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Capitulo 1

Introducao

O mundo tem se tornado um lugar cada vez menos ameagador a vida. Na anti-
guidade, individuos de 40 anos eram considerados anciaos da sociedade. Contudo,
nos ultimos séculos, o mundo mudou e a expectativa de vida tem se movido ra-
pidamente em direcao ao centenario. Assim, males relacionados a idade que, no
passado, nao acometiam uma grande parcela da populagao hoje integram o hall das
preocupagoes diarias de idosos, médicos e, mais recentemente, dos engenheiros.

Casos de parkinsonismo, doenga de Parkinson (DP), tremor essencial (TE) e de
Holmes estao cada vez mais presentes no horizonte da terceira idade e com eles a
divida sobre autonomia e qualidade de vida na velhice.

Em paralelo, médicos e engenheiros professam seus respectivos juramentos di-

zendo:

7 Aplicarei os regimes para o bem do doente segundo o meu poder e

entendimento ... Em toda casa, ai entrarei para o bem dos doentes...”

"Exercerei minha profissao com dignidade,com honestidade e com
justica a fim de na dificil tarefa em que estamos empenhados, dar minha

contribuicao para o encontro e para a complementacao do ser humano”

No ponto de tangéncia, entre o bem do doente e a complementagao do ser hu-
mano, as técnicas médicas e de engenharia misturam-se na criagao de tecnologias
que tratem, impecam o avanco, ou mesmo ajudem a desvendar tais doencas que tém
se tornado uma realidade no século XXI.

Ao considerarmos ciéncia e tecnologia como agentes transformadores da socie-
dade e do ambiente em que vivemos, aspectos economicos e sociais ligados ao objeto
da transformacgao ganham relevancia. No caso de estudos voltados para tecnolo-
gias assistivas estes fatores podem ser determinantes no sucesso ou fracasso de uma
tecnologia.

A DP perde apenas para o mal de Alzheimer em numero de acometidos dentro

da populacao idosa. Estima-se que entre 1 e 2% da populacao mundial, acima de



60 anos, seja afetada pela doenca. Sabe-se que essa parcela da populagao é mais

susceptivel ao desenvolvimento de doengas neurodegenerativas (DEXTER e JEN-
2013)). Estimativas do Ministério da Satide apontam que 200 mil brasileiros

tém PD, dentre os quais 75% apresentam tremores como um dos sintomas.

Na classe dos males causadores de tremores patolégicos, o TE acomete também
a parcela mais jovem da populacao, tendo como média de idade para a manifestacao
da doenca 40 anos. Além disso, sua prevaléncia aumenta em quase dez vezes na
populacao acima dos 60 anos. Associados, TE e DP sao descritos como os transtor-
nos neurolédgicos causadores de tremores patoldgicos mais comuns na populagao de
maneira geral.

A Figura mostra a piramide etaria brasileira. Nela é possivel notar que na
década de 1980 uma parcela pequena da populagao tinha idade maior ou igual a 60
anos. Contudo, maior acesso a satide, novos tratamentos, aumento da escolaridade
e da renda foram alguns dos fatores que impulsionaram um aumento da expectativa
de vida dos brasileiros. Fazendo com que as projecoes para 2050 indiquem uma in-
versao da piramide etaria. Ainda segundo dados do IBGE, em 40 anos a populagao
brasileira serd composta por 73,5 milhoes de idosos (aproximadamente 34% da po-
pulagdo da época). Com isso, um aumento do nimero de acometidos por males

associados a idade, como a DP e TE, é esperado.

1980 2010 2050

Homens _ Mulheres Homens Mulheres Homens Mulheres

1,4M

Figura 1.1: Piramide Etéria Brasileira. (a) Parcela da populacao brasileira acima de 60
anos. (b) Parcela da populac@o brasileira entre 40 e 60 anos. (c) Parcela da populagao
entre 20 e 40 anos e (d) menores de 20 anos.

Fonte: Instituto Brasileiro de Geografia e Estatistica - IBGE.

Mundialmente o cenério nao é diferente. A Figural|l.2|apresenta a piramide etaria
média mundial com base em dados da Organizacao das Nagoes Unidas (ONU). Para
2050, projeta-se um aumento da populacao acima de 60 anos para aproximadamente

2 bilhoes de individuos, triplicando o niimero mundial de idosos.
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Figura 1.2: Piramide etdria média mundial em 1950, 2017 e projegao para 2050.(a)
Parcela da populagao mundial acima de 60 anos. (b) Parcela da popula¢ao mundial entre
40 e 60 anos. (c) Parcela da populagao entre 20 e 40 anos e (d) menores de 20 anos.

Fonte: United Nations, Department of Economic and Social Affairs, Population Division
(2017). World Population Prospects: The 2017 Revision.(Imagem reproduzida de acordo
com politicas de uso da organizagao)

Segundo FINDLEY] (2007), os impactos economicos da DP sa@o significativos.

Nos EUA, estima-se que cada paciente tenha um custo anual direto (i.e. despesas
médicas) de aproximadamente US$ 12.800, acrescido de US$ 10.000 relativo a custos
anuais indiretos (i.e. redugao de empregabilidade). O impacto na economia ameri-
cana em 2010 foi estimado em US$ 14.4 bilhoes de délares (KOWAL et al., 2013)).

KOWAL et al. (2013) ainda menciona que o substancial crescimento das populagoes

idosas, somado aos custos associados a doenca tornam necessarios esforcos no de-
senvolvimento de maneiras para prevenir, retardar ou aliviar os sintomas da DP e
de doencas similares, como os tremores essenciais.

Dado o fenomeno de inversao da piramide etaria que acontece com maior ra-
pidez nas nagoes mais desenvolvidas do mundo, associado as reagoes adversas dos
tratamentos farmacolégicos e sua perda de eficdcia ao longo do tempo e levando-se
também em consideracao os riscos médicos e o alto custo de técnicas cirturgicas de
supressao de tremores como o Deep Brain Stimulation (DBS) e cirurgias ablativas,
desponta um cendrio onde as projegoes apontam para formacao de um mercado con-
sumidor de tecnologias assistivas no médio e longo prazos . Esse indicativo serve
também com propelente no desenvolvimento de pesquisas para o melhor entendi-
mento dos males prevalentes na velhice.

Do ponto de vista da engenharia, uma alternativa muito estudada para supressao
dos tremores patolégicos esta na eletroestimulagao. [DOSEN et al| (2015), GAL-

LEGO et al.|(2013) verificaram niveis significativos de atenuagao dos tremores por
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meio desta abordagem. Contudo, estudos como o de DIDERIKSEN et al. (2017)
apontam para uma dificuldade na reprodutibilidade dos resultados entre sujeitos,
sugerindo que a estratégia de eletroestimulacao utilizada para um individuo com
éxito, nao necessariamente atende a um grupo. Sendo assim, faz-se necessario o de-
senvolvimento de modelos biomecanicos individualizados capazes de representar de
forma fidedigna o sistema neuromusculoesquelético quando acometido por tremores
patoldgicos, de modo a servir como planta de testes para a exploracao computacio-
nal de estratégias de supressao, sendo esta abordagem possivelmente mais assertiva
para o desenvolvimento de tecnologias de supressao, dadas suas caracteristicas indi-

vidualizadas.



Capitulo 2

Objetivos

Este trabalho tem como objetivo principal desenvolver um modelo biomecanico
de tremor baseado em representacoes mais realistas da dinamica musculoesquelética
que aquelas utilizadas na literatura especializada em tremores patoldgicos até o
presente momento. Além disso, o modelo levarda em consideracao os mecanismos
centrais de producgao de tremores patologicos, podendo servir como base para tes-
tes de estratégias de supressao. Considerar-se-ao como representagoes realistas da
dinamica musculoesquelética os modelos desenvolvidos para o ambiente aberto de
biomecanica computacional denominado OpenSim (DELP et al., 2007) baseados no
modelo muscular proposto por THELEN| (2003).

Para isto, sao necessarios os seguintes desenvolvimentos:

e Adaptar uma interface entre MATLAB e OpenSim que permita a importagao
de modelos biomecanicos do OpenSim para o ambiente MATLAB e possibilite
a utilizacao das ferramentas de controle e identificacao de sistemas nativas
do MATLAB para o estudo do modelo, bem como o desenvolvimento de es-

tratégias de controle;

e Aplicar técnicas de identificacao de sistemas para a obtencao de uma repre-
sentacao simplificada de punho, apropriada ao desenvolvimento inicial de es-

tratégias de controle;

e Desenvolver estratégias de controle, para a estabilizacao de um modelo realista

de punho do OpenSim;

e Implementar um oscilador para a representacao dos mecanismos do sistema

nervoso central responsaveis pela geragao dos tremores patolégicos;

Por fim, visando a validacao do modelo por meio de um estudo de caso, realizar-
se-4 a comparacao entre os sinais coletados de um voluntario clinicamente diagnos-
ticado com a doenga de Parkinson e aqueles provenientes de simulagoes da doenga,

utilizando o modelo biomecanico de tremor implementado.



Alguns desafios do campo da biomecanica computacional se fazem presentes
nesta dissertacao. Destaca-se, a estabilizagao da articulagao do punho durante a
simulagao computacional em mais de um grau de liberdade, acrescida das carac-
teristicas nao lineares da planta. Tais adversidades foram aqui tratadas por meio
da aplicagao de técnicas de modelagem, controle de malha fechada e da abstracao
de principios fisiolégicos como se apresenta ao longo do texto.

Para o mais facil entendimento por parte do leitor, o Capitulo 3 traz uma re-
visao dos fundamentos tedricos necesséarios ao desenvolvimento desta dissertagao. O
Capitulo 4 apresenta uma breve revisao historica e técnica sobre os principais mode-
los biomecanicos desenvolvidos para o estudo de tremores patologicos, sintetizando
as suas principais qualidades e contrastando-as com os aspectos ja conhecidos da
fisiologia dos tremores. A metodologia empregada neste trabalho, bem como a des-
crigao dos equipamentos utilizados pode ser encontrada no Capitulo 5. O Capitulo
6 versa sobre os resultados obtidos durante o desenvolvimento das etapas de im-
plementacao do modelo biomecéanico de tremor de malha fechada. Neste capitulo
também podem ser encontradas as comparacoes entre os sinais provenientes do vo-
luntéario e aquele oriundos das simulacoes utilizando o modelo implementado, bem
como comentarios sobre estes resultados e implementacoes. Por fim, o Capitulo
7 apresenta as conclusoes pertinentes aos resultados obtidos e indica temas para

trabalhos futuros.



Capitulo 3

Fundamentacao Tedrica

3.1 Tremores

Tremores sao movimentos oscilatérios, ritmados, que variam em frequéncia e
amplitude, podendo ser ou nao de origem patoldgica, e que acometem um ou mais
segmentos corporais (JANKOVIC e TOLOSA| 2006). Em individuos higidos, todo
movimento ou postura é acompanhado por um tremor de baixa amplitude e alta
frequéncia (i.e. aprox. 12 Hz), denominado tremor fisiol6gico. Este tipo de tremor
deve-se a pequenas oscilagoes mecanicas e, algumas vezes, a oscilagoes centrais no
controle motor (JANKOVIC e TOLOSA| 2006)), nao denotando qualquer anormali-
dade sistémica.

Diversas patologias estao associadas a tremores, como doenca de Parkinson, par-
kinsonismo e tremor essencial. Estes tremores, denominados patolégicos, tém maior
amplitude e mais baixa frequéncia (4-10 Hz)(JANKOVIC e TOLOSA| 2006) do que
os fisiolégicos. Por estarem mais proximos dos movimentos voluntarios no espectro
de frequeéncia, tém grande impacto nas atividades diarias dos individuos acometidos
(HELLWIG et al. 2009).

Os tremores podem ser classificados, quanto a condicao de atividade do membro
quando afetado, em tremores de repouso ou tremores de acao. Define-se por tremor
de repouso aquele que ocorre em parte do corpo que nao esteja voluntariamente
ativada pelo individuo e esteja apoiada sem interferéncia da acdo da gravidade (i.e.
brago apoiado sobre a mesa).

Os tremores de acao sao os que ocorrem durante a contracao muscular voluntaria.
Estes, por sua vez, podem ser divididos em tremores posturais ou cinematicos.
Chama-se tremor postural aquele no qual a parte do corpo afetada estd volunta-
riamente ativada e mantida em uma posi¢ao que se oponha ao movimento natu-
ral imposto pela gravidade (i.e. bragos estendidos na frente do corpo de forma

isométrica). Por fim, os tremores cinemédticos sdo aqueles que se apresentam du-



rante a execug¢ao de um movimento voluntario, sendo este movimento direcionado
ou nao.

O tremor essencial e a doenca de Parkinson sao descritos como os transtornos
neurologicos causadores de tremores patolégicos mais comuns na populacao. O TE
¢ um mal monossintomatico, que causa tremores posturais e cinematicos e que tem
progressao lenta dos sintomas no tempo. A prevaléncia relatada na literatura é de
aproximadamente 0.4% na parcela mais jovem da populacao, chegando a 5.6% na
populagao idosa acima de 60 anos. Sugere-se que 90% dos casos de TE tenha raiz
hereditaria. A idade média para o aparecimento dos primeiros sintomas estda na
faixa entre 35 e 45 anos (JANKOVIC e TOLOSA] 2006)).

A doenca de Parkinson é descrita por DEXTER e JENNER]| (2013), HELMICH
et al.| (2012), | JANKOVIC e TOLOSA (2006) como uma sindrome ampla, ou seja,
com diversas manifestagoes sintomaticas. Dentre estes sintomas, os tremores estao
presentes em 75% dos pacientes. Diferentemente daqueles acometidos pelo TE, os
tremores na DP se apresentam unilateralmente e podem ser de repouso ou postu-
rais. A parcela da populacao mais atingida pela DP sao os idosos acima de 60
anos. Ainda que raramente, também podem ser afetados individuos na faixa entre
20 e 50 anos, classificados como Parkinson juvenil ou precoce. De um ponto de vista
epidemioldgico, dados da Parkinson’s Disease Foundation indicam que existem mun-
dialmente mais de 10 milhoes de pessoas afetadas pela DP, sendo a incidéncia maior
em homens. Dessas apenas 4% sao diagnosticadas antes dos 50 anos. A Organizacao
Mundial da Saide (OMS) estima que aproximadamente 2% da popula¢ao mundial
com idade superior a 60 anos seja afetada pela DP. No Brasil, dados dos Ministério
da Saude apontam que 200 mil brasileiros convivem com a doenca | DAMACENA
(2016), MARRAS et al. (2018).

Alguns estudos observaram um decaimento entre 0,08 e 0,12 Hz/ano na
frequéncia dos tremores em ambas as doengas ao longo do tempo (HELLWIG et al.|
2009). Sabe-se ainda que em DP os tremores s@o progressivos, acometendo primei-
ramente as articulagoes da porcao distal do membro superior, e, com o passar do
tempo, avanca em direcao ao cotovelo e ombro. Dada a dificuldade de se diferenciar
DP e TE nos estagios mais iniciais da doenca, estima-se que 20% dos diagndsticos
sejam equivocados (JANKOVIC e TOLOSA]| 2006).

As raizes neurais por tras dos tremores essenciais ainda sao pouco compreendi-
das. Acredita-se que a atividade oscilatéria tenha inicio no circuito cerebral deno-
minado triangulo de Guillain-Mollaret (JANKOVIC e TOLOSA| 2006), sendo este
um importante circuito na modulagao do drive neural motor espinhal. A literatura
também aponta para a existéncia de um circuito formado pelo cerebelo, tdlamo e
cortex que, através da hiperativacao do cerebelo na condigao patoldgica, incitaria

a atividade oscilatéria. Estudos utilizando técnicas de imagem demonstraram estas



alteracoes funcionais e também outras de ordem morfologica naqueles acometidos
pelo TE (FILIP et al., [2016)).

Na doenga de Parkinson, estudos apontam que o cerne do problema esta loca-
lizado nos nicleos da base, regioes inferiores de cada hemisfério cerebral junto ao
talamo. No passado, acreditava-se serem apenas componentes do sistema motor e de
seu controle. Contudo, de acordo com |[JANKOVIC e TOLOSA| (2006), ja existem
evidéncias de que essa regiao também interage com outras partes do encéfalo como
o cértex frontal e o sistema limbico. Por consequéncia, patologias que acometem
os nucleos da base, como a DP, produzem uma combinacao de sintomas no plano
motor, cognitivo e de comportamento.

Inicialmente, sintomas pouco perceptiveis, como sensacao de cansaco associado
a mal estar, sao relatados. A caligrafia ganha perfil menos legivel e o paciente
torna-se irritadico e deprimido. Na sequéncia, é comum aparecerem sinais de rigidez
e lentidao de movimentos (i.e. bradicinesia), dificultando a execugao de atividades
cotidianas. Tais sintomas geralmente precedem as primeiras ocorréncias de tremores
(BARBOSA e SALLEM] 2005, MOREIRA et al., [2007)).

A importancia dessas estruturas para o controle motor, de maneira simplista, esta
no fato de que quando o comando de movimento é iniciado pelo cortex cerebral,
esses impulsos sao transmitidos para o corpo estriado, este por sua vez filtra o
movimento em desejado ou nao. No primeiro caso, o corpo estriado, através de
suas conexoes, aumenta a atividade dos neuronios talamicos e do proprio cortex
cerebral, facilitando o movimento. Contudo, quando o movimento ¢ indesejado, os
neuronios da substancia negra sao ativados, ativando por sua vez conexoes inibitorias
e reduzindo a atividade tanto dos neurdnios talamicos quanto do cortex, resultando
em supressao do movimento (JANKOVIC e TOLOSA| 2006).

Com a perda dos neuronios dopaminérgicos da substancia negra, que sofrem
uma reducao entre 60 e 80% devido as caracteristicas neurodegenerativas da DP,
acontece uma perda de equilibrio entre as sinapses inibitorias e excitatérias, havendo
uma excessiva atividade dos neuronios colinérgicos. Sugere-se que a hiperatividade
desses neuronios, associada com a falta de dopamina, leva ao desenvolvimento dos
sintomas da DP (JANKOVIC e TOLOSA| 2006)).

Segundo |[JANKOVIC e TOLOSA (2006), quatro sdo os principais mecanismos

propostos na literatura para justificar o aparecimento de tremores. Sao eles:

e Oscilacoes Mecanicas da Extremidade Afetada;
o Ativagao Reflexa;
e Circuitos Diretos e de Realimentacao Alterados;

e Formacao de Osciladores Centrais de Padrao Patolégico;



Na primeira teoria, que consiste em considerar a extremidade afetada como uma
massa acoplada a uma mola, representando as propriedades elasticas de articulagoes
e musculos, terfamos um sistema massa-mola passivo que oscilaria caso fosse pertur-
bado de maneira apropriada. Tal perturbacao inicial poderia se dar por oscilagoes
cardiobalisticas, ou seja, oscilagoes causadas pelo bombeamento pulsatil de sangue
para as artérias pelo coracao (MCAULEY e MARSDEN| 2000, MORRISON et al.l
2013), ou por instabilidades de inervagoes, causando assim contragoes inesperadas
de unidades motoras. Tais contragoes, por sua vez, poderiam causar modulagao
ritmica da forca, que se sintonizaria com a frequéncia de ressonancia do membro
afetado (JANKOVIC e TOLOSA] 2006]).

A segunda teoria supoe que um sinal aferente indicando o estiramento muscular
do agonista daria inicio ao reflexo miotético, que por sua vez faria com que o mesmo
musculo agonista se contraisse em oposi¢ao ao estiramento. Neste momento, o
musculo antagonista sofreria estiramento e o reflexo miotatico seria aplicado ao
antagonista. Esse mecanismo estd presente em individuos saudaveis. Contudo, no
caso dos tremores patoldgicos, esse ciclo se repetiria continuamente por ocasiao de
um maior ganho do reflexo miotatico ou por uma exacerbacao do sinal aferente
(JANKOVIC e TOLOSA| 2006, PRESTON, 2012).

A terceira hipotese sugere que o tremor seria causado por um funcionamento
anormal do cerebelo, que é a parte do encéfalo a qual é atribuida funcoes relacio-
nadas aos movimentos voluntarios e controle do tonus motor. Segundo essa linha
de pensamento, os circuitos de alimentacao direta (feed-forward) e de realimentacao
(feedback) do cerebelo funcionariam com certo atraso no individuo acometido pelos
tremores, produzindo um inicio tardio do movimento voluntario e overshoot no con-
trole de posicao. O padrao quasiritmico gerado nestas condicoes seria compativel
com o tremor de intencao de movimento. Essa linha de pensamento nao exclui a
hip6tese de formagao de osciladores em outras regides do encéfalo (FILIP et al.|
2016, HELLWIG et all 2001)).

O quarto mecanismo proposto, e mais aceito em estudos recentes (DIDERIKSEN
et al., 2015, ZHANG et al., 2011)), aponta que os tremores seriam gerados a partir
da formagao de um gerador central de padrao (GCP). Nesse caso, grupos neuronais
especificos dentro do sistema nervoso central teriam a capacidade de disparar poten-
ciais de acao repetidas vezes. Tais propriedades seriam conferidas a estes neuronios
por mudancas na condutancia de célcio na membrana celular. Dessa forma, pelo
mecanismo da patologia, existiria um forte acoplamento no disparo de neuronios na
vizinhancas da regiao afetada, fazendo grupos celulares funcionarem como oscila-
dores. Este tipo de atividade elétrica foi registrada nos circuitos subcorticais em
situacao patolédgica (CALIGIORE et al., [2017).
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3.2 Gerador Central de Padrao

Diversos fendmenos biolégicos acontecem de maneira ciclica e/ou ritmada, como
é o caso da mastigacao, da respiracao, e até mesmo, da marcha. Nestes exemplos,
grupos musculares sao acionados ciclicamente para executar determinadas tarefas.
Aos circuito neuronais, que funcionam de maneira oscilatéria, da-se o nome de ge-
rador central de padrao (GCP) (LJSPEERT] 2008). Eles sao responsaveis pelo con-
junto de sinais enviados aos musculos em movimentos ritmados, sem a necessidade
de receber realimentacao ritmica de origem sensorial ou cortical.

A existéncia de diversos GCPs no controle motor humano, tanto na medula espi-
nhal, quanto no tronco encefdlico, j& é bem estabelecida na literatura (IJSPEERT),
2008, [MINASSIAN et al., 2017, STEUER e GUERTIN]| [2018)). Segundo [JSPE-
ERT] (2008)), uma das principais vantagens do controle motor utilizando GCPs ¢ a
reducao de dimensionalidade dos sinais enviados dos centros superiores do sistema
nervoso central (i.e. cértex, nicleos da base e cerebelo) para o controle muscular.
Isso se deve a interface promovida pelos GCPs, que geram padroes ritmicos bésicos
utilizados no movimento, enquanto os centro superiores atuam na modulagao destes
ritmos.

Diversos modelos matematicos foram desenvolvidos para o estudo dos GCPs.
Tais modelos podem ser desenvolvidos em diversos niveis conceituais, indo desde
modelos de origem biofisica baseados na dinamica dos ions na membrana neuronal,
passando por modelos de circuitos neuronais, chegando a modelos mais abstratos,
descritos pelo acoplamento de osciladores. Obviamente, tais modelos tém objetivos
de estudar diferentes partes do fenémeno (IJSPEERT), 2008, MINASSIAN et al.,
2017).

Os modelos de origem biofisica tém por objetivo estudar como a dinamica da
membrana neuronal da origem a atividade oscilatéria. Ja os modelos descritos pelo
acoplamento de osciladores nao-lineares buscam elucidar como frequéncia e fase
das oscilagoes afetam o sincronismo entre regioes do sistema nervoso, levando em
consideracao diferentes tipos e topologia de acoplamento entre centros oscilatorios
(IJSPEERT, 2008). A associagao de modelos de geradores centrais de padriio e
modelos biomecénicos dé-se o nome de modelo neuromecanico (IJSPEERT) [2008],
MINASSIAN et all 2017).

No entanto, nao é apenas no controle motor higido que os GCPs se fazem pre-
sentes. Em geral, nas condigoes patologicas pode haver desequilibrio dos GCPs
existentes, ou mesmo formacao de novos GCPs, como indicado por DIDERIKSEN
et al.| (2015), MCAULEY e MARSDEN]| (2000). Estes estudos apontam que, embora
mecanismos periféricos possam colaborar com a geracao dos tremores, exitem fortes

indicios que evidenciam a existéncia de um oscilador central nos tremores essenciais
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e de Parkinson.

Segundo |[ZHANG e ZHU]| (2006), um modelo matemético adequado para simular
a funcao dos GCPs biolégicos, em nivel macroscopico, pode ser obtido utilizando-se
o oscilador proposto por MATSUOKA| (1987)). Este oscilador é bastante conhecido
dada sua aplicabilidade em modelos neuromecanicos de movimento e no campo da
robética (CRISTIANO et all 2015, |LIU et al., 2008 LU et al., 2018, XU et al.l
2009, ZHANG e ZHU| 2007)). O oscilador de Matsuoka, foi também utilizado por
ZIEGELMANL et al.|(2018) e[ZHANG et al.[(2009) no estudo de tremores de origem

central.

3.2.1 Oscilador de Matsuoka

MATSUOKA| (1987) apresentou a formulagao de um oscilador neural recorrente
inspirado nos osciladores biolégicos, que garante oscilagoes sustentadas através da
inibigao reciproca entre neuronios da rede. O oscilador de Matsuoka mais bésico,
apresentado na Figural3.1}, é composto por dois neuronios com sinapses que garantem
tanto a autoinibicao de disparos de potencial de acao, quanto a inibi¢ao destes
disparos entre neur6nios, em uma configuracao intitulada por MATSUOKA| (1987)
como rede de inibicao mutua.

A descricao matematica do oscilador representado na Figura e apresentada
nas eq. 3.1 a[3.5]

Neuronio 1:

Klel:l = —T1 — ,6’01 - hf(l’Q) + Le + R (3].)
Tgljl = —U + f(.l’l) (32)
Neuroénio 2:
Klefo = —T9 — B’Ug — hf(xl) —Le+ R (33)
TQUQ = —Uy + f(xz) (34)
Saida:
y; = f(x;) = mazx(x;,0), j=1,2 (3.5)

Onde z; representa a tensao da membrana neuronal, v; é a corrente de membrana
neuronal, f(z;) é uma fungao nao linear de ganho unitdrio quando xz; é positivo e
zero caso contrario, y; refere-se a saida neuronal, h é o ganho relativo a interacao
entre neuronios, § é o ganho relativo a autoinibicao neuronal, e denota o sinal de
origem sensorial e R é a entrada para determinacao do tonus. Define-se por L o

ganho aplicado ao sinal realimentagao sensorial (e) e Ky como parametro regulador
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Figura 3.1: Representacao do oscilador proposto por Matsuoka utilizando dois neurénios.
Linhas tracejadas indicam sinapses excitatérias, linhas sdlidas indicam sinapses inibitérias
e setas indicam as saidas do oscilador.

da frequéncia de oscilagao (GRIMALDI e MANTO, 2012, ZHANG e ZHU, 2006).

Algumas relacoes importantes, relativas ao funcionamento do oscilador foram
apresentadas por [ZHANG e ZHU] (2006 e MATSUOKA|(2011). Nesta configuragao,
a amplitude de saida do oscilador é regulada de maneira proporcional pela variavel
R. Quando L ou e sao iguais a zero o oscilador produzira apenas um padrao ritmico
invariante no tempo. Por outro lado, para valores elevados de L e admitindo-se
o sinal de realimentacao sensorial (e) dentro dos limites de operagao do oscilador
demonstrados por ZHANG e ZHU (2006), havera sincronismo de fase e frequéncia
do oscilador em relagao ao sinal e.

Outras duas propriedade importantes do oscilador de Matsuoka, descritas por
ZHANG et al. (2011)), referem-se as condigoes suficientes de estabilidade, reprodu-
zidas nas equacoes e e a regulacao da frequéncia de oscilagao através da
varidvel K, reproduzida na eq. [3.8

B<h-—1,e (3.6)
h§1+§ (3.7)
2
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1 1
e = e\ oy e (3.5)

E importante observar que a sintonizacao dos parametros do oscilador geral-
mente se d4 por tentativa e erro (LIU et al., 2008, WATANABE, [2007)), pelo uso de
algoritmos genéticos (HATTORI et al., 2012, IJSPEERT) 2008), ou insights obtidos
por meio de aproximagoes lineares (MATSUOKA| 2011, WANG et al., [2015).

Neste trabalho, este oscilador pode ser interpretado como um tipo de oscilador
patolégico presente no sistema nervoso central (i.e. nicleos da base) e que dita o
ritmo dos tremores. A vantagem desta formulagao, como demonstrado por ZHANG
et al| (2011)), estd no fato de que variagoes da constante K podem resultar em
padroes ritmicos que vao desde aqueles usados para simular movimentos voluntarios
(2-4 Hz), passando por tremores de Parkinson (4-6 Hz), tremores essenciais (5-10

Hz), indo até os tremores fisiologicos (> 10 Hz).

3.3 Aspectos Biomecanicos

A articulacao do punho é uma das mais afetadas pelos tremores patoldgicos, cau-
sando, por consequéncia, grandes dificuldades na realizacao das atividades didrias
(GRIMALDI e MANTO| 2012). Neste contexto, é imperativo entender melhor o fun-
cionamento desta articulacao do ponto de vista biomecanico, dominar os elementos
que compoem um modelo biomecanico de punho, bem como as tecnologias, como o

OpenSim, que possibilitam analisar os tremores de um ponto de vista quantitativo.

3.3.1 Biomecanica do Punho

O punho é uma das articulagbes mais complexas do corpo humano (LIPPERT
e MINOR, 2017). Os movimentos nela percebidos sao produzidos pelos musculos
e articulacoes presentes tanto no proprio punho, quanto no antebraco. Trés sao os
principais movimentos relacionados a esta articulacao, sendo eles flexao-extensao,
pronacao-supinacao e desvio radio-ulnar. Por conveniéncia, nesta secao e durante
todo o texto, tanto as siglas utilizadas referentes aos musculos, bem como a con-
vencao de sinais que descreve o movimento sao utilizadas em concordancia o Open-
Sim.

O antebrago é estruturalmente composto por dois ossos denominados radio e
ulna. Estes ossos, por sua vez, compoem as articulagoes radio ulnar proximal e
distal, representado na Figura [3.5] Estas duas articulagoes sdo responsaveis pelo
movimento de pronagao e supinac¢ao percebido no punho (HIRT et al| 2017)). Este

movimento pode ser descrito como uma rotacao do radio sobre a ulna em relagao ao
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eixo colinear ao antebrago. Os principais musculos atuantes nesse movimento sao o

pronador quadrado (PQ), pronador redondo (PR) e o supinador (SUP).

Articulagdo Radio
Ulnar Proximal

Radio

(a)

Articulagdo Radio

Ulnar Distal

(b)

Figura 3.2: (a) Estrutura éssea do antebrago. (b) Movimento de supinagcao.

O punho é composto pelas articulacoes radiocarpal, mediocarpal e carpometacar-
pal, como apresentado na Figura A articulagao radiocarpal é responsavel por
permitir os movimentos de flexdo e extensao (Figura e de desvio radio-ulnar
(Figura . As articulagbes mediocarpais tém forma irregular e permitem movi-
mentos de deslizamento entre si, que colaboram com os movimentos permitidos pela
articulagao radiocarpal (HIRT et al. 2017, LIPPERT e MINOR, 2017). Por fim, as

articulacoes carpometacarpais estao ligadas ao movimento de flexao e extensao de

dedos, que nao é o foco deste trabalho.

Os principais musculos responsaveis pelo movimento de extensao do punho sao o
Extensor Radial do Carpo Longo (ECRL), Extensor Radial do Carpo Breve (ECRB),
e Extensor Ulnar do Carpo (ECU). Quanto ao movimento de flexdo de punho, o
Flexor Ulnar do Carpo (FCU) e o Flexor Radial do Carpo (FCR) sao os principais
responsaveis (LIPPERT e MINOR] 2017)).

Os principais musculos utilizados na realizacao do movimento de desvio radial
sao o Flexor Radial do Carpo (FCR) e o Extensor Radial do Carpo Longo (ECRL),
enquanto para o movimento de desvio ulnar, os musculos responsaveis sao o Flexor

Unlar do Carpo (FCU) e o Extensor Ulnar do Carpo (ECU)(LIPPERT e MINOR|
2017).
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Articulagdo

/' Carpometacarpal

Mediocarpal ¥ -'-/- (_r““-—* Articulagdo

Articulagdo

Radiocarpal

Figura 3.3: Articulacoes que compoem o punho.

Figura 3.4: Tlustracao do movimento de flexao e extensao de punho.

3.3.2 Modelagem Musculoesquelética no OpenSim

Os musculos sao os atuadores do sistema musculoesquelético que produzem forga,
e em ultima andlise movimento. Sendo assim, é essencial entender como os modelos
musculares sao constituidos e como estao inseridos no OpenSim. Modelos mus-
culares descrevem os mecanismos de producao de forca sob estimulo e podem ser

divididos em macroscépicos ou microscopicos, para estudo da dinamica do movi-

mento ou para estudos metabdlicos e estruturais, respectivamente (GRIMALDI e

MANTO)| [2012). Os modelos aqui abordados sao aqueles propostos para o estudo

da dinamica do movimento. Tais modelos devem ser desenvolvidos de forma que
alcancem um equilibrio entre nivel de detalhamento da descricao bioldgica e custo
computacional. Um bom exemplo disso s@o os modelos do tipo Hill (Figura |3.6)
(HILLL 1938, MILLARD et al. 2013, RAJAGOPAL et al., 2016).

O modelo muscular macroscépico tipo Hill da Figura [3.6] é composto por um

elemento contratil (CE) representando a producao da forga muscular gerada pela
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(a)

Figura 3.5: Descricdo do movimento de desvio radio-ulnar.

SE CE

Figura 3.6: Modelo Muscular tipo Hill.

conversao da energia quimica, liberada no processo de ativacao muscular, em energia
mecanica durante a contra¢ao. Um elemento eldstico série (SE), opcional, comporta-
se em oposicao a variacoes abruptas do comprimento muscular. E por fim, um ele-
mento eldstico paralelo (PE) representando as caracteristicas passivas do musculo
se opondo a alongamentos nao despreziveis (HILL, [1938). Este modelo foi aper-
feigoado posteriormente pelo trabalho de [ZAJAC| (1989), através do acréscimo de

um elemento eldstico em série, representando o tendao (Figura [3.7).
As adaptagoes feitas por ZAJAC| (1989)) tornaram o modelo proposto por HILL

(1938)) conveniente ao estudo da dinamica musculoesquelética no ambiente compu-

tacional. Além do acréscimo do elemento eldstico representando o tendao, a partir
de seus estudos varidveis como ativagao (a), comprimento de fibra (1), velocidade
de contracao (I) e forca no tendao (FT) passaram a ser normalizadas com base em
parametros conhecidos como comprimento 6timo de fibra (I}7), velocidade méxima
de encurtamento muscular (V,,,), fora maxima isométrica (Fi¥) e comprimento
do tendao relaxado (I7). Isso é benéfico pois facilita o uso de expressoes genéricas

para a dinamica de ativagao e contragao.
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Tend3o

IT

Figura 3.7: Modelo Muscular tipo Hill alterado por Zajac com a adigao de tendao.

Mais tarde, THELEN]| (2003)), propos alteragoes de parametros no modelo apre-
sentado por [ZAJAC) (1989)), para que este melhor representasse a populacdo idosa.
Para essa populagao foram realizadas adaptagoes por meio do reajuste de parametros
como a constante de desativagdo muscular (7zeqq), maxima velocidade de contragao
muscular (VM ) e deformacio passiva para méxima forca isométrica (¢}!) (THELEN,
2003).

Ao fazer isso, THELEN (2003]) tornou seu modelo propicio para simulagoes de
biomecanica computacional nessa populacao, que também é a mais atingida pelos
tremores patolégicos (JANKOVIC e TOLOSA| 2006)), chegando por fim, ao modelo
utilizado neste trabalho para simulacoes computacionais no OpenSim, denominado
Thelen2003MuscleModel.

Tais modelos, como o mostrado na Figura [3.7, podem ser entendidos do ponto
de vista sistémico, como a associacao de um bloco de dinamica de ativacao muscular
em série com a dinamica de contragdo muscular (GRIMALDI e MANTO, 2012).

Fisiologicamente, para que haja a contracao muscular e posterior geracao de
forca, um potencial de acao pré-sinaptico viaja do neurdnio motor, pelo axoénio, até
a juncao neuromuscular, causando a liberagao de acetilcolina na fenda sinaptica. Por
sua vez a acetilcolina é transmitida por difusao até o sarcolema despolarizando-o e
produzindo um potencial de agao pds-sinaptico. Este potencial propaga-se através
dos tubulos T e promove a liberacao de calcio pelo reticulo sarcoplasmaéatico. O
calcio, ao se ligar com a troponina, permite a interacao entre os filamentos de actina
e miosina possibilitando a contragdo muscular (LIEBER) [2002).

Este mecanismo explica porque entre a excitacao enviada pelo sistema nervoso
e a ativagdo do musculo (i.e. momento em que o cédlcio é enviado para fora do

sarcolema) existe um atraso de ativagao de aproximadamente 10 ms, denotado no
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modelo de Thelen como 7,,. No processo inverso, de relaxamento muscular, até
que o calcio seja bombeado de volta para dentro do sarcolema, também existe um
atraso de desativagao da ordem de 40 ms, que no modelo de Thelen recebe o nome
de Tgeaet- Ao modelo que representa a realizacao desse processo eletroquimico, tendo
como entrada a excitagdo neural (u) e como saida um estado de ativacao do tecido
muscular (a), dd-se o nome de dinamica de ativacao (GRIMALDI e MANTO| 2012,
JOHN] 2010). [THELEN] (2003)) modelou esse processo através das eq. - .

i(t) = fa,u) = 4D =20 (39)

T(u, a)

rua) = Tact(0,5+1,5a)  seu>a (3.10)
% caso contrario

Na dinamica de contragao, e por consequéncia de producao de forca, o modelo
tipo Hill adaptado por THELEN]| (2003) é representado na figura Pode-se dizer
que a forca transmitida pelo tendao (F7) é produzida pelo misculo de duas formas
diferentes. A primeira é através da contracao do elemento CE, quando este recebe
o sinal de ativagao (a(t)). A segunda pela oposi¢cao ao movimento, promovido pelo
elemento paralelo (PE) com suas caracteristicas viscoelasticas. Entao, é coerente
dizer que a forga produzida pelo misculo e transmitida ao tendao é fungao ( [3.11])
da ativagao muscular (a(t)), do comprimento de fibra (I*(t)) e da taxa com que a

fibra muscular varia de tamanho ({*(¢))(JOHN| 2010, THELEN, 2003).

IMT

Figura 3.8: Modelo Muscular tipo Hill proposto por [THELEN] (2003).

FMT — T = f(a, 1M, M) (3.11)

Sendo assim, F'' pode ser escrito pela soma das projecoes das componentes de

19



forca geradas pelo elemento CE e PE na direcao do tendao. E importante salientar
que o angulo de penacao «, que denota a inclinacao das fibras musculares, nao
é constante neste modelo, mas sim uma fungdo do comprimento de fibra (I™(t))
(JOHN], 2010)).

FT = FOE(t)cosa + FE(t)cosa (3.12)
0, se 1M(t) =0 ou gy <0
a =< sen? (lh}ﬂ(t)> , sel< % <1 (3.13)
o se % >1

Utilizando as normalizagoes propostas por ZAJAC| (1989) reproduzidas no
apéndice , pode-se escrever a forca passiva do elemento PE (FFE(t)) como uma
relacao entre a forca maéaxima isométrica e o trecho passivo da relacao forga-
comprimento, de acordo com a eq. [3.14 Onde FFP(M(t)) é definido pela eq.
9. 10

FPE = M EPE (M) (3.14)

k)PE

1+W(Z_M—(1+€é\/l>), l_M>1+€éV[
ekPE(iM—n/sg/f

FPE(ZM) é
T PE M <1+ 5(])\/[

(3.15)

J& a componente de forga produzida pelo elemento contratil (FCE(t)) da eq.
¢ funcao da forca ativa produzida pelo elemento CE, da relacao forca-velocidade
(FM(v)) e da prépria velocidade de encurtamento ou alongamento da fibra muscular
(lTM(t)), conforme demonstra a equacao (JOHN;, [2010)).

FOF = F,(t)FM (M (¢)) (3.16)

Define-se como forga ativa (F,(t)) aquela produzida pelo elemento (CE) e dada
por (3.17), sendo que f;(I™(t)) denota o trecho ativo da relacdo forca-comprimento
do musculo em questao (3.18) (GRIMALDI e MANTO, 2012, THELEN| 2003)).

F, = a(t)Fy" fi(1™ (1)) (3.17)
RM @) = e T (3.18)

Por fim, a relacao normalizada de for¢a-velocidade implementada no modelo de

Thelen segue a eq. O que esta relagao expressa é que a forca produzida pelo
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elemento contratil (CE) também é dependente da taxa com a qual a fibra muscular
é estendida ou encurtada (JOHN]| 2010).

v+1 .
e sev < —1
f
1ii+1117 caso —1<v <0
Af
F}(v) = § (24 )oRdh+ Rt 1 (3.19)
sel0<v<ec
(2+Ai v+ FM -1
R, ((ap) P M
0N —1) ( oy T 18,05F, — 18 sec<w

onde _
1O(FM

len ]‘)(()7 95F}£{L _ 1)
(1+ ) Fih
As Figuras e apresentam, respectivamente, as relacoes forca-

comprimento e forga-velocidade. Na Figura [3.9, a curva tracejada denota a parte

CcC =

ativa da relacao for¢a-comprimento, ou seja, descreve como a producao de forca do
elemento CE ¢ afetada pelo comprimento de fibra. Por outro lado, a curva ponti-
lhada representa o comportamento passivo da relacao forca-velocidade descrevendo
o comportamento do elemento PE. A curva sélida em laranja representa o compor-
tamento resultante da associacao em paralelo dos elementos CE e PE do ponto de

vista da producao de forga em relagdo ao comprimento de fibra (THELEN| 2003]).

F 3
FT
———= = ;
1 & T oS ~ f
/’ | \.:\
g ’ ' | :. S
/ >
= ’ ‘..o
1 M

Figura 3.9: Relagao forca-comprimento proposta por [THELEN| (2003). A linha trace-
jada representa a relagao forga-comprimento na fase ativa, enquanto a pontilhada na fase
passiva. Em laranja é possivel observar a relagao forca-comprimento equivalente.

Na Figura [3.10] representa-se a relacao forca-velocidade, a qual descreve a de-

pendéncia do elemento CE com relagao a velocidade de encurtamento ou alonga-
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mento da fibra para a producao de forga.

A forga produzida pelo musculo, multiplicada pelo braco de momento articular
(R(q)), ¢ convertida em torque articular (3.20), produzindo em dltima anélise mo-
vimento. E importante enfatizar que nos modelos biomecanicos utilizados o bracgo

de momento articular é funcdo das coordenadas do corpo rigido (q).

7= R(q)F" (3.20)

Por fim, partindo-se da segunda lei de Newton, pode se descrever as aceleragoes
das coordenadas de um corpo rigido como funcao da inércia e forcas aplicadas ao
sistema esquelético visto como um conjunto de corpos rigidos. Como expresso em

Denominada equagao de dinamica multicorpos.

FT

‘---

0 - :ZTM

-1 1

le sl
|- >

contraindo L estendendo
»le

Figura 3.10: Relagao for¢a-velocidade proposta por (THELEN] 2003).

i= M@ {r+Cla.4)+Gla) + F (3:21)

onde § representa a acelera¢ao do segmento. C(q,¢) e G(q) representam respectiva-
mente a forga de Coriolis e forca peso em funcao das coordenadas ¢ e suas velocidades
¢. F representa forgas exégenas aplicadas ao modelo e [M(q)]~! a matriz de massas
inversa. 7 representa os torques liquidos produzidos por cada musculo. Ao conjunto
de equacoes diferenciais apresentado em toda essa secao da-se o nome de dinamica

musculoesquelética.

3.3.3 OpenSim e Dinamica Direta

Diversos pacotes computacionais realizam simulagdes biomecanicas como por
exemplo o Visual 3-D (C-motion, Inc, EUA), AnyBody (Anybody Technologies, Di-

namarca) e SIMM (MotionAnalysis, EUA). Contudo, estes softwares apresentam
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limitagoes como a falta de padronizacao dos modelos utilizados entre os softwares,
nao oferecem ferramentas para a importacao de dados provenientes de outros pa-
cotes de simulagao e também nao permitem acesso direto a sua API (Application
Programming Interface), o que permitiria desenvolver funcionalidades que atendam
as suas necessidades especificas de analise e personalizacao e pesquisa.

Desse conjunto de problemas DELP et al.| (2007) desenvolveram uma solugao de
simulagao biomecanica gratuita, de cédigo aberto, com API acessivel e documen-
tada denominada OpenSim. A aplicagao traz funcionalidades como visualizacao e
edicao de modelos biomecanicos, facilidade na importacao de dados de diferentes
sistemas de cinemetria, toolbores de dinamica direta e inversa, cinematica inversa,
otimizacao entre outros. Tais funcionalidades associadas ao acesso livre a API, fazem
do OpenSim uma plataforma privilegiada para colaboragao entre os setores clinicos
e de pesquisa.

Na modelagem biomecanica, o estudo da dinamica é usado como ferramenta
para entender como os elementos do sistema musculoesquelético se relacionam
na producao de forcas, torques e movimentos. Nesse contexto, as simulac¢oes de
dinamica direta sao ferramentas que complementam dados experimentais e cola-
boram para um melhor entendimento do controle motor (THELEN et al., |2003)).
Na dinamica direta, um sistema de equagoes diferenciais ordinarias (EDOs) modela
o comportamento da dinamica de ativacao, dinamica de contracao e da dinamica
multi-corpos. Computacionalmente, tal sistema de EDOs é resolvido através de
métodos numéricos de integracao considerando, para cada instante discreto de
tempo, as entradas de excitacao neural aplicadas a cada musculo do modelo, forcas
e torques externos aplicados ao membro, e retornando como isso altera cada estado
do modelo. Estes estados sao variaveis fisicas, como posicao e velocidade articulares,
ativagoes musculares e comprimento de fibra (THELEN et al. 2003)).

Contudo, o uso da dinamica direta por si s6 nao basta para a implementacgao de
um modelo fidedigno de tremor patolégico. E necessério estabilizar a articulacao
do punho, garantir que ela se comporte da maneira mais fisiologica possivel e in-
corporar a oscilagao causadora do tremor. Por essas razoes, técnicas de controle de
malha fechada e a adigao de um drive neural oscilatério representado o tremor sao

empregadas.

3.4 Nocoes sobre a Teoria de Controle

Buscando a estabilizacao do modelo biomecanico de punho, para que este
obedeca a um setpoint desejado, utilizou-se na implementagao deste trabalho,
técnicas relativas a teoria de controle. Esta teoria permeia diversas areas da ciéncia,

desde as ciéncias economicas até aplicacoes industriais. Suas ferramentas permitem
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que sistemas complexos sejam analisados, melhor entendidos e por consequéncia
consiga-se atingir, através da manipulagao das variaveis envolvidas, objetivos pre-
estabelecidos.

O objetivo geral dos sistemas de controle é fazer com que a varidavel de inte-
resse, classicamente definida como saida do sistema, se comporte da maneira dese-
jada, através da manipulacdo da varidavel de entrada do sistema (SKOGESTAD e
POSTLETHWAITE, 2007). Este sistema e suas varidveis de entrada e saida sao
representadas na Figura [3.11 A menos que expresso o contrario, as fungoes de
transferéncia, matrizes de transferéncia e sinais apresentados nesta secao estao no
dominio da frequéncia, por conveniéncia a notagao empregada nao utilizada suprime

a letra s da varidvel de Laplace (i.e. G(s) se torna G).

Entrada Saida
u y
B — G —

Figura 3.11: Representagao de um sistema denominado G e das varidveis de entrada e
saida.

Uma vez que desejamos manipular y a partir de um sinal de entrada, poderia
se pensar em inserir uma compensagao prévia, como apresentado na Figura [3.12
denotado por K. Fazendo com que K obedeca a eq. poderia se pensar entao
que esse arranjo faria com que y obedecesse r, como mostrado nas eq. e[3.24

K =G(s) (3.22)
y=G(s)G(s)r (3.23)
y=r (3.24)



Contudo, muitas vezes a funcao de transferéncia G~1(s) nao é realizdvel fisica-
mente. Um segundo problema frequente é que um modelo nao exato do sistema,
incertezas na modelagem fariam com que a eq. nao fosse verdadeira. Outra
razao para que essa estratégia mais simples nao funcione é que tanto G quanto
K podem ser instaveis. Nesse contexto, faz-se necessaria a aplicacao de uma reali-
mentagao. A estrutura basica de um sistema utilizando realimentacao é apresentada
na Figura onde G recebe o nome de planta e K de controlador (ALBERTOS e
ANTONIO;, 2006, SKOGESTAD e POSTLETHWAITE, 2007).

L

r /TN € u y
:j K G

Figura 3.13: Sistema com realimentagao. G representa o sistema a ser controlado, K
representa o controlador, r, €, u, y, representam respectivamente o sinal de referéncia, o
erro de controle, o sinal de controle e a variavel de saida

Neste ponto é importante salientar que para sistemas de uma entrada e uma
saida, conhecidos como SISO (Single Input - Single Output) tanto a planta (G),
quanto o controlador (K) podem ser representados por fungoes de transferéncia es-
calares, e os sinais r, €, u, y sao escalares. Contudo, para os estudos que se seguem,
serao considerados os sistemas onde existem mais de uma entrada e saida, denomi-
nados MIMO (Multi Input - Multi Output), embora as nogoes até aqui apresentadas
se estendam para essa classe de sistemas, nela a planta e controlador podem ser
representados por matrizes de transferéncia (G e K), enquanto os sinais r, €, u, y

sao representados como vetores.

3.4.1 Funcao de Sensibilidade e Sensibilidade Complemen-

tar

O sistema apresentado na Figura mostra a planta G em malha fechada
com uma perturbacao aplicada a saida do controlado K. Para melhor entender o
comportamento do sistema, pode-se obter e analisar as funcoes de malha fechada
que relacionam as entradas exégenas (r e d), com as varidveis internas ao sistema
(e,u, u' ey).

Para fazer a analise de como o sistema se comporta em malha fechada, pode-

se escrever as varidveis internas do sistema em fungao daquelas externas (r e §),
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£ U -F/L u' y
K » G

o

A 4

Figura 3.14: Sistema em malha fechada com perturbagao no sinal de controle u, denotada
por 9.

denominadas exdgenas. A eq. mostra como y pode ser escrito como uma

funcao das entradas da planta G.

y=Gu+Gé (3.25)

Contudo, u pode ser escrito como uma fungao da variavel de erro (€), como apre-

sentado na eq. |3.20]

u = Ke (3.26)

Sabe-se também que a varidavel de erro (e) pode ser escrita como a diferenca

entre o sinal de referéncia (7) e a varidvel de saida realimentada (y) como mostrado

na eq. [3.27]

E=r—y (3.27)

Substituindo-se a eq. em ([3.26]) e posteriormente em (3.25]), tem-se:
y=G(Kr - Ky)+Gé (3.28)
Isolando-se y na eq. é possivel chegar a eq. [3.29]

y=I+GK)'GKr+ (I +GK) 'Gé (3.29)

Define-se como matriz de transferéncia do loop (L) (eq. [3.30) como o produto
entre G e K (SKOGESTAD e POSTLETHWAITE], 2007).

L2GK (3.30)
Substituindo-se a eq. em ([3.29) .

y=I+L)'Lr+(I+L)'Gé (3.31)
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Neste ponto, é possivel definir as fungoes de sensibilidade (S) e sensibilidade
complementar (T'), de acordo com |ALBERTOS e ANTONIO) (2006), SKOGESTAD
e POSTLETHWAITE (2007) como sendo:

S&(I+L)! (3.32)

T=(I+L)'L (3.33)

Seguindo o mesmo procedimento é possivel deduzir que € e u’ sdo dados pelas

eq. B3 ¢ B39

e=Sr—SGé6 (3.34)

uw = KSr+ (—KSG +I)§ (3.35)

Uma vez que L, S e T descrevem as caracteristicas do sistema em malha aberta
e em malha fechada e estas fun¢oes dependem do controlador K, é possivel através
do projeto do controlador imprimir no sistema, dentro de certos limites, o compor-

tamento desejado.

e S _sG
| =|KS —KSG+1 [Z] (3.36)
Yy T SG

3.4.2 Norma H.

Uma forma para quantificar magnitudes associadas a sinais e sistemas dé-se
através do uso de normas. Uma norma é definida como um operador matematico
que mapeia r em um numero real e que satisfaz as seguintes propriedades para
quaisquer z, y € X. Onde X é um espago vetorial (ZHOU e DOYLE] [1998).

[z]] >0 (3.37)
lzl=0&2=0 (3.38)
|laz]] = a||z]],Va € RY (3.39)
[z +yll < llzll + [yl (3.40)
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Nesse trabalho é de grande interesse a norma conhecida como norma H,,. Dentre
as diversas normas existentes, a norma H., se tornou popular no estudo dos proble-
mas de controle devido as interpretagoes sistémicas que ela permite (ALBERTOS e
ANTONIO, 2006). Embora o nome H,, possa ser impactante a primeira vista, ele se
deve apenas a aspectos matematicos e histéricos relativos a norma (SKOGESTAD
e POSTLETHWAITE, [2007)).

A letra H vem da homenagem ao matemético inglés G. H. Hardy (1877-1947)
pelos estudos do que se chama atualmente de espaco de Hardy. Este espaco, do
ponto de vista da engenharia de controle, representa o conjunto das fungoes de
transferéncia estaveis e préprias.

O cédlculo da méaxima magnitude de uma funcéo de transferéncia f(s) em todo
o espectro de frequeéncia é feito mediante a eq. . Nela, ao elevar-se |f| a p
tendendo a infinito, obtém-se o valor de pico da funcao sobre todo o espectro de
frequéncia, sendo essa, a razao de ser do simbolo co na notacao utilizada. Assim,
do ponto de vista de engenharia, a notagao H, se refere ao espaco das funcoes de

transferéncia estaveis, proprias e que tenham valor de pico finito para todo espectro
de frequéncia (SKOGESTAD e POSTLETHWAITE, [2007)).

—0o0

e 1091 = i ([ 1500 a0 3.4

De acordo com SKOGESTAD e POSTLETHWAITE (2007), define-se a norma

Ho de uma funcdo f(s) como:

£l £ maz | £(jo) (3.42)

No que se refere a interpretacao desta norma aplicada a analise de sistemas, como
é possivel verificar através da eq. que representa outra maneira de escreve-la,
a norma H,, denota a maxima amplificacao possivel realizada pelo sistema, conhe-
cida também como worst-case gain. No caso dos sistemas MIMO, a interpretagao
através do maximo valor singular () ganha ainda mais destaque uma vez que a
maxima amplificagao também deve levar em consideracao a direcionalidade, tipica

dos sistemas multivaridveis.

176 HyH o {F(jw)} (3.43)

28



3.4.3 Controle H,, por Sensibilidade Mista

Em linhas gerais a sintese de controladores tem por objetivo principal estabilizar
a planta. Este propdsito pode ser alcancado, por exemplo, realizando-se o projeto de
um controlador através do uso direto da funcao de malha aberta L. Neste contexto,
como a relagao entre L e K é bem conhecida (3.30)), modelar o comportamento de
L garantiria um controlador com o comportamento desejado. Contudo, este tipo
de abordagem, denominado loop shaping, nao leva em consideragao o comporta-
mento das fungoes de transferéncia de malha fechada, importantes quando se deseja
levar em consideragao robustez, desempenho e esforgo de controle (ALBERTOS e
ANTONIO, 2006, SKOGESTAD e POSTLETHWAITE] 2007).

Uma forma de se atuar diretamente sobre as funcoes de transferéncia de malha
fechada S e T ¢é através da formulacao do problema na forma de uma otimizagao
da norma H.,. Em linhas gerais, a sintese de controladores através da técnica de
sensibilidade mista H., ¢ automatizada pelo algoritmo de otimizagao, enquanto ao
projetista resta a tarefa de escolher matrizes de ponderacao, denominadas W, que
limitam o comportamento de S, T e K S nas faixas de frequéncia de interesse
(SKOGESTAD e POSTLETHWAITE, 2007, [ZHOU e DOYLE] 1998).

Para este propésito é conveniente representar o sistema apresentado na Figura

de uma outra forma, aqui denominada planta generalizada, introduzida pela

Figura (3.16)).
4
£ T i y R

5
U K U © >

Yin Y
\L/ 7

Figura 3.15: Controle de sistema com perturbacoes e ruidos de medicao utilizando
realimentagao.

Para isso é necessario que se escreva os sinais y e € como funcao dos sinais
exogenos 7, 0 e 1. Este desenvolvimento pode ser observado nas eq. e ea

planta na forma generalizada é apresentada na Figura [3.16]

y=Gu+Go (3.44)

E=r—Yn=r—n—Gu—Go (3.45)

Dessa forma podemos escrevé-la de acordo com a eq. [3.46, Nela, é possivel ob-

servar que a matriz que relaciona os sinais exégenos e as saidas y e € é composta pela
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matriz de transferéncia G' e por matrizes identidade e blocos de zeros de dimensao

adequada ao problema. Esta matriz denomina-se P.

-l % 5 g

De forma mais genérica, a interconexao entre P e o controlador K, representada
na Figura pode ser expressa pela eq. [3.47l Por simplicidade os sinais exdgenos

foram denominados w.

(3.46)

e 3 o s

r
Py, P
I e , onde w= |6 (3.47)
1> P21 P22 u
n
w Y
u P g
K

Figura 3.16: Interconexao P-K, onde P representa a planta generalizada e K representa
o controlador.

A interconexao entre P e K, na forma de planta generalizada, pode ser observada
em detalhes na figura [3.17 Este tipo de formulagao é bastante 1til na sintese de
controle H,, como ficaréd claro a seguir.

No projeto do controlador K utilizam-se matrizes de ponderacao que moldam o
comportamento das func¢oes de sensibilidade e sensibilidade complementar e penali-
zam o sinal de controle com o intuito de manteé-lo dentro de limites aceitaveis para
o problema em estudo. A figura [3.18 mostra a planta generalizada considerando-se
as matrizes de ponderacao Wg, Wy e Wi,

De acordo com SKOGESTAD e POSTLETHWAITE (2007), no que se refere as
matrizes de ponderacao (W), a recomendagao é de que estas sejam diagonais e com-
postas por funcgoes de transferéncia denominadas wg, w, € wy com as caracteristicas
necessarias para moldar S, T e K S.

Pode-se dizer que wg, w, e wr sao filtros escolhidos em consonancia com os

objetivos desejados para o controle. Em geral, nos sistemas de controle deseja-se
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Figura 3.17: Planta generalizada detalhada

que &(S) tenha valor pequeno para baixas frequéncias, e seja aproximadamente 1
para frequéncias mais altas. Isto garantiria rejeicao de perturbacoes e rastreamento
do sinal de referéncia. Para isso faz-se com que os elementos wg dentro da matriz
Wy tenham caracteristicas de filtro passa baixas. Embora isto possa parecer contra
intuitivo, na eq. (3.48) a matriz Wy aparece invertida, fazendo com que |ws| seja
pequeno nas baixas frequéncias e proximo de 1 nas altas frequéncias. Garantindo-se

assim que valor de 6(S) seja limitado, e tenha as caracteristicas desejadas.

7 (8) <va (Ws™) (3.48)

Quanto a funcao de sensibilidade complementar T', em geral nos projetos de
controle, deseja-se que 7(T') seja de aproximadamente 1 para baixas frequéncias,
enquanto para altas frequéncias deseja-se que 6(7T") tenha um valor pequeno. Estes
requisitos garantem rastreamento do sinal referéncia e rejeicao de ruidos de medicao.
Dessa forma, os elementos wy da matriz Wp devem ter a forma de filtro passa altas.
Embora isto possa parecer contraintuitivo, na eq. a matriz Wr aparece
invertida, fazendo com que |wy| seja pequeno nas altas frequéncias e préximo de 1
nas baixas frequéncias. Garante-se assim que valor maximo valor singular de T seja

limitado, e assegurando por consequéncia as caracteristicas desejadas.

o (T) < o (Wr™") (3.49)

Seguindo a mesma ideia, os objetivos de controle devem ser atingidos
respeitando-se as limitagoes dos atuadores do sistema. Neste sentido, deseja-se que

(K S) seja proximo da unidade para baixas frequéncias e diminua conforme a
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Figura 3.18: Interconexao entre G e K na forma de planta generalizada utilizando as
matrizes de ponderagao.

frequéncia aumenta. Dessa forma w, deve ter, também de forma contraintuitiva,
caracteristicas de filtro passa altas (eq. [3.50]). Assim, garantindo-se que (K S)
é pequeno, garante-se um esforco de controle razoavelmente pequeno através da

imposigao de restricao em K S.

5 (KS) < 7o (Wu™) (3.50)

Para as eq. - ~ ¢ um nuimero real considerado fator de escala. Onde
~ > 1 indica que as ponderacoes impostas pelas matrizes Wg, W, e Wy sao muito
restritivas e precisam ser relaxadas para que seja possivel encontrar um controlador
que estabilize o sistema em questao. Os elementos das diagonais de Wg, Wy e W
podem ser diferentes entre si, oferecendo diferentes ponderagoes para as diversas
relacoes entrada-saida do sistema MIMO. Contudo, como restricao da técnica estes
filtros de ponderacao devem ser estaveis e préprios.

Aplicando-se o mesmo procedimento utilizado para o sistema representado na
figura [3.15] pode-se escrever os sinais de saida do sistema representado na figura

B.18] (21, 22, 23, 24) como fung¢ao dos sinais exdgenos (wi, wa).

z1 = Wge (3.51)

Z9 = WU’U, (352)
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z3 = WTy = WTGU (353)

zs=e=r—y=r—Gu (3.54)

Reescrevendo-se as eq. a na forma matricial, encontra-se z = Pw (eq.
3.55)).

zZ1 Ws —WsG

0 Wyl
== S (3.55)
z3 0 WTG Wao
Z4 I -G

Na eq. (3.59), z4 e ws sdo, respectivamente, vetores de entrada e saida do con-
trolador. Com o objetivo de facilitar a analise, é possivel reduzir essa interconexao
entre P e K a um unico bloco, denominado IV, utilizando-se da transformacao linear

fraciondria (do inglés - Linear Fractional Transformation (LFT)) como demonstrado

através das eq. (3.56]- [3.57)).

N =F(P,K) =Py + P2 K(I — Py K) ' Py (3.56)
Ws -WsG
N=|0|+| Wy |KUI+GK)'I (3.57)
0 WrG
WsS
N = |WyKS (3.58)
WrT
zZ1
z=Nw,onde z = |zo| ew= [wl} (3.59)
Z3
WsS
J = m}g’n W.KS <1 (3.60)
WpT

E possivel observar através da fungao de custo (eq. D que S, matriz de
transferéncia de r para €, é moldada por Wg. Enquanto K S, que representa a
transferéncia de r para w é ponderada por Wy. E por fim T que representa a

transferéncia de r para y é limitada por Wr.
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3.5 Identificacao de Sistemas

Uma abordagem comum ao se trabalhar com sistemas é o desenvolvimento de
modelos. Estes modelos sao uma descricao do funcionamento do sistema real e

podem ser desenvolvidas com os seguintes objetivos:

e Conhecer melhor o sistema em estudo;

e Simular o comportamento do sistema, em condicoes possivelmente danosas ao

sistema real;
e Predizer o comportamento de um sistema em uma janela temporal;

e Projetar controladores para dirigir o comportamento do sistema modelado;

Sendo este ultimo, o fim a que se destina a aplicacao das técnicas de identificacao
de sistemas nesta dissertacao.

Estes modelos podem ser desenvolvidos de duas formas diferentes. A primeira
delas, aqui denominada modelo de analitico, consiste no emprego de leis fisicas
que conhecidamente regem o funcionamento do sistema como forma de descrever
matematicamente o seu comportamento. O problema desta abordagem esta na
dificuldade de anélise e modelagem de sistemas muito complexos, resultando em
modelos de dificil utilizacao ou mesmo na impossibilidade de se obter um modelo
pelo desconhecimento das leis fisicas que regem o sistema em estudo.

Uma segunda forma consiste no processamento de dados experimentais coletados
do sistema em estudo operando nas vizinhancas de um ponto de interesse. Nesse sen-
tido sao utilizadas técnicas de identificagao de sistemas como Instrumental Variable
Method (IVM) e Numerical algorithm for Subspace State Space System IDentifica-
tion (N4SID). Ambas as técnicas estao disponiveis para uso por meio da toolbox
de identificagdo de sistema do software MATLAB (Mathworks, EUA), através da
qual as técnicas foram utilizadas neste trabalho, nao carecendo de implementagao
pelo autor. Sendo assim, ambas as técnicas serao apresentadas brevemente. Um
maior grau de detalhamento e deducoes pode ser encontrados em FAVOREEL et al.
(2000), LJUNG| (1999), SODERSTROM et al. (1983), YOUNG| (1985)

3.5.1 IVM

O método denominado IVM decorre de uma generalizacao do método dos
minimos quadrados (MMQ) para obtengdo de parametros. Nesta se¢do serd apre-
sentada a formulacao do MMQ), em seguida sera apresentada sua generalizacao, bem
como a motivacao para tal generalizacao e seus efeitos.

1

Seja ¢~ um operador tal que:
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¢ u(t) = u(t —1) (3.61)
Al ) =1+aqg ' +...+a,qg" (3.62)

B(g 1) =big '+ ..+ bug ™ (3.63)

Pode-se entao se escrever a relagao entrada-saida de um sistema por meio da eq.

3.641

Alg™)y(t) = Blg™)u(t) + () (3.64)

A eq. pode ser escrita de forma equivalente pela eq. onde (t) recebe
o nome de vetor de variaveis de regressao, 8 ¢ definido como vetor de parametros e

v(t) é denominado ruido aditivo.

y(t) = o(t)0 + v(t), onde
o) =[-ylt—1) ... —yt —n) u(t — 1) ..u(t —m)] (3.65)

0 = [a1 e Qg bl bm]T

Utilizando o método dos minimos quadrados apresentado em |[LJUNG] (1999) é

possivel determinar o vetor de parametros estimados 6 utilizando a eq. 13.66

junia _ [%tzlwwt)] © 3 el (3.66)

Para que OMMQ _y g onde 6, é denominado vetor verdadeiro de parametros,
as condigoes apresentadas na eq. devem ser atendidas, onde E[] representa o
operador estatistico de valor esperado. Estas condigoes pressupoem que nao haja
correlacao entre o ruido aditivo e o vetor de variaveis de regressao, sendo possivel
garanti-las para o caso onde o ruido aditivo seja gaussiano branco (SC)DERSTROM
et al., [1983).

nao singular

(3.67)

Contudo, ¢(t) é um vetor intrinsecamente contaminado pelo ruido v(t), resul-
tando em um viés sistematico na estimacao de parametros, uma vez que o estimador
apresentado na eq. eleva ao quadrado os elementos em (t) (YOUNG] 1985)).
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Outra limitagdo é que se n > 0 e v(¢) é um ruido nao branco, possivelmente se
infringird pelo menos uma das condigoes previstas na eq. [3.67]

Observadas estas limitacoes, pode-se propor uma generalizacao através da criacao
de um vetor de varidveis instrumentais ({) definido pela eq. , que quando
substituido no estimador apresentado na eq. resulta em um estimador mais

robusto aos vieses mencionados e que nao demanda suposicoes sobre a natureza do

ruido (LJUNG] 1999).

Ct)=[-2@t—1) ... — 2zt —n) ut—1) ..ult —m)]" (3.68)

N

" = [%;at)ﬂ(w] PMLCI0 (369

Para isso, as condicoes representadas na eq. precisam ser atendidas. Estas
condicoes determinam que o vetor de varidveis instrumentais seja correlacionado
com as variaveis de regressao e descorrelacionado com o ruido aditivo. Por meio da
escolha apropriada do vetor de variaveis instrumentais estas condi¢oes podem ser
alcancadas (LJUNG]| 1999).

ElcoT nao singular
[Co"] g (3.70)

3.5.2 N4SID

O N4SID ¢é um dos intimeros algoritmos de identificagao que se baseia em su-
bespagos. O método de identificagao utilizando subespagos surge da feliz combinagao
entre a teoria de sistemas, geometria e dlgebra linear (FAVOREEL et al.,2000). Este
método permite a identificacdo das matrizes A, B, C' e D, que compdem a repre-
sentacao em espaco de estados de um dado sistema, a partir de medigoes de suas
entradas e saidas (JAMALUDIN et al., 2013).

Seja um sistema linear representado pelas eq. - na forma de espaco
de estados, onde as matrizes A, B, C' e D sao desconhecidas, onde y(t) é um vetor
coluna de ordem p, u(t) é um vetor coluna de ordem m, e a ordem do sistema, dada
pela dimensao de x(t) vale n. Buscando a estimagao destas matrizes, como primeiro
passo, o algoritmo N4SID busca determinar, partindo dos valores medidos nas en-
tradas e saidas do sistema, a matriz de estados (X) e a matriz de observabilidade
(O,). Encontradas estas matrizes, pode-se estimar, por meio de uma decomposigao
em valores singulares, a ordem do sistema em estudo. Em um segundo passo, o
algoritmo estima as matrizes A e C' por meio de do método dos minimos quadrados

e B e D utilizando-se de otimizacao.
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z(k + 1) = Az (k) + Bu(k) + w(k) (3.71)

y(k) = Cx(k) + Du(k) + v(k) (3.72)

Seja Y,.(t) e U,(t) definidos pela eq. (3.7313.74)), representando medigoes da saida

e entrada, respectivamente, de um sistema em estudo.

y(t) u(t)
Y. () = y(t:+ 1) (3.73) U, (t) = u(t?r D (3.74)
y(t+r—1) u(t+r—1)

De acordo com LJUNG] (1999) e FAVOREEL et al| (2000)) pode-se escrever que
Y,.(t) serd determinado pela eq. onde o indice r indica o horizonte de predicao.

Y, (t) = O,(t) + S,Ur(t) + V(t) (3.75)

Onde:
O, representa a matriz de observabilidade introduzida pela eq. |3.76]

C

CA
0,=| (3.76)

CA™!

S, é definida como uma matriz Toeplitz, triangular inferior, referente a dinamica

da parcela deterministica da entrada (eq. [3.77).

D 0 0 O
CB D 0 O
CA2B CA™3 .. CB D

E Vi(t) é definido pela eq. e representa o k-ésimo bloco de V(t) referente
a parcela estocéstica (i.e. ruidos) que afeta o comportamento do sistema.
Vi(t) = CA*2w(t) + CAFBw(t + 1) + ...+ Cw(t +k—2)+v(t +k—1) (3.78)

Obedecendo & nomenclatura proposta por |LJUNG| (1999), e visando a genera-
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lizagao da eq. [3.75 pode-se entdo suprimir a dependéncia em 7 e N reescrevendo as

variaveis z, U,, Y, e V' como expresso nas eq. (3.7943.82]).

Y = V(1) Y,(2) - Yi(N)] (3.79)
U =[U,(1) U,(2) ... U,(N)] (3.80)

X = [z(1)z(2) ... 2(N)] (3.81)
V =[V(1) V(2) ... V(N)] (3.82)

Pode-se entao reescrever a eq. como apresentado na eq. [3.83] Admitindo-se

que sao conhecidas as medigoes de y(t) e u(t) parat = 1...N +r — 1, pode-se buscar

uma estimativa para a matriz de observabilidade (O,.). Para tanto, é necessaria uma
forma para remover da equagao o efeito do ruido V e das entradas U, pois nao se
conhece a matriz S, sem antes estimar as matrizes de estado A, B, C, D.

Y =0,X+SU+V (3.83)

Para isso definiremos uma matriz de projecao ortogonal de U, introduzida pela
eq. [3.84l Caso a matriz UUT seja singular, pode-se utilizar da pseudo-inversa

proposta por Moore-Penrose.

I, =1 -U"(UU")"'U (3.84)

Onde:

Ull;r =0 (3.85)

Ao multiplicar-se pela direita a eq. ¢é obtida a seguinte igualdade:

Y1 = O, X1y + VI, (3.86)

Utilizando-se do mesmo conceito de vetor de variaveis instrumentais utilizado

anteriormente, pode-se definir uma matriz ® onde cada coluna é o vetor de variaveis

instrumentais (p(¢)) em um dado instante de tempo conforme as eq. (3.8743.88)).

P = [p(1)...(N)] (3.87)

38



y(t—1)

y(t — s1)

wlt— 1) (3.88)

u(t — s9)

Multiplicando-se pela direita a eq. [3.86, e normalizando ambos os lados pela

quantidade de amostras (N), tém-se:

1 1 1
Q= NyngTq)T = OTNXH$T<I>T + NVH5T<1>T (3.89)

Assumindo-se que o nimero de medidas realizadas da entrada e da saida (V) é
muito grande, pode-se obter a eq. [3.90, Maiores detalhes desta deducao podem ser
obtidos em |FAVOREEL et al. (2000)), LJUNG, (1999).

- Lymi,eT

Aplicando-se uma decomposicao de valores singulares obtém-se:

Q=W QW, =USVT = U5,V (3.91)
Wy =1 (3.92)

1
Wy = (NcpnéchT)—l«p (3.93)

Onde W; e W, sao matrizes de ponderacao do método N4SID introduzidas nas
cq. (392 B93).

Nesta etapa, a matriz de valores singulares S sera composta por valores singulares
resultantes da dinamica do sistema em estudo e também influenciada pelo ruido.
Considera-se entao que os [ valores singulares significativamente menores possam ser
truncados da matriz S, restando apenas n valores singulares. A matriz resultante
do truncamento da-se o nome de S, onde n é uma estimativa da ordem do sistema
em estudo (LJUNG/ [1999). O produto entre U; e Sy serd definido como a matriz
estimada de observabilidade (eq. [3.94)).

A

OT = U151 (394)

Uma vez obtida a estimativa da matriz de observabilidade pode-se estimar a

matrizes A e C' como mostra as eqs. 1 3.96|)

39



~

C=0,(1:p1:n) (3.95)

N ~

Oplp+1:pr,1:n)=0,(1:p(r—1),1:n)A (3.96)

A

Por fim pode-se estimar B e D, conforme indicado por LJUNG (1999),
resolvendo-se a eq. |3.97|

B,D

N
1 . . 2
1 B T
argmin [N 51 Hy C(¢l — A)~'Bu — Du F] (3.97)
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Capitulo 4
Revisao Bibliografica

Ao longo dos anos tremores patoldgicos tém sido estudados também através
do uso de modelos. Estes modelos sao desenvolvidos nos mais diversos graus de
abstracao para o estudo de diferentes aspectos dos tremores, indo desde a resposta
em frequéncia da articulacao afetada, até modelos que representam o controle motor
utilizando redes neurais artificiais. Esta secao tem o objetivo de apresentar, em
linhas gerais, os principais modelos que influenciaram o desenvolvimento do presente
trabalho.

Dentre os primeiros modelos propostos, encontra-se aquele desenvolvido por
AUSTIN e TSAI (1962)). Este modelo buscava caracterizar tanto a atividade os-
cilatéria dos tremores, quanto as raizes fisiolégicas do problema. Austin e Tsai
descreveram os tremores patolégicos com base no oscilador proposto anos antes por
van der Pol (eq. [4.1]). Este oscilador nao linear tem seu funcionamento baseado no
parametro «, que no referido estudo representa uma razao entre as entradas exci-
tatérias e inibitérias vindas das regioes superiores do SNC para os interneuronios
medulares como expresso na eq. onde E e I representam excitagao e inibicao,

respectivamente.

i+a@®—1)i+r=0 (4.1)
E

=—-1 4.2

o=" (4.2)

Este modelo se apoia na ideia de que os tremores patoldgicos resultariam de
alteragoes entre a relagao de sinais excitatérios e inibitorios descendentes, o que
culminaria na formacao de oscilador medular.

No final da década de 1980, FUKUMOTO)| (1986) propos que os tremores de Par-
kinson poderiam, em tltima analise, ser causados pela fadiga das fibras intrafusais
que seriam, em tese, continuamente estimuladas pelos motoneuronios gama. O que

por sua vez reajustaria os limiares de disparo dos sinais aferentes do fuso muscular
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causando o tremor. Um modelo biomecanico plano foi desenvolvido para o estudo do
fenomeno. Este modelo considerava mao e antebrago como um nico corpo rigido,
onde se observava o tremor. O modelo contava com apenas um unico atuador mus-
cular representado pelo biceps braquial. Tanto o biceps, quanto o fuso muscular,
associados em paralelo, foram representados utilizando o modelo muscular tipo Hill,
diferindo entre si apenas pelos parametros. Estabelecido um angulo inicial © entre
os segmentos que representavam braco e antebraco, a equacao diferencial que rege
a variagao 6 sobre o angulo inicial é reproduzida em [4.3] Onde a e b sao coeficien-
tes constantes e 7(t, ) representa o torque aplicado ao antebrago como funcao do

tempo e da excitagao produzida pelos motoneuronios gama nas fibras intrafusais.

0+ ab +b0 = 7(t, ) (4.3)

Simulagoes computacionais demonstraram que a reducao da excitagao muscu-
lar intrafusal resultaria em oscilacoes na faixa de frequéncias relativa aos tremores
patoldgicos. Por outro lado, um aumento da excitacao intrafusal culminaria em os-
cilacoes na faixa de frequéncia dos tremores fisiologicos, o que contradiz a hipotese
inicial de FUKUMOTO| (1986). Posteriormente, como os estudos de TIMMER et al.
(1993, 2000) demonstraram, sao limitagoes deste modelo a representagao linear de
um fendomeno nao linear, e também o pressuposto de que os tremores deveriam ser
atribuidos majoritariamente a mecanismos periféricos.

Em meados dos anos 1990, Beuter e Vasilakos (1995) estudaram a variabilidade
dos tremores patoldgicos e os efeitos de perturbacoes mecanicas, como a respiracao
e batimentos cardiacos, na modulagao de amplitude dos tremores. O modelo de-
senvolvido por eles neste estudo baseou-se na combinacao linear de dois osciladores
nao lineares acoplados, x; e xs, representando como oscilagoes produzidas no SNC
e SNP, respectivamente, afetavam a posicao p do membro acometido pelo tremor.
Esta combinagao de osciladores é reproduzida na eq. [4.4, Embora simplista por nao
levar em consideracao aspectos biomecanicos, este modelo teria se mostrado 1util no
estudo de como a resposta oscilatoria global é afetada quando os parametros a e b,

que representariam variaveis fisiologicas, sao alterados.

p = ax; + bxs (4.4)

Em 2005, Rocon e colaboradores modelaram a articulacao do punho a partir de
suas caracteristicas de resposta em frequéncia como um filtro passa baixas de se-
gunda ordem. Com o uso de um exoesqueleto, propriedades inerciais da articulagao
foram alteradas, deslocando por consequéncia a frequéncia de corte do sistema equi-
valente (i.e. exoesqueleto e punho) para 2 Hz, atenuando assim a maior parte dos

tremores que tipicamente se localizam na faixa de frequéncia de 3-12 Hz. Embora
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resultados importantes tenham sido obtidos na atenuagao dos tremores, sob a dtica
de modelagem esta abordagem nao permite descrever como os diversos mecanismos
neurais e biomecanicos podem contribuir para geragao de tremores (ROCON et al.,
2005)).

Nos trabalhos de (ZHANG et al 2009} 2011)), encontram-se os primeiros modelos
de malha fechada, que associam mecanismos centrais e periféricos que a literatura
aponta como causadores dos tremores patolégicos. Nesta revisao, este é o primeiro
modelo a avancar no detalhamento dos aspectos tanto de natureza neural, quanto
aqueles de natureza biomecanica simultaneamente. Do ponto de vista biomecanico,
este ¢ um modelo SISO de um grau de liberdade que visa ao estudo dos tremores
de flexao e extensao de punho. O modelo é composto por um par de musculos an-
tagonistas do tipo Hill, onde a formulacao utilizada foi aquela proposta por ZAJAC
(1989). Nesta implementagao realizada por Zhang e colaboradores, sdo consideradas
as relagoes forca-comprimento e forga-velocidade, ainda que se ignore a diferenca de
comportamento entre os trechos passivo e ativo da relacao forca-comprimento. Além
disso, ignoram-se as diferencas da relacao forca-velocidade entre a fase de encurta-
mento e alongamento das fibras musculares. A dinamica multicorpos esquelética foi
modelada através do método de Newton-Euler.

No que se refere as implementacoes relativas ao sistema nervoso periférico, fo-
ram desenvolvidas representacoes utilizando funcoes de transferéncia lineares para o
orgao tendioso de Golgi, para as células de Renshaw, bem como motoneuronios e in-
terneuronios. Devido as similaridades entre ativagao e contragao no fuso muscular e
nas fibras extrafusais, ZHANG et al.| (2009) utilizaram na modelagem deste proprio-
ceptor uma dinamica de ativagao associada a uma dinamica de contracao nao linear
bastante similar aquela empregada nos atuadores musculares. Quanto ao sistema
nervoso central, o papel dos osciladores na geracao de tremores foi representado por
um oscilador de Matsuoka.

Em trabalho posterior, do mesmo grupo de pesquisadores, YAO et al| (2012)
apresentaram uma extensao deste modelo, para o caso de trés graus de liberdade,
onde os movimentos tanto de flexao e extensao, quanto de desvio radio ulnar foram
estudados. Neste caso todos os parametros dos dois musculos extensores e dos dois
musculos flexores tem origem no software OpenSim, embora as simulagoes tenham
sido realizadas exclusivamente no MATLAB.

Considerando tais caracteristicas, embora seja possivel representar de forma mais
fidedigna o comportamento de diversos componentes do sistema neuro-mtusculo-
esquelético, os trabalhos de ZHANG et al.| (2009, 2011) e|YAO et al.| (2012) trazem
importantes contribui¢oes no desenvolvimento de modelos neuromecanicos de malha
fechada para o estudo dos tremores patoldgicos, as quais sao utilizados como ponto

de partida nesta dissertacao.
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Ainda em 2011, Dideriksen e colaboradores propuseram um modelo de malha
fechada que fosse capaz de simular tanto o SEMG quanto a dinamica de movimento
do membro afetado. Na abordagem, o modelo muscular de ZAJAC| (1989) foi com-
binado a um modelo de realimentacao aferente dotado de representagoes do érgao
tendinoso de Golgi, descrita como uma funcao de linear e fuso muscular, na for-
mulacao nao linear aproximada da dinamica de contragao muscular. Os tremores
foram adicionados como uma perturbacao aditiva ao sinal de controle vindo dos cen-
tros motores superiores do SNC, por sua vez simulado pela saida de um controlador
proporcional-integral-derivativo (DIDERIKSEN et al, 2011).

Este modelo, implementado para o dedo indicador, tém resultados satisfatoérios
na comparacao entre os valores coletados e simulados de sEMG e angulo articu-
lar, atingindo o objetivo a que se presta de explorar aspectos neurofisiolégicos dos
tremores patolégicos. Contudo, simplificacbes na dinamica forga-comprimento e
forca-velocidade, bem como a restricao a um tnico grau de liberdade comprometem
sua aplicabilidade em articulagoes e movimentos mais complexos.

Nao menos importantes, GRIMALDI e MANTO, (2012) e FREEMAN et al.
(2016)) em seus livros, discutem sobre a importancia do desenvolvimento de mode-
los matematicos que representem a dinamica dos tremores, tanto do ponto de vista
biomecanico quanto do ponto de vista do sistema nervoso central e periférico. Se-
gundo eles,; a criacao de modelos neuromecanicos justifica-se no sentido de promover
um melhor entendimento dos mecanismos por tras dos tremores patolégicos, e para

servir como planta de teste de tecnologias que visam a supressao destes tremores.
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Capitulo 5

Metodologia

5.1 Interface MATLAB - OpenSim

O Opensim é uma ferramenta de simulacao biomecanica computacional livre
desenvolvida por DELP et al| (2007). Com ela é possivel realizar, entre outras,
simulagoes de dinamica direta. A associacao entre as funcionalidades de simulagao
biomecanica presentes no OpenSim e as de controle e identificacao de sistemas pre-
sentes no MATLAB sao promissoras na exploracao computacional da modelagem de
tremores patoldgicos, com vistas a sua supressao, tornando a implementacao pratica
de tecnologias assistivas como a eletroestimulacao para a supressao de tremores po-
tencialmente mais assertiva.

A adaptacao desta interface baseou-se no trabalho desenvolvido por MILLARD
et al.| (2013) e no Dynamic Walker Challenge promovido pelo grupo de desenvol-
vedores do OpenSim na universidade de Stanford. Esta interface, programada em
MATLAB, permite que os modelos musculoesqueléticos implementados no Open-
Sim sejam importados em ambiente MATLAB para a realizagao de simulagoes de
dinamica direta, possibilitando que modelos biomecanicos realistas do OpenSim fos-
sem utilizados com planta de testes.

A rotina adaptada tem como primeira funcao importar o modelo do OpenSim que
se deseja simular. Depois de importado, a rotina faz uma varredura em busca dos
elementos que compoe o modelo. Estes elementos podem ser atuadores musculares,
corpos rigidos e suas coordenadas. Antes do inicio da simulacdo, sao ajustadas
nesta rotina os angulos articulares iniciais do modelo, duracao da simulacao, tipo de
integrador a ser utilizado e passo de integracao. Quando a simulagao é iniciada, a
interface de software adaptada garante o envio dos sinais de controle aos atuadores
musculares e o armazenamento do vetor de estados para cada instante de tempo
da simulagao. Este vetor de estados é composto pelas coordenadas articulares (0) e

suas respectivas velocidades (©), comprimento dos atuadores musculares (), e nivel
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de ativagao muscular (a). Ao final da simulagdo uma matriz de estados aumentada
¢ armazenada. Nela, além de todas as varidaveis mencionadas para o vetor
de estados e para cada instante de tempo da simulacao, sao adicionadas torques
produzidos por cada atuador muscular e o sinal de controle enviado aos atuadores

musculares.

Xt) =00 al (5.1)

X, ()=[©0alr" U (5.2)

onde © (j5.3) é o vetor composto pelos angulos de flexdo de punho (¢ ) e de

pronacao de punho (¢0). Analogamente, define-se o vetor de velocidades angulares

pela eq. [5.4

© = [o(t) P(1)] (5:3)

& — |4(t) d(1)| (5.4)

A eq. representa o vetor de ativagoes de cada um dos atuadores musculares
componentes do modelo, bem como a eq. para os comprimentos dos atuadores
musculares. Os atuadores musculares utilizados neste modelo foram extensor radial
longo do carpo (ECRL), flexor ulnar do carpo (FCU), pronador quadrado (PQ),
supinador (SUP).

a = [apcrr(t) arcu(t) apq(t) asup(t)] (5.5)

U= [lpcre(t) lrcu(t) lpo(t) Lsup(t)] (5.6)

Os vetores definidos pelas eq. e representam os torques produzidos por

cada musculo na articulagao do punho e o sinal de excitacao neural, respectivamente.

7" = [recre(t) Treu(t) TPo(t) Tsup(t)] (5.7)

U" = [upcrw(t) urcu(t) upq(t) usyp(t)] (5.8)

Com o objetivo de validar a interface entre OpenSim e MATLAB, uma simulagao
de dinamica direta, usando o modelo arm26 adaptado (Figura , foi realizada
através da interface grafica do OpenSim (GUI - do inglés Graphical User Interface).

Nesta simulagao, considerando que zero graus seja a total extensao da articulacao do
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cotovelo, o seu angulo inicial foi ajustado para 30 graus, com excitagao neuromus-
cular nula, deixando que apenas a forca peso atuasse sobre o antebraco. A mesma
configuracao foi realizada através da interface com o MATLAB. Foram calculados
os valores de erro quadratico médio, desvio padrao do erro e . O percen-
tual de ajuste , foi calculado através da métrica denominada Normalized Root
Mean Squared Error (NRMSE) que esta contida no intervalo entre -oo e 100, signi-
ficando respectivamente nenhum ajuste e ajuste perfeito entre a curva de referéncia
¢ a medida (LJUNG, 1999).

Figura 5.1: Modelo arm26 de membro superior utilizado na validacao da interface entre
MATLAB e OpenSim.

A articulacao do cotovelo foi utilizada para o teste de validacao da interface pois
além de fazer parte de trabalhos anteriores (PINHEIRO et all 2019alb), ela tem

apenas um grau de liberdade, o que diminui a influéncia de outras varidveis nao

consideradas no teste, aumentando assim a confiabilidade deste.

Oopensim — 0 ?
erro = media <( opensim — Omartab) > x 100 (5.9)

‘gopensim

oo \/Z|er7’0—err0\2 (5.10)
n

WEIT =

60 ensim ~ ema a
= 10y t”’“] x 100 (5.11)

‘ ‘ eopensim - ematlab ‘ ‘
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5.2 Identificacao de Sistemas

O modelo de punho desenvolvido por SAUL et al. (2015) foi adaptado as neces-
sidades do projeto, reduzindo-se a quantidade de atuadores musculares para apenas
quatro, sendo eles: extensor radial longo do carpo (ECRL), flexor ulnar do carpo
(FCU), pronador quadrado (PQ), supinador (SUP). Neste trabalho, optou-se por
manter a convencgao de siglas utilizadas no Opensim para a designagao dos elemen-
tos biomecanicos do modelo. Estes sao os principais flexores e extensores do punho
(LIPPERT e MINOR] 2017). O PQ e o SUP atuam no movimento de pronagao e
supinacao de punho. O modelo muscular utilizado foi aquele proposto por THELEN
(2003)).

Buscando a obtencao de representacoes lineares do modelo biomecanico de punho
desenvolvido por SAUL et al. (2015), para servir como ponto de partida para a
sintese de estratégias de controle, o modelo de punho foi importado e ensaiado em
malha aberta utilizando-se a interface MATLAB - OpenSim desenvolvida. Como
protocolo de ensaio, foi realizada uma simulacao de dinamica direta com duragao de
4 segundos onde o sinal de excitagao neural U respeitando as equagoes [5.8] e
.13 onde A = 0,075 e f = 50H z, foi enviado a cada musculo durante um intervalo
de tempo de 0,7 segundos seguido por um periodo de siléncio (i.e. nenhum musculo
acionado) de 0,3 segundos. Ao final da simulagdo, o vetor de estados aumentado
obtido foi armazenado para dar inicio a etapa de identificacao. Todas as simulagoes
neste trabalho foram realizadas utilizando um integrador de Dormand-Prince de 52

ordem com passo fixo de 0,0001 segundo.

u(t) = A(1 + square(2r ft)) (5.12)
(

UECRL — U(t) se 0 <t< O, 7

upcy = u(t) sel <t<1,7

upg = u(t) se2<t<27 (5.13)

USUPIU(t) 863§t§3,7

U = [0] caso contrario

Aos sinais de entradas e saidas, armazenados no vetor de estados aumentado
resultantes do ensaio, foram aplicadas as técnicas N4SID e IVM de identificacao de
sistemas, buscando-se obter as matrizes de transferéncia que relacionassem excitagao
neural (U) e torque articular (7), e também torque articular (7) e posigao articular
(©). Este procedimento resultou nas matrizes de transferéncia denominadas G (s)
e Gro(s). Nesta etapa, foi utilizada para importagdo dos dados provenientes do

ensaio e estimacao do modelo linear a toolbor de identificacao de sistemas do MA-
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TLAB. Como métrica para determinacao do modelo que melhor ajustava os dados do
ensaio, foi utilizado o percentual de ajuste (%FIT) descrito na eq. , que repre-
senta a exatidao com que o modelo linear ajusta os dados provenientes do OpenSim.
Este percentual é informado ao fim da estimacao dos modelos lineares pela toolboz.
Utilizando como critério o maior %FIT para todas as relagoes entrada-saida repre-
sentadas nos modelos, foram selecionadas as representagoes lineares utilizadas na

etapa de sintese de controle.

v
A 2

v

Gy (S) Gre(S)

Figura 5.2: Diagrama de blocos do modelo linear identificado.

As configuragoes utilizadas na toolbor para a identificagao baseada nas técnicas
IVM e N4SID sao apresentadas abaixo:
IVM:

e Options: tfestOptions

e Options.EstCovar: ’false’
e Options. WeightingFilter: []
N4SID:

e Options: n4sidOptions

Options. EstCovar: ’false’

Options.Focus: “simulation’

Options. EnforceStability: 1’

Options. N4 Weight: "CVA’

Options.NjHorizon: [15 0 40]

5.3 Sintese de Controle e Testes

De posse do modelo linear multivariavel que representa a dinamica do punho,
foi realizada a sintese de um controlador H,, utilizando a formulacao denominada

sensibilidade mista. As matrizes de ponderacao Wg, Wr, Wy foram determinadas
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iterativamente, de modo a garantir que a norma H., do sistema modelado nao
ultrapassasse a unidade, que o tempo de subida nao fosse superior a 500 ms, que o
sobressinal nao ultrapassasse 10% e o tempo de assentamento nao fosse inferior a 1
segundo. Tais parametros foram baseados no trabalho de WINTERS et al.| (2012),
buscando garantir que os movimentos obtidos utilizando o modelo e o controlador
projetado tivessem caracteristicas cinematicas fisiologicamente plausiveis. Para o
projeto do controlador foi utilizada a toolbox de controle robusto do MATLAB.

No projeto do controlador foram utilizadas matrizes de ponderacao que penali-
zassem o controlador para excita¢oes neuromusculares (i.e. sinal de controle) muito
altas e também para que a faixa de frequéncia das oscilagoes aditivas relativas ao
tremor nao fossem atenuadas.

Na etapa seguinte, o controlador obtido foi testado utilizando-se do modelo linear
identificado. O controlador foi entao avaliado quanto ao atendimento das condigoes
temporais explicitadas anteriormente. Verificou-se também nessa etapa o comporta-
mento das fungoes de sensibilidade e sensibilidade complementar de modo a garantir
que nao haviam atenuacoes relevantes na faixa de frequéncias onde se manifestam

os tremores patoldgicos.

e U T 0
><‘% K(s) * Gur(S) Gzo(S) »

A

b

Figura 5.3: Diagrama de blocos utilizado para o teste do controlador na planta identifi-
cada linear.

Posteriormente aos testes realizados no modelo identificado em malha fechada
com o controlador, com o objetivo de verificar o desempenho do controlador quando
aplicado diretamente ao modelo de punho do OpenSim, utilizou-se a interface MA-
TLAB - OpenSim para realizar testes de malha fechada enviando os sinais oriundos
do controlador projetado, aqui interpretados como excitagao neuromuscular, direta-
mente ao modelo de punho do OpenSim. Nesta etapa foi avaliada a capacidade do
controlador de estabilizar o modelo nativo do OpenSim operando como planta de
testes e conduzi-lo a um ponto de operacao desejado. Esta configuracao pode ser
observada na Figura [5.4]

Com o objetivo de ampliar a representagao fisiolégica e permitir o controle da
planta de teste nas vizinhancas do ponto de operagao desejado, implementou-se
através de tangentes hiperbdlicas uma representagao matematica do principio
fisiologico denominado inibigao reciproca. Este principio estabelece que durante o

movimento a excitagao neuromuscular enviada ao antagonista ¢ atenuada.
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Orer K(s) U | Punho 0 R
5 OpenSim

v
v

Figura 5.4: Diagrama de blocos representando o teste onde o controlador é aplicado, por
meio da interface MATLAB-OpenSim, ao modelo de punho do OpenSim.

No modelo esta funcao pondera a excitacao neuromuscular U, como pode ser
observado na Figura

[—0.5tgh(e¢) + 0.5}

Stgh 0.5

o [Fo| | 05tgh(es) & (5.14)
ay 0.5tgh(ey) + 0.5
—0.5tgh(ey) + 0.5

O emprego desta funcao de ponderacao resolve o problema de chaveamento entre
o agonista e o antagonista por meio de um modelo simplificado do principio da
inibicao reciproca. Isto permite que o controlador, desenvolvido com base no modelo

linearizado, estabilize e controle a articulacao no OpenSim.

v

Orer T U Punho 0
N K(s) - v | OpenSim ]

Figura 5.5: Diagrama de blocos representando a adicao da fungao « ao controle do punho
no OpenSim.

Na eq. [5.14] o bloco representado por oy é dependente do erro de posicao de
flexdo de punho (g4). Analogamente, o bloco representado por o, é dependente do

erro de posi¢do de pronacao do punho (ey). Estas variaveis de erro de posi¢ao sao

definidas pelas eq. eb.16|

Eo = bres — 6 (5.15)
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Ep = Pref — P (5.16)

Analisando-se os blocos compostos pelas fungoes ay € oy, € possivel observar que
para o caso onde €4 ¢ maior que zero, o que indica necessidade de flexao do punho,
a funcao na primeira linha de a@ que pondera a excitacao neuromuscular enviada ao
ECRL tende a zero, enquanto a funcao na segunda linha de a que pondera o flexor,
tenderd A unidade. E possivel assim implementar um modelo simples da inibi¢ao
reciproca existente entre musculos antagonistas. Analogamente, a mesma estratégia
¢ empregada com relagao a pronacao por meio da varidvel e,.

Neste trabalho, a funcao do controlador aplicado ao modelo biomecanico de
punho do OpenSim é garantir a estabilidade da planta de testes nas vizinhancas
do ponto de operacao. Como se deseja modelar os tremores patologicos posturais,
definiu-se como ponto de operacao desejado um angulo de flexao de punho ¢ = 0
graus e um angulo de pronacao ¥ = 70 graus. Isso equivale ao antebrago estendido

a frente do corpo com a palma da mao voltada para o chao.

5.4 Gerador Central de Padrao Patolégico

Utilizando-se um oscilador de Matsuoka, foi implementado um gerador central
de padrao, como aquele proposto por ZHANG et al.| (2009, 2011), para representar
as caracteristicas oscilatérias inerentes a excitagdo neural (U’) patolégica. Este
oscilador foi implementado utilizando-se o método numérico de Euler para a solugao
de equacgoes diferenciais. Por ter sido implementado juntamente com a interface
MATLAB - OpenSim o oscilador utilizou também o periodo de amostragem de
0,0001 segundo. Seguindo os achados de DIDERIKSEN et al.| (2015) os tremores
neste estudo foram gerados a partir de um unico oscilador central, utilizando uma
Unica frequéncia.

A formulagao do oscilador é apresentada nas eq. an.21]

Neuronio 1:
Klefl = —T1 — 51)1 - hf(l’z) -+ Le + R (517)
Toty = —v1 + f(21) (5.18)

Neuronio 2:
KleﬂfQ = —T9 — ﬁUQ - hf(.??l) — Le + R (519)
TQUQ = —Vsy + f([L’Q) (520)
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Saida:
y; = f(x;) = max(z;,0), j=1,2 (5.21)

onde x; representa a tensao da membrana neuronal, v; é a corrente de membrana
neuronal, f(z;) é uma fungao nao linear de ganho unitdrio quando xz; é positivo e
zero caso contrario, y; refere-se a saida neuronal, h é o ganho relativo a interacao
entre neuronios, $ é o ganho relativo a autoinibi¢ao neuronal, e denota o sinal de
origem sensorial e R entrada para determinacao do tonus. Define-se por L o ganho
aplicado ao sinal realimentagao sensorial (e) e Ky como parametro regulador da
frequéncia de oscilagao (GRIMALDI e MANTO| 2012, ZHANG e ZHU, [2006).

«
GCP
&
Oret U ™ Punho S}
—ﬁ-\“/ = - K(S) —:/ + &

v | OpenSim

Figura 5.6: Esquematico representando a formulacao final do modelo biomecanico im-
plementado neste trabalho por meio da adicao do gerador central de padrao.

Neste trabalho § =2.5, h=25, L =5, 171 =7=0.1, R=1, e =0. No que se
refere ao parametro Ky este foi utilizado para garantir a variabilidade caracteristica
do tremor por meio de sua variacao no decorrer da simulagao. Tal variacao foi
extraida das andlises estatisticas de sinais inerciais coletados durante o trabalho, e

sera descrita na préxima secao.

5.5 Sintonizacao e Validacao do Modelo

Com o objetivo de prover dados para a sintonizacao e validacao do modelo, sinais
de eletromiografia de superficie e inerciais foram coletados de pacientes do ambu-
latorio de neurologia da Escola Paulista de Medicina em parceria com o Centro
Universitario FEI sob Certificado de Apresentacio para Apreciacio Etica (CAEE)
57350316.0.0000.5625 e parecer de aprovacao 1.717.375. Estes pacientes foram clini-
camente diagnosticados como portadores da doenca de Parkinson ou tremor essencial
pelos neurologistas do ambulatorio.

A coleta de sinais foi realizada utilizando o equipamento composto de eletrodos
de sSEMG e unidades inerciais denominado Trigno Wireless EMG (Delsys, EUA).

Durante o procedimento, dois eletrodos sem fio foram posicionados no antebraco do
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voluntario e por palpagao, durante o movimento de flexao e extensao, foram definidas
posicoes aproximadas do ECRL e do FCU. Uma unidade inercial também sem fio
foi posicionada no dorso da mao do voluntario. Para os sinais de eletromiografia,
a frequéncia de amostragem utilizada foi de 1925,93 Hz e para os sinais inerciais a
amostragem utilizada foi de 148,5 Hz. O tempo médio de coleta foi de 60 segundos
e para o paciente utilizado como estudo de caso neste trabalho foram realizadas um
total de 6 coletas. As coletas foram realizadas em posicao isométrica com o brago
estendido a frente do corpo e palma da mao voltada para o solo.

Os sinais de velocidade angular, coletados pela unidade inercial posicionada no
dorso da mao, foram entao filtrados e processados utilizando-se a técnica de anélise
tempo-frequéncia denominada espectrograma. Esta técnica consiste em realizar su-
cessivas transformadas de Fourier em janelas temporais previamente determinadas e
permite avaliar as flutuacoes da frequéncia durante o periodo no qual o sinal foi co-
letado. Para a aplicacao da técnica foi escolhida a janela de Hamming com duracgao
de 1 segundo e sobreposi¢ao de 50%. O filtro utilizado nesta etapa foi um filtro
passa-baixa Butterworth de sexta ordem, com ripple admitido para a banda de pas-
sagem de 0,1 dB, atenuagao na banda de rejeicao de 60 dB e frequéncia de corte de
15 Hz.

Utilizando os valores de frequéncia obtidos para cada janela, produziu-se um
histograma para o estudo da distribuicao de frequéncias que o tremor apresentou
durante as coletas. A partir disso, e sabendo-se que a variavel Ky do oscilador de
Matsuoka ¢é linearmente relacionada com o periodo de oscilacao do tremor ,
pode-se dizer que a distribuigao de probabilidades de K (PKf) estara relacionada
com a distribuicao de frequéncias (Py) por meio da eq.

Dy

Pk, = 1oz (5.22)

df

Sendo assim, a varidvel K; foi implementada de modo a seguir a mesma dis-
tribuicao de probabilidades que a frequéncia do tremor multiplicada por um fator
de escala definido pelas constantes da eq. [3.8 concluindo assim a sintonizacao do
modelo com relagao as caracteristicas do tremor do individuo em estudo. Este de-
senvolvimento foi realizado para que se possa permitir que o modelo biomecanico do
tremor implementado neste trabalho nao so retrate a frequéncia central do tremor,
mas também sua variabilidade no tempo.

Do ponto de vista qualitativo, a validacao do modelo foi realizada por meio da
comparacao entre os resultados obtidos das andlises tempo-frequéncia entre sinais
coletados e simulados, comparando-os a resultados disponiveis na literatura clinica
e de modelagem de tremores patoldgicos.

De modo a determinar quantitativamente se as caracteristicas estatisticas do tre-
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mor do voluntario em questao foram bem representadas pelo tremor produzido pelo
modelo, foi utilizada a divergéncia de Kullback-Leibler (BELOV e ARMSTRONG,
2011}, ICLIFF et al., 2018, LV e LIU| 2014). Esta métrica compara a distribuigao
estatistica de origem (p), composta pelos dados provenientes das coletas, e aqueles
gerados por meio das simulagoes, denominados distribuigao de chegada (g), e avalia a
quantidade de informacao perdida quando q é usado para aproximar p. Um valor de
divergéncia K-L préximo de zero indica que os dados da distribuicao de origem sao
bem representados pela distribuicao gerada pelas simulagoes. Dessa forma, pode-se
interpretar a divergéncia K-L como sendo uma medida da ineficiéncia de representar
os dados provenientes da distribuicao de origem por meio da distribuicao de chegada.

A divergéncia K-L é denotada por Dy_p(pl|q) e estd representada na eq. [5.23]
onde p representa a distribuicao de probabilidades de origem e ¢ a distribuigao de

chegada.

i)

Assim, o valor da divergéncia K-L foi calculado para a relacao entre a distribuicao

Dic_s(pla) = 3 pli)log (%) (5.23)

de frequéncias do tremor oriunda dos sinais inerciais do voluntario em estudo e
para aquela proveniente dos sinais inerciais simulados. Foi também calculada para
comparar a distribuicao das varidveis cinematicas entre o voluntario e a simulagao.
A mesma métrica foi ainda aplicada a relacao entre o sinal de ativagdo muscular
do voluntéario obtido por meio do processamento do EMG e o sinal de ativagao
produzido pela simulacao.

Para determinar o sinal de ativagao muscular experimental a partir da eletromi-
ografia coletada, o EMG foi retificado e filtrado, conforme sugerido por MANAL e
BUCHANAN]| (2003). Foi utilizado um filtro passa-baixa Butterworth de ordem 6,
com ripple admitido para a banda de passagem de 0,1 dB, atenuacao na banda de
rejeicao de 60 dB e frequéncia de corte de 15 Hz.

De modo a comparar as relacoes entre velocidade angular e angulo articular no
voluntario estudado e no modelo biomecanico de tremor, foram analisadas quali-
tativamente as figuras de ciclo limite tanto para flexao quanto para pronacgao do
punho.

Todas os procedimentos computacionais realizados neste trabalho, incluindo as

mais de 2000 horas de simulacao computacional, foram realizadas em um laptop
VAIO svfl5n26cxb, Windows 10, 8 GB RAM, e processador INTEL core i7.
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Capitulo 6

Resultados e Discussao

6.1 Interface MATLAB - OpenSim

A interface MATLAB - OpenSim foi validada por meio da comparacao dos re-
sultados obtidos das simulagoes de dinamica direta realizadas tanto na GUI do
OpenSim, quanto pela interface aqui desenvolvida. Por meio dos angulos articulares
obtidos em ambas as simulagoes foram calculados o erro médio quadratico, o desvio
padrao e o percentual de ajuste entre as curvas utilizando as eq. a

Como resultado, o ajuste de curva percentual alcancado foi de 86.52%, com
erro quadratico médio e desvio padrao de respectivamente 0.4022°+ 0.48°. Tais
valores indicam que os resultados obtidos através da interface sao muito similares a
aqueles obtidos através do proprio OpenSim. A convergeéncia assintotica ao valor de
aproximadamente 24° deve-se ao comprimento 6timo do biceps braquial no modelo
utilizado para esta validagao.

A comparacao entre os resultados da simulagao de dinamica direta realizada
utilizando-se a interface MATLAB - OpenSim e a simulagao realizada diretamente
no OpenSim podem ser observados graficamente na Figura [6.1 Neste trabalho o
tempo computacional médio de simulagao foi de 1,5 horas para cada segundo de

movimento.

6.2 Identificacao de Sistemas

Como primeiro passo para a identificacao da matriz de transferéncia excitagao-
torque denominada G, (s) e da matriz de transferéncia torque-posi¢ao denominada
Gro(s), uteis ao processo de sintese de controle, o modelo de punho implementado
no OpenSim por [SAUL et al.| (2015)) foi ensaiado em malha aberta. A Figura
apresenta a sequéncia de excitagoes neuromusculares utilizadas neste ensaio.

Observa-se na Figura [6.2] que os sinas de excitagao enviados aos atuadores mus-
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Figura 6.1: Comparacao entre as posicoes articulares de flexao produzidas pelo OpenSim
(linha continua) e pela interface adaptada (linha tracejada).
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Figura 6.2: Excitacoes neuromusculares enviadas a cada atuador muscular durante o
ensaio em malha aberta.

culares do modelo sao compostos por um intervalo de tempo de excitacao seguido
por outro de siléncio onde nenhum atuador muscular ¢ acionado. Essa estratégia foi
adotada pois biomecanicamente cada musculo é considerado um bom descritor de
cada seguimento do movimento.

A Figural6.3|apresenta a resposta da variavel torque produzida por cada um dos
miusculos solicitados durante o ensaio. Na Figura [6.4] é possivel observar os valores

do angulo articular de flexao (¢) e pronagao (1) em graus, durante todo o ensaio
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de malha aberta. Segundo a convencao do modelo adotado no OpenSim, valores
positivos de ¢ indicam flexdo de punho, valores negativos extensao. Analogamente,

valores positivos de ¢ indicam pronagao, enquanto negativos indicam supinagao.

o= 0 T T : : s ———— T
- |
x-0.2 X\f—/—' :
l\Lu 04 I | I I | | I
0 0.5 1 15 2 2.5 3 35 4
C 0.4 T T T T T T T
§ 0.2 .
= 0 | | I | ] i
0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 35 4
. 0 \//'—\\ T T T T
8 02— MV
(2}
& 04 | I | | | I |
0 0.5 1 15 2 2.5 3 35 4
— 02 T T T T T T T
8 0.1+ *
: 0 ! . : i |
0 0.5 1 1.5 2 25 3 35 4
Tempo(s)

Figura 6.3: Torques articulares em Nm produzidos por cada atuador muscular durante
o ensaio em malha aberta utilizando o modelo de punho do OpenSim.
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Figura 6.4: Angulos articulares de flexdo (¢(t)) e pronacéo (1(t)) (em graus) resultantes
durante o ensaio em malha aberta utilizando o modelo de punho do OpenSim.

Por meio da IVM obteve-se a matriz de transferéncia G, (s) identificada, sendo
esse um sistema linear com 4 entradas de excitacao neuromuscular e quatro saidas
de torque. Esta representacao foi capaz de reproduzir os valores obtidos durante o
ensaio do modelo nativo do OpenSim com uma exatidao média no ajuste de curvas

de 73,20%. Os valores da exatidao no ajuste individualizados relativos ao torque
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sao apresentados na Tabela

Tabela 6.1: Percentual de Ajuste para o modelo Gqr.

Variavel de Saida %FIT

TECRL 77,17
TrCU 64,12

TPQ 72,85
TSUP 78,64

Utilizando a N4SID obteve-se a matriz de transferéncia G.e(s), sendo esse um
sistema linear com 4 entradas de torque e duas saidas de angulo articular. A exatidao
média do ajuste foi de 92.88%. Os valores da exatidao no ajuste individualizados

relativos ao angulos articulares sao apresentados na Tabela

Tabela 6.2: Percentual de Ajuste para o modelo Gr@.

Varidvel de Saida %FIT
¢ (flexao) 93,37
¥ (pronagao) 92,39

Graficamente, a comparacao entre os torques decorrentes do ensaio em malha
aberta do modelo de punho do OpenSim e aqueles resultantes do modelo linear iden-
tificado podem ser observadas na Figura[6.5] A eq. [6.]]traz a matriz de transferéncia
G- (s) identificada pela técnica IVM.
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Figura 6.5: Comparacao entre os torques produzidos por cada atuador muscular no
OpenSim (linha cinza) e pelo modelo linear identificado (linha vermelha)(em Nm).
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Figura 6.6: Comparacao entre as posigoes articulares (em graus) de flexdo e pronagao
produzidas pelo OpenSim (linha cinza) e pelo modelo linear identificado (linha vermelha).

- —46,21 —5,54 —0,76 —0.84
5+10,43 5+8.864 5+2,978  s+0.915
2,16 33,08 —0,096  —0.046
5+0.3118 s+11,95 s+3.158  s+8,017
Glur(s) = (6.1)
0,725 —0,924 42,51 0,144
5+0.264 5+3,023 s+31,34 5+0,0378
—10,55 —2,127 —3,007 —82
| 5+8,159 s+8.89x10-0 s10.953  s+25,95

Por conveniéncia, o sistema linear identificado por meio da técnica N4SID, que
representa a relacao entre torque e posicao articular, foi representado na forma
de espaco de estados. Para o projeto dos controladores, ambas as relagoes foram

utilizadas na forma de matrizes de transferéncia.

Gro(s)=C(s[ —A)'B+D (6.2)

onde:

[ 181,3 —132,9 —153,8 5,363 —1.691 —34.37]
81,47 36,6 118,2 —17,24 7,74 —73.37
~108,8 —132,8 —188,5 —4,75 —9,60 7,19
80,24 74,33 100,1 —13,31 4,28  0.65
1420 —1066 —2402 1221  —148  539.1

| -132,4 —77,75 313 18,65 -22,68 1159 |
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[ 2,46 x 10'  —1,88 x 10* —2,03 x 10 8098 |
—1,62x10* 1,19 x 10* 1,29 x 10* —5229
2,40 x 10*  —1,88 x 10* —2,03 x 10* 8041
B = (6.4)
—1,55 x 10* 1,18 x 10* 1,29 x 10* —5106
3,20 x 10°  —2,45 x 10° —2,66 x 10° 1,058 x 10°
3,86 x 10*  —2953 x 10* —3,20 x 10* 1,279 x 10*
_ [13,71 10,87 —10,93 2,813 —2,021 20,48 ] (6.5)
5,086 9,011 —15,52 16,07 2,187 —1,431
_ [0,2603 0,3296 0,4222 0,4106] (6.6)
—3,443 —0,2421 1,566 —1,083

O uso de duas técnicas de identificagao se justifica pelo fato de que o melhor
ajuste para G, (s) foi encontrado utilizado IVM, enquanto o melhor ajuste para
Gro(s) se deu utilizando a técnica N4SID. Estas representacoes foram escolhidas
pois apresentaram exatidao no ajuste consideradas satisfatérias, ou seja, % FIT

> 70%, na média, tanto para G, (s), quanto para Gre(s).

6.3 Sintese de Controle e Testes

De posse da representagao linear e simplificada da planta de testes obtida por
meio da identificagao, foram definidas as matrizes ponderacao Wg, Wp, Wy da
formulagao de sensibilidade mista conforme as eq. al6.11}

0,015 + 10
- 6.7
ST 1082 1 1005 + 0,1 (67)

0,001 + 0,01
_ 005 +0,00 6.8
YU T 0Ls 1 1 (6:8)
Wy = I, (6.9)

3 0
W= """ (6.10)
0 471)5

WU = U)UI4 (6.11)

onde I, e I indicam, respectivamente, matrizes identidade de ordem 2 e 4.
Estas matrizes de ponderagao foram especificadas de modo que o esforgo de

controle fosse limitado, ou seja, de modo que pequenos valores de excitacao neuro-
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muscular (U) fossem utilizados no controle do punho. E também de modo a garantir
que, para frequéncias maiores ou iguais a aquelas do tremor patologico, os sinais do
oscilador que simulam os tremores nao ficassem atenuados . O controlador
obtido por intermédio da toolbox de controle robusto do MATLAB é representado
pela eq. na forma de espacgo de estados. Contudo, a técnica de sintese H, € co-
nhecida por gerar controladores de ordem muito alta. Sendo assim, por conveniéncia

de representacdo, as matrizes A, Bx, Cx, Dg sao apresentadas no Apéndice [A]

(6.12)
yk(t) = CKQ?K(t) + DKUK(t)

Utilizando as eq. e foram construidos os grafico das funcoes de sensi-

bilidade (S) e sensibilidade complementar (T'). Estes sao apresentados na Figura

K- {J?K(t) = AKQJK(t) + BKUK(t)

[6.71 Nela é possivel observar que a norma H,, nao excede a unidade. Este fato é de

fundamental importancia para a estabilidade do sistema.

20 = o -

Valores Singulares (dB)

—s
-
-40 e A

01 1 10 100
Frequéncia (rad/s)

Figura 6.7: Gréficos das fungoes de sensibilidade (S) e sensibilidade complementar (7)
utilizando o controlador na planta linear identificada.

A resposta ao degrau do sistema linear identificado em malha fechada com o
controlador é apresentada na Figura Nela é possivel observar que os modelos
lineares de flexao e pronacao de punho, utilizando o controlador proposto, apresen-
tam tempo de subida menor ou igual a 0,5 segundos, nenhum sobressinal e tempo
de assentamento de aproximadamente 1 segundo, atendendo assim aos critérios pro-
postos.

Contudo, é importante salientar que o modelo linear é apenas uma simplificacao,

servindo como ponto de partida para o projeto do controlador que integra o modelo
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Figura 6.8: Resposta ao degrau unitario para o sistema linear identificado em malha
fechada com o controlador.

biomecanico de tremor. Dessa forma, na etapa seguinte fez-se necessario comparar
o comportamento do controlador em malha fechada com o modelo biomecanico de
punho do OpenSim, utilizando a interface desenvolvida.

O controlador H., projetado foi entao testado para o controle do modelo de
punho nativo do OpenSim, com objetivo de verificar se este seria capaz de estabilizar
o modelo. A configuragao utilizada pode ser vista na Figura Os resultados da

simulagao de dinamica direta realizada podem ser verificados na Figura [6.10]

E)ref . .\\ U
Ve

Punho
K > »
(%) OpenSim

v

Figura 6.9: Diagrama de blocos representando o teste onde o controlador é aplicado, por
meio da interface MATLAB-OpenSim, ao modelo de punho do OpenSim.

Na Figura [6.10] é possivel observar que, utilizando apenas o controlador testado
no caso linear diretamente no OpenSim, por meio da configuragao apresentada na
Figura [6.9 nao se pode garantir a estabilizagdo da articulacao. Sendo assim foi
utilizada uma alternativa que compatibilizasse o controlador e o modelo de punho.

Dada as deficiéncias no controle do modelo de punho do OpenSim como planta
de teste, e levando-se em consideracao o principio da inibicao reciproca durante o
movimento, que estabelece que o musculo antagonista sofre inibicao da excitagao

neuromuscular durante o movimento, foi inserida a func¢ao « definida pela eq. [5.14]
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Figura 6.10: Resposta de flexao e pronacao (em graus) ao controlador aplicado direta-
mente ao OpenSim.
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Figura 6.11: Esquematico representando a adi¢ao da fungéo « ao controle do punho no
OpenSim.

Esta funcao atua como fator de ponderacao dos sinais de excitagao neuromuscular.
Seu objetivo é portanto atuar como um modelo simplificado de dinamica medular,
garantindo a controlabilidade do punho. Esta configuracao pode ser observada por
meio da Figura|6.11]

A Figura [6.12] apresenta os resultados da simulacao de dinamica direta utili-
zando a configuracao proposta na Figura [6.11] Esta simulagao teve como objetivo
demonstrar que a planta poderia ser estabilizada por meio do controlador associ-
ado a funcao «, bem como demonstrar a capacidade de regulacao do sistema para
diferentes pontos de operacao.

Nesta simulagao o primeiro ponto de operagao testado foi ¢ = 0 graus e ¢ = 70
graus. No tempo ¢t = 1,5 segundos, o angulo ¢ foi alterado para 10 graus de flexao e
finalmente em t = 3 segundos para 10 graus de extensao. Assim, é possivel observar
que essa configuracao foi bem sucedida para estabilizar a planta de testes e controlar

os angulos articulares, de modo a que estes ficassem nas vizinhancas do ponto de
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Figura 6.12: Teste de controle realizado utilizando a configuragdo proposta na Figura
O teste foi realizado para verificar a capacidade de controlar a articulagao do punho
da configuracao proposta.

operacao definido. Credita-se o grande overshoot inicial a um regime transitério do
controlador que nao leva em consideracao o estado inicial do modelo de punho do
OpenSim. Percebe-se que, para o segundo e o terceiro pontos de operacao testados,
o sobressinal absoluto é de aproximadamente 3°, o que considerou-se aceitavel para
movimentos do punho humano.

E possivel ainda notar um relativo grau de desacoplamento entre os angulos de
flexao e pronacao, uma vez que mudancas abruptas do angulo articular de flexao
nao causaram perturbagoes no angulo de pronacao. Este desacoplamento é salutar
do ponto de vista de controle de sistemas multivariaveis, pois pode ser conside-
rado um indicativo da possibilidade de se controlar os angulos de flexao e pronagao
separadamente no modelo biomecanico de punho do OpenSim.

Alcancada a estabilizacao do modelo de punho, bem como a regulacao para
um ponto de operacao desejado, tornou-se factivel a implementacao do oscilador

responsavel pela geracao do tremor.

6.4 Formulacao Final do Modelo Biomecanico de

Tremor Patolégico

Com o objetivo implementar os tremores patolégicos no modelo biomecanico foi
incorporado ao modelo um gerador central de padrao patolégico (GCP) representado
pelo oscilador de Matsuoka. Nesta configuracao, a atividade oscilatéria produzida

pelo GCP ¢ adicionada ao vetor de excitagoes neuromusculares U, produzindo um
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sinal de controle andlogo aquele presente em individuos acometidos por tremores
patoldgicos (U’). Este modelo ¢ representado na Figura [6.13]

v

a
GCP
8
Orer T ; O Punho 0
NV e K(s) L i v’ | OpenSim ]

Figura 6.13: Diagrama de blocos representando a formulacao final do modelo bio-
mecanico implementado neste trabalho por meio da adi¢ao do gerador central de padrao.

Utilizando esta configuragao, foram realizadas simulacoes de dinamica direta de
modo a verificar se 0 modelo biomecanico, sob influéncia do oscilador, produziria
um movimento do punho coerente com aquele apresentado pelos individuos acome-
tidos por tremores patolégicos. Na Figura [6.14] é possivel observar que o angulo
médio de flexdo de punho (¢) se mantém regulado em 0° , obedecendo o ponto de
operacao desejado, e que existem oscilagoes ao redor do ponto de operacao com
amplitude de aproximadamente 10° de pico a pico. O angulo médio de pronacao
(1) mantém-se regulado em aproximadamente 70° , apresentando uma oscilagao de
aproximadamente 5° de pico a pico. Tais amplitudes de tremor vao ao encontro
daquelas relatadas por DIDERIKSEN et al. (2011), GRIMALDI e MANTO| (2012),
YAO et al| (2012)), ZHANG et al.| (2011).

6.5 Sintonia e Validacao do Modelo

O espectrograma da velocidade angular coletada pelo sensor inercial, posicionado
no dorso da mao do voluntario, estd mostrado na Figura . E possivel observar
que a frequéncia média do tremor do voluntério é de aproximadamente 4,6 Hz.

Pode-se observar flutuagoes da frequéncia com o decorrer do tempo, ainda que a
frequéncia média central seja coerente com a literatura. Dessa forma, utilizando
cinco coletas de 60 segundos cada, do voluntario em questao, foram calculados
30 espectrogramas e a frequéncia central para cada janela temporal com duracgao
de 1 segundo foi utilizada para compor o histograma apresentado na Figura [6.16|

Este histograma representa a distribuicao dos valores de frequéncia do tremor do
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Figura 6.14: Simulacao de dinamica direta do modelo proposto na Figura com
ponto de operacao ajustado para ¢ = 0° e 1 = 70°.
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Figura 6.15: Espectrograma do sinal de velocidade angular de flexdo coletado de vo-
luntario diagnosticado com DP.

voluntério nos sinais coletados, utilizados para a determinacao da varidvel K; do
oscilador de Matsuoka . Assim o modelo biomecanico poderia apresentar além
da frequéncia central, a variabilidade do tremor. O parametro K foi implemen-
tado de modo a variar no tempo, seguindo uma distribuicao relacionada aquela da
frequéncia do tremor. Este procedimento permitiu sintonizar o modelo segundo as
caracteristicas encontradas no tremor do voluntario em estudo.

Do ponto de vista de caracterizacao do movimento, foram comparados os sinais
inerciais dos angulos de flexao e pronacao simulados e coletados, bem como suas res-
pectivas velocidades angulares no dominio do tempo e da frequéncia. Também foram
estudados os histogramas destes sinais comparando as caracteristicas estatisticas en-
tre as coletas e a simulagao ([6.17) e [6.18).

Na Figura os graficos de ¢(t) e ¢(t) apresentam o angulo e a velocidade

de flexdo, respectivamente, para o voluntério (azul) e simulacdo (vermelho). E
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Figura 6.16: Distribuicao dos valores de frequéncia do tremor do voluntario em estudo.
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Figura 6.17: Anélises para posigdo e velocidade angular de flexdao. Convencionou-se
representar dados provenientes de coletas em azul e resultantes de simulacao em vermelho.

possivel observar, qualitativamente, que os valores do angulo de flexao de punho,
bem como a velocidade de oscilagao sao coerentes entre o modelo e o voluntario
dada as similaridades de amplitude, forma e a concordancia dos resultados obtidos
com aqueles expressos na literatura nos trabalhos de DIDERIKSEN et al| (2011,
\GRIMALDI e MANTO, (2012),[ZHANG et al. (2011). Logo abaixo, sdo apresentadas
as respectivas transformadas de Fourier, mostrando uma razoavel coincidéncia entre
as faixas de frequeéncia, corroborando os resultados de DIDERIKSEN et al. (2011]),
\GRIMALDI e MANTO (2012), ZHANG et al.| (2011)).

O tnico parametro que sintoniza o modelo aos sinais coletados ¢é a varidvel Ky

do oscilador. Assim, nao se espera sincronismo temporal entre as variaveis, mas sim
concordancia entre as magnitudes e componentes espectrais entre os sinais coletados
e simulados. Contudo, neste trabalho espera-se que as caracteristicas estatisticas dos
sinais coletados fossem bem representadas pelo modelo. Na terceira linha da Figura

[6.17|encontram-se os histogramas que comparam a distribuigao dos valores do angulo
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¢ e da velocidade ¢. E possivel observar uma relativa sobreposicao dos histogramas,
sugerindo que o modelo representa adequadamente o tremor patolégico.
Quantitativamente, nas duas primeiras linhas da Tabela [6.3], é possivel observar
que a divergéncia K-L para a posicao e velocidade de flexao ficou proxima de zero
o que foi considerado um indicador da qualidade do modelo. Por simplicidade de
nomenclatura, na Tabela[6.3] p indica distribui¢ao de origem, ou seja, dos sinais cole-
tados do paciente e g indica distribuicao de chegada, ou seja, dos sinais provenientes

da simulacao.

Tabela 6.3: Valores de divergéncia K-L entre as varidveis cinematicas

Divergéncia K-~ Valor

Dr-r(p(®)lla(¢)) 0,0666
DK—L(p<¢)||Q(¢)) 0,0771
Dr—r(p(¥)[g(+)) 0,7213
Dy_r(p(¥)]lg(+)) 0,0015

A Figura [6.18] apresenta as representacoes no dominio do tempo, da frequéncia

e histograma do angulo de pronagao de punho (¢(t)) e de sua velocidade angular

(W (1)

Tempo (s) Tempo (s)
-3
-~ 5 x10 ‘ ‘ ‘ ‘ = 01 ‘ ‘ ‘ ‘
: L V.- 20 J&P
—— ——
%9 o %) L,
0 2 4 6 8 10 0 2 4 6 8 10
Frequéncia (Hz) Frequéncia (Hz)
(2] (2]
.8 500 ‘ 8 400 ‘ ;
o [&]
o c
i h <© 200 ﬁ ]
S 5}
L 0 : 0
O o 65 70 75 80 © 200 -100 0 100 200
Y ¥

Figura 6.18: AnA&lises para posigao e velocidade angular de pronacao. Convencionou-se
representar dados provenientes de coletas em azul e resultantes de simulacao em vermelho.

E possivel verificar que a forma das oscilagoes no angulo e velocidade angular de
pronagao sao coerentes com as apresentadas pelo voluntario quanto a forma. Porém,
as simulacoes indicaram magnitudes menores que as observadas no voluntario para
ambas as varidveis. As transformadas de Fourier, denotadas por F{u(t)} e F{(t)},

indicam boa concordancia, sendo um indicio de qualidade do modelo também para
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este grau de liberdade. Os resultados corroboram achados clinicos de |(GRIMALDI e
MANTO]| (2012), JANKOVIC e TOLOSA (2006)), assim como o espectro do tremor
experimental. Todavia, nao foram encontrados na literatura modelos biomecanicos
com dois ou mais graus de liberdade para a comparacao relativa a pronacao. Os
histogramas da simulagao e dos sinais experimentais sao comparaveis. Pela série
temporal da cinematica é possivel sugerir que a velocidade angular ¢ ¢ mais bem
representada pelo modelo do que o angulo de pronagao. Este fato também pode
ser verificado nas duas ultimas linhas da Tabela [6.3] que indicam uma divergéncia
K-L baixa para velocidade angular e mais alta para o angulo de pronacao. Tais
observagoes indicam a necessidade de pequenos ajustes na modelagem para este
grau de liberdade.

A Figura[6.19|apresenta o espectrograma do sinal de velocidade angular de flexao
resultante da simulacao numérica. Nele é possivel observar as caracteristicas de va-
riabilidade da frequéncia do tremor impressas no modelo mediante a implementagao

da constante Ky, obedecendo a distribuicao de frequéncias da Figura [6.16]
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Figura 6.19: Espectrograma dos sinais de velocidade angular de flexao de punho oriundos
da simulacao.

A divergencia K-L também foi utilizada para verificar se o modelo biomecanico
implementado representava corretamente as caracteristicas estatisticas representa-
das na Figura relativas a frequéncia e variabilidade do tremor manifestado pelo
voluntario. Nesse sentido, o valor obtido foi de 0,0117 comparando as distribuicoes
de velocidade angular. Este resultado indica que o modelo representa com qualidade
tanto a frequéncia do tremor, quanto a sua variabilidade. A comparacao entre o his-
tograma extraido dos sinais inerciais do paciente e o histograma obtido por meio de
simulacao pode ser vista na Figura [6.20]

A Figura[6.21]traz, da esquerda para a direita, a relagao entre angulo de flexao de
punho e sua respectiva velocidade angular, no individuo em estudo e para o modelo
biomecanico de tremor implementado. Pode-se observar a existéncia de um ciclo
limite (GRIMALDI e MANTO, 2012, ZHANG et al., [2011)).

Comparando-se os dados experimentais com os simulados, é possivel observar
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Figura 6.20: Comparacao entre os valores de frequéncia da oscilagdo para os dados
coletados (azul) e para a oscilagdo presente no modelo (vermelho).
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Figura 6.21: Representacao do ciclo limite para a flexao de punho. A figura a esquerda
representa o comportamento da oscilagdo nos sinais coletados no paciente. A direita, a
representagao da oscilagao produzida pelo modelo.

sua semelhanca em magnitude e forma. Contudo, é possivel observar que para o
voluntério (gréfico da esquerda), em alguns instantes, tanto a velocidade quanto a
amplitude do tremor decaem significativamente, indicando a existéncia de transien-
tes nos tremores do voluntario, que vao além da variabilidade de frequéncia retratada
pelo modelo. A Figura [6.22) apresenta os ciclos limite para o angulo e velocidade de
pronacao.

Pode-se observar que existe uma falha por parte do modelo tanto na repre-
sentacao da magnitude do angulo de pronacao, quanto na representacao de sua ve-
locidade angular, apesar das semelhancas apontadas, corroborando a representagao
da Figural6.18] Também foram verificados comportamentos transitorios na pronagao
do voluntario nao retratados pelo modelo.

Finalmente, foi comparada a ativagao muscular oriunda da simulacao do tremor
com a envoltoria do sEMG retificado coletado do voluntario . O envelope do
sinal de SEMG retificado é reconhecido na literatura como equivalente a ativacao
muscular (MANAL e BUCHANAN, 2003). A Figura aponta concordancias

importantes de forma, magnitude e distribuicao estatistica entre os sinais simulados
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Figura 6.22: Representagao do ciclo limite para a pronacao de punho. A figura a esquerda
representa o comportamento da oscilagdo nos sinais coletados no paciente. A direita, a
representacao da oscilagao produzida pelo modelo.
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Figura 6.23: Anilise temporal, frequencial e de distribui¢bes comparando a ativagao
muscular oriunda do EMG coletado e da simulagdo computacional.

e os experimentais. A divergéncia K-L encontrada nessa comparacao foi de 1 x 1077,

As anadlises realizadas indicam que, embora o modelo se utilize de abstracgoes
matematicas como o controlador, o gerador central de padrao e a funcao «, o si-
nal de excitagao neuromuscular enviado ao modelo de punho do OpenSim guarda
significativa ligacao com o drive neuromuscular existente no individuo acometido
por tremores patoldgicos. Por sua vez, este é um indicativo de qualidade do mo-
delo como uma representacao coerente da fisiologia dos individuos acometidos por

tremores patolégicos.
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Capitulo 7
Conclusao e Trabalhos Futuros

No desenvolvimento de tecnologias assistivas com vistas a individualizacao das
estratégias de supressao faz-se necessaria a formulagao de modelos que representem
de maneira mais fidedigna possivel os tremores patoldgicos.

Trabalhos como os de |[ZHANG et al| (2011) e DIDERIKSEN et al.| (2011)) atu-
aram como grandes precursores de uma modelagem mais moderna dos tremores
patolégicos. Contudo, estes modelos carecem de atualizagao quanto aos modelos
musculares e esqueléticos neles empregados, bem como uma expansao, uma vez que
estes modelos tratam o tremor como um fenémeno apenas ligado a flexao e extensao
de punho. Entendemos, porém, que é mais fidedigna uma representacao multi-
variavel do tremor, tridimensional e que leve em consideracao o tremor em mais de
um grau de liberdade articular.

Neste contexto, o objetivo deste trabalho foi desenvolver um modelo biomecanico
de tremor patoldgico, que retratasse o tremor como uma composicao do movimento
de flexao e extensao de punho com o movimento de pronagao e supinacao, e que
pudesse ser futuramente usado como planta de testes para tecnologias assistivas
aplicadas a supressao destes tremores. Este modelo foi desenvolvido por meio da
aplicagao de técnicas de identificagao de sistemas e controle robusto, combinadas a
abstracao matematica de principios fisiolégicos. O modelo biomecanico de tremor
desenvolvido neste trabalho, pode garantir, por meio da abordagem em malha fe-
chada, que o modelo detalhado da articulacao do punho fosse estabilizado, simulando
a posicao de isometria e tremores posturais.

No que se refere aos resultados obtidos, observou-se que o modelo implementado
foi bem-sucedido na representacao das variaveis cinematicas estudadas, assim como
na representagao do espectro de frequéncias do tremor e de sua variabilidade. Es-
tes resultados associados a comparacao entre o sEMG coletado do voluntério e a
ativacao muscular produzida pelo modelo, bem como a concordancia entre o ciclos
limite produzidos pelo modelo e pelos sinais coletados, dao fortes indicios de que

o modelo representa fielmente e de forma individualizada aspectos biomecanicos e
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neuromotores dos tremores patolégicos.

O modelo aqui implementado, utiliza a distribuicao estatistica das frequéncias
do tremor, obtidas por meio do espectrograma do sinal de velocidade angular, para
sintonizar o oscilador proposto e assim representar de forma individualizada o tremor
patolégico. O modelo muscular utilizado, foi desenvolvido de modo a representar as
caracteristicas da populacao idosa e os parametros antropométricos utilizados neste
trabalhos sao genéricos.

Do ponto de vista das contribuicoes para o estudo dos tremores patoldgicos este
modelo utiliza, por meio do OpenSim, os mais atualizados modelos de biomecanica
computacional para a representacao do punho, aumentando assim o realismo do
modelo. Outro ponto importante foi a construcao de um modelo biomecanico de
tremor que nao considerasse apenas um unico grau de liberdade, descrevendo o
tremor como uma combinacao entre flexao e pronacao.

A implementagao de um modelo de malha fechada, com base nas técnicas de
controle caracteristicas do controle robusto também configuram um avanco para as
simulagoes de dinamica direta e simulacao de tremores no campo da biomecanica
computacional. Uma outra contribuicao para a modelagem de tremores patolégicos
esta na representacao da variabilidade dos tremores pelo modelo implementado. No
espectro de toda a bibliografia consultada para este trabalho, nenhum modelo com
as caracteristicas citadas acima foi encontrado.

Embora o modelo implementado tenha sido bem-sucedido na representacao da
maior parte das varidaveis estudadas, limitacoes também foram observadas. Uma
das principais refere-se ao esforco computacional requerido pela simulacoes. Em
média foram necessarias 15 horas de simulacao para cada 10 segundos de movimento
simulado.

Outra limitacao importante deste trabalho é a utilizacao de apenas quatro atu-
adores musculares na modelagem do tremor. Sabe-se que outros musculos também
tém seus acionamentos acometidos pela patologia. Embora a escolha destes misculos
tenha sido estudada do ponto de vista biomecanico, em um modelo ainda mais rea-
lista seria necessario a utilizacao de mais atuadores musculares.

Além das limitacoes ja mencionadas, destaca-se também que tremores pa-
tologicos podem ter relagao direta, em alguns casos, com a operacao dos proprio-
ceptores, que neste modelo nao foram implementados. A representacao da dinamica
medular por meio da funcao « pode ser considerada exageradamente simplista.

Partindo-se destas constatacoes sobre as limitacoes do modelo aqui implemen-
tado, sao alternativas de trabalhos futuros o desenvolvimento do modelo de pro-
prioceptores no ambiente da interface entre MATLAB - OpenSim, bem como o
desenvolvimento de uma representagao mais fisiolégica da dinamica medular, em

substituicao a funcao « utilizada, o que tornaria o modelo ainda mais fisiolégico e
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portanto mais realista.

Outro ponto critico para o avanco das simulacoes de dinamica direta de maneira
geral é a adaptacao das rotinas de software para que possam ser processadas na GPU
(Graphical Processing Unit) dos computadores ou mesmo por intermédio de clusters
de processamento, buscando uma melhor relacao entre a duragao do movimento
simulado e o tempo computacional para a simulagao.

Sabe-se também que aspectos antropométricos como massa, comprimento e
forma do antebraco e mao podem influenciar na simulagao. Sendo assim, também
sao esperados avangos futuros na importacao de dados antropométricos do voluntario
de modo a tornar ainda mais individualizada a modelagem.

Uma area em franca expansao esta na utilizacao de técnicas de aprendizado de
maquina para o controle de plantas de dificil modelagem. Neste sentido, o emprego
de tais técnicas, como o aprendizado por reforco, para o controle de modelos com
maior nimero de musculos e graus de liberdade tem se mostrado promissor.

Por fim, espera-se que o uso do modelo implementado neste trabalho como planta
de testes para estratégias de supressao de tremores por meio de eletroestimulagao
torne estas abordagens individualizadas a cada paciente e possa tornar os protocolos
de eletroestimulacao mais assertivos. Além disso, espera-se que o modelo possa
contribuir no entendimento dos mecanismos centrais e periféricos ligados a geragao

dos tremores patolégicos.
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Apeéendice A

Formulacao do Controlador
Utilizado

O controlador utilizado neste trabalho tem a seguinte formulacao:

.IK(t) = AK$K(t) + BKUK(t)

K :
yr(t) = Ckak(t) + Druk(t)
Onde:
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11.158 —6.0635
7.5516 1.3502
—5.6645 0.74262
—14.152 —0.60838
—1.0355 0.58372
—42.699 —7.5198

—8.0108 1.081
—15.665 —0.68499
—0.49504 0.27257
—2.3632 —0.39847
| —54.589 6.7546
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4.6101
369.2
1.8519
148.36
—3.614
—0.71662
8.5267
—0.74823
33.087
—86.573
—10.282
—42.12
28.818
—22.55
—45.434

—0.7829
—4.3206
—2.2967
—21.808
—2.9008
5.482
—0.92529
—5.9937
0.27274
—-30.211
—1.3118
—6.632
0.1291
—1.718
—8.8546

—5.5668]
—445.81
2.3135
185.34
—1.6247
3.3175
3.285
3.0297
13.037
—167.87
53.14
21.922
—35.654
—44.943
—50.199 |

3.7818 ]
—1.1308
—13.317
—24.081

14.211

1.4655
—5.4391
—6.6065

—1.333
—9.0193

—7.667

—7.311
—0.6332
—0.44479

—50.403 |
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(A.15)

(A.16)
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Apendice B

Parametros e Normalizacoes do
Modelo de Thelen

No modelo muscular proposto por THELEN (2003) e utilizado nas simulagoes

deste trabalho foram utilizadas as seguintes constantes:

e oy - angulo de penacao muscular no comprimento 6timo da fibra.

e £} =0,6 - deformacdo passiva do misculo devido a forga mdxima isométrica;
e ki, = 3 - fator de forma da exponencial;

e ¢l =0,033 - deformagao do tendao devido a forga maxima isométrica;

o lyn, = 1,712/l - fator de forma do trecho linear;

o eI =0,609¢! - deformagao do tendao acima da qual a relacdo entre forca e

deformagao no tendao fica linear;

e FL = 0,33333 - forga normalizada acima da qual a relagio entre forca e

deformagao no tendao fica linear;
o kPF =4 - fator de forma do trecho passivo da relacio forca-comprimento;
e 7= 0,5 - fator de forma do trecho ativo da relagao for¢a-comprimento.
o A; =0,3 - fator de forma da relagao forga-velocidade;
o M

jen = 1,8 - forca méxima normalizada alcangada durante a extensao da fibra.

E importante salientar que estas constantes estao implementadas no OpenSim e
nao sofreram alteracoes no decorrer do trabalho.
A eq. [B.1] necessaria ao célculo da eq. é aqui reproduzida.
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w = I} sen(ay) (B.1)

As eq. (B.2-77?) caracterizam o comportamento do tendao no modelo muscular

utilizado.
F(t) = 1M (t) — iMcos(a(t)) (B.2)
-
€T = — 7 (B?))
ls

Kiin(eT —eL )+ FE se el > el

— sT 5T

FT(e™) = 0.001(1 4 &) + { htoe o1 se) < e < T (B.4)
0 seel <0

Quanto as normalizacoes utilizadas, a barra sobre variaveis que representam
comprimento indicam normalizac¢do utilizando o comprimento 6timo de fibra (eq.
. A barra sobre varidveis que representam forga indicam normalizacao relativa
a for¢a maxima isométrica (eq. [B.€)).

M= (B.5)
lO
B FMT
FMT — B.6
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Design of MATLAB/Opensim elbow flexion angular
setpoint controller

Wellington Cassio Pinheiro® , Maria Claudia F. de Castro?, Luciano L. Menegaldo!

! Biomedical Engineering Department. COPPE, Federal University of Rio de Janeiro, Rio de
Janeiro, RJ, Brazil
2 Electrical Engineering Department. University Center of FEI, Sdo Bernardo do Campo, SP,
Brazil
wellington@peb.ufrj.br

Abstract. Movement simulation is an important tool for better understanding hu-
man biomechanics. Associated with appropriate control techniques, mathemati-
cal models can simulate physiological responses, such as the closed-loop posi-
tioning of a limb. This work aims to design an optimized proportional-integral-
derivative (PID), as well as a state feedback controller, using MATLAB to obtain
a physiologically plausible elbow position setpoint response. The plant to be con-
trolled is an OpenSim model appropriate for the forward dynamics analysis. Ac-
tivation and muscle contraction coupled with arm rigid body dynamics were iden-
tified by linear models with an accuracy of 74.77% and 93.07% respectively. A
MATLAB/OpenSim interface was adapted to run the forward dynamics simula-
tions. PID controller has shown a good robustness, better rise time and zero
steady-state error. State feedback controller yielded a smaller overshoot, with
good responses for the other design criteria and, conceptually, is a more mean-
ingful representation of the biological controllers than the PID.

Keywords: Forward Dynamics, Control Theory, MATLAB, OpenSim.

1 Introduction

Modeling has been used by biomedical engineers as a bridge between health sciences
and engineering for years. It led to better understanding of human body dynamics and
paved the way for applying control theory to the development of assistive technologies.
According to Grimaldi et al. [1], there exist two main reasons to develop musculoskel-
etal models. First, to generate insights about the relationship between neurophysiology
and movement control. Second, serve as a plant for the development of assistive tech-
nologies. This work focus on the first.

OpenSim is as computational opensource software package developed by Delp et al.
[2] for simulation of musculoskeletal systems and movement analysis. It contains,
among others features, forward and inverse dynamics analysis, inverse kinematics, and
static optimization tools, the last for estimating muscle forces. All these functions can
be accessed using different programming languages through OpenSim Application Pro-
gramming Interface (API). Associating OpenSim with MATLAB is a very promising



way to increase OpenSim applicability to larger neuromuscular systems, allowing the
implementation of neural dynamics and closed-loop controllers. Hopefully, this asso-
ciation will allow the faster development of assistive technologies, such as orthosis or
electrical stimulators.

This work aims to adapt a MATLAB routine to handle an OpenSim arm model de-
veloped by [3] as a plant (fig. 1a), in the sense of control theory. Here, we have applied
a system identification technique to estimate a black-box model able to generate outputs
similar to OpenSim plant. Both a proportional-integral-derivative (PID) and a state
feedback controller were generated and tested, to produce a setpoint response with
physiological characteristics.

2 Materials and methods

OpenSim does not offer explicit access to Ordinary Differential Equations (ODES)
which characterize muscle activation, muscle contraction and multibody dynamics.
ODEs are extremely helpful for controller design. For the elbow, the simulated Open-
Sim model returns virtual measurements of the normalized muscle activation (a(t)),
elbow flexion angle (8(t)) and velocity (8(t)). Neural excitation u.(t) is the input. A
system identification technique called Recursive Instrumental-Variable Method (1V)
[4, 5] was applied to obtain approximate linear transfer functions G,(s) and G,(s) as
shown on fig. (1b) and egs. (1-2). For the sake of simplicity, at this stage of the project
the OpenSim arm26 model developed by [3] had its XML code edited, excluding all
muscles but the Biceps Brachii Long Head (BIClong).

G1(s)

u.(t) Muscle
—_—l Activation
Dynamics

La®_ 16y

Muscle
Contraction

5 oy

Dvnalmics

IRPL) Mo ,
";{g ﬂ s Joint Dynamics ——» f ! f -—BP
%

(a) (b)

Fig. 1. (a) OpenSim arm26 model. (b) Block diagram of arm26 model for identification purposes.
Dashed lines show which part of arm26 dynamics will be represented by each transfer function.
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A MATLAB/OpenSim interface routine was adapted from previous works [6, 7] to
handle OpenSim as a plant, and use MATLAB capabilities on control to manipulate
model actuators (i.e., muscles). The advantage of using a MATLAB interface with
OpenSim is that it contains advanced Control Toolboxes, which can be easily used to
design and test candidate control implementations. Forward Dynamics simulations per-
formed on OpenSim and using MATLAB interface, under same conditions, were com-
pared to check interface reliability. At this point, the existence of an equilibrium elbow
angle for the arm26 model was also checked. A fixed-step Dormand-Prince 5" order
ODE integrator with steps of 0.001 seconds was used to the MATLAB interface.

A PID controller was designed to obtain the closed-loop stability of the linear iden-
tified system and serve as a setpoint controller (fig. 2), simulating central nervous sys-
tem (CNS) setpoint regulation. Gains Kp, Ki, and Kd (eq. 16) were designed based on
minimization of Integral Absolute Error (IAE), Integral Time Absolute Error (ITAE),
Integral Square Error (ISE) and Integral Square Time Error (ISTE) [8, 9]. The formu-
lation of these cost functions is presented on egs. (3-6).

IAE = ["le(t)] dt 3)
ITAE = [," tle(t)| dt (4)
ISE = ["e(t)?dt (5)
ISTE = [” t?e(t)? dt (6)

Each of these cost functions was minimized and synthesized a PID controller [8].
The criteria used to choose the controller was minimum overshoot and settling time.
The simulations on the OpenSim plant were performed using a fixed-step ODE solver,
with a time step of Ts=0.001 s, and the PID was discretized at the same sampling rate.
On the derivative portion, backward differences formula was used, and on the integral
part, Tustin’s approximation was applied [10]. Due to unmodeled nonlinear effects of
the OpenSim plant, manual fine-tuning of PID gains was necessary to find approximate
characteristics of a physiologic response (i.e., small rise time and overshoot) on reach-
ing a setpoint.

OpenSim
Plant

7]
r_(s). = PID [——> Gi(s) [ Ga(s) _(_sl

Fig. 2. Schematic of PID controller for OpenSim identified plant.




As a second approach to simulate CNS setpoint regulation, G, (s) and G,(s) were
converted into a state-space representation (egs. 7-8) and associated as a cascade (fig.
3a) (eq. 9). After controllability and observability tests, Ackerman’s formula [11] (eg.
10) was used, and poles placed to obtain a physiologically plausible response one on
the identified system. Notation used for continuous time (CT) and discrete time (DT)
state space representation follows [10, 11].

{Z(t) = A,z(t) + Baue(t) @)
a(t) = C,z(t)
x(t) = Agx(t) + Bga(t) ®)
0(t) = Cex(t)
x(t)| _ [Ae BoCa] [X(V) 0
[z(t)] ol C R [ R P G o
_ x(t)
B(t) - [C9 0] [Z(t)
K=[0 0 -+ 1]C1¢4(A) (10)

Where A,, B,, C,, and z(t) are muscle activation dynamics matrices and its state vector
respectively. And Ag, By, Cg, and x(t) are contraction and joint dynamics matrices,
and its state space vector respectively. K is the state feedback gain vector, C is the
controllability matrix, and ¢4 (A) is the characteristic matrix of the system presented
on eg. 9.

Considering that OpenSim plant was simulated with fixed-time steps, a discrete-time
control approach was applied. State-space representation was discretized using zero-
order hold method (ZOH), and the previously designed state feedback poles were
mapped into the unity circle [10].

The obtained states were an abstract mathematical representation of the physical
plant states [12]. Available states output by the OpenSim plant were the activation,
elbow angle, and velocity. Similarly to PID, a discrete-time state observer was de-
signed. The augmented state vector is presented on eq. (11), states observer formulation
on eg. (12), and closed loop system form on eq. (13).

a-[} @
qk) =(® -TK—-L,H)qk — 1) + L,6(k— 1) (12)

{q(k + 1) = &q(k) + Tu(k)

0(k) = Hq(k) such that u(k) = r(k) — Kq(k) (13)



where q and @ are the discrete-time augmented state vector and augmented estimated
states vector respectively, K is the state feedback gain vector, r is the reference signal
for the targeted angle, and &, T and H are discrete-time system dynamics matrices.

Discrete-time state observer poles were first designed to be 3 times faster than the
closed-loop system poles [10]. However, closed-loop poles, during the fine adjustment
stage, were slightly modified to meet physiologic characteristics better, being observer
poles kept unchanged. The closed-loop schematic is shown in fig. (3b).

OpenSim Identified
- Plant

OK Py S S o EYC Yy B 7 B g O

a(t)
(a)
r(k ue‘k) enSim e(k)
S 8(k)
I |_| a(k)
e
q(k)

(b)

Fig. 3. (a) Cascade association of identified activation dynamics on CT state-space form, and
identified CT muscle contraction/arm rigid body dynamics. (b) Closed-loop schematic of Open-
Sim plant DT control with state feedback and Luenberger Observer.

Finally, a similarity transformation was applied to the estimated states and the result
compared with states virtually measured from OpenSim plant. All simulations were
performed on a VAIO laptop svf15n26¢cxb, Windows 10, 8 GB RAM, and an INTEL
core i7 processor.

3 Results

3.1  System Identification

First, the Recursive Instrumental-Variable Method (V) was used to identify muscle
activation, muscle contraction and arm rigid body dynamics. Transfer functions shown
on egs. (14-15) were then obtained. G, (s) approximates activation dynamics with an
accuracy of 74.77% (fig. 4a). G,(s) approximates muscle contraction/rigid body dy-
namics with an accuracy of 93.07% (fig. 4b). Both accuracies were calculated by eq.



(16), where y represents plant output measurement, and j is the model output measure-
ment, and “norm” represents Euclidean norm operator.

58.585+996.6

Gi(s) = $2+114.55+658.2 (14)
G,(s) = 7.165.10% (15)
2 - $%+39.7353+483.852+28415+5940
0Lt — _ norm(y—9)
/oFit = [1 norm(y—mean(?))] x100 (16)
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Fig. 4. (a) Muscle activation virtually measured from OpenSim plant when excitation is applied
(solid line), and estimative of muscle activation obtained through G (s) (dashed line). (b) Elbow
flexion angle virtually measured from OpenSim plant when muscle activation is applied (solid
line), and estimative of elbow flexion angle obtained with G,(s) (dashed line).



3.2 MATLAB/OpenSim Interface

Based on an application developed by [6, 7] to use MATLAB as OpenSim plant’s
integrator, control features were implemented to the original code, to simulate the
application of different controllers to forward dynamics simulations.

In order to validate the interface, results of forward dynamics simulations were per-
formed with the arm26 model both on OpenSim’s forward dynamics tool, and on
MATLAB interface, and compared. Curve fitting was calculated with eq. (16) and
mean squared error with eq. (17). As initial condition, elbow flexion angle was posi-
tioned on 30 degrees with zero input on both simulations, and the results are presented
in fig. (5).

—— (80pensim—Omatiab)”
%error = mean( OpenSim_“matlab’_) 4 100 (17)
eOpenSim

35
30~
=
L*]
3 25
=
D
20
OpenSim Forward Dynamics
15 MATLAB/OpenSim Interface
0 1 2 4 5

Time(s) °

Fig. 5. Comparison between simulation results provided by OpenSim Forward Tool and
MATLAB interface.

The curve fitting achieved was 86.52% with 0.4022° + 0.482° of mean error and
standard deviation, respectively. Both simulations converge to an equilibrium point of
24.04 degrees caused by the optimal length of BIC.

3.3 PID controller design

To drive the elbow flexion angle to 90 degrees (fig. 1a.), a PID controller was de-
signed. Hypothetically, healthy physiologic position responses may be characterized by
small overshoot (<10%), small rise time (<0.5s) and small settling time (<1s) [13].
Therefore, the ideal PID controller would drive the closed-loop plant to the targeted
angle within these characteristics. Using PID optimal design criteria of egs. (3-6), pro-
portional (Kp), integral (K;) and derivative (Kq4) were calculated (eq. 18).
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Gpid(s) = Kp + Kl; + KdS

(18)

Figure (6a) shows the corresponding closed-loop elbow flexion responses of the

identified linear model. ITAE criterion resulted in smallest overshoot, with acceptable
rise and settling time when compared to the hypothesized movement. According to [9],
minimization of ITAE synthetizes robust PID controllers, which is a desired character-

istic to control nonlinear plants such as an OpenSim model.
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100 .‘ﬁ\ . /f\)(/\ (@
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0}' —ITAE
0 1 2 3 4 5
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(b)
~
oy 100
Q
o
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=
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Target Angle
0 Closed Loop OpenSim Plant
0 1 2 3 4 5
Time(s)

Fig. 6. (a) EIbow flexion angle output on PID synthesis using optimization criteria applied to
the linear identified plant. (b) OpenSim plant response to setpoint regulation using PID control-

ler.
The ITAE PID controller transfer function is shown in eq. (19). It was discretized

for applying to the OpenSim plant. The OpenSim plant closed-loop elbow position re-
sponse with reference angle signal as PID input is shown in fig. (6b).

01865 1 0.0157s (19)

Grrag-pip(s) = 0.1234 + —

The ITAE PID controller provided a good response with the linearized model. When
applied to the OpenSim plant, an unphysiological settling was observed. This effect is
possibly due to unmodeled dynamics and nonlinearities of the plant. Thus, the PID
gains were manually adjusted, starting from the ITAE solution. The integral gain was
decreased to reduce the overshoot and settling time (fig. 7a) [12]. To improve rise and



settling time the proportional gain was increased. The effects of both adjustments can
be seen in figure (7b). As a third step, the derivative gain was increased to diminish the
remaining overshoot (fig. 7c). The fine-tuning tests yielded the recommended gain in-
tervals of egs. (20-22). Figure (7d) shows the response using gains at half of each in-
terval. After the fine-tuning, overshoot decreased to 2.17%, rise time to 0.291s and

settling time to 0.776 s.
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Fig. 7. (a) PID integral gain decreasing to adjust overshoot and settling time (fixed K, =
0.081 K4 = 0.012). (b) PID proportional gain increasing for fine tune (fixed Kq = 0.012 K; =
0.1). (c) PID derivative gain increasing (fixed K, = 0.3 K; =0.1). (d) PID final tuning — physio-

logic-like setpoint response.

0.05 < Ki < 0.1 (20)
0.3 <Kp < 035 (1)
0.08 < Kd < 0.1 (22)

3.4 State feedback design

Another approach used to simulate CNS setpoint regulation was state feedback de-

sign. G4 (s) and G, (s) were initially converted into a state-space representation. For the
identified plant, using Ackerman’s formula, state feedback and state observer closed-
loop poles were placed in the complex plane (fig. 8a). This design provided to the linear
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and to OpenSim plants a setpoint regulation with small overshoot and rise time. How-
ever, approximately 2° of steady-state error was observed (fig. 8b). This first configu-
ration led OpenSim plant to an overshoot of 5.9%, rise time of 0.335 s and settling time
of approximately 0.913 s. To decrease overshoot and steady-state error the dominant
poles were reduced (real and imaginary parts) to decrease overshoot and keep a good
tradeoff with rise and settling time. The reference signal gain was resized in consonance
with dominant poles to diminish steady-state error.

.: 207 Final pole placement |
2 ~ 1st pole placement .
2 o0 ok " '
» "
e (a)
: a . #
§_20 L 1 1
-140 -120 -100 -80 . -60 _ -40 -20 0
Real Axis (s'1)
100 . . . .
> / Target Angle
@ 1% upper limit
S, 50 1% under limit
= —OpenSim Plant Response
> 0} (b) ] . .~ Linearized Sys. Response
0 1 2 Time(s) 3 4 5

Fig. 8. (a) Pole locations of the linearized system with state feedback and observer 1 adjustment
(blue cross), fine adjustment (red star). (b) Comparison of setpoint response between OpenSim
Plant (solid line) and linearized model (dashed line).

After slight changes in dominant poles placement and reference signal gain, over-
shoot was reduced to 1.28% with a rise time of 0.384 s and approximate settling time

of 0.809 s. Results are shown in fig. (9).
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Fig. 9. Comparison of setpoint response of PID final tune and both state feedback designs.

The identified model states hold no physical meaning relatively to OpenSim plant
variables [12]. For checking if the identified states hold correct information about plant
states, a similarity transformation was applied [14, 15] (eq. 23, fig. 10).

%1 [9]
| o]
X -
p=Tq suchthatq=|xj|andp—|e| (23)
1] 121
lZZJ ZIJ
2
T
o
= 1
5y —Estimated 6(t)
0 _ Virtually Measured 6(t)
0 0.5 Time(s) 1 1.5

(3]
-

) —Estimated a(t)
—Virtually Measured 6(t) —Virtually Measured a(t)
0.5 1 1.5 0.5 1 1.5
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o

]
(3,1

(=]
o

Fig. 10. Comparison among virtually measured states from OpenSim plant and estimated ones
after similarity transformation.

4 Discussion and Conclusions

This work aimed to design model-based controllers to simulate a CNS setpoint control
of a hypothesized elbow flexion. An interface joining MATLAB and OpenSim forward
dynamics was used and two different control architectures tested.

Firstly, a PID was designed using ITAE, IAE, ISE and ISTE optimization criteria.
ITAE yielded the best PID design. This result is supported by [9] when analyzing dif-
ferent PID design techniques, and evidencing ITAE robustness. Due to unmodeled dy-
namics and nonlinearities, the fine tune of PID gains was required. Finally, overshoot,
rise time, zero steady-state error and settling time expected for natural arm movements.

As a second approach, state feedback associated with a state observer was imple-
mented. The linearized model and OpenSim plant behaved closer to each other com-
pared to the PID. Small relative overshoot, rise time and settling time were obtained,
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but with a larger steady-state error. After a slight change in dominant poles placement
overshoot and steady-state error were greatly diminished.

An important remark is that both controller designs do not behave similarly under
unmodeled dynamics and nonlinearities. Even though a formal “u-analysis” is required
[16], PID seems to be more robust on the vicinities of the targeted elbow angle than
state space approach. This is due, among others causes, to the integral effect present on
PID and higher sensitivity to uncertainties of state-space techniques [12].

Despite the aforementioned drawbacks on state space approach, according to [17],
state feedback and observer relies on a reasonable physiological basis and has been
extensively used in the literature for studying cognitive and motor problems. Contrarily,
PID is based only on the end-effector position feedback, and we were not able to find
a physiologic basis on motor control [17] for an integral term in the controller.

On the observed states (fig. 10), considerable high-frequency contents were per-
ceived on the activation estimation. As suggested by [10], some observer poles could
be reduced in order to mitigate such undesired effect in the predicted states.

Finally, even considering PID robustness, small rise time, settling time, overshoot
and zero steady-state error, state feedback and observer control alternative meets all
parameters of hypothesized movement, except zero steady-state error, also relying on
the physiologic background. In order to achieve higher robustness levels on the state
space approach, robust control theory should be applied on the state space control syn-
thesis, using techniques such as sectorization of nonlinearities and insertion of uncer-
tainty matrices on the model [16, 18]. In conclusion, when the synthesis of the single
muscle controller be totally accomplished, additional and redundant musculotendon ac-
tuators will be included in the arm simulation model.
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Abstract. One of the challenges of Biomechanics science is simulating the phys-
iological or artificial feedback control of human joints. OpenSim is an open-
source software package for simulation of musculoskeletal systems and move-
ment analysis that provides highly detailed models suitable for forward dynamics
simulations. However, the lack of access to model’s Ordinary Differential Equa-
tions explicitly hampers the design of feedback controllers based on local linear
approximations of system dynamics. System identification techniques can be ap-
plied to obtain such linear model approximations and allow model-based control
design. This paper aims to apply Recursive Instrumental-Variable Method (V)
as an identification technique to approximate muscle activation and contrac-
tion/joint dynamics of the biceps brachialis in an OpenSim arm model. As a re-
sult, activation dynamics and contraction/joint dynamics were identified and
modeled by transfer function models with 71.91% and 97.35% of accuracy, re-
spectively, to the nonlinear OpenSim model. It was also possible to observe how
nonlinear effects should be taken into account when designing the controllers.

Keywords: System identification, muscle biomechanics, OpenSim.

1 Introduction

An undeniably popular approach to better understand a dynamic system behavior is the
mathematical modeling. Even though most of the real systems have nonlinear charac-
teristics, a reasonably identified linear time-invariant (LTI) approximation of a system
may lead to the design of controllers with a good tradeoff between robustness and per-
formance. OpenSim [1] is a powerful computational environment to model and simu-
late musculoskeletal systems. However, through OpenSim GUI there is no path to ac-
cess explicitly the ordinary differential equations which drive the musculoskeletal sys-
tem model dynamics. The knowledge of system dynamics is essential to design physi-
ological or artificial feedback controllers, such as for Functional Electrical Stimula-
tions, for either isolated human joints or the whole body; system identification tech-
niques may take place filling this gap. For feedback control systems design a linear
representation of the system is usually necessary.



To identify a linear model of a system, several approaches are available, such as
Recursive Instrumental-Variable Method (1V), Generalized Poisson Moment Functions
(N4SID) or Subspace State-Space Estimation (GPMF) [2, 3]. MATLAB System Iden-
tification Toolbox [2] presents a user-friendly interface, which permits importing ex-
perimental data directly from plant input and output, generate transfer functions to rep-
resent system’s dynamics, and finally import a different input/output dataset to validate
a model. Being those the three necessary steps on identification process [3].

This work aims to present a reliable way to identify a linear representation of an
upper limb Arm26 OpenSim model [4] dynamics using classic control theory and
MATLAB System Identification Toolbox. This work also aims to serve as first step
guide into use OpenSim as a plant for simulation of control strategies applied to assis-
tive technologies and rehabilitation.

2 Materials and methods

Firstly, a MATLAB/OpenSim interface routine was adapted from [5]. The interface
handles OpenSim model as a plant, and allows the use of MATLAB to manipulate
model actuators, simulate inputs and measure states. An OpenSim upper limb model
developed by [4] named arm26.0sim was used.

Arm26 is a model which comprises Biceps Brachii Long Head (BIClong), Biceps
Brachii Short Head (BICshort), Brachialis (BRA), Triceps Brachii Lateral (TRIlat),
Triceps Brachii Long Head (TRIlong), Triceps Brachii Medial (TRImed) [4]. For the
sake of simplicity, on this paper all muscles other than BIClong were removed. Arm26
model is hereby denoted as plant. Thus, the plant has one actuator (BIClong) and three
relevant measurable states: elbow angle (8) (fig. 1a), its derivative (6) (fig. 1b) and
muscle activation (a) (fig. 1b). Model input is the BIClong neuromuscular excitation.

Gy(s)

U, (t) M‘u scl_e
—_— Activation
Dynamics

l a(y G (s)

Muscle
Contraction
Dynamics

[ M)

0,0
Joint Dynamics —-f—.f-—av

(a) (b)

Fig. 1.(a) OpenSim Arm26 model. (b) Segmented system block diagram for identification pur-
poses.



For identification purposes, dynamics were divided as presented in fig. 1b. Thus,
G, (s) represents muscle activation dynamics, while G, (s) represents both, muscle con-
traction dynamics and arm rigid body dynamics.

Gi(9) = 22 1)
0(s
and Gy(s) = % )

Next, an excitation (3) was applied to the open-loop plant input to obtain synthetic
measurements of a(t) and 6(t). According to [6] to better represent system dynamics,
the excitation signal should have a broad spectrum of frequency components. Thus, a
square wave was chosen as excitation signal. The input signal amplitude is relatively
small compared to the excitation range (u(t), a(t) € [0,1]). This is due of being the target
task to keep the elbow angle at 90° with no other load than the arm own weight. Other-
wise, the elbow angle would saturate at its maximum physiological range of flexion.

u, = 0.05(1 + square(2m. 5t)) 3)

After that, u.(t), a(t) and 6(t) were imported into MATLAB System Identification
Toolbox. The option “transfer function model” was selected and the number of poles
and zeros were set, looking for the best fit of each dynamics. The algorithm chosen to
estimate G;(s) and G,(s) was the IV method, which is based on Exogeneous Auto-
regressive modeling (ARX) [3].

After G, (s) and G, (s) were estimated, for validation purposes, other excitation (4-
9) signals were injected into the plant. Then a(t) and 6(t) were measured and stored
for the model validation step.

The identified model was validated comparing model and OpenSim plant responses
as different parameters on excitation input were varied. First and second (egs. 4 - 5)
excitation signals amplitude variations are used to evaluate that. Third and fourth (egs.
6 - 7) excitation signals evaluate deterioration using frequency disturbances. The fifth
excitation signal (eq. 8) is meant to evaluate effects of high frequency on model re-
sponse deterioration. Sixth excitation (eg. 9) is a white gaussian noise, represented by
N(t), and was add to excitation with SNR = 50 dB to evaluate if model response was
robust, in the sense of disturbance rejection.

U, = 0.06(1 + square(2. 5t)) (G))
U, = 0.09(1 + square(2m. 5t)) 5)
U, = 0.05(1 + square(2m. 2t)) (6)
U, = 0.05(1 + square(2m. 12t)) @)

ue = 0.05(1 + square(2m. 100t)) (8)



U, = 0.05(1 + square(2m. 5t)) + N(t) 9)

Finally, the validation process consisted of verifying how modeled dynamics per-
formed under excitations (4-9) and compare with those measured and stored from the
plant. Fitting comparison was based on equation (10), known as Normalized Root Mean
Squared Error (NRMSE), where y is the plant output measurement, and ¥ represents
model output measurement, and norm represents Euclidean norm operator. Such good-
ness of fit measurement was used as a system identification quality indicator by [2, 3].
Ease of interpretation and wide use in biomedical engineering modeling [6-9] were
taken into account at NRMSE choice. The fitness percentile may vary between nega-
tive infinity and 100, which indicates bad fit and perfect fit respectively. In case of
fitness percentile equal to zero, the model does not produce better fit than a straight line
equal to the mean of the data [2, 3].

%Fit = [1 - M} X100 (10)

norm(y—mean(y))

All simulations were performed on a laptop VAIO svf15n26cxb, Windows 10, 8 GB
RAM, and an INTEL core i7 processor.

3 Results

The obtained results are presented in following order. First, identified activation and
contraction/joint dynamics transfer functions are shown. Secondly, identified activation
dynamics is validated and fitness percentile for the validation excitation signal set is
presented. Finally, identified contraction/joint dynamics is validated and fitness
percentile for the validation excitation signal set is presented as well.

3.1  Activation and Contraction/Joint Dynamics Identification

System identification procedure began by applying to the plant the input u, (t), accord-
ing to (3). Simulation was performed using a MATLAB/OpenSim API. The resulting
activation a(t) and angular position 8(t) were recorded and regarded as synthetic meas-
urements (fig. 2), and imported into MATLAB System Identification Toolbox.
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Fig. 2. From top to the bottom excitation signal (eq. 3) applied to the open-loop OpenSim plant
input, normalized activation dynamics virtually measured from plant and contraction/joint dy-
namics virtually measured from plant as well.

Using the 1V recursive method, G, (s) and G, (s) were estimated as the transfer func-
tions shown in egs. (12) and (13). The respective fitting agreement between the plant
and identified responses were 71.91% and 97.35%.

68.885+1194
G1(8) = G iismsrra0a (12
6,() = 60465+1.539¢04 (13)

s#+16.07s3+175.2+7755+1254

3.2 ldentified Activation Dynamics Validation

To evaluate model accuracy with other inputs than the identification set, excitation
signals from egs. (4-9) were applied to the OpenSim original plant and to G, (s). The
comparison between OpenSim and identified linear model activation results, for the
several input signals, are shown in figures 3 to 5.
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Fig. 3. Comparison of normalized activation dynamics — Excitation amplitude change at same
frequency of modeling dataset. (a) Excitation signal follows eq. 4. (b) Excitation signal follows
eq. 5.
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Fig. 4. Comparison of normalized activation dynamics — Excitation frequency change at same
amplitude of modeling dataset. (a) Excitation signal follows eq. 6. (b) Excitation signal follows
eq. 7.
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Fig. 5. Comparison of normalized activation dynamics — (a) Excitation frequency increased fol-
lowing eg. 8. (b) Excitation signal with additive Gaussian noise as eqg. 9.

These validation tests permit to evaluate the model under conditions of amplitude var-
iation, frequency variation, and noise contamination. These conditions may be relevant
to evaluate the robustness in future feedback control design. Activation dynamics fit-
ting results obtained are presented in table 1.

Table 1. Fit percentile for different conditions of amplitude, frequency and noise for Activation
Dynamics.

#test Excitation Input %FIT
1 U, = 0.06(1 + square(2n5t)) 72.17
2 U = 0.09(1 + square(2m5t)) 70.68
3 U, = 0.05(1 + square(2m2t)) 55.08
4 U, = 0.05(1 + square(2m12t)) 23.26
5 u, = 0.05(1 + square(2m100t)) -187.6
6 U, = 0.05(1 + square(2m5t))+N(t) 725

3.3 Identified Contraction /Joint Dynamics Validation

A similar procedure was then adopted to the contraction/joint dynamics and its identi-
fied linear dynamics G, (s). The set of excitation signals were inputted on the plant to
simulate the six proposed conditions. After that, elbow flexion angle and activation
obtained from the plant were stored. Next, activation obtained from the plant was used
as input of G,(s), and its output was compared with elbow flexion angle stored from
the plant. Results are presented on figures 6-8.
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Fig. 6. Comparison of elbow angular dynamics. (a) Small increase on amplitude and same fre-
quency of modeling dataset (eq.4). (b) Larger increase on amplitude and same frequency of
modeling dataset (eg. 5).
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(eq. 7).
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Fig. 8. Comparison of elbow angular dynamics. (a) Extreme increase on frequency of excitation
and same amplitude of modeling dataset (eq. 8). (b) Excitation signal of modeling dataset added
to white Gaussian noise with SNR=50 dB (eq. 9).

The validation of contraction/joint dynamics was also performed and the model fitting
parameters (eq. 10) for different excitations are presented on table 2.

Table 2. Fit percentile for different conditions of amplitude, frequency and noise for Contrac-
tion/Joint Dynamics.

#test Excitation Input %FIT
1 U, = 0.06(1 + square(2m5t)) 92.64
2 U, = 0.09(1 + square(2m5t)) 54.72
3 U, = 0.05(1 + square(2mn2t)) 53.87
4 u, = 0.05(1 + square(2m12t)) 96.72
5 u, = 0.05(1 + square(2m100t)) 94.15
6 u. = 0.05(1 + square(2m5t))+N(t) 97.25
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4 Discussion and Conclusions

On OpenSim, the lack of access to the system’s Ordinary Differential Equations explic-
itly is a natural limitation associated to the complexity of the models and the way they
are implemented computationally. The use of physiologically plausible representations,
such as Thelen’s muscle model, would lead to much harder feedback design due to
conditional clauses and nonlinearities present on its dynamics implementation. There-
fore, system identification techniques can be useful for designing feedback controllers
based on system’s model, alternatively to heuristc approaches such as the PID.

Regarding activation dynamics, a second order linear model was used to approxi-
mate the behavior of a first order nonlinear equation (bilinear equation). Observing the
figures and the fitting scores, the identified model does not behave appropriately under
large variations on excitation frequency; nonetheless, it behaves robustly to variations
on amplitude and to additive noise. Negative fitness percentile indicates poor represen-
tation of the identified dynamics; all validation set but one presented highly positive
percentiles, indicating good adjustment between OpenSim plant and its identified trans-
fer function. The reason hypothesized for the fitness score to decrease under some val-
idation signals remains on the fact that the identified linear transfer function may im-
poverish the representation of some frequencies of the spectrum. Also, unmodeled non-
linear dynamics may contribute to fitness diminishment. For designing a feedback con-
troller, these effects must be taken into account.

For the contraction/rigid body dynamics, a linear fourth order model was used to
approximate its behavior, which is essentially a 3" order nonlinear model with states:
joint angle, joint velocity and tendon force. Time response and fitting scores suggest
that the modelled linear dynamics was most of the time a good approximation to the
nonlinear plant. However, contrarily to activation dynamics, it has shown to be more
sensitive to amplitude variations, what can be associated to the unmodeled muscular
and rigid-body nonlinearities.

As a conclusion, the use of classic feedback control techniques for obtaining physi-
ologically plausible or artificial controllers from linearized models based on OpenSim
musculoskeletal models should consider the nonlinearities and its effects on system’s
response. Although nonlinear controllers can be used to address such issue, they may
be harder to design, implement, and computationally expensive when controlling more
than one muscle. Therefore, robust control is a promising theory for this and multivar-
iable applications, by treating nonlinearities as plant uncertainties and sectorizing them,
as shown in [10], to synthetize a coherent and stable controller.
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