque neste cenário 

foi menor em relação ao cenário controle. Já no trecho estacionário do torque, não foi possível 

observar alterações no valor do coeficiente de variação e na PSD ao se comparar com o cenário 

controle. Em relação ao sinal de EMG do SOL em TF no trecho estacionário, observou-se uma 

redução no valor eficaz do sinal. Na análise da PSD do sinal de EMG do SOL em TF ocorreu 

um deslocamento do espectro para a direita, assim como um aumento nos valores de MNF e 

MDF. Nas simulações de TP os valores de tempo de atraso e tempo de subida do ângulo do 
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tornozelo durante o trecho transitório também foram maiores que no cenário controle, sem se 

observar alterações em outros quantificadores do ângulo do tornozelo. No espectro de potência 

do torque em TP durante o trecho estacionário foi possível observar um aumento da amplitude 

espectral entre 4 e 6 Hz em relação ao cenário controle, sugerindo a gênese de tremores. Tanto 

o valor eficaz do EMG do SOL em TP quanto a PSD obtida foram semelhantes ao que foi 

encontrado nas simulações em TF. 

 No cenário em que ocorre desmielinização e bloqueio de axônios motores, observou-se 

uma redução em aproximadamente 50% do valor do torque na MVC, quando simulada seguindo 

o mesmo padrão da simulação da MVC em sujeitos saudáveis. Além disso, no protocolo de 

simulação de TF, no trecho transitório do sinal de torque também se observou um aumento dos 

valores de tempo de atraso e tempo de subida do sinal, sendo que neste caso, os valores foram 

menores do que no cenário em que não ocorre bloqueio de condução. Quanto à variabilidade 

do torque em TF no trecho estacionário, observou-se que o valor do coeficiente de variação foi 

aproximadamente o dobro do que foi obtido no cenário controle. Apesar disso, não foram 

observadas alterações nos espectros de potência do trecho estacionário do sinal de torque no 

respectivo cenário. Devido ao bloqueio de condução, o valor eficaz do EMG do SOL em TF foi 

maior do que no cenário controle. O espectro de potência do EMG do SOL em TF também se 

apresentou mais deslocado para a direita, de modo semelhante ao que foi observado no cenário 

anterior. Nas simulações de TP, o OS do ângulo do tornozelo foi aproximadamente 48% maior 

do que o valor obtido no cenário controle. Não foram observadas alterações na análise espectral 

do torque em TP. O valor eficaz do EMG do SOL em TP também foi maior do que o valor do 

cenário controle, assim como a PSD também se apresentou mais deslocada para a direita. 

 Nos cenários em que além da desmielinização de axônios motores, as aferentes Ia 

também são desmielinizadas (ou seja, tem sua distribuição de velocidade de condução alterada), 

não foi possível observar diferenças expressivas na maioria dos resultados analisados em 

relação aos que foram obtidos nos cenários em que ocorre apenas a desmielinização de axônios 

motores.  

 

5.1 Influência da desmielinização das aferentes Ia no controle motor do tornozelo em casos de 

AIDP 

 
 Muitos autores consideram a AIDP uma neuropatia predominantemente motora 

(CHANSON; ECHANIZ-LAGUNA, 2014; KANDA et al., 1989; SHEIKH, 2020) visto que, 
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muitas vezes, alterações nos estudos de condução sensorial são encontradas mais raramente, ou 

aparecem apenas algumas semanas depois do início dos sintomas da doença.  

 Na Síndrome de Miller-Fisher, uma rara variante da GBS em que nervos faciais também 

são afetados, e que ocorre em aproximadamente 5% dos casos de GBS  (ESPOSITO; LONGO, 

2017), é pressuposto que há um envolvimento das aferentes Ia devido à ausência de reflexos H 

e presença do anticorpo anti-GQ1b, responsável pela ataxia e arreflexia (ARÁNYI et al., 2012; 

LIU; WILLISON; PEDROSA-DOMELLÖF, 2009; SEKIGUCHI et al., 2013). Já na AIDP, 

apesar dos reflexos-H também serem ausentes na maior parte dos casos, as alterações nesse 

reflexo não são necessariamente atribuídas a danos nas aferentes Ia, visto que ondas F anormais 

(prolongadas ou ausentes) também são observadas (GILMORE; NELSON, 1989; SHEIKH, 

2020; UNCINI; KUWABARA, 2018), e diferentes autores possuem diferentes hipóteses sobre 

as possíveis causas dessas alterações, conforme mencionado na Seção 3.3.4. Além disso, não é 

de conhecimento da autora nenhum estudo em que é abordado o modo como as aferentes 

musculares são afetadas na AIDP, o que também foi mencionado em Magistris, Sukockienė e 

Truffert (2021).  

 Como as alterações eletrofisiológicas de condução sensorial aparecem mais tardiamente 

do que as anormalidades na condução motora, em conjunto com a ausência de dados 

eletrofisiológicos para a elaboração de um modelo fenomenológico de condução de potenciais 

de ação das aferentes Ia, optou-se por seguir em uma primeira etapa uma abordagem sugerida 

em Albers, Donofrio e McGonagle (1985), de elaborar um modelo em que inicialmente as fibras 

sensoriais não são afetadas, com a neuropatia atingindo apenas as fibras motoras. 

Adicionalmente, foi proposto um modelo em que as aferentes Ia também são afetadas, 

possuindo sua distribuição de velocidade de condução deslocada para valores menores. 

 A alteração na distribuição das velocidades de condução das aferentes Ia não foi 

suficiente para resultar em reflexos H ausentes (resultados não apresentados) e tampouco para 

se observar diferenças consideráveis entre os cenários em que apenas axônios motores são 

afetados e cenários em que axônios motores e aferentes Ia são afetados. A maior diferença 

observada foi no valor do OS do cenário em que as aferentes Ia são desmielinizadas e ocorre 

bloqueio de condução de axônios motores. As modificações paramétricas de subsistemas que 

fazem parte do sistema de controle em malha fechada envolvendo conjuntos de motoneurônios, 

seus axônios e as respectivas atividades de aferentes de fusos neuromusculares devem justificar 

os efeitos diferenciais encontrados no quantificador de sobressinal (OS). No presente estudo 

não foi realizada uma análise mais detalhada do sistema realimentado para melhor entender 

como essas alterações axonais influenciam o comportamento transitório do sistema. 
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 Em face dos resultados encontrados, supõe-se que mesmo com danos nos axônios 

motores, é necessário que as aferentes Ia sejam atingidas de modo mais intenso, ou que ocorram 

alterações também nos motoneurônios gama, responsáveis por regular a sensibilidade do fuso 

neuromuscular, para que os reflexos-H estejam ausentes. Essas observações contrariam a 

suposição feita por Voitenkov et al. (2018) de que as alterações no reflexo-H estão associadas 

a lesões desmielinizantes nas fibras motoras, que causam dispersão e redução na velocidade de 

propagação dos potenciais de ação, dado que apenas alterações na condução de axônios motores 

não foram suficientes para resultar em ausência de reflexo-H.  

 No presente estudo optou-se por investigar apenas um tipo de alteração na distribuição 

de velocidade de condução das aferentes Ia, com o objetivo de se obter um conhecimento inicial 

acerca de como alterações nessas fibras podem vir a influenciar o controle motor do tornozelo. 

Um próximo passo que pode ser promissor seria investigar diferentes alterações na distribuição 

de velocidade de condução das aferentes Ia que resultam em ausência do reflexo-H, assim como 

alterações nas atividades dos motoneurônios gama, que podem influenciar no funcionamento 

do fuso neuromuscular, alterando o ganho de realimentação, e, com isto, alterar o controle 

motor, principalmente em TP. 

 

5.2 Influência da desmielinização axonal e do bloqueio de condução de parte dos axônios 

motores no controle motor do tornozelo 

 

 O bloqueio de condução axonal é uma das consequências da desmielinização e uma das 

características eletrofisiológicas mais comuns nos primeiros dias após o início dos sintomas da 

AIDP (BROWN; FEASBY, 1984; SHEIKH, 2020; UNCINI; KUWABARA, 2018). Apesar de 

ser bastante comum, o bloqueio de condução nem sempre é observado em exames 

eletrofisiológicos realizados durante a primeira semana da doença. Por exemplo, no estudo 

realizado por Chanson e Echaniz-Laguna (2014), o bloqueio de condução foi encontrado em 

43% dos pacientes na primeira semana desde o início dos sintomas, já no estudo realizado por 

Vucic et al. (2004), o bloqueio de condução estava presente em 29% dos pacientes. Por essa 

razão, neste trabalho optou-se por investigar como a desmielinização axonal sozinha e a 

desmielinização axonal com bloqueio de condução podem influenciar a execução de tarefas 

motoras do tornozelo. 

 Os resultados das simulações mostraram que uma redução na velocidade de condução 

axonal, assim como uma dispersão temporal dos disparos de potenciais de ação na junção 

neuromuscular resultantes dos diferentes atrasos axonais, não são suficientes para causar 
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fraqueza muscular. Na análise dos sinais de torque das simulações de TF nos cenários em que 

não ocorre bloqueio de condução, as maiores alterações observadas foram relacionadas ao 

tempo de atraso e ao tempo de subida do sinal, os quais estão diretamente relacionados com a 

velocidade de condução dos primeiros axônios motores a disparar potencial de ação e ativar as 

respectivas junções neuromusculares.  

 Um resultado esperado neste estudo era de que a dispersão temporal pudesse gerar 

alterações no controle motor do tornozelo que pudessem ser observadas por meio de 

experimentos como o de TP, visto que é possível que a dispersão temporal contribua com 

características não incapacitantes observadas em neuropatias desmielinizantes, como a 

arreflexia (FEASBY et al., 1985). O único achado que pode ter alguma relevância em termos 

de controle motor nas simulações de TP foi o aparecimento de algum grau de tremor que 

associamos à maior amplitude espectral que ocorreu entre 4 e 6 Hz nos cenários de 

desmielinização axonal (sem a presença do bloqueio de condução), especialmente no cenário 

em que ocorre a desmielinização das aferentes Ia, como pôde ser visto na Figura 61.  

  Nos cenários de simulação em que ocorre bloqueio de condução de 65% dos axônios 

motores mais finos, observa-se além das alterações nos tempos de atraso e de subida, um 

aumento no CV do torque em TF, e no CV do ângulo em TP, o que pode resultar em 

comportamentos motores mais imprecisos. Essas observações já eram de certa forma esperadas, 

visto que os danos clínicos correlacionam melhor com o nível de bloqueio de condução, e não 

com a redução na velocidade de condução motora (ALBERS; DONOFRIO; MCGONAGLE, 

1985).  

 Esse aumento no CV da força ou torque após perda de MUs funcionais com axônios de 

menor diâmetro também foi observado em um modelo de pool de MUs apresentado em Huang 

et al. (2021), em que foi simulada uma perda de 60% das MUs com axônios de menor diâmetro. 

O aumento do CV da força em ambos os trabalhos têm relação com a menor fusão dos abalos 

musculares das MUs maiores, que possuem abalos mais breves, resultando em um sinal de força 

com mais ondulações (menos suave).  

  

5.3 Sinal de EMG 

 

 Sinais de EMG de superfície captados em resposta a contrações voluntárias podem ser 

utilizados para detecção de doenças neuromusculares. No entanto, segundo estudo de Meekins 

et al. (2008), não se tem dados suficientes que possibilitem o seu uso para o diagnóstico de 

alguma doença específica, ou até mesmo a distinção entre neuropatia e miopatia. Para fins de 
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diagnóstico ou acompanhamento da AIDP, os sinais de EMG de superfície (sem estimulação 

externa) também não são muito utilizados, visto que no domínio do tempo mostram apenas um 

padrão de recrutamento reduzido de MUs de aparência normal quando ocorre bloqueio de 

condução (MILLS, 2005).  Possivelmente por essa razão, estudos encontrados na literatura não 

realizaram uma análise mais quantitativa dos sinais de EMG sob contração voluntária. 

 No presente estudo, foram observadas alterações no valor eficaz do EMG, sendo menor 

que o valor médio do cenário controle nos cenários em que ocorre apenas desmielinização, e 

maior que o valor médio do cenário controle nos cenários em que ocorre desmielinização e 

bloqueio de condução (Figura 40, Figura 53 e Figura 62). Porém os valores de CV da envoltória 

do EMG nos diferentes cenários foram bastante semelhantes entre si (Figura 43 e Figura 51). 

Além disso, também foi possível observar o padrão de recrutamento reduzido mencionado em 

Mills (2005), como pôde ser visto na parte inferior da  

Figura 26 no cenário em que ocorre bloqueio de condução de 65% dos axônios motores de 

menor diâmetro. 

 Alterações no espectro de potência do EMG podem estar relacionadas a anormalidades 

fisiológicas e servir como um método para detecção precoce de neuropatias e miopatias, assim 

como para análise da progressão da doença, segundo hipótese de um trabalho clássico de 

modelagem matemática de PSDs de disparos de MUs (LAGO; JONES, 1977). Esse tipo de 

análise costuma ser utilizado para avaliação de fadiga muscular (LINDSTRÖM; 

MAGNUSSON, 1977; NAGATA et al., 1990), de alterações neurais e musculares resultantes 

de acidente vascular cerebral (ANGELOVA et al., 2018; LI et al., 2014), e para o diagnóstico 

ou estudo de doenças neuromusculares, como a doença de Pompe (CORTI et al., 2015), doenças 

do neurônio motor (RNAGER; CHRISTENSEN; FUGLSANG-FREDERIKSEN, 1989), 

distrofia muscular de Duchenne (FRASCARELLI; ROCCHI; FEOLA, 1988), entre outras. 

Apesar do amplo uso desse tipo de análise, a autora não encontrou na literatura estudos em que 

a densidade espectral de potência do EMG foi utilizada para diagnóstico, acompanhamento ou 

estudo da AIDP.  

 Nas simulações de TF e TP realizadas neste trabalho, foi observado que nos cenários 

que representavam a AIDP houve uma redução da amplitude espectral do EMG em frequências 

mais baixas, entre 30 e 100 Hz e um aumento da amplitude espectral em frequências acima de 

100 Hz, representando um deslocamento da densidade espectral de potência para frequências 

mais altas, resultando em valores de MNF e MDF cerca de 20 Hz acima do que foi obtido nos 

cenários controle. Não foram observadas diferenças entre os cenários em que ocorre bloqueio 

de condução e os cenários em que não ocorre bloqueio de condução.  
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 O sincronismo de potenciais de ação de unidades motoras leva a um aumento da 

amplitude espectral em frequências menores, e a uma redução da amplitude espectral em 

frequências maiores (WEYTJENS; STEENBERGHE, 1984). Nos resultados de PSDs do EMG 

do SOL nos casos de neuropatia observou-se exatamente o contrário, possivelmente devido a 

uma assincronia dos disparos de MUAPs, resultante dos efeitos da desmielinização axonal. De 

acordo com resultados de diferentes estudos presentes na literatura, o comportamento da MNF 

e MDF em sujeitos saudáveis é sempre similar, sendo a MNF sempre um pouco maior que a 

MDF, devido ao formato do espectro do EMG (KNAFLITZ; MERLETTI; DE LUCA, 1990; 

PHINYOMARK et al., 2012). No presente estudo, valores de MNF mantiveram-se sempre 

maiores que os valores de MDF, indicando que não houve alteração expressiva no espectro de 

potência do EMG, visto que as interrelações entre as frequências maiores e as frequências 

menores não foram modificadas (ANGELOVA et al., 2018).  

 O diagnóstico da AIDP nos estágios iniciais geralmente é difícil, visto que os principais 

sintomas clínicos são semelhantes aos de outras doenças neuromusculares. A partir dos 

resultados encontrados nas simulações, pode-se sugerir que a análise do espectro do EMG possa 

ser útil em uma fase de pré-diagnóstico ou triagem para melhor encaminhamento do paciente. 

O deslocamento dos valores de MDF e MNF para frequências mais altas pode ser indicativo da 

desmielinização axonal, que provoca uma maior dispersão temporal devido à assincronia dos 

disparos de potenciais de ação de unidades motoras. A análise do sinal de EMG também pode 

ser útil para a diferenciação entre a GBS axonal e a AIDP, visto que enquanto nos sinais de 

EMG de pacientes com AIDP observa-se apenas uma alteração no padrão de recrutamento de 

MUs, em pacientes com a GBS do tipo axonal podem ser observadas fibrilações nos sinais de 

EMG, indicativas de degeneração axonal (MILLS, 2005). 

 

5.4 Influência da desmielinização axonal e do bloqueio de condução de parte dos axônios 

motores em simulações de TF do músculo GL isolado 

 

 Nas simulações de TF com a participação de todos os músculos do TS não foram 

observadas alterações no espectro de potência nos cenários que representam a neuropatia 

periférica desmielinizante, independentemente de ter ocorrido ou não bloqueio de condução de 

parte dos axônios motores. Isso não aconteceu quando foram realizadas simulações de TF 

isolando o GL, visto que neste caso pôde-se perceber picos de maior amplitude entre 3 e 6 Hz 

(Figura 52), que podem estar presentes em casos de neuropatias periféricas desmielinizantes 

(DEUSCHL et al., 2001).  
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 Em Cao et al. (2017) foi investigado se o tremor é uma característica clínica comum em 

pacientes com CIDP, outro tipo de polineuropatia inflamatória desmielinizante. Nesse estudo o 

tremor não foi observado em membros inferiores durante uma tarefa postural, enquanto foi 

presente nos membros superiores, principalmente nos músculos flexor radial do carpo e 

extensor radial do carpo, músculos do antebraço. O flexor radial do carpo possui 

aproximadamente 37% de MUs tipo S e 63% de MUs tipo F (GONYEA; ERICSON, 1977), o 

músculo abdutor do mínimo possui aproximadamente 52% de MUs tipo S e 48% de MUs tipo 

F (JOHNSON et al., 1973). Outros músculos da mão responsáveis pelo controle do dedo 

indicador também possuem em sua maioria MUs do tipo F (HWANG; HUAN; KIM, 2013).  

  Pode-se supor que o tremor observado em polineuropatias inflamatórias 

desmielinizantes deve estar relacionado ao bloqueio de condução das MUs de menor diâmetro 

(tipo S), e como consequência desse bloqueio, as MUs tipo F precisam ser ativadas para gerar 

movimento. Como o músculo SOL, o principal responsável pelo movimento de flexão plantar, 

é composto majoritariamente por MUs tipo S, o bloqueio de condução de 65% dessas MUs não 

é suficiente para resultar em ativação das MUs tipo F a níveis mais baixos de força, e, portanto, 

não é observado tremor no membro inferior. Como o músculo GL possui aproximadamente 

50% de fibras tipo S e 50% de fibras tipo F, já é possível observar algum tremor nas mesmas 

frequências encontradas em membro superior de sujeitos com a neuropatia, mesmo a níveis de 

contração menores. Uma proposta para melhor investigar a ocorrência de tremor no membro 

inferior seria realizar simulações com níveis de força alvo maiores, tal que as MUs tipo F sejam 

recrutadas. 

 Como já exposto anteriormente, devido ao bloqueio de condução, poucas MUs são 

capazes de disparar potenciais de ação na junção neuromuscular, e para compensar essa 

ausência, é necessária uma maior atividade dos comandos neurais descendentes, visando 

recrutar um número maior de MUs. Como todas as MUs tipo S do GL sofrem bloqueio de 

condução, os ISIs dos comandos descendentes precisam ser próximos o suficiente para 

conseguir gerar a força necessária para a realização da tarefa motora. Por conta desse aumento 

na atividade dos comandos descendentes, tem-se MUs disparando a frequências mais altas do 

que nos cenários em que não acontece o bloqueio de condução. Além disso, por se ter uma 

população menor de MUs disparando potenciais de ação na junção neuromuscular, a frequência 

de disparos dessas MUs pode ser vista no gráfico de densidade espectral de potência do EMG, 

o que é ilustrado pela região de maior amplitude espectral em aproximadamente 50 Hz nos 

espectros de potência do EMG do GL, nos cenários em que ocorreu bloqueio de condução de 

65% dos axônios motores de menor diâmetro.  
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 Esses resultados obtidos a partir das simulações do músculo GL isolado têm importância 

conceitual. Porém, sob um ponto de vista de aplicações em diagnóstico, o impacto é menor, 

dado que no subsistema neuromuscular responsável pela flexão plantar o músculo SOL 

predomina no que tange aos aspectos de geração de torque. Entretanto, esses resultados 

apresentados podem ser de relevância prática para casos em que músculos que apresentam uma 

menor quantidade de MUs tipo S. Com isso, outra sugestão para trabalhos futuros é a realização 

de simulações de tarefas motoras em dorsiflexão plantar, em que o principal músculo 

responsável é o tibial anterior (TA), a maiores níveis de contração muscular, visto que este é 

um músculo menor, e que possui uma maior proporção de MUs tipo F em relação ao SOL 

(aproximadamente 70% de MUs tipo S no TA para 80% de MUs tipo S no SOL).  

 

5.5 Limitações do estudo 

 

 O presente estudo possui algumas limitações que devem ser reconhecidas. 

Primeiramente, apesar de os valores de velocidade de condução máxima atribuídos ao modelo 

serem fortemente baseados em dados eletrofisiológicos de pacientes com a neuropatia, não 

foram encontradas informações acerca da velocidade mínima de condução axonal, tampouco 

acerca da distribuição de velocidades de condução em nervos de pacientes com a neuropatia. 

Por isso, esses dados precisaram ser estimados a partir do formato de onda dos CMAPs do 

nervo tibial de sujeitos com a AIDP, levando em consideração características como amplitude, 

duração e latência do sinal, conforme foi apresentado na Seção 3.3.3. 

 Outra limitação é a ausência de estudos em pacientes com a AIDP que utilizam 

protocolos experimentais semelhantes aos protocolos de simulação propostos, em que são 

realizadas tarefas de controle motor do tornozelo, nas quais deve-se manter determinado nível 

de força durante uma flexão plantar, ou determinado ângulo do tornozelo. A carência desses 

resultados experimentais prejudica tanto o ajuste quanto a validação do modelo proposto. 

Apesar disso, os CMAPs simulados são semelhantes aos CMAPs obtidos experimentalmente, 

sendo um indicativo de que o modelo proposto foi capaz de representar o nervo tibial de um 

sujeito afetado pela neuropatia. 

 Além disso, também não foram encontrados dados suficientes para estimar a 

distribuição de velocidades de condução das aferentes Ia em sujeitos com a neuropatia, de modo 

que se possa garantir que a distribuição de velocidade de condução das aferentes Ia proposta se 

aproxima do que é encontrado em seres humanos. Como ainda não se tem conhecimento 

definitivo sobre como essas fibras são afetadas na neuropatia, o modelo proposto pode ser 
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utilizado para investigar como diferentes alterações na distribuição de velocidades de condução 

das aferentes Ia podem influenciar no controle motor do tornozelo. 

 Em resumo, a ausência de dados experimentais de sujeitos acometidos com a AIDP foi 

um fator limitante neste estudo, visto que devido a isso não foi possível fazer um ajuste mais 

fino do modelo, nem validar os resultados de força e EMG obtidos a partir das simulações. Um 

próximo passo seria realizar experimentos de TF e TP com pacientes com a AIDP, e então 

utilizar os dados obtidos para aprimorar o modelo elaborado neste estudo.  
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6 CONCLUSÕES 

 

 O presente estudo investigou por meio de simulações computacionais como a 

desmielinização axonal, causada pela polineuropatia desmielinizante inflamatória aguda 

(AIDP), influencia na realização de tarefas motoras de membro inferior (flexão plantar). Um 

papel de simulações com base fisiológica é justamente servir de indicador para possíveis 

abordagens ainda não utilizadas em clínica e que possam ser úteis para diagnóstico. Como as 

neuropatias periféricas podem resultar em fraqueza muscular e arreflexia, esperava-se observar 

alterações nos sinais simulados de torque, ângulo ou EMG durante a realização da tarefa 

motora, que pudessem sugerir novas propostas na avaliação clínica-quantitativa de pacientes, 

tanto para diagnóstico precoce, quanto para acompanhamento da evolução da neuropatia, assim 

como ajudar a compreender como diferentes níveis de danos axonais podem influenciar nos 

comportamentos motores.  

 Os resultados encontrados a partir das simulações sugerem que em pacientes com AIDP 

sejam detectáveis alterações em características tanto do torque quanto dos sinais de EMG em 

tarefas de TF e TP. Esses achados podem complementar as avaliações qualitativas e 

quantitativas classicamente utilizadas em neurologia clínica, como por exemplo, o CMAP. Os 

sinais de torque em TF apresentaram alterações apenas nos cenários em que houve bloqueio de 

condução de 65% dos axônios motores, enquanto os sinais de torque em TP apresentaram 

oscilações de maior amplitude espectral entre 4 e 6 Hz nos casos em que ocorreu 

desmielinização de axônios motores sem bloqueio de condução, o que não foi observado nos 

cenários de simulação de sujeitos saudáveis. Os sinais de EMG das simulações de neuropatia 

apresentaram um deslocamento da densidade espectral de potência para frequências mais altas.  

 Apesar de o reflexo-H estar ausente em grande parte dos pacientes com AIDP, tanto a 

alteração na distribuição de velocidade de condução motora proposta, a qual foi validada a partir 

de dados de CMAPs de pacientes com a neuropatia, quanto as alterações nas velocidades de 

condução das aferentes Ia realizadas nesse estudo, não parecem ser suficientes para resultar na 

ausência desse reflexo. Esses achados abrem uma série de possibilidades que podem ser 

investigadas por meio de simulações computacionais para avaliar que alterações 

neurofisiológicas podem ser responsáveis pelas anormalidades encontradas nos reflexos 

motores de pacientes com a AIDP. 

 A partir dos resultados obtidos pode-se concluir que, pelo menos para as tarefas de 

flexão plantar, que envolvem uma única articulação, há uma certa robustez nos comportamentos 

do sistema em face de variações no funcionamento axonal. Um passo seguinte seria avaliar 
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como essas mesmas variações axonais podem influenciar em movimentos que envolvam 

dorsiflexão, bem como nos movimentos multiarticulares durante a realização de tarefas de 

controle motor. 

 O modelo elaborado pode ser facilmente adaptado para investigação de outros cenários, 

ou modificado para representar outras neuropatias periféricas desmielinizantes que afetam 

membros inferiores. Para isso é necessário apenas realizar as alterações adequadas nos 

parâmetros do modelo de distribuição de velocidades de condução de axônios motores ou 

sensoriais, definir se ocorre ou não bloqueio de condução, em que padrão as fibras devem ser 

atingidas pelo bloqueio, e qual o percentual de fibras a serem bloqueadas.  

 Uma limitação deste estudo é a falta de dados experimentais de TF e TP realizados em 

sujeitos com a neuropatia estudada. Ou seja, uma etapa seguinte ao presente trabalho seria 

verificar se as predições das simulações dos modelos de fato são encontradas e confirmadas em 

pacientes com diferentes graus de acometimento, o que pode ser utilizado tanto para validação 

quanto para aprimoramento do modelo apresentado, sendo peça essencial para a consolidação 

do conhecimento obtido. 
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