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RESUMO

Dentro do contexto da utilizacdo de exoesqueletos para a reabilitacdo de pacientes com leséo
medular ha uma diversificacdo na utilizacdo de atuadores para promover e controlar os
movimentos da marcha humana. Para se estudar a utilizagdo de atuadores, elementos passivos
e semi-ativos alternativos € necessario o conhecimento dos torques atuantes nas juntas dos
membros inferiores para um ciclo da marcha. O objetivo desse trabalho € justamente obter os
torques necessarios nas articulagdes dos membros inferiores (quadril, joelho e tornozelo) no
ambito de uma marcha de reabilitacdo (velocidade 0,3 m/s) e usa-los para a selecdo de forma
otimizada dos atuadores a serem usados em um exoesqueleto a ser desenvolvido. Visando
estudar a influéncia da aceleracdo do quadril na dindmica do sistema, dois modelos dindmicos
foram desenvolvidos. O primeiro considera o quadril um referencial inercial e 0 segundo
considera a sua aceleracdo durante a marcha, sendo que ambos foram implementados através
de rotinas no software MATLAB. Realizou-se a analise da dindmica direta e inversa de uma
marcha sadia apresentada na literatura com a finalidade de validar e estudar as limitagdes dos
modelos propostos e posteriomente aplicou-se dados cinematicos medidos experimentalmente
para o0 obtencdo de padrdes de torque na marcha de reabilitacdo para as articulagbes dos
membros inferiores. Os padres gerados pelos dois modelos distintos foram comparados e,
posteriormente, 0 mais fiel a realidade foi usado para a selecdo otimizada dos atuadores do
exoesqueleto desenvolvido.

ABSTRACT

Within the context of exoskeletons for the rehabilitation of patients with spinal cord injury there
is a diversification in the use of actuators to promote and control human gait movements. In
order to study possible actuator alternatives, it is necessary to know the moments acting on the
leg joints for a gait cycle. The aim of this work is precisely to obtain the required moments in
the joints of the lower limbs (hip, knee and ankle) in a rehabilitation gait (speed 0.3 m /s) and
use them in the optimized selection of the actuators that will be used in an exoskeleton. In order
to see how relevant the hip acceleration is for the system dynamics, two different models were
developed. The first one considers the hip inertial and the second takes in consideration the hip
acceleration during gait and both were implemented through routines in MATLAB software. It
was performed the analysis of the direct and inverse dynamics of a healthy gait presented in the
literature with the purpose of validating and studying the limitations of the proposed models
and it was applied experimentally kinematic data to obtain moment patterns in the rehabilitation
gait for the lower limb joints. These patterns were compared and the best one was used in the
optimized selection of the actuators for the developed exoskeleton.
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1. INTRODUGAO

1.1 O TEMA DE ESTUDO E SUA RELEVANCIA

Os estudos referentes a pessoas com mobilidade reduzida comecaram efetivamente no periodo
posterior a segunda guerra mundial devido ao grande nimero de mutilados e de lesionados na medula
(Santos, 2011). Segundo Tremblay (1996), Harry Botterell foi o primeiro neurocirurgido a estudar o

tema.

No Brasil, segundo o censo do IBGE (2010), em 2000 haviam aproximadamente 955 mil pessoas
com deficiéncia fisica, dos quais 400 mil eram paraplégicos. Esses valores mostram a importancia de
ndo somente se estudar as deficiéncias fisicas em termos das ciéncias da salde (biologicamente), mas
também de propor solucBes de engenharia que visam melhorar de alguma forma a vida dessas pessoas

afetadas.

A reabilitagdo dos pacientes com lesdo medular que apresentam como sintoma principal a paralisia
de alguns conjuntos musculares (Santos, 2011). A paralisia é uma condicdo de imobilidade total ou
parcial de um ou mais musculos (Suekichi, 2014) e pode ocorrer devido a acidentes ou a degradagao
natural do corpo humano. A paralisia dos membros inferiores é chamada de paraplegia enquanto a de

corpo inteiro é chamada de tetraplegia.

A impossibilidade de controlar e mover os membros ocasiona nao sé a diminuicdo da qualidade de
vida da pessoa mas também outras complicaces médicas como Ulceras de pressdo, problemas

circulatérios e problemas uroldgicos (Nogueira, 2010).

Nesse contexto, a reabilitacdo de pacientes com lesdo medular é desejada com a finalidade de ndo
somente proporcionar uma recuperagdo da forca dos membros lesionados, mas principalmente da

funcionalidade e independéncia do individuo na execucéo das tarefas.

Uma lesdo medular pode interromper a transmisséo de informacédo entre o sistema nervoso central
e 0 restante do corpo, vindo a causar algum tipo de paralisia (Dietz et al, 2014). A les&o da coluna
vertebral tem como consequéncia, portanto, a perda das fungGes associadas aos nervos localizados na
vértebra lesionada e abaixo da mesma. Existem dois tipos de lesdo da coluna vertebral —a completa e a
incompleta. Na primeira ocorre a perda total das fun¢bes musculares e sensoriais na regido afetada e
abaixo dela e na segunda h4 uma preservacao de algumas fungdes sensoriais-motoras (Seeley et al,
2007).

A reabilitacdo é possivel em alguns casos porque ela permite, através de padrbes especificos e
frequentes de atividades, aumentar a probabilidade de uma combinacéo de neurbnios para a execucao

dessa atividade (Cai et al, 2006), além do fortalecimento propriamente dito dos musculos exercitados.



Todavia a sua eficacia ndo pode ser garantida devido a gravidade e variedade das lesdes dos pacientes,

sendo que a sua maior taxa de sucesso € quando ha somente uma lesdo medular parcial.

Geralmente, a reabilitacdo dos membros inferiores envolve a atuacdo de varios fisioterapeutas e é
extenuante e ndo muito eficiente. A utilizagdo de equipamentos roboticos (exoesqueletos e maquinas de
reabilitagdo) permite segdes de reabilitagdo mais longas e com uma maior qualidade, sendo uma
tendéncia a ser seguida nos centros clinicos (Santos, 2011).

O primeiro passo no desenvolvimento de exoesqueletos € o entendimento da dindmica da marcha
sadia e em reabilitacdo. O desenvolvimento de um modelo dindmico é importante para a escolha dos
atuadores pois expressa a relacdo entre as forcas e momentos externos aplicados e 0 movimento dos
membros. Um erro grande na modelagem pode causar danos fisicos ao paciente, pois seu corpo estara
exposto a forgamentos excessivos ou estranhos & natureza humana. Esse trabalho foca no
desenvolvimento de um modelo que pode ser aplicado em exoesqueletos e maquinas de reabilitagdo no
contexto de reabilitagdo, possibilitando assim um maior controle da marcha e ajudando os fisioterapeutas

no manuseio do paciente.

1.2 OBJETIVOS

Esse trabalho se insere no ambito do projeto TAO (Transparent Active Orthoses), realizado pela
UnB e por outras universidades puablicas brasileiras e tm como objetivo geral o desenvolvimento de
exoesqueletos de membros inferiores leves e compactos para a assisténcia a pessoas com mobilidade

reduzida decorrente de lesdes medulares e desordens neuroldgicas no contexto de reabilitagao.

O objetivo principal desse trabalho é a selecdo otimizada dos atuadores a serem usados no
exoesqueleto a ser desenvolvido pela UnB no ambito do projeto TAO. Além disso, os objetivos
especificos desse trabalho séo a valida¢do dos modelos dindmicos desenvolvidos no contexto da marcha
sadia e da marcha em reabilitacdo e a coleta de dados cinematicos das articulagdes dos membros

inferiores (quadril, joelho e tornozelo) para a marcha em reabilitag&o.

1.3 METODOLOGIA

Foi realizada uma revisao e analise da literatura para melhor compreender os fen6menos envolvidos
na marcha humana e as técnicas de modelagem de sistemas dindmicos nao lineares que serviram de base

téorica para as etapas posteriores.

Primeiramente, dois modelos dindmicos distintos foram desenvolvidos, sendo que um considera a
aceleracdo do quadril e o outro o considera inercial. Ambos os modelos foram implementados através
de rotinas em MATLAB e os resultados da dindmica inversa para uma marcha sadia foram comparados
entre si e com 0s torques encontrados na literatura (Winter, 2009) analisando as diferengas e

similaridades encontradas.



Posteriormente, conduziu-se um experimento com a finalidade de obter os angulos das articulagdes
dos membros inferiores e a aceleracdo do quadril em condigbes que se assemelham a marcha em
reabilitacdo. O tratamento dos sinais e a aplicagdo do modelo foram feitos em MATLAB. Ambos 0s
modelos desenvolvidos foram usados na analise da dindmica inversa da marcha em reabilitacdo e os
resultados foram novamente comparados qualitatativamente entre si e com 0s torques encontrados na

literatura para valores de baixa, média e alta cadéncia (Winter, 1987).

O torques obtidos pelo modelo mais completo (considerando a aceleracdo do quadril) foi usado
como referéncia na selecdo otimizada dos atuadores a serem usados no exoesqueleto. Essa selecdo levou
em consideracdo os limites impostos pelas curvas caracteristicas (torque-velocidade) e os torques
maximos permitidos pelos atuadores analisados. Dentre os atuadores que podem ser usados nas
articulagbes dos membros inferiores, obteve-se o fator de reducdo para o redutor que otimizasse a
energia gasta durante a marcha em reabilitagdo. Posteriormente, para os atuadores que consumissem a

mesma energia, optou-se pelo sistema atuador-redutor que fosse mais leve.

1.4 ESTRUTURACAO DO TRABALHO
Esse relatdrio serd dividido em 6 capitulos conforme descrito a seguir.

O Capitulo 1 apresenta uma breve introducéo do tema a ser abordado, descrevendo 0s conceitos de
paralisia e a reabilitacdo e a utilizacdo de exoesqueletos para melhorar a qualidade desta. Além disso
sdo apresentados 0s objetivos gerais do projeto e os especificos desse trabalho, assim como a

metodologia a ser adotada.

O Capitulo 2 apresenta uma revisdo bibliografica dos fundamentos a serem utilizados no
desenvolvimento dos modelos dindmicos e do experimento realizado e o estado da arte de exoesqueletos

utilizados em ambientes clinicos.
O Capitulo 3 consiste na apresentagdo dos modelos dindmicos desenvolvidos.

O Capitulo 4 apresenta o experimento realizado para a obtengdo dos dados cinematicos para uma

marcha em reabilitacéo.

O Capitulo 5 consiste na analise dos resultados preliminares obtidos para uma marcha sadia e para
uma marcha em reabilitacdo e apresenta a selecdo otimizada dos atuadores a serem usados no

exoesqueleto da UnB no &mbito do projeto TAO.

O Capitulo 6 consiste na conclusdo do trabalho desenvolvido e propostas de trabalhos futuros.



2. REVISAO BIBLIOGRAFICA

Nesse capitulo é apresentada uma revisdo dos principais conceitos e referéncias para o
desenvolvimento desse trabalho.

O estado da arte de exoesqueletos e maquinas de reabilitacdo é apresentado devido a importancia de
se conhecer 0 panorama geral das solugdes de engenharia adotadas atualmente no desenvolvimento
desses equipamentos. Posteriormente, disserta-se sobre os fundamentos da marcha humana,
apresentando conceitos importantes na descri¢éo desse fendmeno. Apresentam-se também os principais

modelos usados para descrever dinamicamente a marcha tanto sadia quanto em reabilitagéo.

Por fim, discorre-se sobre os fundamentos da dindmica lagrangiana, a qual serd usada no

desenvolvimento dos modelos apresentados no capitulo 3.

2.1 ALGUNS EXEMPLOS DE EXOESQUELETOS E MAQUINAS DE
REABILITACAO

Segundo Herr (2009) exoesqueletos sdo dispositivos mecanicos antropomorficos que sdo usados
pelo operador para aumentar ou restaurar 0s seus movimentos. Os dois principais objetivos que 0s
exoesqueletos atualmente possuem sdo aumentar a for¢a e velocidade do usuério (por exemplo,

aplicagdes militares) e para ajudar pacientes que perderam a funcionalidade de algum membro.

O primeiro exoesqueleto com atuadores ativos foi projetado em 1960 por Miomir VVukabratovic no
Mihailo Pupin Institute em Belgrado. Desde entdo, inimeros projetos tentam melhorar as caracteristicas
técnicas dos exoesqueletos e torna-los mais funcionais. Atuadores elétricos, pneumaticos e série

elasticos sdo os tipos de atuacdo mais adotados atualmente (Araujo, 2010).

Um dos exoesqueletos mais completos existentes hoje é o BLEEX, desenvolvido em 2003 e
aperfeicoado em 2005 pela Universidade da Califérnia em Berkeley (figura 1). Ele possui como objetivo
aumentar a capacidade de uma pessoa carregar carga, caracteristica desejada pelo seu financiador
principal, o Departamento de Defesa dos Estados Unidos da América. E composto por atuadores
hidraulicos lineares nas articulagfes dos tornozelos, joelhos e coxas (Zoss, 2005) e atua em sete graus
de liberdade por perna. Possui capacidade de carga de aproximadamente 70 Kg com velocidade de

caminhada de 2.2 m/s, descontado o peso do usuario (Zoss, 2005).
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Figura 1 — Exoesqueleto BLEEX (Zoss,2005)

Um exoesqueleto disponivel no mecado e que possui como finalidade aumentar a mobilidade de
pessoas com limitacdo muscular é o ReWalk da empresa Argo (Figura 2). Sua atuagdo consiste em
motores de corrente continua posicionados no quadril e no joelho (quatro graus de liberdade). E bastante
utilizado no contexto de reabilitacdo em clinicas de ponta e permite pessoas com lesdo medular se
manterem eretos, andar, fazer curvas, subir e descer escadas (Santos, 2011). Esse exoesqueleto ndo

garante porém a estabilidade do paciente, sendo necessario a utilizacdo de muletas durante a caminhada.

Figura 2 — Exoesqueleto Rewalk (Fonte: Pagina da Rewalk)

Em um contexto de reabilitacdo é necessario o controle tanto das variaveis da marcha quanto das
caracteristicas do contato entre o corpo humano e o ambiente (solo). Maquinas de reabilitagdo da marcha
tem como caracteristica a integracdo entre exoequeletos e esteiras, permitindo assim o controle das
condicBes de operacgdo. Para garantir a estabilidade e aliviar as forgas atuantes nos membros inferiores
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algumas maquinas de reabilitacdo possuem um sistema de suspensdo que atua no tronco do paciente
(Colombo, 2000), conforme ilustrado na figura 3.

Contra Paso

=

Q)

Figura 3 — Modelo M4quina de Reabilitacdo (Colombo, 2000)

O Lokomat é uma maquina de reabilitacdo desenvolvida pela empresa Hocoma e se encontra
disponivel atualmente no mercado (Figura 4). Possui como finalidade automatizar as sessdes de
reabilitagdo e consiste de atuadores elétricos no quadril e no joelho movimentando a perna de um
paciente em balan¢o por um sistema de sustentacdo. No tornozelo hd uma mola para impedir que a
pessoa tropece quando andando (problema do pé caido). O exoesqueleto se encontra integrado a esteira

permitindo assim o controle da velocidade da marcha de forma eficiente e segura.
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Figura 4 — Maquina de Reabilitagﬁokomat (Fonte: Pagina da Hocoma)

De forma geral, recomenda-se que o paciente que sofreu lesdo medular faca a sua reabilitagdo em
uma maquina de reabilitacdo controlada e na presenca de fisioterapeutas qualificados e somente depois

da completa adaptacdo a exoesqueletos usa-los de forma independente.



2.2 FUNDAMENTOS DA MARCHA HUMANA

Apresentam-se nessa subsecao os conceitos basicos para a descrigdo da marcha humana. Discorre-
se sobre os planos principais usados para a localizacdo dos membros do corpo humano, os graus de
liberdade e os movimentos das articulacGes dos membros inferiores, as propriedades antropométricas, a

descricdo da dinAmica da marcha sadia e as diferencas com a marcha em reabilitacéo.

2.2.1 Planos Principais

Os movimentos do corpo humano séo referénciados em relagdo aos planos transversal, frontal e
sagital. O plano transversal divide o corpo humano horizontalmente na metade superior e na metade
inferior enquanto o plano frontal divide verticalmente nas metades frente e trds e o sagital divide
verticalmente em metades direita e esqueda. A Figura 5 ilustra os planos adotados.

.

—
" Plano Tranzversal

ol

Plano Frontal
Plano Sagital

Figura 5 — Planos de reférencia (Suekichi,2014)

2.2.2 Movimentacéao das Articulagdes dos Membros Inferiores
Esse trabaho focara principalmente na dindmica dos membros inferiores, portanto serdo analisados
0s movimentos relativos as articulagcdes do quadril, do joelho e do tornozelo. O movimento relativo ao

guinto metatarso também sera apresentado devido a sua importancia na marcha humana.

O quadril € responsavel pela movimentacdo dos membros inferiores como um todo e possui trés
principais tipos de movimentos em uma pessoa saudavel: a abdugdo e adugdo lateral da perna no eixo
frontal; a extenséo e flex&o frontal da perna no eixo sagital e rotacdo no plano transversal(Aradjo, 2010).

As figuras 6, 7 e 8 ilustram 0s respectivos graus de liberdade.



Aducgio

Figura 6 — Abducao e Aducédo da perna (Araujo, 2010)

'\\__.. Flexao

Extensdo

Figura 7 — Extensédo e Flexdo da perna (Araujo, 2010)

Figura 8 — Rotacéo da perna (Araujo, 2010)

A articulacdo do joelho, que liga a coxa e a perna, consegue realizar de forma segura e eficiente
apenas 0 movimento de extens3o e flexdo no plano sagital. E importante salientar que sem esses graus
de liberdade, o ser humano ainda consegue caminhar, porém essa marcha ndo pode ser considerada
natural e geralmente envolve um gasto energético mais alto (Pedroso, 2011). A Figura 9 ilustra esses

movimentos.
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Figura 9 — Extenséo e Flexdo do Joelho (Aradjo, 2010)
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O tornozelo liga a perna e o pé e tem a capacidade de realizar 0 movimento de inversao no plano
frontal (Figura 10), flexdo e extensdo no plano sagital (Figura 11) e abducéo e adugdo no plano
transversal (Figura 12). Todos esses movimentos permitem que o pé absorva satisfatoriamente as

irregularidades do terreno durante a marcha.

Figura 10 — Inversao do Tornozelo (Araujo, 2010)

Dorsiflexao

7 7 3
/4 e Flexao Plantar
¢ L

Figura 11 — Dorsiflex&o e Flexdo Plantar do Tornozelo (Araujo, 2010)
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Abducéo Aducio
Figura 12 — Abducéo e Aducéo do Tornozelo (Aradjo, 2010)
O quinto metatarso é um osso localizado no pé. A sua articulagdo possibilita um movimento de

flexdo e extensdo dos dedos no plano sagital durante a marcha. Esse movimento é importante

principalmente no impulso no final da fase de balanco (ver secdo 2.2.4) e esté ilustrado na Figura 13.

Figura 13 — Flex&o e extensdo em relagéo éjhnta metatarsial (Araudjo, 2010)

Os esforcos atuantes nos graus de liberdade relativos a movimentos no plano sagital s&o
consideravelmente maiores do que os dos outros dois planos. Esse trabalho, portanto, analisara somente

a flexdo e a extensdo do quadril, do joelho e do tornozelo, além da movimentacao da junta metatarsial.

2.2.3 Propriedades Antropomeétricas

O peso e o tamanho dos segmentos do corpo humano podem ser calculados de forma
aproximada como uma porcentagem do peso total e da altura da pessoa (Winter, 2009). Essas relacfes
sd0 as mesmas para a maioria das pessoas (Hall, 2006) e permitem normalizar os resultados
experimentais obtidos nesse trabalho em relacdo a massa e a altura do paciente. A relacdo entre o

tamanho dos segmentos e a altura est4 ilustrada na Figura 14.
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Figura 14 — Tamanho dos Membros em Relacéo a Altura (Winter, 2009)

Além do comprimento dos membros e da massa, é possivel obter também uma relacéo para o
momento de inércia (em relagdo ao seu centro de massa, I, I, I3) e 0 centro de massa de cada membro
(proximal, L1, L3, L3 ) em fungdo do seu tamanho (Winter, 2009). Essas relagdes para 0s membros
inferiores estdo dispostas na Tabela 1, onde L1, L2 e L3 sdo os comprimentos da coxa, da perna e do pé
e M é a massa total da pessoa.

Tabela 1 — Massa, Inércia e Centro de Massa para os Membros Inferiores

Grandeza Coxa Perna pé
Massa m; = 0.1M m, = 0.0465M ms = 0.0145M
MomentO de 11 = m1(0323L1)2 12 = m2(0302L2)2 13 = m3 (04‘75L3)2
Inércia
Centro de Massa L. = 0.433L, L., =0.433L, Le.; =0.5L;

2.2.4 Dinamica da Marcha Humana
A marcha humana é a maneira como uma pessoa anda e é semelhante cinematicamente e
dinamicamente para a maioria dos individuos saudaveis (Winter, 2009). Apenas o tamanho da passada

se altera, pois varia com o tamanho da pessoa e a velocidade adotada.

Dois conceitos basicos envolvidos na marcha sdo o passo e a passada (Figura 15). O primeiro é a
distancia entre o ponto de contato do calcanhar de um pé e o chdo ao ponto de contato do calcanhar do
pé oposto em um mesmo ciclo de caminhada. Ja o segundo é a distancia entre o ponto de contato do
calcanhar de um pé e o ponto de contato do calcanhar do mesmo pé quando ele retornar ao chdo no
comeco de um novo ciclo. Para uma descri¢do da marcha é necessario analisar ao menos um ciclo (uma

passada) pois as variaveis cinematicas e dindmicas tendem a se repetir.
11



Figura 15 - llustracéo de Passo e Passada (Araujo,2010)

A marcha humana sadia apresenta duas fases principais: a apoiada e a de balan¢o. A primeira ocorre
desde o contato do calcanhar no solo até 0 momento em que os dedos do pé saem do solo. A segunda
remete a quando a perna analisada ndo se encontra em contato com o solo, ou seja, periodo no qual
ocorre a flexao do quadril. A fase de balanco representa aproximadamente 38% da caminhada, enquanto
a apoiada representa 62% para uma marcha sadia (Dollar e Herr, 2008). A Figura 16 apresenta as fases

da marcha quando vista do referencial da perna direita.

. Fase de Apoio Fase de Balanco

]
v = Retiradsda | . Balango
!nII:II}ﬂESIJStEntEI_:EDI Apoic Médio , Sutentaclo IJf-.l:nz_-In:_-reu_:a[}I Médio Desaceleracdo
! T T

A 7

AR A
\ AN %‘;} \ A
\ [/ / \
- _,[L & ‘5\(:\ : S
S o P ] P
Choque Calcanhar RetilradaPéDpnstu ContatoPéOposto  Retirada DedodoPe Choque Calcanhar
1'!"% I’:‘La xix 51% lvnic%

Figura 16 — llustracéo de Passo e Passada (adaptado de Dollar e Herr,2008)

A fase de apoio pode ser divida em Inicio da Sustentacdo, Apoio Médio e Retirada da Sustentacdo
(Dollar e Herr, 2008). A primeira ocorre desde quando se tem o contato do calcanhar no chdo até que
todo o pé esteja horizontal. Nessa subfase os dois pés estdo em contato com o chédo (dupla sustentacéo).
A segunda ocorre quando somente um pé estd em contato com o solo, suportando todo o peso da pessoa
e as forgas dindmicas do corpo. A Retirada da Sutentagdo é a fase em que o calcanhar se desprende do
ch&o, havendo uma angulacéo considerdvel na junta do quinto metatarso e termina quando os dedos do

pé saem do chdo. Nessa subfase ambos os pés estdo em contato com o chéo.

A fase de balango pode ser dividida em Aceleracdo, na qual a perna experimenta uma aceleragéo
para frente a partir da retirada da perna do solo; o Balango Médio, no qual a perna se encontra em
movimento com velocidade uniforme; Desaceleracdo, no qual a perna com um todo desacelera para se

preparar para o impacto iminente com o solo.
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2.2.5 Diferencas Cinematica entre Marcha Sadia e Marcha em Reabilitacéo
Apesar da marcha em reabilitacdo possuir algumas particularidades, a sua principal diferenga
quando comparado com a sadia é a velocidade de locomogdo (Louie et al 2015).

A velocidade média de uma marcha sadia para uma pessoa normal é de 1,46 m/s (Bohanon,1997).
Em reabilitacdo, devido a necessidade de um maior controle por parte do fisioterapeuta e a limitagéo
fisica dos pacientes, a velocidade é de aproximadamente 0,3 m/s (Louie et al, 2015), podendo ser ainda
menor em casos especificos. Essa diferenca de velocidade causa uma diferenca na cadéncia da marcha,

pois essas sdo grandezas diretamente relacionadas (Kirtley, 1985).

Os dados para os angulos em uma marcha em reabilitacdo serdo obtidos experimentalmente no
capitulo 4, pois 0s mesmos ndo foram encontrados na literatura. As diferengas dindmicas entre a marcha

sadia e uma marcha a baixa cadéncia sdo apresentadas na sec¢éo 2.4

2.2.6 Forca de Reacao do Solo Durante a Fase de Sustentacao
Durante a fase de apoio 0 pé encontra-se em contato com o solo caracterizando uma forcga de reacéo
chamada de FRS (Forga de Reagdo do Solo). A FRS é oriunda portanto da forca peso da pessoa e do

movimento da marcha realizado por ela. A Figura 17 apresenta as forcas de rea¢&o no plano sagital.

Forga de Reagdo
Vertical

R AT TR
Forga de Reagdo
Horizontal

A 4

Figura 17 — Forca de Reacéo do Solo (Neumann,2010)

As forgas de reacdo vertical e horizontal possuem os seus valores durante uma caminhada normal

ilustrados na Figura 18.
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Figura 18 — Forga de Reacéo do Solo Durante um Ciclo de Marcha Normal (Neumann,2010)

Em um primeiro momento da fase de apoio (subfase inicio da sustentacao), a forga de reacao vertical
aumenta até um valor superior ao do peso da pessoa, pois ela é responsavel também pela desaceleragédo
do centro de massa. Durante a subfase de apoio médio, a forga € menor do que o peso porque a aceleragdo
do centro de massa troca de sentido (a favor da gravidade para contra a gravidade). Na retirada da
sustentacdo o valor da forga de reacdo é maior do que o peso porque ela acelera o centro de massa contra

a gravidade, promovendo a continuagdo da marcha.

A forca horizontal é contraria ao movimento no inicio da sustentacdo porque ela freia 0 movimento
do pé quando ocorre o0 contato entre o calcanhar e o chdo. Na retirada da sustentacdo, a forca esta no

sentido do movimento porque ela desloca o centro de massa da pessoa para frente.

Para uma marcha em velocidades reduzidas, como no caso da reabilitagdo, a forga de rea¢do no solo
apresenta um comportamento diferente quando comparado com a caminhada normal. Com a diminuigéo
da aceleragdo do centro de massa da pessoa, a forga de reacdo vertical se aproxima da forga peso na
maior parte da marcha, conforme ilustrado na figura 19.
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Figura 19 — Forca de Reacdo do Solo Durante um Ciclo de Marcha Lento (Winter,1987)

O ponto de aplicacdo da FRS é denomido de Centro de Pressao (Cp) e é um aspecto importante no
equilibrio da pessoa quando em caminhada. Durante a fase de apoio, o Cp se desloca do calcanhar no
inicio da sustentacdo até os dedos do pé na retirada da sustentacdo. A Figura 20 ilustra a variagdo do
Centro de Pressdo no pé durante um ciclo da fase de sustentacdo.

Inicio Apoio Retirada
Sustentacdo Médio Sustentagéo

Figura 20 — Deslocamento do Centro de Pressdo Durante Fase de Apoio (Adaptado de Winter,1987)

2.2.7 Dificuldade na geracdo da marcha e Controle a Nivel Muscular
A geracdo de marcha similares a marcha humana sadia é um grande desafio para os campos da
robdtica e da biomecénica e atualmente ainda ndo foi totalmente esclarecido (Dzeladini, 2016).

As duas principais metodologias utilizadas s&o a geragdo de marcha pela mimetizacao das variaveis
cinéticas obtidas experimentalmente e a geracdo a partir da minimizagdo de uma fungdo de custo,
geralmente associada a poténcia energética muscular.
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A grande desvantagem relacionada ao problema de minimizacdo consiste no fato de que ndo
necessariamente 0 nosso corpo humano opta pela opcdo mais econémica. Muitas vezes, dadas as
restricGes encontradas, gastamos mais energia propositalmente para suprir uma determinada demanda
(Dzeladini, 2016). Como exemplo, podemos citar quando corremos para chegar mais rapidamente em
um determinado local. Além disso, ndo h& consenso entre os pesquisadores quanto a qual é a correta
funcéo a ser minimizada. De acordo com Srinivasan (2015), as prinicipais func@es utilizadas sdo a do
torque nas juntas, forga nos modelos musculares e custo metabolico total. Nenhuma delas consegue

obter resultados comparaveis a uma marcha humana sadia e um desenvolvimento posterior é necessario.

A mimetizacdo de véariaveis cinéticas é uma metodologia mais simples de ser aplicada, pois consiste
basicamente na obtencdo dos dados de um paciente satdavel e a aplicacdo de um controle para seguir a
trajetdria referéncia. A sua principal desvantagem é a impossibilidade de controlar diretamente os
esforgos nos grupos musculares com precisdo, devido a existéncia de varios musculos que podem
realizar os mesmos movimentos (Figura 21). Todavia, de acordo com Winter (2009), geralmente seguir
uma trajetoria obtida experimentalmente é suficiente para exercitar os principais masculos utilizados na
marcha. Existe também a opcdo de validar os esforgos musculares com o procedimento de

eletromiografia, muito utilizado para estudo de movimento.

Musculo Psoas
Maior

Musculo tensor
‘da fascia lata

Masculo sartorio

Musculo vasto lateral Musculo reto femoral
Tenddodo I

quadriceps {7 - 4 > Musculo vasto medial

Ligamento Patelar
Masculo fibular

longo Cabega lateral

do gastrocnémio
Extensor longo
dos dedos

Tendéo do
tibial anterior

Figura 21 — Principais Musculos dos Membros Inferiores Envolvidos na Marcha Humana (Adaptado de
Winter, 2009)

Nesse trabalho, os torques serdo obtidos partindo-se de uma analise da dinamica inversa do modelo

desenvolvido, que por sua vez possui como grandeza de medida dados cinematicos experimentais.
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2.2.8 A Inercialidade do Quadril

Conforme Wiebren (2002), a aceleracao da articulagdo do quadril é relacionada diretamente com a
velocidade da marcha. Em velocidades maiores, a aceleragdo possui um valor modular maior nos trés
sentidos do espaco tri-dimensional, conforme ilustrado na Figura 22.

acceleration (m/sz)

1.50 m/s

0 25 50 75 100 0 25 50 75 100
% of stride cycle % of stride cycle

Figura 22 — Aceleracéo Articulacio do Quadril em Diferentes Velociades de Marcha (Wiebrin, 2002)

Onde o eixo X representando aceleragdes antero-posterior, 0 eixo Y acelera¢Ges verticais e 0 eixo Z
aceleracdes mediolaterais (Wiebren, 2002).

Percebe-se que para velocidades altas o quadril esté sujeito a aceleracdes com valor modular mais
elevado nos trés eixos analisados. Esse resultado € esperado, pois para velocidades menores a variagdo

vertical do centro de massa € menos acentuada e as acelera¢fes angulares das articulagdes dos membros
inferiores também sdo menores.

Para uma marcha de reabilitacdo, devido a sua baixa velocidade (0,3 m/s), a aceleracéo do quadril é
menor do que quando comparada com uma marcha sadia (1,2 m/s). Visando aferir a influéncia da
aceleracdo do quadril na dindmica da marcha, desenvolveram-se dois modelos dindmicos distintos,
sendo que um considera o quadril inercial e 0 outro considera a sua aceleracdo. Testa-se, portanto, a
hip6tese da inercialidade do quadril e a sua influéncia na dindmica do sistema na marcha em reabilitacdo
e os resultados sdo apresentados no capitulo 5.

17



2.3 ALGUNS EXEMPLOS DA MODELAGEM DINAMICA DA MARCHA HUMANA

A modelagem dindmica de uma marcha sadia esta sendo estudada nos contextos da biomecénica e
de robotica. Ambos possuem como objetivo simular com a maior precisdo possivel a marcha humana

com a finalidade de néo s6 entendé-la melhor mas também de replica-la em um momento posterior.

Os primeiros modelos desenvolvidos se baseavam em mecanismos simples com pouca ou nenhuma
atuacdo externa. McGeer (1990) demonstrou que o seu modelo dindmico passivo (Figura 23) € capaz de
gerar uma marcha sem a aplicacdo de nenhuma energia externa quando colocado em um leve declive.
O centro de massa do sistema se locomove basicamente em um movimento pendular invertido devido a
gravidade e a inércia. Esse modelo ndo consegue prever 0s torques necessarios para a marcha, sendo

bastante limitado na sua analise.

Figura 23 — Modelo Passivo de Caminhada (McGeer, 1990)

Posteriormente surgiram modelos que incorporaram a dinamica das articulacdes do quadril e do
joelho na analise. Suekechi (2014) propbs um modelo que considera os membros inferiores do corpo

humano um péndulo duplo no plano sagital, conforme a figura 24.

YL

Figura 24 — Modelo Péndulo Duplo (Suekechi, 2014)
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Esse modelo consegue mensurar 0s torques necessarios no quadril e no joelho para uma marcha
sadia, porém nao incorpora o tornozelo, considerando o contato com o chdo pontual. Essa simplificagdo
pode ocasionar erros na analise, principalmente quando o padréo da for¢a do solo no pé ndo é conhecido

com precis&o.

Um modelo dindmico mais completo foi o desenvolvido para o controle do exoesqueleto BLEEX
da Universidade da Califérnia em Berkeley (Racine, 2005). Possui sete links e analisa as duas pernas ao
mesmo tempo durante a caminhada. O pé da pessoa também é analisado, porém as forcas de reacdo no
solo sdo consideradas pontuais ap6s 0 centro de pressdo ultrapassar a regido do quinto metatarso,
conforme ilustrado na Figura 25.

Figura 25 — Modelo Exoesqueleto BLEEX (Racine, 2005)

Os modelos proposto nesse trabalho sdo apresentados no capitulo 3 e consideram uma perna somente
na analise, porém o ponto de atuacdo da forga de reacdo do solo sera variavel para toda a extensdo do
pé. Sera também aferida a hipdtese da inercialidade do quadril, comparando os resultados obtidos pelos

dois modelos desenvolvidos.

2.4 TORQUES NAS ARTICULACOES DOS MEMBROS INFERIORES DURANTE
UMA MARCHA SADIA E COM BAIXA CADENCIA

Os torques nas articulacdes do quadril, joelho e tornozelo ja foram medidos para uma marcha sem
inclinagdo em uma pessoa saudavel (Winter, 2009). Também estdo disponiveis os torques referéncia

para uma marcha a baixa velocidade (0.8m/s).

A convencdo de sinais em relagéo aos torques geralmente determina como positivo um movimento
que causa a extensdo dos membros e negativo um torque que causa a flexdo dos mesmos.
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Usando valores tabelados por Winter (1987), construiu-se os graficos apresentados na Figura 26 que

ilustram os torque nas articulag@es do quadril, joelho e tornozelo para as velocidades de 0.8 m/s e 1 m/s.

I [ I I T T I I T

1 m/s Winter (1987)
s (0.8 s Winter (1987)

Torque Quadril N/m.Kg

n

Torque Joelho N/m.Kg

1

Torque Tornozelo N/m.kg

0 10 20 30 40 a0 60 n 80 00

Porcentagem da Marcha
Figura 26 — Torques Articulagcbes Membros Inferiores Marcha Normal e Lenta

O contato entre 0 pé e chdo ocorre no comego da marcha e a perna entra em balango em 65% da
marcha como um todo. A diferenca dindmica entre a marcha normal e a baixa velocidade é decorrente
da menor importancia das forcas inercias na analise da situagéo.

Percebe-se que o torque no tornozelo é essencialmente extensivo e ocorre principalmente devido a
forca de contato com o solo, tendo um impulso um pouco antes da saida do pé (55% da marcha). Esse
impulso é o responsavel por mover o centro de massa da pessoa para frente durante a caminhada.
Durante a fase de balanco, o tornozelo praticamente possui torque nulo.

A funcdo principal do joelho é proporcionar uma resisténcia ao movimento quando ocorre o primeiro
contato do pé com o solo. O torque de extensdo entre 5% e 25% da marcha tem como consequéncia
segurar 0 centro de massa do corpo no momento de contato. Posteriormente, entre 25% e 50% da

marcha, o joelho realiza um momento de flexdo para mover o centro de massa do corpo para frente,
acompanhando a tendéncia do tornozelo.

O quadril entre 0% e 15% apresenta um torque extensivo pois o centro de massa do corpo esta se
movendo para frente em relagdo ao ponto de contato com o solo. Posteriomente, um momento de flex&o
tende a levar a perna para frente e completar o ciclo da caminhada.
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2.5 FUNDAMENTOS DA DINAMICA LAGRANGIANA

Apresentam-se nessa subsegdo os conceitos para a aplicacdo da dindmica lagrangiana em um
contexto geral e a posterior particularizacdo para a sua aplicacdo na dindmica de manipuladores
roboticos fixos e para manipuladores com bases ndo inerciais, que sdo empregados no desenvolvimento

dos modelos dindmicos do capitulo 3.

2.5.1 Convencéo de Denavit-Hartenberg para a Escolha de Eixos e
Coordenadas Generalizadas

A escolha de um referencial ndo alterara o fendbmeno dindmico observado, porém alguns referenciais
simplificam a analise a ser realizada. Em um contexto de pesquisa, é importante seguir convengdes para
se ter a capacidade de comparar os resultados obtidos facilmente e de maneira direta com os obtidos em
outros projetos independentes. Esse trabalho utiliza a convengdo de Denavit-Hartenberg para a escolha

dos eixos e das coordenadas generalizadas.

Essa convengdo foi desenvolvida em 1955 por Jacques Denavit e Richard Hartenberg com a
finalidade de padronizar as coordenadas utilizadas para representagbes espaciais (Spong, 2006).
Posteriormente, foi comprovado a sua eficiéncia para a descri¢cdo de sistemas robéticos e atualmente é

a mais empregada no contexto de analise cinematica de manipuladores.

Em uma cadeia de manipuladores, o primeiro passo para a descri¢do cinematica é numerar os links
de 0a N (namero total de links) partindo da base (referencial inercial) e numerar as articulacdes (conexado
entre dois links) de 1 a N. Dessa forma, quando se aplica uma for¢a na articulagdo 1, o link nimero 1

tenderd a se mover (Spong, 2006).

Em um manipulador, os dois principais tipos de articulacdo sdo a prismatica e a de rotacdo. O

primeiro esta associado a um grau de liberdade linear e o segundo a um angular.

A convencdo de Denavit Hartenberg estabelece o seguinte procedimento para definir os eixos que

serdo usados como referencial na anéalise:

o Definir o sistema de coordenadas ortonormal que respeite a regra da mao direita na

articulagéo de base (nimero 1), com o eixo Zo na dire¢cdo do movimento dessa articulag&o;
e Definir os eixos Z; alinhando-os com a diregdo de movimento da articulagéo i+1;

e Estabelecer a origem do i-ésimo sistema de coordenada Oi na intersecdo dos eixos Zi e Zi1
ou na intese¢cdo da normal comum entre Z; e Zi.1 Caso 0s eixos sejam paralelos é

recomendavel assumir a normal no ponto em que a analise seja facilitada;

e Estabelecer os eixos Xi. Caso Z; e Zi1 ndo sejam coplanares o unico segmento de linha
perpendicular aos dois eixos e que possui menor comprimento define o eixo X; Caso Zi e
Zi1 sejam paralelos, Xié escolhido na direcdo do segmento de linha que liga Oi a Zi.1.

Quando Z;j e Zi se intercedem, X; é escolhido normal ao plano formado pelos eixos Z;
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o Estabelecer os eixos Yi respeitando a regra da méo direita.

Uma vez definidos os sistemas de coordenadas necessarios usando a convencdo mencionada,
descreve-se todo o sistema cineméatico com apenas 0s quatro pardmetros apresentados a seguir (Spong,
2006).

e g; :angulo entre o eixo Xje X1 observado de Zi.;

e d; : distdncia entre a origem do i-1-ésimo sistema de coordenada e a intersecdo entre Zi.; e

Xi observado de Zi.i;

e A;: distdncia da intersecdo de Zi.1 € Xja origem do i-ésimo sistema de coordenada observado
de Zi4;

e q;: angulo entre os eixos Zi.1 e Z;observado de X;;

A Figura 27 ilustra um manipulador de dois links com a cinemética definida pela convencgdo de
Denavit-Hartenberg.

Yo

Figura 27 — Manipulador de Dois Links (Spong,2006)

2.5.2 As Equacdes de Euler Lagrange
Um modelo dindmico apresenta a relagéo entre as forgas e os torques aplicados no objeto de estudo
e 0 seu movimento, sendo importante também para o desenvolvimento de metodologias de controle em

um momento posterior.

Diferentes técnicas podem ser utilizadas para se fazer a modelagem dindmica e a escolha se deve
principalmente a facilidade de aplicacdo para uma situacao especifica. Como exemplo, para um dado
problema dindmico qualquer pode-se utilizar a metodologia de aplicacdo direta da segunda Lei de

Newton e a de Euler-Lagrange.

Nesse trabalho as equagbes de movimento serdo derivadas utilizando a metodologia energética de
Euler-Lagrange, a qual descreve a evolucéo de sistemas mecanicos submetidos a restri¢cdes holondémicas

(Spong, 2006). Uma restri¢do é dita holondmica se for uma igualdade com a forma da equacéo 1.
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9i(q1, -, q) =0 i=12,...,1 1)

sendo g; a restricdo em si, q, a k-ésima coordenada que descreve o sistema e i 0 numero total de
restricGes imposta ao sistema. Um sistema submetido a [ restricdes holondmicas possui menos [ graus

de liberdade quando comparado com um sistema com as mesmas propriedades porém sem restricGes.

O lagrangiano (L) de um sistema é dado analiticamente pela diferenca entre a energia cinética (K)

do sistema analisado e a energia potencial (P), conforme a equacéo 2.

Para se determinar as equagfes de movimento de um sistema utilizando a metodologia de Euler-
Lagrange, deve-se aplicar as equagdes de Euler-Lagrange apresentadas na equagéo 3 (maiores detalhes

consultar Spong, 2006).
eoL S i1 ©

Na equacdo 3, t € o tempo, g; € a i-ésima coordenada generalizada (definida pela convencao de
Denavit-Hartenberg), g, € a derivada em relagdo ao tempo da i-ésima coordenada generalizada, ; é o

forcamento na i-ésima coordenada e n é o nimero de graus de liberdade.

Pode-se portanto obter as equagdes de movimento do sistema conforme a equacéo 3 desde que as

restricGes sejam holonémicas.

2.5.3 As Equac0des de Euler Lagrange para um Manipulador Robético de base
inercial de n-Links

Um manipulador robético € um sistema que possui geralmente uma base inercial e que apresenta
links s6lidos conectando as articulagBes que podem ser rotacionais ou prismaticas. As restricdes de um
sistema dindmico desse tipo possui a forma apresentada na equagéo 4.

10; = 0;_1ll =1 =10 i=1,..,n “

Na equacao 4, 0; é a origem do i-ésimo sistema de coordenadas, 0;_; a origem da i-ésimo menos

um sistema de coordenadas e [ é o tamanho do link que liga os sistemas de cordenadas i e i-1.

As restricdes sdo portanto holénomicas e a metodologia de Euler-Lagrange pode ser aplicada

diretamente.

O Jacobiano é uma definicdo importante na analise dinamica pelo método de energia de
manipuladores pois relaciona a velocidade linear (Jacobiano linear) e a angular (Jacobiano angular) do

Gltimo link do rob6 com as velocidades de todas as articulagfes conforme explicitado nas equacgdes:
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Ve = ]vi(q)q (5)
w; = ]Wi(Q)q (6)

Onde v, é a velocidade linear do altimo link, J,; € o Jacobiano linear, ¢ sdo as velocidades das

coordenadas generealizadas, w; € a velocidade angular do Gltimo link e J,,,; é 0 Jacobiano angular.

As equagbes de movimento de um manipulador podem ser escritas conforme a equacdo 7 (Spong,
2006).

D(@)g+C(q.9)qg+g9(q@) =7 @)

onde D(q) , C(q, g) sdo matrizes nxn que representam respectivamente 0s termos inerciais e 0s termos
centripetos e de Coriolis, g(q) ¢ uma matriz nx1 que representa as forcas gravitacionais e T é o vetor

nx1 dos forgamentos externos aplicados a cada articulacéo.

A matriz inercial D (q) é definida pela equacéo:

D@) = [ ) 0o @i (@) + i @RCDIR @i (@) ] N

sendo m; é a massa do link i, J,,;(gq) é o jacobiano de velocidade linear relacionado ao link i, R;(q) é a
matriz rotacional do link i em relagdo ao link referéncia e I, € o tensor inercial do link i em relacdo ao

seu centro de massa.

Para a determinacdo da matriz dos termos centripetos e de Coriolis é necessario calcular os

coeficientes conhecidos como simbolos de Christoffel dados por:

1 < 0dy; 0 adij)

Ci=5
K72\ 0q; " 9q;  dqy )

onde i,j,k sdo os indices das juntas rotacionais respectivas, e d € um elemento proveniente da matriz
inercial previamente calculada. De posse dos simbolos de Christoffel, pode-se finalmente calcular os

elementos da matriz C:

n
1 .
ij=§2 Cijk (@), (10)
i=1
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A energia potencial do manipulador pode ser calculada assumindo que a distancia do centro de
massa do link i ao sistema de coordenadas referencial é dado pela grandeza r,;, sendo o seu valor dado

por:

n
pP= Z m;g"ry
=1 (11)

Os elementos do vetor g(q) de termos gravitacionais podem ser calculado pela equagao:

dP

9k = 75—
dqx (12)
Quando uma forca ou momento é aplicada em algum link do manipulador robético, os torques

gerados nas demais articulages podem ser calculados conforme a equagéo 13 (Spong, 2006).

Test = ]TF
(13)

Na equacdo 13, 7, € 0 torque em cada coordenada generalizada do manipulador oriundo dos
esforcos aplicados, /7 é a transposta matriz jacobiana do link no qual a forga atua em relacéo aos outros

e F é a matriz de esforcos no manipulador terminal.

Esse procedimento permite portanto a descri¢do completa de um manipulador robético com n links,

sendo bastante atil pela sua facilidade de aplicacdo nessas condi¢des especificas.

2.5.4 As Equacdes de Euler Lagrange para um Manipulador Robético de base
néo inercial de n-Links

Se o manipulador robdtico possuir uma base ndo inercial, forcas ndo inerciais devem ser

consideradas na andlise dindmica para a completa descri¢do do sistema.

Essas forcas ndo inerciais podem ser expressas introduzindo o termo R(q). A equacdo 7, descrita

considerando esse novo termo, é dada por:

D(q)§+C(q,9)q+g(q) +R(q) =T (14)

sendo que as matrizes inercial, de Coriolis e forcas centripetas e de termos potenciais sdo idénticas as

apresentadas na secéo 2.5.3.
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Para a obtencdo analitica do termo extra R(q) € necessario o céalculo das equacBes de movimento
diretamente da equacdo 3, considerando o lagrangiano obtido das energias cinéticas e potenciais dos

links do manipulador robético analisado, conforme sera exemplificado na se¢édo 3.2.

2.6 Selecao de Atuadores

Atualmente, existe uma grande diversidade nos atuadores, elementos passivos e semi-ativos usados
em exoesqueletos. A utilizacdo de atuadores ativos em todas as juntas (quadril, joelho e tornozelo)
permite uma melhor mimetizagdo da realidade da marcha humana quando comparada com o uso de

elementos passivos e semi-ativos, sendo, portanto, a configuracdo méaxima empregada nesse trabalho.

Apresentam-se nessa se¢do 0s principais tipos de atuadores utilizados nos exoesqueletos
apresentados na se¢do 2.1 e uma comparacdo qualitativa entre eles, visando fundamentar uma escolha
futura do tipo dos atuadores empregados no projeto TAO. Posteriormente, € apresentado uma

metodologia para a otimizacdo da escolha dos atuadores e dos respectivos sistemas de transmissao.

2.6.1 Anélise Comparativa dos Tipos de Atuadores
Os trés principais tipos de atuadores empregados em exoesqueletos usados no contexto de
reabilitacdo sdo o elétrico, o hidraulico e o pneumatico.

O primeiro consiste basicamente um motor elétrico (DC ou AC) e possuem instalagao simples, sdo
leves, pequenos e geralmente silenciosos. O segundo utiliza fluido pressurizado para transmitir forca a
uma junta e necessita portanto de um aparato mecanico para funcionamento (compressor, sistema de
refrigeracdo). O terceiro utiliza géas pressurizado para produzir forca e também requer um aparato
mecanico relativamente complexo para funcionar (Casolo, 2008). A tabela 2 apresenta uma comparacao

qualitativa desses trés tipos de atuadores.
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Tabela 2 — Analise Comparativa Atuadores (Adapado de Casolo, 2008)

Caracteristicas Elétrico Pneumatico Hidraulico
Poténcia / Peso 1/10 dos Entre o hidréaulico Melhor
atuadores e 0 pneumatico
hidraulico
Manutenc¢ao N&o periodica Frequente Frequente
Nivel de Ruido Baixo Alto Alto
Consumo de Energia | Baixo Consumo Alto consumo Alto consumo
Simplicidade da Simples Complexo Complexo
Montagem
Precisao Alta Média Média

Percebe-se que, apesar do motor elétrico ter a capacidade de produzir menos energia por peso
comparativamente com as outras opcdes, eles ndo necessitam de manutencao periddica, sao silenciosos,
possuem baixo consumo de energia e nao requerem outros equipamentos (compressor, refrigerador),
além de possuirem uma controlabilidade melhor. Portanto, todos os atuadores selecionados nesse
trabalho sdo elétricos e maiores detalhes podem ser encontrados no capitulo 5.

2.6.2 Procedimentos para a Selecdo Otimizada dos Atuadores Elétricos
Juntamente com os atuadores elétricos é geralmente necessario um sistema de transmissdo para
reduzir ou aumentar o torque e a velocidade fornecidos ao sistema. A Figura 28 ilustra essa configuragédo

de forma simplificada.

Motor Transmissdo Carga
Im- bm- "rrm J"I?

Figura 28 — Esquema Motor, Sistema de Transmisséo e Carga Externa (Rezazadeh, 2014)

Na figura 28, I,,, é a inércia do motor, b,, 0 amortecimento do motor, k,, a constante do motor, 6,,
0 angulo de rotagdo do eixo do motor, t,, 0 torque do motor, 8 a razdo de transmissdo, t; 0 torque
necessario para mover a carga e 6, o angulo do objeto a ser movido. No contexto dos exoesqueletos, a

carga sao 0s torques necessarios nas juntas (quadril, joelho e tornozelo) para mover a coxa, a perna e o

pé.
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Nesse trabalho, é investigado o desempenho do motor pelo consumo de energia elétrica necessaria
para a realizacdo de uma determinada tarefa, visto que esse pardmetro é critico no desenvolvimento de

exoesqueletos, pois os motores sdo geralmente alimentados por baterias.

A poténcia total de um motor elétrico (P,;) ho sistema apresentado na Figura 28 é dada por:

Piot =F+ B, + P,
(15)

sendo P, a poténcia necessaria para movimentar a carga externa, B,, a poténcia necessaria para mover o

eixo do motor e P, a poténcia dissipada no processo.

Integrando em relacdo ao tempo a equacdo 15 e a escrevendo em relacdo aos parametros
apresentados na Figura 28, ttm-se que a energia total necessaria (E;,;) de uma fonte elétrica para o
funcionamento do sistema é dada por (Rezazadeh, 2014):
2bm

km?
2

T 1 T
> B? |, 9L2dt+mf0 7,2dt +

T . T o bm T 2
Etot = fO TLHL dt+1m (1 + )ﬁz fo HLHL dt+bm (1 +k_m2)ﬂz fo BL dt‘l‘
2Im
km?

Im
kem

T - 2bm T 5
Jy T 6?Ldt+k—mzfO 7,0, dt (16)

Pode-se, portanto, obter, para um determinado motor, a razdo de transmissdo que tornaria minimo o

consumo energético total daquele sistema.

O primeiro aspecto que deve ser considerado na escolha do motor é verificar se ele possui a
capacidade de fornecer a energia total que o sistema requer. Para isso, e considerando a curva

caracteristica (torque-velocidade) do motor linear, a seguinte inequacado deve ser verdadeira:

. 1 .. .
0, + ——Un0, +b,0)|1 <

2 2
k. 2 km Wni
m

1
4 (17)

sendo wy,; a rotacdo do motor quando ndo ha forgamento externo no sistema. Pode-se mostrar que o lado

direito da inequacdo 17 é a poténcia maxima que o motor pode fornecer (Rezazadeh, 2014).

Se 0 motor selecionado respeitar a inequacdo 17, procura-se razfes de transmissdes que podem ser
usadas para que o motor esteja entre os limites de operacdo impostos pela curva torque-velocidade. Os

valores permitidos para 8 sdo dados portanto por:

max(|B;]) £ B < min(|f4]) (18)

sendo 8, e B, dados pela equagao 19:
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4T, w . w. . .
o+ [ = 220 [g, 4 W06, 1,6,

ﬁ1,2 = : - ;
2[6, + “;—’S“ U, + b)) (19)

onde 7, € 0 torque estaciondrio do sistema.

Além do limite imposto pela relacdo torque-velocidade, deve-se considerar também o limite do
torque (7., max) Proveniente do desmagnetizagdo do motor ou da corrente maxima que ele pode suportar

(Rezazadeh, 2014). A seguinte inequagéo deve ser validada para o correto funcionamento do sistema:

[(Imei + bmgL).B + %] < Tm,max

(20)
As razdes de transmissdo permitidas pelo limite do torque sdo dadas portanto por:
max(|8s]) < B < min(|B,)
(21)
sendo §, € 8, dados por:
Tm,max + \/Tm,max Z - 4""-L (Ime'i, + bmgL)
33,4 = = -
2[1,,8, + bp6,] 22)

Finalmente, apds a consideracdo desses dois limites importantes, temos que, para um motor que
respeite a condicdo imposta na equacgdo 17, a faixa de razdes de transmissdes permitidas para aquele

motor é dada por:

Bi=B <Py
(23)
sendo g, e B, dados por:
B, = max{max{|B, [}, max{|B|}}
(24)
Bu = min{min{|B1 |}, min{| 8513}
(25)
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O procedimento otimizado em relacdo ao gasto energético adotado nesse trabalho (conforme sera
explicitado no capitulo 5) consiste na escolha de um atuador elétrico, confirmagdo que as suas
propriedades obedecam a equacdo 17, obtencdo dos limites da raz&o de transmissdao conforme equactes
19, 22, 24 e 25 e da razdo de transmissdo que minimize os gastos energéticos (a qual pode ser calculada
conforme equacdo 16). No capitulo 5 sera levado em consideracdo também o peso total do motor e do
sistema de transmissdo na escolha do atuador como uma caracteristica secundéria (critério de

desempate).
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3. MODELAGEM

Nesse capitulo sdo apresentados os dois modelos desenvolvidos nesse trabalho. Primeiramente,
discorre-se sobre o modelo que considera o quadril inercial e, posteriormente, o que leva em

consideracdo a inercialidade do quadril, mostrando as diferencas e semelhancas entre ambos.

3.1 Modelo Considerando o Quadril Inercial

O modelo desenvolvido nesse trabalho analisa 0 movimento dos membros inferiores (coxa, perna e

pé) e das suas articulac6es (quadril, joelho e tornozelo) no plano sagital da marcha humana.

Os membros foram modelados como elementos rigidos e as articulagbes como juntas rotacionais
ideais (sem atrito e sem amortecimento). O quadril, nesse primeiro momento, é considerado uma

articulacdo inercial (movimento retilinio uniforme) .

Os sistemas de coordenadas generalizadas foram definidos conforme a convencdo de Denavit-
Hartenberg. O modelo apresenta portanto trés graus de liberdade (dngulos de rotagdo 01,02 ,63) conforme
apresentado na figura 29, onde L, L, e L3 sdo as dimensfes dos elementos que representam a coxa, a
perna e o pé, respectivamente, e Lci, Lc2 € Lcs S80 a distancia proximal dos centros de massa dos links.

Yo /(\
/X \ L
& "

/ O
L
LS

Figura 29— Parametros de Denavit-Hartenberg para os Membros Inferiores
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Os parametros de Denavit-Hartenberg que descrevem o sistema sdo dados na tabela 2.

Tabela 3 — Parédmetros de Denavit-Hartenberg

Elemento Ai a; di qi
1 - Coxa L1 0 0 01
2 - Perna L 0 0 02

3-Pé Ls 0 0 03

3.1.2 MODELAGEM DA FASE DE BALANCO

Na fase em balan¢o o pé da perna analisada ndo esta em contato com o chdo conforme se¢édo 2.2.4.
Pretende-se, portanto, descrever o sistema como um manipulador robético de trés links sem uma forca
atuando no manipulador final. As equacdes de movimento sdo dada por:

D(q)4 +C(q,9)q + 9(q) = Tain 6

O vetor de coordenadas generalizadas é dado por:

< 61
q= eZ) 27
0, (27)

O vetor 74, é 0 torque dinamico das articulagdes e é dado por:

Tquadril

Ttornozelo

As matrizes D(q) (inercial), C(q, q) (centripeta e Coriolis) e g(q) (termos potenciais) foram obtidas

conforme metodologia apresentada em 2.1.2 para a situacao particular de um manipulador robético de
trés elementos.

A matriz inercial obtida é dada por:

D(1,1) = myLey® + my(Ly® + Loy + 2Ly Ly cos(8,))
+my(Ly® + Ly + Les®

+ 2L1L2 COS(Bz) + 2L1Lc3 COS(63 - 92) + 2L2Lc3 COS(63)) + Il + 12 (29)
+ I

D(l,Z) = mz(LCZZ + 2L1ch COS(ez))
+mz(Ly” + Lgs®

(30)
+ 2L, L, cos(03) + 2Ly L¢g cos(B3 — 6,) + 2LyLes cos(83)) + I + I
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D(1,3) = m3(LC32 + 2L1L2 COS(_GZ + 93) + Lch3 COS(93)) + 13

D(2,1) = my(Ley* + LiLey cos(65))
+ms(Ly* + Les®
+ L1L2 COS(ez) + LC3L1 COS(63 - 92) + 2L2ch COS(63)) + 13 + 12

D(2,2) = myLey” + m3(Ly® + Leg®+2L, L5 cos(83)) + I + I
D(2,3) = m3(Les® + LyLes cos(83)) + Is

D(3,1) = m3(Les® + LyLes cos(85 — 83) + 2Ly Les cos(83)) + I
D(3,2) = myLey® +my (L2 + Ley” + 2LyLes cos(8;)) + I

D(3,3) = mgL% + I3

A matriz de termos de Coriolis e centripetos obtida é apresentada nas seguintes equaces:

C(1,1) = —m,L, L., sen(6,)0, — ms(L,L, sen(6,)0, + L, Lq3 sen(—6, + 65)6,
+ L,L.3sen(—0, + 65)05 + L,L 5 sen(65)03)

C(1,2) = —=my(Ly L sen(6;)6; + Ly Ly sen(6,)6,) — my(L, L, sen(6,)6;
+ LyLq3 sen(—6, + 65)8; + L, L, sen(6,)8,
+ LyLq3 sen(—0, + 65)8, + L, L5 sen(—6, + 65)6;
+ LyLe3 sen(63)63)

C(1,3) = —m3(Lcsl, Sen(92)61
+ Ly Loz sen(—6, + 65)0; + L3L, sen(—6,)0,
+ LyLo3 sen(—6, + 65)0, + Ly L5 sen(—6, + 65)0;
+ L,Lcs sen(65)63)

(€2))

(32)

(33)

(34)

(35)

(36)

(37

(38)

(39

(40)
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C(21) = —my(L1L,, Sen(92)61) —m3(L4L, Sen(92)91 —LiL3sen(—6, + 93)61
+ L, L3 sen(65)03) A1)

C(2,2) = —m3(LyLc3 sen(93)63)

(42)
C(2,3) = =m3L;yL¢3 sen(93)(él - 62 + 93)

(43)
6(3,1) = m3(L1LC3 Sen(—92 + 63)6.1 + L2LC3 Sen(93)6.1 + L2LC3 Sen(03)6'2)

(44)
C(3,2) = m3(LyLcz sen(63)0; + L,Lcs sen(65)6,)

(45)
€c33)=0

(46)

A matriz de termos potenciais obtidas é dada por:
g(1,1) = my L, g,sen(6;) + myg,(sen(6,) + Leysen(6; — 6,))
+ m3gT(L1$en(91) + Lzsen(91 - 92) + Lc3sen(91 - 92 + 02)) (47)

9(1,2) = myg,Lcysen(0y — 6;) + myg,(sen(6; — 0,) + Lezsen(6;, — 0, + 6,)) (48)
9(1,3) = mzg,Lczsen(6, — 0; + 03) (49)

A dindmica da fase de balango esté portanto totalmente definida para o caso particular do modelo

desenvolvido.

3.1.3 MODELAGEM DA FASE DE APOIO
A fase de apoio se caracteriza pelo contato do pé da perna analisada com o solo, conforme secao
2.2.4. Deve-se portanto considerar no modelo um torque estatico proveniente da forca de reacdo do

chao.
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As matrizes inercial, de termos de Coriolis e de termos potenciais obtidas na secdo 3.2 continuam
validas para essa fase da marcha humana. O vetor torque ¢é diferente pois se leva em consideragao o0s
efeitos da forca de reagéo no solo.

A forca de reacdo do solo no pé é modelada como um forcamento atuando no manipulador final de
um robd de trés links.

Para a determinacéo do ponto de aplicacdo da forca de reacdo do solo e o estudo da sua influéncia
nas outras articulagdes durante a fase de apoio é definido um novo link no modelo (Figura 30). Uma
nova coordenada generalizada (gr) € assumida como sendo o angulo cuja tangente é a distancia entre o
Centro de Presséo (Cp) e a projecéo ortogonal da origem do sistema de coodenadas 2 no solo e a altura
do tornozelo também em relacéo ao solo (H).

Figura 30 — Modelo do pé na fase de apoio

No final da fase de apoio (sub-fase retirada da sustentagdo), 0 movimento relativo a junta metatarsial
(Figura 13) torna-se importante na analise da dindmica da forga de reacdo do solo. Portanto, define-se a
grandeza H, como um artificio matematico para se considerar a rotacdo do quinto metatarso (qm) na

analise desenvolvida, conforme figura 31.

Figura 31 — Defini¢éo de H: para o final da fase de apoio
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Sendo que 4,, é a distancia da junta metatarsial ao solo e (g) L4 € a distancia entre o tornozelo

e a junta metatarsial (Winter, 2009). A grandeza H é considerada nula (ndo possui efeito na dindmica

do sistema) para todas as fases, com excecao da subfase de retirada da sustentacdo onde é definida por:

3

(50)
A relagdo entre o torque estatico e a forga no ultimo link é dado portanto por:
T
Test = Ja Fpé
(51)

Onde J; é o Jacobiano da modelagem do pé na fase de apoio em relacéo a articulacdo do quadril,

sendo definido por:

Ja(1,1) = Lisen(6;) + Lysen(0, — 6,) + Bsen(qr + 6, — 65)

(52)
Ja(1,2) = Lysen(8, — 0,) + Bsen(qr + 6, — 65)

(53)
]d(1,3) = Bsen(qI-‘ + 91 - 92)

(54)
Ja(2,1) = Lycos(6, — 8;) + Lycos(6;) + Bcos(qr + 6, — 0;)

(55)
Ja(2,2) = Lycos(6, — 6,) + Bcos(qy + 6, — 6;)

(56)
Ja(2,3) = Bcos(qy + 6, — 0;)

(57)
]d(grl) = ]d(3,2) = ]d(3t3) = ]d(4ﬁ1) = ]d(4ﬁ2) = ]d(4l3) :]d(Sll)

=Ja(5,2) =J4(53)=0 (58)
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Fpe, por sua vez, € a matriz de forcamentos no pé, onde sao considerados as forgas de reagéo do solo

horizontal e vertical, além do momento proporcionado pela forca de reacdo vertical durante a subfase

de retirada de sustentagdo. A equacao 60 apresenta a matriz F¢ obtida:

F rh
Fry

N 0 |
Fpe = 0 I (60)
0
Fop|(Hy, — H)|

sendo F,., € a forca de reacdo do solo vertical e F,.,, é a forca de rea¢do do solo horizontal.

As equagdes de movimento obtidas para a Fase de Apoio apresentam as mesmas matrizes inerciais,

de termos de Coriolis e centripetos e de termos gravitacionais da Fase de Balanco.

A diferenca dessa fase é justamente a presenca dos torques estaticos que ndo existem quando o pé
da pessoa nédo estad em contato com o chdo. O primeiro é o torque devido a for¢a de reacdo do solo e 0
segundo é o torque devido ao desbalancemento do tronco. As equacgGes do movimento sdo dadas
portanto pela equacdo matricial :

D(Q)q + C(q' Q)q + g(Q) = Tgin+Test (61)

3.2 Modelo Considerando a Aceleracdo do Quadril

Se o quadril for considerado um referencial ndo inercial, a sua aceleracdo influenciara a dinamica
do sistema como um todo. Nessa se¢éo, sao calculados os termos ndo inerciais R (q), conforme descrito

pela secdo 2.5.4.

Para se calcular esses termos, deve-se, primeiramente, definir o lagrangiano do sistema de um
manipulador robético de 3 links com base ndo inercial. Para isso, calcula-se a energia cinética e a

potencial do sistema, sendo que as velocidades lineares dos centros de massas dos links sdo dadas por:

Vo1 = {[Lc161 cos(81) + v, ]? + [L.164 sen(6;) + vy]2}°-5 o

V.o — {[L16; cos(6;) + Le;cos(8y — 6,)(6; — 6;) + v, ]* +
@ +[L, 6, sen(6;) + Le,sin(6; — 6,)(6; — 6,) + vy]z}o.s 63)
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Vo3 = {[L16; cos(6;) + L, cos(8; — 6,) (91 — éz)
+ Loz cos(B; — 0, + 63) (61 — 0, + 63) + v, ]?
+ [L16; sen(8y) + L, sin(6, — 6,) (6, — 6,) (64)
+ Lessin(6, — 6, + 603)(6, — 6, + 63) + v,]%}

sendo v, e v, a velocidade do quadril na diregdo horizontal e vertical, respectivamente , e V4, V., € Vg

as velocidades lineares dos centros de massa da coxa, perna e do pe.

Dessa forma, a energia cinética do sistema é dada, portanto, por:

K = 0.5 {[mVe;]* + [116:1* + [myVep]? + [1 (61 — 62)] + [m3V5]?
+ [I5(6; — 6, — 65)]°}°° 65)

A energia potencial do sistema, por sua vez, é dada por:

V =-mygL. cos(8;) —myg[Licos(6,) + L, cos(6; — 6,)] — msg[Licos(6;)
+ L, cos(6; — 0,) + L.z cos(6; — 6, + 63)] (66)

O lagrangiano do sistema ¢é dado portanto conforme equagdo 2. Sabendo que as matrizes inerciais,
de Coriolis e forgas centripetas e de termos potenciais sdo iguais as da se¢do 3.1, o termos néo inercias

sdo dados por:

R(1,1) = [L,ym, sen(B,) + Lymg sen(8; — 8,) + L.,m, sen(6; — 6,)
+ Lezmgsen(6; — 6, + 63) + Lym; sin(8,) + Lymg sin(6,)]a,,
+ [L.ymq cos(B,) + L,ms cos(6; — 0,) + L.,m, cos(6; — 6,) (67)
+ L.smscos(6; — 0, + 03) + Lym, cos(8,) + Lyms cos(6,)]a,

R(2,1) = [-L,mzsen(6; — 6,) — L.,m,sen(6, — 6,) — L.zmssen(6; — 0,
+ 63)]a,
+ [-Lymzcos(0; — 0;) — L.ymycos(6, — 0,) — Logmgcos(6; — 6,  (68)
+ 93)]ax

R(3,1) = Lczmgsen(6;, — 0, + 03)a,, + L.zmgcos(6; — 6, + 63)ay 69)

Sendo a, a aceleragdo do quadril na vertical e a, a aceleragdo do quadril na horizontal.

As equagdes do movimento para a fase de balanco e de apoio de um manipulador robético de 3 links

com base ndo inercial sdo dadas ,respectivamente, por:

D(q)§ +C(q,4)q + g(q) + R(q) = T4in (70)
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D@4+ C(q,9)q +9(q) + R(q) = Tgin + Test o

3.3 Desenvolvimento de Rotinas em MATLAB

Foram desenvolvidas rotinas no software MATLAB para a implementacdo do modelo

desenvolvido no contexto da analise dindmica inversa da marcha humana.

Na dindmica inversa as grandezas cinematicas (angulacdes, velocidades e aceleracBes) sdo
usados como grandezas de entrada para a obtencdo dos torques nas articulagbes durante o ciclo da

marcha. O fluxograma da rotina desenvolvida para essa andlise é dada pela figura 32.

arand D(q)q+C(q,('])q+g(q)= Tain + Tast
randezas :
Cineméticas Fase de Apoio ou Torques Fase de

D(0)§+C(0, )i He(@+R(Q)= Tain-Tes Ao

A

A 4

D(Q)Q+C(Q>Q)q+g(lI)= Tain

Forca de Reacdo do 5 » Jorues Fase e
¢ v = ix'e Balanco +Forcas
Solo D(q)i+C(q,9)q+2(aHR(q)= Tain ¢ *

Fase de Balanco

A 4

Figura 32 — Fluxograma da rotina desenvolvida em MATLAB referente a dindmica inversa
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4. Metodologia Experimental

Apresenta-se nessa secdo a descricdo do experimento realizado para a obtencdo dos dados
cinematicos das articulagdes dos membros inferiores (quadril, joelho e tornozelo) e da aceleracdo do
quadril na velocidade média de reabilitacdo (0.3 m/s). Esses dados serdo usados como grandezas de
entrada na anélise de dindmica inversa da marcha em reabilitagdo (Secdo 5.2).

4.1 APARATO EXPERIMENTAL

Utilizou-se para a realizacdo do experimento uma esteira do tipo JOG FORMA da marca
TechnoGym (Figura 33), a qual possui velocidade minima de 0.1 m/s e maxima de 25 m/s, podendo ser
ajustada manualmente no seu painel de controle. A sua inclinagdo foi mantida zerada durante toda a
coleta de dados.

Figura 33 — Modelo Esteira JOG FORMA (site TechnoGym)

Para a coleta dos dados cineméticos angulares das articulagdes utilizou-se o sensor inercial 3-Space
Sensor Wireless 2.4 GHz Dsss da Yost Lab (Figura 34), que integra dados obtidos de um giroscépio,
acelerémetro e magnetémetro triaxias embarcados para obter informacfes de orientacdo espacial e
velocidade angular de forma precisa.

Figura 34 — Sensor Inercial Usado (site Yost Lab)

O processamento dos dados coletados pelos sensores inerciais é feito com o software desenvolvido
por Brindeiro (2017) no sistema operacional ROS (do inglés Robot Operating System) e usado no projeto
Empoderando Mobilidade e Autonomia (EMA) do Laboratério de Automacéo e Robotica (LARA) da

Universidade de Brasilia. Esse software foi usado somente para a leitura dos dados de todos os sensores
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inerciais usados no experimento e a sua conversao em valores de angulos absolutos das articula¢bes do

plano sagital, sendo que a analise destes foi realizada no software MATLAB.

Para a obtencdo da aceleracdo do quadril, visando uma melhor precisdo nos resultados (exatidao de
0,3 mm) devido ao seu baixo mddulo, usou-se um marcardor ativo do equipamento Polaris Spectra da
NDI, o qual emite luz infravermelha que é capturada por uma camara fotografica (Figura 35). Os dados
obtidos no software da Polaris foram exportados para posterior analise no MATLAB.

4.2 DESCRICAO DO EXPERIMENTO

Primeiramente, fixa-se quatro sensores inerciais nos membros (tronco, coxa, perna e pé) do
voluntério que realiza a marcha. Como os dados obtidos s&o os angulos absolutos das articulagdes, ndo
€ necessario um estudo a priori da melhor posicdo que os sensores devem ser fixados nos membros.
Posteriormente, fixa-se um marcador ativo do sistema Polaris na articulagdo do quadril, conforme figura
36.

— A\

Figura 36 — Foto llustrativa do Posicionamento dos Sensores no Experimento Realizado
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A velocidade da esteira foi ajustada manualmente para 0,3 m/s no seu painel de controle e orientou-
se o individuo a andar de forma natural. Realiza-se a calibracdo dos sensores inerciais, assumindo como

zero a posicdo mostrada na Figura 36.

Os dados comecaram a ser salvos dez segundos depois do inicio da movimentacdo da esteira,
visando retirar do espago amostral a dindmica transiente da marcha. A frequéncia de coleta de dados
usada foi de 15 Hz para os sensores inerciais e de 60 Hz para o marcador ativo da Polaris, sendo o tempo
total do experimento de 37 segundos, obtendo assim vérios ciclos da marcha.

Devido a utilizacdo de dois equipamentos distintos na coleta dos dados, pediu-se ao voluntério para
dar um pequeno salto no comeco da marcha, resultando na coleta de dados atipicos facilmente
visualizados tanto nos sensores inerciais quanto no marcardor ativo. Com isso, foi possivel correlacionar
a escala temporal dos dois sensores usados, permitindo assim usar ambos na analise da dindmica inversa

a ser apresentada no capitulo 5.

4.3 ANALISE DOS DADOS

Os angulos absolutos das articulagfes obtidos pelo software de Brindeiro (2017) foram exportados
para posterior analise no MATLAB, juntamente com os dados da aceleracdo do quadril obtidos pelo

sistema Polaris.

Sendo a marcha um movimento ciclico, é de se esperar a repeticdo de um padrdo nos dados
cinematicos obtidos. Definiu-se, portanto, como um ciclo completo um conjunto de dados entre dois
picos da angulagdo absoluta do joelho, conforme figuras 37 e 38, onde os dados obtidos pelos diferentes
equipamentos ja estdo correlacionados no tempo e e a parte correspondente ao salto do voluntério ja foi

descartada.

Angulos Marcha 0.3 m/s

Quadril

e TACAV AT AVATATATATATATAATATAVAY:

Joelho

AN/ __\,/ J_\Vz_ /MV/ \_/__ N IXU\,/L

Tornozelo
| |

A _J i Jg A LF N\ J i,c._/_L_J_‘L\ﬁJ_FLJ&._..J Wi

-20 = I | |

Angulagdo (Graus)

Tempo (s)

Figura 37 — Angulacdo Relativa do Tronco, Quadril, Joelho e Tornozelo para o Experimento Realizado
(Obtido dos Sensores Inerciais)
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Deslocamento Quadril
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Figura 38 - Deslocamento Quadril para o Experimento Realizado (Obtido do sistema Polaris)

Foram obtidos portanto dezessete ciclos para o tempo experimental adotado. Em cada ciclo,
realizou-se um ajuste de curva com uma funcéo polinomial de décima segunda ordem para os angulos

de todas as articulagdes e para a posicao do quadril, com um valor minimo de correlacdo dos dados de
95% para 0 ajuste do quadril.

Partindo da curva ajustada, gerou-se 100 pontos para cada ciclo. Aplicando uma média artimética
para cada ponto foi possivel obter um ciclo médio de angulacdo absoluta para cada articulagdo e do
deslocamento do quadril.

Visando eliminar possiveis valores extremos na analise empregou-se o teste de Grubbs ( Grubbs et
al, 1969) , onde é definido o seguinte parametro:

lx; — x|

Z= . (72)

sendo x; o valor de um angulo absoluto relativo a uma porcentagem do ciclo analisado, X a média dos
angulos daquela porcentagem para todos os ciclos obtidos e s o desvio padrdo amostral para os angulos

naquela porcentagem. Esse procedimento foi refeito para todos os 100 pontos gerados em cada ciclo e
para todas as quatro articulagdes.

Considerando que o nimero de ciclos obtido é dezessete e um nivel de significancia de 1%, tém-se
que o valor critico para a estatistica Z é igual a 2.821 (Grubbs et al, 1969). Caso Z calculado seja maior

que esse valor pode-se descartd-lo da andlise, classificando-o como ponto extremo.

Apos essa anélise, obtiveram-se novos ciclos médios para os angulos do quadril, joelho e tornozelo,

assim como os deslocamentos do quadril, conforme apresentado nas figuras 39, 40, 41, 42 e 43.
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Angulo Absoluto Tornozelo (Graus)

Angulo Absoluto Quadril ( Graus)

Angulo Absoluto Joelho (Graus)
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Figura 39 - Ciclo Médio Angula¢do Quadril (Graus)
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Figura 40— Ciclo Médio Angulacdo Joelho (Graus)
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Figura 41— Ciclo Médio Angulacdo Tornozelo (Graus)
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Deslocamento Horizontal
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Figura 43 - Deslocamento Vertical

Ajustou-se uma curva para o ciclo médio de cada articulacdo (polinomial de décima segunda ordem
— minimo grau de correlagdo de 99% para o quadril). Para determinar a velocidade e aceleragdo média
angulares, derivou-se as curvas ajustadas simbolicamente e gerou-se novamente 100 pontos para

representar o ciclo para cada articulacéo analisada.
Os angulos absolutos obtidos experimentalmente se relacionam da seguinte forma com os angulos

que sdo usados no modelo desenvolvido (8,, 8, 63) em graus:

0, = B1

(73)
0, =0, + B,

(74)
93:[33—91—92—90 (75)
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sendo que B, € o angulo absoluto do quadril, 3, 0 &ngulo absoluto do joelho e B5 0 angulo absoluto do
tornozelo obtido experimentalmente. As velocidades e aceleragdes angulares dos angulos usados no

modelo sdo obtidas pela simples derivacdo das equacbes 73, 74 e 75, ja que a velocidade e aceleracdo
dos angulos absolutos sdo conhecidas.

O angulo do quinto metatarso (qm) ndo foi medido diretamente, porém foi determinado em graus
pela equacao:
qm=180+91—92+93
(76)

Um procedimento similar é realizado para a obtencdo das acelera¢Ges do quadril (deriva-se duas

vezes em relacdo ao tempo a curva polinomial média ajustada). As aceleracdes vertical e horizontal séo
dadas portanto de acordo com as figuras 44 e 45.
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Figura 44 - Aceleracdo Vertical do Quadril

Aceleragao Horizontal
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Essas grandezas sdo usadas como grandeza de entrada na analise inversa da dindmica da marcha em

reabilitagdo (secdo 5.2).

4.3.1 Identificacéo da Fase de Apoio
Como descrito na subsecdo 4.1 a auséncia de um equipamento capaz de mensurar as for¢as de reacao
do solo durante a marcha e 0 momento em que elas sdo aplicadas, dificultando assim a identificacdo

direta da fase de apoio.

Felizmente, Fellin et al (2010) propoém uma metodologia para reconhecer 0 momento em que 0
calcanhar entra em contato com o solo e o quando o dedo do pé termina a fase de apoio. Analisando o
angulo relativo do joelho € possivel reconhecer dois momentos de extensdo maxima, sendo um deles o

ponto de contato inicial e o outro o do contato final. O angulo relativo do joelho ( 8,40 ), €M graus, €

definido por:

ereljoe = 0, — 03
(77)

Como a fase de apoio é maior do que a fase de balanco, é facil diferenciar as duas fase analisando
um ciclo de marcha do &ngulo relativo do joelho. A Figura 46 apresenta o &ngulo relativo do joelho e a
identificacdo da fase de apoio segundo Fellin et al (2010).
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Figura 46— Identificacdo da Fase de Apoio
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5. Analise de Resultados

Um dos objetivos do presente trabalho € a validacdo e comparacdo dos modelos desenvolvidos para
simular a dindmica da marcha humana considerando uma abordagem indireta (obtengdo dos torques

necessarios nas articulagcdes quando conhecido as variavéis cinematicas das mesmas).

O estudo da marcha sadia (velocidade aproximada de 1,1 m/s) é importante no contexto da
biomecénica. Winter (2009) apresenta no anexo A do seu livro dados cinematicos (angulos, velocidades
e aceleragcfes angulares), assim como a aceleracdo do quadril e torques nas articulagbes do quadril,
joelho e tornozelo para um ciclo completo da marcha. Visando analisar a aplicabilidade dos modelo
desenvolvidos nessas condicBes, conduziu-se um estudo da dindmica inversa do sistema, comparando
os resultados (torques nas articulagdes) com os de referéncia encontrados na literatura. Realizou-se
também uma comparagéo entre os resultados dos dois modelos, avaliando a hipotese da inercialidade

do quadril nessas condicdes.

A andlise dindmica de uma marcha em reabilitacdo (velocidade aproximada de 0,3 m/s) foi
conduzida para se obter torques nas articulagdes que serdo posteriomente usados como referéncias na
selecdo otimizada dos atuadores. Os dados cinematicos das articulagfes (angulos 6,6, € 63) e a
aceleracdo do quadril foram obtidos no experimento apresentado no capitulo 4 devido a auséncia desses
na literatura. Torques de referéncias para essas condigdes também ndo foram encontrados. Todavia,
Winter (1987) apresenta torques para valores de velocidades de aproximadamente 0,8 m/s, 1 m/s e 1,2
m/s que foram usados como base de comparagdo posterior nesse trabalho. Novamente, avaliam-se as
diferencas obtidas pelos dois modelos desenvolvidos, analisando a hipdtese da inercialidade do quadril

para a condi¢do de marcha em reabilitag&o.

Por fim, os torques obtidos pelo modelo que considera a aceleracdo do quadril (mais representativo
da realidade), foi usado como referéncia na selegdo otimizada dos atuadores a serem usados no ambito

do projeto TAO, conforme procedimento descrito na se¢éo 2.6.

5.1 ANALISE DINAMICA MARCHA SADIA

5.1.1 Descri¢cao Experimento Realizado em Winter (2009)
Winter (2009) conduziu uma analise extensiva sobre a marcha humana, coletando dados cinematicos
e dindmicos para uma marcha sadia de uma pessoa normal a 1,1 m/s e os disponibilizando para uso

académico.

O estudo apresentado consiste na determinagdo dos angulos, velocidade e aceleragdo angulares das
articulag6es dos membros inferiores e da forca de reacdo do solo para um ciclo completo da marcha. A
pessoa analisada pesa 570 N e os dados antropomérficos complementares em estudo sdo apresentados
na Figura 47.
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Os dados cinematicos foram obtidos experimentalmente por Winter (2009) pelo equipamento
OPTOTRAK, que consiste na utilizacdo de pequenos sistemas luminosos nas articulacdes desejadas
(tronco, quadril, joelho e tornozelo). A luz emitida é procesada por uma camera especial que possui
lentes que a focam em uma superficie semicondutora de diodo, responsavel pela sua interpretagdo. A
camera utilizada possui uma frequéncia de coleta de dados de 69.9 Hz (Winter, 2009).

As forca de reagGes oriundas do contado do pé com o solo séo obtidas pelo autor pela utilizacdo de
uma placa de forca (Figura 48) que, além de medir as forcas radiais e horizontais, também calcula o

local do Centro de Pressdo da pessoa durante a marcha.

Fﬂﬂ

> X

Figura 48-Esquema de Placa de Forca (Winter 2009)

5.1.2 Dinamica Inversa da Marcha Sadia para Um Ciclo da Marcha
Os angulos disponibilizados em Winter (2009) sdo os relativos de extensao e flexdo do quadril (y1),
do joelho (y2) e do tornozelo (ys). E necessario, portanto, realizar uma conversdo dos angulos relativos

para os angulos em graus empregados na modelagem, conforme as equacdes 78,79 e 80.
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Y1—90

02

180 — 0, —

Y1 t+Y2

93=91+92 +Y3 +Y1_Y2_195

(78)

(79)

(80)

As velocidades e aceleracdes angulares foram obtidas derivando as equacgfes 78, 79 e 80 em relacdo

ao tempo. Os dois modelos apresentados nesse trabalho foram empregados na analise da dindmica

indireta da marcha sadia e os torques obtidos para as articula¢fes do quadril, joelho e tornozelo, assim

como os torques referéncias pela porcentagem da marcha sdo apresentados nas figuras 49, 50 e 51.
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Figura 49 — Analise dindmica inversa do quadril na marcha sadia

50



.6 -

0.4 I,l .

s ||l .fJ“ N

=] - i LR R
=4 02} ),i_‘ h Raxy

E - _fH I-\‘ ’;‘f \\. LR

- ;o T ! % !

L N WA

E 0= _’7(:‘_;—"_ _______ II‘_ ______ _ET_ - _"': L T
S 2 I . W Ve .
= N I||| = ooy
}-‘ \ ..6? Y J
S 0.2 -Il‘ ' -

Y \ F

—_ II“ .-d

o <04t \
HS I|I 1 .f}

- - | v/
0.6 | — Winter (2009) \
- = = Modelo Inercial \
Nl = Modelo nao Inercial
B 1 I 1 ] L |
0 10 a0 30 40 50 60 70 &0 a0 100
Porcentagem da Marcha (%) .
Inicio da ) o Retirada da
Fase de Balanco Sustentaciio | Apoio Medio _ | Sustentagdg

Figura 50 — Andlise dindmica inversa do joelho na marcha sadia

L6 -

.ff -“‘1
, !
Ll Winter (2009) /oA
- = = Modelo Inercial ,f" o3 I'.I
2 19t | ===Modelo nao Inercial I \"\"II
.T_';‘- I.' ' ‘i||
5, I |
:i: i fon \
- [t
— 08F o
= . T
E 0.6 | .f" &
= ] / N
3 0.4 ;__,f ;
= I
2 02t .r‘ff ’ I
H /: - ’ I|Il
[ Bl - I|
() o - - - '--r?'ﬂ‘\\— —_=  — — — — — — — — — — 1
'.,__. M /__/ !
"fl W
_l]z 'l 1 1 1 1 Il 1 1 1 1
0 10 20 30 40 50 G0 70 &0 a0 100
Porcentagem da Marcha (%) .
Trticio da . o Retirada da
Fase de Balango Sustentacio | Apoio Médio fSustenta;“o

Figura 51 — Andlise dindmica inversa do tornozelo na marcha sadia

Para possibilitar uma analise quantitativa dos resultados obtidos, calculou-se o erro entre os

resultados dos dois modelos desenvolvidos e a referéncia e a diferenca entre os dois modelos, para cada
articulacdo, conforme as equacdes:

Ry = 7;(0) — Tyes (D) (81)
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Ryi = i (D) — Tref(i)

D =1, (1) — 7;(9)

(82)

(83)

sendo R; a diferenca entre os torques do modelo inercial (z;) e referéncia (z,..r - Winter, 2009), R,,; entre

0s torques do modelo ndo inercial (z,;) e a referéncia e D entre os resultados do modelo inercial e o do

ndo inercial. Essa grandezas sdo apresentadas nas figuras 52, 53 e 54, para o quadril, o joelho e 0

tornozelo.

Erros entre Modelos e Winter (2009) - Quadril
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Erros entre Modelos e Winter (2009) - Joelho
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Erros entre Modelos e Winter (2009) - Tornozelo
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Analisando a articulago do quadril, percebe-se que ambos os modelos apresentam comportamentos
semelhantes (diferenga maxima entre os modelos de 0,2 N.m/kg) durante as fase de balango, inicio da
sustentacdo e apoio, possuindo erros menores que 0,2 m/kg em relagéo a reférencia. Posteriormente, na
subfase apoio médio e na retirada da sustentacdo, onde o quadril é impulsionado para frente na marcha
e 0 modulo da sua aceleracdo é maior, percebe-se que o modelo ndo inercial apresenta erros médios
menores em relacdo a referéncia quando comparado com o inercial. 1sso ocorre justamente porque a

aceleracdo do quadril é mais significativa nesse momento, influenciando de forma mais incisiva a
dinamica do sistema,

Ambos 0s modelos produzem resultados semelhantes para a articulacdo do joelho durante a fase de
balanco e inicio da sustentacdo, possuindo erros menores que 0.1 N.m/Kg quando comparado ao torque
referéncia. Novamente, nas subfases apoio médio e retirada da sustentagdo o modelo néo inercial é mais
fiel a realidade (erros menores) que o inercial, justamente porque 0 mddulo da aceleracdo do quadril é

maior, principalmente na uUltima subfase, o que justifica também o fato da maior diferenca entre os

modelos ser nesse momento.

Para a articulacdo do tornozelo, em todas as fases e subfases, 0 modelo inercial e 0 ndo inercial
produzem resultados bastante semelhantes entre si. A diferenca deles em relacdo ao referéncia na final
da fase de apoio pode ser explicada pela simplificacdo feita na subsecdo 3.1.3, na qual 0 momento do

pé na rotagdo do quinto metatarso foi adicionado, onde, idealmente, deveria se considerar um quarto

link relativo aos dedos do pé.

De forma geral, 0 modelo néo inercial desenvolvido representa se aproxima mais da realidade para
uma marcha em velocidade normal, possuindo erros relativos menores do que 0.2 N.m/Kg (maior erro

na articulagdo do quadril) quando comparado com a referéncia para a analise em questéo.
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5.1.3 Dinamica Direta da Marcha Sadia para Um Ciclo da Marcha e a
Necessidade de um Controlador

Uma analise da dindmica direta da marcha foi realizada visando obter a cinética das aticulacdes
(quadril, joelho e tornozelo) usando o0 modelo do quadril inercial e os torques referéncia (Winter, 2009)

usados como grandezas de entrada no modelo considerando o quadril inercial.

Realizou-se portanto a integragdo numérica com a fungdo ODE15s do software MATLAB visando

resolver o sistema de equacdes diferencial de segunda ordem do sitema analisado.

Os resultados para os angulos obtidos para as trés articulagGes analisadas s@o apresentados nas

figuras 55, 56 e 57.
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Figura 57 — Resultado Dindmica Direta Tornozelo

A dindmica direta apresenta dados cinematicos semelhantes aos da referéncia para a fase inicial de
integracdo (fase de apoio), porém na subfase inicio da sustentacdo os angulos do joelho e do tornozelo
comecam a divergir, causando uma posterior interrupcdo da analise. E interessante notar que a
articulacdo do tornozelo e do joelho sdo as que apresentam erros maiores, divergindo ap6s 30% da
marcha. Esssa maior sensibilidade pode ser devido aos menores momentos de inércia da perna e do pé
guando comparado com a coxa, sendo que uma pequena diferenca nos torques empregados pode causar

erros na analise.
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A divergéncia se deve as limitagdes do modelo proposto geradas pelas hipdteses assumidas e pelo
fato de que na fase de apoio o sistema se torna instavel de uma forma semelhante a um péndulo invertido.
Além disso, uma das causas dessa divergéncia é o 0 acimulo do erro numérico na solucdo (integracdo
das equac0es diferenciais) do sistema. Quental et al (2015) apresenta que, mesmo quando os valores de
torque gerados pela dindmica inversa séo usados como referéncia, o sistema utilizado no seu artigo (44
graus de liberdade modelando todo o corpo humano) diverge durante a anélise da dindmica direta na
fase de apoio apds somente 0.3 segundos. Esse fendmeno pode ser retartado, porém néo evitado, com o
aumento do rigor do ajuste de curva e do processo iterativo, sendo portanto inerente ao sistema analisado
(Quental et al, 2015).

A divergéncia observada poderia ser evitada pela presenca de um controlador, sendo que Quental et
al (2015) conseguem impedir a divergéncia da sua anélise com a utilizagdo de um controle de posi¢do
proporcional derivativo. Considerando que o desenvolvimento de um sistema de controle foge ao escopo

desse trabalho, limita-se aqui a mostrar a necessidade do mesmo.

5.2 ANALISE DA DINAMICA MARCHA EM REABILITACAO

Nessa secdo, realizou-se a dindmica inversa de uma marcha na velocidade de reabilitacdo (0,3 m/s)
para os dois modelos desenvolvidos, cujos dados cinematicos (angulos, velocidades, aceleragdes
angulares e do quadril) das articulacdes dos membros inferiores sdo apresentados no capitulo 4.

Os dados antropométricos dos membros inferiores foram obtidos conforme secédo 2.2.3, sabendo que
a altura da pessoa analisada é 1,85 m e 0 seu peso é 92 kg medido no dia do experimento. Os torques
obtidos nessa secdo s@o comparados qualitativamente com os torques referéncia da marcha para as
velocidades de 0,8 m/s, 1 m/s e 1,2 m/s (Winter, 1987).

As grandezas de saida dessa analise (torques nas articulagdes analisadas) sdo usados para estudo do

emprego de tipos de atuacdo necessarios no contexto da reabilitacdo na se¢do 5.3.

5.2.1 Hip6teses Assumidas
Devido a auséncia de um equipamento experimental que medisse a forca de reacdo do solo no pé

durante a fase de apoio foi necessario assumir um padrao de forga durante um ciclo da marcha.

A forca vertical para uma marcha sadia (1 m/s) apresenta valores maiores e menores do que 0 peso
devido a aceleracdo e desaceleracao do centro de massa na fase de apoio. Para uma marcha com cadéncia
lenta (0,8 m/s), as oscilacBes em relagdo ao peso da pessoa diminuem significativamente devido
justamente a diminuicdo da aceleracdo do centro de masssa. Considera-se também que com a diminuigdo
da velocidade, a subfase de apoio médio diminui devido ao aumento do tempo que 0s dois pé estdo em
contato com o chdo (Cromwell, 2004). Como uma andlise quantitativa dessa diminui¢do ndo foi
encontrada na literatura, assumiu-se que a fase de apoio médio ocorre entre 20% e 40% do ciclo da

marcha.
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Adotou-se, portanto, para a marcha em reabilitacdo (0,3 m/s) uma distribuicdo de forca vertical que

fosse igual ao peso durante a fase de apoio médio, conforme figura 58.
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Figura 58- Forca Vertical Adotada e Valores para Velocidades Maiores

A forca horizontal é responsavel pela aceleracao e desaceleracao do centro de massa e dos membros
inferiores durante a marcha. A Figura 59 apresenta as for¢as horizontais para as velocidades de 1,2 m/s,1
m/s e 0,8 m/s, além da distribuicdo de forca adotada. Percebe-se que para velocidades menores os valores
absolutos das forcas horizontais também sdo menores devido a menor aceleracdo que 0 corpo esta
sujeito, porém o fomato da curva permanece constante. Sabe-se, portanto, que a forca horizontal em
reabilitagdo apresenta valores extremos menores quando comparados com a distribuicéo relativa a 0.8
m/s, porém o seu padrdo é desconhecido e ndo foi encontrado na literatura. Além disso, uma forga
horizontal nula ndo é plausivel mesmo para condigdes de baixa velocidade devido ao fato de que
fisicamente isso causaria uma instabilidade na caminhada (a pessoa tenderia a escorregar e mudaria a

dindmica de sua marcha).

Admitindo que as forgas horizontais conservem a forma, variando somente a sua amplitude com a
variacdo da velocidade, pode-se definir um padréo de forca para a velocidade de reabilitacdo analisando
somente 0s pontos extremos em modulo das distribuicbes conhecidas. Os pontos extremos positivos e
negativos para as distribuicdes conhecidas sdo semelhantes (diferenga méaxima de 5%), portanto a

analise pode ser realizada somente uma vez para todo o ciclo da marcha.

Os pontos extremos considerados sdo mostrados na Figura 59 (retangulos). Partindo desses valores
e das suas respectivas velocidades, realizou-se um ajuste linear para determinar o ponto extremo do

padrdo de forga horizontal para a marcha em reabilitagéo (0.3 m/s).

57



Considerando portanto uma relacdo linear entre valores extremos e velocidades e a hipotese da
conservacgédo da forma no padréo da forca, pode-se obter uma aproximacao para a forga horizontal para

a velocidade de reabilitagdo (Fj,,) pela equacéo 84.

F, — Fh0.8
" 513 (84)

Sendo Fy, g 0 padréo de forga horizontal na velocidade de 0.8 m/s. A Figura 59 compara os padrdes

de torque obtidos em Winter (1987) para velocidades mais altas e 0 adotado nesse trabalho.
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Figura 59- Forca Horizontal Adotada e Valores para Velocidades Maiores

A posicdo do centro de pressao (ponto de aplicagdo da forca de reacdo) também nao foi obtida
experimentalmente devido ao limite de equipamentos. Assumiu-se nesse trabalho que ela varia
continuamente (linearmente) do calcanhar ao dedo do pé durante a fase de apoio da marcha,

aproximagao essa usada em Nacy (2013).

5.2.2 Dinamica Inversa da Marcha em Reabilitacéo
Tendo como grandeza de entrada a cinemética (angulos,velocidades e aceleracfes) das articulagdes
dos membros inferiores e as forcas de reacdo do solo durante a fase de apoio assumidas em 5.2.1,

realizou-se a dindmica inversa para a marcha em uma velocidade empregada em reabilitacdo (0.3m/s)

para os dois modelos desenvolvidos.

Né&o se encontrou torques referéncias para essas condi¢des na literatura, porém torques relativos a

marcha a 1.2 m/s, 1 m/s e 0.8 m/s foram encontrados. Realizou-se portanto uma analise da tendéncia de
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mudanca dos torques na diminuicdo da velocidade e comparou-se com os resultados obtidos pelos

modelos apresentados no capitulo 3.

A Figura 60 ilustra os torques encontrados na literatura nas trés velocidades citadas e os obtidos

pelos modelos desenvolvidos para a articulagao do quadril.
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Figura 60 — Torques Articulac¢fes Quadril

A diferenca entre os torques obtidos pelos modelos inercial e ndo inercial é apresentado na Figura

61.
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Figura 61 - Diferenca Modelos para o Quadril

Pode-se notar que os modelos apresentam resultados que se diferem no maximo de 0.03 N.m/Kg
entre si, 0 que ocorre porque a aceleracdo do quadril para velocidade de reabilitagdo é relativamente
baixa, conforme figuras 44 e 45. A méaxima diferenca ocorre no comeco da fase de apoio, porque é nesse
momento que a aceleracdo vertical possui 0 seu maior valor (figura 44), fato que pode ser explicado

pelo impacto do pé analisado no solo e consequente mudanga na dire¢édo vertical do quadril.

Percebe-se que todos os torques apresentam um padrdo com formato similares entre si. Inicialmente
(0% a 10% do ciclo da marcha), o grupo muscular responsavel pela extensdo do quadril é acionado para
absorver a energia proveniente do contato do calcanhar com o solo. Para velocidades mais altas, o pico
do impacto é maior e essa energia é absolvida mais rapidamente. Com a diminuic¢do da velocidade, o
valor maximo do torque de extensdo diminui e a energia leva mais tempo para ser absorvida. Para os
dados obtidos para velocidade mais baixa, o0 pico € inexistente devido ao menor valor da forga de reagdo

do solo (figuras 58 e 59), j& que o centro de massa nao apresenta alta aceleracéo.

Durante a fase de apoio médio (aproximadamente 15%-60% a depender da velocidade), a flexdo do
quadril se faz presente pelo movimento de flex&o do joelho (movimento para tras da perna no referencial
da figura 29). Novamente o valor maximo absoluto diminui com a diminuicdo da velocidade. Para o
torque obtido pelos modelos, ocorre uma diminuicdo no seu médulo devido a pequena aceleragdo de

rotacdo do joelho quando comparado com as outras velocidades.

Finalmente, ap6s 60% da marcha, o grupo muscular responsavel pela extensdo do quadril é acionado
novamente para gerar o impulso necessario para movimentar os membros inferiores durante a fase de
balango. Devido a menor aceleragdo dos membros inferiores durante a marcha em reabilitagéo, o torque
necessario € menor. Portanto, os torques gerados pelos dois modelos também sdo menores em valores

absolutos quando comparados com os da literatura.
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A Figura 62 ilustra os torques encontrados na literatura nas trés velocidades citadas e os obtido pelos

dois modelos desenvolvidos para a articulagéo do joelho.
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Figura 62 — Torques Articulacbes Joelho

A diferenca entre os torques obtidos pelos modelos inercial e ndo inercial é apresentado na Figura
63.
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Figura 63- Diferencas Modelos para o Joelho
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Percebe-se novamente que os resultados obtidos pelos modelos inerciais e ndo inerciais sdo bastante
semelhantes, reforcando a hipdtese de que, para velocidades de reabilitagdo, o quadril pode ser
considerado inercial. De forma anéloga aos resultados obtidos para o quadril, a maior diferenca de
modelos ocorre no comego da dase de apoio, devido ao fato de que nesse momento a aceleragdo do

quadril na direcédo vertical € mais acentuada.

Do comeco do ciclo de marcha até 15 % da marcha, o joelho apresenta um torque de extensao para
absorver a energia do impacto e para controlar a propria extensdo dessa articulagdo. Nesse periodo fica
evidente uma diferenca de fase entre os torques da literatura e o obtido pelos modelos, o que pode ser
explicado pela hipétese de distribuicdo linear da forca de contato do pé com o chdo e também pelo fato
de que a fase de apoio médio é maior para velocidades muito baixas. Pode-se também observar que o
pico dos resultados para marcha de reabilitagdo € menor em valor absoluto do que os outros justamente

pelo fato de que é necessario uma absor¢do de energia no impacto menor, de forma analoga ao quadril.

Entre 30% e 50% da marcha, os torque do joelho se tornam de flexdo, devido principalmente ao
comeco da fase da retirada de sustentacdo. Novamente os modelos obidos apresentam um valor de
modulo menor que outros, devido a necessidade de imprimir uma velocidade e portanto aceleracdo

menor o sistema.

Para 0 comeco da fase de balanco (65% até 80%), o joelho apresenta um torque de extenséo para
rotacionar a perna para frente. No final da fase balanco, o torque se torna de flexdo para desacelerar a
perna antes do impacto com o solo. Os torques obtidos para ambas as fases apresentam médulo menor
um aspecto mais suavizado justamente pelo fato de as aceleragcBes nas articulagcoes dos membros

inferiores ser menor para a marcha em valocidade de reabilitacéo.

A Figura 64 ilustra os torques encontrados na literatura nas trés velocidades citadas e os obtidos

pelos modelos desenvolvidos para a articulagdo do tornozelo.
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Figura 64— Torques ArticulacBes Tornozelo

A Figura 65 apresenta as diferencas obtidas entre os valores do torque obtidos pelo modelo inercial
e pelo ndo inercial.
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Figura 65 - Diferencas Modelos para Tornozelo

Percebe-se que os torques sdo bastante similares, o que contribui para a hip6tese da inercialidade do

quadril. Além disso, pode-se notar que a diferenca entre os modelos é menor para o tornozelo quando
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comparado com as outras articulacdes, mostrando que o mesmo € menos sensivel a aceleracdo do

quadril.

Durante a fase de apoio o padréo do torque obtido pelo modelo néo apresenta o pico de flexdo plantar
caracteristico dos obtidos na literatura para velocidades maiores. Isso se deve porque esse torque é
necessario para impulsionar para frente (sentido positivo do referencial y0 na figura 29) todos os
membros inferiores e principalmente o centro de massa. Para a velocidade de 0.3 m/s, é necessario

aplicar menos energia ao sistema, sendo que um valor maximo ocorre a 30% da marcha.

5.3 Selecao Otimizada dos Atuadores do Quadril, Joelho e Tornozelo

Confome a segdo 2.6, os atuadores selecionados nesse projeto sao elétricos devido as suas vantagens
em relagdo aos pneumaticos e hidraulicos (Tabela 1). Dentre os atuadores elétricos, foram selecionados
Brushless DC Motors pois esses possuem elevado torque, poténcia e eficiéncia quando comparados com
0s outros motores elétricos disponiveis no mercado. Todos 0s motores e 0s sistemas de transmissdo

indicados nesse trabalho podem ser encontradas no site da Maxon Motors.

Em um projeto de exoesqueleto, é um fator limitante a energia elétrica consumida pelos atuadores,
ja que os motores sdao geralmente alimentados por baterias ou fontes de baixa tensdo (recomendadas
para uso em equipamentos em contato com seres humanos). Mesmo quando ligados a fontes de alta
tensdo, uma economia na energia gasta pode trazer beneficios financeiros para o proprietario do
equipamento. A poténcia gasta do equipamento foi, portanto, a variavel a ser otimizada no processo da

escolha dos atuadores.

Todavia, outro fator importante no projeto de exoesqueletos é o peso do mesmo (incluindo o peso
dos atuadores e dos respectivos sistemas de transmissdo). Nesse trabalho, a massa do sistema de
transmiss&o sera usada como uma variavel de otimizacao secundéria, ou seja, se houver para uma mesma

poténcia varios conjuntos atuadores e sistemas de transmissao sera escolhido o mais leve.

Apesar dos modelos inercial e ndo inercial gerarem resultados bastante semelhantes para a marcha
em reabilitacdo, utilizou-se na andlise apresentada na se¢do 2.6 os torques obtidos pelo modelo ndo
inercial pois esse € mais completo em relacdo aos fendmenos dindmicos presentes na marcha do que o

que considera o quadril inercial.

Na selecdo dos atuadores, primeiramente aferiu-se se o atuador analisado possui a poténcia
(inequacdo 17) nececessaria para o seu correto funcionamento. Caso essa condicao nao seja respeitada,

0 atuador é considerado inapto para ser utilizado no contexto desse trabalho.

Entre os motores considerados aptos, obteve-se a faixa de razBes de transmissdo admissiveis
(equacdo 23), respeitando os limites impostos pela curva torque-velocidade (equacéo 19) e pelo limite
do torque maximo do atuador (equacdo 22). Dentre desse limite, para cada atuador, obteve-se o valor da

razdo de transmissdo que minimizasse a energia gasta no processo (equacao 16) e selecionou-se um
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sistema de reducdo que apresentasse a razao de transmissdo mais préxima da 6tima, respeitando o seu

préprio limite de torque.

As figuras 66, 67 e 68 e as tabelas 4,6 e 6 apresentam as caracteristicas dos atuadores selecionados
(energia minima para a razao de transmissao selecionada no site da Maxon e massa do sistema atuador-
transmissdo com a raz&do de transmissdo selecionada), sendo esses valores obtidos no site da Maxon

Motors. O atuador escolhido possui a sua indicacgdo colorida.
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Figura 66 - Atuadores Quadril

Tabela 4 —-Combinacéo Atuadores e Redutores para o Quadril

Numeracdo | Modelo Atuador | Modelo Redutor
1 EC 496656 GP 203127
2 EC 496661 GP 203126
3 EC 539485 GP 203130
4 EC 393024 GP 203127
5 RE 353301 GP 223087
6 RE 388985 GP 223087
7 EC 167131 GP 203120
8 EC 136207 GP 203123
9 EC 283873 GP 203125
10 RE 148867 GP 203125
11 EC 500269 GP 223085
12 EC 574741 GP 223087
13 EC 500267 GP 223085
14 EC 136196 GP 203126
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Atuadores Joelho
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Figura 67 - Atuadores Joelho

Tabela 5 - Combinacéo Atuadores e Redutores para o Joelho

Numeracdo | Modelo Atuador | Modelo Redutor
1 EC 496661 GP 203125
2 EC 496656 GP 203125
3 EC 393024 GP 203126
4 RE 388991 GP 223085
5 EC 136196 GP 203123
6 EC 167131 GP 203123
7 RE 218014 GP 203125
8 EC 136207 GP 203122
9 RE 148867 GP 203124
10 RE 157890 GP 203124
11 RE 323891 GP 203126
12 EC 500269 GP 223085
13 EC 500267 GP 476928
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Atuadores Tornozelo
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Figura 68 - Atuadores Tornozelo

Tabela 6 -Atuadores para o Tornozelo
Numeracdo | Modelo Atuador
1 EC 488607
EC 397798
EC 397800
RE 388990
EC 167131
RE 353297
EC 167132
EC 136211
EC 283873
RE 388990

OO |INO |0~ [W|N

[EEN
o

Percebe-se que, para todas as juntas, os atuadores escolhidos possuem ao mesmo tempo a menor
energia consumida e a menor massa do conjunto motor e sistema de transmissdo, com ressalva ao
atuador da articulacdo do tornozelo, o qual ndo foi encontrado um sistema de transmissdo compativel
devido ao alto torque presente naquela articulacdo durante a marcha (maximo de 54 Nm — Figura 64).
Todavia, € possivel customizar o sistema de transmissdo do atuador do tornozelo, conforme apresentado
no site da Maxon, de forma que é possivel obter a relacdo razdo e torque maximo no sistema de

transmisséo do tornozelo.

Os atuadores e os sistemas de transmisséo selecionados séo apresentados na tabela 7.
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Tabela 7 - Atuadores e Sistemas de Transmissao Selecionados

Junta Atuador B;,im, | POteNCia Gasta Redutor B.sado
Quadril EC 496656 140 7.22W GP 203127 129
Joelho EC 496661 93 9.63 W GP 203125 91
Tornozelo EC 488607 245 11.23 W Customizado | Customizado

As figuras 69, 70 e 71 apresentam, para os atuadores escolhidos, a energia gasta dentro da faixa de

razdes de transmissBes aceitaveis, destacando a razao de transmissdo 6tima (em vermelho) e a razdo de

transmissdo do sistema selecionado (mais préximo a 6tima encontrado em catalogo — em verde).

Ernergia Consurnida (W)

Atuador Quadril

T.a

48

74t

T35}

73F

7.20

1.2

i

ol
| - |

7.15
105

110

115

120 125

Fator de Reducao

130

135 140
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Atuador Tornozelo

45 ' ' . '
40t
S 3B S/ ]
o A
©
E 30t
= J
w0
c
S
| *
o
&
c
w 20
15

10
200 250 300 350 400 450 500 550 600 650

Fator de Reducao
Figura 71 - Energia Gasta e Fator de Redugéo — Tornozelo

Selecionou-se, portanto, os atuadores e 0s sistemas de transmissdes disponiveis no site da Maxon
gue possuiam menor massa e consumisse menos energia durante a marcha. Para o sistema de transmissao

do tornozelo, é necessaria a sua costumizacao, servigo também oferecido pela Maxon.

69



6.Conclusoes

Visto que existe um grande numero de pessoas com lesdo no medula, faz-se necessério o
aprimoramento das técnicas existentes para a reabilitacdo das mesmas. Uma tendéncia a ser seguida € o
uso de exoesqueletos e maquinas de reabilitagdo nas clinicas de reabilitacdo, visando aumentar o

controle e eficiéncia dos procedimentos.

Nesse contexto, o presente trabalho possui como objetivo principal a selecdo otimizada dos
atuadores do quadril, joelho e tornozelo para um exoesqueleto que seré usado no contexto da reabilitacdo
neurofuncional de pacientes com lesdo medular, a ser desenvolvido pela UnB no ambito do projeto
TAO. Além disso, tém-se como objetivos especificos a validacdo dos modelos desenvolvidos no
contexto da marcha sadia e da marcha em reabilitacéo e a coleta de dados experimentais para o contexto

de reabilitag&o.

Visando atingir tais objetivos, foram desenvolvidos dois modelos dindmicos, um considerando o
quadril inercial e o outro ndo inercial, que foram implementados através de rotinas no MATLAB.
Realizou-se uma andlise da dindmica inversa para uma marcha sadia e comparou-se 0s torques obtidos
por ambos os modelos com os apresentados pela referéncia (Winter, 2009). Percebeu-se que, para um

contexto de marcha sadia, 0 modelo néo inercial se aproxima mais da realidade.

Posteriormente, dados cinematicos das juntas dos membros inferiores foram coletados
experimentalmente, juntamente com a aceleracdo do quadril, para um contexto de marcha em
reabilitacdo. Esses dados foram tratados através da metodologia de ajuste de curvas polinomiais no
software MATLAB e foram usados como grandeza de entrada na analise da dinamica inversa de uma
marcha lenta e percebeu-se que, nesse contexto, ndo ha diferencas significativas entres os torques
obtidos pelos dois modelos desenvolvidos, devido ao fato de que a aceleracdo do quadril ser reduzida
nesse cenario. Comparou-se qualitativamente os torques obtidos com torques referentes a velocidades
maiores obtidos em Winter (1987) e percebeu-se que os resultados de ambos os modelos seguem as

mesmas tendéncias de extensdo e flexdo quando comparadas com outras velocidades.

Por fim, utilizando os torques obtidos pelo modelo ndo inercial como grandeza de entrada,
selecionaram-se trés atuadores para as articulagdes dos membros inferiores (quadril, joelho e tornozelo)
e 0S seus respectivas sistemas de transmissédo com as reducdes 6timas em relagdo a energia gasta durante

a marcha.

Como trabalho futuros, sugere-se a utilizacdo dos modelos dindmicos desenvolvidos e dos atuadores
selecionados para o efetivo controle do exoesqueleto na sua tarefa de simular a marcha humana em um
contexto de reabilitacdo e a propria construcdo da estrutura fisica desse exoesqueleto. Além disso, pode-
se desenvolver um protocolo para estudar a eficiéncia do uso do exoesqueleto desenvolvido no contexto

da reabilitagdo quando comparado com técnicas ja existentes no mercado.
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