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RESUMO

A lesdo medular afeta a condugdo dos sinais motores e sensoriais na medula. Com isso, a realiza-
¢do de movimentos voluntdrios por pessoas com lesao medular € prejudicada quando nao impos-
sivel. A estimulacdo elétrica neuromuscular (EENM) é uma técnica que pode auxilid-los a con-
tornar essas dificuldades, pois possibilita ativar a musculatura de um membro paralisado. Embora
a EENM em malha aberta seja capaz de produzir movimentos em um membro paralisado, ele ndo
€ capaz de compensar automaticamente desvios angulares devidos a distirbios. Fendmenos su-
pressores de desempenho muscular como a fadiga muscular e a adapta¢do neuronal podem com-
prometer a qualidade de um movimento funcional evocado artificialmente. Por isso, sistemas de
controle sdo incorporados a estimuladores elétricos. A mecanomiografia (MMG) pode fornecer
informacdes sobre a condicdo de um musculo em contracio. Este trabalho investiga a viabilidade
do emprego de sinais de MMG no controle da aplicacdo de EENM visando a sua incorporagdo
em estratégias de controle de membros inferiores (MMII) em lesados medulares sem treinamento.
Para isso, foi desenvolvido um sistema integrado de monitoragdo multiparamétrica e EENM com
capacidade de incorporagdo do sinal de MMG na estratégia de controle. Um ensaio com volunta-
rios higidos e contracdes isométricas de membros superiores (MMSS) apontou variacdes em pa-
rametros de MMG no inicio e final da contragdo. Outro ensaio analisou o sinal de MMG e de
angulo com controle de EENM em malha e cadeia abertas para individuos higidos e lesados me-
dulares. Sinais de MMG e EENM em contracdes dindmicas de MMII foram registrados. Com o
sistema integrado, aplicou-se EENM com controle de angulo de joelho em malha fechada obten-
do-se estabilidade angular do joelho de um lesado medular. Finalmente, o sistema integrado apli-
cou controle para estabilizar o angulo de joelho e monitorar sinais de MMG. Os resultados de
ensaios experimentais mostraram que parametros espectrais, como a frequéncia média de potén-
cia, apresentaram variagdes entre o inicio e o fim da contracdo quando a amplitude de EENM
apresentou taxas de incremento mais elevadas. Conclui-se que existe viabilidade no emprego de
MMG em estratégias de controle de EENM para MMII de lesados medulares em estabilidade

angular, observando-se a taxa de incremento/decremento da saida do estimulador.

Palavras-chave: Controle de movimento funcional. Estimula¢do elétrica neuromuscular.

Mecanomiografia.
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ABSTRACT

Spinal cord injury affects conduction of motor and sensory signals that flow through the spinal
cord. Therefore, the performance of voluntary movements by spinal cord injured (SCI) persons is
impaired, if not impossible. Neuromuscular electrical stimulation (NMES) is a technique that
aids SCI individuals to overcome these difficulties, because it allows activation of paralyzed limb
muscles. Though NMES in open loop and in open chain tasks is able to generate movements in
paralyzed limbs, it is not capable to automatically compensate for angle deviations due to dis-
turbances. Suppressive phenomena of muscle performance, such as muscle fatigue and motor
neuron adaptation, can compromise the quality of an artificially elicited functional moment.
Thus, closed-loop control systems are merged with electrical stimulators. Mechanomyography
(MMG) can provide information about a contracting muscle condition. This work proposes to
investigate the feasibility of using MMG signals in the control of NMES application aiming its
incorporation in lower limb control strategies of untrained spinal cord injured persons. An inte-
grated system was built, comprising a multiparametric acquisition system and a closed-loop con-
trolled neuromuscular electrical stimulator. The integrated system is able to incorporate MMG
signals in the control strategy. A test with healthy volunteers performing upper limb isometric
contractions indicated variations in MMG parameters between the beginning and end of contrac-
tion. Another test investigated MMG signals and joint angles with NMES in open loop and in
open chain to healthy and SCI individuals. NMES and MMG signals during lower limb dynamic
contractions were registered. Using the integrated system, NMES was applied to the control of
knee angle in closed loop configuration ensuring angular stability of both knees on a single SCI
volunteer. Finally, the integrated system applied closed loop control to stabilize the knee angle,
and monitored MMG signals. Experimental results revealed that spectral parameters such as
mean power frequency presented variations between the beginning and end of contraction when
NMES amplitude showed higher amplitude increase rates. In conclusion, there is feasibility of
using MMG signals in control strategies of NMES for lower limbs of SCI persons in reasonable

angle stability. However, one must observe the stimulator output increase/decrease rate.

Keywords:  Functional movement  control.  Neuromuscular electrical  stimulation.

Mechanomyography.
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1 INTRODUCAO

Segundo o censo brasileiro de 2000 (IBGE, 2000), 0,9% da populacdo brasileira era aco-
metida por tetraplegia, paraplegia, hemiplegia ou a falta de algum membro. O censo de 2010
apontou que a populacido com defici€ncias permanentes que impossibilitam a sua locomocgao € de
0,38% do total e de cerca de 0,22% na faixa etdria entre 15 e 65 anos (IBGE, 2010). Com relagdo
a populacdo geral, nos Estados do Parand e de Sdo Paulo, as estatisticas sdo de 0,38% e 0,40%,
respectivamente, € na esfera municipal, Curitiba e Campinas apresentam, aproximadamente,
0,38% e 0,45%, respectivamente. O IBGE também destacou que a propor¢do de portadores de
deficiéncia aumenta com a idade. Em um pais com uma estrutura populacional cada vez mais
envelhecida e crescimento populacional positivo, a expectativa estatistica € de aumento no nime-
ro de cidadaos com dificuldades locomotoras (DER WIEL et al., 2002).

Em pesquisa realizada entre individuos que foram internados com lesdo medular por fato-
res externos (24,8%) nos hospitais da Rede Sarah, no periodo entre 1° de janeiro de 2009 e 30 de
junho de 2009, constatou-se que as lesdes ocorrem com maior frequéncia entre adultos jovens do
sexo masculino (75,6%) e solteiros (59,0%) residentes em areas urbanas (88,2%), vitimas, princi-
palmente, de acidentes de transito e agressdes por armas de fogo (RSHR, 2010). Esses cidaddos
necessitam de reabilitacdo para serem novamente inseridos na sociedade, no mercado de trabalho
e para realizarem as proprias necessidades basicas. Além de afetar a qualidade de vida, essas le-
soes tornam menos provavel a (re)inser¢ao do individuo no mercado profissional (WALDROP;
STERN, 2003) e geram um elevado custo para o governo (VALL; BRAGA; ALMEIDA, 2006).

Os problemas associados a lesao medular, além do comprometimento motor, envolvem o
desenvolvimento de ulceras por pressdao (GODKE, 2002), alteracdes fisioldgicas no sistema de
esfincteres fecal e urindrio, como a incontinéncia urinaria (COSTA er al., 2001) e intestinal
(KINGSLEY, 2007), trombose e embolia pulmonar (GEERTS et al., 1994). A dor (YEZIERSKI,
1996) e a espasticidade (ADAMS; HICKS, 2005) levam a sérias restri¢cdes na realizacdo das ati-
vidades da vida didria (AVDs) e diminuem a qualidade de vida dos individuos (WESTGREN;
LEVI, 1998). Contraturas sdo complicagdes comumente observadas em pessoas com lesdo medu-
lar (YARKONY et al., 1985) e também podem estar associadas a tlceras por pressdao em pessoas
com incapacita¢do aguda (DALYAN; SHERMAN; CARDENAS, 1998). A inatividade muscular

favorece a formacao de codgulos sanguineos que ocasionam a trombose, o desenvolvimento de
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atrofia muscular (SUZUKI et al., 1994) e alguns pesquisadores a relacionam com o surgimento
de osteoporose (DEMIREL et al., 1998; FREY-RINDOVA et al., 2000) e/ou o agravamento de
osteoporose pré-existente.

Devido aos sérios problemas decorrentes do trauma, € preciso exercitar as fibras muscula-
res afetadas pela lesio (RAGNARSSON, 1988).

Nas dltimas décadas, a estimulacgdo elétrica neuromuscular (EENM) tem sido aplicada vi-
sando restaurar o movimento de musculos paralisados (KOBETIC; TRIOLO; MARSOLAIS,
1997). Conhecida também como estimulagdo elétrica funcional (FES), a técnica é um método de
aplicacdo de correntes elétricas de baixa intensidade ao organismo para restaurar ou melhorar
uma func¢do perdida ou debilitada. Por exemplo, para lesados medulares dos membros inferiores
(MMI), sistemas de EENM foram desenvolvidos objetivando desde minimizar deficiéncias lo-
comotoras, como o pé equino (LIBERSON et al., 1961), até realizar artificialmente movimentos
mais complexos, como manter a postura e caminhar (POPOVIC et al., 2003; GOLLEE; HUNT;
WOOD, 2004).

Para pesquisas em locomocgao artificial, o grupo de pesquisa do professor Dr. Percy No-
hama, da UTFPR e PUCPR, Curitiba, Brasil, desenvolveu um estimulador elétrico (EE) neuro-
muscular multicanal, com 16 canais estimulatérios independentes (ZAGHENI, 1998). A evoca-
¢do de movimentos funcionais por meio de EENM pode ser potencializada se ao sistema estimu-
latério for incorporado um sistema de controle em malha fechada. Foggiato, Foggiato e Nohama
(2000) incorporaram uma malha de controle proporcional e integral (PI) ao EE desenvolvido por
Zagheni. Contudo, ndo houve avaliagdo do sistema em humanos. Mais tarde, Silva (2002) tam-
bém ampliou a pesquisa ao desenvolver uma malha de controle em 16gica nebulosa (fuzzy) para o
mesmo equipamento, conseguindo produzir contracdes relativamente estiveis em alguns lesados
medulares treinados; porém, o sistema nao identificava o aparecimento de fadiga muscular e com
isso tinha seu desempenho limitado.

Fitts (1994) estudou as causas e mecanismos celulares da fadiga muscular e afirmou que,
historicamente, o termo fadiga muscular é definido como a falha de um musculo em produzir um
momento de forca desejado. Essa falha em produzir o momento de forca € um problema que afe-
tou todos os trabalhos prejudicando o desempenho do controle, sendo apontada por Merletti e

Parker (2004) como uma abordagem de engenharia a fadiga. Apesar dos esfor¢os, nenhum dos



sistemas desenvolvidos empregou varidveis relacionadas a condicdo muscular nas suas estraté-
gias de controle.

Em 2005-2006, a equipe do Prof. Dr. Nohama iniciou o estudo da resposta elétrica do
musculo durante aplicacdo de EENM controlada por computador (SCHMAL, 2006). Observou-se
que com o emprego de um eletromiégrafo comercial era invidvel adquirir o sinal de eletromiogra-
fia (EMG), pois o sinal decorrente do estimulo elétrico aplicado saturava o pré-amplificador de
entrada, impossibilitando a extracdo do sinal de EMG para anélise de fadiga muscular, mesmo
empregando técnicas especiais de chaveamento (FALLER, 2007).

No intuito de monitorar o comportamento muscular por meio de uma grandeza nao elétri-
ca, desenvolveu-se um sistema de monitoracdo (SALLES et al., 2006) da grandeza mecanica
responsavel por registrar a vibracdo de musculos em contracdo, denominada mecanomiografia
(MMG), que passou a ser estudada como possivel alternativa ao emprego da EMG durante a
EENM. As pesquisas subsequentes visaram validar a aplicabilidade da MMG simultaneamente a
EENM, identificar parametros alterados por fadiga muscular e relacionar os sinais de MMG ao
torque articular de membro inferior de individuos higidos (FALLER et al., 2009). Nesse estudo,
constatou-se que € possivel utilizar a MMG em conjunto com a EENM e que existe correlacao
entre a variacdo de um parametro de amplitude de MMG e o torque isométrico.

Em seguida, vieram estudos com EENM em voluntarios com lesdo medular para contra-
cdo em cadeia cinética aberta, isto €, aquela na qual o joelho pode se estender/flexionar conforme
o grupo muscular responsdvel pelo movimento € ativado. Nessa seara, os estudos de Krueger-
Beck et al. (2010a) provocaram extensOes de joelho que deveriam alcar a perna desde o repouso
(65°) até 40° com relacdo a extensdao completa (0°). Contudo, dificilmente obteve-se o angulo
real préximo do objetivo, pois existia muita variabilidade no recrutamento das fibras musculares
e o angulo final da extensdo ultrapassava o objetivo, pois ndo havia realimentac¢do do processo.

Constatou-se que a corre¢do do angulo articular em valores intermediarios ao repouso e
extensao maxima é muito dificil em malha aberta. Assim, com o intuito de eliminar a variabilida-
de angular, esforcos passaram a serem realizados para estabilizar o angulo articular durante a
aplicagdo da EENM. Um estudo de caso utilizou a prépria anatomia humana ao se sustentar uma
extensdo méxima de joelho eliciada artificialmente em um voluntario com lesdo medular por
meio de EENM transcutanea e cadeia aberta (NOGUEIRA-NETO et al., 2011). Parametros de

MMG triaxial foram monitorizados com o joelho restringindo a méxima extensao de modo que



pequenas corre¢oes na amplitude dos estimulos eram feitas quando o angulo diminuia. Pardme-
tros temporais e espectrais de MMG triaxial apresentaram respostas diferentes no inicio da con-
tracdo e quando a fadiga muscular ocorria.

A partir dos trabalhos encontrados na literatura, e abordados nesta tese, verificou-se que
nenhuma das propostas de controle de estimuladores elétricos era completa. Determinar se para-
metros de sinais de MMG podem antecipar instabilidades no angulo artificialmente sustentado
seria uma contribui¢do significativa e inovadora para estratégias de controle. Para esse fim, seria
necessdrio desenvolver um sistema de EENM, controldvel em malha fechada, integrado a um
sistema multiparamétrico de aquisicao de sinais, com capacidade de monitoracdo e extracdo de
parametros temporais e espectrais de MMG triaxial, o que também ndo foi encontrado na literatu-

ra pesquisada.

1.1 OBJETIVO GERAL

O objetivo geral da tese proposta foi investigar a viabilidade da utilizacdo de sinais de
MMG no controle de um EE neuromuscular visando sua incorpora¢do em estratégias de controle

de membro inferior de pessoas com lesdo medular sem treinamento.

1.2 OBJETIVOS ESPECIFICOS

Especificamente, buscou-se:

a) Analisar a resposta do sinal de MMG durante contragdes voluntérias isométricas
de membro superior e/ou inferior;

b) Analisar a resposta do sinal de MMG durante contracdes evocadas por EENM em
pessoas higidas e em pessoas com lesdo medular em cadeia aberta;

c) Desenvolver um sistema integrado de EENM e de aquisi¢do de sinais de MMG e
goniometria, entre outros, visando a construcdo de um EE em malha fechada;

d) Analisar a viabilidade da aplicacdo do sinal de MMG no ajuste de parametros de
controle de estimuladores elétricos neuromusculares com o intuito de antecipar

instabilidades no dngulo de joelho, a partir de um estudo piloto.
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2 REVISAO DA LITERATURA

A parte inicial deste capitulo traz uma breve apresenta¢do da anatomia neuromuscu-
lar e do funcionamento da ativa¢do muscular a partir do sistema nervoso central (SNC). Em
seguida, apresenta-se a EENM como técnica para reabilitar, por meios artificiais, as fun-
coes musculares acometidas pela lesdio medular e um dos fatores que pode prejudicar a
EENM nessa tarefa: a fadiga muscular localizada. O sinal de MMG pode ser utilizado para
investigar a condicao de musculos em contragdo e o seu emprego nessa seara € apresentado
na sequéncia. O restante do capitulo € devotado a apresentacdo de estratégias de controle
motor de sistemas de EENM em lesados medulares. Finalmente, estudos que empregaram

modelos matematicos de musculo para controle de EENM s@o descritos.

2.1 ANATOMIA NEUROMUSCULAR E LESAO MEDULAR

A medula espinal estende-se pelo canal vertebral da coluna e sua integridade € cru-
cial para o transporte de informagdes neuronais entre 0 SNC e o sistema nervoso periférico
(SNP). Em pessoas sem lesdo medular (individuos higidos), processos eletroquimicos ocor-
rem nas duas dire¢cdes. Quando a pessoa deseja realizar uma tarefa que envolva movimen-
tos, os comandos motores, que causam a contra¢do voluntdria dos musculos, iniciam-se no
SNC e seguem até o SNP. Os sinais que percorrem o caminho inverso, do SNP para o SNC,
transportam informagdes sensoriais. Em um humano normal, a coluna vertebral consiste de
7 vértebras cervicais, 12 torécicas, 5 lombares, 5 sacrais e 4 coccigeas (estas fundidas em
uma s6) de forma que acabam dividindo a coluna em 30 niveis (GARDNER; GRAY;
O'RAHILLY, 1978). Cada segmento medular possui, bilateralmente, um corno anterior
(ventral) de onde sai 0 neur6bnio motor € um corno posterior (dorsal) por onde entra um
neurdnio sensorial. Ambos se agrupam para formar um nervo espinal que se entende da
coluna até a regido inervada. A Figura 2.1 apresenta a seccao longitudinal da coluna com

destaque para as vértebras e nervos, divisdo em niveis, canal vertebral e medula espinal.
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Figura 2.1 — Coluna vertebral, Vé;tebras, IlGI’_VOS e canal vertebral.
A medula espinal estd dentro do canal (baseado em Harvey (2008)).

Apds 0 motoneurdnio ser excitado e a despolarizagdo da membrana ter atingido um
limiar de disparo, um potencial de acdo (PA) propaga-se pelo axonio rumo a fenda sinépti-
ca até chegar ao terminal sindptico (KATZ, 1966). O terminal libera na fenda o neuro-
transmissor acetilcolina que ird despolarizar a placa terminal. Se essa despolarizacdo atingir
o limiar de disparo, entdo uma despolarizacdo subsequente propagar-se-a pelo sarcolema e
ird desencadear o processo de contracao muscular. Na contragdo muscular, a sobreposi¢ao
progressiva dos miofilamentos constituintes da fibra muscular causa o encurtamento da
fibra e a distensdo dos elementos eldsticos. A forca produzida pelos miofilamentos € trans-
mitida as estruturas 6sseas por meio dos tenddoes (ROBERTSON et al., 2004) e, entdo, os

membros livres podem mover-se caso a contracao nao seja isométrica.



O fendmeno que ocorre desde a contragdo muscular até a movimentagdo dos mem-
bros € vélido tanto para movimentos produzidos por individuos higidos quanto para aqueles
eliciados artificialmente em lesados medulares. Porém, individuos com lesdo medular t€ém o
caminho nervoso entre 0 SNC e o SNP interrompido, pois a lesdo afeta a condugao dos
sinais motores e/ou sensoriais na medula (MAYNARD JR et al., 1997). Com relacdo a Fi-
gura 2.1, lesdes medulares ao nivel tordcico, lombar ou sacral que comprometam somente a
funcdo dos MMII resultam em paraplegia, enquanto lesdes em niveis mais altos como cer-

vicais e tordcicos afetam os membros superiores (MMSS) e MMII, resultando em tetraple-

gia.

2.2 ESTIMULACAO ELETRICA NEUROMUSCULAR

Para restaurar a funcdo muscular, por meios artificiais, € preciso que o caminho en-
tre a medula e o musculo, abaixo da lesdo, esteja intacto e que o musculo ndo esteja atrofia-
do (KOBETIC, 1994) e encontre-se em boas condicdes metabdlicas. Se essas condi¢des
forem alcancgadas, € possivel contornar parcialmente as limitacdes, recuperar alguns movi-
mentos funcionais e melhorar a qualidade de vida dessas pessoas por meio da aplicacdo de
estimulos elétricos via eletrodos posicionados préximos aos axonios dos motoneurdnios.
Essa técnica possibilita induzir impulsos nervosos que retomem o processo de acoplamento
excitacdo-contracdo (AEC) e ativem o musculo (DURAND, 2000).

A Figura 2.2 mostra a ativacdo muscular para individuo higido e pessoa com lesao
medular utilizando um EE. Na reabilitacdao de individuos com paraplegia, diversas acoes
devem ser tomadas como, por exemplo, o emprego de Orteses para a sustentacdo das articu-
lagdes dos MMII, o treino da deambulacdo e a manutencao ortostatica. A EENM pode po-
tencializar esses procedimentos reabilitatorios (ISAKOV; MIZRAHI; NAJENSON, 1986;
UHLIR; TRIOLO; KOBETIC, 2000; TYLER; DURAND, 2002; FISHER et al., 2008).
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Figura 2.2 — Individuo higido (a) vs. lesado medular com estimulagdo elétrica (b).
A via de comunicacdo medular natural € interrompida pela lesdo medular, logo informacgdes de comando de
contragcdo do SNC nio chegam ao musculo da pessoa com a lesdo. Uma fonte geradora de novos comandos é
fornecida pelo sistema de estimulagéo elétrica neuromuscular (EENM). SNC — sistema nervoso central.

2.3 FADIGA MUSCULAR LOCALIZADA E ADAPTACAO NEURONAL

A fadiga muscular localizada pode ser definida como a falha de um musculo em
manter o momento de forca esperado ou desejado e sua abordagem envolve multiplos fato-
res (FITTS, 1994). Nesse contexto, quando um musculo ndo consegue atingir o desempe-
nho para manter um objetivo de angulo articular, assume-se que estd fadigado. Essa abor-
dagem a fadiga muscular define o fendmeno pela (macro) observacdo da queda do desem-
penho muscular sem, necessariamente, levar em conta a condi¢do ou concentraciao de pro-
dutos metabdlicos internos (SILVA, 2002). Por outro lado, ha a abordagem fisioldgica para
a definicdao de fadiga, que envolve a (micro) andlise dos pardmetros internos as células
(CURTIN; EDMAN, 1994). No interior muscular, pode-se citar como fatores de especial

importancia a composicao das fibras musculares de um musculo em investigacio, os recur-



sos metabodlicos disponiveis além da intensidade, do tipo e da duragdo da atividade contréatil
a ele imposta.

Contracdes extenuantes levam ao aumento de produtos da hidrélise de adenosina tri-
fosfato (ATP), isto €, adenosina difosfato (ADP) e fosfato inorgénico (P;). O aumento da
concentracdo de P; reduz a for¢a de contragdo isométrica, pois o desligamento do P; da mio-
sina estd relacionado ao movimento de poténcia (power stroke) das pontes cruzadas
(ALTRINGHAM; JOHNSTON, 1985). Quando a fibra muscular em estimulacio estd em
estado de fadiga, ocorre acentuada reducdo na concentracdo intracelular de Ca* (LEE;
WESTERBLAD; ALLEN, 1991). Quando um pulso estimulatério € aplicado a uma fibra
muscular, esta se contrai desenvolvendo certa tensdo muscular (FRANGIONI et al., 1987).
Trens de pulsos estimulatdrios aplicados aos musculos causam a somatoria temporal das
contribuicdes de cada estimulo gerando um abalo com intensidade de forca. Contudo, a
aplicacdo de pulsos estimulatérios, repetidamente, acarretou em fadiga muscular com o
decremento da forca desenvolvida.

A fadiga muscular ndo sé influencia as propriedades motoras das fibras musculares
de unidades ativas como também as elétricas (ESPOSITO; ORIZIO; VEICSTEINAS,
1998). O sinal de EMG vem sendo utilizado para a monitorizacdo da fadiga muscular du-
rante as contragcdes (MORITANI; MURO; NAGATA, 1986; ORIZIO et al., 1992). Obser-
vou-se que, dependendo da intensidade do torque, para certos musculos, ocorre desloca-
mento do espectro de frequéncias do sinal para a regido de frequéncias mais baixas.

Em adi¢do a fadiga muscular, a adaptacdo neuronal (LIPPOLD; NICHOLLS;
REDFEARN, 1960) também produz um efeito modificador no desempenho muscular. Cé-
lulas nervosas excitdveis apresentam uma resposta incremental por cada unidade de inten-
sidade do estimulo. Denomina-se adaptacdo neuronal a diminui¢do da sensibilidade da cé-
lula nervosa que ocorre na presenca de um estimulo prolongado (TORRE ez al., 1995).

A aplicagdo de EENM em si também sofre influéncia da adaptagdo neuronal, pois
estimulos prolongados aplicados aos receptores neuronais fazem com que em pouco tempo
ele alcance um platé de despolarizagao enquanto diminui a frequéncia de disparo de PAs

(VAN ESSEN, 1973). A adaptacdo neuronal frente a um estimulo padronizado continuo ou



repetitivo eleva o limiar de disparo da célula o que diminui a deflagracao de novos PAs
(MOORE, 1994).

A quantificagcdo dos recursos metabdlicos para a determinag@o do estado de fadiga
muscular ou de adaptagdo neuronal nem sempre € possivel ou desejavel. Além disso, a bio-
fisica da ativacgdo elétrica do tecido nervoso € nao linear (KRALJ; BAJD, 1989). Por isso, a

quantificacdo da condi¢do neuromuscular durante uma contragdo € uma tarefa complexa.

2.4 MECANOMIOGRAFIA

Cresce o emprego de técnicas para monitorizar as vibracdes musculares devidas a
contracdo e proporcionar informacdes sobre o estado das unidades motoras em estimulacio
(ORIZIO et al., 1997b; ALVES; CHAU, 2009; KRUEGER et al., 2011; NOGUEIRA-
NETO et al., 2011; SCHEEREN et al., 2011). Em 1810, Wollaston foi o primeiro a atrelar
os ‘sons’ — ondas vibratdrias — musculares a contracao dos musculos (STOKES; DALTON,
1991). Nas dltimas décadas, a captacdo dessas vibragdes foi realizada empregando-se dife-
rentes sensores e a analise efetuada em varios musculos (BROZOVICH; POLLACK, 1983;
MORITANI; MURO; NAGATA, 1986; FRANGIONI et al., 1987; STOKES; COOPER,
1992; EVETOVICH et al., 1997, SMITH et al., 1998; STOCK et al., 2010) e a técnica de-
nominada por diferentes siglas como acusticomiografia (AMG), sonomiografia (SMG) e
fonomiografia (phonomyography — PMG). Tais vibragdes originam-se da movimentagao
lateral (expansdo/retracdo) das fibras musculares (ORIZIO; PERINI; VEICSTEINAS,
1989b). A captagdo desses sinais também pode ocorrer por meio de acelerometros (ORIZIO
et al., 1997a; AKATAKI; MITA; ITOH, 1999; ORIZIO et al, 1999; TARATA,;
SPAEPEN; PUERS, 2001; WATAKABE et al., 2003) sob a sigla de mecanomiografia
(MMG). Exemplos de sinais de MMG s@o fornecidos na Figura 2.3.
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Figura 2.3 — Exemplos de sinais de MMG.
Gréfico amplitude vs. tempo de um sinal de MMG triaxial (X, Y e Z) de musculo biceps braquial em contra-
¢ao0 isométrica.

O sinal de MMG pode ser ttil para fornecer informagdes sobre a condigdo muscular
tais quais os sinais de EMG e torque, pois existe uma relagcdo entre a ativacgdo elétrica neu-
romuscular e a geragdo de forca e vibracdo musculares (ORIZIO; PERINI; VEICSTEINAS,
1989a). Sua andlise temporal e espectral pode auxiliar na determinacdo da fadiga muscular
(SHINOHARA et al., 1998). Alguns parametros do sinal de MMG j4 foram experimenta-
dos no estudo da condi¢ao muscular durante a instalagdo da fadiga muscular. Os parametros
mais observados sdo:

a) sinal de MMG integrado (iMMG) que apresentou forte correlagdo com o torque, se-

ja linear (STOKES; DALTON, 1991) ou nao-linear (STOKES; COOPER, 1992);

b) amplitude do sinal pico-a-pico (ORIZIO et al., 1997a);

¢) valor RMS (ORIZIO et al., 1999);

d) média absoluta ou valor retificado médio (ARV) (MADELEINE et al., 2002);
e) frequéncia média de poténcia (MPF) (AKATAKI et al., 2001);

f) curtose espectral (u3) (MADELEINE et al., 2006);

g) cruzamentos da linha base ou de zero (zero-crossings — ZC) e

h) mddulo dos sinais por acelerometria triaxial NOGUEIRA-NETO et al., 2009).
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O grupo de pesquisas de Orizio vem desenvolvendo estudos na drea de MMG bus-
cando relacionar esse sinal com a forca (ORIZIO; PERINI; VEICSTEINAS, 1989b), seu
comportamento durante a contracdo isométrica voluntiria (ORIZIO; PERINI;
VEICSTEINAS, 1989a) e em situacdo de exaustdao muscular (ORIZIO et al., 1992), a ana-
lise de coeréncia entre EMG e MMG (ORIZIO et al., 1991) e a influéncia da fadiga
(ORIZIO et al., 2003).

A relacdo entre iMMG e forga encontrada para a contragdao voluntdria do musculo
biceps braquial foi parabdlica de 0% até 80% da MCV (maxima contracdo voluntéria)
(ORIZIO; PERINI; VEICSTEINAS, 1989b). A variacdo da amplitude do sinal de MMG
entre o inicio e o final da contracdo (musculo em exaustdo) apresentou particularidades.
Nas contragdes entre 20% e 40% da MCV, a amplitude do sinal de MMG inicial foi menor
que a final (exaustdo muscular) ao passo que entre 40% e 80% da MCV, a amplitude inicial
passou a ser maior que a final (ORIZIO; PERINI; VEICSTEINAS, 1989a).

A andlise no dominio espectral revelou que para contracdes a partir de 60% da
MCYV houve compressao perceptivel das linhas de frequéncia para a regido das frequéncias
mais baixas do espectro (ORIZIO et al., 1992). O surgimento da fadiga muscular também
ocasionou o deslocamento do espectro para as menores frequéncias (ORIZIO et al., 2003).
Essas descobertas trazem luz a possibilidade de monitorizar parametros como a MPF e a
amplitude do sinal de MMG e relaciond-los ao torque desenvolvido no esforco de antever a
sua queda.

Recentemente, pesquisadores investigaram a resposta de MMG a aplicagdo de esti-
mulos elétricos utilizando sensores de deslocamento (laser) e aceleracdo musculares
(UCHIYAMA; SHINOHARA, 2013). Os resultados apontaram que a MMG por acelero-
metria € capaz de identificar caracteristicas mecanicas do musculo tanto na dire¢do longitu-
dinal quanto na transversal, ao passo que o sensor de deslocamento mostrou-se apropriado
para a identificacdo de caracteristicas mecanicas relacionadas somente a dire¢do longitudi-
nal e, ainda, para frequéncias em torno de 3 Hz. Posatskiy e Chau (2011) compararam mi-
crofones capacitivos e acelerdmetros e seus resultados apontaram que microfones (transdu-
tor de deslocamento) devem ser preferidos quando minimizar os efeitos de artefatos de mo-

vimento for importante.
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Sarlabous et al. (2013) propuseram um indice com o intuito de avaliar a atividade
muscular diafragmatica baseado no algoritmo Lempel-Ziv Multiestado para analisar as va-
riagdes em amplitude do sinal de MMG. Assim como parametros convencionais de monito-
racdo de amplitude (RMS e ARV), o indice proposto apresentou correlacdo positiva com a
amplitude de MMG do diafragma, além de mostrar-se menos susceptivel a ruidos impulsi-
VOS.

Khosravani, Maleki e Fallah (2012) apresentaram uma representacdo matematica
para a fadiga muscular ao longo do tempo que pode ser utilizada na avaliagcdo e controle da
fadiga muscular em estudos utilizando EENM. O efeito das pregas cutineas e da zona de
inervacdo do musculo vasto lateral também foi investigado sem que efeitos no sinal de
MMG monitorado tenham sido observados (ZUNIGA et al., 2011).

Um método de transformacdo logaritmica (RMS de MMG vs torque) foi aplicado ao
sinal de MMG do vasto lateral durante contracdo isométrica (HERDA et al., 2010). Para-
metros extraidos de tal transformacdo entre MMG e torque indicam que a técnica pode ser
util para examinar as estratégias de ativacdo de unidade motora por refletir diferencgas rela-
cionadas a area das fibras.

A MMG também foi investigada no estudo do equilibrio ortostitico (JEFFREY
ARMSTRONG et al., 2010). Acelerdmetros uniaxiais foram colocados nos musculos séleo,
vasto medial e vasto lateral de voluntdrios que se equilibravam na perna dominante. Os
resultados indicaram que a MMG fornece informagdes confidveis com relagdo ao equilibrio
postural e pode ser utilizada em aplicacdes de controle ortostatico.

Grupos musculares de interesse ja foram estudados com o emprego da mecanomio-
grafia, alguns, inclusive, buscando determinar a fadiga muscular durante contracdes isomé-
tricas: biceps (SCHEEREN et al., 2008; NOGUEIRA-NETO et al., 2009; ARCHER et al.,
2011), quadriceps (DALTON; STOKES, 1993; SHINOHARA et al., 1998; KOUZAKI;
SHINOHARA; FUKUNAGA, 1999; COBURN et al., 2005; NOGUEIRA-NETO et al.,
2011; SCHEEREN et al., 2011; KRUEGER et al., 2012); tibial anterior, s6leo e gastroc-
némio (ORIZIO et al., 1999; YOSHITAKE; MORITANI, 1999; MIYAMOTO; ODA,
2003; KIMURA et al., 2004; ORIZIO; GOBBO; DIEMONT, 2004); e gliteo maximo
(MCANDREW et al., 2005). As contracdes isocinéticas ainda foram pouco estudadas
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(EBERSOLE; O'CONNOR; WIER, 2006; NOGUEIRA-NETO; NOHAMA; BUTTON,
2007).

Pesquisas também investigaram o desenvolvimento de pardmetros hibridos
(SCHEEREN et al., 2010), isto é, operacdes matematicas envolvendo parametros calcula-

dos e indices de eficiéncia de diferentes perfis estimulatérios sobre pessoas com lesao me-

dular (KRUEGER-BECK et al., 2010b).

2.5 CONTROLE MOTOR POR EENM

Durante o processo evolutivo, as espécies desenvolveram estratégias de controle de
suas funcdes fisiolégicas e motoras. O controle motor, no ser humano, é realizado pelo
SNC que integra informacdes sensoriais e permite a realizacdo de tarefas necessdrias a in-
dependéncia funcional do individuo tais como caminhar, segurar objetos, comunicar-se,
alimentar-se, realizar sua higiene pessoal, entre outras. Dessa forma, patologias do SNC
que comprometam o controle motor podem restringir seriamente a participacdo do indivi-
duo na sociedade, restringindo-lhe o exercicio da cidadania. Quando a perda de funcdes
motoras ocorre de forma abrupta, tal como acontece no trauma raquimedular, que produz
uma lesdo medular e que pode ocorrer posteriormente ao acidente vascular encefélico
(AVE), o impacto na vida do individuo e da familia pode ser drdstico, comprometendo a
qualidade de vida dele.

Quando os sistemas naturais de controle motor falham ou estio parcialmente inope-
rantes, como nos casos de lesdo medular, sistemas artificiais podem controlar, continua-
mente, a atividade dos musculos responsaveis por efetuar um dado movimento. A geragcao
de movimentos pode ocorrer de acordo com as seguintes teorias, apontadas em Stirling
(2009): (1) geragao de padrdes centrais; (i) geragdo de movimentos a partir de primitivas;
(ii1) controle do ponto de equilibrio; (iv) sensoriamento ou realimentacdo (feedback), e (v)
previsdo ou antecipacgao (feedforward).

Seligman (1982) classificou os estimuladores elétricos (EEs) fisiolégicos em quatro

categorias: (i) externos, representando os sistemas que nio requerem que o paciente sofra
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intervengdo cirtirgica ou punc¢do; (ii) hard-wired, representando os sistemas desenvolvidos
para aplicacdes tempordrias ou em pesquisa, em que eletrodos implantados sdo conectados
ao moédulo externo por meio de cabos; (iii) com acoplamento transcutaneo, sistemas que
requerem eletrodos implantados e circuitos eletronicos passivos que recebem alimentacao e
controle enviado por um médulo externo; e (iv) totalmente implantados, em que eletrodos e
modulos de controle e alimentacdo sdao implantados. A Figura 2.4 ilustra essas quatro cate-
gorias.

Segundo Schulman et al. (2006), o “sistema de EENM ideal” deveria possuir as se-
guintes caracteristicas: (i) fornecer tanto estimulacdo quanto sensoriamento; (ii) ser total-
mente implantdvel; (iii) ser minimamente invasivo; (iv) possuir capacidade de comunicagdo
em tempo real; (v) ndo possuir limitagdo no numero de canais de estimulacdo e sensores de
monitoragdo, e (vi) operar sem o emprego de modulos externos ou cabos interconectando
os componentes do sistema.

fascia

™

modulos

estimulador
externo

estimulador i
hard-wired | |

estimulador
com acoplamento
transcutaneo

Figura 2.4 — Categorias de estimuladores elétricos fisiolégicos.
Estimuladores externo, hard-wired, com acoplamento transcutineo e totalmente implantado, conectados aos
eletrodos de superficie, percutaneo e tipo cuff, respectivamente. TM — tecido muscular; TS — tela subcutinea
(modificado de Nogueira-Neto et al. (2010) — com autorizagdo da RBEB).

Independentemente da configuracdo e da topologia do EE, o sistema de EENM ne-
cessitard de um mecanismo de controle para seu funcionamento. O objetivo principal de se

inserir um controlador em sistemas de EENM € o de solucionar problemas de natureza de
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coordenagdo sensorio-motora como aqueles normalmente contornados pelo SNC e SNP
(DAVOODI; BROWN; LOEB, 2003). Na concep¢ao de Prochazka (1993), o objetivo seria
estimular musculos de modo controlado para restaurar o maximo possivel de fungao motora
comprometida pela lesdo medular.

Para atingir esse fim, em linhas gerais, um controlador deve ser projetado para (i)
captar informacdes em tempo real dos sensores que monitoram certo fendmeno, (ii) tomar
decisdes para definir a ag@o a ser tomada a partir dos sinais obtidos e (iii) gerar os sinais de
estimulagdo a serem aplicados com amplitude, duracdo e taxa de repeti¢cdo apropriadas
(POPOVIC, 2004).

Virios tipos de sistemas e diversas estratégias de controle ja foram elaborados para
EENM em MMIL E possivel relacionar os sistemas em malha aberta, em malha fechada,
hibridos, com um canal de estimulacdo, com vérios canais de estimulacdo, empregando
l6gica nebulosa (fuzzy), redes neurais artificiais, controladores PI e PID, utilizando senso-
res/eletrodos externos e/ou implantaveis.

Em seguida, introduz-se o principio basico dos métodos e das estratégias de controle

elaboradas por pesquisadores de diversos centros.

2.5.1 Sistemas de controle de EENM

Em sua defini¢do geral, controladores (16gicos programéveis, de l6gica nebulosa,
etc) controlam plantas industriais. No caso de EENM, a planta € um sistema neuromuscular

que pode ser simplificado como mostra a Figura 2.5.

distirbio

saida a ser
controlada

saida
monitorada

Figura 2.5 — A planta (sistema neuromuscular)
(baseado em Kwakernaak e Sivan (1972)).
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Na Figura 2.5, a planta € influenciada pela varidvel de entrada (que pode ser mani-
pulada), sofre a influéncia de distirbio (que ndo pode ser manipulado) e fornece uma saida
que se deseja controlar e outra saida monitorada por sensores (e influenciada por ruidos
inerentes ao processo de observagdo) que possibilita conhecer o estado da planta. Deseja-se
controlar essa planta de forma a contornar o problema da imprevisibilidade do distirbio, do
desconhecimento dos parametros internos e do estado da planta, e do ruido dos sensores.
Para isso, existem duas formas de operacdo de controle descritas na literatura: malha fecha-
da e malha aberta. A Figura 2.6 e a Figura 2.7 mostram os blocos basicos dos controladores

atuando em malha aberta e fechada, respectivamente.

distirbio

referéncia

saida
EE——

controlada

Figura 2.6 — Diagrama de blocos de sistema de controle em malha aberta
(baseado em Kwakernaak e Sivan (1972)).

distarbio

saida
» controlada

referéncia

—» saida
monitorada

SENsor

Figura 2.7 — Diagrama de blocos de sistema de controle em malha fechada
(baseado em Kwakernaak e Sivan (1972)).

Na Figura 2.6 e na Figura 2.7, os ramos diretos dos diagramas de blocos sdo seme-
lhantes. Existe um “comando de referéncia” aplicado a planta, no caso um sistema muscu-
lar que passa pelo controlador. O controlador determina a corre¢do aos parametros estimu-
latérios para atingir o objetivo do comando. Em seguida, os pulsos estimulatérios sdo apli-
cados a planta. A partir desse ponto, os controladores em malha fechada e aberta diferem.
Em malha fechada, a saida monitorada é automaticamente realimentada ao controle que,
havendo necessidade, realiza corre¢des nos parametros de estimulacdo a fim de eliminar o

erro e cumprir o comando requisitado.

17



Os controladores em malha aberta ndo possuem nenhuma informacao a respeito do
estado inicial da planta, distirbios e parametros que ndo os observados antes do processo de
controle a época do projeto do controlador. O controlador realiza um pré-processamento da
referéncia fornecendo uma entrada a planta (sistema neuromuscular). Contudo, os parame-
tros de estimulo sdo previamente estabelecidos e ndo possibilitam compensac¢do. J4 os con-
troladores em malha fechada sdo mais poderosos que os de malha aberta, pois possuem
informacdes sobre o estado inicial da planta, seus parametros e distirbios, durante o pro-
cesso de controle.

Sistemas de controle em malha fechada trabalham com realimentacdo negativa
(|referéncia - saida controlada corrente| = 0), isto é, conduzindo a resposta do sis-
tema visando eliminar o erro (OGATA, 1996). Neste modelo de controle, busca-se alcancar
sistemas estdveis.

Um dos problemas que atrapalham o desempenho de sistemas de EENM ¢ a quali-
dade do controle do movimento (ABBAS; TRIOLO, 1997). Um EE neuromuscular deve
fornecer estabilidade postural quando surgem distirbios externos ou internos.

Os parametros de estimulagdo que podem ser controlados pelo sistema envolvem a
intensidade do estimulo (modulada por amplitude ou largura de pulsos), além do formato
dos pulsos, dos periodos ativo e inativo de pulso individual e de trem de pulsos (bursts).
Variacdes controladas desses parametros fazem com que o miusculo estimulado apresente
um desempenho diferenciado podendo demorar mais para apresentar fadiga muscular ou
consequéncias devido a adaptacdo neuronal (PACKMAN-BRAUN, 1988; MATSUNAGA;
SHIMADA; SATO, 1999) e maximize o desempenho muscular (KESAR; BINDER-
MACLEOD, 2006). A Figura 2.8 ilustra um exemplo de sinal modulado em amplitude, isto
€, com amplitude varidvel ao longo do tempo, que pode ser aplicado por um canal de EE
para realizar a extensdo de perna paralisada por lesdao medular. O perfil € similar aos que

foram utilizados neste trabalho.
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Figura 2.8 — Forma de onda de EENM modulada em amplitude.
O aumento na carga elétrica a ser aplicada ocorre por meio do incremento na tensdo (amplitude) do estimulo.
O gréfico representa um envelope de sinal composto por trens de pulsos. Ampl. — amplitude em volts (V).

Existem vdrios modelos de controladores realimentados descritos na literatura
(KILIAN, 2006), entre eles: on-off; proporcional (P); proporcional-integral (PI); proporcio-
nal-diferencial (PD); proporcional-integral-diferencial (PID); com agendamento de ganho
(IOANNOU; SUN, 1996); com légica nebulosa; empregando redes neurais; e a combinacao

entre modelos. A seguir, alguns principios de controladores realimentados serdo abordados.

2.5.1.1 Controlador on/off

Quando o atuador estd desligado, a varidvel monitorada tende a um valor de repou-
so. Assim que a varidvel observada — angulo — atinge um valor superior estipulado, o EE
desliga (e tende ao valor de repouso) e € reativado quando a varidvel atinge o valor minimo
determinado. Como exemplo, um angulo configurado para 70° pode ficar oscilando entre
68° e 72° com um periodo (7).

Dolan et al. (1998) empregaram um controlador on/off em um sistema de dois ca-
nais para auxiliar uma pessoa com lesdo completa T5/6 a sentar e levantar de uma cadeira.
O angulo da articulagdo do joelho foi monitorado para controlar a aplicacdo de EENM ao
quadriceps de cada perna. Assim que o angulo atingia os valores determinados, a estimula-

cdo elétrica era ligada ou desligada, sem ajuste de intensidade de estimulo.
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2.5.1.2 Controlador proporcional

A ac¢do proporcional é uma das estratégias de controle mais basicas (Figura 2.9). O
atuador aplica um estimulo corretivo que € proporcional ao erro observado
(referéncia - saida monitorada) (SKOGESTAD, 2001). A desvantagem desse método
€ a existéncia de um erro estatico devido ao baixo ganho (Kp) do controlador e a presenca

de forcas externas constantes (como gravidade) o que requer compensagao extra (KILIAN,

2000).

saida monitorada
referéncia | saida do
controlador

Figura 2.9 — Controlador proporcional.
(baseado em Kwakernaak e Sivan (1972)).

2.5.1.3 Controlador proporcional-integral (PI)

A saida V,. do controlador PI é proporcional aos erros passados, multiplicados pelo

tempo (SKOGESTAD, 2001), conforme indica a Equacao 2.1:

V,e = KpE + KpK; X (EAL) 2.1
onde K; e Kp sdo as constantes dos ganhos integral e proporcional, respectivamente, E € o
erro € X(EAr) € a integral do erro.

Um comando de referéncia é enviado ao canal de estimulagdo para estender o joelho

a 30°, como ilustra o exemplo da Figura 2.10.
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Figura 2.10 — Posicdo angular do joelho em resposta a estimulagdo elétrica.
Angulo do joelho (curva sélida); estimulo elétrico (curva tracejada). O 4ngulo articular leva tempo T para
percorrer de 10 a 90% do angulo de referéncia, apresenta oscilagdes em torno da referéncia (sobressinal) e
estabiliza em um valor que pode conter um erro estaciondrio (Ee) (baseado em Kilian (2006)).

Com o tempo, o erro estaciondrio € eliminado, mas outro problema surge. A inser-
cdo de um elemento integral ao controlador reduz a estabilidade do sistema e aumenta o
pico do sobressinal. Apesar de apresentar atraso no sinal devido ao processo de integragao,
a correcdo da saida € rapida, o que leva ao aparecimento do sobressinal.

Foggiato, Foggiato e Nohama (2000) desenvolveram um EE realimentado com con-
trolador PI para EENM. O sistema ndo foi avaliado em pessoa com lesdo medular, mas em

modelo mecanico conectado a um servomotor. O sistema mostrou-se funcional e eficiente.

2.5.1.4 Controlador proporcional-diferencial (PD)

Permite ao sistema responder mais rapidamente a variacdes na demanda de forca e
amortece o sobressinal (ver Figura 2.10). O amortecimento também possibilita reduzir o
erro estaciondrio (SKOGESTAD, 2001). No caso, a saida V,. do controlador PD é propor-

cional a taxa de variagdo do erro, conforme apresentado na Equacgdo 2.2.

onde K e Kp sdo as constantes dos ganhos diferencial e proporcional, respectivamente, E é

o erro e AE/At € a derivada do erro.
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Um ajuste muito elevado do coeficiente K, diminui a velocidade do sistema e am-
plifica os erros existentes, sendo necessario um valor adequado.
Mihelj e Munih (2002) e Vette, Masani e Popovic (2007) utilizaram controladores

PD para controlar a manutencdo ortostdtica de uma pessoa com lesao medular torécica.

2.5.1.5 Controlador proporcional-integral-diferencial (PID)

Muitos sistemas de controle utilizam o PID (Equacdo 2.3), cuja saida V,. é uma
combinacdo das caracteristicas desejaveis dos controladores descritos nas trés se¢des ante-
riores (SKOGESTAD, 2001). O ajuste adequado dos parametros do PID faz-se necessario

para possibilitar a estabilidade do sistema.

V.. = KpE + K KpZ(EAY) + KpKp(AE/AD) (2.3)

Previdi et al. (2005) projetaram um sistema controlado de EENM com PID para
comandar movimentos funcionais que possibilitariam a um lesado medular levantar-se e

sentar-se. O sistema foi avaliado positivamente mediante simulagdes.

2.5.1.6 Controlador nao linear com agendamento de ganho

Segundo Ioannou e Sun (1996), o principio bédsico do funcionamento deste contro-
lador € dividir para conquistar. Um processo ndo linear € dividido em subprocessos linea-
res. Um determinado nimero N de pontos de equilibrio (i = 1,2,3,...,N) sao escolhidos ao
longo da faixa de operacdo da planta (sistema neuromuscular). Para cada i, um controlador
realimentado fornece um conjunto de ganhos constantes 8; para um controlador, C(8), que
combina os varios ganhos lineares cobrindo os N pontos da faixa de operagao do sistema.

Uma ou mais varidveis, denominadas varidveis de agendamento (ou auxiliares), sao

utilizadas para detectar qual é o ponto de equilibrio corrente e habilitar o controle linear.
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Entdo, o conjunto de ganhos 6; do ponto de equilibrio em questio é fornecido ao C(6). O
modulo de agendamento de ganho consiste de uma tabela com os valores de ganho para
cada ponto de equilibrio e necessita que as entradas auxiliares, provindas das medi¢des rea-
lizadas na planta, tenham boa correlacao com as transi¢des entre pontos de equilibrio.
Previdi e Carpanzano (2003) empregaram esta técnica para controlar a articulagdo
do joelho e suas simulagdes demonstraram que a estratégia de ganho linear agendado (neste
sistema ndo linear) apresentou desempenho melhor do que a sistemas puramente lineares

sem agendamento.

2.5.1.7 Controlador em 16gica nebulosa

A principal vantagem em se utilizar um controlador desenvolvido em l6gica nebulo-
sa € a sua habilidade em incorporar experiéncia, intui¢cao e heuristica em vez de modelos
matematicos (CIRSTEA et al., 2002).

O controlador em 16gica nebulosa (fuzzy logic controller — FLC) foi especialmente
idealizado para sistemas nos quais é possivel aplicar mais de uma alternativa de controle
para uma mesma situa¢do (ZADEH, 1988). Por exemplo, um protocolo de estimulagdo po-
de vislumbrar o encerramento dos estimulos pouco antes de se estabelecer a fadiga muscu-
lar. Porém, resta saber quanto tempo antes e como caracterizar o instante em que o musculo
estd fadigado. Um individuo pode considerar que um miusculo comecou a fadigar em um
dado instante e como nao fadigado no mesmo instante dependendo da tarefa e da demanda
de forca para a realizacio da atividade.

Um protocolo pode demandar diferentes estratégias de controle para o musculo em
fadiga e ndo fadigado. Em certo instante, dois protocolos podem ser aplicados ao mesmo
tempo com pesos diferentes. Além disso, a estratégia pode aceitar moderados niveis de im-
precisdo. E nesse contexto que se apresenta o FLC, buscando imitar a maneira de pensar do
operador do sistema (LEE, 1990).

O FLC utiliza um conjunto de regras elaboradas pelo operador que processa o sinal

captado pelo sensor em uma forma compreensivel pelo FLC. A saida € um conjunto de res-
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postas que sdo transformadas em valores apropriados a serem aplicados ao processo (LEE,
1990).

O FLC € um circuito em ldgica nebulosa bastante utilizado comercialmente
(PATYRA; GRANTNER; KOSTER, 1996). Ele pode ser empregado em sistemas de malha
fechada juntamente com controladores PID, onde seu objetivo € adaptar os parametros do
controlador a vdrias situagoes (KILIAN, 2006).

Mourselas e Granat (2000) utilizaram a tecnologia nebulosa para detectar eventos da
marcha. Ja Silva (2002) empregou 16gica nebulosa para controlar a amplitude de estimulos
de um sistema de EENM multicanal para movimentos funcionais. Oliveira et al. (2012)
realizaram simulagdes de controle de articulacdo de joelho com modelos Takagi-Sugeno.

Os resultados mostraram que os sistemas foram eficientes.

2.5.1.8 Redes neurais

Uma rede neural constitui-se de elementos de processamento denominados neuro-
nios (unidades, células ou nds). Os neur6nios conectam-se a outros neurdnios sendo que
cada ligacao estéd associada a um peso especifico que geralmente multiplica o sinal passado
de um neur6nio ao seguinte. Os neurdnios intermedidrios recebem sinais de entrada aos
quais aplicam uma fun¢do de ativacdo, normalmente ndo-linear, para determinar o sinal de
saida (FAUSETT, 1994). Pode haver mais de uma camada com neurdnios intermediarios.

Os parametros que caracterizam uma rede neural sdo: arquitetura, isto €, o padrao de
conexao interneural; treinamento, ou seja, o algoritmo empregado para determinar os valo-
res dos pesos de cada conexdo; e fungdo de ativacdo (FAUSETT, 1994). Existem duas clas-
ses de redes neurais: redes sem realimentacdo (feedforward), onde os neurdnios recebem
sinais de entrada provenientes dos neurdnios anteriores e que sdo processadas e repassadas
para os neurdnios da camada seguinte; e redes realimentadas (recurrent) onde o neurdnio

pode enviar sinais de saida para neurdnios das camadas anteriores (CIRSTEA et al., 2002).
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Uma das vantagens mais importantes das redes neurais € que podem ser treinadas
facilmente e de modo instantaneo a partir de um conjunto de dados de entrada, ou entrada e
saida, fornecido a rede, que pode estar operando em tempo real (SPECHT, 1990).

Redes neurais foram utilizadas no desenvolvimento de um sistema de controle de
estimulador implantdvel (HANSEN et al., 2002) e na deteccio da fase da marcha
(SHIMADA et al., 2005).

2.5.2 Estratégias de controle de FES para membros inferiores

Uma abordagem a sistemas de aplicacdo e controle de FES na drea de engenharia de
reabilitacdo pode comecar com a descricdo de EEs para correcdo do pé equino que, geral-
mente, controlam um ou dois canais de estimulagdo.

Solucdes para essa deficiéncia foram elaboradas a partir da identificacdo das fases
da marcha denominadas de apoio e balangco. O pé equino caracteriza-se pela incapacidade
de dorsiflexdo durante a fase de balanco (LYONS ez al., 2002). A fase de apoio inicia-se
com o contato do calcanhar no solo e termina com o desprendimento da ponta do pé (meta-
tarso), o que caracteriza o inicio da fase de balanco que, por sua vez, termina com o contato
do calcanhar no solo (PERRY et al., 1995).

A ideia original do emprego de FES para a correcdo do pé equino é de Liberson et
al. (1961) apud Strojnik et al. (1979). Sua ideia consistiu em posicionar eletrodos de super-
ficie sobre o nervo fibular comum para estimular os musculos dorsiflexores de paciente
hemiplégico. O musculo tibial anterior € o principal musculo responséavel pela dorsiflexdo
do pé e é contraido artificialmente assim que o calcanhar se desprende do solo.

Segundo Liberson et al. (1961), durante a fase de apoio, um contato mecanico posi-
cionado no calcanhar da palmilha do cal¢ado aciona o divisor de tensdo na saida do estimu-
lador. Com o contato em estado fechado, o circuito impede a liberacao do estimulo aos ele-
trodos. Quando o contato abre, pouco antes do inicio da fase de balango, no momento em

que o calcanhar se descola do solo, o circuito possibilita a aplicacdo do estimulo. Vodovnik
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et al. (1965) sugeriram melhorias a0 modelo de Liberson como o acionamento manual do
estimulador e o emprego de EMG ao invés dos contatos.

Entre os primeiros estimuladores elétricos multicanais destaca-se o sistema desen-
volvido por Strojnik, Kralj e Ursic (1979) capaz de controlar até trés articulagdes da perna
de paciente hemiplégico. Contava com mais um contato posicionado abaixo do metatarso.
Caso o individuo levantasse temporariamente o calcanhar, o estimulo seria aplicado somen-
te se o outro contato estivesse aberto.

Sem considerar a andlise de intervalos de tempo, Brandell (1982) desenvolveu um
EE de seis canais controlado por quatro contatos mecanicos. Portas ldgicas estabeleciam
um padrao fixo de ativacdo dos musculos sem possibilidade de adaptacdo a velocidade da
marcha. O autor sugeriu o prazo de duas semanas para o paciente se adaptar ao sistema com
melhora na simetria das passadas e dorsiflexdo de voluntério hemiplégico.

Apesar de serem solugdes vdlidas para a correcdo da marcha, esses métodos nao
permitiam a funcdo inversa, isto €, o sistema se adaptar ao paciente. Os estimulos e interva-
los de tempo projetados para o acionamento dos EEs eram previamente configurados.

A acelerometria foi empregada para a identificacdo dos estados da marcha como
fun¢do da aceleracdo equivalente (a.,). Pesquisadores posicionaram acelerdmetros entre o
joelho e o tornozelo para identificar as fases de apoio (|al., = g) e balanco (lal, # &)
(WILLEMSEN; BLOEMHOF; BOOM, 1990). A anélise ocorreu no plano sagital e os da-
dos foram obtidos pela monitora¢do da a., fornecida por sensores posicionados na perna do
paciente. Os erros observados com a acelerometria mostraram-se maiores que os da eletro-
goniometria (WILLEMSEN; FRIGO; BOOM, 1991). Porém, seu emprego possibilitou de-
terminar o angulo entre segmentos, a aceleracdo dos segmentos e as fases da marcha.

Mansfield e Lyons (2003) empregaram a acelerometria para detectar a fase da mar-
cha de ambas as pernas posicionando o acelerdmetro no tronco do individuo. O sinal da
aceleracdo foi convertido em pulsos 1 e 0 conforme o sinal do acelerometro ascendia ou
descendia, possibilitando empregar o trem de pulsos resultante no controle da marcha.

Cada marcha patoldgica possui suas proprias caracteristicas (WINTER, 2005). Nos
antigos EEs comandados por contatos eletromecanicos, a amplitude do estimulo era cons-

tante durante todo a periodo de estimulacdo, o que poderia causar espasmos na perna. O
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sistema de Stanic et al. (1977) apud Strojnik, Kralj e Ursic (1979) armazenava em uma
memoria digital as sequéncias de estimulo para a marcha do usudrio. A transi¢do entre as
amplitudes passou a ser gradualmente modulada dando ao estimulo um formato trapezoidal.
Contudo, sistemas desse tipo podem apresentar restricdes no tamanho da memoria de arma-
zenamento dos padrdes de estimulo.

Os sistemas em malha fechada de Prochazka e Wiles (1983), Mourselas e Granat
(2000) e Chen et al. (2001) — este para movimentos de pedalar — ajustavam a intensidade do
estimulo ampliando o pulso trapezoidal, de modo a estica-lo ao longo do eixo das ordena-
das, porém permanecendo constante entre as rampas de subida e descida. Pesquisas aponta-
ram que variacdes na amplitude do estimulo entre as rampas representariam melhor a con-
dicdao normal da marcha (LYONS et al., 2000). Mais recentemente, Breen et al. (2006) de-
senvolveram um sistema capaz de ajustar automaticamente a intensidade do estimulo para
refletir a variag@o no padrdo da marcha do paciente hemiplégico.

O EE de quatro canais desenvolvido por O’Halloran et al. (2003) contava com uma
interface de computador desenvolvido em LabVIEW® (ferramenta a ser empregada no
desenvolvimento do trabalho proposto) onde o técnico pode gerar vérios perfis de estimula-
cdo alterando a largura dos pulsos estimulatérios. Posteriormente, abordaram a variagdo na
intensidade do estimulo em resposta a transferéncia de carga (O'HALLORAN et al., 2004).
Eles descobriram que o incremento da intensidade do estimulo pouco antes do contato do
calcanhar com o solo melhorou a qualidade da marcha de seus pacientes.

Outro controlador em malha fechada foi desenvolvido empregando 16gica nebulosa
(MOURSELAS; GRANAT, 2000). Nos seus resultados, o angulo de dorsiflexdo ao longo
do tempo do ensaio foi melhorado durante a fase de balanco da marcha. O sistema em ma-
lha fechada apresentou um desempenho melhor que o de malha aberta. O controlador em-
pregado possuia duas camadas de controle: uma externa responsavel por colocar em se-
quéncia os eventos da marcha e uma interna para o ajuste dos parametros de malha fechada
e amplitude de estimulo. A malha de controle do sistema de EENM desenvolvido por Silva
(2002) utilizou l6gica nebulosa para controlar a amplitude dos pulsos estimulatérios a partir
das informacgdes dos angulos articulares de um voluntirio que ja estava em treinamento

com EENM e cuja musculatura estava apta para receber os estimulos elétricos. Para objeti-
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vos de angulo estaciondrios e quase estaciondrios, o sistema de controle obteve estabilida-
de. Porém, quando houve muita variagdo no angulo objetivo, o sistema tornou-se instdvel.
Oliveira et al. (2012) desenvolveram um sistema de EENM para controlar o dngulo do joe-
lho empregando modelos nebulosos Takagi-Sugeno e a eficiéncia do sistema foi validada
apenas com simulacdes em MATLAB.

As fases da marcha foram estudadas por Shimada et al. (2005) que empregaram re-
des neurais, acelerometria e eletrodos percutianeos. Prosseguindo pesquisa realizada por
Ando et al. (1999), os autores conseguiram detectar os ciclos de marcha normal e patologi-
ca posicionando um acelerdmetro biaxial na parte médio-lateral da coxa dos pacientes. A
rede neural foi treinada com o sinal do acelerometro como entrada. O sinal gerado por sen-
sores de forca (FSR) abaixo do calcanhar, que identificavam os eventos de toque e des-
prendimento do calcanhar do solo, eram os objetivos a serem aprendidos pela rede neural.
Em tempo real, um computador produzia os estimulos para a fase de balanco dos pacientes.

Até aqui, os sistemas em malha fechada citados apresentaram vantagens frente aos
de malha aberta segundo as conclusdes dos pesquisadores. Adicionalmente, sistemas de
controle em malha aberta ndo conseguem bom desempenho com o musculo em fadiga
(PREVIDI; CARPANZANO, 2003).

Conforme um musculo contrai, o ponto motor a ser estimulado sofre variacdes com
relacdo a posicao dos eletrodos de superficie (REILLY, 1992). Além disso, € praticamente
impossivel estimular musculos profundos sem excitar os mais superficiais. Ha ainda algu-
mas restri¢cdes para a aceitacao dos pacientes ao emprego de eletrodos de superficie como a
perda da seletividade, a sensibilidade do musculo a posi¢cdo do eletrodo, a dor e a irritacio
devido a passagem da corrente elétrica através da pele (RUSHTON, 1997). Esses fatos le-
varam ao desenvolvimento de EEs implantaveis. Com o emprego de EEs implantdveis mul-
ticanal, invasivos, o processo de estimulagdo passou a ser mais seletivo, melhorando o equi-
librio entre dorsiflexdo e eversio (KENNEY et al., 2002).

Um exemplo de EE implantdvel é o de Hansen et al. (2002). No modelo de controle
proposto, o sinal de eletroneurografia (ENG) do nervo sural € captado e enviado a um mo-
dulo externo de detec¢do de eventos da marcha, retificado, integrado e submetido a um fil-

tro passa-baixas. A filtragem serve para a extracdao das informacdes com respeito a forca
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aplicada a superficie do pé, eliminando os ruidos esptrios. E necessdrio extrair do ENG a
interferéncia dos sinais de EMG e de estimulagdo. O algoritmo de controle consiste de uma
rede neural 16gica adaptativa (ALN) com regras de restricao.

Sistemas implantdveis t€ém suas vantagens com relacdo aos de estimulag¢do de super-
ficie. Contudo, além da complexidade inerente ao procedimento, a implantacdo dos eletro-
dos traz riscos de infec¢do ao paciente (DAVIS, 2002) e a eventual quebra dos contatos
(LIU SHI et al., 2007) poderia complicar o desenvolvimento do estudo.

A literatura relata sistemas em malha aberta para aplicacio de EENM ao quadriceps
(MCNEAL et al., 1989). Porém, baseado nos resultados publicados, os melhores desempe-
nhos foram encontrados com sistemas em malha fechada empregando PI e neuro-PID e PID
(FERRARIN et al., 1996; CHANG et al., 1997; PREVIDI; CARPANZANO, 2003).

As estratégias de controle para MMII também envolvem a tarefa de estabilizar o pa-
ciente em pé, estitico. O termo standing geralmente descreve o estado de um corpo em
posicdo ereta com relagdo ao tronco e MMII (KRALIJ; BAJD, 1989), atividade denominada
manutencdo da posicao ortostética.

Quando exposto as perturbacdes no plano sagital, o individuo pode recuperar o
equilibrio segundo duas abordagens: a estratégia do tornozelo e a do quadril. A primeira
envolve contragdes musculares e a movimentagdo do corpo em torno da articulagdo do tor-
nozelo como um péndulo invertido (Figura 2.11). O objetivo da segunda € estimular os
musculos extensores/flexores do quadril e do joelho de forma a manté-los estendidos e evi-
tar a queda do corpo fixando os tornozelos ou apoiando o paciente em barras laterais

(GOLLIDAY, 1975) apud JOHANSSON; MAGNUSSON, 1989).

HAT

Musculos responsaveis
pela extensdo da perna

Figura 2.11 — Estratégia do péndulo invertido para o modelo de trés segmentos.
HAT — segmento incorporando cabeca, tronco e membros.
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Seguindo a abordagem do péndulo, pesquisadores desenvolveram uma estratégia de
controle envolvendo a estimulacdo bilateral dos extensores da perna com o intuito de esta-
bilizd-los em extensdo total (JAEGER; YARKONY; SMITH, 1989). Eles empregaram o
modelo de trés segmentos (perna, coxa, cabeca-bracos-tronco - HAT) e o auxilio de barras
paralelas. Concluiram que dois canais de estimulacdo € o minimo para suportar o paciente
segundo esse modelo; um para cada musculo extensor do joelho. Fujita ef al. (1995) utiliza-
ram um modelo bastante parecido e chegaram a conclusao de que a estimulacdo dos muscu-
los biarticulares de MMII (como o gastrocnémio e o biceps femoral) produz o efeito dese-
jado em uma articulagdo e indesejado na outra. Inferiram também que a estimulacdo em tais
musculos deve ser evitada dando-se a preferéncia a estimulacdo em musculos monoarticu-
lares. Quando isso ndo € possivel, deve ocorrer a estimulacio de musculos antagonistas
para aumentar a rigidez das articulagdes.

A abordagem de Hunt et al. (1997) envolveu um sistema de controle em malha fe-
chada. Seu principio é considerar a planta (sistema neuromuscular) em duas partes: atuado-
res musculares — que s3o ndo lineares e variam rapidamente no tempo — e o péndulo inver-
tido — praticamente constante. Isto levou a concepcdo de um sistema de trés lacos, sendo
dois internos (um para cada tornozelo) e um externo. Um individuo com lesao medular foi
amarrado a uma prancha lateral, preso das canelas ao tronco. A EENM foi aplicada nos
musculos dorsiflexores e os muisculos responsdveis pela extensdo do quadril e dos joelhos
nao foram estimulados. O voluntdrio ndo caia devido a um sistema de suporte de peso con-
sistindo de cordas amarradas ao teto que seguravam o corpo presas aos ombros. A valida-
cdo do sistema foi aplicada em lesado medular e pessoa higida (MUNIH et al., 1997). Ape-
sar de realizar o equilibrio artificial de ambos, o estabelecimento da fadiga muscular e a
espasticidade limitaram o tempo de estimulacdo em menos de 1 min.

A tarefa de possibilitar a uma pessoa com lesdo medular levantar-se e sentar-se em
uma cadeira também foi estudada (DOLAN; ANDREWS; VELTINK, 1998). Por meio de
um controlador on/off, a velocidade angular do joelho foi monitorada em funcao do angulo
dessa articulag@o. Se a velocidade em determinado angulo cair/subir abaixo/acima de de-

terminado valor, o EE € acionado/desativado. Os autores concluiram que o sistema possui a
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vantagem de ser genérico e ndo necessitar do conhecimento da planta sob EENM. Porém,
se a fadiga muscular ndo for monitorizada, pode inviabilizar o sucesso do sistema.

Winter et al. (1998) realizaram estudos para determinar a natureza do controle do
equilibrio para suportar um paciente em pé. Eles empregaram uma plataforma de forga para
medir o centro de pressdao (COP — center of pressure) e um sistema de monitoramento por
imagem para determinar o centro de massa (COM — center of mass). Calculando a variacao
do COP subtraido do COM (sua projecdo entre os pés), conseguiram boa correlacdo com a
aceleracdo do corpo no plano sagital.

No esfor¢o de reduzir a fadiga muscular dos musculos ativados para que o lesado
medular possa permanecer em pé por mais tempo, Mihelj € Munih (2002) modelaram um
sistema em malha fechada com controlador PD baseado em um duplo péndulo invertido
para compensar o torque decorrente do efeito da gravidade na articulagdo do tornozelo. A
projecdo do COM do voluntério, que recebe a EENM, deveria recair pr6ximo ao eixo de
rotacdo do tornozelo. O sistema experimental contava com uma estrutura metdlica para
restringir a movimentacao no plano sagital, os joelhos e quadril fixos por barras de alumi-
nio. A movimenta¢do do paciente ficou restrita apenas ao segmento HAT e a articulacdo do
tornozelo. O torque na articulacdo do tornozelo foi reduzido e houve estabiliza¢do da postu-
ra. Entretanto, assim como o modelo proposto por Jaeger et al. (1989), o paciente ndo pode-
ria ficar em pé sem o auxilio de barras de apoio.

Geralmente, sistemas para a articulagcdo do joelho buscam associar o angulo da arti-
culacdo a entrada de referéncia. McNeal et al. (1989) pesquisaram a articulacdo do joelho
com sistema em malha aberta para EENM aplicada ao quadriceps. No estudo o paciente
ficou sentado, enquanto a estimulagdo causava a extensdo do joelho. O resultado demons-
trou que a fadiga muscular ndo demora a ocorrer, de forma que o sistema contou com um
ajuste de ganho manual para compensar a queda no desempenho do movimento. O ajuste
manual pode ficar prejudicado na situa¢do de varios canais estimulatérios serem utilizados
no sistema. Os autores concluiram que, para usar sistemas em malha fechada, ajustes sao
necessarios para atingir o desempenho desejado e também compensar os efeitos da fadiga.

Em virtude das restricdes envolvidas com sistemas de malha aberta, o EE em malha

fechada multicanal de Ferrarin et al. (1996) utilizava um controlador PID para a aplicagcao
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de EENM ao musculo quadriceps. O sistema era capaz de controlar apenas movimentos
lentos da articulag@o do joelho.

Um sistema de EENM de 16 canais foi construido por Zagheni (1998) e uma malha
de controle por computador foi desenvolvida por Foggiato et al. (2000). O sistema contava
com realimentacdo baseada nas variagdes angulares das articulagdes dos MMII onde foram
posicionados eletrogonidometros. Na validagdo do sistema, optaram por monitorar a articu-
lacdo do joelho. Um unico canal estimulatdrio (reto do fémur) foi empregado para estender
o joelho. Nos ensaios estaticos, uma tensdo era aplicada e observava-se em que posi¢ao
angular a perna estabilizava. Para o estudo da resposta dinamica, o sistema foi validado em
um modelo mecanico utilizando um controlador PI. Para os autores, os resultados mostra-
ram-se satisfatorios; porém poderiam ser melhorados com a introdu¢do de outros parame-
tros de monitoragdo como torque, forca e aceleragdo.

B6 (2012) realizou simulagdes de um sistema de EENM em malha fechada PID
controlando o angulo e a impedancia articular de musculos agonistas e antagonistas. Os
resultados mostraram que o método proposto foi eficiente na tarefa de controle. Ja o siste-
ma de EENM desenvolvido por Catunda et al. (2012) foi capaz de controlar o movimento
de flexdo do antebraco de individuo higido. O angulo controlado oscilou ao redor do valor
desejado. Para utilizacdo com pacientes hemiparéticos, os autores acreditam que haverd
necessidade de determinar individualmente os coeficientes do controlador.

Um sistema de controle baseado em redes neurais foi desenvolvido por Chang et al.
(1997) para controlar a posi¢do do joelho por estimulacdo do quadriceps. O paciente foi
acoplado a um dinamdmetro com as coxas fixas e os joelhos livres para se movimentarem.
Um computador realizou a interface e o controle do sistema. O sistema neuro-PID utilizado
por Chang et al. (1997) consiste de um controlador neural € um controlador PID realimen-
tado. Primeiramente, o controlador neural foi treinado para obter o modelo dindmico inver-
so da planta. Depois do treinamento, o modelo foi empregado para calcular o estimulo ade-
quado a ser aplicado a partir do angulo desejado. Contudo, existiam erros inerentes ao re-
sultado da rede neural, entdo, um controlador PID em paralelo corrigia o resultado calcula-
do pela rede. Os pesquisadores constataram que o controlador neuro-PID obteve desempe-

nho melhor que os controladores neural e PID quando atuaram separadamente.
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Quevedo et al. (1997) abordaram estratégias de controle da marcha que possibilitas-
sem superar obsticulos no caminho percorrido (situacdo do dia-a-dia). Estudaram o movi-
mento a ser executado por duas abordagens: (i) registrar e extrair o padrdo do EMG dos
musculos monitorados durante o movimento e, em seguida, transformar o sinal obtido em
sequéncias de estimulo e (i1) extrair dados cinemaéticos e, a partir deles, determinar sequén-
cias de estimulo. Os resultados mostraram que, identificando corretamente as sequéncias, é
possivel superar obstdculos empregando controle artificial da marcha.

A construgdo de sensores capazes de serem empregados por sistemas de malha fe-
chada foi outro foco de estudo desse grupo de pesquisa (ARANTES, 1993; QUEVEDO et
al., 1997).

Outra area de pesquisa € o controle adaptativo da marcha induzida por EENM com
redes neurais (SEPULVEDA INOSTROZA; GRANAT; CLIQUET JR, 1997). Nesse traba-
lho, os pesquisadores utilizaram uma rede neural de trés camadas no controle em malha
fechada da fase de balanco da marcha. Os resultados da pesquisa mostraram que os estimu-
los gerados pela rede podem melhorar a qualidade dos passos. Como pesquisas futuras,
citaram o treinamento da rede neural empregando amostras obtidas apds o surgimento da

fadiga muscular.

2.6 MODELO MUSCULAR

Os EEs funcionais que utilizam redes neurais, como o de Hansen et al. (2002), nao
requerem a utilizacdo de modelos musculares. Quando outras técnicas de controle sdo utili-
zadas, antes de se submeter um voluntario ao sistema, deve-se testar a técnica com um mo-
delo em seu lugar. Porém, tendo em vista a quantidade de varidveis que afetam o desempe-
nho e a dindmica musculares, elaborar um modelo muscular completo ndo € tarefa trivial.
Pessoas com lesdao medular apresentam baixa resisténcia a fadiga muscular, o que torna
bastante dificil calcular trajetorias de excitacdo que possibilitem identificar os parametros

de modelagem (GUIRAUD et al., 2003).
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Existem duas classes principais de modelos. A primeira emprega uma abordagem fi-
siolégica do misculo, modelando o seu comportamento metabdlico, fendmenos de mem-
brana, AEC, transiente de Ca2+, entre outras caracteristicas (STERN; PIZARRO; RfOS,
1997). A segunda aborda-o de forma “macro” do ponto de vista fenomenoldgico (HILL,
1940; ZHANG; ZHU, 2006).

O objetivo de um modelo matemadtico adequado € reter as caracteristicas essenciais
do objeto representado e tem de estar atrelado ao propdsito do objeto como, por exemplo,
prever o seu comportamento (ZAHALAK, 1992). A simula¢do de movimentos biomecani-
cos com grande amplitude de movimento vem sendo quase que exclusivamente realizada
com modelos de Hill (VAN DEN BOGERT; GERRITSEN; COLE, 1998). Para simulacdes
com EENM, o musculo estimulado pode ser considerado um atuador n@o linear que varia
no tempo e, por isso, o controle preciso de sua forca torna-se dificil, sendo necessario utili-
zar um modelo parametrizado (DURFEE; PALMER, 1994). No entanto, nem sempre a
obtencdo desses parametros € facilitada, pois muitos deles necessitariam de procedimentos
invasivos. Pereira (2005) elaborou uma modelagem biomecénica do corpo humano para o
controle da locomocgdo utilizando principios de mecénica lagrangeana e técnicas de mani-
puladores robdéticos.

Um modelo de misculo que poderia ser ttil para este trabalho é o proposto por De-
vasahayam (2000) e utilizado por Ionescu e de Keyser (2005). Em sua pesquisa, eles mode-
laram o musculo como uma funcao de transferéncia de segunda ordem, em que a entrada é
o perfil estimulatério e a saida € a forca muscular. Entretanto, para se conseguir uma con-
tracdo eliciada por EENM em cadeia cinética aberta sustentando um angulo estdvel, € pre-
ferivel um modelo cuja saida seja o angulo articular.

Outra abordagem ¢ a utilizagdo de um modelo de primeira ordem. No estudo reali-
zado por Ferrarin e Pedotti (2000), sobre a relagdo entre estimulos elétricos (modulados por
largura de pulso) e torque, descobriu-se para um modelo muscular de segunda ordem que
havia uma grande probabilidade de cancelamento de um polo por um zero, tornando-se um

modelo de primeira ordem, o que quase sempre resultou em um modelo 6timo.
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3 MATERIAIS E METODOS

Este capitulo inicia com a apresentacdo do sistema multiparamétrico de aquisi¢ao de
sinais composto por componentes de hardware e software. O hardware envolve o meca-
nomidgrafo e o eletrogonidometro desenvolvidos. Com relacdo ao software, esta secdo apre-
senta o fluxograma do programa de aquisi¢do, visualizacdo e controle desenvolvido e des-
creve-se o modelo biomecanico utilizado e incorporado ao controlador. O esquematico e a
topologia do EE neuromuscular desenvolvido também sao apresentados. Em seguida, sdo
apresentados os protocolos de ensaios para validagio da MMG em contracdes isométricas,

em cadeia aberta, com voluntarios higidos e com lesdo medular, com e sem EENM.

3.1 SENSOR DE MMG E MECANOMIOGRAFO DESENVOLVIDOS

A entrada do eletromiégrafo comercial utilizado em pesquisas anteriores saturara
quando a EENM foi aplicada (SCHMAL, 2006). Para contornar o problema, optou-se pelo
emprego da MMG em vez de EMG (FALLER, 2007). Quanto ao tipo de transdutor utiliza-
do, duas alternativas possibilitaram o desacoplamento da analise mecanica (vibracdes mus-
culares) dos impulsos elétricos e foram vidveis para monitorizar sinais de MMG: microfone
e acelerdmetro. Optou-se pelo sensor de MMG com acelerometria porque com ele seria
possivel registrar a vibragdo muscular em mais de uma direcdo, 0 que ndo ocorreria com
um unico microfone. A natureza triaxial deste sensor, por exemplo, pode ser explorada com
a determinacdo da oscilacao resultante que € calculada pela raiz quadrada média dos valo-
res axiais. Em outro aspecto, como o sinal de MMG esté relacionado com as vibragdes do
musculo em contragdo, permite monitorizar as vibracdes musculares em todos os sentidos
possiveis. Como Akataki et al. (1999), estudando o efeito das vibragdes das fibras longitu-
dinais no sinal de MMG, encontraram vibracao tanto na dire¢do do eixo Z, perpendicular ao
ventre muscular, quanto longitudinal as fibras do quadriceps femoral, decidiu-se por cons-

truir, para este estudo, um sensor de MMG baseado em acelerometria triaxial, monitorando
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a vibragdo (variagdo temporal da magnitude da proje¢do do vetor aceleragdao (ISO, 1990))

muscular em trés eixos ortogonais, conforme mostra a Figura 3.1.

Figura 3.1 — Ventre do quadriceps e os trés eixos (X, y, z) de andlise do sensor de MMG.

A primeira versdo do sensor desenvolvido possuia pequenas dimensdes, € era com-
posta por duas placas em oposi¢do simulando um circuito em duas camadas (camada 1 —
transdutor; camada 2 — amplifica¢do), o que adicionou um peso extra ao sensor. Watakabe
et al. (2003) concluiram que o peso adicional influencia na qualidade do sinal captado, de
modo que um “acréscimo” de 2 a 50 g causa distor¢des e atenuagdes modificando e/ou re-
duzindo a distribuic¢do espectral de poténcia do sinal. Desse modo, por exemplo, valores de
parametros espectrais, como a MPF, de um sinal adquirido com um sensor mais pesado
podem apresentar-se menores do que o relatado em outras pesquisas. Por isso, criou-se um
segundo sensor, agora com dimensdes menores € massa de 0,94 g (registrado com uma ba-
langa de precisdo Marte AY 220 analitica). Esse sensor possui apenas um acelerdmetro e
um capacitor para desacoplamento de linha, como se observa na Figura 3.2. O transdutor
analdgico utilizado (Freescale MMA7260) opera com sensibilidade médxima nominal de
800 mV/g (em que g € a aceleracdo da gravidade). A largura de banda e frequéncia de res-
sonancia dos eixos X e Y sdo 350 Hz e 6 kHz, respectivamente, e para o eixo Z, 150 Hz e
3,4 kHz. A médxima sensibilidade cruzada entre eixos, isto €, a capacidade em se rejeitar

aceleragdes aplicadas a 90° com relacdo ao eixo investigado, é de 5 %.
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Figura 3.2 — Sensor de MMG triaxial (a) e esquematico do circuito (b).

Como os sinais de vibragdo sdao de baixa amplitude, oscilando em torno de 1,65 V
(Veel2), o proximo estagio do hardware € uma placa de amplificacdo e filtragem localiza-
da, durante as coletas de dados, a aproximadamente 0,8 m do sensor. Os cabos utilizados
para interconectar os mddulos s@o blindados, o que reduz a interferéncia eletromagnética. A
Figura 3.3 mostra o diagrama esquematico do circuito de amplificacdo desenvolvido (ganho
de 10x), que recebe alimentacdo de +10 V para os amplificadores operacionais. Sao trés
filtros passa-faixas ativos de segunda ordem com frequéncias de corte fc; =7 Hz (U1, U2 e
U3) e fc, = 106 Hz (U4, US e U6). A filtragem de fc; minimiza a componente DC (relacio-
nada 2 aceleracdo estdtica) do sinal do acelerdmetro que nao foi considerada. A frequéncia
de corte superior fc, decorre do fato de que, no sinal de MMG de interesse, ndo foram en-
contradas componentes significativas do espectro de frequéncias acima de 100 Hz
(ORIZIO, 1993). O corte nessa frequéncia também minimiza a interferéncia causada pelas

frequéncias harmonicas de 60 Hz.
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Figura 3.3 — Esquematico da placa de amplificacao de sinais de MMG triaxial.

O mecanomidgrafo desenvolvido possui uma fonte de alimentacdo de 10 V para as
placas amplificadoras e 3,3 V regulados para os circuitos dos sensores de MMG. As entra-
das desse mddulo sdo os sinais de MMG provenientes das placas amplificadoras de cada
sensor e as saidas transportam esses sinais até as portas de entradas analdgicas da placa de
aquisicao de dados da National Instruments USB6221.

Como o acelerdmetro utilizado no sensor monitorava trés eixos, a resposta de cada
eixo de oscilagdo da massa sismica foi conferida com o emprego de uma mesa vibratéria
MTS 647 Hydraulic Wedge Grip da UTFPR. Os sensores foram posicionados sobre a mesa
(eixo Z) e na lateral da base na posi¢ao vertical (eixo Y) e horizontal (eixo X). A Figura 3.4
mostra a base pneumdtica que € mével e oscila para cima e para baixo na frequéncia e am-
plitude configuradas no software de controle. A base foi ajustada para se mover de 5 a 30
Hz com amplitude de movimento de 0,5 mm. A mesa ndo estava calibrada para frequéncias

superiores, por isso ndo foram testadas frequéncias acima de 30 Hz.
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Figura 3.4 — Mesa vibratoria MTS 647 Hydraulic Wedge Grip e sensor.
O sensor de MMG é fixado a mesa vibratdria com o auxilio de fitas adesivas.

Um sensor de medicdo de angulos articulares, eletrogonidmetro, foi desenvolvido
fixando-se as extremidades de duas agulhas de trico a um potenciometro linear de 10 k€,
alimentado com 10 V, conforme ilustrado na Figura 3.5. Quadrados de espuma foram atra-
vessados pela agulha de forma a proporcionar maior conforto ao paciente quando o eletro-
gonidmetro era posicionado junto a sua perna. O objetivo era obter um dispositivo leve para
ndo afetar o movimento eliciado por EENM e também confortdvel para o voluntario. A

Figura 3.5 também mostra a curva de resposta média e desvio padrio do eletrogonidometro.
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Figura 3.5 — Eletrogonidmetro para medi¢ao de angulo de joelho.
(esq.) Eletrogoniometro utilizado; (dir.) Curva de resposta média do eletrogonidmetro.
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A calibragdo do eletrogonidometro foi realizada ajustando-se angulos conhecidos em
um gonidmetro manual sobreposto ao eletrogonidmetro construido de modo que fosse pos-
sivel realizar a relacdo entre a tensdo elétrica e o angulo. Como os arquivos gerados reque-
rem que a grandeza seja armazenada em graus (°), uma equacio de ajuste foi determinada

para converter os valores de tensdo elétrica em valor de dngulo (Equacdo 3.1).

Angulo = 239,29 — 54,38 x Tensao,os [°] (3.1)

em que Angulo é o angulo corrente em graus, Tensao,, ;s € a tensdo elétrica em volts

medida no potencidmetro e os valores numéricos sdo constantes de ajuste.

3.2 PLACA DE AQUISICAO/GERACAO DE SINAIS

Para a aquisi¢do e a geracdo de sinais havia duas possibilidades: desenvolver
hardware proprio com comunicagdo serial/USB e protocolo de comunicag¢do ou utilizar
uma placa de aquisicdo comercial. Optou-se pela segunda alternativa pela disponibilidade
de tal placa e pela confiabilidade no sincronismo e leitura das amostras de mais de um ca-
nal. A placa de aquisicdo e geracdo de sinais utilizada foi a USB-6221 comercializada pela
National Instruments' ™. Suas principais caracteristicas gerais sdo a resolucdo de conversio
de 16 bits, faixa de tensdo de operacdo tanto para entrada quanto saida analégica de £ 10 V;
entradas analdgicas: 16 canais, maxima taxa de amostragem de 250 kS/s; saidas analdgicas:
2 canais, maxima taxa de amostragem de 833 kS/s, drive de corrente de 5 mA; portas digi-

tais: 24 canais TTL, com taxa maxima de relégio de 1 MHz e drive de corrente de 24 mA.
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3.3 SISTEMA DE MONITORACAO MULTIPARAMETRICO

Uma vez que o sensor de MMG fornece a resposta de trés sinais vibratdrios ortogo-
nais, foi preciso elaborar um software apropriado para a visualizacdo e extra¢dao de parame-
tros. Como um dos objetivos € desenvolver um sistema de aquisicdo multiparamétrico inte-
grado a um EE neuromuscular controlado, foi modelado o sistema de instrumentacdo virtu-
al esquematizado na Figura 3.6.

O modelo aborda dois fluxos de informacdes: aquisi¢io de sinais e controle do EE.
O fluxo de aquisicdo de sinais (esquerda na Figura 3.6) envolve a leitura de dados do ensaio
e do voluntério, controle da aquisi¢cdo, visualizacdo e armazenamento dos sinais, e extracao
de parametros de interesse a partir destes sinais. O fluxo de dados de controle do EE (direi-
ta na Figura 3.6) € responsavel pela leitura dos parametros do controlador, e do angulo ob-
jetivo para controle, determinacao do erro angular (faz leitura do angulo atual e do pardme-
tro de MMG selecionado) e ajuste do valor de saida do EE. Cada fluxo executa uma thread
(encadeamento de execug¢do) distinta, simultaneamente, conforme esquematizado no dia-
grama de blocos do software na Figura 3.7. Como sdo rotinas independentes, cada uma
delas pode ser encerrada separadamente. A ativagcdo do controle “Sair” encerra definitiva-
mente o programa. Além disso, a rotina que determina o erro angular para compensacao do
controlador atualiza o valor do slider (controle “Tensdo (V)” na Figura 4.5) conferindo in-

teratividade e feedback visual do ajuste automatico feito pelo controlador.
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Figura 3.6 — Fluxogramas das rotinas para aquisi¢do, visualizag@o e controle do sistema desenvolvido.

Os dois fluxogramas sio representados separadamente e cada um corresponde a fungdo de uma thread que
executa simultaneamente a outra.
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A programacdo com threads é uma forma de codificacdo na qual o programa € divi-
dido em rotinas que podem ser executadas simultaneamente. A Thread A é responsdvel
pelas tarefas de aquisi¢do e armazenamento de todos os sinais, determinag¢do do angulo
atual e parametros de MMG, ajustes na amplitude (ou na largura) dos sinais estimulatérios

para compensar desvios do angulo desejado.

entradas analdgicas

MMG  —
. Subsistema .
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EENM I
Calcula

=4 pardmetro de
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EENM
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(geragio) saida digital
= y > acionamento relé

Figura 3.7 — Esquema 16gico do funcionamento do programa.

Thread A e B - rotinas que executam simultaneamente; Subsistema - software que faz a interface com a placa
utilizada; MMG - mecanomiografia; EENM - nesta figura, representa os pulsos de estimulagdo elétrica neu-
romuscular; Controlador - médulo que determina os ajustes no sinal estimulatério; Modulador - objeto que

possui o novo valor de amplitude segundo determinado por Controlador.

O sistema desenvolvido foi construido com a possibilidade de incorporaciao de pa-
rametros de MMG na estratégia de controle. Entretanto, nesta tese, utilizou-se somente o
valor do angulo adquirido para determinar a compensagdo, configurando um sistema de
controle de entrada Unica e saida também unica. Por esse motivo, na Figura 3.7, a seta tra-
cejada indica que esse parametro serd utilizado futuramente, apesar da possibilidade j4 exis-

tir.
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3.4 BANCO EXTENSOR PARA ENSAIO COM VOLUNTARIOS

Um banco extensor de gindstica (Figura 3.8) foi adaptado para que possuisse um en-
costo movel reclindvel (90° a 150°) no qual foi fixada uma célula de carga para medir a
forca muscular. Quando ndo foi possivel transferir o voluntario para o banco, realizou-se a

coleta de dados com o voluntério sentado na propria cadeira de rodas.

F 4

Figura 3.8 — Banco extensor com encosto reclindvel.

3.5 ETAPA DE SAIDA DO ESTIMULADOR ELETRICO NEUROMUSCULAR

O hardware do EE neuromuscular multicanal utilizado em trabalhos anteriores
(ZAGHENI, 1998) ndo € obsoleto, mas a sua integracao com o software proposto nesta tese
ndo era trivial. Devido a pouca praticidade de seu emprego, outro EE neuromuscular foi
especialmente desenvolvido, recebendo como entrada os sinais de baixa amplitude (tensdo
modulante) gerados digitalmente pelo software de instrumentagdo virtual e externados ana-
logicamente via conversor digital-analégico da placa de aquisicao/geracdo (Figura 3.9). A
linha contendo o sinal de modulacdo de amplitude € isolada por um isolador 6ptico (IC1),
cuja saida esta conectada ao gate do transistor MOSFET de poténcia IRF530 (Q1). Uma

tensao DC de polarizacdo (bias) foi ajustada em 3 V, para manter o transistor (Q1) um pou-
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co abaixo do limiar de conducdo. Essa tensdo € somada a tensdo de modulacdo de amplitu-
de.

A amplifica¢do do sinal de baixa para alta amplitude ocorre por meio de um trans-
formador (TR1). O enrolamento do primdrio do transformador (n;) possui 40 espiras, ao
passo que o enrolamento do secundério (n,) possui 800 espiras, conferindo uma relagdo de
espiras n,/n; = 20. Em um transformador ideal ocorre a igualdade descrita pela Equag@o

3.2:
ny/ny = vy /vg (3.2)

sendo o segundo membro da equacdo a razdo entre as tensdes nos terminais do secundario
(v,) e do primario (vy).
O enrolamento do primdrio consiste de um indutor e a queda de tensdo nos termi-

nais do indutor segue a Equacgdo 3.3:

v, (8) = LD (3.3)

Como a variacdo de amplitude do sinal de modulacdo € de curta duracdo, a rapida
variagdo da tensao no gate do transistor Q1 faz surgir uma corrente i; (t) que varia em fun-
¢ao do tempo. Consequentemente, i; (t) varidvel faz surgir uma tensdo v; (t) entre os ter-
minais do primario. Um dos terminais do enrolamento primério estd conectado a Voo =
12 V. O outro terminal esta ligado ao dreno do transistor de poténcia. Quando o transistor
(Q1) conduz, com relacdo ao terra (GND2), o MOSFET tem uma resisténcia de conducdo
Rpseony = 0,16 Q). Dependendo da tensdo de gate, mais ou menos corrente Ipg flui do dreno
para a fonte, que € a corrente que flui pelos terminais do enrolamento primdrio i;. A ampli-
tude da tensdo modulante aplicada no gate do transistor Q1 foi ajustadaentre 0 Ve 2 V, de
modo a possibilitar o surgimento de tensdes desde 0 até (12 — Vps) V no enrolamento pri-
mario, sendo VDS a tensao dreno-fonte do transistor Q1. Como o transformador TR1 for-

nece uma amplificacdo com fator igual a 20, no secundario surge uma tensao de até 240 V.
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Considerando-se uma carga padrao (L1) de 1 kQ, a mdxima corrente aplicada atinge 240
mA. G1 e G2 sdo duas baterias de 9 V que servem para alimentar a etapa de entrada do
isolador 6ptico (IC1) com fontes diferentes da etapa de saida, fornecendo, assim, isolamen-
to galvanico e protecdo para a placa de aquisi¢do. A mesma protecdo € fornecida pelo opto-

acoplador (OK1) na linha de habilitagao do relé (K2).
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Figura 3.9 — Esquematico da etapa de poténcia de um canal do EE neuromuscular.

3.6 MODELO BIOMECANICO

O controlador imaginado para este trabalho, e utilizado nos ensaios 3 e 4, requer a
utilizacdo de um modelo que, aproximadamente, caracterize o sistema neuromuscular do
voluntério. O modelo de musculo utilizado em conjunto com o EE € um filtro passa-baixas
com atraso (O'DWYER, 2006). A Equagao 3.4 apresenta a equacao diferencial do modelo

escolhido.
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dAng(t)

T, 4Ang®)
P gt

+ Ang(t) = Kp.CO(t — tg) (3.4)
em que Tp € 0 tempo de resposta do processo, Kp € o ganho do processo, Ang(t) é a saida
do modelo em fun¢do do tempo (angulo do joelho), CO(t) é a entrada do modelo (saida do
controlador) e t; € o atraso que o sistema apresenta. Essa representacdo é conveniente, pois
relaciona a entrada corretora proveniente do controlador e a saida como angulo articular.
Para a identificacdo dos parametros Kp, Tp € t;, 0s voluntdrios foram posicionados
conforme indicado na Figura 3.17 com a mesma localizacdo de eletrodos de EENM e ele-
trogonidometro. Degraus unitdrios de EENM foram aplicados a cada voluntdrio antes das
sessoes de EENM com controle em malha fechada. Nao se optou pelo método convencional
de Ziegler-Nichols de ajuste do controlador porque incrementos graduais cautelosos de Kp
com os ganhos integral e derivativo zerados possibilitariam ao musculo do individuo sofrer
acomodacdo e isso atrapalharia o levantamento dos parametros. Portanto, os parametros

foram derivados da resposta do angulo articular produzido pela extensdo como resposta ao

degrau de EENM (Figura 3.10).

EENM(V) . Angulo (°)

EENM Extensao
Ampl — 7" "w - - — — 7:1_ — F}
0,9 Ext.

0,1 Ext.

Td Tp tempo

Figura 3.10 — Determinacgao de Kp, Tp € tg.
Griéfico apresenta sobreposicdo de degrau de EENM (trens de pulso esmaecidos) e da extensao (linha sélida).
A linha tracejada representa a envoltéria do degrau.
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Uma rotina computacional determinou os instantes de tempo correspondentes aos
valores de 10% e 90% da extensao final do joelho a partir do ponto de inflexdo da resposta
angular.

Como o modelo deve ser incluido em um programa de computador, a varidvel com-
plexa de Laplace s ndo € a mais adequada. Portanto, apés a aplicacdo de Transformagao
Bilinear (OPPENHEIM; SCHAFER; BUCK, 1989), obtém-se a funcdo de transferéncia do

modelo linear na varidvel complexa z, expressa na Equacao 3.5.

Ang(z) _ Kp.T.(z T4+z~(1#Td)
CO0(z)  2Tp+T+(T—2Tp)z~1

(3.5)

em que as varidveis ja conhecidas estao expressas em funcdo da varidvel z e T € o tempo de
realimentacdo do sistema em malha fechada, isto é, o tempo do amostrador. Adotou-se um
atraso de realimentacdo T = 109,3 ms, isto €, 1,093 adotado na transformacdo (SMITH,
1997) vezes 100 ms do atraso da realimentagdo do programa de aquisicao.

A Figura 3.11 indica o diagrama de blocos do sistema de controle em malha fechada

desenvolvido.

dngulo
objetivo erro estimulo Ang(z articular
PR @ e

i | co(z)
T

Figura 3.11 — Sistema de controle em malha fechada desenvolvido.
Um angulo desejado é o objetivo. O sistema de controle determina a diferenga (ou erro) entre o dngulo real e
o angulo desejado. O erro € a entrada para o controlador, que apresenta uma saida que € o estimulo a ser apli-
cado ao processo (sistema neuromuscular) para compensar o erro e corrigir o angulo.

.
>

3.7 CONTROLADOR UTILIZADO

O controlador desenvolvido foi baseado em um modelo proporcional e integral (PI).
O mecanismo foi baseado no trabalho de O’Dwyer (2006) para o ajuste de um controlador

PI ideal e modelo de sistema de primeira ordem passa-baixas com atraso. A Equacgado 3.6
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representa o controlador G., expresso em fung¢do da varidvel complexa s do dominio da

frequéncia:
G.(s) = K, (1 + %) (3.6)

em que K, € o ganho proporcional, T; é a constante de tempo de integragdo e s € a varidvel
complexa de Laplace para o tempo continuo. Como pode ser observado na Figura 3.11, a
entrada para o controlador € o erro entre o objetivo e o angulo articular corrente. Computa-
cionalmente, G.(z) pode ser representado por um algoritmo que calcula a soma da multipli-
cacdo do ganho proporcional pelo erro corrente e a multiplicacdo dos ganhos proporcional e
integral pela integral do erro no tempo (Equacdo 2.1).

Uma simulagdo foi feita para analisar como o controlador se comporta mediante va-
riacdes no erro angular. Para tornar o teste mais proximo da realidade, utilizaram-se os pa-
rametros determinados, em malha aberta, para o voluntdrio V5 da Tabela A.1. O objetivo
foi simular uma extensdao de 10° a partir do repouso para observar como se comportava a
excursdo temporal do sinal do erro. Observou-se se o ajuste fez o sistema estdvel e se a in-
tegracao do erro ocorria nos dois sentidos, reduzindo a amplitude de saida quando o dngulo
real ultrapassou o objetivo e incrementando a amplitude quando o angulo real esteve abaixo

do objetivo.
3.8 INTEGRACAO DOS SISTEMAS DE AQUISICAO E GERACAO DE SINAIS

O projeto de hardware envolve a integracio do sistema de aquisicdo com o de gera-
cdo de sinais empregando a placa de aquisicdo comercial. A Figura 3.12 apresenta as cone-
x0es dos sinais de/para os médulos desenvolvidos e a placa de aquisicao utilizada. Nas por-
tas de saida, dois canais digitais sdo utilizados para a ativacdo de relés que servem para
(des)conectar o voluntdrio do restante do sistema e dois canais analdgicos fornecem os si-

nais estimulatérios em baixa amplitude. Nas portas de entrada, até nove canais para MMG
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podem ser adquiridos, um canal para angulo e dois canais para aquisi¢do dos sinais estimu-
latérios. Quatro canais de entrada analégica ainda restam e podem ser utilizados, posteri-

ormente, para a monitoriza¢io de outros sinais de interesse.

ativacéo relé Canal 0 do
digital
(digital) estimulador
> - = — elétrico
I sinal estimulatério
i (analégico)
Erme sinal estimulatorio g’ Leby
Pla.c;.a (je e l (analogico) estimulador
USB | 2qusicaoe elétrico
——> geragiode ativagéo relé
. digital
sinais (dighal) Sistemade
R T g aquisicao de
sinais MMG e
(analogico)
<
|
: Sensor de
| —————— T — medicio de
angulo A
(analogico) angulo

Figura 3.12 — Conexdes dos médulos desenvolvidos com a placa de aquisi¢do.
Vermelho — saidas (linha sélida); Azul — entradas (linha tracejada).

O computador utilizado € um laptop. Suas configuracoes sdo: processador Intel Co-
re 2 Duo P8600 2,4 GHz, 4 GB de memoria instalada e 300 GB de tamanho de disco rigido,

sistema operacional Windows 7 de 64 bits.

3.9 PROCEDIMENTO EXPERIMENTAL

Em seguida, os protocolos de ensaios experimentais sdo relatados. Nos ensaios,
épocas com 1 s de duracdo foram determinadas ao longo do exercicio. Para cada época, de
cada ensaio, parametros dos sinais de MMG foram calculados.

Para o sinal de EMG, o parametro RMS foi escolhido por estar relacionado com a
taxa de disparo e o recrutamento das unidades motoras ativas durante a contracdo, e tam-
bém com a forca desenvolvida (FARINA; MERLETTI; ENOKA, 2004). Além disso, a

integral do sinal de EMG (ndo calculada neste ensaio), assim como o RMS, gera um sinal
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de poténcia, e ja foi utilizada como indice de fadiga muscular (MORITANI; MURO;
NAGATA, 1986). A andlise espectral de EMG também ¢ utilizada para monitorar a fadiga
muscular, conforme informado por Arendt-Nielsen, Mills e Forster (2004), em que o para-
metro espectral MPF foi investigado e, dependendo da intensidade da forca desenvolvida,
apresentou incremento ou decremento em seu valor. Bernardi et al. (1999) utilizaram a fre-
quéncia mediana (que esta relacionada a MPF), e argumentaram que variacdes nesse para-
metro refletem o recrutamento de unidades motoras de fibras maiores e mais rapidas. Os
resultados de Bigland-Ritchie, Donovan e Roussos (1981) também apontaram que a veloci-
dade de conducdo média das fibras musculares estd relacionada ao espectro do sinal de
EMG. Outro estudo encontrou relacio entre ZC e MPF (INBAR et al., 1986). A frequéncia
de pico, que € a frequéncia espectral com maior amplitude, também foi um parametro in-
vestigado.

Para o sinal de MMG, RMS e MPF foram escolhidos por estarem diretamente rela-
cionados aos parametros de RMS e MPF de EMG em contracdes fatigantes (TARATA,
2003). Além disso, a queda na MPF de MMG foi relacionada a reducdo na taxa de ativacao
de unidades motoras musculares (BICHLER, 2000). Portanto, tais parametros podem ser
utilizados quando a monitorizagdo de EMG tornar-se invidvel. O ZC foi empregado nas
pesquisas iniciais por ser relacionado a frequéncia fundamental de oscilagdao do musculo. A
frequéncia de pico também foi um parametro investigado.

A Figura 3.13 apresenta os quatro procedimentos experimentais realizados com suas

principais caracteristicas. O Ensaio 4 possui caracteristicas comuns aos Ensaios 1, 2 e 3.
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Figura 3.13 — Apresentag@o dos ensaios realizados e suas caracteristicas.

3.9.1 Ensaio 1: Analise do sinal de MMG em contracoes isométricas

O objetivo geral desta tese € o estudo da viabilidade da MMG em estratégias de
controle motor artificial. Durante a estabilidade angular, a contra¢do aproxima-se da condi-
cdo de isometria. Portanto, a ideia deste ensaio € analisar a resposta do sinal de MMG du-
rante contragdes voluntdrias isométricas de membro superior € vem a cumprir o objetivo
especifico (a) desta tese. Neste ensaio, a contragdo ocorre sem a movimentacao do membro,
ou seja, com angulo constante. A forca produzida pode variar, e o protocolo deve permitir a
instalacdo de fadiga muscular. Deseja-se identificar variacdes estatisticamente significati-
vas entre instantes de interesse no inicio, meio e fim da contracgao.

Sinais multiparamétricos foram armazenados em arquivos contendo sinais € dados
dos voluntarios. O sinal de EMG foi monitorizado por ter sido considerado uma técnica
mais utilizada para a anélise cinesioldgica de distiirbios de movimento, pois quantifica ati-

vidades elétricas relacionadas ao musculo (PULLMAN et al., 2000). O ensaio experimental



descrito foi realizado em 2008 e o instrumento avaliado possuia o esquema de conexao
proposto nesta tese, porém com o programa em computador desktop.

O ensaio foi autorizado pelo Comité de Etica em Pesquisa da Universidade Tuiuti
do Parana (no. 0019/08) e as coletas foram realizadas na Pontificia Universidade Catdlica
do Parand (PUCPR), em Curitiba. A populacio alvo é composta por universitarios de Edu-
cacdo Fisica e a amostra envolveu cinco voluntdrios do sexo masculino (22,6+3,6 anos;
76,5+9,8 kg; 1,80+£0,10 m).

Os critérios de inclusio adotados foram: voluntério considerado apto, sexo masculi-
no, idade entre 18 e 30 anos, pessoa fisicamente ativa. Como critérios de exclusao, utilizou-
se: sensacdo de desconforto e/ou dor nas articulagdes do membro superior durante a execu-
cdo da flexao do cotovelo requerida no protocolo.

A instrumentacdo utilizada constituiu-se de: um eletromidgrafo comercial (EMG
Systems do Brasil; filtro passa-faixas entre 20 e 500 Hz, CMRR > 120 dB e ganho de
1000x; eletrodos de superficie em configuracao bipolar Ag/AgCl e didmetro de 2,2 cm), o
sistema de monitoracdo multiparamétrica composto pelo mecanomiodgrafo, sensores de
MMG propostos e placa de aquisi¢cdo de sinais comercial (Data Translation DT300 Series);
e uma célula de carga (Alfa Instrumentos SV70). Os dispositivos foram conectados a placa
de aquisi¢@o via terminal de conectores. A placa foi instalada em um computador desktop,
onde também foi executado o software. Os sinais adquiridos foram: MMG, EMG e forga.

O voluntério ficou posicionado sentado no banco extensor com 90° de extensao do
cotovelo e 30° de extensdao de ombro. Apds o posicionamento, os locais de colocacdo dos
sensores de MMG e eletrodos de EMG passaram por tricotomia e antissepsia. A Figura
3.14 mostra o posicionamento na cadeira e a localizagdo dos eletrodos. Os angulos foram
determinados utilizando-se um compasso gigante.

O sensor de MMG, englobando a placa de circuito impresso, foi fixado com uma fi-
ta Adelbras dupla face sobre o ventre do musculo biceps braquial. Os eletrodos autoadesi-
vos de EMG de superficie, utilizados em configuracdo bipolar, foram fixados na pele na
regido sobre a cabeca longa do musculo biceps braquial. A célula de carga teve uma das
extremidades presa ao banco extensor por meio de uma corrente de aco e a outra extremi-

dade presa a uma manopla também com uma corrente de ago.
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Figura 3.14 — Posicionamento do voluntério, sensor d¢ MMG e eletrodos de EMG (ensaio 1).
(Esq.) Voluntério segura a manopla presa a célula de carga que estd em destaque no canto superior esquerdo.
(Dir.) Sensor de MMG triaxial (acima) e eletrodos de EMG (abaixo) sobre o ventre do biceps braquial.

Os voluntérios executaram um aquecimento antes do ensaio, executando lentamente
trinta repeti¢des de movimentos dindmicos com uma carga de 0,5 kg.

O ensaio consistiu de: (i) realizacdo de maxima contracao voluntdria (MCV) durante
5 s; (ii) contracdo sustentada em 70% da MCV em um protocolo submaximo de fadiga pelo
tempo que o voluntdrio conseguisse, encerrando quando a forca igualasse 50% da MCV.
Durante todo o tempo de exercicio, os voluntdrios tiveram realimentacao visual do nivel de
for¢ca desejado no exercicio e executado por eles. Feedback sonoro por meio de incentivo
vocal foi utilizado para a determinagdo da MCV.

O processamento dos dados investigou cinco €pocas de 1 s de duragdo, conforme
indicado na Figura 3.15: (1) 100% da MCV, (ii) Inicio de 70% da MCV, (iii) Final de 70%
da MCV, (iv) segundo seguinte a época de Final de 70% da MCV e (v) 50% da MCV. O
instante de tempo em que o sinal de forca ndo mais ultrapassou o valor igual a 70% da
MCYV menos trés vezes o desvio padrao (o) foi considerado o ponto de separacio das épo-
cas “Final de 70% da MCV” e “Apods 70% de MCV”. Pardmetros temporais (ZC, RMS) e
espectrais (frequéncia de pico) de MMG e EMG foram calculados e normalizados com re-
lacdo aos obtidos durante o instante de 100% da MCV. Do mesmo modo, os valores de

RMS do sinal de forca foram normalizados pelo valor do instante de 100% da MCV.
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A andlise do sinal empregou, inicialmente, teste de Friedman (ndo paramétrico) para
apontar diferengas entre as épocas. Em seguida, o teste de Wilcoxon (ndo paramétrico) foi
aplicado para comparar as medianas dos valores das quatro épocas de interesse (100% da
MCYV ficou fora da andlise). O software estatistico R foi utilizado com um nivel de signifi-

cancia de p<0,05.

100% da MOV mmm——— oo

. 70 % daMCV -3c
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Figura 3.15 — Epocas de interesse do ensaio 1.
(Verde) Epocas de interesse. (Preto) Forca. Deve ser controlada em torno de 70% da MCV ao longo da con-
tracdo voluntaria isométrica. O exercicio encerrou quando a for¢a produzida foi inferior a 50% da MCV.

3.9.2 Ensaio 2: Analise do sinal de MMG em contracoes dinadmicas evocadas por
EENM

O objetivo geral desta tese envolve o controle angular mediante a aplicacdo de
EENM. Na tentativa de obtencao do controle, o angulo de extensdo pode oscilar. Portanto,
investiga-se, neste experimento, a resposta da MMG e do angulo concomitantemente a
aplicacdo de EENM em pessoas higidas e em pessoas com lesdao medular, em cadeia aberta,
0 que vem a cumprir o segundo objetivo especifico desta tese. Existem duas diferencas
principais entre as contracoes deste ensaio e do anterior: agora, ocorrem em cadeia aberta e
sdo evocadas por EENM. Espera-se que efeitos supressores de desempenho muscular pre-
judiquem a manuten¢do da extensdo. Deseja-se descobrir pardmetros de MMG que apresen-
tem alteracdo relacionada com a eventual variacao angular do joelho. O ensaio experimen-
tal descrito foi realizado em 2009 e o instrumento avaliado possuia o esquema de conexao

proposto nesta tese, porém com o programa em computador desktop.
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O ensaio foi autorizado pelo Comité de Etica em Pesquisa da PUCPR (no. 2416/08)
e as coletas foram realizadas na Pontificia Universidade Catélica do Parand (PUCPR), em
Curitiba. A amostra foi composta por cinco individuos higidos do sexo masculino
(26,1045,74 anos) e trés pessoas com lesdo medular (34,39+9,84 anos), também do sexo
masculino.

Os critérios de inclusdo de higidos adotados foram: voluntdrio do sexo masculino,
idade superior a 18 anos. Como critérios de exclusdo, utilizou-se: possuir patologia neuro-
l6gica e/ou ortopédica em MMII e uso de farmacos que alteram a condi¢ao neuromuscular.

Os critérios de inclusdo aplicados a lesados medulares foram: voluntario do sexo
masculino, idade superior a 18 anos, com lesdo causada por trauma e com plegia ou paresia
de MMII. Adotaram-se como critérios de exclusdo: incapacidade de controle postural do
quadril, presenca de neoplasias ou implantes metalicos nos membros a serem estimulados,
intolerancia a sensa¢do causada pela EENM, desconexdo da jun¢do neuromuscular, e alte-
racdo cognitiva.

A instrumentagdo utilizada constituiu-se de: um sistema de monitoracdo multipara-
métrico composto pelo mecanomidgrafo, sensor de MMG, eletrogonidmetro e placa de
aquisicdo de sinais comercial (Data Translation DT300 Series); e um EE neuromuscular
(ZAGHENI, 1998). Os dispositivos foram conectados a placa de aquisicdo via terminal de
conectores. A placa foi instalada em um computador desktop, onde também foi executado o
programa. Os sinais adquiridos foram: MMG e angulo.

O voluntario ficou posicionado sentado no banco extensor com, aproximadamente,
70° de flexdo do quadril e a perna em repouso (90° a partir da extensdo méxima, considera-
da 0°). Ap6s o posicionamento, os locais de colocagdo dos sensores de MMG e eletrodos
passaram por tricotomia e antissepsia.

O sensor de MMG, englobando a placa de circuito impresso, foi colado com fita
Adelbras dupla face sobre o ventre do musculo reto femoral da perna direita. Os eletrodos
autoadesivos para EENM foram fixados na pele, sendo o dnodo na regido do joelho (5 cm x
9 cm) e o catodo sobre a regido do triangulo femoral (5 cm x 5 cm). J4 o eletrogonidmetro

foi colocado lateralmente ao joelho, preso por faixas eldsticas.
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O perfil estimulatério ajustado teve periodo ativo de pulso de 100 ps e frequéncia de
pulso de 1 kHz. O periodo ativo de burst foi de 3 ms, ao passo que a frequéncia de burst foi
50 Hz.

O protocolo de ensaio consistiu em: considerando-se a méxima extensao possivel
sendo 0°, aplicou-se EENM ao quadriceps femoral, corrigindo manualmente a intensidade
de estimulo, de modo a se obter uma extensao de joelho até 40°. Tao logo se atingiu esse
angulo, desligou-se a EENM, anotou-se a amplitude dos estimulos e respeitou-se um inter-
valo de 5 min de repouso. Em seguida, a aplicacdo de EENM retornou com o envelope do
perfil estimulatério ajustado com 5 s de tempo de subida até a amplitude determinada e um
plato de sustentacdo de até 120 s.

O processamento de dados utilizou seis épocas, com duracdo de 1 s cada. A primeira
época iniciou no instante em que o angulo atingiu o dpice da extensdo. A segunda época
veio imediatamente apds o término da primeira. A sexta e ultima época foi determinada
quando se alcancou 120 s de tempo de aplicacdo de EENM, ou no instante em que o angulo
foi superior a 65° com relacdo a extensdo méixima, o que ocorresse primeiro, conforme in-
dicado na Figura 3.16. A quinta época terminou no instante imediatamente anterior a sexta.
A terceira e a quarta época localizaram-se uma apods a outra, entre a segunda e a quinta épo-
ca, de modo equidistante. As épocas foram agrupadas duas a duas em grupos (Grupo 1, 2 e
3) de contragdo. Cada grupo é composto pelas épocas de todos os voluntdrios, separando-se

a andlise de dados de higidos de dados de lesados medulares.
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Figura 3.16 — Epocas de interesse do ensaio 2.
(Verde) Epocas de interesse. (Preto) Angulo. Deve iniciar em 40° e finalizar quando a extensdo de joelho
causada por EENM durar 120 s ou tornar-se superior a 65°, o que ocorrer primeiro.
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A anédlise do sinal envolveu, inicialmente, teste de Friedman (ndo paramétrico) para
apontar diferencas entre os grupos. Caso exista alguma diferenca, em seguida, o teste de
Wilcoxon (ndo paramétrico) foi aplicado para comparar as medianas dos valores dos trés
grupos de interesse. O software estatistico R foi utilizado com um nivel de significincia
p<0,05. Os parametros investigados foram os valores RMS e de MPF do sinal de cada eixo
do sensor de MMG. Para reduzir o efeito das extremidades do sinal nos célculos espectrais,
aplicou-se janela de Hanning. Para cada parametro investigado, os valores foram normali-

zados pela média dos valores das duas primeiras épocas.

3.9.3 Ensaio 3: Estudo piloto com controle de estabilidade angular

O ensaio 1 monitorizou parametros de sinais eletrofisiologicos em contragdo isomé-
trica, isto é, estabilidade angular continua, mas em contracdo voluntdria, e com a forca po-
dendo variar. A investigacdo do sinal de MMG ocorreu ao longo de contragdes fatigantes.
O ensaio 2 monitorizou parametros mecanomiograficos ao longo de contragdes dinamicas.
As extensOes foram em cadeia aberta em que a fadiga muscular pode fazer com que o joe-
lho reduza o angulo de extensdo, contudo, ndo foram aplicadas correcdes na amplitude da
EENM.

Neste experimento, analisa-se a técnica utilizada no sistema integrado desenvolvido
para controle em malha fechada do 4ngulo de joelho de forma a estabiliza-lo. O angulo ob-
jetivo desejado para este estudo piloto foi de 15° de extensdo a partir do repouso. Efeitos
supressores de desempenho muscular podem ocorrer, mas devem ser relativamente com-
pensados pelo sistema de controle. Este ensaio € necessdrio ao cumprimento dos objetivos
especificos (c) e (d).

O ensaio foi autorizado pelo Comité de Etica em Pesquisa da PUCPR (no. 2416/08).
As coletas foram realizadas no Laboratério de Engenharia de Reabilitagdo (LER) da Ponti-
ficia Universidade Catdlica do Parana (PUCPR) e na Associacao dos Deficientes Fisicos do

Parana (ADFP), ambos em Curitiba.
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Um voluntdrio com lesdo muscular do sexo masculino participou da pesquisa en-
volvendo EENM e controle em malha fechada. Trata-se do voluntario V2 indicado na Ta-
bela 3.1, que informa a demografia dos voluntdrios participantes do ensaio 4. Apds tomar
conhecimento dos procedimentos a serem realizados, concordou em assinar um termo de
consentimento livre e informado. O voluntério alegou ndo ter ingerido drogas ou medica-
mentos que pudessem alterar a sua condi¢do muscular. Dos cinco voluntérios, participantes
dos ensaios experimentais 3 e 4, apenas um ja havia experimentado EENM nos MMII, mas
ndo estava com a musculatura treinada. Participou deste estudo piloto com controle de esta-
bilidade angular um tnico voluntdrio com lesdo medular.

Tabela 3.1 — Demografia dos voluntdrios dos ensaios 3 e 4.
d — direito, e — esquerdo

Voluntério | Idade | Peso | Altura | Nivel | Comprimento | Circunferéncia | Perna + pé
(anos) | (kg) | (m) | lesdo |fémur d/e (cm) | coxad/e (cm) | d/e (kg)
V1 35 75 | 1,87 | T4/5C 43/43 50/49 4,38/4,23
V2 43 79 | 1,81 | C5/61 48/47,5 49,5/48 4,03/3,89
V3 33 85 | 1,65 |C4/6C 41/43 52,5/52 4,59/4,43
V4 24 71 | 1,75 | T4/C 44/44 43,5/43,5 3,48/3,37
V5 24 81 | 1,74 | T6/C 44/42 52/51.,5 4,66/4,80

Perna+pé — estimativa a partir de dados de Clauser, McConville e Young (1969).

Os critérios de inclusdo adotados na pesquisa foram: voluntario ser do sexo mascu-
lino, maior de 18 anos de idade, com lesdo medular decorrente de trauma, com perda com-
pleta dos movimentos abaixo do nivel da lesdo. Os critérios de exclusdo do voluntério apli-
cados foram: incapacidade de controle postural do quadril, presenca de neoplasias ou im-
plantes metalicos nos membros a serem estimulados, intolerncia a sensac¢do causada pela
EENM, desconexao da jun¢do neuromuscular, e alteracao cognitiva.

A instrumentacdo utilizada envolveu o sistema integrado desenvolvido, que € de-
senvolvido por: software de aquisi¢do multiparamétrico; EE neuromuscular; eletrogonio-
metro, e uma placa de aquisicdo de sinais comercial (National Instruments DAQmx USB-

6221). Os sinais adquiridos foram: MMG, angulo e EENM.
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O voluntério foi posicionado sentado na cadeira de rodas com, aproximadamente,
70° de flexao do quadril e a perna em repouso. A cadeira de rodas foi ajustada de modo a
favorecer a livre movimentacao da perna durante o exercicio controlado por EENM. Apés o
posicionamento, os locais de colocacdo dos sensores de MMG e eletrodos passaram por
tricotomia e antissepsia. A Figura 3.17 indica o posicionamento do voluntdrio com a indi-
cacdo da localizagao dos eletrodos e sensores.

O sensor de MMG foi posicionado sobre o ventre do musculo reto femoral, respon-
sével pela extensao do joelho. Os eletrodos autoadesivos para EENM foram fixados na pe-
le, sendo o anodo na regido do joelho (5 cm x 9 cm) e o catodo sobre a regido do triangulo
femoral (5 cm x 5 cm) (RABISCHONG, 1996). O eletrogonidémetro foi colocado lateral-
mente ao joelho, preso por faixas elésticas.

O perfil estimulatério ajustado teve periodo ativo de pulso de 100 ps e frequéncia de
pulso de 1 kHz. O periodo ativo de burst foi de 3 ms, ao passo que a frequéncia de burst foi

50 Hz.

eletrodos
de EENM

sensor /o
deMMG /.

angulo 7
objetivo

Figura 3.17 — Posicionamento do voluntario com os eletrodos e sensores.
EENM - estimulagdo elétrica neuromuscular. MMG - mecanomiografia.
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Assim que os sensores de MMG e goniometria e eletrodos foram colocados, o sis-
tema foi iniciado e os sinais foram conferidos. A medi¢do do angulo foi zerada de modo
que a condi¢@o angular vigente passou a corresponder a posi¢ao de repouso (0°).

Antes de se aplicar EENM, os pardmetros (K, Tj, € Tq) do modelo matemadtico que
representou o voluntdrio, e foram apresentados no item 3.6, tiveram de ser determinados.
Para o modelo empregado, esses dados foram obtidos a partir da andlise da resposta angular
a EENM com amplitudes na forma de degraus aplicados aos voluntdrios e que produzissem
extensdes proximas a 15° com relagc@o a posi¢cao de repouso. Em seguida, os parametros do
modelo foram inseridos no controlador.

Ap6s um intervalo de 7 min de repouso, iniciou-se o ensaio com a aplicacao dos es-
timulos com controle do angulo de extensao em malha fechada. Quando o controle iniciou
com instabilidade, a sintonia do controlador foi ajustada de modo a conferir a estabilidade
do angulo. A correcdo realizada foi aumentar a contribuicao do atraso do filtro (modelo
utilizado), o que, no equacionamento incorporado ao software do controlador, tornou o sis-
tema menos responsivo ao erro entre o angulo desejado e o angulo real. A aplicacdo de
EENM foi encerrada quando o limite mdximo programado para a tensdo de saida do EE foi
alcancado e o angulo de joelho ficou menor que o objetivo por mais de 2°.

A andlise estatistica dos dados envolveu um teste de variancia, a avaliacdo da nor-
malidade com o teste de Shapiro-Wilk e a aplicacdo de teste t para comparar os valores das
duas metades do sinal de angulo e determinar se a estabilidade foi alcancada durante o en-
saio piloto. Porém, a constatacao da manuten¢do do angulo com EENM em malha fechada
também pode ser feita, empiricamente, por inspec¢ao visual do grafico resultante. O softwa-
re estatistico R foi utilizado para se determinar os testes de hipéteses. O intervalo de confi-

anca empregado foi 5% (p<0,05).

61



3.9.4 Ensaio 4: Estudo piloto da resposta de MPF do sinal de MMG no controle do
angulo por EENM

Neste experimento, deseja-se analisar a resposta do sinal de MMG durante periodos
de relativa estabilidade. Efeitos supressores de desempenho muscular podem ocorrer, mas
devem ser relativamente compensados pelo sistema de controle. O objetivo € determinar
qual € a resposta do parametro MPF do sinal de MMG durante a a¢do do controlador para
os sinais obtidos. O angulo objetivo escolhido empiricamente para este estudo piloto foi de
10° de extensdo a partir do repouso. Este ensaio visa a alcangar o objetivo especifico (d).

O ensaio foi autorizado pelo Comité de Etica em Pesquisa da PUCPR (no. 2416/08).
As coletas foram realizadas no Laboratério de Engenharia de Reabilitagdao (LER) da Ponti-
ficia Universidade Catdlica do Parand (PUCPR) e na Associacdo dos Deficientes Fisicos do
Parana (ADFP), ambos em Curitiba.

Os critérios de inclusdo adotados deste ensaio foram: voluntério ser do sexo mascu-
lino, maior de 18 anos de idade, com lesdo medular decorrente de trauma, com perda com-
pleta dos movimentos abaixo do nivel da lesdo. Os critérios de exclusdo aplicados foram:
incapacidade de controle postural do quadril, presenca de neoplasias ou implantes metdlicos
nos membros a serem estimulados, intolerancia a sensacdo causada pela EENM, descone-
xd0 da juncdo neuromuscular, e alteracdo cognitiva. Os voluntdrios que participaram da
pesquisa foram V1, V3, V4 e V5.

A instrumentagdo utilizada envolveu o sistema integrado desenvolvido: o software
de aquisicdo multiparamétrico, o EE neuromuscular, o eletrogonidmetro e uma placa de
aquisicdo de sinais comercial (National Instruments DAQmx USB-6221). Os sinais adqui-
ridos foram: MMG, angulo e EENM.

O voluntério foi posicionado sentado na cadeira de rodas com, aproximadamente,
70° de extensdo do quadril e a perna em repouso. A cadeira de rodas foi ajustada de modo a
favorecer a livre movimentacao da perna durante o exercicio controlado por EENM. Apés o
posicionamento, os locais de colocacdo dos sensores de MMG e eletrodos passaram por

tricotomia e antissepsia.

62



A Figura 3.17 indica o posicionamento do voluntdrio com a indicacdo da localiza-
cdo dos eletrodos e sensores, porém, o objetivo agora serd 10°.

O sensor de MMG foi posicionado sobre o ventre do musculo reto femoral, respon-
sével pela extensdo do joelho. Os eletrodos autoadesivos para EENM foram fixados na pe-
le, sendo o anodo na regido do joelho (5 cm x 9 cm) e o catodo sobre a regido do triangulo
femoral (5 cm x 5 cm) (RABISCHONG, 1996). O eletrogonidometro foi colocado lateral-
mente ao joelho, preso por faixas elésticas.

O perfil estimulatério ajustado neste experimento teve periodo ativo de pulso de 100
ps e frequéncia de pulso de 1 kHz. O periodo ativo de burst foi de 3 ms, ao passo que a
frequéncia de burst foi 50 Hz.

Assim que todos os sensores e eletrodos foram colocados, o sistema foi iniciado e os
sinais foram conferidos. A medi¢do do angulo foi zerada de modo que a condi¢do angular
vigente passou a corresponder a posicao de repouso (0°), isto €, o referencial € diferente do
ensaio 2.

Antes de se aplicar EENM com controle, os pardmetros (K, T, € T) dos modelos
matematicos que representam os voluntdrios, descritos no item 3.6, tiveram de ser determi-
nados. Para o modelo empregado, esses dados foram obtidos a partir da anélise da resposta
a degraus de EENM aplicados aos voluntarios e que produzissem extensdes proximas a 10°
com relagcdo a posi¢do de repouso. Em seguida, os parametros do modelo foram inseridos
no controlador.

Ap6s um intervalo de 7 min de repouso, ensaio prosseguiu com a aplicagdo dos es-
timulos. Quando o dngulo controlado tornou-se instdvel, a sintonia foi realizada para atingir
a estabilidade e, assim, favorecer a analise dos sinais. Encerrou-se a aplicacio de EENM
quando o sistema tornou-se instavel.

Analisou-se a resposta mecanomiografica durante instantes de estabilidade, compre-
endidos por intervalos de duracdo maior ou igual a 4 s em que o angulo do joelho permane-
ceu, aproximadamente, no valor objetivo +2°. Foram descartados os sinais instaveis € com
periodos de estabilidade menores que 4 s por se considerar muito curtos. A taxa de incre-
mento da amplitude da EENM e o calculo da MPF do eixo Z do sinal de MMG foram de-

terminados para épocas com duracdo de 1 s ao longo de todo o intervalo investigado. Para
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reduzir o efeito das extremidades do sinal nos calculos espectrais, aplicou-se janela de
Hanning.

A andlise estatistica dos dados envolveu a realizagdo inicial de um teste de Fried-
man (ndo paramétrico) para apontar diferencas entre os valores de MPF do eixo Z do sinal
de MMG normalizados pelo valor da primeira época inicial. Os grupos comparados foram
os valores das duas primeiras épocas com o grupo contendo as duas ultimas épocas. Caso
diferengas tenham sido apontadas, em seguida, o teste de Wilcoxon (nfo paramétrico) foi
aplicado para comparar os valores dos trés grupos de interesse. O software estatistico R foi
utilizado para se determinar os testes de hipéteses. O intervalo de confianca empregado foi

1% (p<0,01).
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4 RESULTADOS

Neste capitulo, mostra-se a instrumentagao virtual (hardware e software) desenvol-
vida para aplicacio da EENM como resultado das modelagens e esquemas descritos no
capitulo anterior.

Em seguida, introduzem-se os resultados dos ensaios realizados. O ensaio 1 mostra
a resposta de MMG em contracdes isométricas voluntdrias fatigantes, em que o membro
nao pode sofrer variagdo angular da articulacdo. Depois, mostra-se 0 comportamento meca-
nomiogrifico em contra¢des em cadeia aberta, ou seja, variacdo angular conforme a fadiga
muscular vai se instalando. O ensaio 3 apresenta o resultado da técnica de controle angular
integrada ao sistema de EENM, cujo objetivo é compensar as variagdes angulares durante a
contracdo muscular em cadeia aberta. Finalmente, o ensaio 4 traz os resultados do sistema

de monitoragdo de MMG durante a aplicacdo de EENM com controle em malha fechada.

4.1 SISTEMA INTEGRADO DE INSTRUMENTACAO VIRTUAL

4.1.1 Hardware do sistema de aquisicio multiparamétrico

A Figura 4.1 mostra a curva de resposta média dos sinais amplificados dos sensores
de MMG triaxiais. As curvas foram obtidas com o ajuste da frequéncia de oscilacdo na me-
sa vibratdria (eixo das abscissas). Percebe-se que o valor RMS dos sinais aumenta com o
incremento na frequéncia de oscilagdo. Esse comportamento pode ser explicado pelo deslo-
camento da plataforma sismica da mesa vibratéria que foi fixado em 0,5 cm. Para aumentar
a frequéncia, ha que se elevar a velocidade de movimento, consequentemente, incremen-

tando a aceleracdo. Os incrementos na frequéncia de oscilagcao foram de 5 em 5 Hz.
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Figura 4.1 — Amplitude de pico a pico média dos sinais de MMG com os sensores desenvolvidos.

A Figura 4.2 ilustra dois mecanomidgrafos que foram desenvolvidos; contudo, so-

mente o da direita foi utilizado nos ensaios com voluntarios.

Figura 4.2 — Mecanomidgrafos desenvolvidos.
O mecanomidgrafo da direita foi o utilizado nas coletas.

Na configuracdo utilizada nos ensaios, isto é, um tnico sensor triaxial € um tnico
modulo de amplificagcdo, o sistema fornece trés sinais de MMG. Entretanto, o software
comporta até trés sensores triaxiais. Cada sensor requer um modulo de amplificacdo como o
mostrado na Figura 4.3.

Da especificacdo técnica do sensor identificou-se a funcdo de transferéncia e calcu-
lou-se o atraso de fase médio entre as frequéncias escolhidas para o filtro real. O circuito de
amplificacdo de MMG possui entrada e saida de tensdo. Aplicou-se um sinal senoidal na

entrada da placa e observou-se a saida. Com um osciloscépio, determinou-se o atraso em



tempo e em fase. O atraso de fase médio observado com o sensor, contribui¢io dos filtros

passa-altas, passa-baixas da placa de amplificacdo e filtragem € de, aproximadamente, 0,5°.

Figura 4.3 — Mdédulo de amplifica¢do de sinal de MMG desenvolvido.

4.1.2 Interface grafica do programa

O software foi inteiramente elaborado na plataforma LabVIEW ™ (National Instru-
ments, Inc.) por ser uma linguagem de instrumentacdo virtual e de programacao intuitiva.

Inicialmente, a tUnica interface do programa possuia indicadores para visualizacdo
dos sinais. Posteriormente, conforme novas funcionalidades eram necessdrias para cumprir
os objetivos desta tese, recursos foram adicionados de modo que a atual interface é com-

posta por quatro abas: registro, sinais, FES e configura¢des (Figura 4.4).
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Figura 4.4 — Interface do software — aba registro.

A Figura 4.4 mostra a aba de registro. No quadro “Informacdes do paciente”, infor-
mam-se dados do paciente como c6digo, sexo, data de nascimento ¢ nome. No quadro “In-
formagdes do ensaio” constam as informacgdes do ensaio com a data da coleta e codigos do
ensaio, do responsdvel pela coleta e dos equipamentos utilizados. No quadro “Informacgdes
dos sinais”, sdo indicadas as naturezas dos sensores bem como os procedimentos de filtra-
gem aplicados e as faixas de ganho. Os controles estdo esmaecidos para evitar modifica¢des
inadvertidas, mas os valores foram alterados durante o desenvolvimento da pesquisa.

A Figura 4.5 apresenta o painel de controles, cuja visualizagdo € sempre possivel
independentemente da aba selecionada. Esse painel agrupa controles e indicadores para os
tr€s moédulos de hardware que, frequentemente, necessitam ser acessados. Os controles
superiores iniciam, param, limpam graficos e encerram a coleta de sinais. O controle “Habi-
litar EENM” inicia a aplicacdo do sinal de EENM, cuja amplitude da tensdo do gate do
transistor Q1 € ajustada com o controle deslizante localizado a direita. Dependendo do pro-

tocolo executado, o operador pode modular a amplitude dos estimulos em intervalos regula-
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res (50 mV) com os botdes “Sobe” e “Desce”. Na parte inferior da Figura 4.5, o técnico
pode escolher um entre dois eletrogonidmetros para adquirir o sinal angular, uma vez que
possuem diferentes curvas de resposta (tensdo-angulo). Outra funcionalidade € zerar o an-
gulo corrente de forma a visualizar a amplitude de movimento do modo que lhe for mais
conveniente. Na regido central e com destaque, devido a utilidade de sua visualizacdo, é
mostrado o angulo corrente, além dos indicadores numéricos e controle de reinicializagao

dos cronOmetros (timers) auxiliares.

CONTROLES ',"Eb

parar] [mead Tens#ow)
s

|

Angulo
0,0

Timer ativo
Timer espera

Eletrogoniémetro

Velho % Novo

125

0,000~

Novo &ngulo inicial Reset

. 00 graus

Define angulo m{clal] ’F{_‘,E"

Figura 4.5 — Interface do software — painel de controles.

A Figura 4.6 mostra a aba de sinais. A funcdo dessa aba € concentrar a visualizacdo
de todos os sinais advindos de uma placa de aquisi¢do com frequéncia de aquisi¢do (F)
ajustada em 1 kHz. Tal frequéncia € recorrente na literatura, mas pode parecer exagerada
para o registro de sinais de baixa frequéncia, como angulo e MMG (ambos com energia
espectral bem abaixo de 500 Hz que é a maxima frequéncia recuperdvel para F; = 1 kHz).
Contudo, a frequéncia de 1 kHz utilizada pode ser critica para a aquisi¢do de sinais de alta
frequéncia, como o sinal estimulatério, cujos pulsos t€ém periodo ativo varidvel sendo que

em 100 ps os pulsos podem nao ser registrados. Para resolver esse problema sem produzir

69



arquivos de dados muito grandes, o sinal de EENM passou a ser amostrado a taxa de 10
kHz. O sinal adquirido foi submetido a uma rotina que determinou o envelope dos bursts e,
em seguida, o sinal foi reamostrado (downsampling) para 1kHz por meio do descarte de
amostras.

Um fator que pode ser vantajoso com o emprego de F; = 1 kHz € a obtencao de uma
boa relacdo entre discriminagdo espectral (CHALLIS; KITNEY, 1991) e volume de dados
adquiridos para armazenamento. E poder-se-ia ponderar, ainda, que a utilizacdo de uma
mesma frequéncia facilita a sincronizagdo dos sinais para andlise, pois os sinais adquiridos

tém o mesmo numero de amostras.

Angule FO,CBIMMG MMG MMG'MMG MMG MMGIMMG MMG  MMG

Figura 4.6 — Interface do software — aba de sinais.
Os nove quadros superiores sdo destinados aos sinais de MMG (3 eixos por sensor). O sinal de for¢a pode ser
utilizado para mostrar o sinal de tensdo de uma célula de carga. O 4ngulo é mostrado em graus e FES em V.
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A Figura 4.7 ilustra a aba FES, que possui controles de EENM. Em “Perfil estimula-
torio” € possivel configurar frequéncia e ciclo de trabalho (DC — duty cycle) de pulsos mo-
nofésicos e também de trens de pulso (bursts) estimulatorios a serem aplicados. Além dis-
so, a modulacdo da amplitude pode ser escolhida entre manual e automética por um padrao
configurado em “Envelope”. Nesse quadro, um envelope trapezoidal com tempos (s) de
subida, platd, descida e repouso, bem como amplitudes (V) maxima e minima devem ser
estabelecidos. O formato pode ser conferido no grafico abaixo desse quadro. Com a ativa-
¢do do controle “Habilitar saida”, o voluntdrio passa a estar conectado a saida do EE neu-
romuscular. O regime de operacdo do sistema de EENM passa de malha aberta para fecha-
da com o acionamento do botdo “Controlado”. O sistema de controle produzird corregdes
necessdrias para que o EE neuromuscular produza uma extensao com angulo que tenda ao
angulo objetivo. Os controles do quadro “Limitador” limitam a saida do controlador. O

quadro “Modelo” possibilita entrar com os parametros do modelo de voluntério utilizado.
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Modulagie da amplitude do perfil estimulatdrio configurado

< 300+
5 200~
2z
5 100~
£
< 0-

0 1003
_ Tempos) : |

— Limitados r|7
Kp (grau/V)

Tp (ms)
r \%‘ . p
03

- EE

[~ Saida maxima (V)
120

o

Sintonia

. m— A’

Saida minima [V}
pesiamhons

ATENCAO
Pulso Pulso Burst Burst HABILITAR SAIDA
Frequéncia (Hz) DC (%) Frequéncia (Hz) .DC (%)
1000 - ¢ E3 D
T
1 5 10 15 20 25 30 35 40 45
_E |
Platd ()
SE Amplitude Einal (V)
Subida (<) Becis [} i o
- Repouse (s) 3
i 1> P!
i) i o i
| Amplitude Inicial (V)
f|_'—
70

180:

Extensdo objetivo

Figura 4.7 — Interface do software — aba FES.
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A Figura 4.8 ilustra a aba de configuragdes. Apesar de a aba FES possuir controles
de configuracdo, alguns pardmetros de utilizacdo do software ndo possuiam aba propria e
foram concentrados na aba de configuragdes. Os quadros “Aquisi¢ao de sinais” e “Geragao
de sinais” possuem controles para identificar os canais da placa para aquisi¢do e geragao de
sinais, respectivamente. O quadro “Persisténcia em disco” permite informar um caminho de
pasta de arquivos onde os arquivos de sinais serdo gravados se a habilitacdo estiver selecio-
nada. Duas curvas de resposta foram utilizadas no sistema para relacionar adequadamente
os valores dos estimulos reais aos virtuais (representados no soffware € nos arquivos gera-
dos). A primeira, denominada de ajuste direto, é responsdvel por relacionar, matematica-
mente, a amplitude do sinal estimulatério em baixa amplitude ao valor real de alta amplitu-
de aplicado na saida do EE. A segunda curva € responsdvel por relacionar, matematicamen-
te, tensOes de alta amplitude que o operador deseja aplicar aos voluntarios aos valores de
baixa tensdao que devem ser aplicados na entrada da etapa de poténcia do EE. O sistema
desenvolvido pode operar nessas duas configuragdes.

Finalmente, como Faller er al. (2009) constataram que € possivel utilizar a MMG
durante a aplicacdo de EENM, a lista contida em “Pardmetro de MMG selecionado” con-
tém os nomes dos parametros que podem ser monitorizados durante a aquisi¢do dos sinais
sem e com a EENM. Com relacdo aos parametros de MMG escolhidos para incorporacao
no software do sistema, o valor RMS foi escolhido porque, em individuos higidos, Barry,
Geiringer e Ball (1985) ja haviam identificado que o RMS possui forte correlagdo com o
torque isométrico e Madeleine et al. (2006) observaram que o valor espectral MPF decaiu
ao longo do tempo de uma contracdo sustentada. Com EENM, Faller et al. (2009) encontra-
ram varia¢des no valor RMS do sinal de MMG de individuos higidos e constatou-se, em
experimentos prévios, uma queda da MPF para lesados medulares, mas sem controle angu-
lar, além da divergéncia de tendéncia entre RMS e MPF, conforme descrito por Krueger-
Beck et al. (2010a). A MPF foi calculada como a frequéncia média do centréide espectral
determinada para o espectro delimitado pelas frequéncias até 120 Hz. Pelo motivo de que a
compressdo pode causar variagdo em outras caracteristicas espectrais ou relacionadas a
frequéncia, os parametros ZC e a frequéncia de pico também foram incorporadas ao siste-

ma.
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O moédulo dos valores RMS dos sinais axiais do sensor de MMG triaxial foi incor-
porado na analise porque Akataki, Mita e Itoh (1999) identificaram a existéncia de vibra-
coes musculares na direcdo longitudinal do musculo, em adi¢do a dire¢do normal (lateral).
O musculo reto femoral faz parte do misculo quadriceps femoral e € um musculo bipeni-
forme, portanto, é possivel que mais de um eixo de vibraciao apresente componentes impor-
tantes para investigacao.

Todos os sinais adquiridos ou calculados podem ser salvos em arquivo de dados no
formato EDF (VARRI et al., 2001), que ndo é proprietério. A escolha justifica-se, primei-
ramente, por se adotar um padrdo para todos os arquivos gerados. Em segundo lugar, en-
quanto ndo se possuia um software especifico para processamento dos sinais adquiridos, e
por ser um padrao aberto, programas existentes poderiam ser empregados na andlise dos

sinais, por exemplo, o Bioproc Data Processing System for Windows.
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Figura 4.8 — Interface do software — aba de configuracdes.

4.1.3 Estimulador elétrico neuromuscular desenvolvido

A seguir, sdo apresentadas as curvas médias de calibrag¢do para o canal estimulatério
desenvolvido e para testes de bancada. A Figura 4.9 mostra a curva que relaciona a tensao
modulante aplicada ao gate do transistor com a tensio da saida do estdgio de poténcia, isto
¢, a tensdo produzida e aplicada a uma carga padrao de 1 kQ. A Figura 4.10 mostra a curva
de ajuste inverso, ou seja, quando se deseja aplicar uma tensdo a carga na saida e que foi
definida previamente. Essa funcionalidade é necessdria quando se deseja operar o sistema

empregando um envelope estimulatorio (ver quadro “Envelope” na Figura 4.7).
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Figura 4.10 — Curva de calibracio do ajuste inverso de tensao.
Relaciona a tens@o que se deseja aplicar a carga na saida do canal de estimulagido com a tensdo modulante
necessdria no gate do transistor de poténcia.

Quatro curvas de ajuste foram necessdrias para representar corretamente nos arqui-
vos de dados os valores de tensdo de saida da etapa de poténcia. Duas para o ajuste direto
(sentido tensdo de gate/tensdao de saida) e duas para ajuste inverso (sentido tensdo de sai-
da/tensdo de gate), respectivamente, indicadas nas Equacdes 4.1, 4.2, 4.3 e 4.4. O melhor
ajuste da tensdo de saida U, foi encontrado utilizando a Equagao 4.1 com valores de tensao
de gate (Uy,) até 0,55 V. Acima desse valor, utilizou-se a Equagdo 4.2. O melhor ajuste da
tensdo de gate (Uy,) foi encontrado utilizando a Equagdo 4.3 com valores de tensdo de sai-

da (Uy) até 10 V. Acima desse valor, utilizou-se a Equacdo 4.4.

Us = 47,045 X Uy,® — 4,611 X Uy, + 2,382 x Uy — 0,053427 [V] 4.1

75



Us =

—37,855 x Uy, + 187,058 x Uy, > — 107,296 x Uy, + 18,223

[Vl  (4.2)
Uye = 1L,51E73 x Ug® — 2,92E72 x Us® + 0,19 X U + 6,13E 2

[Vl (4.3)
Uge = LI2ET x U® — 7,91E7° X Ug* + 2,09E7° x U,® —
2,59E% X U2 + 2,04E72 x Uy + 0,3564 [Vl (44)

Da Figura 4.11 a Figura 4.13, apresentam-se formas de onda dos sinais de EENM
gerados pelo EE, conforme configurag¢do no software do sistema (Figura 4.7).

Tipo

Origern
CH1

o 164y

+
1+

Cursor 1
160%

CH1 50,0 P 500 us

Figura 4.11 — Resposta em tensdo do canal de saida do EE - pulsos.
Burst composto por trés pulsos com aproximadamente 158 V.

Tipa
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CH1

=t 20,00rms
a5 S0.00Hz
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Cursar 1
13.9ms

1+ e

CH1 0.0 t 2.50ms

Figura 4.12 — Resposta em tensdo do canal de saida do EE - bursts.
O intervalo entre bursts é de 20 ms (50 Hz). Periodo ativo de 4 ms e inativo de 16 ms.
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Figura 4.13 — Resposta em tensdo do canal de saida do EE - frequéncia de pulso.
O intervalo entre pulsos € de 1 ms (1 kHz). No caso, periodo ativo de 200 ps e inativo de 800 ps.

A Figura 4.11 mostra os trés pulsos que formam um burst com amplitude aproxi-
mada de 158 V e, aproximadamente, 107 ps de largura. Pode-se notar que os pulsos ndo sao
perfeitamente quadrados, mas apresentam uma pequena deflexdao durante o platd do pulso.
A Figura 4.12 ilustra o intervalo entre bursts que foi configurado no sistema como 50 Hz. A
Figura 4.13 permite visualizar que os pulsos gerados apresentaram periodo ativo igual a
106,9 ps e 1 ms de periodo (1 kHz). O indicador grifico inferior, na Figura 4.14, apresenta
o envelope dos bursts com tempo de subida de 200 ms e sustentacdo de amplitude em,
aproximadamente, 132 V. O indicador superior € a resposta angular ao estimulo.

Os pulsos produzidos pelo circuito nao sdo perfeitamente quadrados devido a natu-
reza da resposta do transformador TR1. A queda de tensdo entre os terminais do enrola-
mento primdrio se desenvolve em funcio da variacdo da corrente i;, mas ndo enquanto €
constante. O sinal estimulatdrio resultante € monoféasico devido a caracteristica técnica do
circuito construido que sé permite a geracdo de pulsos de corrente em um sentido do tran-

sistor de poténcia Q1 (Figura 3.9).
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Figura 4.14 — Resposta angular do joelho e envelope de EENM.
Pode-se notar o atraso eletromecanico entre o inicio dos estimulos e o angulo final da extensdo. Tempo de
subida de 200 ms.

A Figura 4.15 mostra uma foto do gabinete do EE neuromuscular desenvolvido com
capacidade de operacdo em malha fechada. As setas indicam as chaves que ligam o sistema.
A seta da direita aponta o botdo que aciona a alimentacdo de *9V (circuito ativo de terra
virtual a partir de duas baterias) da etapa de baixa amplitude do isolador 6ptico empregado,
ao passo que a seta da esquerda aponta o contato que alimenta as etapas de alta amplitude

do EE e do isolador ptico.

Figura 4.15 — Estimulador elétrico neuromuscular desenvolvido.

A carenagem de um Digital Video Disk (DVD) foi utilizada. Setas indicam as chaves de energia. A seta da
esquerda alimenta o circuito de poténcia. A seta da direita alimenta o circuito de baixa amplitude. Alimenta-
¢oes diferentes foram utilizadas para fornecer energia para o isolador ptico empregado (ISO 124) e proporci-
onar isolamento galvanico.
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4.1.4 Sistema de controle do estimulador elétrico

A Figura 4.16 mostra o comportamento do sistema de EENM em malha fechada,
segundo simulacdes com o equacionamento apresentado nos itens 3.6 e 3.7. Os resultados
correspondem a perna esquerda do voluntério V5. Trés configuragdes de ajuste dos pardme-
tros do controlador PID (ver sintonia na Figura 4.7) foram empregadas: conservadora (pre-
to), moderada (azul) e agressiva (vermelho). Como observagdo geral, repara-se que a simu-
lag@o apresentou operacao do sistema em estabilidade. A resposta transitoria do controlador
PI foi aceitavel.

Dos resultados, percebe-se que a varidvel de sintonia, quando modificada, pode
tornar o sistema mais responsivo ao erro angular. O ajuste conservador (sintonia = 5) res-
ponde mais lentamente ao erro, de forma que o moderado (sintonia = 1) e agressivo (sinto-
nia = 0,4) compensam o erro mais rapidamente. No entanto, essa correcdo pode tornar o
sistema menos estdvel possibilitando, inclusive, o surgimento de elevados sobressinais.
Além disso, na Figura 4.16, pode-se constatar que o controlador, quando em opera¢do mo-
derada ou agressiva, corrigiu a amplitude da EENM de modo a anular o erro em ambos os
sentidos. Finalmente, o sistema apresentou resposta ao degrau com estabilidade. O aspecto
serrilhado € devido ao fato de que o tempo do amostrador era atualizado em intervalos de

100 ms.
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Figura 4.16 — Comportamento do sistema de EENM em malha fechada.
(Gréficos) Superior, intermedidrio e inferior, respectivamente, o angulo controlado, o erro corrente e a ampli-
tude de EENM aplicada ao modelo muscular. (Cores) Preto - sintonia conservadora; Azul - sintonia modera-
da; Vermelho - sintonia agressiva.

4.2 PROCEDIMENTO EXPERIMENTAL

As medidas efetuadas com o termo-higrometro durante todas as coletas mostraram-
se dentro dos limites climéticos estabelecidos em protocolo para experimentacdo com hu-

manos, para temperatura e umidade relativa do ar: 15 a 35°C e 45 a 75% (AMM, 2008).

4.2.1 Ensaio 1: Analise do sinal de MMG em contrac¢oes isométricas

Durante uma contracdo muscular, um angulo articular perfeitamente estabilizado em

cadeia cinética aberta configura uma condic¢ao de isometria. Por isso, o foco deste primeiro
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ensaio foi avaliar a resposta da MMG em condicio de contracdo isométrica e fatigante. O
teste foi realizado para contracdes isométricas voluntdrias em MMSS de individuos higidos.

Os dados captados da célula de carga apontaram que o exercicio foi executado cor-
retamente, sendo que o sinal da for¢a sustentada oscilou em torno de 70% da MCV, com
posterior queda a 50% de MCYV no final da contracgao.

Somente os resultados dos sinais que apresentaram diferenca estatistica quando
comparadas ao “Inicio de 70% de MCV” serao apresentados, com exce¢ao de ZC de EMG
(Figura 4.21).

Observa-se, na Figura 4.17, que, tanto para ZC do eixo Z quanto ZC do eixo Y da
resposta mecanomiografica, as épocas “Ap6ds 70% de MCV” e “50% de MCV” foram esta-
tisticamente diferentes (p<0,05) de “Inicio de 70% de MCV™. Observa-se que ha uma pe-

quena queda nos valores médios do niimero de ZC ao longo do exercicio.
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Figura 4.17 — Média e desvio padrdo normalizados de ZC do sinal de MMG do ensaio 1.
As duas curvas estdo praticamente sobrepostas. C - controle, * - diferenca estatistica para C (p<0,05) obtida
para Eixo Y, { - diferenca estatistica para C (p<0,05) obtida para Eixo Z.

A Figura 4.18 mostra o resultado do teste ndo paramétrico para RMS de EMG. As
épocas “Final 70% MCV”, “Apds 70% MCV” e “50% MCV” apresentaram diferenca esta-
tistica (p<0,05) para “Inicio 70% MCV™.
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Na comparacdo visual entre médias dos sinais de MMG e EMG obtidos, observou-
se que o parametro temporal de ZC dos eixos Z ¢ Y de MMG mostraram comportamentos

de declinio similares ao RMS do sinal de EMG.

1,2 -
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0,8
0,6
0,4
0,2

L L L
*

Amplitude EMGrms

0 L] ] ] ] |
MCV Inicio 70% Final 70% Apos 70% 50% MCV
MCV MCV MCV

Epocas de interesse

Figura 4.18 — Média e desvio padrido normalizados de RMS do sinal de EMG do ensaio 1.
C - controle, * - diferenca estatistica para C (p<0,05).

O médulo da frequéncia de pico do sinal de MMG nas épocas de interesse mostrou
diferencga (p<0,05) entre o “Inicio de 70% de MCV” e “50% de MCV”, conforme indicado
na Figura 4.19. A Figura 4.20 mostra os resultados do médulo dos valores de RMS para
MMG, com diferencas estatisticas (p<0,05) entre “Inicio de 70% de MCV”, “Final de 70%
de MCV” e “50% de MCV”. A Figura 4.21 mostra o resultado para ZC do sinal de EMG,
sem diferencas estatisticas significativas (p<0,05).

Em resumo, para os voluntarios investigados, os resultados apontam que a amplitu-
de RMS dos sinais de MMG representou valores diferentes entre as duas épocas em que se
considera o mudsculo em condi¢des diferentes (fresco vs. fatigado) somente para o médulo.
Similarmente, 0 RMS do sinal de EMG conseguiu diferenciar, estatisticamente, “Inicio de

70% de MCV” de “Final de 70% de MCV”.
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Figura 4.19 — Média e desvio padrdo do médulo da frequéncia de pico de MMG do ensaio 1.
C - controle, * - diferenca estatistica para C (p<0,05).
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Figura 4.20 — Média e desvio padrao do médulo de RMS de MMG do ensaio 1.
C - controle, * - diferenca estatistica para C (p<0,05).

De outro modo, os parametros relacionados a frequéncia (ZC — que € um descritor
temporal — e frequéncia de pico) de MMG conseguiram diferenciar, estatisticamente, as
épocas “Inicio de 70% de MCV”, “Final de 70% de MCV”, “Apds 70% de MCV” e “50%
de MCV”, dependendo do eixo de investigacdo. Isso ndo foi possivel com ZC do sinal de
EMG. Portanto, dependendo do parametro de observacdo, para os voluntarios investigados,

a MMG apresentou desempenho melhor do que a EMG na diferenciagdo de condi¢Oes

83



musculares. Contudo, ressalta-se que o nimero de voluntdrios utilizados na estatistica é

pequeno.
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Figura 4.21 — Média e desvio padrido de ZC de EMG do ensaio 1.

4.2.2 Ensaio 2: Analise do sinal de MMG em contracoes dinamicas evocadas por
EENM

O objetivo deste ensaio foi analisar variacdes dos parametros mecanomiograficos
durante a manutenc¢do de uma extensdo em cadeia aberta, partindo de um angulo objetivo
determinado (40°) e sem correcdo na amplitude da EENM frente a eventuais alteracoes no
angulo. Portanto, desejava-se inspecionar a resposta da MMG para contragdes em cadeia
aberta sem a atuacgdo de controle.

A Figura 4.22 apresenta o sinal temporal do angulo obtido para os individuos higi-
dos. Pode-se observar que, apesar da identificacdo prévia da amplitude de EENM necessa-
ria para causar uma extensao com o angulo objetivo, o angulo inicial atingido (t = O s,
instante de inicio de andlise) ndo foi o desejado. O mesmo ocorreu para os voluntdrios com
lesdo medular, cujas respostas angulares sdo mostradas na Figura 4.23. Pode-se observar
nessas duas figuras que existe variabilidade na duracdo da contracdo. O angulo igual a 0°

corresponde a extensdo completa.
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Figura 4.22 — Excursao temporal do sinal de dngulo dos individuos higidos.
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Figura 4.23 — Excursdo temporal do sinal de angulo dos individuos com lesdo medular.

A seguir, informam-se as comparacdes entre os grupos para os individuos higidos.
A Figura 4.24 apresenta a média dos valores de RMS normalizados pela média dos valores
do Grupo 1. O teste de Friedman ndo apontou diferencas estatisticas significativas entre os
valores dos grupos. A Figura 4.25 mostra a média dos valores de MPF normalizados pela
média dos valores do Grupo 1. Também nd@o houve diferencas estatisticas significativas

entre 0s grupos.
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Figura 4.24 —Média e desvio padrdo de RMS normalizado dos sinais de MMG para individuos higidos.
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Figura 4.25 — Média e desvio padrdo de MPF normalizado dos sinais de MMG para individuos higidos.

A seguir, introduzem-se os resultados das comparacdes entre grupos de épocas para
lesados medulares. A Figura 4.26 apresenta a média dos valores de RMS normalizados pela
média dos valores do Grupo 1. O teste de Friedman apontou diferencas estatisticas signifi-
cativas (p<0,0302) para RMS e o teste de Wilcoxon confirmou a diferenga para o eixo Y de
MMG na comparacao entre o Grupo 1 e o Grupo 3. A Figura 4.27 mostra a média dos valo-
res de MPF normalizados pela média dos valores do Grupo 1. Nao houve diferencas estatis-

ticas significativas entre os grupos.
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Figura 4.26 — Média e desvio padrdo de RMS normalizado dos sinais de MMG para lesados medulares.
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Figura 4.27 — Média e desvio padrdo de MPF normalizado dos sinais de MMG para lesados medulares.

Dos resultados obtidos com os voluntdrios investigados, observa-se que a anélise de
MMG para o protocolo do ensaio 2 apresentou variacdes significativas somente para lesa-

dos medulares e em épocas extremas (inicio e fim) da extensdo evocada por EENM.

4.2.3 Ensaio 3: Estudo piloto com controle de estabilidade angular

A Figura 4.28 e a Figura 4.29 mostram o sinal de angulo do joelho esquerdo e direi-

to de V2, respectivamente, que o sistema registrou durante o controle em malha fechada e a
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amplitude da EENM. Na Figura 4.28, observam-se dois comportamentos do sinal: instabili-
dade (de 20 s a 70 s) e relativa estabilidade angular (de 70 s a 216 s). Algumas varia¢des no
sinal de dngulo aconteceram entre os instantes 100 s e 120 s, mas o sistema ndo se tornou
instavel. A contragdo muscular que sustentou o angulo sé diminuiu a partir de 216 s, quan-
do o limite maximo programado da amplitude de EENM foi alcangado. Na Figura 4.29 ha

um intervalo com relativa estabilidade entre, aproximadamente, 41 s e 69 s.
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Figura 4.28 — Sinal de angulo do joelho esquerdo e EENM com controle em malha fechada.
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Figura 4.29 — Sinal de angulo do joelho direito e EENM com controle em malha fechada.

Apesar da extensao do joelho direito ndo ter se prolongado como da perna esquerda,
considerou-se que, com EENM em malha fechada, o angulo objetivo de extensdo, de 15°,
foi atingido. Calcularam-se os resultados de analise estatistica descritiva e comparagdo de
médias (significancia de p<0,05) para os dois sinais de angulo e que sdo apresentados na

Tabela 4.1. Repara-se que o desvio padrdo sofreu uma pequena variagdo entre as duas me-
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tades de cada ensaio, de modo que o teste de variancia indicou que as duas variancias nao
eram iguais. Entdo, como o teste de Shapiro-Wilk indicou que os sinais possuiam distribui-
cdo normal (p<0,05), o teste t de Welch foi aplicado e ndo rejeitou a igualdade entre as duas

metades de cada extensao.

Tabela 4.1 — Resultados estatisticos para os sinais de dngulo controlados.

Joelho | Tempo (s) |Média (°) | Desvio padrdo (°) | Médias sdo diferentes?
esquerdo | 72 a 140 117,50 1,35 Nao (p=0,9775)
140 a 208 117,48 1,07
direito | 40,5a54,5 | 110,54 1,82 Naio (p=0,7645)
5452685 | 110,67 1,31

4.2.4 Ensaio 4: Estudo piloto da resposta de MPF do sinal de MMG e amplitude
de EENM

O objetivo do ensaio 4 foi investigar a resposta do sinal d¢ MMG em contragdes
musculares evocadas por EENM envolvendo as condicdes préximas as pesquisadas nos
ensaios anteriores. O protocolo envolve o controle em malha fechada de extensdo angular
proximo de isometria, mas contragdo artificialmente ativada e em cadeia aberta.

Da aplicacdo de EENM controlada a quatro voluntarios (V1, V3, V4 e V5), obteve-
se um total de 10 estabilidades com o angulo de joelho préximo do objetivo. Nao foi possi-
vel obter estabilidade de angulo de joelho para V3, pois o tempo de extensdo foi muito cur-
to (menos de 4 s e auséncia de plato estdvel). Escolheu-se 4 s como dura¢do minima porque
a analise estatistica utiliza as duas épocas iniciais € as duas finais. Como cada época tem 1 s
de duragdo, o descarte foi justificado. A Figura 4.30 mostra um exemplo de sinal angular
obtido. Intervalos com estabilidade, como os compreendidos entre 89,3 s — 102,3 s e 107 s
— 117 s, fizeram parte da andlise. Neste ensaio, quanto maior o angulo, maior € a extensao
do joelho. Observa-se, para o joelho direito de V1 que, apds o angulo estabilizar no objeti-
vo (linha tracejada), ocorre um aumento no angulo de extensao (linha sélida). Esse compor-

tamento representa que o erro foi integrado e for¢cou o controlador a incrementar a amplitu-
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de da EENM de forma a produzir uma extensao mais vigorosa do que o necessario, levando

o angulo real para valores superiores ao objetivo.

[ eenm [ | Obj. Filtr. [~] Orig. [ |
160+ -160

i b=
: 3
(1] —
E - 90 E
[a] j=3
3 k-4
2454 -43 <
=L,

0~ T T T T T T T T T |_cl

75000 80000 B5000 90000 95000 100000 105000 110000 115000 120000 125000

Tempo (ms)

Figura 4.30 — Voluntario 1 angulo do joelho direito e amplitude de EENM.
Intervalos: (89,3 s —102,3s) e (107 s— 117 s)

O perfil de angulo controlado obtido para cada EENM com controle estdvel é apre-
sentado na Tabela 4.2. Duas médias e dois desvios padrdes sdo apresentados, sendo uma
média e um desvio padrdo para cada metade da extensdo sustentada. Degrau € o angulo de
extensdo médio que o sinal apresentou. Observa-se que os voluntdrios partiram de angulos
de repouso diferentes, e que a duracdo dos intervalos de estabilidade também apresentou
variagOes. Os degraus resultantes permaneceram proximos ao valor objetivo. Com a exce-
cdo dos dados da ultima linha da Tabela 4.2, as estabilidades para cada voluntdrio ocorre-
ram em sequéncia. Pode-se notar que com o passar do tempo e a atuagdo do controlador, o
angulo médio obtido é cada vez mais proximo do objetivo do exercicio.

Durante a estabilidade, o controlador induziu incrementos na saida do EE, devido a
sua acdo integradora. A Figura 4.31 apresenta as inclinacdes da amplitude de EENM duran-
te os intervalos de estabilidade estudados. Com relacdo a sequéncia de curvas indicadas na
legenda da Figura 4.31, a Tabela 4.3 mostra as taxas de incremento de amplitude de EENM
necessdrias para manter o angulo e tentar diminuir o erro. As amplitudes observadas sdao
diferentes, pois a constitui¢do fisica e demanda metabdlica dos musculos de cada voluntario
¢ diferente. Isso decorre do grau de comprometimento do desempenho muscular ocasionado

pela paralisia.
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Tabela 4.2 — Angulos obtidos para as extensdes de joelho e duragdo da estabilidade.

Angulos (°) Duracdo do
Primeira metade Segunda metade intervalo (s)
desvio desvio
Voluntdrio | repouso | média | padrao | degrau | média | padrdo | degrau
Vi 107 116,23 | 1,24 9,23 | 113,76 | 0,69 6,76 13
107 118,58 | 0,92 11,58 | 116,73 | 0,58 9,73 10
98 105,9 0,39 7,9 104,75 | 0,65 6,75 4
V5 98 106,86 | 0,41 8,86 | 105,72 | 0,68 7,72 5
98 107,21 | 0,37 9,21 106,14 | 0,73 8,14 6
98 107,24 | 0,38 9,24 | 106,22 | 0,58 8,22 6
120 130,27 | 1,98 10,27 | 128,79 | 2,13 8,79 8
va 120 130,36 | 0,40 10,36 | 130,28 | 0,42 10,28 5
120 129,96 | 0,40 9,96 | 129,74 | 0,38 9,74 5
106 115,78 | 0,48 9,78 | 116,19 | 0,51 10,19 7
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Figura 4.31 — Curvas de amplitude de EENM sobrepostas.
PD — perna direita; PE — perna esquerda.

Pode-se observar que o voluntdrio V4, para a perna direita, apresentou taxas de in-

clinacdo proximas de zero, bem menores que as outras. Para os demais casos, o EE forne-
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ceu um incremento de mais de 2,6 V/s. A Figura 4.32 apresenta curvas com a variagcdo da

MPF do eixo Z do sinal de MMG ao longo dos intervalos de relativa estabilidade.

Tabela 4.3 — Taxa incremental da amplitude de EENM.

Curva | Amplitude (V) de | Amplitude (V) de | Duracdo (s) | Taxa incremental
EENM inicial EENM final (V/s)
V1-PD 65,99 125,03 13 4,54
VI1-PD 97,61 128,94 10 3,13
V5-PE 97,26 142,42 4 11,29
V5-PE 87,56 132,86 5 9,06
V5-PE 86,67 138,51 6 8,64
V5-PE 92,49 144,51 6 8,67
V4-PD 118,04 118,04 8 0
V4-PD 128,87 128,94 5 0,01
V4-PD 119,14 119,14 5 0
V4-PE 87,11 105,53 7 2,63
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Figura 4.32 — Curvas de MPF do eixo Z do sinal de MMG sobrepostas.
PD — perna direita; PE — perna esquerda.
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A andlise dos testes de Friedman e Wilcoxon apontou que o grupo com valores de
MPF do eixo Z do sinal de MMG das duas primeiras épocas tem medianas significativa-
mente maiores (p = 6,29e-05) que as medianas das duas dltimas épocas. Esse resultado in-
dica que os dados de MPF no inicio da estabilidade sdo diferentes do final da estabilidade

quando o EE apresenta uma taxa de incremento superior a 2,6 V/s.
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5 DISCUSSAO

A discussao foi dividida em duas sessdes. A primeira aborda as consideragdes rela-
cionadas a instrumentacdo desenvolvida e utilizada. A segunda se¢do apresenta as conside-

racOes acerca dos ensaios experimentais.

5.1 INSTRUMENTACAO

O sensor de MMG desenvolvido respondeu adequadamente nos ensaios com a mesa
vibratdria e registrou sinais vibratérios em trés direcdes ortogonais. Nos trabalhos realiza-
dos pelo grupo de pesquisa do Prof. Dr. Nohama envolvendo MMG, até o momento, o foco
dos estudos ndo foi a quantificagdo da aceleragdo do musculo, mas sim a prospec¢do de
variacOes paramétricas da vibragdo ao longo do tempo. A excecdo foi o estudo feito por
Scheeren et al. (2010) sobre a caracterizacdo de movimentos de pulso por meio de sinais de
MMG, que visava identificar os movimentos em quatro direcdes monitorando a resposta
mecanomiogréfica dos musculos do antebraco.

Pesquisas realizadas por Watakabe ef al. (2001) e Posatskiy e Chau (2011) aponta-
ram que o emprego de microfones em vez de acelerdmetros apresenta a vantagem de miti-
gar os efeitos de artefatos de movimento. Porém, como os voluntarios com lesdo medular
ndo tiveram condi¢do de produzir movimentos voluntarios com a perna, voluntarios higidos
foram orientados a ndo produzir movimentos indesejados e os cabos sempre foram posicio-
nados de forma a ndo receberem golpes durante a realizacdo do exercicio com ou sem
EENM, os sinais registrados nao sofreram influéncia de vibragdes que ndo as musculares de
interesse. Contudo, em contragdes dindmicas, pode-se argumentar que deslocamentos mais
amplos dos misculos em contracdo podem criar artefatos de movimento que afetem a ané-
lise de sinais de MMG, conforme Stock et al. (2010).

Para o musculo quadriceps femoral, Watakabe et al. (2003) concluiram que o sensor
deveria ter uma massa inferior a 5 g, para evitar grandes distor¢des. O sensor construido

possui, aproximadamente, 0,95 g. Portanto, estd apto a registrar as vibragdes desse musculo
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sem distor¢des devidas a massa. A massa do sensor foi a mesma em todas as coletas; logo,
as mesmas condicdes iniciais existiram para todos os voluntdrios. Incrementos e/ou decre-
mentos observados nos parametros dos sinais de MMG quantificam variagdes percentuais
com a mesma sensibilidade para todos os voluntérios.

Musculos de pessoas com lesdo medular podem apresentar diferentes niveis de atro-
fia. Segundo Kawakami, Abe e Fukunaga (1993), o trofismo muscular estd relacionado
com o angulo de pena¢do de fibras musculares, entdo, a andlise da oscilacdo do misculo em
trés direcdes pode trazer informacdes importantes sobre o trofismo. Outro fator favordvel
ao emprego de andlise modular de parametros triaxiais de MMG € que, apesar do sitio de
colocacdo do sensor de MMG ter sido determinado com referéncia a pontos anatdomicos,
alguma variabilidade de posicionamento pode ocorrer e essa variabilidade pode descaracte-
rizar o sinal. O impacto do posicionamento de sensores de MMG sobre o musculo de mem-
bro superior, para fins de classificacdo, mostrou-se significativo, de acordo com Alves et al.
(2010), de modo que desvios de 1 a 2 cm do ponto de treinamento prejudicaram a exatidao
da classificacdo do movimento. Por esse motivo, todo cuidado sempre foi tomado para se
posicionar os sensores sobre o ventre dos musculos investigados.

Scheeren et al. (2010) pesquisaram a viabilidade de parametros lineares do sinal de
MMG na identificacdo de movimentos de pulso. Alves e Chau (2008),(2009) e Xie, Zheng
e Guo (2009) estudaram a classificacdo de atividades musculares voltadas ao chaveamento
de proteses de membro superior empregando técnicas nao lineares de processamento de
sinais. Antonelli, Zobel e Giacomin (2009) investigaram o sinal de MMG do miisculo reto
femoral voltado ao controle de 6rteses de MMII. Apesar de que esses estudos foram feitos
para o controle de préteses e Orteses, o presente estudo focou na anédlise de viabilidade do
emprego de parametros de MMG para controle motor durante a aplicagdo de EENM. Por-
tanto, trata-se de controle de uma prétese neural que, ressalta-se, busca contornar os pro-
blemas da utilizacdo de EMG simultaneamente a EENM.

Segundo Stylianides et al. (2011), a monitoragcdo multiparamétrica ¢ abordada em
estudos para acompanhamento de sinais de pacientes de unidades criticas de hospitais co-
mo, por exemplo, uma unidade de tratamento intensivo (UTI). Apesar de ndo serem o0s

mesmos ambientes de utiliza¢do, programas para monitoracdo e registro de sinais multipa-
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ramétricos em UTIs ndo devem sofrer corrup¢ao e, por isso, sdo bons exemplos para com-
paracdo. Goldstein et al. (2003) relataram um sistema de aquisi¢do de multiplos dados fi-
sioldgicos para unidades de tratamento intensivo. O sistema monitorava e armazenava, em
CD-ROM, miuiltiplos sinais fisiolégicos de pacientes nas UTIs. O sistema de aquisicdo era
distribuido, utilizava equipamentos médicos comerciais (monitores de sinais Phillips Mer-
lin) que faziam a aquisi¢do dos dados. Em seguida, os dados eram enviados via rede local
(LAN) a um servidor que os convertia em arquivos de texto e gravava-os em midia Optica.
Neste trabalho, apresenta-se um sistema de aquisicdo também baseado em dispositivo co-
mercial (placa de aquisi¢do). Contudo, os sinais adquiridos sdo armazenados em disco e em
formato de arquivo préprio para visualizagcdo em programas de processamento de sinais
especificos. Ambas as abordagens facilitam o compartilhamento dos sinais por individuali-
zar os arquivos de coleta de dados de cada voluntario/paciente. Como nao se empregou um
software gerenciador de base de dados, os arquivos possuem o registro da identificacdo do
voluntdrio e da tarefa realizada tanto internamente, nos campos do formato de dados, quan-
to externamente, nos nomes dos arquivos gerados.

Uma das vantagens de se desenvolver um sistema integrado de EENM com capaci-
dade de monitoragdo multiparamétrica é que sinais de eletrocardiografia (ECG), pressao,
espirometria € vacuometria, entre outros parametros, podem ser monitorados concomitan-
temente a aplicacdo dos estimulos elétricos. Alguns desses pardmetros podem sofrer in-
fluéncia da ou influenciar a EENM. Portanto, o sistema desenvolvido pode ser utilizado em
outras pesquisas relacionadas a esses sinais.

O software do sistema de aquisicdo multiparamétrico possui quatro abas cujo em-
prego mostrou-se vantajoso ao longo do desenvolvimento do sistema. Uma vantagem foi
que durante os ensaios com contragdes isométricas um objeto grafico mais largo para visua-
lizagdo dos sinais fez-se necessario e, desse modo, sem o emprego de abas haveria excesso
de informacdes em pouco espaco de tela. Entretanto, com o emprego de abas, alguns con-
troles e indicadores ficaram fora do campo de visdao do operador, o que demandou uma re-
distribuicdo dos objetos na tela. Os protocolos dos ensaios com contragdes evocadas por
EENM foram desenvolvidos apds as contragdes voluntdrias e o sistema foi comportando as

novas funcionalidades, como controle da amplitude e modulacao dos pulsos estimulatdrios.
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Em um primeiro momento, algumas informagdes na aba “Registro” (Figura 4.4) po-
dem parecer desnecessdrias para as tarefas biomecanicas desta tese, mas a ado¢do no siste-
ma € justificada. De acordo com Penzel et al. (2001), a constru¢do de bases de dados de
sinais biomédicos deve levar em conta que os dados podem ser agrupados para uma inves-
tigacdo envolvendo mais de um grupo de pesquisa e informagdes sobre quem realizou a
coleta do sinal e a data podem ser cruciais. Os dados e sinais adquiridos pelo sistema de-
senvolvido sdo armazenados em um arquivo de dados com o formato EDF, relatado em
Kemp e Olivan (2003). O formato EDF foi concebido por pesquisadores que estudavam
sinais polissonograficos para armazenamento e compartilhamento. A avaliagdo polissono-
gréafica envolve monitoracdo multiparamétrica durante as fases do sono de pacientes. Um
esquema de codificacdo para compartilhamento de sinais vitais e aplicagdes de telemedici-
na ja foi desenvolvido por Figueredo, Nogueira-Neto e Dias (2004) empregando o formato
de arquivo utilizado neste trabalho.

Um dos resultados do processo de desenvolvimento do programa de aquisi¢do foi a
criacdo de uma caixa de ferramentas com rotinas computacionais para determinacdo de
parametros de sinal de MMG. As ferramentas desenvolvidas, alguns também se aplicam a
andlise de outros tipos de sinais, por exemplo, EMG e for¢ca, como observado no trabalho
de Moritani, Muro e Nagata (1986).

O sistema de monitoracdo multiparamétrica desenvolvido neste trabalho permite a
observacdo de varios parametros e a quantidade de informagdes pertinentes ao ensaio pode
ser grande; por isso a concep¢do de abas foi utilizada. A ado¢@o de um painel de controles
foi uma consequéncia da evolugdo da pesquisa. No ensaio 2, por exemplo, desejou-se ins-
pecionar o valor do angulo e finalizar o ensaio tdo logo o angulo alcancasse um valor mi-
nimo. Os parametros presentes no painel foram escolhidos com base na experimentagao.

O sistema armazenou os sinais adequadamente, tanto que, na investigacdo posterior
dos sinais, pode-se constatar que, durante o ensaio, houve falha na solda do contato de um
dos eixos do sensor durante a coleta, e que passou despercebida. Por esse motivo, e de
acordo com os resultados publicados por Scheeren et al. (2008), a andlise limitou-se aos
eixos (Z e Y) de investigagdo do sinal de MMG coletados adequadamente. Entdo, assumiu-

se como ponto negativo a inexisténcia de um mecanismo para identificar desconexdes do
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hardware nas vias dos sinais. Para solucionar o problema, desenvolveu-se, na versao final
do software, um mecanismo para identificar desconexdes com base na média e desvio pa-
drdo do sinal registrado.

O sistema de aquisicao de sinais mostrou-se util na aquisi¢do e no armazenamento
de sinais multiparamétricos. Os sinais foram adequadamente armazenados como referéncia
para anélises posteriores, sem ter havido arquivos corrompidos pelo processo de formatacao
e armazenamento. O sistema foi capaz de adquirir sinais fornecidos tanto por médulos de
hardware desenvolvidos quanto comerciais.

Como resultado do hardware e do software, nos ensaios experimentais 1 e 2, pode-
se constatar que o sistema de aquisicdo multiparamétrico é capaz nao s6 de adquirir malti-
plos sinais do sensor de MMG desenvolvidos, mas também sinais provenientes de outros
transdutores e armazend-los conjuntamente no mesmo arquivo de dados.

No ensaio 2, constatou-se que o sistema utilizado (mecanomiégrafo e EE neuromus-
cular operando em malha aberta) nao foi capaz de minimizar o erro nas condi¢des iniciais
do angulo. Uma alternativa seria a realizacdo do teste com o auxilio de um dinamdmetro
isocinético (CRAMERI et al., 2007), mas a carga decorrente do braco do dinamdmetro pre-
cisaria ser compensada. Ainda assim, haveria a possibilidade do impacto da perna no final
da amplitude do movimento devido a limitacio mecanica imposta pela trava do equipamen-
to. Porém, decidiu-se pela construcdo de um EE neuromuscular capaz de operar em malha
fechada para controle do angulo de articulagdes. Um equipamento como esse poderia iden-
tificar o instante em que o angulo de término de ensaio foi atingido e encerrar a aplicagdao
dos estimulos elétricos, evitando que a EENM continue a ser aplicada desnecessariamente.
Ainda, no caso de individuos com lesdo medular, o ajuste adequado dos parametros de
EENM em malha fechada, para a obtencdo do angulo objetivo, pode compensar os efeitos
da espasticidade que pode estar presente (GOLLEE; HUNT; WOOD, 2004).

A etapa de poténcia utilizada no EE neuromuscular desenvolvido foi baseada na
proposta de Zagheni (1998). Em adi¢cao a proposta original, na saida, um relé de protecao
foi inserido. A desconexdo do paciente pode ser feita pelo software, abrindo o relé que fun-
ciona como uma chave controlada por tensdo. O ajuste de tensdo de gate do transistor de

poténcia pode ser realizado pelo software, e nao apenas por ajuste de potencidometro interno
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ao EE. Apesar de ndo significar uma melhoria, essa caracteristica configura versatilidade no
ajuste de tensdo de gate de novos transistores no circuito.

No programa ndo existe interface para se ajustar a caracteristica de cada pulso indi-
vidualmente, como se observa nos estimuladores de Zagheni (1998) e Gaiotto et al. (2012),
mas € possivel modificar caracteristicas de todos os pulsos (como largura e/ou amplitude)
atribuindo o novo valor a varidvel correspondente durante a aplicacdo de EENM. Kesar,
Chou e Binder-MacLeod (2008) ressaltam a importancia do desenvolvimento de sistemas
com capacidade de modulacdo em frequéncia durante a contracdo muscular para aumento
do desempenho da EENM e evitar a acomodag¢do do neurdnio motor.

Com relagdo ao perfil estimulatério utilizado, Jailani e Tokhi (2012) apontaram que
a taxa de queda na forca muscular desempenhada mediante a aplicagdo de EENM € maior
para frequéncias de estimulacao maiores. Por isso, utilizou-se neste trabalho, frequéncia de
burst de 50 Hz, que é uma frequéncia intermedidria dentre as estudadas na literatura
(CHOU et al., 2005; KESAR; BINDER-MACLEOD, 2006). Nesta pesquisa, pulsos com
periodo ativo de 100 ps foram utilizados. Segundo Jailani e Tokhi (2012), larguras de pulso
maiores evocam maiores for¢as musculares, mas ndo evitam a instalacdo da fadiga muscu-
lar. Contudo, o emprego de pulsos estimulatérios com periodo ativo maior podem apresen-
tar resultados diferentes dos obtidos neste trabalho. Os potenciais disparados por estimulos
bifdsicos trazem mais beneficio ao tecido estimulado, pois sua aplicagdo estabelece um
equilibrio entre carga elétrica injetada e retirada do tecido. Pulsos monofasicos apenas inje-
tam cargas, causando um desequilibrio de cargas o que pode ocasionar modificacdes na
condicdo da pele, como vermelhidao (FARY; BRIFFA, 2011). Porém, pulsos monoféasicos
sdo mais eficientes no que concerne ao limiar de disparo demandado (MILLER et al.,
2001). A opc¢do por um estimulador com pulsos monofasicos foi uma escolha de projeto,
que pode ser alterada futuramente.

O emprego das duas curvas apresentadas na Figura 4.9 e na Figura 4.10 baseou-se
na estratégia elaborada por Ioannou e Sun (1996), s6 que em vez de ganhos lineares, sdao
aplicados ajustes polinomiais. Essa caracteristica também ¢ uma melhoria ao sistema de-
senvolvido por Zagheni (1998). Os pulsos apresentados na Figura 4.11 néo se apresentaram

perfeitamente quadrados porque a etapa de elevacdo de amplitude é baseada em transfor-
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mador. O primério do transformador € composto por um indutor que responde a variacdes
da corrente ao longo do tempo. Portanto, pulsos mais longos tendem a apresentar alguma
deformidade. Uma possibilidade para contornar o problema é utilizar um transformador
diferente com outras caracteristicas. Nao obstante, contribui¢des t€m sido feitas ao projeto
de saida de EE neuromusculares empregando transistores MOSFET de canal N, em ponte
H, que possibilitam a aplicacdo de pulsos quadrados com duracdo e fase varidveis
(GAIOTTO et al., 2012).

Com relagdo ao EE desenvolvido algumas consideracdes podem ser tracadas com
relacdo as suas caracteristicas, sistema integrado e fadiga muscular. Bigland-Ritchie,
Zijdewind e Thomas (2000) descobriram que EENM com aplicacdo de doublets (trens de
pulso formados por dois pulsos) por um periodo de 2 min e, entdo, alternar para singlets
(trens de pulsos formados por um pulso) é um padrdao menos propenso a causar fadiga mus-
cular se comparado a um trem de pulso constante. Além disso, um estudo apontou que a
modulacdo em frequéncia da EENM causa menos fadiga do que a modulagdo por pulso
(KESAR; CHOU; BINDER-MACLEOD, 2008). De um modo ou de outro, Jailani e Tokhi
(2012) afirmam que € dificil controlar e aplicar esses sinais em malha fechada, alegando
que sistemas de EENM com essa capacidade sdo dificeis de encontrar, sendo que os EE
convencionais possibilitam apenas modulacdao em largura de pulso constante.

O novo sistema integrado proposto nesta tese permite que varios parametros sejam
modificados enquanto o EE estd em operagdo. E possivel elevar a amplitude dos pulsos
monofdsicos, modificar a duracdo do pulso, frequéncia de bursts, programar bursts com
singlets e doublets. Parametros mecanomiogréaficos, como a MPF, o RMS e o ZC, podem
ser utilizados para modular a quantidade de pulsos que fazem parte do trem de pulsos e,
desse modo, modificar um padrdo de estimulo na iminéncia da queda de desempenho mus-

cular.
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5.2 ENSAIOS EXPERIMENTAIS

Os ensaios experimentais realizados foram executados em sequéncia visando a iden-
tificacao de parametros de MMG a serem utilizados em um sistema de controle de EENM,
em malha fechada, para estabilidade angular.

Para o estudo dos resultados dos ensaios, a escolha da duracdao da época de andlise
(1 s) foi feita com base em alguns critérios. Pesquisadores ja utilizaram essa duragdo
(YOSHITAKE et al., 2005; MADELEINE et al., 2006; SOGAARD; ORIZIO; SOGAARD,
2006), apesar de outras duracdes também terem sido relatadas na literatura (ALVES;
CHAU, 2008). Porém, o sistema proposto nesta pesquisa opera com frequéncia de aquisi-
cdo de 1 kHz. Desse modo, o intervalo entre amostras € de, aproximadamente, 1 ms para
todos os sinais. Com isso, a comparacgdo entre sinais € facilitada. Outro fator € que sinais
com épocas maiores comecam a apresentar comportamentos ndo estaciondrios, como Mer-
letti e Knaflitz (1992) encontraram para a EMG. Nesses casos, a andlise de parametros es-
pectrais, como a MPF, pode ficar comprometida.

Assumiu-se que uma extensao artificialmente evocada, que almeja um angulo obje-
tivo fixo, envolve um periodo em que ha relativa estabilidade na sustentacdo da perna. Por-
tanto, o ensaio 1 analisou a resposta do sinal de MMG durante contracdes isométricas vo-
luntérias, isto €, sem oscilacdo do angulo articular. Os resultados obtidos indicaram que o
parametro ZC forneceu valores diferentes entre o “Inicio de 70% de MCV” e o final da
contracdo. Especificamente, os valores de ZC do sinal de MMG ndo apresentaram diferencga
estatistica significativa entre “Inicio de 70% de MCV” e “Final de 70% de MCV” (Figura
4.17), que sdo os extremos da sustentacdo do platd de for¢a. Nao houve significativa varia-
¢do na for¢a e no angulo, mas o pardmetro apresentou valores diferentes no inicio e no final
da contracdo em 70% de MCV.

O valor de RMS do sinal de EMG observado na Figura 4.18 apresentou diferenga
estatistica entre Inicio de 70% de MCV e os instantes finais da contracdo. Observou-se que
os valores apresentaram tendéncia de redugdo do valor. Moritani, Muro e Nagata (1986) ja

haviam observado que o RMS de EMG diminui com em contra¢des de biceps braquial sus-
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tentadas em MCV, mas que aumenta em 50% de MCV. O mesmo foi apontado por outros
pesquisadores para 50% de MCV (KIMURA et al., 2004). Portanto, a intensidade de forca
€ um dos fatores determinantes desse comportamento. A diminuicao da amplitude RMS de
EMG em 70% da MCV poderia estar atrelada ao emprego de eletrodos bipolares com dis-
tancia entre eletrodos maior que a largura do sensor de MMG (2 cm entre centro dos eletro-
dos) (MERLETTT; DI TORINO, 1999).

O ZC de MMG esta relacionado a frequéncia fundamental do espectro do sinal.
Com o decréscimo de seu valor, juntamente com a diminuicdo da frequéncia de pico
(Figura 4.19), pode-se argumentar que esteja ocorrendo um deslocamento das componentes
espectrais para a regido das baixas frequéncias. Além disso, o RMS do sinal de EMG apre-
sentou reducdo na amplitude, o que implica em variagdes na taxa de disparo e/ou no recru-
tamento das unidades motoras ativas, como apontado por Farina, Merletti e Enoka (2004).
Ja que o protocolo executado envolve contragcdes extenuantes, uma possivel explicacdo para
as variacOes encontradas € a instalacdo da fadiga muscular localizada, pois ZC de EMG,
indicada na Figura 4.21, também mostra uma tendéncia de deslocamento para baixas fre-
quéncias do espectro de EMG, e tal compressao esta condizente com o apontado por Mer-
letti et al. (1985).

Outro parametro investigado, o médulo da frequéncia de pico de MMG apresentou
diferencas com relacao ao “Inicio de 70% da MCV” somente com “50% da MCV”. Portan-
to, em contracdes isométricas de membro superior, ZC de MMG apresentou mais diferen-
cas estatisticas durante a contracdo do que a frequéncia de pico, mas ndo discriminaram
diferencas em um mesmo nivel de forca isométrica. Como as contracdes alvo do sistema
integrado proposto nesta tese ocorrem com lesados medulares e com EENM e, ainda, lem-
brando-se que foram encontradas limitaces a aplicacdo da EENM junto com a EMG, po-
de-se levantar a hipétese de que ZC de MMG apresente variacdes significativas durante a
manutencdo do angulo com contragdes isométricas evocadas por EENM. O médulo dos
valores RMS de MMG apresentaram diferenca estatistica entre o inicio e o final de 70% de
MCV. Isso implica que a combinagdo das informacdes vibracionais de cada eixo ortogonal,
aparentemente para o nimero de voluntérios investigado, possui maior poder para discrimi-

nar instantes diferentes de uma contracdo isométrica com sustentacdo de nivel de forca do
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que cada eixo individualmente. J4 ZC, de EMG, ndo apresentou diferencas estatisticas entre
as épocas de interesse, mas mostrou uma leve queda no seu valor, também observada por
Khosravani, Maleki e Fallah (2012).

A partir dos resultados do ensaio experimental 2, verificou-se que o angulo (méxi-
mo) de extensdo inicial, dificilmente, estabilizou-se em 40°, conforme indicado na Figura
4.22 e na Figura 4.23. A variabilidade observada nos sinais de dngulo estd relacionada a
variabilidade inerente da condi¢do neuromuscular de cada voluntdrio, pois os higidos po-
dem, involuntariamente, interferir na extensiao evocada por EENM, visto que possuem co-
municacdo intacta do SNC com o sistema neuromuscular. Porém, isso ndo ocorreu com os
individuos com lesdo medular e, exceto pela duracdo da contracio ter sido diferente para
um voluntério (Figura 4.23), a taxa de queda na extensao (isto €, aumento no valor do angu-
lo) foi similar.

Os resultados da comparacgdo entre os grupos, apresentados nas Figuras 4.24 a 4.27,
possibilita uma constatacdo intrigante. Nenhum parametro de MMG triaxial apontou dife-
rencas estatisticas significativas entre grupos para individuos higidos, mas o parametro
RMS do eixo Y de MMG indicou diferenga entre o Grupo 1 e o Grupo 3 para os volunté-
rios com lesdo medular. Apesar disso, considerou-se que os resultados obtidos com os pa-
rametros de MMG, para as €pocas escolhidas e normalizadas pelo Grupo 1, ndo apresenta-
ram variacao tdo proeminente que justificasse o seu emprego para apontar diferencas entre
o comeg¢o da contracdo evocada por EENM e o momento em que o musculo apresentou
fadiga muscular. Ressalta-se que Krueger-Beck et al. (2010b) realizaram um ensaio similar,
s6 que com épocas de andlise diferentes e encontraram tendéncias de queda na MPF ao
longo da extensdo. Conforme apresentado nos resultados, tal resultado nao foi observado
com o aumento no nimero de épocas consecutivas.

O ensaio experimental 3 serviu para demonstrar a operacdo do sistema de controle
em uma contracdo duradoura sustentada por EENM. Segundo Chou et al. (2005), a forga
produzida pelos musculos estimulados deve ser igual ou exceder a resisténcia apresentada
para manter a sua postura ou produzir um movimento, respectivamente. Os resultados in-
dicam que o EE neuromuscular em malha fechada desenvolvido conseguiu sustentar a per-

na com o angulo oscilando em torno do valor objetivo, em um regime de relativa estabili-
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dade. A malha fechada desenvolvida por Silva (2002) possibilitou o ajuste da extensdo de
membro inferior de lesado medular seguindo regras de sistema especialista e o angulo tam-
bém apresentou oscilagcdes em torno do dngulo objetivo. Apesar do modelo utilizado em
Simulink para a validag¢do da estratégia de controle do angulo ter uma entrada denominada
fadiga, o sistema ndo possuia a monitoragdo de varidveis relacionadas a essa condi¢@o. Os
degraus obtidos como resultado do ensaio sdo semelhantes ao relatado por Catunda et al.
(2012) para membro superior.

Neste trabalho optou-se pelo emprego de um controlador PI. O sistema neuromus-
cular que foi modelado possui um componente de atraso (e ~5!). Controladores convencio-
nais podem ndo controlar uma planta efetivamente se o tempo t do atraso em questdo for
muito grande (MEINSMA; ZWART, 2000) demandando técnicas de controle mais sofisti-
cadas. A razdo entre o atraso e a efetiva constante de tempo do sistema é um fator que pode
ndo recomendar o emprego de um componente derivativo. Entretanto, Astrom e Hégglund
(2004) identificaram que a componente derivativa é benéfica no desempenho do controla-
dor se a razdo entre o atraso e a efetiva constante de tempo do sistema nao for muito gran-
de, como no caso de alguns voluntdrios com lesdo medular que participaram desta pesquisa.
Portanto, um sistema com controlador PID também pode obter resultados positivos nos
ensaios realizados neste trabalho.

ApOs estudos prévios, duas possibilidades de investigagdo inicial foram identifica-
das visando a andlise de viabilidade do emprego de sinais de MMG em sistemas de EENM
com controle realimentado. A primeira é a monitoracio de MMG durante a manutengdo de
controle estavel, isto €, com pequenas variacdes no angulo objetivo, descartando-se os ins-
tantes de instabilidade. A segunda possibilidade € o acompanhamento de parametros meca-
nomiograficos a partir do momento de inicio de EENM até o término da sessdo, incluindo
os instantes de instabilidade. Como o ensaio 2 apontou que a MMG ndo apresentou um
bom desempenho com grandes variagdes de dngulo, no ensaio 4, apenas a primeira op¢ao
de investigac¢do foi realizada.

No ensaio experimental 4, os tempos de sustentacdo da extensdo com estabilidade
angular foram mais curtos que os obtidos para o experimento 3. Isso pode ter ocorrido por

dois motivos: ajuste inadequado do modelo de musculo ou condicionamento muscular ina-
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dequado dos voluntérios. Dois argumentos sdo levantados nesse quesito. O primeiro argu-
mento € que os voluntdrios ndo receberam treinamento prévio. O voluntario V3 ndo apre-
sentou resposta a EENM semelhante aos demais voluntérios. Pode-se levantar a hipétese de
que V3 necessite de treinamento para novas sessdes de EENM ou necessite de incremento
na duragdo do pulso estimulatério de modo a causar contragdes mais fortes. O segundo ar-
gumento é que apenas um canal de estimulacdo foi empregado. Com estratégias de controle
mais elaboradas, envolvendo a combinacdo de saidas estimulatérias de mais de um canal
aplicada a grupos musculares agonistas e antagonistas pode facilitar a estabiliza¢do do an-
gulo, aumentando a impedancia articular, como o simulado por B6 (2012). O uso de mais
de um canal estimulatério poderia melhorar a estabilidade angular nos ensaios realizados.
Apesar do sistema integrado desenvolvido permitir o emprego de até dois canais de estimu-
lacdo, apenas um foi utilizado no controle angular. Brandell (1982) desenvolveu um EE de
seis canais controlado por quatro contatos mecanicos. Portas 16gicas estabeleciam um pa-
drdo fixo de ativagdo dos musculos sem possibilidade de adaptacdo a velocidade da marcha.
Brandell sugeriu o prazo de duas semanas para o paciente se adaptar ao sistema e melhorar
o padrdo de sua marcha. Essa, provavelmente, tenha sido a limitacdo da presente pesquisa.
Nao foi possivel realizar um protocolo de longo prazo com os voluntédrios da pesquisa de
forma a se preparar adequadamente a musculatura de todos visando um melhor desempe-
nho do sistema de EENM.

Apesar de que os voluntarios nio receberam treinamento, a Tabela 4.2 informa que,
independentemente do angulo de repouso, de onde partiu a extensdo, a resposta média do
angulo tendeu ao objetivo configurado, indicando que o controlador atuou corretamente.
Ressalva-se que as estabilidades foram obtidas em sequéncia para cada voluntdrio exceto a
extensdo da ultima linha da tabela.

Apesar de que nao foi incorporada a estratégia de controle, a varidvel mecanomio-
grafica MPF, que estd relacionada a taxa de ativacdo das unidades motoras (BICHLER,
2000), foi investigada e sua variabilidade significativa entre o inicio e o fim da estabilidade
angular, no controle em malha fechada, pode representar uma caracteristica a ser explorada
em estratégias de controle motor evocadas por EENM. Como exemplo, as variagdes da

MPF do eixo Z de MMG, se atingirem determinado valor durante o periodo de estabilidade
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com relacdo ao inicio do periodo, podem determinar a redu¢ao/aumento na taxa de integra-
cdo de forma retardar/acelerar o processo de integracdo do erro e acelerar/diminuir o recru-

tamento de novas unidades motoras.
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6 CONCLUSOES

O presente estudo investigou a viabilidade do emprego da mecanomiografia em estraté-
gias de controle de estimuladores elétricos neuromusculares capazes de operar em malha fechada.
Uma sequéncia de estudos investigou a capacidade da mecanomiografia em apontar alteracdes da
condi¢do muscular, como fadiga muscular e adaptacdo neuronal. Os resultados do primeiro en-
saio, para contracdes isométricas, do segundo ensaio, para contragdes em cadeia aberta, bem co-
mo do terceiro ensaio, para a validacdo da técnica de controle, serviram de base para a analise da
mecanomiografia em situagdo de controle angular mediante a aplicacdo de estimulacdo elétrica
neuromuscular, alcancada no quarto ensaio.

Dentro do escopo do sistema desenvolvido e dos resultados experimentais obtidos, as se-
guintes conclusodes foram identificadas:

(1) o parametro temporal ZC dos eixos Z e Y do sinal de MMG pode ser utilizado na ané-
lise da condi¢do muscular em contrag@o isométrica subméaxima fatigante, pois os resultados apon-
taram que o parametro sofre variagdes significativas entre o inicio e o fim da contracio;

(i1) o parametro RMS de sinal de MMG triaxial (eixo Y) apresentou diferenca estatistica
entre o inicio e o final da contragdo em cadeia aberta para individuo com lesao medular;

(iii) o sistema integrado de instrumentacao virtual desenvolvido € capaz de adquirir € mo-
nitorizar parametros de MMG, angulo, entre outros, € aplicar EENM simultaneamente. A confi-
guracdo de conexdo empregada funcionou sem prejuizo de corrupcdo de arquivos de sinais;

(iv) em pessoas com lesdo medular o parametro MPF do eixo Z do sinal de MMG apre-
sentou variacdes com diferenca estatistica significativa entre o inicio e o final do periodo de esta-
bilidade durante taxas de incremento de amplitude da EENM superiores a 2,6 V/s. Portanto, sob
essas condicdes, esse parametro possui viabilidade de emprego em estratégias de controle de um
EE neuromuscular para indicar que uma contracdo mais vigorosa que o necessdrio estd para ocor-
rer;

(v) por fim, conclui-se pela viabilidade do emprego de MMG no controle motor artificial

em lesados medulares empregando EENM.
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6.1 CONTRIBUICOES DESTA PESQUISA

Algumas aplicagdes clinicas do sistema integrado podem ser previstas. Clinicas de fisiote-
rapia podem utilizar o sistema integrado de EENM para submeter lesados medulares a sessdes de
reabilitacdo, por exemplo, para realizar contragdes artificialmente evocadas com amplitude de
movimento em cadeia aberta, ndo resistidas, com o angulo inicial controlado e, ainda, monitoran-
do simultaneamente parametros de MMG. Esses parametros de MMG poderao fornecer informa-
¢coes com relagdo a qualidade da contragdo muscular, visto que parametros de amplitude do sinal
de MMG ja foram relacionados a varia¢des na rigidez muscular como resultado do alongamento
(MAREK et al., 2005) e parametros espectrais fornecem informagdes sobre a taxa de ativacao
das unidades motoras musculares (BICHLER, 2000). Caso o movimento requeira controle de
objetivos de angulo entre a posicao de repouso e a extensdo completa de uma articulagcdo, o con-
trolador do EE gera estimulos compensatérios que fazem com que o angulo seja atingido, elimi-
nando a subjetividade de um eventual controle em malha aberta.

Contribui¢des tecnoldgicas também foram obtidas. Um sistema multiparamétrico capaz de
registrar a aceleragdo muscular em mais de uma direc@o foi desenvolvido e inserido em um sis-
tema de aquisi¢c@o de sinais multiparamétrico. A instrumentacdo desenvolvida configura-se como
uma plataforma integrada de aquisic@o e geracdo de sinais, com operacdo simultanea, para moni-
torizar sinais durante a aplicagdo de EENM. Uma malha de controle proporcional-integral (PI) foi
incorporada ao EE neuromuscular de modo que vérios parametros calculados a partir dos sinais
monitorizados, especialmente os de MMG, podem ser incorporados na malha de controle. Portan-
to, o sistema possibilita realizar estudos sobre controle adaptativo empregando sinais de MMG
triaxiais.

A contribuicdo cientifica deste trabalho foi a identificacido da viabilidade do emprego da
mecanomiografia (MMG) em estratégias de controle motor artificial. Particularmente, nesta tese,
dependendo da taxa de incremento da amplitude dos estimulos, o parametro espectral frequéncia
média de poténcia (MPF) apresentou variacdes entre o inicio e o fim de uma contracdo com an-
gulo articular relativamente estdvel e essas variacdes podem alterar ou compensar o ajuste de

parametros de controle direta ou indiretamente.
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6.2 SUGESTOES DE TRABALHOS FUTUROS

Como trabalhos futuros, propde-se:

(i) a realizacdo de uma maior investigacdo sobre a variacdo de parametros de MMG du-
rante a aplicacdo de EENM e controle de angulo articular. E, para isso, ha necessidade de aumen-
tar o nimero de voluntdrios da pesquisa. Sugere-se a andlise dos sinais de MMG com diferentes
taxas de incremento de amplitude de EENM, isto é, utilizar rampas com inclina¢des diferentes;

(1) o presente estudo analisou a viabilidade do emprego de parametros de MMG em estra-
tégias de controle motor, contudo, ndo foi experimentada a integracdo do parametro de MPF do
sinal de MMG ao controlador. Em um estudo, poder-se-ia aplicar a corrente estimulatéria ao
musculo e, simultaneamente, monitorar pardmetros espectrais de MMG, permitindo que varia-
coes do parametro interfiram nas constantes do controlador ou no modelo de musculo, conforme
0 equacionamento apresentado neste trabalho;

(iii) os ensaios foram realizados com individuos sem treinamento. Seria importante reali-
zar um estudo longitudinal com um grupo de voluntérios treinados. O treinamento poderia ocasi-
onar uma padronizag@o na resposta de MMG dos voluntédrios mediante a EENM;

(iv) com relacdo ao ensaio 2, a utilizacdo de um sistema de controle do EE desenvolvido
pode garantir um valor de angulo inicial igual (mediante controle em malha fechada) para todos
os voluntérios. Desse modo, a determinagdo de perfis estimulatorios mais eficazes seria favoreci-
da com a eliminagdo da variabilidade inicial observada no ensaio 2;

(v) nos ensaios com o sistema integrado, apenas MPF de MMG foi investigada e apresen-
tou diferencas estatisticas. A investigacdo de outros parametros espectrais como a curtose do es-
pectro também poderia apresentar resultados significativos;

(vi) o processamento ndo linear de sinais ndo foi abordado nesta tese. Algoritmos utili-
zando transformadas wavelet poderiam ser incorporados ao sistema. Pesquisas poderiam investi-
gar bandas de frequéncia importantes do espectro de MMG conforme sinalizado preliminarmente
em estudo submetido recentemente ao 10th IASTED International Conference on Biomedical
Engineering (BioMed 2013). O emprego de técnicas de processamento ndo linear € fundamental
para a determinagdo do real comportamento do sinal de MMG durante contragdes musculares

com grande varia¢do angular;
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(vii) nos estudos realizados nesta tese, somente um sensor de MMG foi utilizado e colo-
cado sobre o ventre do miusculo reto femoral. Outros musculos como o vasto medial e o vasto
lateral poderiam trazer informacdes importantes com relacdo a extensdo do joelho evocada por
EENM aplicada ao quadriceps femoral;

(viii) um perfil estimulatério com 100 ps de largura de pulso foi empregado (em detri-
mento, por exemplo, de 500 ps) por se assumir que o controlador deveria apresentar maior faixa
de amplitude de atuag@o. Outros periodos ativos de pulso podem ser empregados, em consonan-
cia com os protocolos ja aplicados e publicados no decorrer dessa pesquisa;

(ix) a frequéncia de bursts foi mantida constante ao longo das contracdes evocadas por
EENM. Seria interessante realizar estudos com a aplicacdo de frequéncias de burst varidveis,
pois, segundo Kesar et al. (2010) frequéncias varidveis melhoram o desempenho muscular, fato
parcialmente verificado em protocolos também aplicados e publicados, na busca de melhores
perfis estimulatorios;

(x) somente um canal de estimulac¢do foi utilizado. O emprego de mais de um canal possi-
bilitaria, por exemplo, a contragdo de musculos agonistas e antagonistas, simultaneamente. A
estabilidade angular seria favorecida com o controle da impedancia articular, segundo B6 (2012).
Além disso, o minimo de dois canais estimulatérios € necessdrio para se deixar um voluntdrio
com lesdo medular em pé;

(xi) o desenvolvimento de um sensor integrado baseado em acelerdmetros que forneca a
aceleracdo do segmento de membro ao qual ele esta instalado e também o seu sinal de MMG;

(xii) o sistema integrado desenvolvido poderia ser ajustado para monitorizacdo de abalos
musculares evocados por estimulos elétricos. O estudo da resposta de MMG triaxial em fibras
musculares isoladas de animais poderia ser realizado. Alternativamente, o mesmo protocolo po-
deria ser testado para musculos intactos de membros de lesados medulares e higidos;

(xiii) com o intuito de reduzir a quantidade de fios e instrumenta¢do conectada ao volunt4-
rio, métodos de processamento de imagem poderiam ser utilizados para extracdo de informagdes
angulares dos voluntarios. Um exemplo, utilizando tecnologia atual, seria o emprego de disposi-
tivos como o Microsoft Kinect integrado ao sistema;

(xiv) realizar os ensaios com angulos com faixa de extensao maiores.
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6.3 COMENTARIOS FINAIS

Um problema enfrentado em pesquisas como a apresentada neste trabalho, é a dificuldade
para angariar voluntdrios. O deslocamento até o local de ensaio fica por conta dos préprios volun-
trios que, muitas vezes, vém de transporte coletivo publico ou ficam dependentes do auxilio de
terceiros. No inicio da pesquisa, a preparacdo dos voluntdrios e o levantamento dos pardmetros
biomecanicos para a determinacdo dos modelos de musculo tomavam tempo. Devido ao tempo e
deslocamento necesséarios, alguns voluntdrios desistiam e abandonavam a pesquisa. Essa dificul-
dade motivou o aperfeicoamento dos programas e rotinas de teste de modo a reduzir o tempo de
espera, por exemplo, que inicialmente era necessério para a determinagdo de parametros do mo-

delo.
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APENDICE A - PARAMETROS DO MODELO DE MUSCULO

A Tabela A.1 apresenta as amplitudes de pulso (AP) estimulatério dos degraus unitérios
aplicados, previamente, aos voluntérios para obtengdo dos pardmetros K, T, € T4 que sdo deter-
minados pela andlise do sinal do angulo de extensdo evocada for EENM. Tais parametros devem
ser incorporados ao modelo matemaético utilizado nas simulagdes: um filtro passa-baixas de pri-
meira ordem com atraso. Observa-se que nem todas as amplitudes de pulso foram testadas para
cada voluntario (V1 a V5). Os valores foram escolhidos com base no empirismo e na capacidade
de resposta do musculo responsédvel pela extensdo do membro paralisado a EENM. Esse levan-

tamento prévio foi realizado no mesmo dia da coleta com uma repeticdo de cada degrau.

Tabela A.1 — Parametros do modelo de musculo utilizado.

AP(V) | 90 | 95 | 100 | 105 | 110 | 115 | 120 | 125 | 130 | 135 | 140 | 145
K, |o11]- 006 |- 023 |- 027 |- - 033 | 029 | -
';; T, | 221 |- 207 | - 1541 | - 358 | - - 365 | 301 | -
T, | 415 |- a0 | - 118 | - 385 | - - 210 | 219 | -
K, |- - - - 017 |- 028 |- - - - -
K; T, |- } } } 984 | - 1023 | - - - - -
T, |- - - - 203 | - 179 | - - - - -
K, |- 049 | 043 | 046 | 046 | 047 |- - - - - -
:f; T, |- 482 | 728 | 787 | 1.104 | 876 | - - - - - -
T, |- 95 | 903 | 819 | 191 | 220 |- - - - - -
K, |- 033 | 030 | 026 |025 |012 |o010 |- - - - 0,23
';g T, |- 1326 | 1355 | 1.270 | 1.103 | 1.320 | 159 | - - - - 391
T, |- 276 | 196 | 219 | 258 | 162 | 287 |- - - - 242
K, |- - - - 009 | 011 | 020 | 009 |- - - -
:fg T, |- - - - 3379 | 1.159 | 665 | 185 | - - - -
T, |- - - - - 598 | 412 | 358 | - - - -
K, | 014|004 | 004 |- 0,09 |- - - - - - -
';g T, | 335 | 230 | 151 | - 396 | - - - - - - -
T, |337 | 328 |366 |- 303 | - - - - - - -
K, |- - 007 | 007 | 035 |- - - - - - -
gg T, |- } 255 | 172 | 964 | - - - - - - -
T, |- - 460 | 471 | 342 | - - - - : - -
K, |- - 018 | 031 |- - - - - - - -
I;‘E‘ T, |- } 422 | 426 | - - - - - - - -
T, |- - 497 | 215 | - - - - - - - -
K, |- - - - - - - - - - 033 | 0,36
Kg T, |- } } } ; } ; ; ; ; 631 | 939
T, |- - - - - - - - - - 408 | 328
K, |- - - - - - 009 |- 028 |- - -
I;g T, |- } } } } } 300 | - 1507 | - - -
T, |- - - - - - 364 | - 160 | - - -

V1,V2,V3,V4e V5 correspondem aos voluntarios da pesquisa; PD e PE, perna direita e
perna esquerda, respectivamente. V — Volts.
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