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Este estudo foi voltado para o desenvolvimento de um sistema de estimulagdo
elétrica em malha fechada com controlador proporcional integrativo com o objetivo de
auxiliar pacientes hemiparéticos na execu¢do de exercicios coordenados de membro
superior ativando o biceps braquial e o triceps braquial. Para a avaliagdo do sistema,
cinco condigdes experimentais foram usadas, envolvendo movimentos voluntérios
unilaterais e bilaterais de cotovelo, com e sem a assisténcia da estimulagdo elétrica em
malha fechada e uma condi¢ao unilateral onde os voluntarios permaneceram relaxados e
apenas a estimulacdo produziu movimento. Os resultados mostram que o sistema foi
capaz de melhorar a capacidade dos voluntirios em acompanhar a referéncia de
movimento, mesmo sem a necessidade de um processo complexo de sintonia do
controlador ou de suporte robotico para o movimento. O uso de dois canais de
estimulacdo foi necessario para permitir que pacientes com diferentes restricdes de
movimento fossem capazes de flexionar e extender o brago. Os voluntdrios mais
beneficiados foram os que apresentavam os piores desempenhos na condi¢do de base,

sem o auxilio da estimulagdo elétrica.
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This work presents a Closed Loop controlled Neuromuscular Electrical
Stimulation (CL-NMES) system using a Proportional Integrative controller that was
designed to be used to aid hemiparetic subjects to make upper limb exercises, activating
biceps brachii and triceps brachii. Five experimental conditions were used considering
unilateral and bilateral voluntary movements assisted and unassisted by CL-NMES, and
a unilateral passive condition where the movement was produced only with NMES and
the subjects kept relaxed. The results indicates the system improved the execution of
unilateral and bilateral coordinated arm movements of hemiparetic subjects, even
without the need of complex tuning processes or robotic support. Using two channels of
stimulation on antagonistic muscles has been necessary to help the patients to flex and
extend their arms back to the extended position. The most benefited patients were those

with more severe limitations on the active range of movement.
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Capitulo1 Introducao

O acidente vascular cerebral (AVC) pode ser definido como um grupo de
afecgdes caracterizadas por perda subita, ndo convulsiva, da fun¢ao neurologica, devido
a isquemia encefalica ou as hemorragias intracranianas (ADAMS; VICTOR; ROPPER,
1997). Essa defini¢do foi evoluindo ao longo dos anos, de modo que foram incluidas as
lesdes causadas por distirbios hemodinamicos e da coagulacdo, mesmo na auséncia de
alteragOes detectaveis nas artérias e veias (CHARLES, 2005).

O AVC ¢ uma patologia que pode causar uma grande perda funcional naqueles
que sao acometidos (TRUELSEN; BEGG; MATHERS, 2000), sendo que vem se
observando uma importante tendéncia de aumento na incidéncia e no nimero absoluto
de sobreviventes, em especial em paises em desenvolvimento. (FEIGIN et al., 2014;
GIROUD; JACQUIN; BEJOT, 2014). Apesar de grande parte da recuperagdo dos
pacientes acometidos pelo AVC ocorrer espontaneamente nas primeiras semanas,
muitas sequelas podem permanecer, como, por exemplo, a espasticidade e a paresia.
Parte dos sobreviventes exibem defici€éncias neuroldgicas e incapacidades residuais
significativas, sendo que apenas 60% a 83% destes atingem independéncia nos cuidados
pessoais em um ano, o que coloca o AVC como uma das maiores causas de
incapacitacdo (CHARLES, 2005).

A atuagdo de uma equipe multidisciplinar, onde atuam médicos, enfermeiros,
fisioterapeutas, terapeutas ocupacionais, psicélogos e outros profissionais, com o
objetivo comum de potencializar a recuperagdo, mostra-se de extrema importancia para
o retorno do paciente com AVC a sua rotina familiar e social. Neste contexto, diversos
recursos sao utilizados pelos profissionais de saide para promover o processo de
recuperagdo funcional, como agentes térmicos, mecanicos e eletroterapéuticos. Em
especial, varios estudos vém encontrando respostas favoraveis ao uso da eletroterapia
nos pacientes que sofreram um acidente vascular cerebral, algumas vezes auxiliando na
execucdo de movimentos por meio de uma estimulacdo elétrica funcional
(CAURAUGH et al., 2000; CHAE; SHEFFLER; KNUTSON, 2008; GLANZ et al.,
1996) e, em outras ocasides, usando correntes que ndo ultrapassam o limiar motor, mas

que proporcionam efeitos sobre a excitabilidade da via corticoespinhal e cujos



desdobramentos apontam para melhoras no padrdo motor do lado acometido (CHEN et
al., 2005; CONFORTO et al., 2007).

A estimulagdo elétrica neuromuscular (NMES) tem potencial para auxiliar o
paciente a realizar movimentos que ndo seriam executdveis sem o auxilio da mesma;
possibilitando uma experiéncia motora que vem demonstrando bons resultados na
qualidade de movimentacdo funcional dos pacientes (CHAE; SHEFFLER; KNUTSON,
2008). Os resultados sdo ainda melhores quando a NMES ¢ utilizada em conjunto com
um esfor¢o voluntario para a execugdo da tarefa, levando a hipotese de que a melhora
funcional pode ser maior quando o estimulo elétrico corresponde a intencdo de
movimento e quando o paciente colabora para a execucdo adequada de uma tarefa
(CHAE; SHEFFLER; KNUTSON, 2008; RUSHTON, 2003).

O desenvolvimento da técnica de NMES, que inicialmente era utilizada com o
foco na recuperacdo do musculo e agora estd voltada para a execu¢do de movimentos,
aumenta a demanda pelo desenvolvimento de algoritmos de controle para a execucao de
movimentos de membros afetados, que possam, inclusive, se adaptar a variabilidade
intra e inter sujeitos (FREEMAN et al., 2009; HARA, 2008). Apesar de tais evidéncias,
a maior parte dos aparelhos de estimulagdo elétrica (AEE) encontrados nas clinicas
operam de forma que os parametros de estimulagdo sdo definidos antes do inicio da
aplicagdo do estimulo e s6 podem ser modificados pelo operador ou paciente (LYNCH;
POPOVIC, 2008; SHARMA et al., 2012). Isto significa que tais aparelhos operam em
malha aberta e ndo se adaptam ao movimento realizado.

O controle em malha fechada (CMF) ou controle com retroalimentagdo pode ser
utilizado para o ajuste automatico dos parametros dos AEE, em resposta a demanda do
movimento realizado. O CMF gera uma medida de erro, com base na diferenga entre o
valor de uma referéncia e do valor atual da varidvel de saida (que pode, por exemplo,
ser o angulo articular), para determinar o valor de uma variavel (no caso da NMES,
magnitude da corrente elétrica, largura de pulso ou frequéncia de estimulacdo)
responsavel por reduzir o erro.

A NMES em CMF tem linhas de pesquisa voltadas para a aplicacio em
pacientes com lesdo medular, onde o objetivo era substituir o controle neural perdido.
Mais recentemente, o trabalho de Hughes (HUGHES et al, 2009) foi pioneiro na
aplicacdo de NMES em pacientes com lesdo cerebral apds um AVC, sendo utilizada

para auxiliar na execucdo de movimentos de alcance de membro superior, com
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estimulagdo apenas no musculo triceps braquial. Até o presente momento, ndo foi
encontrado na literatura nenhum trabalho utilizando o angulo do membro preservado
como referéncia angular para a NMES em CMF.

Apesar de alguns autores considerarem inadequado para o controle de NMES
(SHARMA et al., 2009), o controlador proporcional-integrativo-derivativo (PID) ¢
utilizado em alguns estudos de NMES em CMF em pacientes com lesao medular
(CHANG et al., 1997). Existem estudos que utilizam um controlador PD em associagdo
com modelos do braco e controladores de aprendizado iterativo (FREEMAN et al.,
2009). Apesar disso, ndo foi encontrado nenhuma publicagdo onde se utilizasse o
controlador PID ou o controlador Proporcional Integrativo (PI) em testes clinicos com o
proposito de auxiliar pacientes hemiparéticos na realizagdo de movimentos voluntarios
assistidos. Este controlador ¢ amplamente utilizado em diversas aplicagdes por ser
considerado intuitivo, simples e eficaz (VISIOLI, 2010). Além disso, com a redugdo de
custo e aumento da velocidade de sistemas digitais de aquisicdo e processamento de
sinais, varias aplicacdes vém se beneficiando da flexibilidade proporcionada pela
implementagao digital de tais sistemas (VISIOLI, 2010).

O objetivo geral deste trabalho foi desenvolver um sistema de NMES que possa
dar assisténcia ao movimento ativo de individuos hemiparéticos durante a execucao de
movimentos unilaterais de flexdo e extensdo de cotovelo, com referéncia arbitraria
estabelecida pelo software de controle e também movimentos bilaterais com referéncia
no angulo da articulagdo homoéloga contralateral.

Os objetivos especificos foram: Desenvolver e construir um AEE e o dispositivo
de medicao do angulo articular do cotovelo dos sujeitos. Controlar o AEE em malha
aberta e malha fechada usando um controle PI ou PID. Desenvolver a interface de
usuario e um feedback visual simples para referéncia dos voluntarios. Realizar testes
com voluntarios saudaveis e posteriormente com voluntdrios hemiparéticos. Avaliar
objetivamente o quanto o sistema é capaz de auxiliar os voluntarios hemiparéticos na

execugdo dos movimentos.



Capitulo 2 Fundamentos Teoricos

Neste capitulo ¢ apresentada uma breve fundamentagao tedrica que servird como
base para o entendimento dos capitulos seguintes. Serdo abordados topicos sobre
fisiologia neuromuscular e fisiologia da estimulagdo neuromuscular, bem como
elementos necessarios para o controle do movimento. Posteriormente ¢ feita uma
explanacdo sobre sistemas de controle em malha aberta e em malha fechada. Por fim, ¢
apresentado o sistema de controle proporcional integral derivativo (PID), que foi

utilizado no presente estudo.

2.1 - Fisiologia Neuromuscular

Os musculos esqueléticos sdo controlados pelo sistema nervoso através de
neurdnios motores. Existem duas classes de neurénios motores: superiores e inferiores.
Os neurdnios motores superiores possuem seus corpos celulares no cortex cerebral ou
tronco encefalico, e seus axdnios realizam sinapses (i.e.,conexdes) com neurdnios
motores inferiores e interneur6nios do tronco encefalico ou na medula espinhal. Os
neurdnios motores inferiores originam-se na medula espinhal e tronco encefalico e
fazem contato direto com os musculos esqueléticos através de um prolongamento
denominado axénio (LAURIE LUNDY-EKMAN, 2004)

Os neuronios motores inferiores ainda sdo divididos em neurdnios motores alfa e
motoneurdnios gama. O conjunto formado pelo neurdnio motor alfa e todas as fibras
musculares inervadas por ele recebe o nome de unidade motora. A ativagdo das
unidades motoras ¢ a responsavel pela producdo da tensdo mecanica dos musculos
(BEAR, 2002; LAURIE LUNDY-EKMAN, 2004)

A sinapse existente entre o neurdnio motor alfa e a fibra muscular recebe o nome
de juncdo neuromuscular. A comunicagdo ¢ feita por meio da liberagdo do
neurotransmissor acetilcolina, que ¢ liberado pelo neurdnio em resposta a um potencial
de acdo pré-sindptico. Esse causa um potencial de agdo pos-sinaptico que ativa os
mecanismos responsaveis pela contragdo muscular (BEAR, 2002). Cada axonio inerva
entre seis e 2.000 fibras musculares (Figura 1). Quando o potencial de agdo atinge a
juncdo neuromuscular todas as fibras musculares da unidade motora se contraem. A

tensdo mecanica produzida por um musculo em uma contragdo muscular estad
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relacionada com o numero de unidades motoras que sdo recrutadas naquele musculo

(CAMERON, 2003).

)7

Motoneurdnio
medular
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carvical

-

Intumescéncia
lombar

Figura 1 - A unidade motora ¢ composta de um neurdnio motor ou motoneuréonio alfa e as fibras
musculares por ele inervadas. Adaptado de LENT, 2004

O controle da graduagcdo da contracdo muscular realizado pelos neurdnios
motores alfa comeca quando a acetilcolina liberada pelos neurotransmissores
desencadeia um potencial excitatério pos-sinaptico na fibra muscular, que se contrai e
relaxa rapidamente, causando um abalo mecanico (BEAR, 2002). Atividades pré-
sinapticas de maiores frequéncias causam somacao temporal, que € a responsavel pelo
aumento na tensdo das fibras musculares. A uma frequéncia de ativacao suficientemente
alta, produz-se uma contra¢do sustentada ou homogénea, processo conhecido como
tetania (Figura 2) (BEAR, 2002; GUYTON; HALL, 2005). As frequéncias normais de
disparo dos neurdnios motores nos musculos humanos raramente excedem 40 Hz e

raramente sdo menores do que 6 a 8 Hz.
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Figura 2 - Contragao sustentada. Adaptado de BEAR, 2002.

2.2 - Fisiologia da Estimulacao Elétrica Neuromuscular

A estimulagdo elétrica ¢ um recurso empregado com diversos objetivos
terapéuticos, parte deles baseados na excitabilidade de certas células a corrente elétrica,
em especial o neuronio (ROBINSON A.J., 2000). A membrana celular dos musculos e
nervos € estruturalmente semelhante a de outras células, com uma bicamada
fosfolipidica e uma variedade de proteinas que podem atuar como sitio de ligagdo para
neurotransmissores. Canais presentes na membrana celular permitem que haja um fluxo
i0nico entre seus dois lados e proteinas transportadoras sdo capazes de trabalhar contra
gradientes de concentra¢do i6nica a custa de ATP (adenosina trifosfato), molécula
utilizada para suprir energeticamente varias fungdes corporais. Através dessas proteinas
transmembrana ocorre um mecanismo chamado de bomba sodio-potéssio, que mantém
uma tensdo de aproximadamente -60 mV a -90 mV nas células nervosas em repouso,
sendo o interior da célula negativo em relagdo ao exterior, quando se diz que a mesma

se encontra polarizada. Quando o potencial de membrana diminui devido a troca de ions
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pela membrana, chegando a aproximadamente zero, diz-se que ocorreu uma
despolarizagdo, ou um impulso elétrico (GUYTON; HALL, 2005; HAMILL, JOSEPH,
1999).

O potencial de a¢do ¢ um impulso propagado, ou seja, a amplitude do impulso
permanece a mesma a medida que ele se desloca do axonio até a jungdo neuromuscular
(ou placa motora), quando entdo se transforma em potencial de agdo muscular, passando
a percorrer o musculo (GUYTON; HALL, 2005; HAMILL, JOSEPH, 1999). A
conducdo pode ser ortodromica, que ¢ a fisiologica e obedece ao sentido habitual, como
no caso dos neurdnios motores, cujo potencial vai em direcdo aos musculos; ou
antidromica (no sentido oposto ao fisiolégico) e pode ocorrer quando um estimulo ¢
gerado no meio do trajeto do nervo. Quando o potencial de acdo gerado chega a por¢do
terminal de um neur6nio motor, ocorre uma abertura de canais de céalcio que faz com
que um neurotransmissor seja liberado por exocitose na fenda sinaptica. Esses
neurotransmissores se ligam a receptores em uma membrana da célula muscular da
placa motora terminal, fazendo com que a placa motora tenha uma despolarizagdo que
pode produzir potenciais de a¢do, levando a uma contragdo do musculo.

Quando se aplica uma corrente por um par de eletrodos sobre esses tecidos, a
diferenca de potencial que surge entre o interior € o exterior da membrana celular pode
atingir um nivel critico chamado de limiar de disparo, fazendo com que canais de sodio
e de potdssio sensiveis a tensdo sofram uma mudanca conformacional. Isso faz com que
a permeabilidade idnica aumente bruscamente e um fluxo de ions de sodio para o
interior da célula seja gerado, fazendo com que a tensdo atinja 25 a 35 mV, com o
interior da célula positivo.(ROBINSON A.J., 2000).

As caracteristicas da corrente aplicada durante a eletroestimulacdo, tanto em
amplitude e tempo de duracdo, tem influéncia no disparo de potenciais de acdo
evocados. Isso se deve as caracteristicas especificas dos nervos, que sdo influenciadas
pelo didmetro, pelos periodos refratarios e por outros fatores como temperatura e estado
de polarizagdo da membrana. Se a membrana estiver hiperpolarizada, por exemplo, sera

necessario um maior estimulo para que um potencial ocorra (ROBINSON A.J., 2000).

2.3 - Controle Motor

O sistema nervoso central (SNC) ¢ responsavel por regular a atividade dos
musculos necessaria para a execugdo dos movimentos. Este processo ¢ complexo e usa
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informagdes antecipatorias (feed forward) e realimentadas (feedback). Por exemplo,
quando um individuo pega uma jarra, ele pode pressupor que ela esteja cheia, vazia, ou
com qualquer volume de liquido, e estimar seu correspondente peso. Quando a jarra é
levantada (Figura 3), o sistema sensorial ¢ responsdvel por captar informagdes e
processa-las para ajustar o planejamento motor a condig@o real (até o momento em que

se levanta a jarra so se podia estimar as condig¢des).

Figura 3 — O sistema sensorial € necessario para corrigir os movimentos realizados, uma vez que
ndo ¢ possivel predizer com exatiddo todas as variaveis do movimento antes da realizagdo do
mesmo. Adaptado de LENT, 2008

Em varias areas, os sistemas de controle sdo utilizados para obter uma resposta
desejada, ou no exemplo, levantar uma jarra com a forca adequada. Isso pode ser
realizado em um sistema de controle em malha aberta (CMA) ou de controle em malha
fechada (CMF). Em malha aberta o controlador determina o sinal de entrada do
processo com base em um sinal de referéncia. Este pode ser estimado previamente como
o que acontece quando tentamos prever o peso da jarra. Se fossemos capazes de prever
exatamente a forca necessaria para execu¢do da tarefa, e de prover corretamente tal
forca ndo seria necessario utilizar nenhuma realimentacdo sensorial. O que acontece ¢
que existem perturbagdes externas a tarefa e imperfeicdes no mecanismo de predi¢do. A
solucdo €, entdo, fechar a malha. Em malha fechada, o controlador usa medidas da saida
do sistema controlado e as compara com o sinal de referéncia. No caso da jarra, a
ativagdo dos musculos do brago sera ajustada até que a mesma seja levantada até a
posicao desejada. Sistemas de CMF sdo fundamentais para a supressdo dos efeitos de

distarbios e variagdes na dinamica dos processos, como por exemplo a fadiga muscular.



2.3.1 Sistemas de Controle em Malha Aberta

Sistemas de controle onde a saida ndo possui efeito na acdo de controle sdo
chamados de sistemas de controle em malha aberta (Figura 4) (OGATA, 2009). Os
equipamentos de estimulacdo elétrica comumente utilizados na fisioterapia operam em
malha aberta. Por exemplo, uma vez que o usudrio seleciona um perfil de parametros de
estimulagdo elétrica, o AEE executa aquele perfil selecionado do inicio ao fim da sessdo
de terapia, mesmo que a estimulacdo esteja abaixo ou acima do necessario para a
execucdo da tarefa funcional designada pelo terapeuta. Neste caso, o efeito final da
estimulacdo elétrica depende apenas na habilidade técnica do terapeuta predizer quais
parametros sdo necessarios para que o musculo do paciente possa realizar o movimento

desejado.

Angqulo Corrente Angulo
— 0G0 Controlador | Musculo s >

Figura 4 - Exemplo de um sistema de controle em malha aberta, onde, por exemplo, o dngulo
articular ¢ a variavel de saida e o musculo ¢ a planta a ser controlada.

2.3.2 Sistemas de Controle em Malha Fechada

Sistemas em malha fechada ou sistemas com realimentacdo caracterizam-se pela
correcao da saida do sistema por meio do uso de uma acdo de controle em resposta a um
sinal de erro, definido como a diferenca entre o sinal de referéncia e o sinal
realimentado, que pode ser propriamente o sinal de saida ou uma fun¢do do mesmo. Na
Figura 5, observa-se um sistema CMF, onde o angulo articular é a variavel de controle
(ou entrada) e o musculo ¢ a planta a ser controlada. Finalmente, o angulo também ¢ a
variavel de saida, que serd comparada com a referéncia para a produgdo de um sinal de

erro (OGATA, 2009).

Anaulo Erro Corrente Anqulo
—Q—PQ—P Controlador ———» Musculo d >

Figura 5 - Sistema de controle em malha fechada, onde, por exemplo, o dngulo ¢ a variavel de
controle e o musculo ¢ a planta a ser controlada.
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2.4 - Controle Proporcional Integrativo Derivativo

O controlador PID ¢, sem davida, o mais amplamente utilizado em sistemas
CMF, isoladamente e como componente de sistemas de controle mais sofisticados.
(VISIOLI, 2010). Este possui trés partes constituintes (Figura 6) que somadas geram um
sinal de controle: a parcela proporcional (Pp), a parcela integrativa (Pi) e a parcela

derivativa (Pd).

—» K, -e(f)

Sinal de
Controle

Atuador

h A
v

K, [ et

g e(t) J
f

d

Referéncia @ e(1)

&

L& -

Figura 6 - Diagrama de blocos de um controlador Proporcional-Integrativo-Derivativo (PID) em
sua configuracdo em paralelo.

Na acdo de controle proporcional (equacdo 1), o sinal de erro ¢ multiplicado por
um fator denominado ganho proporcional K, (OGATA, 2009). Sendo assim, a variavel
de controle aumenta linearmente com o aumento do sinal de erro (e(?)). Utilizar apenas
a acdo proporcional pode gerar erros de regime permanente, em especial quando
distirbios sdo aplicados a planta (VISIOLI, 2010).

Pp =K, -e(t)d:
(1)

Na ac¢do de controle integral (equagdo 2), o valor da saida varia conforme a
integral do sinal de erro multiplicado por uma constante K;. Dessa forma, o controle esta
intimamente relacionado aos valores passados do sinal de erro. Um erro constante
resulta em uma saida do controlador aumentada constantemente até que o erro diminua
ou ocorra uma saturagao da saida do controlador (O’DWYER, 2009).

Pi=K,-[ e(?) o
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Quando se emprega a acdo de controle integral, um fendmeno denominado
windup de integrador pode ocorrer na presenca de saturacdo do controle. Quando ha
uma modificacdo do ponto de referéncia, a variavel de controle pode atingir o limite do
atuador, em especial durante a resposta transiente. Neste caso o erro demora mais a
diminuir ¢ pode se acumular na parcela integrativa, o que pode gerar overshoot e
settling time maiores do que o esperado (VISIOLI, 2010).

A acdo de controle derivativo (equagdo 3) ¢ proporcional a taxa de variacdo do
erro, sendo também denominada de controle de taxa. Tal acdo possui uma caracteristica
antecipatoria; contudo, seu ganho em alta frequéncia o torna suscetivel a ruidos no sinal

de realimentagdo (OGATA, 2009; VISIOLI, 2010).

Pd=K, -ie(t)
dt (3)

O processo de escolha dos coeficientes proporcional, integrativo e derivativo €
determinante para o sucesso ou falha no controle PID. Existem relatos na literatura de
publicacdes desde 1935 com regras que auxiliam no ajuste dos parametros PID
(O’DWYER, 2009). Apesar disso, ainda ¢ possivel fazer um ajuste empirico dos
parametros, observando-se o comportamento dindmico do sistema operando em malha
fechada (SUNG; LEE; LEE, 2009).

O ajuste dos parametros PID pode ser feito empiricamente observando a resposta
do sistema a entrada degrau (isto €, uma transi¢do instantdnea de um valor para outro)
como referéncia do controlador. Uma grande oscilagdo na resposta pode significar que o
ganho proporcional estd muito alto. J& uma resposta demasiadamente amortecida ¢
indicativa do oposto. Para a agdo integral, o mesmo degrau positivo pode gerar uma
oscilacdo com amplitude média acima do valor de referéncia, indicando que a agdo
integral estd muito forte. Finalmente, oscilagdes de alta frequéncia durante o inicio da
resposta ao degrau que persistem até o inicio do regime permanente indicam uma agao

derivativa demasiada (SUNG; LEE; LEE, 2009).

2.5 - Historico do uso da Estimulacao Elétrica Terapéutica

Existem relatos do uso da estimulagdo elétrica desde 46 A.C., quando o peixe
elétrico foi utilizado como tratamento de diversas condi¢des patoldgicas, desde dores de

cabeca a doengas mentais. No século XVII houve uma grande evolucdo na capacidade
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de se gerar descargas elétricas, especialmente com o advento dos capacitores. Luigi
Galvani, em 1791, publicou estudos nos quais o contato de metais diferentes gerava
contracdes musculares em patas dissecadas de sapos. Em 1831, Michael Faraday
construiu um aparato baseado em indugdo eletromagnética que possibilitou a aplicacio
de pulsos elétricos bifasicos com frequéncias mais altas nos nervos, o que ¢ a base da
estimulagdo elétrica como a conhecemos hoje (DOLHEM, 2008; WNEK; BOWLIN,
2008). Em 1833, Duchenne de Boulogne desenvolveu técnicas que possibilitaram o
mapeamento de regides do corpo chamadas de pontos motores, onde a estimulagdo
elétrica sobre a superficie da pele é particularmente capaz de gerar a contracdo de
determinado musculo (KITCHEN, 2003).

Em 1961, a aplicacao de estimulos elétricos sobre o nervo fibular durante a fase
de balango da marcha (um trabalho similar pode ser visualizado na Figura 7), com o
objetivo de auxiliar a dorsiflexdo do tornozelo de pacientes com lesdes cerebrais, deu
forma ao que atualmente denominamos de estimulacdo elétrica funcional (DOLHEM,

2008; LIBERSON et al., 1961).

Figura 7 — Exemplo de aplicagdo da FES de forma similar a utilizada por LIBERSON et al.,
1961. As setas indicam os eletrodos de estimula¢do. Extraido de PRADO-MEDEIROS et al.,
2011.
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2.6 - Estimulacao Elétrica Neuromuscular na recuperac¢ao de

pacientes com lesao apds Acidente Vascular Cerebral

Os pacientes sobreviventes ao AVC comumente apresentam limitagdes
funcionais em decorréncia de sequelas motoras. Destes, aproximadamente a metade ird
recuperar a habilidade de usar o membro superior afetado (AOYAGI; TSUBAHARA,
2004). Dentre as varias técnicas utilizadas na reabilitacao destes pacientes (BROSSEAU
et al., 2006; SCHUHFRIED et al.,, 2012) ha a Estimulacdo Elétrica Neuromuscular
(NMES). Esta técnica pode ser utilizada para auxiliar pacientes severamente limitados a
realizar movimentos que se tornaram impossiveis devido a dificuldade na ativagdo
voluntaria dos musculos. Quando esses estdo associados a uma finalidade especifica do
movimento como trazer um objeto para perto, a técnica passa a ser denominada
estimulagdo elétrica funcional (FES) (ALON; LEVITT; MCCARTHY, 2008;
KITCHEN, 2003).

Existem evidéncias de que o tratamento com NMES pode atuar positivamente
sobre uma série de condi¢des patologicas associadas aos pacientes com lesdo cerebral
apos o AVC, como a espasticidade, a atrofia por desuso e a subluxa¢do de ombro
(RICHARDS et al., 2008). Ha indicagdes de que seja eficaz também na recuperagdo
motora de membros superiores (BURRIDGE; LADOUCEUR, 2001; TEASELL et al.,
2009), especialmente em pacientes com acometimento leve ou moderado (AOYAGI;
TSUBAHARA, 2004; SCHUHFRIED et al., 2012). A NMES ¢ uma das técnicas
terapéuticas que pode ser utilizada mesmo em pacientes com acometimento grave,
incapazes de participar ativamente de um exercicio terapéutico (SHEFFLER; CHAE,
2007).

Acredita-se que a repeticdo de movimentos ativos com o auxilio da FES
favoreca a plasticidade neural nesses pacientes, auxiliando a recuperagdo de habilidades
motoras, em um processo denominado reaprendizado motor (RICHARDS et al., 2008;
SHEFFLER; CHAE, 2007). A estimulacdo direta de estruturas sensoriais presentes nos
musculos e na pele, e a producdo de aferéncias proprioceptivas geradas pela contracdo
muscular intensificada pela associagdo de esforco voluntario e a NMES sdo apontadas
como algumas das principais responsaveis provaveis fomentadoras de tais alteracdes
(BURRIDGE; LADOUCEUR, 2001; RICHARDS et al., 2008). Donald Hebb, em seu
trabalho em 1949 (HEBB, 1949), identificou que quando um axonio de uma célula A ¢
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capaz de ativar um neuroénio B repetidamente, a eficiéncia da ligacdo entre as duas
aumenta, ou seja, a coincidéncia temporal das atividades pré-sindpticas e pos-sinapticas
pode gerar alteragdes metabolicas que potencializariam a sinapse. Quando se aplica a
NMES, potenciais de agdo percorrem o caminho dromico, ou seja, percorrem o nervo
em direcdo ao musculo, enquanto outros percorrem em sentido inverso da condugdo
fisiologica (sentido antidromico), atingindo populacdes de neurdnios localizados na
medula, que podem estar sendo ativados quando h4d uma contracdo voluntaria. De
acordo com Rushton (RUSHTON, 2003), a simultaneidade da NMES com o esfor¢o
voluntario de contrair um musculo poderia gerar esta facilitacdo sinaptica.

Em um estudo recente (PERSCH; PAGE; MURRAY, 2012) foram avaliados os
efeitos funcionais apds treinamento com FES. Trinta e dois pacientes com lesdo cronica
de um AVC realizaram treinamentos domiciliares de membros superiores com o auxilio
de FES por um periodo de oito semanas e obtiveram melhoras funcionais que
persistiram por até trés meses apos o periodo de treinamento.

Existem também trabalhos onde mais de uma técnica de tratamento foi utilizada,
como a associacdo de movimentos bilaterais com a NMES. Num desses estudos
(CAURAUGH; KIM, 2002) 25 pacientes com lesdes cronicas foram aleatoriamente
dispostos em trés grupos distintos. Em um grupo os voluntérios realizavam movimentos
bilaterais enquanto recebiam o uso da NMES; em outro, eram realizados apenas
movimentos bilaterais; e o terceiro grupo ndo recebia qualquer forma de aplicagdo
(grupo controle). A técnica conjugada proporcionou maiores melhoras em tarefas
motoras de punho e dedos do que apenas a técnica de movimentos bilaterais,
evidenciando a possibilidade de utilizar a NMES simultaneamente com outras técnicas
terapéuticas. A estimulagdo elétrica utilizada neste trabalho teve como peculiaridade ser
iniciada com base no valor da amplitude do sinal eletromiografico dos musculos
estimulados, o que faz com que o auxilio da NMES venha em conjunto com o esfor¢o

voluntario do paciente.

2.7 - Controle e Estimulaciao Elétrica Funcional

Um dos primeiros trabalhos de estimulagdo elétrica funcional utilizava um
sensor no calcanhar para indicar a fase de balanco da marcha. Com este sensor, o
paciente recebia a estimulagcdo elétrica apenas durante esta fase, provocando uma
dorsiflexdo e evitando que o antepé arrastasse no chiao (LIBERSON et al., 1961).
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Diversos outros métodos foram testados para iniciar o estimulo elétrico, utilizando o
sinal eletromiografico (CHIOU et al, 2008) e sensores como goniometros e
acelerometros (FOGLYANO; SCHNELLENBERGER; KOBETIC, 2011). A existéncia
de um mecanismo de realimentagdo através do qual os modos de operagdo eram
selecionados poderia caracteriza-los como sistemas de CMF. No entanto, a inabilidade
em responder as perturbagdes e aos erros nos modelos tornava suas operagdes similares
as dos sistemas em malha aberta (LYNCH; POPOVIC, 2008).

A maior parte dos sistemas de estimulag¢do elétrica funcional encontrada nas
clinicas opera com controle em malha aberta ou de estados finitos (FERRARIN et al.,
2001; LYNCH; POPOVIC, 2008, 2012; SHARMA et al., 2012). Os sistemas em malha
aberta demandam repetidos ajustes do usudrio para que se corrijam variagdes na
resposta dos musculos em decorréncia de disturbios externos ou mudangas das
caracteristicas intrinsecas da resposta muscular a estimulacdo elétrica (FERRARIN et
al., 2001; LYNCH; POPOVIC, 2008). Os sistemas que operam em malha fechada vém
sendo desenvolvidos para minimizar tais problemas.

Lynch e Popovic (2012) compararam o controle PID com um controlador de
ganho programavel e um controlador de tipo sliding mode (LYNCH; POPOVIC, 2012).
Os trés métodos foram escolhidos para representar, respectivamente, um controlador
linear simples, um controlador de ganho agendado, e um controlador ndo linear. Um
modelo da articulagdo de joelho representativo de pacientes com lesdo medular
(FERRARIN; PEDOTTI, 2000) foi utilizado nas simulacdes onde, na opinido dos
autores, nenhum dos controladores apresentou performance satisfatoria o suficiente para
a realizacdo de um movimento similar ao da marcha humana, em baixa velocidade. O
controlador com a melhor performance foi o de modo deslizante, apesar do controlador
PID ter apresentado erros médios quadraticos similares aos dos demais durante
condigdes sem fadiga muscular (LYNCH; POPOVIC, 2012).

Segundo alguns autores, para melhorar a performance do controlador PID pode-
se ainda modelar parte do comportamento ndo linear da planta a ser controlada, usando
modelos fisiolégicos ou utilizar sistemas adaptativos (FERRARIN et al, 2001;
PEDROCCHI et al., 20006).

Um dos problemas da estimulagdo elétrica em malha fechada é a escolha
adequada do sinal de referéncia do controlador. Alguns autores utilizam referéncias

visuais para os pacientes, como, por exemplo, seguir um ponto luminoso em uma mesa
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de testes de duas dimensdes (FREEMAN et al., 2009). Neste caso o movimento
realizado ¢ determinado previamente, e embora possa ser realizado de forma ‘natural’, o
voluntario ndo possui liberdade de escolher a trajetoria desejada para uma determinada
tarefa.

O proprio sinal eletromiografico também pode ser utilizado (YEOM; CHANG,
2010) como sinal de referéncia. Neste caso a intensidade da estimulacdo elétrica varia
proporcionalmente com pardmetros extraidos de um processo de filtragem do sinal
eletromiografico bruto. Tal sinal estd invariavelmente contaminado de artefatos de
estimulacdo e de potenciais de acdo muscular produzidos pela propria estimulagdo
elétrica, denominados ondas-M. Uma vez que os ruidos sdo minimizados, o sinal
remanescente estd relacionado com a intensidade da contragdo e, portanto, pode ser

mais coerente com a intengdo de movimento (YEOM; CHANG, 2010).

No caso dos pacientes com lesdo cerebral unilateral, o membro ipsilateral (do mesmo
lado que a lesdo) ndo apresenta comprometimentos motores; podendo, portanto, ser
usado como referéncia em um movimento bilateral simétrico (KNUTSON et al., 2012).
Em recente trabalho realizado por Knutson et al., 2012, uma luva instrumentalizada,
com gonidmetros flexiveis, foi colocada nas duas maos de pacientes acometidos por

AVC.

O estimulador elétrico aplicava estimulos elétricos proporcionais ao grau de
abertura da mao ndo acometida de déficit motor (lembrando-se que, em geral, estes
pacientes possuem apenas um lado do corpo com alteragdes de movimento), variando
entre a corrente minima que provocava um abalo muscular e a corrente necessaria para
abertura da mao sem provocar dor. Observou-se, entdo, que pacientes submetidos a um
treinamento com controle proporcional obtiveram maiores melhorias no arco de
movimento voluntario de abertura dos dedos do que com o sistema convencional de

estimulagdo elétrica em ciclos de estimulos em malha aberta (KNUTSON et al., 2012).
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Capitulo3 Desenvolvimento do Sistema

Dois experimentos distintos foram executados durante a tese. A primeira
avaliagdo do sistema foi realizada com voluntarios saudéaveis (Expl) e apos as devidas
modificacdes e melhorias, um segundo experimento foi realizado com voluntérios

hemiparéticos (Exp2).

3.1 - Instrumentacao

Para a construc¢ao do aparato experimental houve desenvolvimento de software e
hardware. Em hardware, o aparelho de estimulagdo elétrica (AEE), os aparatos
mecanicos (Figura 11 e Figura 19) e o sistema de eletrogoniometria do voluntario. O
AEE foi construido em conjunto com o trabalho de um aluno de iniciagdo cientifica do
laboratorio. ~ Os  softwares  foram  implementados em  LabVIEW 8.2
(National Instruments, EUA) para aquisicdo dos dados e controle dos pardmetros do
estimulador e em Matlab 6.5 (Mathworks, EUA) para processamento dos sinais
coletados e producao de graficos e resultados.

Um diagrama de blocos dos componentes do aparato experimental pode ser

observado na Figura 8.

PC —» Estimulador —»| Voluntario
3 Elétrico

Conversor j«—— Goniémetro
A/D

Figura 8 - Diagrama de Blocos com o esquema geral do aparato experimental, o computador
recebe dados do eletrogoniometro e apos processamento modifica os pardmetros do estimulador
elétrico.

3.1.1 Sistema de NMES programavel

O AEE (Figura 9) foi constituido de um hardware que pode ser divido em dois
modulos, um digital, responsavel pela comunicagdo com o computador e a modulagdo

da amplitude, duracdo e frequéncia dos estimulos, e outro analogico (Figura 10, item C),
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que ¢ basicamente um amplificador de transcondutincia (amplificador cuja saida de
corrente ¢ proporcional a tensdo aplicada em sua entrada — este modulo foi publicado

em: SOUZA; SOUZA; PINO, 2012).

Computador S _ ™y Paciente
U=E Dispositivo de Estimulagio Flétrica _|—L|_
= ! Modulacdo A plificador de 1 :
de Pulso Transcondutdneia

Figura 9 — Topologia simplificada do estimulador elétrico.

O moédulo digital (Figura 10, item B) foi constituido por dois componentes
principais, um microcontrolador e um potenciometro digital. O microcontrolador
utilizado foi o modelo PIC32MX795F512L (Microchip, EUA), que possui diversas
funcionalidades, dentre as quais foram utilizadas no projeto a comunicacdo USB,
modulo Serial Peripheral Interface (SPI) e médulos contadores.

O potencidmetro digital utilizado ¢ o AD8403 (Analog Devices, EUA), este
possui 4 canais que podem ser regulados em 256 posi¢cdes por meio do protocolo SPIL.
Estes 256 niveis sdo convertidos em niveis de corrente elétrica através de um circuito
realimentado (moédulo analdgico), que mensura a corrente que estd passando pelo
paciente e ajusta a tensdo elétrica de forma que a corrente desejada seja mantida, mesmo
com variagdes na impedancia elétrica dos eletrodos, da interface eletrodo pele ou do

tecido subjacente.
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Figura 10- Visdo interna do estimulador elétrico. Em A, a fonte de alimentagdo, em B, o modulo
digital de controle e em C, os dois estagios de saida.

Enquanto o potencidometro digital controla a amplitude da corrente elétrica
aplicada, contadores internos sdo utilizados para modular o pulso em frequéncia e
duracdo. O circuito desenvolvido pode operar com correntes de 0 mA a 100 mA,
duracdo de pulsos de 50 ps a 500 ps e frequéncia de estimula¢ao de 20 Hz a 200 Hz. Os
parametros dos estimulos aplicados podem ser ajustados com resolucdo de 1 Hz para
frequéncia, 1 ps para duragdo e 1 mA para valores de amplitude superiores a 5 mA.

Como medida de segurancga, o paciente foi protegido da rede elétrica através de
dois transformadores isolados (podem ser visualizados na Figura 10, item C). O
isolamento dos mesmos foi testado. Para o teste, um megohmetro modelo MG-3150
(ICEL- Manaus, Brasil) foi utilizado, medindo-se uma resisténcia de 56,4 GQ entre o
primario e o secundario, com uma corrente de fuga de 88,65 nA quando submetido a

5000 V (DC)

3.1.2 Primeiro aparato de medicao angular

Durante a execucdo de testes piloto, a aplicagio de NMES sobre o musculo
biceps braquial (BB) sem um suporte fazia com que movimentos de rotagdo de ombro

ocorressem, levando a uma correcao involuntaria por parte dos sujeitos que procuravam
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evitar que tal movimento ocorresse. Sendo assim, para o Expl, um suporte para o
antebraco foi adaptado em uma cadeira (Figura 11) com o intuito de facilitar o
relaxamento dos voluntarios e limitar o movimento do brago para apenas flexdo e
extensdo, objeto de estudo deste trabalho. O suporte foi construido de forma a permitir
ajustes de altura do cotovelo (B) e distdncia do antebrago (C) que por sua vez
possibilitam o correto alinhamento do epicondilo lateral dos voluntarios,
aproximadamente no centro de rotagdo da articulacao.

Com o propésito de trazer o centro de gravidade do brago de aluminio para o
centro de rotagdo, uma anilha de meio quilo foi colocada em sua extremidade (A). Desta
forma, o voluntério realiza a flexdo de cotovelo com a oposi¢cdo de apenas o peso do
proprio segmento. Um potenciometro foi instalado no eixo modvel do suporte (D), e
preso a parte inferior, fixa do mesmo. Desta forma ¢ possivel medir o angulo através de
simples potenciometro (D), com 5 V continuos entre os terminais fixos e medindo-se a

tensao entre o terra e o cursor ou terminal movel.

Figura 11 — Suporte de braco adaptado a uma cadeira. Em A, um contrapeso que minimiza a
oposicao gerada pelo peso do equipamento. Em B e C, o ajuste de altura e comprimento do
braco. Em D, o posicionamento do potenciometro responsavel pela medida do angulo do brago
movel.
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3.2 - Primeira rotina do Controle

A plataforma LabVIEW 8.2 (National Instruments, EUA), rodando num sistema
operacional Windows XP (Microsoft, EUA), foi escolhida para a elaboracdo do
software de controle do estimulador elétrico e da aquisicdo de dados, incluindo a

interface de usudrio (Figura 12).

0 B. Direito -]
— B. Esquerdu I
n— Angulo Alve H
' Zera Gonio I
21}
(1] Feedback
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Paiametos Pulsu ‘ Malha Abeila Malha lechada ‘ Filbius e Gralicus | Salvar Dadus |
e Encerra Programa:
|TE=E“NT' g Lado Controlado| E . c\“{ . %_
Pios £ Cosfing  Time ON(s) _ Esquerdo < | H ‘\ _
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. T oA A Referéncial
- D 0 g 0 7/|46 Contra-Lateral —
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Figura 12 — Interface de usuario do sistema de estimulagdo elétrica. A rotina controla a
aquisicdo de dados do conversor analogico-digital, processa os sinais coletados, gera os sinais
de referéncia e estabelece os pardmetros da estimulacao elétrica.

Para o Expl, o controlador utilizado foi o PID (Proporcional Integrativo
Derivativo) implementado em sua forma paralela (Figura 13), onde a saida do
controlador ¢ resultado da soma das parcelas proporcional, integrativa e derivativa, cada
qual multiplicada por seu respectivo coeficiente Kp, Ki e Kd. Como neste experimento
havia apenas um canal de estimulacdo, apenas o musculo BB foi estimulado. Apos o
calculo da saida do controlador, o resultado passa por um controle por saturacdo. O
controle por saturacdo ¢ baseado em um teste realizado antes do inicio do procedimento
com malha fechada, visando determinar o limite maximo de corrente tolerado pelo
usudrio. Esta ¢ a ultima etapa antes da programacao do pulso no estimulador elétrico,

garantindo a corrente ndo passe deste valor.
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Sinal de Referéncia
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Programa Estimulador Elétnco eg————

Figura 13 — Fluxograma do controlador PID. Em todas as iteragdes os pardmetros da interface
de usuério sdo lidos, pegam—se as amostras do buffer do conversor A/D e o sinal de referéncia
para se determinar o erro. Com base no erro e nos coeficientes Kp, Ki, Kd, obtidos na primeira
etapa, um somatorio ¢ efetuado com as trés parcelas. O valor do somatoério passa por um
controle por saturagdo onde valores maiores que o limite de corrente determinado pelo usuario
sdo substituidos pelo valor limite.

Optou-se por se controlar a intensidade da contragdo muscular por meio da
modulagdo da intensidade da corrente aplicada. Este ajuste foi realizado pulso a pulso,

com uma frequéncia de 50 Hz. Desta forma, todas as operacdes necessarias teriam que
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ser executadas no intervalo de tempo entre os pulsos, ou 20 ms. Em decorréncia das
demandas varidveis e imprevisiveis do sistema operacional Windows XP (Microsoft,
EUA), em alguns momentos este intervalo de tempo pode ndo ser suficiente. Algumas
medidas foram utilizadas para minimizar o efeito de tais oscila¢cdes, como o aumento da
prioridade de execucdo do software para realtime, gerenciamento dos dados na forma de
filas para tornar independente a etapa de armazenamento dos dados coletados no
arquivo de resultados e otimizagdo de subrotinas de configuracdo do estimulador via
porta USB. Desta forma, foi possivel reduzir o tempo necessario para a atualizacdo dos
pardmetros do AEE para uma média de 2 ms (inicialmente era de cerca de 100 ms),
havendo uma margem de cerca de 18 ms.

A caracteristica pulsada da NMES cria um intervalo onde nio se pode controlar
a planta, que, no caso, sdo os musculos. Optou-se por realizar o calculo da saida do
controlador o mais proximo possivel do momento da aplicagdo do pulso para evitar
atrasos que poderiam causar ou aumentar a instabilidade do sistema. Com a
variabilidade do intervalo entre a aplicacao dos pulsos, foi necessario medir o tempo
entre 0os mesmos, para que se pudesse realizar corretamente as operagdes do
controlador. Como a resolucao temporal maxima do LabVIEW 8.2 ¢ de 1 ms, utilizou-
se o nimero de amostras contidas a cada esvaziamento do buffer do conversor A/D para
se obter uma melhor estimativa do tempo decorrido entre as iteracdes. O tempo
decorrido em segundos ¢ a divisdo do numero de amostras coletadas pela frequéncia de
aquisi¢do, que foi de 10 kHz. Obteve—se, entdo, uma resolu¢ao temporal de 0,1 ms, dez
vezes maior do que a oferecida pelo sistema operacional.

O sinal de goniometria (vide secdo 5.2.2) foi calibrado para que a medida em
volts seja convertida em graus, onde o valor considerado zero ¢ a posi¢ao de repouso do
brago do usudrio apoiado sobre o fim de curso do aparato (Figura 11). Subtraindo-se o
angulo de referéncia pelo angulo medido pela goniometria, obtém-se uma medida do
erro angular, que por sua vez ¢ utilizado no controle.

A cada inicio de iteracdo, todas as amostras presentes no buffer do conversor
A/D eram coletadas. Das amostras coletadas durante o interalo entre uma iteracdo e
outra, utilizou-se a mediana do valor das ultimas 10 coletadas, correspondendo ao
milissegundo mais proximo do momento do célculo do controlador, minimizando o
atraso entre a medida do angulo e da aplicagdo do pulso elétrico no musculo. A

resolucdo temporal ¢ fundamental para minimizar o erro do calculo numérico da integral
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e da derivada do angulo articular, consequentemente podendo inserir ruidos no sinal de
controle. Este ruido € mais critico no sinal de controle derivativo, o que pode inclusive

gerar instabilidade no controle PID.

3.2.1 Anti-Windup da Integral

Durante a execugdo de testes do controlador, observou-se que, em alguns
momentos o braco ndo atingia o angulo alvo. Uma vez que a intensidade de corrente
estd limitada ao toleravel pelo voluntario, em alguns testes o cotovelo ndo atingia o
angulo alvo, em especial depois de movimentos repetidos onde a fadiga pode se tornar
um agravante. Por exemplo, se o erro permanece positivo (angulo do cotovelo abaixo do
angulo alvo) por muito tempo, a parcela integrativa ird acumular tal erro, e mesmo
quando o erro se tornar negativo, um longo tempo pode ser necessario para que a
parcela integrativa retorne a sua operacao normal.

A rotina desenvolvida para evitar o windup de integral estd ilustrada na Figura
14. Quando o valor da integral do erro supera o limite estabelecido na interface de
usudrio, o valor do erro que ¢ utilizado pela integral pode apenas ser negativo ou zero,

fazendo com que o valor da integral ndo aumente ainda mais.

/Ler Pardmetros /

v

MNao

Pritneira Iterapdo Integrativo< Limite

Erta =10 ~|

-t
Calcula Parcela Integrativa: £z = £, l a(t)

Figura 14 - Rotina do integrador com Anti-Windup condicional. Em cada uma das itera¢des da
rotina do controle (Figura 13), os pardmetros lidos sdo o ganho integrativo (Ki), o valor limite
de corrente, ¢ o erro. Quando o valor da integral do erro supera o limite estabelecido na
interface de usuario, o valor do erro que ¢ utilizado pela integral pode apenas ser negativo ou
zero, fazendo com que o valor da integral ndo aumente ainda mais.
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3.3 - Experimento com voluntarios saudaveis — Experimento 1

No Expl, foram recrutados oito sujeitos do sexo masculino, e idade 24 + 2 anos
que declararam ndo possuir nenhuma desordem ortopédica ou neurolégica. Os
voluntarios foram colocados sentados com o antebraco supinado e fixo ao brago movel
do suporte (Figura 11). Para o0 movimento de flexdo de brago, assegurou-se que ndo
houve folga entre o antebrago e a calha, nem desconforto para o voluntario.

Foram utilizados dois eletrodos autoadesivos, quadrados, de 5 cm de lado
(Figura 15). O catodo era colocado na porcao distal do BB e o anodo era colocado

centralizado sobre o ponto motor.

Figura 15 — Posicdo do voluntario no suporte. Em A, observa-se o eletrogoniometro ¢ em B, os
eletrodos de estimulagdo elétrica.

O ponto motor pode ser definido como o ponto na pele sobre o musculo onde se
pode produzir uma contragdo muscular com a menor corrente elétrica aplicada
(BOTTER et al., 2011), e este ponto ¢ fundamental para a eficiéncia da estimulacao
elétrica na NMES (GOBBO et al., 2014). O local do ponto motor foi definido por meio
de um eletrodo (anodo) de 1 cm? de area, que movido em contato com a pele sobre o
musculo BB (Figura 16), até que se obtivesse uma contracdo muscular. Caso ndo
houvesse contragdes, a corrente era aumentada e se continuava a busca pelo ponto. Caso
se observassem contragdes musculares em algum ponto, entdo se diminuia a corrente
elétrica até¢ que existisse apenas um ponto sobre o qual o eletrodo caneta fosse capaz de
gerar uma contragdo, marcando este ponto com uma caneta dermografica (este ponto € o

ponto motor do musculo);
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Figura 16 — Método de determinagdo do ponto motor do musculo biceps braquial. Um eletrodo
de pequena area (anodo) era movido sobre a pele aplicando estimulos até que se determinasse o
local onde a menor corrente aplicada era capaz de gerar uma contragdo muscular.

Para a realizagdo do protocolo a corrente de estimulagdo utilizada foi de 300 ps
de largura de pulso e frequéncia de 50 Hz (valores dentro da faixa indicada em
Schuhfried et al., 2012), sendo as amplitudes determinadas pelo controlador.

Com os eletrodos devidamente posicionados determinou-se a corrente maxima
aplicavel, utilizando como limite o relato subjetivo de sensacdo muito desconfortavel ou
dolorosa. No intuito de evitar efeitos de participagdo ativa, durante os testes os
voluntarios foram orientados a permanecer relaxados, sendo impedidos de visualizar o
sinal que determinava o movimento pretendido ou o sinal de goniometria adquirido.

Dois movimentos distintos foram idealizados como alvo de movimentagdo de
flexdo do cotovelo a ser realizado pelo sistema de CMF. O primeiro movimento usou
como sinal de referéncia uma rampa com velocidade angular de 10°/s com quatro
segundos de duracdo, seguidos por um platd de 7 s e uma rampa descendente de 4 s e
mesma velocidade angular. O segundo movimento teve como sinal de referéncia um
degrau com 10 s de duragdo. Ambos os movimentos foram realizados dentro de um arco

de 40° de flexao do cotovelo e repetidos trés vezes.
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3.3.1 Resultados do Experimento 1

Na Figura 17, observa-se o EAM medido nos oito voluntirios durante a
execucdo do movimento em rampa e em degrau. O valor médio do EAM do movimento

em rampa foi de 3,06° e de 5,72° para o movimento em degrau.
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Figura 17 — Erro Absoluto Médio (EAM) e valor médio do EAM nos movimentos em rampa e
degrau do experimento 1.

Na Figura 18, podem ser vistos os sinais de goniometria obtidos durante dois
movimentos controlados de um mesmo voluntario. Acima, uma rampa de 10°s de
subida e descida e abaixo, um movimento em degrau. A linha tracejada representa o
sinal de referéncia para o controle e a linha continua o angulo medido da articulagdo do

cotovelo.
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Figura 18 — Sinais de goniometria obtidos durante dois movimentos controlados de um mesmo
voluntario. A esquerda um movimento de degrau e a direita uma rampa de 10°/s de subida e
descida. A linha tracejada representa o sinal de referéncia para o controle e a linha continua o
angulo medido da articulagdo do cotovelo.

3.3.2 Analise dos Resultados do Experimento 1

O controlador PID propiciou o desenvolvimento de um sistema NMES em
malha fechada capaz de realizar um movimento de flexdo de cotovelo contra a forca da
gravidade. Apesar do grupo de voluntarios ser de homens de mesma faixa etaria ¢é
esperada uma consideravel variabilidade fisiologica entre os individuos. Ainda assim, o
controlador foi capaz de realizar o controle sem que fossem necessarios ajustes
individualizados para o controle da corrente A despeito disso pode-se observar nos
sinais da Figura 18 que nas fases de subida e descida das rampas ainda existem
oscilagdes no movimento produzido. No entanto, tais oscilagdes contribuiram pouco
para um aumento no valor do erro absoluto médio, uma vez que nos oito voluntarios
este foi de 3,06° durante os movimentos em rampa e 5,72 ° para 0s movimentos em
degrau.

Acredita-se que estas oscilagdes observadas sejam oriundas do fato dos
coeficientes do controlador PID terem sido os mesmos em todos os voluntarios. Outro
fator que possivelmente influenciou nas mencionadas oscilagdes esta ligado a ndo

linearidades do atuador da planta, que no caso ¢ o musculo biceps braquial. Certamente
28



este possui caracteristicas ndo lineares, como zona morta e histereses ligadas as
variagdes do momento de forca produzido por sua contragdo. Por exemplo, a

caracteristica de zona morta pode ser observada na Figura 18 onde ¢ evidente a

Qo

existéncia de uma laténcia até que o braco seja flexionado. Em parte esta se deve
inércia de todo o sistema e em parte ao fato do musculo apresentar uma zona morta
correspondente ao seu limiar motor, ou seja, até certa corrente ndo se produz contragdes.

No sistema controlado, o atuador ¢ um musculo, que por sua vez gera
movimento angular através do encurtamento de seu ventre. Sendo assim, a unica forca
atuante durante o retorno do antebrago a sua posicao estendida € a forca peso decorrente
da acdo da gravidade. Neste caso, o sistema atua como uma espécie de freio, tentando
controlar a velocidade de descida do segmento corporal. Tal fato tem bastante influéncia
na caracteristica do overshoot observado, uma vez que o controlador ndo pode
ativamente reduzir a velocidade angular na aproximacdo do angulo alvo. Esta ¢ uma das
razdes que levaram ao desenvolvimento do sistema com dois canais, que foi utilizado

com 0s pacientes.
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Capitulo 4 Materiais e Métodos

4.1 - Aparato de medicao angular

Para o Exp2, foi necessario desenvolver um novo suporte (Figura 19) que
permitisse monitorar os dois bracos dos voluntérios, e que também fosse mais leve e
pudesse ser transportado até o local da coleta. Algumas pecas do aparato (Figura 20)
foram projetadas em CAD (computer-aided design) em um programa de acesso aberto

OpenSCAD (http://www.openscad.org/) e entdo confeccionadas em plastico ABS

utilizando uma impressora 3D. O suporte foi construido de forma a permitir ajustes de
comprimento do antebrago (C) e distancia entre os cotovelos. O processo de medicao do
angulo foi similar, utilizando dois potencidmetros, um para cada lado.

Os sinais do eletrogoniometro foram amostrados por uma placa de conversao
analogico-digital (A/D) NI USB-6009 da National Instruments (EUA) com uma

frequéncia de amostragem de 20 kHz e 12 bits de resolugao.
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Figura 19 - Aparato construido para limitar o movimento dos bragos em um grau de liberdade.
Nas figuras superiores observa-se a forma que o sistema se ajusta ao voluntario. Em A, o
potenciometro utilizado para o registro do deslocamento angular. Em B, o eixo rolamentado.
Em C, a fixagdo em velcro para o punho, com liberdade de deslocamento linear com a haste de
aluminio. Em D, o ajuste de largura para adequar a posicdo dos bragos para adequar a
individuos maior ou menor largura de tronco.
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Figura 20 — A esquerda, o mancal rolamentado (item B da Figura 19) e a direita, uma das pecas
utilizadas no guia linear (item C da Figura 19).

4.2 - Rotina de Controle

Durante o Expl, o controlador contava com a parcela derivativa Kd. Esta era
demasiadamente suscetivel ao ruido de aquisi¢do dos dados, e produzia variacdes
bruscas de corrente que em alguns casos causavam susto nos voluntirios. Em testes
piloto com pacientes foi observado que era possivel realizar o controle do movimento
com Kd nulo, entdo se optou por utilizar um controle do tipo PI em paralelo, onde ha
apenas a parcela proporcional e integrativa.

O controle PI foi calculado com base no erro definido como a diferenga entre o
angulo de referéncia e o angulo medido do cotovelo. A parcela proporcional ¢ um
produto entre o coeficiente Kp e o erro e a parcela integrativa ¢ a integral numérica
deste mesmo erro, que neste trabalho foi determinada utilizando o método dos trapézios
(STEWART,J., 2002). Finalmente, as duas parcelas sdo somadas e o valor pode ser
positivo ou negativo — o sinal deste somatério ¢ entdo utilizado para definir qual
musculo deve ser ativado, visando a correcdo do erro (Figura 21). A ativacdo do BB
flexiona o brago, diminuindo o erro quando angulo do cotovelo se encontra abaixo do
angulo de referéncia, enquanto a ativacao do TB possui efeito contrario.

Durante o Expl, observou-se que a zona morta da resposta muscular a
estimulacdo elétrica causava um atraso no inicio do movimento produzido pela NMES.
Visando reduzir tal fendmeno, as rotinas de controle foram melhoradas, adicionando o
valor correspondente ao limiar motor do BB e do TB. A saida do controlador era

somada o valor do limiar motor do musculo ativado naquele momento e finalmente o
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resultado passa por um controle por saturagdo que limita o valor maximo de corrente

elétrica aplicada.

» L¢ Pardmetros
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da Goniometria
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Programa Estimulador Elétrico

Figura 21 — Fluxograma do controlador PI utilizado no Exp2. Em todas as iteragdes os
parametros da interface de usuario sdo lidos, pegam—se as amostras do buffer do conversor A/D
e o sinal de referéncia para se determinar o erro. Com base no erro e nos coeficientes Kp e Ki,
se calcula a parcela P e I que s@o somadas. O valor do somatério ¢ utilizado para definir qual
musculo serd estimulado, biceps braquial se positivo e triceps braquial se negativo. E
adicionado o valor do limiar motor respectivo ao musculo e finalmente ha um limitador por

saturag@o onde valores maiores que o limite de corrente para cada musculo sdo substituidos pelo
valor limite.
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4.3 - Sujeitos e Protocolo Experimental

No Exp2, 14 pacientes hemiparéticos foram recrutados para participar da
pesquisa. Quatro destes foram excluidos, pois nestes a intolerdncia individual a
estimulacdo elétrica impossibilitou a aplicacdo da corrente necessaria para se atingir
contracdes musculares necessarias para a produ¢do de movimento. Cinco pacientes
participaram de testes piloto onde se aperfeicoou o desenho experimental e se
sintonizou o controlador. Neste experimento foi utilizado um controlador PI, sem a
parcela derivativa, pois durante o Expl, era a parcela mais suscetivel a ruidos, e nos
testes piloto com paciente foi observado que era possivel obter um bom controle sem a
mesma.

Cinco voluntérios participaram do protocolo final, usando o mesmo controlador
e os mesmos movimentos. Na Tabela 1, sdo apresentados os dados clinicos dos

pacientes avaliados.

Tabela 1 - Dados Clinicos dos Pacientes

Nome  Sexo  Idade Tempo Lesdo Hemiparesia
V1 H 36 7 anos E
V2 M 50 10 anos D
V3 H 68 12 anos D
V4 H 48 8 anos D
V5 M 47 1 ano D

As coletas foram realizadas no setor de Fisioterapia do Hospital Universitario
Clementino Fraga Filho da UFRJ. Os critérios de exclusdo foram: intolerancia a
estimulagdo elétrica, arco de movimento passivo incompleto, lesdes cutineas e
incapacidade de compreensdo da tarefa. Os pacientes incluidos no protocolo
apresentavam hemiparesia e eram todos considerados cronicos, com mais de seis meses
de lesdo cerebral. O estudo foi realizado apds aprovagdo do Comité de Etica do Hospital

Universitario Clementino Fraga Filho (nimero 92/09).
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Os voluntarios foram colocados sentados em uma cadeira de altura ajustavel,
com o antebrago em posi¢ao neutra e apoiados sobre uma mesa de forma confortavel. O
punho foi fixo ao brago moével do dispositivo (Figura 19, item C).

Os eletrodos utilizados foram do tipo autoadesivos de 5 centimetros de largura e
comprimento. O posicionamento dos mesmos foi baseado na identificacdo do ponto
motor do BB e do TB, visando maximizar a eficiéncia da corrente aplicada na produ¢ao
de contragdo muscular (o método de identificacdo do local do ponto motor esta descrito
no item 3.3 - Experimento com voluntarios saudaveis — Experimento 1, na pagina 25).
Um dos eletrodos de cada musculo foi colocado sobre sua por¢ao proximal e o segundo
eletrodo, sobre o ponto motor correspondente.

Com os eletrodos devidamente posicionados determinou-se o limiar motor e a
corrente maxima aplicavel. O limiar motor ¢ a menor corrente necessaria para que se
obtenha uma contragdo muscular em um determinado arranjo de eletrodos e largura de
pulso e foi identificado por meio de palpagdo do musculo, que se enrijece quando o
limiar motor ¢ atingido. Como este valor foi adicionado a saida do controlador PI
(Figura 21), subtraiu-se do valor do limiar motor cerca de dois miliamperes, evitando-
se, entdo, que o musculo ficasse contraido mesmo quando a saida fosse zero e ainda
preservando seu objetivo de minimizar a zona morta existente na resposta do misculo a
estimulagdo elétrica. A corrente maxima foi o baseada no relato subjetivo de sensacgdo
muito desconfortavel ou dolorosa e foi identificada estimulando-se com correntes
progressivamente mais altas por poucos segundos até o primeiro relato de desconforto
do voluntario.

Para a realizagdo dos protocolos de NMES utilizou-se pulsos bifasicos
simétricos com 400 ps de largura de pulso, frequéncia de 50 Hz (valores dentro da faixa
indicada em Schuhfried et al., 2012), sendo as amplitudes determinadas pelo
controlador.

Os pacientes realizaram 5 condi¢des experimentais (Tabela 2). Dois destes eram
movimentos unilaterais, onde apenas o membro parético (acometido pela patologia) era
movido, dois movimentos bilaterais onde os dois bragos eram movidos da forma mais
simultdnea possivel e uma condicdo de movimento produzido e controlado por NMES
(MPC-NMES) em que os voluntarios apenas recebiam NMES sem que tentassem mover

ativamente o brago.
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Tabela 2 - Condigoes Experimentais

Condigao NMES Referéncia Referéncia do Controle PI Participagao
Visual Voluntaria
Unilateral Com NMES Sim Rampa Sim
Unilateral Sem NMES Sim Nao ha Sim
Bilateral Com NMES Sim Goniometria do membro Sim

Contra-Lateral

Bilateral Sem NMES Sim Nao ha Sim

MPC-NMES Com NMES Nao Rampa Nao

Nas quatro primeiras condi¢des, os pacientes foram orientados a seguir uma
referéncia visual em uma tela de computador posicionada em frente aos mesmos (Figura
22). Na condicdo MPC-NMES, eles foram orientados a permanecer relaxados, de olhos

fechados e sem a referéncia visual.

Figura 22 - Feedback visual. Nas colunas A e C era exibido o movimento do braco esquerdo e
direito, subindo a coluna de forma proporcional a flexdo. A coluna B era a referéncia a ser
seguida, movendo-se sozinha pela agdo do sinal de referéncia. As letras ndo estavam presentes
na imagem apresentada aos voluntarios.

Na condicdo unilateral, o objetivo era mover o membro parético da forma mais
similar a referéncia do controle em rampa (Figura 23). Sendo assim, a referéncia visual
¢ a referéncia de controle nesta condi¢cdo foi a mesma. Na condic¢do bilateral, onde o
objetivo era mover os dois bragos da forma mais simétrica possivel, os pacientes
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tiveram referéncia visual com a mesma rampa utilizada no protocolo unilateral. Desta
forma, a intengdo de movimento foi padronizada, mas o controlador utilizou a

goniometria do membro contralateral como referéncia para o calculo do erro.
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Figura 23 - Grafico de um sinal de referéncia coletado, exibindo os nomes utilizados para
descric¢do dos trechos dos movimentos.

A referéncia possui duas rampas, partindo da posi¢do inicial com o membro
superior ja fixo ao aparato e o cotovelo em extensdo, relaxado sobre a mesa. Este
posicionamento foi considerado 0° de angulo de flexdo. Diferentemente do Expl, o
movimento consistiu em rampas de flexdo de 15°/s até atingir 45° de flexdo, 9 s de plato
e uma rampa de extensdo também de 15°/s retornando a posi¢do inicial, seguidos de 9 s
de repouso.

Todos os voluntarios foram treinados por alguns minutos até compreenderem o
feedback visual, movendo um ou dois bracos ao mesmo tempo conforme o protocolo.
Apds este treino os sujeitos realizaram pelo menos 3 ciclos de movimento em cada uma
das 5 condigdes em ordem aleatéria. Entre cada uma das condigdes os voluntarios

tiveram um periodo de descanso de forma a minimizar os efeitos da fadiga causada pelo

NMES.

4.4 - Método de Analise dos Resultados

Os sinais coletados foram processados em MATLAB 6.5 (Mathworks, EUA) em
rotinas que foram desenvolvidas para tal finalidade. Os ciclos de movimento foram

recortados e divididos (Figura 23).
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O sinal de goniometria foi utilizado para avaliar a performance do controlador
durante o rastreamento dos dois sinais de referéncia. A principal variavel de interesse

foi o erro absoluto médio (EAM) dos trés movimentos realizados (Equacao 4).

1 n
EAM = -S| £ —y.
n,-zz;‘v’ i (4)

onde n é o numero de amostras obtidas durante cada condigao.

Para movimentos unilaterais e MPC-NMES, a referéncia f; foi o sinal trapezoidal
observado na Figura 23. Para movimentos bilaterais, a referéncia f; foi o sinal do
gonidmetro potenciométrico associado ao brago nao parético.

A Equacdo 5 foi utilizada para calcular a variagdo percentual média do EAM

entre a condi¢do assistida e a ndo assistida por NMES.

PVar =

v EAMass

{1 3 EAMass—EAMsa]lOO
(5)

onde v ¢ o niumero de voluntarios, MAEass ¢ o EAM com assisténcia da NMES,

MAEsa é o EAM sem assisténcia da NMES.
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Capitulo 5 Resultados

Para melhor compreensdo dos efeitos do uso da NMES, nos protocolos de
movimento unilateral e bilateral, os parametros mensurados serdo sempre comparados
com a condicdo sem estimulagdo elétrica, onde todo movimento ¢ oriundo apenas do
esforco dos voluntarios. Apenas os graficos dos voluntarios V1 e V2 serdo exibidos e
discutidos individualmente, pois foram os voluntdrios com as maiores redugdes nos
parametros de erro. Os demais voluntarios ja realizavam o movimento proposto com
bom desempenho, mesmo sem a estimulacdo elétrica; portanto, beneficiaram-se pouco
da capacidade do sistema em seu proposito de auxiliar os pacientes na execucdo de

movimentos coordenados.

5.1 - Protocolo de movimento produzido e controlado por
NMES

Neste protocolo, o movimento realizado pelo braco era essencialmente
produzido e controlado pela NMES (MPC-NMES). Os voluntarios estavam de olhos
fechados, ndo estavam cientes do angulo alvo e foram orientados a ndo tentar
movimentar o braco. Na Figura 24, o movimento dos cinco voluntarios esta
representado em superposicdo com o sinal de referéncia do controlador. A média do

erro absoluto médio (EAM) obtido foi de 7,2°.
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Figura 24 — MPC-NMES de todos os voluntarios. O sinal de referéncia do controle ¢ a linha
pontilhada. Foram utilizadas cinco cores distintas para diferenciar o grafico do deslocamento
angular realizado pelos voluntarios.
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Figura 25 - MPC-NMES do voluntario V1. O primeiro grafico mostra o deslocamento angular
realizado pelo cotovelo do voluntério e a referéncia de controle do sistema de NMES ao longo
do tempo. No segundo grafico, observa-se a corrente no BB e no TB. No terceiro grafico, o

sinal do controlador PI.
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O teste realizado pelo voluntario V1 pode ser visualizado na Figura 25, onde o
primeiro grafico exibe o deslocamento angular realizado pelo cotovelo e a referéncia de
controle do sistema de NMES ao longo do tempo. O movimento de extensdo apresenta
um atraso em relacdo ao sinal de referéncia, mesmo sendo um movimento de extensdo
do brago, a favor da gravidade. E possivel que neste caso um aumento da rigidez
tecidual do braco do voluntdrio tenha prejudicado o movimento de extensdo do
cotovelo. No segundo grafico, observa-se a corrente no BB e no TB e no terceiro
grafico, as saidas do controlador PI.

Na Figura 26 pode ser observado o teste realizado pelo voluntario V2. Nesta, o
primeiro grafico mostra o deslocamento angular realizado pelo cotovelo e a referéncia
de controle. No segundo grafico, a corrente aplicada no BB atinge um plato,
correspondendo ao limite de tolerdncia do voluntario. Para visualizacdo dos efeitos da
saturacdo de corrente, a goniometria foi marcada em vermelho na faixa de tempo
correspondente. Nesta faixa, a velocidade angular do cotovelo diminuiu e
evidentemente o erro aumentou. Apesar disso, se produziu um movimento que
proporcionou mais de 25° de flexdo nos trés ciclos. J4 no misculo TB, ndo houve
estimulagdo, uma vez que o resultado da saida do controlador foi sempre positivo em
decorréncia da agdo integrativa. O retorno do brago a posi¢do inicial foi em decorréncia

exclusivamente da a¢do da gravidade.
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Figura 26 - MPC-NMES do voluntario V2. O primeiro grafico mostra o deslocamento angular
realizado pelo cotovelo do voluntério e a referéncia de controle do sistema de NMES ao longo
do tempo. No segundo grafico, observa-se a corrente aplicada no BB e no TB. No terceiro
grafico, o sinal do controlador PI. Em vermelho, marcou-se a regido correspondente a saturagdo
da corrente do BB.

5.2 - Protocolo de Movimento Unilateral

Neste protocolo, os voluntarios procuravam acompanhar, com seu braco
parético, uma referéncia em rampa, idéntica ao sinal de referéncia do controlador da
NMES da condicio MPC-NMES (Figura 23). Eles realizaram este movimento sem
auxilio da NMES e com NMES (primeiro e segundo graficos da Figura 27,
respectivamente). Comparando as condi¢des, o uso da NMES foi capaz de reduzir o

EAM em 32%.
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Figura 27 — Goniometria dos cinco voluntarios durante o movimento unilateral sem NMES
(primeiro grafico) e com NMES (segundo grafico). Observa-se que V1 e V2 possuiam
movimentos distintos dos demais voluntarios durante a condi¢do sem NMES e se aproximam
dos demais quando recebem o auxilio da NMES.

O EAM no protocolo de movimento unilateral foi reduzido com o uso da NMES
em quatro dos cinco voluntarios (Figura 28). V1 e V2 apresentaram maior redu¢do do
EAM, com 5° e 9,9° respectivamente. Estes foram também os voluntdrios com maior

erro na condi¢do inicial, ou seja, sem NMES.
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Figura 28 — Erro Absoluto Médio do protocolo de movimento unilateral, comparando as
condigoes sem NMES e com NMES. Observa-se que houve redu¢dao do valor em quatro dos
cinco voluntarios. Os valores de A correspondem as diferencas entre a condicdo com e sem
NMES.

O EAM do platd da flexdo reduziu em trés dos cinco voluntarios (Figura 29),

com maior efeito no V2, com 23,8° de redugdo do erro.
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Figura 29 - Erro Absoluto Médio do plato da flexdo, onde se observa reducdo do parametro em
3 dos 5 voluntarios. Os valores de A correspondem as diferengas entre a condicdo com e sem
NMES.

O EAM do platdé da extensdo reduziu em quatro dos cinco voluntarios (Figura

30), com maior efeito no V1, com 12,8° de redugao do erro.
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Figura 30 - Erro Absoluto Médio do platé da extensdao, onde se observa redugcdo do parametro
em 6 dos 7 voluntarios. Os valores de A correspondem as diferengas entre a condicdo com e sem
NMES.

V2 foi o voluntario com maior EAM na condicdo sem NMES, tendo evidente
incapacidade de acompanhar o sinal de referéncia (Figura 31). J& com a NMES o
voluntario foi capaz de atingir amplitudes de movimento de mais de 40° de flexao
(Figura 32), erros absolutos médios 9,9° menores do que a condicdo sem NMES quando
se observa o ciclo todo (Figura 28) e 23,8° menores quando se observa apenas o platd

da flexdo (Figura 29).
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Figura 31 — Goniometria do voluntario V2 realizando movimento unilateral sem NMES. Em
pontilhado, a referéncia visual que foi utilizada pelo paciente como feedback para realizar o
movimento. Na linha continua, o sinal do angulo do braco.
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Figura 32 — Goniometria do voluntario V2 realizando movimento unilateral com auxilio da
NMES. Em azul, o sinal de referéncia. Na linha continua, o sinal do dngulo do braco. Nos dois
graficos inferiores, o sinal da corrente utilizada no biceps braquial e no triceps braquial do
paciente. Em vermelho, marcou-se a regido correspondente a saturacdo da corrente do BB.

O voluntario V1 ja apresentava uma capacidade maior para flexionar o cotovelo
mesmo sem o auxilio da NMES. Contudo, ndo era capaz de estender novamente o
cotovelo e retornar a sua posi¢do inicial (Figura 33). Com o auxilio da NMES, V1
recebeu estimulagdo elétrica majoritariamente no TB, em parte em resposta a agdo
integrativa que permaneceu negativa durante boa parte da duragdo dos trés movimentos
(Figura 34). Com isso, ele foi capaz de retornar a posicdo inicial e obteve erros
absolutos médios 5° menores do que a condicdo sem NMES quando se observa o ciclo

todo (Figura 28) e 12,8° menores quando se observa apenas o platd da extensdo (Figura
30).
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Figura 33 — Goniometria do voluntario V1 realizando movimento unilateral sem NMES. Em

pontilhado, a referéncia visual que foi utilizada pelo paciente como feedback para realizar o
movimento. Na linha continua, o sinal do angulo do braco.
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Figura 34 — Goniometria do voluntario V1 realizando movimento unilateral com NMES. Em
azulo, a referéncia visual que foi utilizada pelo paciente como feedback para realizar o
movimento. Na linha continua, o sinal do angulo do brago. Em vermelho, marcou-se a regiao
correspondente a saturagdo da corrente do Triceps Braquial.
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5.3 - Protocolo de Movimento Bilateral

Este protocolo também foi dividido em duas condigdes, com e sem NMES.
Apesar dos voluntarios receberem uma referéncia visual, o objetivo era realizar um
movimento com ambos bragos, de forma mais simétrica possivel. O erro absoluto médio
do protocolo de movimento bilateral foi reduzido com o uso da NMES em 3 dos 5
voluntarios (Figura 35). Os voluntarios V1 e V2 obtiveram as maiores redugdes, assim
como observado no protocolo unilateral. Os demais apresentaram erros muito similares
a condicdo sem NMES, com variagdes menores que 1°. Comparando as condi¢des, o

uso da NMES foi capaz de reduzir o EAM em 39%.
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Figura 35 — Erro Absoluto Médio do protocolo de movimento bilateral comparando as
condi¢oes com e sem NMES. Os valores de A correspondem as diferencas entre a condigdo com
e sem NMES.

No Platé da Flexdo (Figura 36), o erro absoluto médio reduziu em 3 dos 5
voluntarios, com a maior reducdo obtida pelo voluntario V2; enquanto o voluntario V1
nao foi beneficiado nesta etapa do movimento, em congruéncia ao observado no

protocolo unilateral (Figura 29).
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Figura 36 - Erro Absoluto Médio do platd da flexdo, onde se observa redug¢ao do pardmetro em
3 dos 7 voluntarios, com apenas uma redugdo expressiva de 14,7° pelo voluntario V2. Os
valores de A correspondem as diferengas entre a condigdo com e sem NMES.

No platd da Extensdo (Figura 37), V1 teve uma redugdo de 21,8° no erro
absoluto médio deste trecho, enquanto V2 teve um pequeno aumento de 2,9°%
novamente seguindo o padrdo observado no protocolo unilateral, no mesmo trecho de

movimento (Figura 30).
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Figura 37 - Erro Absoluto Médio do platd da extensdo, onde se observa redugdo do pardmetro
em 4 dos 7 voluntarios, com apenas uma redugdo expressiva de 22° pelo voluntario V1. Os
valores de A correspondem as diferengas entre a condigdo com e sem NMES.

O voluntario V2 foi incapaz de realizar o movimento bilateral simultaneo sem o
auxilio da NMES. Na Figura 38, a referéncia de movimento ¢ o brago nio parético do
paciente, que se moveu de acordo com a referéncia visual observada pelo mesmo. O
membro parético chegou a flexionar em alguns graus durante a fase de flexdo e retornou
ao angulo inicial durante o platd da extensdo, mas ndo passou de aproximadamente 10°

durante todos os ciclos. Com o auxilio da NMES, V2 foi capaz de realizar o movimento
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bilateral com um erro absoluto médio 7,6° menor (Figura 35), tendo atingido mais de 30

graus de flexdo nos trés ciclos de movimento (Figura 39).
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Figura 38 - Goniometria do voluntario V2 no protocolo bilateral sem NMES. Em azul, o sinal
de referéncia ¢ correspondente ao membro contralateral. Em pontilhado, a referéncia visual com

base na qual ele procurou mover os dois bragos simultaneamente. Na linha continua, o sinal do
angulo do bracgo parético, que neste protocolo nao recebeu NMES.
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Figura 39 - Goniometria do voluntario V2 no protocolo bilateral com NMES. Em azul, o sinal
de referéncia ¢ correspondente ao membro contralateral e utilizado pelo controle PI na
modulagdo da corrente aplicada. Em tracejado, a referéncia visual com base na qual ele
procurou mover os dois bragos simultaneamente. Na linha continua preta, a gonimetria do brago
que recebeu NMES. Nos dois graficos inferiores, o sinal da corrente utilizada no biceps e no

triceps do paciente. Em vermelho, marcou-se a regido correspondente a saturacdo da corrente
do BB.

O voluntario V1 foi capaz de flexionar o cotovelo parético simultaneamente ao
seu braco ndo acometido. Contudo, mesmo tendo apresentado uma extensao de cerca de
25°, o brago parético permaneceu a mais de 20° de flexdo durante os trés ciclos (Figura
40). Com o auxilio da NMES, o voluntdrio V1 foi mais capaz de realizar o movimento
bilateral, apresentando uma reduc¢do do erro absoluto médio de 10,3°, e tendo sido capaz

de atingir a extensao completa em alguns dos ciclos de movimento (Figura 41).
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Figura 40 - Goniometria do voluntario V1 no protocolo bilateral sem NMES. Em azul, o sinal
de referéncia ¢ correspondente ao membro contralateral. Em pontilhado, a referéncia visual com
base na qual ele procurou mover os dois bragos simultaneamente. Na linha continua, o sinal do

angulo do bracgo parético, que neste protocolo nao recebeu NMES.
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Figura 41 - Goniometria do voluntario V1 no protocolo bilateral com NMES. Em azul, o sinal
de referéncia ¢ correspondente ao membro contralateral e utilizado pelo controle PI na
modulagdo da corrente aplicada. Em tracejado, a referéncia visual com base na qual ele
procurou mover os dois bragos simultaneamente. Na linha continua preta, a gonimetria do brago
que recebeu NMES. Nos dois graficos inferiores, o sinal da corrente utilizada no biceps e no
triceps do paciente. Em vermelho, marcou-se a regido correspondente a saturacdo da corrente
do BB.
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Capitulo 6 Discussao

O objetivo da pesquisa foi desenvolver e implementar um sistema de
estimulacdo elétrica controlado em malha fechada que pudesse ser utilizado para
auxiliar pacientes hemiparéticos a executar movimentos coordenados de membros
superiores. Para tal, foi desenvolvido um estimulador elétrico programavel por
computador, dois aparatos mecanicos para guiar € medir os movimentos realizados por
um e por dois bragcos simultaneamente e rotinas em LabVIEW 8.1 (National
Instruments, EUA) e Matlab 6.5 (Mathworks, EUA). A rotina em LabVIEW foi
responsavel pela aquisi¢do de sinais, processamento de dados, programacdo do
microcontrolador do estimulador elétrico e foi otimizada para operagdo em tempo real.
Ela ainda contava com interface com o terapeuta (Figura 12) e feedback visual (Figura
22) para o paciente. As rotinas em Matlab processaram os dados e produziram os
graficos individuais e de grupo para cada parametro.

Para avaliagdo do AEE em sua operagdo, foram realizados testes envolvendo
voluntarios saudaveis e pacientes hemiparéticos. Os pacientes realizaram movimentos
com um bragco ou com ambos bragos simultancamente com a utilizagdo do AEE e
participagdo voluntéria, assim como um movimento onde os voluntarios permaneceram
relaxados, sem conhecimento do angulo alvo, o somente o AEE realizou a
movimenta¢cdo do membro superior.

Comparando as condi¢cdes de movimento unilateral assistido ou ndo por NMES,
observou-se uma reducdo da média do EAM de todos os voluntarios em 32%, com
reducdo em quatro dos cinco voluntarios (Figura 28). Em média, o EAM reduziu em
5,8°, nos cinco voluntdrios. Os efeitos mais expressivos foram observados nos
voluntarios V1 e V2 (Figura 28), com respectivamente 5° ¢ 9,9° de redu¢do do EAM.
Estes apresentaram os maiores EAM na condi¢cdo de base, sem auxilio da estimulagdo
elétrica, onde eles claramente ndo conseguiram seguir a referéncia de movimento.
Justamente, uma das indicagdes do uso da NMES ¢ nos pacientes com acometimentos
mais graves que possuem pouca capacidade de produzir contragdes ativas (SHEFFLER;
CHAE, 2007). Os demais voluntérios ja realizavam movimentos muito proximos ao
objetivo, e portanto é razodvel esperar que a reducdo absoluta do erro seja menor.
Optou-se por ndo excluir pacientes com bom movimento na condi¢do de base por se

desejar avaliar o efeito do AEE também nestes casos. Em alguns estudos, o critério de
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inclusdo utilizado foi justamente a incapacidade de realizagdo do movimento completo
(HUGHES et al., 2009; MEADMORE et al., 2014).

Um estudo clinico (MEADMORE et al., 2014) avaliou os efeitos do NMES
controlado em malha fechada com um controlador de aprendizado iterativo, capaz de
gradualmente mudar o seu comportamento de forma a minimizar o erro do movimento
produzido. Cinco pacientes hemiparéticos foram selecionados, incluindo-se apenas
pacientes com dificuldades de se movimentar, e foram submetidos a 18 sessdes de
treinamento em que eles realizavam tarefas funcionais auxiliadas por um suporte de
brago e estimulacdo do TB, extensores de dedos e deltdide anterior, musculos que
ativados produzem um avango do membro superior e abertura da mdo. O suporte
mecanico compensava os efeitos da gravidade enquanto eles recebiam NMES,
diferentemente do suporte utilizado Expl e Exp2 da tese. A reducdo do efeito da
gravidade simplifica o controle por reduzir o esfor¢o dos voluntdrios em realizar o
movimento e por se tratar de uma influéncia externa e varidvel. Embora ndo tenham
sido descritas medidas objetivas do quanto a NMES era capaz de auxiliar na execugao
dos movimentos durante o periodo de treinamento, foi relatada uma melhora
significativa das medidas clinicas utilizadas.

Para avaliar o AEE sem que houvesse a participagdo ativa dos voluntarios, estes
foram submetidos a condigdo MPC-NMES. Nesta condi¢do, a média do EAM foi de
7,23°, erro menor do que o obtido quando os voluntarios realizaram o mesmo
movimento sem auxilio da NMES (8,57°). O EAM médio dos voluntérios foi de valor
comparavel com os reportados em outras pesquisas que utilizaram controladores nio
lineares. Kurosawa (KUROSAWA et al, 2005) usou um controlador baseado em
aprendizagem por realimentagdo e um PID para controlar o punho de seis voluntarios
sadios e obteve erro médio de 3,3° e 7,1°, respectivamente. Nao foram feitos testes em
sujeitos portadores de lesdo cerebral ou medular. O punho foi posicionado com o eixo
de movimento paralelo ao da gravidade, evitando o seu efeito e reduzindo a
complexidade do movimento. E importante observar que o uso do erro médio como
métrica pode produzir menores valores em comparagdo com o EAM, uma vez que
parcelas positivas e negativas do erro tendem a se cancelar durante o seu calculo.

Em alguns casos estudados neste trabalho, o limite de maxima corrente tolerada
pelo paciente foi atingido (Figura 26, Figura 32, Figura 34, Figura 39, Figura 41), o que

consequentemente limitou a performance do controlador em rastrear a referéncia de

56



movimento, com producdo de momentos de forca inferiores as necessarias para um
perfeito rastreio. A intolerancia 8 NMES limita a intensidade da ativa¢do dos musculos
e ¢ considerada uma limitacdo da técnica de dificil resolu¢do (MAFFIULETTI, 2010).
Para minimizar este problema, foi determinado o ponto motor dos musculos
estimulados, processo simples que aumenta a eficacia da corrente elétrica em produzir
contragdoes musculares (GOBBO et al., 2014).

Mesmo com a identificagdo dos pontos motores, o limite de corrente foi atingido
e consequentemente o regime permanente do movimento produzido ndo podia ser
completamente corrigido pela a¢do do controlador. Como esse fato produziria valores
continuamente crescentes da parcela integrativa, a rotina de anti-windup de integral foi
necessdria para evitar atrasos na resposta ou mesmo instabilidade apds estes periodos de
saturagao.

Em um trabalho recente, Freeman (FREEMAN, 2014) usou um controle com
aprendizado iterativo baseado no método de Newton para controlar o cotovelo e ombro
de apenas voluntarios sauddveis durante um protocolo de NMES em malha fechada de
controle. Um Armeo Spring (Hocoma AG, Zurich) foi utilizado para compensar o efeito
da gravidade, enquanto os voluntérios realizavam movimentos de extensdo do brago em
frente e ao lado deles. A norma do erro obtida para a articulagdo do cotovelo foi de
21,9° e 47,9° respectivamente. Para que se pudesse realizar o controle, os parametros de
um modelo fisico do brago precisavam ser estimados antes de cada experimento,
utilizando uma célula de carga de seis graus de liberdade que mensurava a dinamica da
contracdo isométrica dos musculos sob estimulacdo e demais pardmetros cinematicos.
Um processo de sintonia de demasiado complexo e o custo dos instrumentos envolvidos
pode tornar o sistema pouco vidvel no seu uso em ambiente clinico (LYNCH;
POPOVIC, 2008).

Comparando as condi¢des de movimento bilateral assistido ou ndo por NMES,
houve uma redugdo média de 39% do EAM. Os voluntarios V1 e¢ V2 foram os mais
beneficiados, de forma coerente com a condi¢cdo de movimento unilateral. Os demais
apresentaram valores similares a condicdo de base, com variacdes menores do que 1°.
Sem assisténcia de NMES, o voluntdrio V2 ndo era capaz de realizar movimentos
simultaneos de brago flexionando o membro parético (acometido pela patologia) a mais
do que 10°. Com o auxilio, ele atingiu mais do que 30° em todos os movimentos. Em

contraste, o voluntario V1 ndo era capaz de retornar seu braco a posi¢do estendida apds
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realizar uma flexdo, mantendo mais de 20° de flexdo durante o segundo e terceiro
movimento. Com NMES ele foi capaz de estender o seu braco até menos de 10 graus de
flexao, tendo obtido uma redugdo do EAM de 10,3°.

J& foram feitos estudos em pacientes hemiparéticos onde a NMES ¢ controlada
pelo membro contralateral preservado (KNUTSON et al., 2012). Neste trabalho, a
largura de pulso da NMES era controlada de forma proporcional ao dngulo do punho
contralateral, enquanto se realizavam exercicios funcionais por seis semanas de pratica
didria. Nao havia um controle do angulo do punho do lado parético, apenas uma
modulacdo da intensidade da estimulagdo. Quando comparado com o NMES
convencional de aplica¢do ciclica, houve uma indicagdo de superioridade do controle
contralateral com intervalo de confianca de 94% para a melhora da capacidade de
extensdo voluntdria dos dedos. Apesar de ndo estatisticamente significante, os
resultados parecem indicar que o uso do membro contralateral no controle da NMES
pode trazer beneficios potencialmente superiores, contudo nao foi investigado se o uso
do controle em malha fechada baseado no angulo das articulagcdes poderia aumentar o
efeito terapéutico da técnica.

Sintonizar individualmente os coeficientes Kp e Ki para cada voluntario poderia
melhorar os resultados obtidos com o controlador. Apesar disso, o processo de sintonia
pode ser demorado e por depender da resposta dos musculos a estimulacdo elétrica, por
si s6 poderia provocar fadiga muscular, invalidando ou reduzindo a eficicia do
processo. Durante testes piloto com sujeitos saudaveis, tentou-se realizar a sintonia com
o método de Ziegler-Nichols (ZIEGLER,J.G.; NICHOLS,N.B.; ROCHESTER,N.Y .,
1942), sem sucesso. Este método seria uma forma heuristica de sintonizar os
parametros; contudo, ndo se mostrou vidvel, pois ele consiste em encontrar um ganho
critico onde a resposta ao degrau do sistema seria oscilatoria. Neste caso, seria
necessario encontrar um ganho onde o brago estaria em movimento oscilatorio, o que se
mostrou demasiadamente desconfortdvel. Optou-se, entdo, por determinar os
coeficientes de forma empirica, durante testes piloto, seguindo orientagdes encontradas
na literatura para tal fim (SUNG; LEE; LEE, 2009). A melhora do movimento em
voluntarios com limitagdes distintas de arco de movimento voluntdrio evidencia a
importancia do sistema desenvolvido ser capaz de ativar musculos antagonistas.

Musculos s6 produzem momento angular nas articulagdes em um sentido; e sendo
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assim, € necessario que se tenham musculos com agdo antagdnica para mover as
articulagdes para o sentido oposto.

Durante a execuc¢ao de movimentos alternados de flexdo e extensao do cotovelo,
os pacientes precisam ter forca necessaria para vencer a gravidade e capacidade de
relaxar os musculos antagonistas. Em decorréncia da lesdo do sistema nervoso central,
ambas fungdes podem estar comprometidas. Usar dois canais de estimulagdo e ativar
musculos antagonistas ¢ uma solu¢do para auxiliar os pacientes na execucdo de
movimentos de flexdo e de extensdo, mas isto cria alguns problemas adicionais para o
controle. A polaridade do sinal da saida do controlador PI foi utilizado como regra para
a troca entre a ativagdo do BB e do TB. Sendo assim, haveria valores proximos de zero
em cada troca no sentido do movimento desejado. Estes valores proximos de zero ndo
seriam capazes de produzir nenhuma contragdo em decorréncia da zona morta
observada na curva de recrutamento dos musculos, que ndo apresentam nenhuma
contragdo em baixas correntes até que se atinge um valor minimo denominado limiar
motor. Visando atenuar tal efeito, o limiar motor foi determinado em ambos musculos
antes do inicio dos protocolos, e o valor adicionado era correspondente ao musculo
estimulado. A adi¢do deste valor foi importante para evitar atrasos maiores no inicio dos
movimentos, onde um erro maior seria necessario para que o musculo fosse

efetivamente ativado.
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Capitulo 7 Conclusao

Um sistema de estimulagdo elétrica em malha fechada voltado para auxiliar
pacientes hemiparéticos a realizar movimentos coordenados de membro superior foi
desenvolvido e avaliado.

Os resultados indicam que o sistema foi capaz de proporcionar uma melhora na
habilidade dos pacientes a realizarem movimentos com referencial fixo e movimentos
referenciados no membro contralateral, mesmo sem necessidade de um complexo
processo de sintonia individualizada ou sistemas robdticos de suporte. Apesar disso,
deve se ter cautela devido ao pequeno numero de voluntdrios da ultima etapa da
pesquisa. Os dois pacientes que apresentaram os piores desempenhos (maior EAM)
durante o movimento voluntario inassistido foram os que apresentaram maiores
redugoes do EAM durante os movimentos unilaterais e bilaterais. Com um maior estudo
nas variaveis clinicas associadas ao pior desempenho destes na tarefa, seria possivel
estabelecer critérios de inclusdo de pacientes potencialmente mais propensos a se
beneficiarem com o sistema.

Um possivel prosseguimento da pesquisa seria avaliar os efeitos terapéuticos do
uso do sistema como forma de treinamento de pacientes. A forma com a qual o sistema
foi construido permite que outros controladores possam ser implementados com
pequenas modificagdes nas rotinas de controle em LabVIEW, viabilizando a

continuidade neste segmento de estudo.
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APENDICE A - Estudo do deslocamento dos pontos motores do Miusculo Biceps

Braquial

O estudo da resposta dos musculos esqueléticos a um estimulo elétrico aplicado
sobre o ponto motor ¢ fundamental para o desenvolvimento de melhores praticas da
NMES, sendo esta ¢ uma das especialidades do Laboratorio de Engenharia do Sistema
Neuromuscular (LISiN) do Politécnico de Torino, na Itdlia. O LISiN ¢ um laboratorio
consagrado nos estudos com exames ndo invasivos dos musculos esqueléticos através
da andlise da forca, movimento e eletromiografia (EMG), seja envolvendo contragdes
voluntarias ou eletricamente evocadas, sendo chefiado pelo professor Dr.Roberto
Merletti, pesquisador renomado na area.

A interagdo entre os dois grupos de pesquisa veio oferecer uma oportunidade
impar de desenvolvimento técnico no estudo da resposta dos musculos @ NMES e na
constru¢do de matrizes de eletrodos para medicdo da Eletromiografia (EMG),
tecnologia ainda pouco desenvolvida no Brasil. Este método possibilita a medicdo de
sinais de EMG em diversos pontos dos musculos simultaneamente, permitindo com isso
o estudo da propagacgdo dos potenciais de agdo durante uma contragdo muscular.

Virias atividades foram executadas durante o tempo de permanéncia na Itélia,
sendo que apenas uma parte sera descrita aqui por estar diretamente relacionada com o

desenvolvimento da tese. As demais estdo no Anexo A.

A.1 - Estudo do deslocamento do ponto motor do Biceps Braquial

O ponto motor pode ser definido como o ponto na pele sobre o musculo onde se
pode produzir uma contragdo muscular com a menor corrente elétrica aplicada
(BOTTER et al., 2011), e este ponto ¢ fundamental para a eficiéncia da estimulacao
elétrica na NMES (GOBBO et al., 2014).

A geometria fusiforme do musculo biceps braquial faz com que a modificacao
estrutural ocorra no eixo longitudinal do brago. Sendo assim, o deslocamento do ponto
motor possivelmente ocorreria no mesmo eixo, seguindo um comportamento similar ao
da zona de inerva¢ao do musculo (MARTIN; MACISAAC, 2006). A zona de inervagdo
do musculo ¢ o local onde as terminagdes nervosas se inserem no musculo e podem
existir diferencas na localizagdo do ponto motor ¢ zona de inervagio (GUZMAN-

VENEGAS; ARANEDA; SILVESTRE, 2014).
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O objetivo deste estudo foi determinar se existe um movimento significativo do
ponto motor no eixo transversal do musculo biceps braquial (BB), quando o angulo do
cotovelo muda. E no caso afirmativo, avaliar o quanto deste movimento ocorre no eixo
longitudinal e no eixo transversal.

Trés voluntarios saudaveis foram recrutados para os testes. Os instrumentos
utilizados foram um eletrodo de estimulacdo tipo caneta, um aparato de medi¢cdo de
torque em contracdo muscular isométrica (AMT,Figura 42) e um estimulador elétrico de

corrente constante Digitimer, modelo DS7AH.

Figura 42 — Aparato de medicdo de torque isométrico (AMT). Os numeros marcam pontos
importantes do equipamento. (1) sensores de torque; (2) placa de aluminio dobrada
especialmente para fixar o punho e mao, evitando oscilagdes; (3) barra rigida de aluminio,
coberta com uma espuma para estabilizar o punho em sua face dorsal; (4) disco de espuma
estabiliza e alinha o cotovelo, apoiando a regido do epicondilo medial; (5) fixacdo de todo o
sistema em uma parede, garantindo estabilidade ao conjunto - a marcacdo 30 deg ¢ relativa aos
30° de abdu¢ao de ombro do voluntario.

O AMT foi montado especialmente para a pesquisa, com o proposito de
estabilizar o braco dos voluntdrios em diversos angulos articulares e possibilitar a
mensuracdo do momento de for¢a produzido. Diversos sistemas de medicdo da

contracdo muscular foram montados e testados, usando-se pecas pré-moldadas de
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aluminio até que se conseguiu posicionar o voluntario adequadamente (Figura 42),
visando minimizar oscilacdes do sistema apds a contracdo do musculo BB. A
estabilidade de todo o membro superior foi critica para a medida do torque gerado pela
contracdo do BB sem que ocorressem oscilagdes tardias, oriundas de outros segmentos
do brago.

A medida do torque produzido seria utilizada em um segundo estudo com o
objetivo de se medir a propagacdo dos potenciais de acdo e a resposta mecanica do
musculo quando eletricamente estimulado em seu ponto motor ou fora do mesmo,

estudo este que ndo foi concluido por falha do equipamento de estimulagdo elétrica.

A.2- Protocolo experimental

Os voluntérios permaneceram sentados com uma abducdo de ombro de 30° no
plano coronal, eixo de rotacdo do cotovelo alinhado a dois torquimetros, com o
antebrago supinado, punho e mao presos a uma placa de aluminio. Um anodo de grande
superficie de contato era posicionado sobre o musculo triceps braquial, usando uma
faixa eldstica e entdo se iniciava a estimulacdo elétrica com pulsos monofasicos, 1 Hz
de frequéncia, e corrente de 10 mA.

O eletrodo caneta era movido em contato com a pele sobre o musculo BB até
que se obtivesse uma contragdo muscular. Caso nao houvesse contragdes, a corrente era
aumentada e se continuava a busca pelo ponto. Caso se observasse contracdes
musculares em algum ponto, entdo se diminuia a corrente elétrica até que existisse
apenas um ponto sobre o qual o eletrodo caneta fosse capaz de gerar uma contracao,
marcando este ponto com uma caneta dermografica (este ponto ¢ o ponto motor do
musculo);

Com o ponto motor marcado podia-se medir a distancia D entre a fossa anti-
cubital e o acrdmio, utilizando uma fita métrica. O processo de determinag¢do do ponto
motor era entdo repetido com o cotovelo a 90°, 120°, 150° e 180°. Media-se entdo a
distancia dos pontos motores determinados no eixo longitudinal e transversal, usando a
fossa anti-cubital e o acromio como referéncia

O ponto motor teve uma tendéncia de se deslocar distalmente e os valores para
cada um dos voluntérios foi de 2,84 cm, 2,38 cm ¢ 1,82 cm no eixo longitudinal e de

0,26 cm, 0,45 cm e 0,67 cm no eixo latero-lateral.
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Usando um ajuste de um polindmio de primeira ordem para verificar o
deslocamento latero-lateral dos pontos, usando a reta de melhor ajuste, em vez de
utilizar a linha de referéncia (acromio-fossa anti-cubital), obteve-se 0,03 cm e 0,06 cm.
Apenas dois desvios podem ser calculados uma vez que em um dos voluntarios, a

posicao do ponto motor permaneceu a mesma em todos os angulos, exceto a 0°.

A.3 - Conclusoes

Os trabalhos realizados indicam que o deslocamento maximo do ponto motor do
musculo biceps braquial dos trés voluntarios foi de 2.84 cm quando o cotovelo muda de
angulo. Contudo, devido a falhas do equipamento de estimulagdo elétrica durante a
execucdo de testes piloto, ndo foi possivel dar continuidade aos estudos de medi¢ao do
efeito da variagdo angulo do brago sobre o torque medido nem a distribuicdo e
propagacao dos potenciais de a¢do sobre o musculo nas mesmas condi¢des. O método
de identificagdo de pontos motores foi utilizado durante os protocolos desenvolvidos na
continua¢do do doutorado no Brasil. Como o deslocamento do ponto motor foi pequeno,
utilizou-se um eletrodo quadrado de 5 centimetros de largura, que se presume que tenha

sido largo o suficiente para estar sempre sobre a regido 6tima de estimulacdo.
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Abstract: Ncuromuscular clectrical  stimulation
(NMES) is a technique used to evoke recrnitment of
nerve or muscle contraction using electric impulses.
This study aims to evaluate in healthy subjects the
use of a PID controller in a closed loop of NMES
designed to produce two distinet movements: a step-
like flexion of the elbow joint and a ramp-like flexion
of the same joint. The results pointed that using the
same PID coefficients for all the volunteers, they
were able to make movements within an error of 5%
of the target final angle of the movement. Modcling
of the nonlinearities and antagonist muscle
simultancous control are proposed o improve the
control performance at future studies.
Palavras-chave: NMES, Estimulagio
Neuromuscular, Controle.

Elétrica

Introducio

A estimulagho elétrica neuromuscular (NMES) ¢
uma ftécnica usada para se produzir uma ativagdo
artificial de nervos ¢ musculos por meio de impulsos
elétricos. Desta forma. essa técnica tem o potencial para
auxiliar mdividuos portadores de certos tipos de lesdo
neuroldgica a realizar movimentos que ndo seriam
executiveis  normalmente,  possibilitande  uma
experiéncia motora que vém demonstrando bons
resultados na pranca clinica. Os resultados sdo ainda
melhores quando a NMES ¢ utilizada ¢m conjunto com
um esforgo voluntario para a execugao da tarefa [1] [2].

A evolucdo da NMES. que inicialmente era utilizada
com o foco na recuperagao do musculo ¢ agora csta
voltada para a execu¢io de movimentos, motiva o
desenvolvimento  de  algoritmos  de  controle mais
complexos, que se adaptem a influéncias externas e a
variabilidade intra e inter-sujeitos [3][4]. Apesar de tais
evidéneias, os sistemas de NMES em malha aberta
ainda sio predominantes na pratica clinica. Seja por
falta de sistemas comerciais ou pelo alto custo daqueles
que podem ser importados, evidenciando-se uwma
caréncia no desenvolvimento tecnoldgico nesta drea.

O controle proporcional-integrativo-derivativo (P1D)
¢ amplamente utilizado em sistema de controle malha
fechada por ser considerado intuitivo, simples e eficaz
para uma grande gama de aplicagoes [5]. Além disso,
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com a redugio de custo e aumento da velocidade de
sistemas digitais de aquisi¢lo e processamento de sinais
virias aplicacoes vém se beneficiando da flexibilidade
proporcionada pela implementagio digital de tais
sistemas[5].

Este trabalho investiga o uso de um controlader PID
em um sistema de NMES em malha fechada
desenvolvido para propiciar movimento uniaxial de
flexiio e extensdo de cotovelo, sendo o estudo realizado
em sujeitos saudaveis.

Materiais ¢ Métodos

Sujeitos — Foram recrutados 9 sujeitos do sexo
masculino, e idade 24+2 anos que declararam nio
possuir nenhuma desordem ortopédica ou neurologica,
Tados os voluntirios receberam informacdo sobre o
objctive ¢ os procedimentos que seriam realizados. O
estudo foi aprovado pelo Comité de Etica e Pesquisa do
Hospital - Unmiversitario - Clementino  I'raga Inlho  da
Faculdade de Medicina (CEP-HUCFF/FM), sob o
nimero CLEP 003/11.

Equipamentvos — Para a NMES, utilizou-sc um
equipamento desenvolvido especialmente para este
fim [6]. Trata-sc dc¢ um cstimulador dc corrente
controlada, pulsada, bifasica assimétrica. Através de
uma interface USB com um computador se pode
cspecificar para cada canal de saida a amplitude, a
duragio e a frequéncia dos pulsos da corrente de
cstimulagdo.

Um suporte para o antebrago foi adaptado em uma
cadeira (Figura 1) com o intuito de facilitar o
relaxamento dos voluntirios ¢ limitar o movimento do
brago para apenas flexdo e extensio. Um gonidmetro
resistivo foi instalado no eixo da parte mével do suporte,
possibilitando o regisiro do dngulo da articulagio do
cotovelo durante a execugio dos mavimentos.

Controle — O controlador PID foi implementado em
sua forma paralela, onde a saida do controlador é
resultado da soma das parcelas proporcional, integrativa
e derivaliva, cada qual multiplicada por seu respectivo
coeficiente Kp. Ki ¢ Kd, como observado na equagio 1.

£ i . K .
Cols) = Kp+ —+ Kaus &
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Uma rotina em LabVIEW 8.2 (National Instruments,
EUA) foi desenvolvida para o controle simultanco do
estimulador elérico ¢ da aquisigio dos dados de
Faniometria para o contrale. A mencionada aquisicio foi
realizada por uma placa USB-6008 (National
Instruments, EUA) com resolugio de 14 bits e
frequéncia de amostragem de 200Hz. Apds testes
iniciais  os  cocficientes  foram  cmpiricamente
estabeleeidos de modo a serem os mesmos para todos os
voluntirios e para os dois tipos de movimentos que
seriam realizados.

Figura 1: Pasigdo do voluntario no suporte. Em A,
observa-se 0 gonidmetro resistivo e em B, o0s eletrodos.

Protocalo Os voluntarios foram colocados
sentados com o antcbrago supinado ¢ fixo 4 calha do
sistema desenvolvido (Figura 1). Com um movimento
de flex3o de braco, assegurou-se¢ que ndo houve folga
entre o antebraco e a calha, nem desconforto para o
voluntirio,

A colocagio dos eletrodos foi precedida pela
identificacdo do ponto motor do musculo biceps
braquial (BB). O ponto motor {oi definide por meio de
um eletrodo de | em? de drea, que foi deslocado na pele
sobre 0 BB, de forma a se defimr o ponto onde sc
pudesse obter a maior contragdo muscular com a menor
tensidade de eorrente aplicada. Dois eletrados auto-
adesivos quadrados de 5 cm de lado foram aplicados.
um sobre o ponto motor € o outro 2 cm abaixo deste
ponto, na porgdo distal do biceps. Para a realizagdo do
protocolo utilizaram-se corrente de estimulacdo com
300 ps de largura de pulso e frequéncia de 50 1z, sendo
as amplitudes determinadas pelo controlador,

Com os eletrados devidamente posicionados
determinou-se a corrente maxima aplicavel, utilizando
como limite o relato subjetiva de sensagio muito
desconlortdvel ou dolorosa, No intuito de evitar efeitos
de participagdo ativa, durante os testes os voluntarios
foram oricnlados @  permanccer  relaxados, sendo
mmpedidos de visualizar o sinal que determinava o
movimento pretendido ou o sinal de goniometria
adquirido.

Dois movimentos distintos  foram  realizados.
Primeiramente, uma rampa com velocidade angular de
10%/s com quatro segundos de duracio, scguidos por um
platd de 7 segundos ¢ uma rampa descendente de 4
sepundos e mesma velocidade angular. O segundo
movimento foi um degrau com 10 s de duragio. Ambos
movimentos foram realizados dentro de um arco de 40°
de flexiio do cotovelo e repetidos trés vezes. Entre cada
movimento foi estipulado um descanse de ao menos um
minuto, respeitando uma razfo de um para quatro cnire
o tempo de estimulagdo e descanso [7].

Andlise dos Dados — Os sinais coletados foram
posteriormente  processados em MATLAB 0.5
(Mathworks, EUA). O primeire dos ués ciclos de
movimento fol considerado de adaptagdo ¢ excluido em
todas as andliscs, uma vez que alguns voluntarios nio
possuiam experiéncia prévia de NMES. Os dais ciclos
remanescentes foram recortados e divididos em fase de
subida, platd e descida,

No movimento de rampas, as trés fases foram
analisadas com quatro parimetros, erro médio, erro
méximo positivo, crro maximo negativo. Para o
movimento associado a resposta ao degrau foram
extraidos o erro médio em relacfo ao valor desejado, o
desvio padrao do erro e o avershoot.

Resultados

As Tabelas | e 2 apresentam a média de cada
pardmetro medido para os nove voluntarios analisados.
Lixceto no desvio padrdo do erro. valores positives
indicam que o dngulo do cotovelo estava abaixo do
dngulo alve desejado e valores negativos indicam o
contrario.

Tabela 1: Parimetros meédios relacionados ao
movimento de rampas com inclinagio de 10%s e
amplitude de 40 graus.

Parimetra Subida Platé Descida
Erro Médio (%) 251 002  -198
Desvio Padrdo do Erro (%) 3,82 2,11 472

Erro Maximo Positivo () 10,55 5,09 8,59

Erro Maximo Negativo (°) -4,63  -3,54  -10.08

Tabela  2: Pardmetros médios  relacionados  ao
movimento da resposta a um degrau com amplitude de
4() graus.

Parametro Plato
Erro Médio (°) 1,12
Desvio Padriio do Erro (°) 9,60
vershoot -14.49
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Ma Figura 2 podem ser vistos dois exemplos dos
sinais de goniometria, sendo a linha tracejada indicativa
do padrao de movimento que se descjava controlar. No
grafico de cima o sinal de referéncia para o controle foi
representativo de um degrau e no de baixo o movimento
de rampa.

Angulo (°)
8 E 888
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[+

0 12 14 16
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Figura 2: Exemplo de sinais de goniometria obtidos
durante  movimentos  controlados. O superior
relacionado & resposta @ um degrau e v inferior
associado a um sinal com uma rampa de 10°/s de subida
¢ descida. A linha tracejada representa o padrdo de
referéncia para o controle € a linha continua o dngulo da
articulacia do cotovelo medido.

Discussio

O controlador PID propiciou o desenvolvimento de
um sistema NMES em malha fechada capaz de realizar
um movimento de flexdo de cotovelo contra a forga da
gravidade. Apesar do grupo de volundirios ser de
homens de mesma faixa etaria, ¢ esperada uma
consideravel  wvariabilidade fisioldgica entre os
individuos [&], sobre a qual o controlader foi capaz de
realizar o controle sem instabilizar. A despeito disso
pode-se observar nos sinais da Figura 2 que nas fases de
subida e descida da rampas ainda existemn oscilagdes no
movimento em torno do ponto alve. No entanto, por
serem  aproximadamente  simétnicas, lais  oscilagdes
contribuiram pouco para um aumento no valor do erro
médio, uma vez que nos nove valuntirios este foi de
cerca de 2 graus ou 5% do dngulo alvo.

Acredita-se que estas oscilacdes observadas sejam
ariundas do fato dos coeficientes do controlador PID
terem sido 03 mesmos em todos os voluntirios, Outro
fator que possivelmente influenciou nas mencionadas
oscilagOes esta ligado a ndo linearidades do atuador da
planta, que no caso ¢ o musculo biceps braquial,
Cerlamente esle possul caraclerislicas nio  lincares,
como zona morta ¢ histereses ligadas as variagdes do
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momento de forga produzido por sua contragio. Por
exemplo, a caracteristica de zona morta pode ser
observada na Figura 2 onde ¢ evidente a existéneia de
uma laténeia até que o brago scja flexionado. Em parte
esta se deve 4 inéreia de todo o sistema e em parte ao
fato do miisculo apresentar um limiar motar, ou seja, até
certa corrente ndo ha contragio.

No sistema controlado o atuador ¢ um musculo, que
por sua vez gera movimento angular através do
cncurtamento de scu ventre. Sendo assim, a Gnica forga
atuante durante o retorno do antebrago a sua posicda
estendida é a gravidade. Neste caso, o sistema atua
como uma espécie de freio, tentando controlar a
velocidade de descida do segmento corporal, Tal fato
tem bastantc influéneia na caracteristica do overshoot
observado, uma wvez que o controlador nio pode
ativamente reduzir a velocidade angular na aproximacia
do dngulo alvo. Acredita-se que a utilizagio da
musculatura antagonista, o musculo triceps. no presente
caso, possa melhorar a qualidade do rastreamento do
dngulo alvo, pois o controlador seria capaz de
ativamente flexionar e estender o brago.

Conclusio

O sistema desenvolvido de NMES em malha
fechada com um controlador PID foi capaz de, em
individuos saudaveis, controlar o movimento de flexao
do antebrago contra a agio da forga da gravidade.
Apcsar das oscilagdes observadas em torno do ponto
alvo, tal sistema ja possuiria aplica¢do na pratica clinica
em pacientes hemiparéticos. No entanto, acredita-se que
as caracteristicas do sistema possam ser melhoradas
com o emprego de métodos de determinagio de
coeficientes individualizados para o controlador PID,
com a modelagem de ndo linearidades presentes no
sistema e pelo uso conjunto da musculatura agonista e
antagonista.
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Abstract: Newromuscular Electrical Stimulation (NMES) is a
technigue that can be used during the rehabilitation of stroke patients,
Most NMES devices used in clinical practice has open-loop control of
the stimulation parameters. There are some approaches using closed
laop controllers aiming to overcome the limitations of the open-loop
appreach, but fow were used clinical patients, Proportional Integrative
(PI) strategy continues to represent a pood option to control the
NMES electrical current amplitude hased on the angular displacement
of the arms because it has a simple implementation and also because
its behavior 15 well known. This study presents the development of' a
closed loop NMES (CL-NMES) system using a P1 controller and that
was intended to be used to upper limb exercises of hemiparetic
patients. activating hiceps brachii and triceps brachii. Five chronic
hemiparetic patients were recruited for the study. Five experimental
conditions were used considering unilateral and bilateral voluntary
movemnents assisted and unassisted by CL-NMES, and a unilateral
passive condiion where lhe movemenl wus produced only with
NMES and the subjects kept relaxed. The reference signal for the
unilateral movements had a trapezoidal shape, with 45° range of
movement, |3° per second of angular velocily and 9 second pluleaus.
During the bilateral movements, the reference was produced by
electric goniometer attached to the epposite limb. The parallel PI
controller was implemented with integral anti-windup, current limiter
and offset corresponding 10 the subject biceps brachii and triceps
brachii mator threshold. Comparing unassisted to assisted conditions,
the mean average absolute ermror (MAE) was reduced at 32% and 39%,
during unilateral and bilateral movements, respectively. The results
point the system improved the execution of unilateral and bilateral
coordinated arm movements of hemiparetic subjeets, cven without the
need of complex mning processes or robotic support. Using two
channels of stimulation on antagonistic muscles has been necessarv to
help the patients to flex and extend ther arms back to the extended
position. The most henefited patients were those with more severe
lirmitations on the setive mnge of movermenl. Further studies must be
performed to investigate the therapeutic effects of this CL-NMES
design.

Keywords:  NMES, Ncuromuscular  Electrical

Stimulation, Closcd Loop Control, Stroke
Introduction

Neuromuscular Electrical Sumulation (NMES) is a
technique based on the artificial activation of the second
motor neurons using exogenous electrical impulses [1].
This activation may be used to increase muscle fatigue
resistance,  strength, and  in subjects  with  some
neurological disorders as stroke it can help them to
make movements that they would not be able to perform
otherwise [2,3].

Schuhfricd [4] divided the NMES applications in
two branches: the applications used as functional
substitute and those ones intended (o therapeulic
intervention. For example, in a stroke patient with drop-
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foot, the NMES can activate the tibialis anterior muscle
of the patient during swing phase. In this case, it is used
as a functional substitute of a damaged central nervous
system that is not able to recruit the necessary muscles
during the gait. On the other hand, when a patient makes
repetitive and veluntary training with his paretic arm it
is shown that the CNS can be able to adapt and recover
some funetions, in a process called motor releamning
[1,3]. The sensorimotor experience 1s helicved to be of
paramount relevance to neural plasticity and motor
relearning, and it has been shown that the NMES elTects
arc cnhanced when it is used concomitantly with
voluntary efTort [5,6].

Most NMES devices used at clinics works in an
open-loop approach and are adjusted at the beginning of
the therapy [7.8]. The amount of stimulation follows a
pre-determined profile and demands user control to
change stimulation parameters. This allows protocols
aiming to enhance muscle contraction, sometimes
concomitantly to  the execution of intended
contractions[9]. The drawback of this approach is that
the device always gives the same amount of aid to the
subject unless the therapist intervenes on[10,11].

There are some approaches aiming to overcome the
limitations of the open-loop NMES devices. Residual
clectromyography  signal [12.13] and contra-lateral
movements [14] can be used to provide a palient driven
control of the NMES intensity. This has limited
clfectiveness as it relies on the wser. notl on the actual
movement. In order to effectively control the produced
movement, linear [15] and nonlinear [16,17] controllers
have been be used, but few were really used on stroke
patients,

Despite nomlinear controllers can be considered
more powerful than the linear ones, their development
and usage are frequently more complex than the later
ones. Thus, Proportional Integrative (Pl) strategy
continues to represent a good option to control the
NMLS electrical current amplitude based on the angular
displacement of the arms because it has a simple
implementation and also because irs behavior is well
known [18].

This work reports the development of a closed-loap
control NMES (CL-NMES) system using a P'I controller
and 1s intended o be used o unilateral and bilateral
cxereises of upper limb of hemiparetic patients.



Materials and Methods

Subjeets

Five chronic hemiparetic patients were recruited for
the study (Table ). All participants should have [ull
passive elbow joint range of motion, be able to
understand the task and comfortably tolerate the needed
current to produce elbow movement. The study was
approved by the Ethic Committee of Hospital
Universitirio Clementino Fraga Filho under the number
92/09.

Table 1 — Clinical Data

Name Gender Age Lesion Time from

Side Lesion
\il| M 3 7 7 years
V2 F 50 R 10 years
V3 M L R 12 years
Vi M 48 R ¥ years
Vs K 7 R | years

Control

As mentioned before, a parallel PI control has been
used (Figure 1). Its output was a sum of independent
parcels, the proportional and the integrative.

Both were calculated using an error signal, which
was the difference between the reference signal
(proportional to a desired angle) and the angular
position of controlled clbow, measured with a
goniometer. The propartional parcel was a product of
the error signal by the proportional coeftficient Kp. The
integrative parcel was the integral of the error multiplied
by the integral cocflicient Ki. The trapezoidal method
has been used to caleulate the integral values. The PI
output signal defined the muscle to he activated, with
positive errors, the biceps brachii muscle, with negative
errors, the (riceps brachii.

To avoid integral windup, a conditional limiter was
implemented as shown in Figure 2.

Fé

/ /
407/ Read Pardtll:l}i:l's/"

_Acquire data from
4 Goniomster

Calculatz Reference
Signal

¥

Error = Reference Signal-Goniometry

il =~ No 2
< Output < Limit = Output = Limit

Program Electrical Stmulator

Figure | - Flowchart of the Proportional-Integrative Control.
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Figure 2 - Conditional limiter used to avord Integral Windup.

Equipments

A custom NMES device with a USB communication
has been developed (Figure 3). Briefly, the analog
module of thc mentioned NMES device is a
transconductance amplifier, which produces rectangular
biphasic current with an amplitude controlled by a
voltage at its input. The oulput parameters range is
| Hz-200 Hz for the stimulation frequency, pulse width
of 50-500 ps and current magnitude up to 100 mA. A
computer has been used to control the applied amplitude,
pulse width and frequency of the electric current
stimulation,

Camputer ; Patient

NMES Deviee !

Usp |

E —yll
@ Pulse Transconductance
: i U Modulation 7| Amplifier |

Figure 3 - NMES Device Topology.

To restrain the arm movement of the subjects, a
lightweight device has been built (Figure 4). It measures
the elbow joint angle using a potentiometric goniometer
(A). It allows mechanical adjusts to arm length (C) and
lateral distance between the two limbs (D).

Figure 4 — Three views of the device used lo limit arm
movement to a single degree of freedom while measuring
elbow movement. Mark A denoles a potentiometric
goniometer linked to a steel axis B allowing  angular
displacement readings. Mark C denotes the support where the



wrist is attached and that allows linear freedom of movement
along the aluminum rod. Mark D denotcs a mechanical adjust
for elbow’s lateral distance

Experimental Canditions

I'ive experimental conditions were used in the study.
Three were unilateral movements, made with the
affected arm, and two were bilateral ones.

Unilateral movements were made wirth the paretic
arm, assisted (UNA) or unassisted (UNU) by NMES.
while the subjects tried to follow a visual feedback
(Figurc 5) depicting an illustration of lhe reference or
target angle (central bar B) and two illustrations (lateral
bars A and C) of their elbow joints angles.

A last unilateral condition was considered, named
unilateral produced and controlled movement (UPCM),
in which the subjects were blindfold and instructed to
relax and to let the stimulator produce movement,
without knowing the target movement.

Figure 5 - Visual feedback. At columns A and C the left and
right elbow joint angles were displayed, rising proportionally
to the elbow angle. Column B moved alone, being the
reference to be followed.

The signal depicted mn (Figure 6) was used as the
target signal 1o the angular movement, It had a
trapezoidal shape, with flexion and extension ramps.
Each ramp had an angular velocity of 15° per second up
to a maximum angle of 45° and then a return to the
baseline angle at same angular velocity. The flexion and
extension plateaus lasted 9 secands each.

a0 K Flexion Plateau “; + Redenence
; 3
o ;’ Y
w { Flexien £ Extension
=] i S
5 o F; Ramp "s: Ramp
ot #
Y ’
H Exignson Plaleau
0t L "y
0 0 15 0
Tirme (5)

Figure 6 - Graph of the reference signal and its divisions,

Hilateral movements were made with both arms,
assisted (BLA) or unassisted (BLU) by NMES. During
these experimental conditions, the subjects tried to make
symmetric bilateral movements following the reference
illustration given by the visual feedback. In these
conditions, the controller reference signal was supplied
by the signal of the potenciometric goniometer
associated Lo the non-paretic arm. Then, the error signal
represented  the difference between the clbow joint
angles of both arms.
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Table 2 — Experimental Conditions

Condition NMES Visual Control Voluntary
Reference  Reference  Contractions
UPCM Yes No Traperoidal No
UNA Yes Yes Trapezoidal Yes
UNU No Yes - Yes
BLA Yes Yes Contra- Yes
| ateral
BLU No Yes - Yes

Experimental Protocol

Patients were comfortably sealed and had their arms
adjusted to the device shown in Figure 4. Then self-
adhesive square electrodes of 25 cm” were positioned at
the distal portion of the BB and triceps brachii muscle
TB. The motor poinl was detected using a small round
electrode of 1 cm*® and defined as the point where the
smallest amount of current could produce a visible
muscle twitch when under 1 Hz stimulation was used.

With the electrodes placed, each muscle was briefly
stimulated using progressively increasing current up to
the point that the subjects realized their limit befare
discomfort or when there was enough current to produce
full elbow flexion or extension. All subjects were
instructed not to overcome their limits because the
results could be atfected if they were not comfortable
during the experimental protocols.

Pulses used during all NMES assistance were
balanced symmetrical biphasic with 400 ps pulse width
at 50 Hz. The controller only modulated the current
amplitude at each pulse.

The order of the conditions was random, and each
one of them had tree cycles of elbow flexion and
exlension. The subjects were instructed (o use the visual
feedback before the protocol beging to msure they
understood how to use it.

Data Analysis

The main oulcome measure was lhe mean absolute
error (MAE) of the three movements, given by Equation
1. The MAL is the mean of the absolute error. calculated
as the difference between the reference ,ﬁ and the

goniometric measure V; .

wa - L
b i1

where #7 is the number of samples acquired during cach
condition.
For unilateral movements and the UPCM prolocol,

the reference fi was the trapezoidal signal shown in

&)

Figure 6. For bilaleral movements, the reference /i
was the signal of the potenciometric goniometer
associaled (o the non-paretic arm.,

Equation 2 has been used to calculate the mean
percentile variation between the MAE from NMES
assisted (MAEass) and unassisted (MAEuna) conditions.



-100 2)

PVar = l Z MAEass — MAEuna
MAEuna

§
=1
where v s the number of subjects.

Results

The MAE of the unilateral and bilateral movements
for all the patients will be displayed using the unassisted
condition as @& bascline, because this will allow
highlighting the effects of NMES.

Two volunteers had the biggest absolute changes in
their movements after NMES and their data will be
further explored.

Unilateral controlled movement
(UPCM)

The angular clbow joint movements of all
volunteers, superimposed to the reference signal (dotted
black line). are shown at Iigure 7. The mean MAT
obtained was 7.2°.

produced and

s Reeference Sigral a vi LI 4 + Vi a V4 v Vi

Time ()

Figure 7 — Result of angular elhow joint movement in UPCM
experimental condition for all volunteers, wilh relerence
signal represented by the black dotted line.

Figure & illustrates the angular movements observed
for the volunteer V1 (upper graph) and the current
applied to the biceps brachii and triceps muscles.
Despite gravity force would normally produce an
extensor moment for the considered movement one can
see in Figure 8 that volunteer VI needed some triceps
brachii muscle (TB) stimulation to extend his anm back
to the initial position.

Figure 9 depicts the angular movements ohserved
for the volunteer V2 (upper graph) and the current
applied to the biceps brachii and triceps muscles. In the
middle graph of Figure 9, one can scc that the
amplitudes of applied current reached the value defined
as the comfort limit for the patient V2. This constraint
affects the ability to track the reference signal, as it is
shown by the red part of the goniometric data at the
upper graph, where one can see the reductions of
angular speed and the maximum angular displacement
achieved during the movement. Moreover, this
volunteer did not receive any stimulation at TB, the arm
returned to the cxtended position only by the
gravitational etfect.
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Figurc 8 — Upper graph illustrates the goniometric data of the
volunteer V| and also the reference signal. The middle graph
depicts the applied current at BB and TB. The lower graph
illustrates the Pl controller operation.
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Figure 9 — Upper graph illustrates the goniometric data of the
volunteer V2 and also the reference signal. The red color in
some parts of the goniométrica data indicates that brachii
muscle (BB) current amplitudes reached the value defined as
the comfort limit for the patient. The middle graph depiets the
applied current at BB and TB. The lower graph illustrates the
Pl controller operation,

Protacal of Unilateral Movements

Figure 10 depicts the unilateral movement of all
volunteers, superimposed Lo the reference signal (dotled
black line). At the upper graph are the results without
the assistance of NMES, where volunteers V1 and V2
presented a very poor tracking performance compared
with the remaining subjects. At the lower graph one can
sce that with the aid provided by NMES they approach
the performance of the other subjects. Comparing both
conditions, the mean MAE reduction with NMES was
32% in comparison to the without-WMES values. Mean
values o MAE [or all subjects were 5.8° and 8.6° [or
UNA and UNU conditions, respectively.
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Figure 10 - Superimposed gomiomelrie data from unilateral
movement protocol. The black dotted line is the reference. The
upper graph shows the results without NMES and the lower
one indicates the resnlts obtained with NMES.

MAE of the unilateral protocol has been reduced in
four out of five subjects, with expressive changes for the
volunteers V1 and V2 (Figure 11). They also had the
biggest MAE at baseline measurements.
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Figure 11 Values of MAE observed in Unilateral protocol,
where one can see a reduction for 4 out of 5 subjects,

Protocol of Bilateral Movements

The superimposed graphs for all the subjects are
shown in Figure 12, Again, V] and V2 have the worst
movements  without NMES  but approach  the
performance of the other subjects under stimulation,
Comparing both conditions, the mean MAE reduction
with NMES is 39% over the values without NMES,
Mean values of MAE for all subjects were 8.7° and 5.2°
for the BLU and BLA conditions, respectively.
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Figure 12 - Superimposed goniometric duta from bilaleral
movement protocol. The black dotted line is the reference
signal. The upper graph shows the resulis without NMES and
the lower one depicts the values ohserved with NMES
condition.

Mean value of MAE for the bilateral protocel has
been reduced in 3 out of § subjects (Tigure 13).
Volunteers V1 and V2 had 10.5° and 76° MAE
reductions, respectively. The remaining subjects had
similar MAE valucs, with less than 1° variation.
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Figure 13 — Values of MAL ahbserved in Bilateral protocol.
where one can see a reduction for 3 out of 5 subjeets.

Discussion
This paper presented a CL-NMECS aimed to help
hemiparetic subjects to make coordinated upper limb

movements, To evaluate the performance of the
developed system, five hemiparctic subjects did
voluntary unilateral and bilateral arm maovements

assisted or not by CL-NMES, and also under a passive
condition called UPCM.

When compared with only voluntary movement,
results achieved hy UPCM presented smaller MAE than
the ones observed in the same subjects making the same
movement without CL-NMES. In some cases, the
performance could be even beller if the subjects had
higher tolerance to  the clectrical stimulation, as
indicated by the example shown in Figure 9, where the
current amplitude limit impaired the tracking
performance of the controller. This is a methodological
limitation of surface NMES [19], excepl on some
specific cases where sensorial impairments avoids the
discomfort produced by the electric current flow. To
minimize this issue, motor point identification has
preceded the CL-NMES movements. This was done to



increase the efficacy of the electric current in producing
tolerahle muscular acrivation [2(]. Fven with motor
point identification, there were some subjects where the
maximum cuwrrent limits were achieved, and
consequently the permanent regimen associated o the
responsive movement could not be completely corrected
by action of the integrative parcel of the controller. As
this fact could produce continuously increasing values
of the integrative parcel, the anti-windup routine was
necessary to avoid instability or very delayed responses
after these time periods of saturation.

When comparing the unilateral movements, CL-
NMES has reduced the mean MAE in 32%. The
volunteers V1 and V2 were the most benefited subjects,
with, respectively, reductions of 5° and 9.9°. They also
had the biggest MAE at baseline measurements (without
CL-NMES) having clear incapacity to track the
reference signal (Figure 10). Accordingly, one of the
indications for the use of NMES is the patient presents
poor capacity (o produce voluntary contractions [1]. The
remaining subjects were able to make close movements
to the target, so it is reasonable to think their
improvements would be smaller. Some studies include
only patients with some level of motor impairment [17].
whal can increase the overall effect of the CL-NMES,

The obtaned MAE durnng UNA (5.8°) can be
compared to the reported by other researches using non-
linear controllers. Kurosawa [21] used a feedback error
learning controller and a PID to control the wrist joint of
six healthy subjects and obtained 3.3 and 7.1° of mean
error, respectively. It is important 1o point that the use of
mean error as a metric would produce smaller values in
comparison with the ones associated to the defined
MAE because positive and negative parcels of errors
tend Lo cancel cach other in the caleulation of the mean
error. Furthermore, the position of the wrist avoided the

gravity effect, reducing the complexity of the movement.

In a recent work, Freeman [16] used a iterative
learning control based on the newton-method to control
the elbow and shoulder joints of healthy subjects during
a robot-assisted CL-NMES protocol. An Armeo Spring
(ITocoma AG, Zurich) was used to compensate the
gravity effect while the subjects extended their arms out
in front of them or to their side. For the elbow joint the
mean crror norm were 21.9° and 47.9°, respectively. In
order to feed the upper limb model parameters, an
identification procedure had to he performed before
each experiment, using a G-axis force/torque sensor to
measure the isometric muscle dynamics and kinematic
parameters.

A clinical study evaluated the etfects of CL-NMES
using a similar iterative learning controller [17] with
stroke patients. Five patients did eighteen training
sessions where they did functional lasks aided by an
arm support and CL-NMES. The arm support
(SacboMAS) compensated the gravity effects while they
received NMES at the triceps brachii, the finger
exlensors and the anterior deltoid. Although there are no
measures of the tracking error of the subjects, it was
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reported that there was a significant improvement of the
clinical measurements,

In our study the CL-NMES was capable to reduce
the MAE of bilateral arm movements in 39% in
comparison to the unassisted movement. Again the
volunteers V1 and V2 had the biggest eflects and the
remaining subjects kept very similar MAE values, with
less than 1° of vanaton, Initially the subject V2 was nol
able to make bilateral simultaneous arm flexion of more
than 10° but with the aid of CL-NMES he achieved
more than 30° in all cycles. In contrast. the volunteer V1
was not able to return his arm to the extended position
after flexing it, maintaining more than 20° of flexion
during the second and third movement. With CIL-NMES,
he was able to reduce MAE at 10.3° being able to
exlend his arm to less than 10" of [Texion.

Contralateral controlled NMLS protocols were
previously tested with stroke patients [14]. In that study,
the pulse width was confrolled proportionally to the
angle of the contralateral homologous limb while the
patients practiced functional tasks during 6 weeks of
daily practice. It was not reported any control of the
angle of the affected wrist and finger while the patients
received NMES. When compared to conventional cyclic
NMES, the patients that trained with the contralateral
controlled NMES had favoring 94% of confidence
interval in the improvement of maxinmum voluntary
finger extension. Despite not statistically significant, the
resulls seems to indicate that the use of the contralateral
limb can be used to control the affected limb, while it
has not investigated if'a closed loop control of the angle
could further increase the therapeutic effects.

Overall, in our study the volunteers V1 and V2 had
distinet difficulties during the realizalion of clbow joint
movements. V1 was not able to flexion his arm actively
and V2 was not able to fully relax the BB muscle after
flexing his arm. The reduction of error in both cases
points to the relevance of being able to activate
anlagonistic muscles, Muscles are only able to produce
torque when they shorten, so it is necessary to have
another muscles to counteract and bring the joint to the
opposite direction. When realizing cyclic movements, it
is necessary to switch the activated muscles, and
somelimes the patients may be nol able lo relax BB
muscle due to spasticity. Besides that, both BB and 'TB
are usually weak muscles in this kind of patients.

Using two channels and activating antagonistic
muscles seems to be the solution to help these patients
to make flexion and extension movements, but this can
create additional problems to the CL-NMES. The signal
of the PI output has been used as a rule to switch
between BB and TB. Thus, this signal would produce
values near to zero at every change of movement, These
small magnitude signals are not able to produce any
contraction hecause of the dead zone observed during
the recruitment curve of the muscles. In order to
compensate the dead zone, the molor threshold was
always determined on both muscles before CL-NMES
protocols, and its value was added to respective output
current levels.



In this paper. PI coefficients were determined during
pilot trials, following orientations found in the literature
[22]. Once determined. the coefficients were kept the
same for all subjects. Tuning PI values to each subject
could improve the tracking performance. Despite thal,
the tuning process may take a long time and even induce
muscle fatigue, reducing the efficacy of the process and
the clinical viability.

Conclusion

A CL-NMES system was developed and evaluated.
The results point the system improved the execution of
unilateral and bilateral coordinated arm movements of
hemiparetic subjects, even without the need of complex
tuning processes or robotic support. Using two channels
of stimulation on antagonistic muscles has been
necessary to help the patients to flex and extend their
arms back to the extended position. The most henefited
patients were those with more severe limitations on the
active range of movement. Further studies must be
performed to investigate the therapeutic cffects of this
CL-NMES design.
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Abstract

This paper presents the application of the sliding mode appreach to control an arm movement produced by artificial recruitment
of muscles with Neuromuscular Electrical Stimulation (NMES). Such a technique allows the activation of motor nerves and
their respective muscles using surface or implanted electrodes. There are many benefits to patients using NMES, specially
those with central nervous system discases, as increased force and reduction of spasticity. I'he goals of the proposed control
systen Is Lo move the arm ol the paticnl through electrical stimulation to achicve o desived elbow angular displacemenl. Since
the human neuro-motor system has individueal characteristics, belog Ume-varying, nonlincear and subjecl Lo uncertaintios, Lhe
use of advanced robust control schemes may represent a better solution than classical Proportional Tntegral (PI) controllers
usually applied in this control problem. The main objective is the introduction of a new time-scaling base sliding mode control
strategy for NMES and its experimental evaluation, The main advantage of the closed-loop control design via time-scaling
procedure is its independence of the knowledge of the plant relative degree. The stability analysis of the closed-loop system is

also carried out by using singular perturbation methods.

Key words: uncertain svstems; neuromuscular electrical stimulation (NMES): sliding mode control; output feedback;

trajectory tracking; singular perturbation.

1 Introduction

Since ancient times, electrotherapy has heen nsed for the
treatment of paralysis, contractions and other nervous dis-
eases |6]. With the advances in electronics and informar-
ics, medical equipments for such purposes beeame special-
ized and portables, opening a new range of options to this
type of treatment, as Newromuseular Electrical Stimula-

tion (NMES) [27].

The NMES technique is based oo electrically generating
muscle contractions through activation of intramuscular
nerve branches [38]. The use of NMES have effects on mo-
tor recovery of stroke patients, mostly evident on upper
limb. It can be applied (o help to recover some ol motor
function and muscle strength in upper and lower limbs [35],
[14]. NMES can also he explored ta enahle spinal cord in-
Jured individuals to make grasping, standing and snother
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functional movemnents, being an useful tool in the rehabil-
italion process |26, [39], |15], [17], [46], [43]. [7]. [11]. |34].

In order to improve the movements produced or aided by
NMES. there is a need for control algorithms that can han-
dle patients variability, external disturbances and uncer-
tainties |5/, |13]. For precise closed-loop feedback contral
of NMES, a mathemarical description of electrically stim-
nlated muscle is vital. However, identification of such a
model is widely seen as impraclical in a clinical setling due
to time constraints and rapidly changing dynamics (due to
fatigue, spasticity, and changing physiological and environ-
mental factors such as skin impedance, temperature, and
electrode placement). There are many mathematical mod-
els of the human neurc-motor system which are in general
time-varying, nonlinear and different for each individual

(30, [21. [43]. [33], [22], [36]. [23]. [45]. [12].

In this context, maodels with uncertain relative degrees are
often common and represent o challenging task [25]. In an-
other biomedical control application, the concept of prac-
tical relative degree was introduced in [16] to facilitate the
design of a differentiator based quasi-continuous higher-
arder sliding mode control for blood glicose regnlation.
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Tlowever, the use of differentiators increases the sensitiv-
ity of the closed-loop system with resperct to measurement,
noise, sampling discrelizalion and time delays [24]. [32]. As
a rule of thumb: the higher relative degree, the higher sen-
sitivity.

A known weak point of the most control approaches for
NMES is the requirement that the relative degree of the
system will be well-defined, constant and known [17],
(371, [18], [28], |7, [11], [34], |45]. On the other hand, amy
small perturbation or model inaccuracy can lead to the
inerease decrease of the relative degree, ar even to its dis-
appearance [25]. In addition, a lengthy ideatification pro-
cedure would be required at the beginning of each NMES
treatment session, and any unpredictable rapid variation
in the system could degrade the performance of the treat-
ment [5]. Thus, the use of advanced control technigques
robust o model order varintions and parmmetric uneer-
tainties is well motivated and may be more appropriate to
stabilize biological svstems or biomedical processes.

This paper proposes a robust sliding mode contraller free
of differentiators and implement it ta a custam NMES de-
vice. The designed scheme aims Lo move the upper limbs
through clectrical stimulation to achicve predetermined
target angles. Despite of that, the control and movement
of other joints could be envisaged following the same idea.
The built electrostimnlator may be used for contra-lateral
motion (moving one voluntarily arm and other electrically
stimulated) or movements of a single member with tra-
Jeclory reference provided by a computer. It 15 expected
to verify experimentally the efficacy of the proposed con-
troller when it is compared to classical approaches, such as
Proportional-Integral (I} compensatar.

The finite time convergence of the closed loop system to
2 swall neighborhood close to the desired reference signal
i3 demonstrated by using singular perturbations methods.
The main theoretical contribution is the development of a
time-scaling rechnique which reduces the order of the dy-
namical system. and therefore allows the analysis and de-
sign of the sliding mode controller without the exact knowl
edee of the relative degree of the plant model, The expert
mental results illustrate Lhe perlormance ol proposed con-
trol algorithm for NMES,

2 Prototype and Experimental Protocol

In order to keep the movement restrict to au elbow flexion
and extension, avoiding shoulder rotations, a mechanical
apparatus was built. In Figure 1, we present the mechanical
parts of the funetional eletrostimulator develaped for our
experiments.

The NMES device has 2 cutput channels, 20 it i3 allowed
simultanecus stimulation of the biceps brachii muscle (BB)
and triceps brachii muscle ('TB). The nse of two indepen-
dent channels allows the controller to actuate over the el
bow joint at flexion and extension movements, while the
elbow angle (Figure 2) is measured by & goniometer. Lhe
device has pulse width, frequency and current control, pro-
grammable at each applied pulse at 50 1Tz, Tn this way, it
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Tig. 1. Mechanical apparatus construct for NMES experimental
tests. The point A in the image indicates a goniometer (simple
potentiometer) linked to a steel axis B allowing angular dis=-
placement readings. Letter (' shows that the wrist has an at-
Li_ll_'l'lll'll_‘ll{ WILII lll'l[.‘l‘(];l' rF 1_'!.".lf.llll I.Ir llIl_}\‘[.'[lIL'IIEI ('_l‘l)llg Ll’ll_' E_'lll l“illl.ll'l
square rod, while ) points out that there is an adjustment for
the lateral distance of the elbow.

is possible to determine an error signal hetween the actual
angle and a predetermined target. The stimulator is con-
trolled via upiversal serial bus (TSB) port and the aser
mterface has been developed at LabVIEW 8.2, which also
reads data from a NI USB-6009 12 bit analog-to-digital
(A/D) converter.

Fig. 2. 1'he deviee has been designed to constrain the movement
of the upper linbs and limit the arm movement Lo a single
degree of freedom while measuring elbow movement.

For the experiments, 2 healthy volunteers were recruited
for the study, althongh in the fature we intend to perform
the tests with stroke patients. The volunteers were placed
sitting with arms resting on the table with two aluminum
bars system attached using straps (Figure 2). To place the
electrades in the correct position, the motor points of the
BD an TD have been identified, A small pen electrode of 1
em? area was moved over the skin nsing 1 Hz pulses at 300
s pulse-width of inereasing current amplitudes looking for
the pomnt with the biggest twitch with the smallest current.
Then, two square self-adhesive electrodes with 5 cim of side
were used, one on the motor point and the other 2 ¢ distal,
The stimulation parameters used were hiphasic symmetric
300 pis pulse width at 50 Hz, The controller modulated the
current at each pulse.

A current limiter has been used to avoid discomfort to the
subject. The value has been defined stimulating each BB
and TB for short periods of time using pragressively higher
currents until the volunteers reported that the stimulation
was uncomfortable. During the test protocol, the patients
were asked to be completely relaxed and had their eves
closed so they could not see the reference signal in order to
minimize active participation.



Movements were initially stimulated with the reference sig-
nal heing a constant amplitude pulse. Between each move-
ment was stipulated a rest of al least one minute, respecling
a ratio of one to four in the time of stimulation and rest.

3 Modeling and Tracking Problem Formulation
3.1 Open-loop responses

In Figure 3, the apen-loop experimental tests were per
formed with the same patient. Different qualitative re
sponses (overshool and settling lime) were oblained [or a
given reference target (elbow angle of 45°) and input cur-
rent signals with different magnitudes. These results high-
light the time-varying nature of the nenromnsenloskeletal
plant ag well as the presence of nonlinear phenomena sueh
as dead zone actustion or muscle ligue.

Tn spite of that. the collection of open-loop responses show
us the considered syslem brhaves to each stimulus as a
linear second order svstem with transport delays [31] and
uncertainties in its parameters, as follows:

2 KE—D.i .
His)="Y= - (1
Touw s+ 2wgs +ud B

where K 2 01s the high-lrequeney gain, 0 < £ < 1is damp-
ing factor, w, > 0 the natural frequency of the model and
L) > 0 is a constant delay. All parameters of system can be
assumed nnknown but belonging to a range of uncertainty
that is nsed in the controller design. In the apen-loop ex-
periments of Fizure 3, the system parameters have varied
witlin the [ollowing ranges:

0012 < K < 0.010. (2)
0.007 < 2¢w, < 0,29, (3)
000 < w? <002, (4)

U2< D <05, (5)

The sealar signals 4(f) and w(t) are the ontpur angle of the
elbow's arm (in degrees®) and the electrical eurrent stim-
ulus input (in mA), respectively. The system in question
is always positive [8], since the “positive” control responsi-
ble for upward movements is obtained through biceps ac-
tivation and the “negative” control signal to get downward
movements is given by the triceps stimulation plus to the
gravity action.

3.2 Control objective

The aim is to develop a eomtrol law based on output feed-
back to drive the augular error defined by:

R(t:l == y“‘) = ,U'?a(_t) ) t{’:l
1o a small neighborhood of zero, where the output y given
in (1) is the elbow’s arm angle measured by a goniometer

and 4y, is the desived reforence angle.

In our experiments, unilateral movements were performed
to eletrostimulate the volunteer in order to ohtain a step
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Fig. 3. Results obtained in open-loop tests for the same volun-
teer and four different values of step current inputs.

movement, (confraction] with duration of 35, resulting in
aangle reference of 45%. For such an eleetrical stimulation,
both device channels stimulating biceps and triceps muscles
must be used.

11 addition to the movement produced with reference signal
generator mentioned above, homologous contralateral joint,
angle control will also be explored for bilateral symmetrical
motion tests [40].

4 Sliding Mode Control via Time-scaling applied
to NMES

In order to obtain a control strategy robust to modeling
uncertainties, but simpler than the current nonlinear con-
trollers used for NMES (see |5], [11] and references therein),
we will combine time-scaling with sliding mode ingredients,

Tha proposed strategy is applicable to a wide class of plants
with uncertain and arbitrary relative degree. A limitation
of the time-scaling procedure is that it is restricted to sta-
ble systems. However, this is not a problem since the neu-
romusculoskeletal model considered here satisfies such an
assumption ¢ priori, By using singular perturbation meth-
ads, it is shown that in a new time seale the considered sys-
tom can l}L'! r [‘,rl |_II‘IE".I] 1o n ﬁi III[I‘C i!” |‘,gr'i].t\['rl' []l"l'l-l]l'] l{",l" ll:f i
rapid scnsor dynamics, which in turn ultimately converges
to a small residual set.

Then, we exploit this particular structure to redesign our
sliding mode control law to show its rabustness with respect,

Lo the arbitrary relative degree dynounics al expense of
some time dilation. which slows down the system response.

4.1 Background

Consider the following Linvar system:

(7)
t=Ar+Dv, (8)
y=Cx, (9)

where & € B" is the unmeasured state vector, u € R is
the contral input, 1y € B is system output and the relative



degree of the subsystem (A, 3, (7) is w”. The relative degree
of a rational Lransler function

((s) = N(s)/D(s) = C(ST — A)'R

ism* = deg{D{g)) —deg(N(s)), i.e., the diference between
the degrees of the denominalor and numeralor polynomials
of G(s) [19]. For a proper transfer function, the relative
degree is a nonnegative integer.

Remark 1 The integrator in (7) is used to obtain o virtual
control signal v € R, which increases the relotive degree of
(he vverall system (24, 4o, n > n® 1 instead of i > n*.
The increase of the relative degree retains the high-frequency
switching to the control signalw, whereas the virtual control
v that divectly drives the plont is continuous. Thus, it is
expected the effects of chattering [{1] in the proposed stiding
rwde conbroller cun be wdlenuated.

The constant malrices A € R™*". B ¢ R", " € RY™", the
order n of the subsystem (8) and, consequently. the relative
degree n* are all uncertain. In particular, the matrix A4
must be Hurwitz.

A priori, the triple (A, B, (') represents the state-space rep-
resentation of the transfer function (1). Nevertheless, the
system has a delay which can be circumvented by using a
Padé approximation obtained through the cxpansion of i
rational function e~ into a rational function whose nu-
merator is a polynomial with degree p and the denominator
has degree ¢, see [21] and references therein. For example,
ifp—q—1, we have:

ps . 1—(Da/2)

s = T ITD.S-/Q.] 4 I\]OII

In some cases a very crude approximation is acceptable.
For small delays, the following simple first-order lag ap-
proximation can be made [10]:

Da 1

e mlJrDs’

(11}
which also justifies the robustness of the proposed con-
traller to nnknown delays, since they may he implicitly in-
cluded in the stable dynamics of the triple (A, B ) in (8)—
{9). For longer delays, Ligher order Padé approximations
can be adopted [21].

Ditferently from the the predictor-based approaches to de-
lay compensation [37], [18]. which are highly dependent on
the order of the plant model and its parameters lknowledge,
we use Lhe approximation above of any order Lo sinplily
the control design in the next seetion.

4.2 Time-scaling for confrol design

In [41], it was shown that class of sliding mode controllers
based on high-gain relay feedback ean be designed to the
tracking problem of plants unitary relative degree (n* = 1).
Here, we show that these compensators can be extended to
the arbitrary relative degree case and applied o NAMIES.
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In order to present such a generalization. consider the sim-
plest integrator dynamics with inpot w and output e

b=, (12)
u==0Cn, (13)

which can be easily controlled by the first order sliding
made approach proposed in [41].

By using the singular perturbation method [19],]20], it is
possible to show that sliding mode controllers are indeed
robust to fast inmodeled dynamics such that the perturbed
system (12)-(13) can be rewritten in the following block
sensor furm |20, p.50]:

o =u, (1)
px = Ax+ Bu, {13)
y=Cuzx, {16)

amd satisfies the inequality
¥ —ym| £ O(p), (17)

after a transitory phase, since > () is a sufficiently small
constant. The demonstration of this result will be given in
Section 4.5. As defined in [20], a vector lunction f(1,p) €
E™ is said to be of order () over an interval [f, , £,] if there
exist positive constants & and p” such that | f(t, u)| < by,
W = [0, 7] and ¥t € [, to]. In some cases we will be able to
give estimates of constants k and p* and thus quantify the
corresponding Q(p) approximalions. Otherwise, we will be
salisficd by @) Leing an “order of magnitude relation”,
valid for “p sufficiently small”

Before that, hy applying an appropriated linear time-
scaling [29]
dt

1
ar

=i, (18)

we can rewrite the system (14)-{16) into

v = ran (19)
' = Az + Bu, (20)
y=0Cx, (21)
where ' = :;—:_ and 2’ = ﬁ—: This means that Jp* = 0

such that the input signal o can be scaled (19) Lo control
the original system (¥)-(9) on a different dilated time scale
given by 7 — (i — tg)/u, ¥ £ (0, ¢*], and £y is any initial
time.

The physical meaning is if a sliding mode controller origi-
nally proposed for a relative degree one svstem (in our case
a simple integrator) is robust to fast and stable nmmaod-
eled dynamics as the parameter ¢ — +0, then the sane
controller is also suitable for controlling systems with arbi-
trary relative degree dynamics, if it is properly scaled. As
expected, the price to pay is that the system response in
closed loop slows down as p — +0.



4.3 The singular case: jp = ()

In this cuse, the diferential equation (15) is replaced by
the algebraic equation £ = —A~! Bv. From (14) and (16),
the first derivative of the output signal y with respect to
time is given by

= Ku, (22)
where the high [requeney gain K is given by
K=-CA'R. i23)

From (6) and (22, the time derivative of the error e(t) is
given by

T (24)
e=Ku+d.), (25)
with
de = —Pm /K (26)

By using Lhe Lyapunov function Vie) = ¢%/2, it can be
show that if the control law

u = —sgn{K)psgn(e) (27)
is used with a non-negative funetion medulation function
p satisfying

alt) = |do(t)] + 9., (28]

and & > (0 being any arbitrarily small constant, then using
the Clomparisan Lemma 9], we have the tracking errar e(t)
converging Lo zero in finite time, ..,

el =0, Vi>lg, 29

for some finite tine {4 > 0.

One possible choice for the modulation function to satisfy
(28] is given by

p(t) = dult) + 6, (30
where d,(t) = Ep(t)/k is a lnown upper hound for |do(t)].
The signal p{f) is constructed with any constant lower
bound k for K in (23), considering ll the admissible un-
certainties in (A, B, ('), i.e.,

D<k=<|-CATB|, (31)
and &, (t) being a valid upper bound
[thin| < K ()4 (32)

for the time derivative of the desired trajectory i, (£].

@
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4.4 Centreller scaled parameters: (¢ # (0

When g # 0in {15). the time scale (18) allows to consider
the ariginal plant (B)-(9) in a different time scale being
controlled by the controller (27) properly sealed by puii. see
(19). In order to incorporate it, the modulation function
must be redesigned to satisty

plt) = pld.(t) + 8], (33)

instead of (30).

In the next section, the analysis by means of singular per-
Lurbations shows Lhal o practical tracking resull can be ob-
tained now in the sense that the tracking crror converges
in finite time for a residual set of (M y) if p is suiticiently
small, i.e..

le(t)] <O(u),
> (1 i3 some finite time.

Vit > ta, 34)

where f,,
The control of systemns with uncertain relative degres is
a challenging lask |25]. IIU]. Here, Lhis resull s achieved
without the use of differentiators or observers to compen-
sate them [24], [1]. [13], [3]. [32]. The time-scaling proce-
dure is introduced to do this job by redncing the order of
the svstem dynamics and thus allowing the analysis and
the control design for enlarged uncertainty in the relative
degree in o simple way.

4.5 Singular Perturbotion Analysis

Due to the equivalence between systems (14) (16) and
(19)-{21) in distinct time scales ¢ and 7, all we need to show
isthat (14)—(16) with v defined in (27) and (30) achieves the
control objective. After that. the same conclusions can be
made for the original system (7)-(9) controlled by a given
in (27) and (33) under slower transient responses due to the
time dilation inherited from the adopted tine-scaling (1%).

Thus, we start representing the closed-lnop system (14)-
(16) with u defined in (27) and (30} into the following sin-
gular perturbation cascade madel [19], [20], [42]:

b= fit.v, 20, {35)
pid = gltv.m, i) (36)
e=Ct g (37)
where f(t, v, r,u) — —sgu(K)psgnie), glt. v, 2, p) — A+

R and po> 0 s sufficiently small.
The guasi-steady state ((QSS) [19], [20] solution of (36) is
r=h{t,v)=—A""Bv, (38)

which is abtained by sctling g = 0 and gelting 0 =

gt v, x,0) from |36]

On the other hand, the reduced model (RM) [19]. |20] is
defined by

o= f(t,7h(t,),0),
g=Ch(t,7) — 1m -

139)
“0)



The time-scale separation can be evaluated by the discrep-
H'”l:y’ ETTTI

E=a(t, (1) = h(t,n(t, 1)) . (1)

By plugging (41} into (35)-(37), one has

o= f(t, v, &+ h(t,v),p) . {42)
- o oh  dh e oy

pE=g(t, v, 0L V) ) oy —pg v, B0 ©) 6)

(43)

e=Clr | Wit o(t,2))] ¥ - {44)

By rescaling the time throngh + = =82 where ty is any
. =] # 4

T N ;0
initial tie, we obtain = % leading to

+ di
= d—“_ -
Lat pp = 0. This fresses ¢ = Lo+ pr W by sud vl 4 um, p) Lo
w(lg,0). Now, L and v are scen as fixed “frozen” parameters
and (43} can be rewritten in the new time variable T as

:% =gt v, &+ h(t,v),0), (46)
which is called boundary layer model (BLM) [19]. [20].

The main stability resulls are stated in the next theorem.

Theorem 1 Since RM (289) and BLM (£6) models are ex-
ponentially stable ol e orgin (BLM aniformly in b and
J. then, for sufficiently small 11,

w(t, ) =w(l) = ), A7)
alty i) = hit, 5(1) = O} + O (75 , (48)
e(t, u)=&(t) + O(p) + QO (eﬂ%") 5 ol (49)

and 8(1) — O in finite time. In oddition, since g(t,0,0, 1) =
O and hi{t.0) = 0, then for sufficiently small u, the origin
e = 0 of the ervor system is locally exponentially stable.

Proof.
The first part of the proaof is to show that RM and BLM
models are indeed at least exponentially stable.

Sinee f{t, ez, 0) = —sgn( K )psgn(e) and using the (S5
solution (38). equations (39)-(40) can be rewritten as

b — —sen(K)psen(e), {50)
E=—CA™ B — . (51)

By computing the time derivative of the following Lya-
punov function candidate

i,
-]

g OO0
V= in2)

[
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alonp the trajectories of (50)-(51) and reminding the high-
frequency gain definition (23), one has

V=re
= K18 — &
—| K |psgni{e)é — e
=K p+ [gm]) - (53)

From (33) and the modulation function p defined in (30),
satisfying (28), we can conclude that
V< —|K|dle <0, ¥t=0. (54)

v

Now, one can write (54) with & := +/2V = |g| that salisfies

< —|K|f, Wt>0. {65)
By using the Compartson Lemma |9], one has
ety < |e(0)| — |K ét, Vt=0, (56)

and, consequently, |E(L) =0, v >

£(0)]/(1£3)-

Flually, since g(f, v,x, 1) = Ar | Bu, we can rewrile (46)

by

ff..‘:
= A(E + hit,v)) + Bu,
dr
= AF + A[*f’l_lBl.‘] + Buv,
=AE. (57)

which s exponentinlly stable.

The remaming steps of the proofl ollows the generalized
demonstration of Tikhonov's theorem [19], [20] for systems
with discontinuons right-hand side given in [42, Chapter 3].
More gereral results for singularly perturbed discontinuous
svstems can be found in [14]. Tts proof uses the stahility
properties af the BLM Lo show that

=t
F )| She ™ T hap, ok k>0 (38)

The preceding bound s used in (42) (o prove (47). which is
plausible, since f{: e ids is @(u). The proof ends with
error analysis of (43) in the 7 time-scale to prove (48). The
relation (49) is obtained by plugging (48] into e — cr— 1y,
and rewriting the obtained result for & using (40). O

In the next section. the proposed control scheme is exper-
imentally evaluated in a real funetional clectrical stimula-
tion scenario.

5 Experimental Results

As mentioned before, the actuators in the controlled sys-
tem are the biceps (BB) and triceps (TB). The BB and TB
are antagonist muscles which means that they have oppo-
site effects on the elbow joint, The BB is a flexor muscle
and herein its activation will be responsible for the action



control with positive sign of u, while the TB will have a
negalive sign of w. As the gravity is acting over Lhe arm
at the described experimental position. the elbow joint ex-
tends itsell without the need of I'B activation. However,
even during an extension movement, the 'I'B may be active,
which controls the rate of extension. The use of the antago-
nist muscles can improve the gquality of the moverment and
tracking of the Largel angle, decreasing the overshoot of
the responses in the experimental tests since the confroller
can actively reduce the angular velocity while approaching
the target angle.

The discrete implementation of the controller and the un-
modeled dynamics present in the system may induce the
oceurrence of chatlering plenomenon [11). However, this
i3 not a preblem here since the filtered control signal v ap-
plied to plant is smooth (see Figure 5). This is guaranteed
thrangh the integral action in (7] which is used to reduce
the chattering, one of the main drawbacks of the sliding
mode controllers in real applications,

The proposed sliding mode controller has been tested ex-
perimentally in a healthy individual using the platform for
NMES [ollowing the Sprotocol in Section 2, In the Orst trial,
the reference signal has been chosen constant at y,,, = 45%,
as seen in Figure 4. In the second experimental test, it was
considered a contralateral non-actuated movement of the
arm ta generate the movement angle ar a time-varying ref-
erence for the arm to be stimulated. Doe to lack of space,
woe only discuss in the following the results for constant ref
erence generated by the computer. The videos of the see-
ond experiment tests and the comparisons of the proposed
strategy with the PI controller using the contralateral limb
movement (right arm) as the reference trajectory can be
found in the following link: http ¢/ /migre.me/rcQbh

The modulation function used in the control law (27) was
designed ta satisfy inequality (33). In this case, the param-
clor g = 0.3 was used in the controller w and the (illered
control signal © in (7) was saturated al 40 mA Lo avold any
discomfort to the volunteer, as seen in Figure 5.
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Fig. 4. First volunteer: response i and reference signal g,

Qbserving the performance of the controller in Figures 4
and 5, it shows alow error in permanent regime and low per-
centage overshoor for a practical scenario. In this context,
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Fig. 5. Filtered control signal v: decompaosition of control stimu-
lus o the biceps (positive aclion) and Lriceps (negative action).

the responses obtained during the experiments were cer-
tainly influenced by the effects from external disturbances
and the effects of nonlinearities in the actuators (BB and
TB], such as dead zones and hysteresis, related Lo Lorgue
variation produced by its contraction. These ingredients
were ignered in the initial modeling of the problem.

Despite the initial oscillatory response during the transient
phase, the electrical stimulation system achieved the target
angle faster than it was expected due to the time-dilation ef-
fect, which would slow down the system response. Regard-
g the average error as the figure of merit, Figure 4 shows
an average error sround 62, which may be tolerated since
the nonlinear and time-varying plant was approximated by
a simpler linear nominal model with delayed control input.
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I'ig. 6. Second volunteer: response y and reference signal ...

It is worth mentioning the design and tuning simplicity of
our NMES controller, The experimental results show the
potential of application of the proposed strategy in real
scenarios, where parametrie uncertainties and variation in
order and relative degrees [25], [4] are always present. Since
the time-scaling approach uses no differentiatior scheme
[24], 1], [13], [3], |32] to compensate for the plant rela-
tive degree, a lower sensitivity to measurament noise i ex-
pected, which is another important advamtage for NMES.

At last, Figure 6 illustrates the robustness of our slid-
ing mode control acheme calibrated for the first volunteer
above, but now applied to a different individual in order to
track anather (trapezoidal) reference signal. The response



curves ratify the highly successful behavior of the proposed
control scheme even in this adversary scenario [or NMES.

6 Discussions and Conclusions

In spite of the nonlinearities and time-varying properties ot
NMES process. it was satisfactorily approached as a second
order linear system with short time delays. Initially, the
transfer function (1) has been chosen vs o second order
nominal model for our process. However, some responses
obtained in open-loop tests were very similar to first-order
system curves, snggesting the need for contral approaches
that allow structural changes in the system model. It is
physically well-motivaled since the skeletal-muscle of the
human arm is complex and its modeling involves a number
of approximarions to comprise each person with a distinet
physiology.

The development of the time-scaling technigque was the key
paint to the salution of the proposed prahlem. This proce-
dure reduces Lhe order of the dynamic system to be sludied
and, henee, allows the analysis and design of the controller
regardless of the relative degree and parametric uncertain-
ties. The time-delay in the control loop could be satistacto-
rily approximated by a rational function (possibly of non-
minitnum phase), preserving the stability properties of the
oripinal dynamic system Lo be scaled.,

Diflercol from the usual NMES approaches found in the lit-
crature, onee we have determined the eontroller gain, it was
kept the same for all volunteers. Surprisingly, the tracking
performance was very satisfactory. This robustness prop-
erty is particularly important since the tuning process in
general may take a long time and even induce mnoscle fa-
tigue, reducing the eflicacy of the process and ils clinical
viability.

Acvording to Lhe results of our experiments, the time
scaling approach have presented good performance results
to reach the target angle and assuring comfort conditions
to the volunteers. Its implementation is equally simple,
using only one relay plus an integrator as control ele-
ments. There was no need for any anticipalory correclion
as Lhe derivalive action, well-known by its scusilivily lo
measurennent noise. As a further advantage, the proposed
control strategy for NMES can be easily implemented in
embedded svstems with low processing capacity.
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