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RESUMO
Objetivos: Este estudo teve como objetivo implementar um
modelo biomecânico, de segmentos articulados, associado à dinâ-
mica inversa que permita a análise em três dimensões das forças
de reação proximais e momentos proximais resultantes para
diferentes gestos do membro superior. Método: Os gestos ava-
liados foram: flexão, extensão e abdução de ombro e flexão de
cotovelo, os quais foram realizados por um indivíduo do sexo
masculino. O modelo implementado é composto por cinco seg-
mentos rígidos (mão, antebraço, braço, escápula e tronco)
conectados. As equações de movimento de Newton-Euler foram
utilizadas para quantificação das forças e momentos proximais
resultantes. Para registro cinemático foram utilizadas cinco
câmeras digitais, com freqüência de amostragem de 50 cam-
pos/s. A precisão estimada do sistema de videogrametria foi,
em média, de 1,7 mm. Foi monitorada a atividade eletromio-
gráfica dos músculos deltóide (anterior, médio e posterior),
bíceps braquial, tríceps braquial e peitoral maior. O modelo foi
avaliado através da comparação qualitativa dos resultados de
momento proximal resultante, com a atividade eletromiográfi-
ca. Resultados: Os resultados sugerem que o modelo apresenta
resultados coerentes. O sinal eletromiográfico e o momento
proximal apresentam sincronismo temporal. Conclusão: O
modelo foi capaz de estimar as forças de reacção e momentos
proximais resultantes nos diferentes gestos.

Palavras-chave: membro superior, eletromiografia, dinâmica
inversa 3D

ABSTRACT
3D model for analysis of resultant proximal 
reaction forces and moments for the upper limb
Objectives: The aim of this study was to implement a biomechanical
model, with linked segments associated with inverse dynamics, to ana-
lyze proximal net forces and moments during different upper limbs’
activities. Methods: one male subject performed flexion, extension and
abduction of the shoulder and flexion of the elbow. The model is com-
posed of five connected rigid segments (hand, forearm, arm, scapula and
trunk). The Newton-Euler motion equations were used to quantify prox-
imal net reaction forces and moments. For kinematics recording, five
cameras with a frequency sample of 50 fps were used. Videogrammetry
accuracy was, on average, 1,7mm. The following muscles had their
activities monitored: deltoid (anterior, medial, posterior), biceps
brachialis, triceps brachialis, pectoralis major. The model was evaluated
by qualitative comparison of proximal net moments with electromyo-
graphic signal of agonist muscles. Results: The results showed a tempo-
ral synchronism between the proximal net moments and agonist EMG
activity. Conclusions: The model was able to estimate proximal net
forces and moments during different upper limbs’ activities.

Key-words: upper extremity, electromyography, inverse dynamics 3D
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INTRODUÇÃO
O modelamento de membros superiores tem sido
feito utilizando diferentes tipos de modelos: segmen-
tos articulados, neuromusculares e músculo-esquelé-
tico(7, 16, 25, 30). O tipo de modelo depende, claramen-
te, do objetivo da pesquisa. Nos casos em que o
interesse é quantificar a parcela de contribuição de
cada músculo no momento muscular resultante, o
modelo utilizado é o neuromuscular ou músculo-
esqueléticos(4, 7, 13, 15).
A avaliação das forças de reação proximais (Frp)
resultantes e momentos proximais (Mp) resultantes
tem sido feita comumente através de modelos de seg-
mentos articulados(22, 26). Este tipo de modelo parece
ser útil para avaliação das cargas articulares(29), ou
então, para avaliação de estratégias motoras em ativi-
dades esportivas(9). Para avaliação de estratégia moto-
ra em gestos esportivos, a informação mais relevante
que o modelo oferece são os Mp (9), enquanto para
avaliação das cargas impostas às articulações, a infor-
mação mais relevante que o modelo oferece são as
Frp(11). A preocupação em quantificar as forças arti-
culares volta-se, justamente, para a melhor com-
preensão dos mecanismos de lesão articulares(6, 22) e
elaboração de próteses articulares. 
Todo modelo carece de uma validação, pois a mesma
confere maior confiabilidade aos resultados forneci-
dos. Segundo Nigg e Herzog(23) a validação pode ser
feita de três formas: medições diretas, indiretas ou
de tendência. A comparação dos resultados contra
medições diretas é um processo por vezes inviável,
por restrições éticas e tecnológicas. Isto se torna
ainda mais crítico quando se trata de modelos que
visam estimar as forças internas do corpo, como de
reação proximal ou articulares dos segmentos corpo-
rais. As medições indiretas prevêem a medição de
outra variável associada que possa ser obtida e com-
parada com o valor predito pelo modelo, como uma
força externa por exemplo. A crítica a este procedi-
mento é que não há garantias que o valor predito
para a variável de interesse seja confiável. As medi-
das de tendências podem ser uma alternativa quando
o valor absoluto predito pelo modelo não é o fator
mais importante, mas o comportamento das variá-
veis durante a situação analisada(18).
Alguns autores utilizam o sinal eletromiográfico para
avaliar o modelo utilizado através da comparação

entre o Mp e a atividade eletromiográfica dos mús-
culos agonistas do movimento(29, 31, 32). Para modelos
mais simples, como é o caso de modelos de segmen-
tos rígidos, parece existir uma concordância tempo-
ral entre o sinal eletromiográfico e o Mp(29). 
Recentemente, Veeger e Pascoal(34) relataram que o
número de publicações referentes aos membros
superiores é menor que o número de publicações
voltadas para os membros inferiores. Isso sugere que
existe a necessidade de dedicar parte das pesquisas,
na área da biomecânica, para análises do membro
superior. Portanto, este trabalho tem como objetivo
implementar um modelo de segmentos articulados
para o membro superior. A validação do modelo será
feita através da comparação qualitativa entre ativida-
de eletromiográfica e Mp.

MATERIAIS E MÉTODOS
A amostra foi constituída por um sujeito do sexo
masculino de idade de 25 anos, 1,79 metros de altura
e 80 kg, o qual realizou quatro diferentes gestos
motores. Optou-se por gestos comumente utilizados
na prática da musculação e reabilitação. Os gestos
avaliados foram: flexão, extensão e abdução de ombro
e flexão de cotovelo. Cada gesto foi realizado cinco
vezes. Antes de qualquer envolvimento com este tra-
balho, o indivíduo assinou o Termo de
Consentimento Informado, consentindo formalmente
na participação desta pesquisa. Foram coletados,
junto à videogrametria, o sinal eletromiográfico dos
seguintes músculos: deltóide anterior (DA), deltóide
médio (DM), deltóide posterior (DP), bíceps braquial
(BB), tríceps braquial (TB) e peitoral maior (PM).
Para aquisição dos dados cinemáticos foram utiliza-
das cinco câmeras de vídeo (JVC GR-DVL9800). O
tempo de abertura das câmeras (shutter) foi ajustado
em 1/250, com freqüência de amostragem de 50
campos/seg. No suporte de cada câmera, foi fixado
um iluminador com mesma direção óptica da câmera
para aumentar o contraste entre o marcador reflexi-
vo e o restante da imagem. A digitalização das ima-
gens e reconstrução espacial foram feitas no software
Dvideow (10). O modo de digitalização das imagens foi
semi-automático, sendo adotados os seguintes algo-
ritmos: inversão, erosão, getmarkers (2). A reconstru-
ção espacial foi feita através do método DLT (1) utili-
zando um padrão de calibração 3D da Peak
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Performance, com sensibilidade de um décimo de
milímetro. A precisão do sistema de videogrametria
foi de 1,5 mm, calculada através do desvio padrão de
1000 medições (20 segundos de filmagem consecuti-
va) realizadas sobre um bastão rígido de 246,5 mm
de comprimento, movimentado dentro do volume de
calibração, conforme procedimento sugerido por
Andrade e colaboradores(2). Os dados cinemáticos
foram filtrados com filtro digital passa-baixa
Butterworth, ordem 3. A freqüência de corte foi deter-
minada através do método da Análise Residual, pro-
posto por Winter(35). Através deste método, foi
determinado um valor de freqüência de corte para
cada coordenada espacial global (X, Y, Z) de cada
referência anatômica, em cada gesto realizado. As
freqüências de corte variaram de 0,5 à 4,9 Hz. A
determinação das referências anatômicas foi feita
através de marcadores retroreflexivos em formato de
esfera com 15 mm de diâmetro. As referências ana-
tômicas utilizadas foram: sétima vértebra cervical
(C7); oitava vértebra torácica (T8); processo coracói-
de (PC); incisura jugular (IJ); processo xifóide (PX);
articulação esternoclavicular (SC); articulação acrô-
mio-clavicular (AC); ângulo medial da escápula
(AM); ângulo inferior da escápula (AI); epicôndilo
lateral (EL); epicôndilo medial (EM); processo esti-
lóide do rádio (PER); processo estilóide da ulna
(PEU); gleno-umeral (GU) estimado através do
método de regressão linear(21). Para evitar impreci-
sões da localização dos pontos do epicôndilo lateral
(EL) e epicôndilo medial (EM), em virtude da movi-
mentação da massa muscular subjacente aos marca-
dores retroreflexivos, foi utilizado um marcador téc-
nico (MT) no segmento do braço(27).
Foram utilizados três tipos de sistemas de coordena-
das. O sistema de coordenadas global (SCG) é o sis-
tema de referência do laboratório. Cada segmento
(mão, antebraço, braço, escápula e tronco) apresenta
um sistema de coordenadas local (SCL) engastado e
alinhado aos eixos principais de inércia do mesmo.
Desta forma, o eixo X é o eixo póstero-anterior; Y é
o eixo vertical (para o SCG) ou longitudinal ao seg-
mento (para o SCL); Z é o eixo médio-lateral. O sis-
tema de coordenadas local (SCL) para cada segmen-
to foi definido, conforme recomendação da
Sociedade Internacional de Biomecânica (36). Por
último, o sistema de coordenadas articular (SCA),

proposto por Grood e Suntay(12), é um sistema não
ortogonal e foi utilizado para proporcionar um signi-
ficado cinesiológico aos dados de Mp.
Para determinar os ângulos articulares e descrever a
orientação dos segmentos no espaço, foram utiliza-
das as seqüências de rotações sugeridas por Wu e
colaboradores(36). A posição anatômica foi adotada
como posição referência (zero graus). O movimento
de prono-supinação é descrito como o movimento
do rádio em relação à ulna. No presente modelo, o
antebraço foi considerado como um único segmento.
Portanto, o movimento de prono-supinação é consi-
derado como a rotação do antebraço em torno do
seu eixo longitudinal(5).
O modelo implementado foi denominado de MOSA-
MS (Modelo de Segmentos Articulados – Membro
Superior) e conta com cinco segmentos rígidos
(mão, antebraço, braço, escápula e tronco) conecta-
dos. Dentro do modelo, o membro superior foi con-
siderado como possuindo sete graus de liberdade. Os
três graus de liberdade do ombro são atribuídos à
abdução-adução, flexão-extensão e rotação interna e
externa do úmero em relação ao tronco. Dois graus
de liberdade do cotovelo correspondem à flexão-
extensão e prono-supinação, enquanto que o punho
apresenta dois graus de liberdade referentes aos des-
vios ulnar-radial e flexão-extensão(5). A partir da
massa do indivíduo, foram estimadas as massas,
momento de inércia e localização do centro de massa
para cada segmento (mão, antebraço, braço, escápula
e tronco) com base em dados antropométricos da
literatura(37). As equações de movimento utilizadas
no modelo foram as de Newton-Euler(35, 37). Estas
equações regem o modelo e permitem a quantifica-
ção das Frp e Mp. As equações (1) e (2) regem o
movimento linear e o movimento angular:

(1)

(2)

Em que: SF é o somatório das forças aplicadas; m é a
massa;
acm é a aceleração linear do centro de massa; 
SM é o somatório dos momentos aplicados; 
H é a taxa de variação do momento de inércia. 
Com excepção da massa, todas as grandezas são vec-
toriais. 

Modelo 3D para o membro superior

ΣF = macm

ΣM = H·

·
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Dentro do MOSA-MS, os dados cinemáticos, cinéti-
cos e antropométricos são utilizados como variáveis
independentes do modelo. As variáveis dependentes
são as Frp e Mp envolvidos. Considerando que em
cada segmento rígido, além das forças inerciais e da
força peso do próprio segmento, existem dois
momentos resultantes (um proximal e outro distal)
e duas forças resultantes (uma proximal e outra dis-
tal), pode-se re-escrever a equação (1) em relação a
cada eixo de coordenada, conforme as equações (3),
(4) e (5). No entanto, a força peso atua apenas no
eixo y.

Frpx + Frdx = max (3)

Frpy + Frdy + P = may (4)

Frpz + Frdz = maz (5)

Em que: x,y ou z (subscrito) é o eixo de coordenada; 
Frp é a Força de reação proximal; Frd é a Força de
reação distal; 
P é a Força peso do segmento; m é a massa do seg-
mento; 
a é a aceleração do CM do segmento.

Conhecidas as acelerações lineares, a força peso do
segmento e a força distal que atua sobre o mesmo, a
variável Frp se torna a única incógnita. As equações
(3, 4 e 5) são aplicadas para análise das forças que
envolvem um único segmento. Conforme o número
de segmentos aumenta, dentro da cadeia cinética, a
complexidade das equações de movimento se torna
proibitiva. Desta forma, o procedimento adotado é a
repetição da aplicação destas equações para cada seg-
mento, um por vez(37). O cálculo destas equações,
dentro da dinâmica inversa, respeita a ordem distal –
proximal. Assim, a força externa (Fe) no segmento
distal é representada na equação por Frd (Equações
3, 4, e 5). 
Com a finalidade de evitar confusões de nomenclatu-
ra, o segmento proximal será denominado de seg-
mento i e o segmento distal de segmento i+1
(Figura 1). Assim, dado um segmento i+1, a força
externa é considerada como força distal (Frd) e a Frp
é a única incógnita na equação (Equações 3,4 e 5). A
força distal do segmento adjacente i é a força de rea-
ção proximal do segmento i+1. A Frd do segmento i

apresenta a mesma magnitude que a Frp do segmen-
to i+1, porém, com sentido contrário. Desta manei-
ra, é possível o cálculo das forças de reação proximal
resultantes das articulações proximais(35, 37).

Figura 1. Diagrama cinético representando a lei de “ação e reação” para as
forças e momentos. Pi: peso segmento i; Pi+1: peso segmento i+1; Mdi:
momento distal segmento i; Mdi+1: momento distal segmento i+1; Mpi:

momento proximal segmento i; Mpi+1: momento proximal segmento i+1;
Frdi: força de reação distal segmento i; Frdi+1: força de reação distal

Segmento i+1; Frpi: força de reação proximal segmento i; Frpi+1: força de
reação proximal segmento i+1; Fe: força externa.

As equações de movimento lineares foram calculadas
em relação ao SCG, no entanto são analisados em rela-
ção a um sistema de coordenadas fixado ao segmento
(sistema de coordenadas local)(37). Para isso, utiliza-se
a mudança de base de um sistema de coordenadas glo-
bal para outro local, conforme a equação (6):

(6)

Em que: [Fr]L é a força de reação resultante (x, y, z)
no sistema de coordenadas local; 
[R]T é a transposta da matriz de rotação determinada
pela relação de orientação espacial entre o sistema
de coordenadas local do segmento e o sistema de
coordenadas global; 
[Fr]G é a força de reação resultante (X, Y, Z) no sis-
tema de coordenadas global.

Um procedimento semelhante é realizado para o cál-
culo de Mp. A equação (2) refere-se aos momentos
envolvidos em cada segmento. Esta equação refere-
se ao efeito rotacional que as forças e momentos
aplicados ao segmento impõem ao mesmo. A solu-
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ção das equações de movimento angular respeita
também a ordem distal-proximal. A resolução da
equação de movimento angular é descrita em relação
ao SCL (25). As equações (7), (8) e (9) foram utili-
zadas para o cálculo do momento:

(7)

(8)

(9)

Em que: x, y ou z (subscrito) é o eixo de coordenada
local; 
Mp é o momento proximal em relação ao eixo subs-
crito do SCL; 
Md é o momento distal em relação ao eixo subscrito
do SCL; 
MFrp é o momento causado pela força de reação pro-
ximal em relação ao eixo subscrito do SCL; 
MFrd é o momento causado pela força de reação dis-
tal em relação ao eixo subscrito do SCL; 
MFe é o momento causado pela força externa em
relação ao eixo subscrito do SCL; 
I é o momento de inércia do segmento em relação ao
eixo subscrito do SCL; 
a é a aceleração angular do segmento em relação ao
eixo subscrito do SCL; 
w é a velocidade angular do segmento em relação ao
eixo subscrito do SCL.

Visto que o centro de rotação, para fins de cálculo, é
o centro de massa do segmento, a força peso do
mesmo não gera momento algum. A discriminação
das forças que geram momentos torna o Mp a única
incógnita na equação (2). Este momento líquido
pode ser interpretado como o momento produzido
pelos músculos, ligamentos e cápsula nesta articula-
ção, desde que os movimentos sejam realizados em
baixas velocidades e as amplitudes não sejam extre-
mas. Na medida em que as equações de momento
são feitas em relação ao SCL de cada segmento, é
necessário expressar o momento proximal do seg-
mento i+1 para o SCG, para depois, re-expressá-lo,
rodado, no SCL do segmento i(37). Para isso, utiliza-
se a equação (10):

(10)

Em que: [Mp]G é o momento proximal no sistema
de coordenadas global; 
[R] é a matriz de rotação determinada pela relação
de orientação espacial entre o sistema de coordena-
das local do segmento e o sistema de coordenadas
global; 
[Mp]L é o momento proximal no sistema de coorde-
nadas local.

O MpG do segmento i+1 é o MdG do segmento i
com sentido contrário (Figura 1). Para tornar possí-
vel o cálculo do MpG do segmento i, o MdG deve
estar expresso no SCL deste segmento. Para isso, a
equação (11) é utilizada:

(11)

Em que: [Md]L é o momento distal (x, y, z) no siste-
ma de coordenadas local; 
é a transposta da matriz de rotação, determinada

pela relação de orientação espacial entre o sistema
de coordenadas local do segmento e o sistema de
coordenadas global; 
[Md]G é o momento distal (X, Y, Z) no sistema de
coordenadas global.

Os resultados de Mp apresentados estão expressos
em relação ao SCA (equações 12, 13 e 14) visto que
o Mp expresso no SCL não apresenta vínculo direto
com a nomenclatura anatômica(12, 33).

(12)

(13)

(14)

Em que: Mflex-ext é o momento flexor / extensor; 
Mabdu-adut é o momento abdutor / adutor; 
MRotInt-Ext é o momento rotação interna / externa; 
MpG é o momento proximal expresso no SCG; 
kp é o vetor unitário k do segmento proximal; 
f é o eixo flutuante; 
jd é o vetor unitário j do segmento distal.

O eletromiógrafo (Bortec Eletronics Inc., Calgary,
Canadá) foi conectado a um conversor A/D, Dataq,
modelo DI-720-USB (Dataq Instruments Inc., EUA). A
freqüência de amostragem do sinal eletromiográfico
foi de 2000 Hz por canal. Para o registro dos sinais

Modelo 3D para o membro superior

[Mp]G = [R][Mp]L

[Md]L = [R][Md]G

Mflex-ext = MpG.kp

Mabdu-adu = MpG.f

MRotInt-Ext = MpG.jd

Mpx + Mdx + MFrpx + MFrdx + MFex = Ixαx – (Iy – Iz) ωyωz

Mpy + Mdy + MFrpy + MFrdy + MFey = Iyαy – (Iz – Ix) ωzωx

Mpz + Mdz + MFrpz + MFrdz + MFez = Izαz – (Ix – Iy) ωxωy
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eletromiográficos foram observados os padrões suge-
ridos recomendados pela Sociedade Internacional de
Eletrofisiologia e Cinesiologia(20) e aqueles sugeridos
pela Sociedade Internacional de Biomecânica(28). Em
relação ao posicionamento dos eletrodos, na área
determinada para a fixação dos mesmos, foi feita tri-
cotomia e higienizada com algodão embebido em
álcool, para redução da impedância da pele e melhor
captação do sinal eletromiográfico. Os eletrodos, em
configuração bipolar, foram posicionados paralelos às
fibras musculares nos ventres dos músculos DA,
DM, DP, BB, TB e PM.
O sincronismo entre as câmeras foi feito através do
canal de áudio(3). O sincronismo entre a cinemetria e
eletromiografia foi feito através de um sincronismo
eletrônico, conectado no mesmo conversor A/D do
eletromiógrafo(18). Os dados de eletromiografia
foram processados no software SAD32. Os dados de
eletromiografia foram filtrados com filtro digital
passa banda, Butterworth, com freqüência de corte
entre 20 e 600Hz, ordem 3. O sinal eletromiográfico
foi quantificado através do valor RMS, em intervalos
de 500 milisegundos, com janelamento Hamming. O
sinal eletromiográfico, já suavizado, foi normalizado
pela contração voluntária máxima (CVM) de cada
porção muscular (DA, DM, DP, BB, TB, PM).
Para processamento dos dados de eletromiografia e
cinemetria foram utilizados os softwares SAD32, Matlab
®7.0 e Dvideow. Para elaboração e aplicação do modelo
proposto foi utilizado o software Matlab® 7.0. Para con-
tornar as diferenças de freqüência de amostragem utili-
zadas para cada instrumento de medida (eletromiográfo
e videogrametria) foi necessário subamostrar os dados
de eletromiografia (já processados) para 50 Hz. Este
processamento não comprometeu os dados de EMG,
com relação às componentes de freqüências, pois estas
já haviam sido eliminadas por ocasião do processamen-
to prévio(19). A validação do modelo foi feita através da
comparação quantitativa de resultados parciais que o
modelo oferece juntamente aos resultados obtidos com
outros instrumentos não invasivos(23).
Qualitativamente os resultados oferecidos pelo modelo
foram comparados com o sinal de eletromiografia(29).

RESULTADOS E DISCUSSÕES
A seguir serão apresentados os resultados de força
de reação resultante e resultados de momento proxi-
mal resultante obtidos através do modelo. O MOSA-

MS estima a magnitude da força de reação proximal
e momento proximal resultante para cada articulação
do membro superior (punho, cotovelo, ombro). Os
resultados referentes aos movimentos de abdução e
extensão de ombro são apresentados na Tabela 1. Os
resultados de Frp e Mp referentes aos gestos de fle-
xão de ombro e de cotovelo são apresentados e dis-
cutidos em mais detalhes (Figuras 2-6), visto que os
mesmos foram utilizados para validação do MOSA-
MS. A seguir, o sistema de coordenadas local do
antebraço será referenciado como xa, ya, za enquanto
o sistema de coordenadas local do braço será refe-
renciado como xb, yb, zb.

Tabela 1. Valores de pico de cada componente de Frp e Mp para o segmento
do braço durante os gestos de abdução e extensão de ombro e ângulo de

elevação de ombro correspondente.

Movimento

Abdução Extensão

Frp (N) x 13,83 -4,52

(-79,28°) (-16,77°)

y 38,03 38,88

(-13,63°) (-14,44°)

z 38,08 8,56

(-78,98°) (-16,60°)

Mp (Nm) x -10,33 -2,47

(-77,47°) (-16,71°)

y -0,26 -0,23

(-12,12°) (-43,02°)

z 3,89 -0,41

(-12,12°) (-13,65°)

Frp: força de reação proximal; Mp: momento proximal.

A Figura 2 apresenta os valores de Frp para a articu-
lação do ombro, durante o gesto de flexão ombro.
Quando o ombro se encontra próximo na posição
neutra (ângulo de elevação próximo de zero), o
maior componente de Frp é o yb (longitudinal, o que
representa uma carga de tração na articulação gleno-
umeral) e sua magnitude é próxima ao peso do seg-

Daniel C. Ribeiro, Jefferson F. Loss

4. revista:miolo  22/12/10  16:15  Page 142



Rev Port Cien Desp 10(1) 137–146 143

mento de todo membro superior, aproximadamente
40 N (equivalente a soma do peso dos segmentos
mão, antebraço e braço que é de 5% do peso corpo-
ral). Quando o indivíduo realiza a flexão de ombro,
próximo aos 90° de flexão, o maior componente de
Frp é o xb (cisalhamento posterior na articulação
gleno-umeral) e zb, com magnitudes muito próximas
(sobrecarga compressiva na articulação gleno-ume-
ral). Isso se justifica em virtude da leve rotação
externa do ombro (Figura 2).

Figura 2. Força de reação proximal (Frp) do braço durante as 5 repetições
do gesto de flexão de ombro. Valores de força expressos no sistema de coor-
denadas local do braço. xb, yb, zb: Sistema cartesiano do segmento do braço.

A Figura 3 apresenta os valores de força de reação
resultante para a articulação do cotovelo, durante o
gesto de flexo-extensão do cotovelo. A maior compo-
nente da Frp quando o cotovelo está próximo à
extensão completa é o ya, com valor próximo de 17
N. Esta é a força de reação à força peso dos segmen-
tos da mão e antebraço, que somadas atingem o
valor aproximado de 17,5 N. Conforme o indivíduo
realiza a flexão de cotovelo, a orientação do eixo xa

(perpendicular ao segmento no sentido póstero-
anterior) fica mais vertical e a força peso age predo-
minante sobre este eixo. A força no eixo za (perpen-
dicular ao segmento no sentido médio-lateral) é
muito baixa, ficando em torno de 5 N, sugerindo
mínima sobrecarga de cisalhamento médio-lateral.

Figura 3. Força de reação proximal (Frp) do braço durante as 5 repetições
do gesto de flexão de cotovelo. Valores de força expressos no sistema de

coordenadas local do antebraço. xa, ya, za: Sistema cartesiano do segmento
do antebraço.

É importante destacar que os resultados de Frp são
resultantes, eles não se referem às forças de contato
internas que agem nos segmentos. A Frp neste
modelo contabiliza, apenas, as forças inercial e gravi-
tacional que agem no segmento, na medida em que
os esforços musculares acabam neutralizados pelos
esforços capsulo-ligamentares. Forças de contato
entre superfícies cartilaginosas (por vezes denomina-
das forças ‘osso-osso’), forças ‘ligamento-osso’ e for-
ças ‘tendão-osso’ dependem do nível de atividade
muscular, a qual não foi analisada isoladamente(8, 31,

37). Não obstante, o gesto analisado no presente
estudo é realizado em cadeia cinética aberta (CCA).
Desta forma, a Frp, depende única e exclusivamente
da aceleração linear e da massa do segmento. Ao
contrário, gestos realizados em cadeia cinética fecha-
da (CCF), como por exemplo a marcha (durante a
fase de apoio), a Frp depende não apenas da acelera-
ção linear e da inércia do segmento, mas também da
força de reação do solo. Esta força, pelo seu sentido
de atuação e por ter maior magnitude que o compo-
nente inercial, provoca forças compressivas na arti-
culação(35). Para o membro superior, visto que a
maior parte dos gestos são realizados em CCA, as
Frp são dependentes da força inercial(22). É muito
provável que as forças articulares de contato sejam
muito maiores que aquelas estimadas em modelos
de segmentos articulados associados à dinâmica inver-
sa(37). Além disso, espera-se que o comportamento
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destas forças seja diferente, em virtude do acréscimo
da força muscular na equação de movimento
linear(17). Loss e colaboradores(17) compararam os
resultados de obtidos através de um modelo de seg-
mentos articulados associado à dinâmica inversa com
resultados obtidos com um modelo músculo-esqueléti-
co. Ao considerar a atividade muscular, em um gesto
em CCA, os autores encontraram forças até 4 vezes
maiores que àquelas encontradas pelo modelo de seg-
mentos articulados associado à dinâmica inversa. Fora
isso, as forças articulares foram compressivas para o
modelo músculo-esquelético, enquanto que o outro
modelo encontrou forças de tração no joelho. No
entanto, o uso de modelos de segmentos articulados
permite uma avaliação quantitativa da sobrecarga
articular durante gestos motores.

Figura 4. Momento proximal (Mp) do braço durante as 5 repetições do gesto
de flexão de ombro. Mpflex/ext: momento proximal flexor (+), extensor (-).

Mpabdu/adu: momento proximal adutor (+) e abdutor (-). Mprotint/ext: momento
proximal rotação interna (+) e rotação externa (-).

A Figura 4 apresenta os momentos proximais do
ombro durante o gesto de flexão de ombro. O maior
momento é o flexor (Mpflexor), atingindo valores pró-
ximos a 9,5 Nm. Além disso, o indivíduo parte de
uma leve abdução de ombro (Figura 2) e realiza uma
adução relativa, expressa pelo momento adutor
(Mpadu) relativo (Figura 4). Nos menores ângulos de
elevação, existe um momento abdutor pequeno de 3
Nm e este se aproxima de 0 Nm nos maiores ângu-
los de elevação. Desta maneira, o pico de sobrecarga
músculo-tendínea foi entre 70-80° de elevação. Os

momentos associados à flexo-extensão de cotovelo
estão apresentados na Figura 5. O maior MpFlex ocor-
re quando o cotovelo encontra-se próximo aos 90° de
flexão, como esperado. A magnitude deste momento
atinge, aproximadamente, 2,5 Nm. 
Na literatura, não encontramos estudos que tenham
analisado gestos similares aos apresentados por
nosso estudo. No entanto, o modelo de segmentos
articulados e dinâmica inversa tem sido aplicado para
estimar cargas em diferentes atividades. Por exem-
plo, Feltner e Taylor(9), da mesma forma que Hong,
Cheung e colaboradores(14) e Fleisig e colaborado-
res(11) utilizaram o modelo de segmentos articulados e
dinâmica inversa para avaliar a técnica e sobrecarga
articular e músculo-tendínea do arremesso durante
gestos de arremesso a partir de um modelo de seg-
mento articulados. Murray e Johnson(22) analisaram a
sobrecarga articular e músculo-tendínea em gestos
de atividade de vida diária. Estes estudos mostram
diferentes aplicabilidades deste tipo de modelo.

Figura 5. Momento proximal (Mp) do antebraço durante as 5 repetições do
gesto de flexão de cotovelo. Mpflex/ext: momento proximal flexor(+), extensor

(-). MpPront/Sup: momento proximal pronação (+) e supinação (-).

Os resultados encontrados entre o sinal eletromio-
gráfico e o Mp sugerem uma boa coerência dos
resultados cinéticos do modelo. Outros autores tam-
bém utilizaram a eletromiografia para avaliar o
modelo proposto(29, 31, 32). Para modelos músculo-
esqueléticos complexos, a amplitude da eletromiogra-
fia não parece ser um método fiável para validação
do modelo, devido à relação incerta entre o sinal ele-
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tromiográfico e força muscular(31). Para modelos
mais simples, como modelo de segmentos articulados,
parece existir uma concordância entre o sinal eletro-
miográfico e o Mp(29). De forma geral, para todos os
gestos houve uma sincronia temporal entre o Mp e o
sinal eletromiográfico. A Figura 6 apresenta a ativi-
dade eletromiográfica dos músculos DA, DM, DP,
BB, TB e PM, bem como, do Mp para o gesto de fle-
xão de ombro.

Figura 6. Atividade Eletromiográfica (% da CVM) e momento proximal (expresso
no sistema de coordenadas articular) durante o gesto de flexão de ombro. 

DA: deltóide anterior; DM: deltóide médio; PM: peitoral maior; 
Mpflex/ext: momento proximal flexor(+), extensor (-).

Os resultados mostraram uma atividade sincronizada
entre os músculos DA, DM e PM e o Mpflexor (Figura
6). Músculos com maiores distâncias perpendicula-
res (braço de alavanca efetivo) são considerados
motores primários(24). 
Os dados do presente trabalho sugerem que o mode-
lo é capaz de avaliar as forças de reação proximal
resultantes e momentos proximais resultantes nos
diferentes gestos. Quando analisados parcialmente,
os resultados oferecidos pelo modelo parecem ser
coerentes. A atividade eletromiográfica e o momento
proximal líquido apresentaram sincronia temporal, o
que sugere uma coerência nos dados de momento
proximal do modelo.
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