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RESUMO

O joelho € uma das articulagdes do corpo humano mais importante para a
realizacdo da movimentacdo no espago, permitindo que os seres humanos se
locomovam em pequenas distancias. Pessoas que apresentam amputagdes acima do
joelho possuem dificuldades em se adaptarem a sociedade, pois ndo conseguem
realizar algumas atividades diarias como: caminhar, subir e descer escada e
ultrapassar obstaculos. Por isso, quando possivel, é indicado a utilizagdo de proteses,
que visa principalmente a melhoria na qualidade de vida destas pessoas. No entanto
as proteses disponibilizadas pelo Sistema Unico de Satde (SUS) sdo em sua maioria
do tipo mecanica, que apesar de fornecer uma certa mobilidade aos usuarios ainda
nao sao capazes de lhe fornecer ampla movimentacdo como uma prétese eletrdnica,
contudo tais proteses sdo extremamente caras e de dificil acesso. Tendo em vista
estas dificuldades de mobilidade e de aquisi¢do de préteses melhores que € proposto
o desenvolvimento de uma protese de joelho eletrénico. Para tanto foi realizado
primeiramente um estudo das principais préteses microprocessadas comerciais da
Ottobock e Ossur, além de uma breve revisdo das proteses desenvolvidas por
pesquisadores no Brasil e no mundo. Apds esta primeira etapa foi desenvolvido o
projeto mecanico, utilizando técnicas de Computer Aided Design (CAD) e prototipacéo
rapida para visualizacdo do protoétipo, e o projeto eletrénico da protese, onde foram
escolhidos os componentes que comporiam o0 sistema. Tais componentes foram
escolhidos de modo que o0 equipamento possuisse baixo custo, baixo consumo de
energia e fosse portétil. Além disso que dispusesse comunicacao via wireless, pois
futuramente espera-se que seja realizado o projeto de um aplicativo de monitoramento
e treinamento da protese utilizado smartphones. O sistema eletronico desenvolvido foi
testado utilizando um protocolo de testes pré-determinados, com o intuito de fazer
aquisicoes de dados da marcha para que no futuro um sistema de controle robusto
seja desenvolvido. O sistema apresentou bom desempenho na transmissao e
aquisicao de dados. Quanto a parte mecanica, nao foi testada pois néo foi inserida
uma loégica de controle voltada para a prétese. Espera-se que em breve a prétese
como um todo, parte eletrbnica e mecanica, seja testada com a finalidade de identificar
possiveis problemas ou adequacdes a serem realizadas, tanto na parte mecéanica
como na parte eletronica (a nivel de hardware e software).

Palavras-chave: Prétese de joelho. Joelho eletronico.



ABSTRACT

The knee is one of the joints of the human body most important for performing
the movement in space, allowing humans to move in small distances. People who have
amputations above the knee have difficulties adapting to society because they can not
perform some daily activities such as walking, climbing and descending stairs and
overcoming obstacles. Therefore, when possible, the use of prostheses is indicated,
which is mainly aimed at improving the quality of life of these people. However, the
prostheses made available by the Brazilian Unified Health System (SUS) are mostly of
the mechanical type, which, although providing a certain mobility to the users, are not
yet capable of giving it ample movement as an electronic prosthesis, however such
prostheses are extremely expensive and difficult to access. In view of these difficulties
of mobility and better prosthesis acquisition, it is proposed the development of an
electronic knee prosthesis. A study of the main commercial microprocessed prosthesis
of Ottobock and Ossur was carried out, as well as a brief review of prostheses
developed by researchers in Brazil and worldwide. After this first stage the mechanical
design was developed, using Computer Aided Design (CAD) techniques and rapid
prototyping to visualize the prototype, and the electronic design of the prosthesis,
where the components that would make up the system were chosen. Such
components were chosen so that the equipment had low cost, low power consumption
and was portable. In addition, it had wireless communication, because in the future it
is expected that the project of a monitoring and training application of the prosthesis
used smartphones will be carried out. The developed electronic system was tested
using a pre-determined test protocol, in order to make the acquisition of gait data so
that in the future a robust control system will be developed. The system performed well
in data transmission and acquisition. As for the mechanical part, it was not tested
because it was not inserted a control logic focused on the prosthesis. It is expected
that soon the prosthesis as a whole, electronic and mechanical part, will be tested in
order to identify possible problems or adjustments to be performed, both in the

mechanical and electronic parts (hardware and software).

Keywords: Knee prosthesis. Electronic knee.
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1 INTRODUCAO

Membros artificiais ou préteses como também séo conhecidos, sédo aparelhos
artificiais utilizados para substituir uma parte do corpo ou melhorar a sua atuacéo
(Academia Brasileira de Letras, 2009). As priteses microprocessadas ou robéticas
sédo aquelas que possuem um sistema de controle, o qual recebe uma informagao do
corpo, processa essa informacéo e por fim executa uma tarefa.

A amputacao de um membro, motivo para utilizacdo de uma prétese, ocorre em
sua grande maioria apos se esgotarem todas as alternativas para salvar este membro.
E deve ser considerada uma etapa do processo de reabilitacdo e necessariamente,
mas ndo exclusivamente, deve ser feita por um médico que conhega 0s conceitos de
protetizacdo e reabilitacdo, evitando dessa forma cotos inadequados ao uso de
proteses (AACD, 2009).

A amputacdo apesar de ser uma a¢ao traumatica ndo deve ser encarada como
um processo definitivo de invalidez, destruindo desse modo qualquer perspectiva de
uma boa qualidade de vida futura, mas deve ser encarada como o inicio de uma nova
fase que, a depender do motivo da amputacéo, ir4 propiciar uma boa qualidade de
vida ao paciente.

O processo de reabilitacdo é multiprofissional composta por médicos,
enfermeiros, psicélogos entre outros e exige do paciente for¢ca de vontade, paciéncia
e dedicacao pois 0 corpo necessita de tempo para se adaptar as alteragdes sofridas
fisicamente e mentalmente (CARVALHO, 2003). A protetizacdo do paciente faz parte
deste processo de adaptacdo e visa proporcionar ao paciente independéncia nas
atividades diérias e sua reinsercao na vida social e profissional (AACD, 2009).

As proteses fornecidas atualmente pelo Sistema Unico de Sautde (SUS) para
pessoas com amputacdes acima do joelho sdo em sua maioria do tipo mecéanica de
autobloqueio. Tais modelos ndo permitem ao usuario ampla movimentagdo, como
subir/descer escadas com alternancia das pernas, fazer agachamento, correr, entre
outras atividades.

Hoje em dia ja existem préteses microprocessadas, também conhecidas como
préteses ativas, que sao capazes de fornecer ampla mobilidade aos usuarios. No
entanto, tais protese possuem valores que variam entre 110 mil e 350 mil reais, ou

seja, sao financeiramente inviaveis para grande parte da populagéo brasileira
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Pensando nas dificuldades encontradas pelos pacientes durante a reabilitacéo,
principalmente com a adaptacéo a protese, e na diminuicdo da autoestima quando os
mesmos entendem que irdo possuir uma movimentacdo limitada utilizando as
proteses fornecidas pelo SUS, que se propde neste trabalho o projeto de uma proétese
gue dé liberdade ao usuario durante as realizacbes de atividades diarias, lhe dé
autonomia para se movimentar, seja tecnologicamente mais avancada e que seja

financeiramente viavel.

1.1 OBJETIVOS

Este trabalho tem como objetivo principal o planejamento e desenvolvimento
de um primeiro prot6tipo de joelho microprocessado de baixo custo, ou seja, utilizando

0 minimo de recursos materiais e financeiros.

1.1.1 Objetivo Especifico

Os objetivos especificos estédo listados abaixo:

a) Definicdo do sistema dindmico, atuador, da protese;

b) Desenvolver um sistema embarcado para o controle do sistema mecéanico da
protese;

c) Desenvolver sistema de aquisi¢éo de sinais eletromiogréfico;

d) Desenvolver software de interfaceamento de dispositivos do tipo sensores
inerciais;

e) Projetar a mecénica do joelho; e

f) Analisar a caminhada com e sem a protese mecéanica para escolha do método

de controle da protese.
1.2 METODOLOGIA
Visando a concretizac&o dos objetivos propostos foi realizado um mapa mental

do que sera necessario para desenvolver uma préotese de baixo custo que

possibilitasse aos seus usuarios ampla movimentacéo (Figura 1).
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Figura 1 - Mapa mental listando o que € preciso para desenvolver uma prétese de baixo custo

eficiente.
0 gue é necessario saber para desenvolver |
| uma protese de baixo custo eficiente? |
|
Como funciona o joelho Evolucdo histdrica das

. Materiais Testes
humano proteses

I [ _ I I

Proteses em

. Protocolos
desenvolvimento

Biomecanica

‘ Anatomia

Surgimento das Proteses
proteses comerciais

Movimentos da ‘ Ficha técnica

articulacéo;

| Artigos

| Analise da

o | Dissertages

| Teses

Fonte: A autora.

Primeiramente identificou-se a necessidade de entender como a articulagao a
ser projetada funciona em um corpo saudavel, pois € a partir desse conhecimento que
surgira hipéteses de como o projeto podera ser feito. Buscando complementar esse
entendimento da marcha pesquisar-se-a também sobre a marcha do amputado, onde
pretende-se entender as principais compensacdes geradas durante a caminhada de
uma pessoa amputada.

Numa segunda etapa estudar-se-a a evolugéo das proteses para identificar os
possiveis materiais a serem utilizados neste projeto. Para tanto, seréo utilizados nesta
pesquisa: artigos, dissertacoes, teses, livros e sites de empresas.

Com o estabelecimento dos materiais a serem utilizados sera desenvolvido um
projeto mecanico e um projeto eletrénico que possam trabalhar em sincronismo. Por
fim realizar-se-ao testes para analise da marcha saudavel e com a protese mecanica,

buscando identificar parametros para logica de controle da protese.
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1.3 DESCRICAO DOS CAPITULOS

Esta dissertacdo esta dividida da seguinte maneira: o primeiro capitulo diz
respeito a introducdo; o segundo tratara da anatomia e biomecénica do joelho
humano sadio; o terceiro capitulo aborda sobre as causas da amputacdo e
biomecéanica da marcha do amputado; o quarto capitulo apresenta uma breve revisao
da literatura, mostrando como as proteses evoluiram, quais as principais proteses
comerciais e quais as proteses estdo em desenvolvimento no mundo; no quinto
capitulo o projeto de desenvolvimento da prétese; no sexto o protocolo de teste e seus
resultados; no sétimo é feita uma breve discussao dos resultados e é apresentada

uma conclusao.
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2 ANATOMIA E BIOMECANICA DO JOELHO

Neste capitulo é explanado os conceitos basicos de anatomia e biomecanica
da articulagédo do joelho humano. Estes conceitos s&o de extrema importancia, pois
h& a necessidade previa de entender como esta articulacao funciona a fim de que o
joelho a ser projetado opere similarmente a um joelho normal.

Primeiramente estudar-se-a4 a anatomia desta articulacdo, tendo em vista a
indispensabilidade de conhecer a forma e estrutura dos diferentes elementos que
compde esta area do corpo humano na realizacdo do projeto. Para tanto faz-se
necessario o conhecimento de alguns termos técnico de direcdo e posicionamento,
Ou Seja, 0s eixos e planos anatémicos (Figura 2) e o posicionamento relativo.

Os planos de referéncia, séao trés: o plano sagital divide o corpo em direita e
esquerda, o plano frontal em posterior e anterior e o plano horizontal em inferior e
superior. Quanto ao posicionamento tem-se os termos proximal e distal que sao
utilizados para localizar em perto (proximal) ou longe (distal) da raiz de um membro
ou da origem de uma estrutura (SOBOTTA, 2000; MOORE e DALLEY, 2001; HAMIL
e KNUTZEN, 2012).

Figura 2 — Planos e eixos do corpo humano. A) Plano sagital, que divide o corpo em direita e
esquerda; B) Plano frontal ou coronal, que divide o corpo em posterior ou dorsal e anterior ou
ventral; e C) Plano transverso ou horizontal, que divide o corpo em superior ou cefélico e
inferior ou caudal. Eixos longitudinal ou vertical (plano transverso), anteroposterior (plano

frontal) e médio — lateral (plano sagital).

Fonte: SOBOTTA, v.1, 2000.
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Posteriormente sera estudado a biomecanica do joelho com o intuito de
entender melhor como a movimentacéo desta articulacdo se da. Sera nesta fase ainda

gue sera feito uma analise da marcha normal.

2.1 ANATOMIA DO JOELHO HUMANO

O corpo humano € composto por varios sistemas. Um deles € o estrutural, que
se divide em ossos, musculos, tenddes e ligamentos. Os 0ssos sdo estruturas que
tem por funcdo a sustentacdo do corpo (base mecanica para 0S movimentos),
armazenamento de sais e suprimento continuo de células novas. Sao classificados
em longos, curtos, planos, irregulares e sesamoides. Os 0ssos longos sao tubulares
como o fémur, os curtos séo cuboides (encontrados apenas no tornozelo e no pulso),
0s planos tém funcdo protetora como os 0ssos do cranio, os irregulares possuem
formas distintas dos anteriores e os sesamoéides que se desenvolvem em alguns
tenddes e tem por funcao proteger os tendfes do desgaste excessivo como a patela
no joelho (MOORE e DALLEY, 2001; HAMIL e KNUTZEN, 2012).

Os musculos tém por fungcdo produzirem contragdes que movimentam partes
do corpo além de dar forma e fornecer calor. Estes sdo de trés tipos: musculo
esquelético, masculo cardiaco e musculo liso. Os musculos esqueléticos movimentam
0S 0SSOS e outras estruturas, enquanto o musculo cardiaco forma as paredes do
coracado e partes adjacentes dos grandes vasos e 0 musculo liso formam a maioria
dos vasos e 6rgaos ocos do corpo humano (MOORE e DALLEY, 2001; HAMIL e
KNUTZEN, 2012).

Os ligamentos sao estruturas resistentes e de pouca elasticidade que tem por
func@o unir dois ou mais o0ssos estabilizando e protegendo as articulacdes. Séo de
dois tipos: articulares e suspensores. Os articulares ligam duas cabecas 0sseas de
uma articulacdo, como os ligamentos cruzados do joelho, enquanto que os ligamentos
suspensores mantem um 6rgéao interno no seu devido lugar, como exemplo o utero e
a bexiga (MOORE e DALLEY, 2001; HAMIL e KNUTZEN, 2012).

As articulacdes séo locais de unido de dois ou mais 0Ss0s e apresentam uma
variedade de formato e funcdo. S&o de trés tipos: sinoviais (diartrose), fibrosas
(sinartrose) e cartilagineas (anfiartrose). Nas articulagbes sinoviais 0s 0ss0s s&o
unidos por uma capsula articular que envolve a cavidade articular e sdo bastante

flexiveis, como no joelho (Figura 3), e por sua vez se dividem em seis tipos, sao elas:
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planas, ginglimo, selares, bicondilares, esferdideas e trocoideas. J& nas articulacdes
fiborosas os ossos sdo unidos por tecido fibroso e sua movimentacdo depende do
comprimento da fibra que os envolve, enquanto que nas articulagdes cartilagineas os
0Ss0s sao unidos por cartilagem hialina ou fibrocartilagem, sendo que as articulagbes
com cartilagem hialina podem ser levemente flexionadas no inicio da vida e as
fibrocartilaginosas séo temporarias (MOORE e DALLEY, 2001; HAMIL e KNUTZEN,
2012).

Figura 3 - A esquerda temos a representacdo de uma articulacdo sinovial qualquer e a direita

uma representacao da articulacdo do joelho.
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A. Articulagao sinovial Modelo esquematico Articulagao do joelho

Fonte: MOORE e DALLEY, 2001.

A articulagéo do joelho esté localizada na parte inferior do plano horizontal ou
transverso. Integra a regido dos Membros Inferiores que possui como funcdo a
sustentacdo do corpo e sua locomogdo no espaco. E submetido a varios esforgcos
diariamente em tarefas recreativas ou de trabalho e por isso é uma das regibes do
corpo humano mais comum de se lesionar, sendo as lesGes de forma direta (impacto)
ou indireta (torcdo) (MOORE e DALLEY, 2001; HAMIL e KNUTZEN, 2012). Na Figura
4 é apresentado a vista anterior do membro inferior do esqueleto e suas articulacdes,

onde é possivel localizar a articulacao joelho e 0s 0ssos que a compde.



Figura 4 - Membro inferior, vista anterior do esqueleto e articulagbes do corpo humano.
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Fonte: SOBOTTA, v.2, 2000.
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A articulacao do joelho é formada pela juncao de quatro ossos: o fémur, a tibia,

a fibula e a patela. Além dos ossos outros elementos comp8em essa articulagédo, séo

eles: os ligamentos, a capsula articular, 0 menisco medial e lateral e os musculos. E

uma articulacdo diartrose ou sinovial que € responsavel por reduzir o desgaste

causado pelo atrito dos tenddes na articulagédo, sendo do tipo giglimo (em dobradica)

entre o fémur e a tibia e do tipo plana entre fémur e a patela e entre o fémur e a tibia

(MOORE e DALLEY, 2001; HAMIL e KNUTZEN, 2012; TRILLHA Jr. Et al, 2009).

Chama-se articulacdo do joelho a juncéo de trés articulacbes menores. Sao

elas: articulacéo tibiofemoral - articulagéo entre o fémur e a tibia que é responsavel

pela flexdo e extensao do joelho; articulacao patelo-femoral - articulacéo entre a patela

e a incisura troclear sobre o fémur que garante uma maior resisténcia mecanica; e

articulacao tibio-fibular proximal - localizada entre a cabeca da fibula e as faces
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postero-lateral e inferior do céndilo da tibia, sendo responséavel por dissipar as forcas
de rotacéo provenientes do movimento do pé. (MOORE e DALLEY, 2001).

Nas Figuras 5 e 6 € apresentado uma vista anterior e posterior respectivamente
da articulacdo do joelho. Onde é possivel ver o posicionamento dos ligamentos
existentes, dos meniscos e dos tenddes. J& na Figura 7 é observado a localizacdo da

incisura troclear e de outros relevos do fémur e da tibia.

Figura 5 - Vista anterior do joelho.
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Fonte: MOORE e DALLEY, 2001.

Figura 6 - Vista posterior do joelho.
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Figura 7 - Vista detalhada da extremidade distal do fémur e proximal da tibia.
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Fonte: HAMIL e KNUTZEN, 2012.

Como percebe-se nas Figuras 5 e 6 0s 0ssos sozinhos ndo sao capazes de
movimentar a articulacdo do joelho sendo necessério para isso os musculo, 0s
tenddes e os ligamentos que conectam uns 0ss0s aos outros. Dentre os musculos o
guadriceps femoral (formado pelo masculo reto femoral, masculo vasto lateral, vasto
intermédio e musculo vasto medial) e seu tenddo € o mais importante, pois juntamente
com o ligamento patelar estabilizam e mantem a patela no seu posicionamento (Figura
8). No entanto outros muasculos também atuam conjuntamente na movimentacao do
joelho sédo eles: biceps femoral, gastrocnémio, gracil, popliteo, sartorio,
semimembranaceo e semitendineo (Figura 9 e 10). No Quadro 1 sdo apresentadas
as caracteristicas dos musculos responsaveis pela movimentacdo do joelho e sua

atuacao.
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Figura 8 - Vista Lateral do joelho. Observe o posicionamento da patela, o musculo quadriceps
femoral e seu tend&o e o ligamento da patela, sendo que juntos formam uma capa protetora

x M. quadriceps

= femoral e tendéo

da articulacao do joelho.

M. gastrocnémio,

cabeca lateral, Bolsa suprapatelar
voltada
superiommenta Bolsa subcutanea
pré-patelar
Patela
Ligamento - :
colateral fibular Menisco
lateral
Ligamento
da patela
Membrana fibrosa da
M. biceps femoral cdpsula da articulagio
(voltado tibiofibular proximal
inferiormente)
Trato iliotibial
(voltado

inferiormenta)

Fonte: MOORE e DALLEY, 2001.

Figura 9 - Musculos da coxa atuantes na articulacao do joelho. A) Vista anterior dos musculos,

e B) Vista Posterior dos musculos.

Psoas maior
lliaco
Ligamento
inguinal
lliopsoas
Sartorio
Tensorda |/
fascia lata i ,
Semitendineo
Pectineo
Adutor
longo
Vasto

Biceps femoral

Semi-
membranaceo

lateral

Trato (banda)
iliotibial
Gracil

Reto femoral

Vasto Medial

Fonte: HAMIL e KNUTZEN, 2012.
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Figura 10 - Mdsculos da perna atuantes na articulagdo do joelho e tornozelo. A) Vista do
musculo posterior superficial; B) Vista dos musculos posteriores profundos; e C) Vista lateral

dos musculos superiores da coxa e da perna.

Tibial
posterior |
Flexor longo ' A

longo do
halux

Fibular curto

! jm,__Trato (banda)
T | iliotibial

| #9L Tenddo do
reto femoral

Biceps femoral
(cabeca curta)

Fonte: HAMIL e KNUTZEN, 2012.

Quadro 1 - Caracteristicas dos musculos responséaveis pela atuagéo da articulacdo do joelho

e suas respectivas fungodes.

Musculo

Insercéao

Funcéao

Biceps femoral

Gastrocnémio

Gracil

Popliteo

Reto femoral

Tuber isquiatico até o condilo
lateral da tibia, cabeca da
fibula.

Coéndilos medial e lateral do
fémur até o calcéneo.
Ramos inferiores do pubis
até a tibia medial (pé
anserino).

Condilo lateral do fémur até a

tibia proximal.

Espinha iliaca anteroinferior
até a patela, tuberosidade da
tibia.

Extensdo da coxa e flexao

da perna.

Flexdo do joelho e flexao
planar do tornozelo.

Flexdo do joelho, rotacéo
medial axial da tibia (fémur
fixo).

Flexdo do joelho, rotacao
medial axial da tibia (fémur
fixo) e rotacdo lateral do
joelho (tibia fixa
distalmente).

Flexdo da coxa e extenséo

da perna.



Sartério

Semimembranéaceo

Semitendineo

Vasto intermédio

Vasto lateral

Vasto medial

Espinha iliaca
anterossuperior até a tibia

medial (pé anserino).

Tuber isquiatico até o condilo
medial da tibia.

Tuber isquiatico até a tibia
medial (pé anserino).
Fémur anterolateral até a
patela, tuberosidade da tibia.

Linha intertrocantérica; linha

aspera até a patela,
tuberosidade da tibia.
Linha aspera; linha

trocantérica até a patela,

tuberosidade da tibia.
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Flexdo do joelho, rotagao
medial axial da tibia (fémur
fixo) e rotacdo lateral do
joelho (tibia fixa
distalmente).

Extensdo da coxa e flexdo
da perna.

Extensdo da coxa e flexdo
da perna.

Extensor do joelho.

Extensor do joelho.

Extensor do joelho.

2.2

BIOMECANICA DO JOELHO

Fonte: adaptado (HAMIL e KNUTZEN, 2012).

Mecanicamente o joelho € uma articulacdo fraca, no entanto a combinacgéo de

musculos, ligamentos e 0ssos a torna forte e estavel. Possui seis graus de liberdade,

permitindo que 0 mesmo realize movimentos de translacéo e rotacéo, sendo a rotacao

em torno do Eixo X (Figura 11, movimento de flexdo/extensdo) seu principal

movimento. Os demais movimentos sdo: a translacao superior/ inferior (translagao ao

longo do eixo Z), a translacéo medial/lateral (translacéo ao longo do eixo Y), a rotagéao

externa/interna (rotacdo em torno do eixo Z) e a rotacédo abducao/aducédo (rotacéo do
eixo Y) (TRILHA Jr. Et al, 2009).
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Figura 11 - Eixos que passam pelo joelho.

Fonte: TRILHA Jr. Et al, 20009.

No movimento de flexdo e extensdo (eixo X), quando o joelho esta
completamente estendido e o pé se encontra no solo, ocorre o travamento passivo da
articulacéo devido a rotacdo medial do fémur sobre a tibia. Essa posicdo é a mais
estavel do joelho, tornando o membro inferior uma coluna sélida capaz de sustentar o
peso do corpo apesar de haver o relaxamento dos musculos da perna e da coxa.
Quando o joelho inicia 0 movimento de flexdo e ocorre o destravamento do joelho, o
musculo popliteo se contrai, girando o fémur lateralmente e permitindo a flexao
(MOORE e DALLEY, 2001).

A amplitude normal do movimento de flexdo/extensdo na articulagcéo do joelho
€ de aproximadamente 120° a 160° em flexdo e de 1° a 2° em hiperextensao,
ocorrendo ainda um movimento de rotacdo do joelho (eixo Y) de aproximadamente
10°, a depender do posicionamento do quadril como é apresentado na Figura 12
(HAMIL e KNUTZEN, 2012; LIMA, 2016; KAPANDJI, 2000).
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Figura 12 - Angulos de movimentac&o do joelho. Na figura mais a esquerda, o quadril esta
previamente flexionado e a angulacdo maxima é de 140; ja na figura mais a direita o quadril
se encontra em extensao e a amplitude maxima do joelho é de 120, no entanto esta amplitude
pode ser aumentada como mostra a figura central devido a contragdo balistica em que os

musculos isquio-tibiais se contraem possibilitando uma flexdo maior do joelho.

Fonte: KAPANDJI, 2000.

Quanto a forca realizada pelos musculos, no movimento de extensao seu pico
se da entre 50° e 70° de flexdo do joelho. Ja no movimento de flexdo ocorre entre os
primeiros 20° a 30° de flexdo a partir da posicao de extensdo completa. No entanto
essa posicao de forca maxima nao é fixa e varia de acordo com a velocidade que é
feito o movimento. Sendo que se os quadris estiverem flexionados pode-se obter
maiores torques de flexao do joelho (HAMIL e KNUTZEN, 2012).

No movimento de rotacdo da perna ao redor do eixo longitudinal (eixo Z), o
joelho deve estar flexionado, pois quando esta estendido a tibia e o fémur estdo unidos
impossibilitando este movimento. Para alcancar a maxima amplitude o joelho deve
estar em 90°, e quando isto ocorre o ponto de referéncia, ponta do pé, se dirige
ligeiramente para fora, movimento normal devido a flexdo do joelho (KAPANDJI,
2000).

Na rotacao interna com o joelho a 90°, onde a ponta do pé é direcionada para
0 centro do corpo a rotacédo € em média de 30° em relacdo a referéncia, enquanto que
na rotacdo externa, quando a ponta do pé € direcionada para a lateral do corpo, a
rotacdo € em média de 40° (Figura 13). Para outros graus de flexdo estas amplitudes
de rotacdo se alteram (KAPANDJI, 2000).
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Figura 13 - Angulos de rotacdo do joelho.

30°

Rotacdo Interna Sem Rotacao Rotacao Externa

Fonte: KAPANDJI, 2000.

2.2.1 Marcha Humana

A marcha humana é realizada na posicéo bipede e € um meio natural do corpo
para se deslocar no espaco (PERRY, 2005, V.1). E um movimento complexo e que
exige a interacdo do sistema nervoso e central e periférico e do sistema musculo
esquelético. O sistema nervoso central processa a ideia de movimento e envia um
sinal para a realizagdo do movimento pelos musculos, enquanto que o sistema neural
periférico serve como um sensor de feedback localizando o movimento do membro no
espaco, ja o sistema musculo esquelético realiza uma movimentacdo em conjunto dos
musculos e articulac6es de acordo com a informacéo que foi enviada (VAUGHAN et
al, 1992). Esta interacdo dos sistemas € apresentada na Figura 14.
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Figura 14 - Interacdo dos sistemas nervoso e esquelético, com seus sete componentes
basicos para caminhar. 1- Registro do comando de caminhada do sistema nervoso central; 2-
transmissdo do sinal para o sistema nervosos periférico; 3- contracdo dos musculos; 4-
geracdo de forgcas e momentos de torque na articulacéo; 5- regulacao das forcas e momentos

na parte rigida do esqueleto; 6- movimentacdo do segmento; e 7- geracdo de forcas de

reacao.

Movimento B |'\,:H_- r\

Forca externa 7

Fonte: adaptada de (VAUGHAN et al, 1992).

A eficiéncia nestes movimentos depende da mobilidade das articulacdes e da
atividade muscular que € seletiva na duracao e intensidade do movimento. Para uma
marcha normal a conservacao de energia é 6tima, por isso quando ha um prejuizo no
membro inferior 0s pacientes tentam compensar onde seja possivel e aceitam
movimentos compensatérios de segmentos adjacentes. Desse modo o padrdo de
marcha resultante é uma mistura de movimentos normais e anormais, que torna o
gasto energético maior e compromete a movimentacao (PERRY, V.1, 2005).

A marcha é considerada normal quando uma pessoa consegue realizar uma
sequéncia de movimentos sincronizados do membro inferior que por sua vez move o
corpo para frente sem perder a postura estavel, comumente chamado de ciclo da

marcha, deve respeitar suas fases e concluir o movimento de forma a seguir o padrao
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consolidado na literatura, onde a fase de apoio dura em média 60% do ciclo e a de
balanco 40%.

Existem trés métodos que sao utilizados para subdividir o ciclo da marcha. O
primeiro método divide o ciclo de acordo com as variagdes de contato reciproco dos
dois pés com o solo, ja o segundo método se utiliza de critérios de tempo e distancia
da passada enquanto que o terceiro método identifica o significado funcional dos
eventos no ciclo da marcha e denomina esses intervalos de fases funcionais da
marcha. Independentemente do método utilizado € considerado um ciclo de marcha
uma unica sequéncia dessas fungdes realizadas por um membro, ou seja, o intervalo
entre dois contatos iniciais sequenciais entre o solo e 0 mesmo membro (Figura 15)
(PERRY, V.1, 2005).

Figura 15 - Representagdo de um ciclo de marcha segundo o primeiro método. A passada €

um ciclo de marcha e o0 passo € o intervalo entre o contato inicial de cada pé.

g ) ,e
“* “*
*Q>: Q>
)
P
asso “"
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Passada

Fonte: A autora.

O ciclo de marcha é dividido em duas grandes fases: apoio e balanco (Figura
16). A fase de apoio equivale a 60% do ciclo e corresponde ao periodo durante o qual
0 pé esta em contato com o solo. E dividida em cinco subfases: contato inicial,
resposta a carga, apoio médio, apoio terminal e pré-balanco. A fase balango
representa os 40% restante do ciclo e refere-se ao periodo em que o pé € elevado e
esta acima da superficie, é dividida em trés subfases: balanco inicial, balangco médio
e balanco terminal. A duracdo precisa desses intervalos varia com a velocidade de

marcha do individuo (PERRY, V.1, 2005; VAUGHAN et al, 1992).
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Figura 16 - Fases da marcha observando o membro escuro.
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Fonte: adaptado (VAUGHAN et al, 1992).

O contato inicial € o evento da primeira subfase do apoio, sendo marcado pela
absorcdo do choque e estabilidade inicial do membro. Neste evento o joelho esta
estendido (-2° a 5° de flexdo) e dois mecanismos extensores estdo ativo (musculo
guadriceps e os isquiotibiais). Quando h&a o contato do calcanhar no solo surge uma
forca de reagcdo que obriga que as articulagdes do joelho e tornozelo figuem na
posicao estendida e a articulagéo do quadril tenda a se flexionar. O outro membro se
encontra no final do apoio terminal. Esta fase dura em média de 0% - 2% do Ciclo de
marcha. (PERRY, V.1, 2005).

A Resposta de carga é o evento que segue o contato inicial e onde o peso do
corpo é transferido sobre 0 membro que iniciou o contato, utilizando o calcanhar como
rolamento. Neste momento o joelho esta fletido (em média de 15°) para a absorcéo
do impacto enquanto corpo € levado para frente. Com relacdo aos musculos 0s
isquiotibiais fazem com que o joelho tenha uma tendéncia a se flexionar e ndo a se
estender, enquanto os musculos vastos limitam essa flexao do joelho e os quadriceps
funcionam de forma a desacelerar o movimento e impedir a total flexdo do joelho.
Membro oposto na fase de pré balanco. Esta fase dura de 0% a 10% do ciclo de
marcha (PERRY, V.1, 2005).

O apoio médio possui dois momentos. Na primeira metade o membro que esta
livre de carga avanca sobre o pé estacionario fazendo com que a massa corporal
avance. O joelho comeca o movimento de extensao e permanece até a conclusdo do
movimento na segunda metade. Quanto aos musculos o quadriceps comeca ativo e

a medida que o movimento avancga torna-se relaxado, enquanto que o gastrocnémio
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esta ativo no comec¢o e aumenta sua intensidade ao decorrer do movimento. Membro
oposto na fase de balan¢co médio.Intervalo de 10% - 30% do ciclo de marcha (PERRY,
V.1, 2005).

Na fase de apoio terminal o calcanhar comeca a se elevar e continua até que o
outro pé encoste no solo. O joelho aumenta sua extensdo e entdo comeca a fletir
levemente fazendo com que o vetor se mova para frente, enquanto que o quadril esta
estendido. O outro membro se encontra no balanco terminal. Intervalo de 30% - 50%
do ciclo de marcha (PERRY, V.1, 2005).

A fase do pré-balanco comecga com o contato inicial do membro oposto e vai
até a suareacao a carga, ou seja, € nesta fase que o membro avaliado se desprendera
do solo para iniciar o seu avanco no espaco. H4 um aumento na flexdo planar do
tornozelo, uma maior flexdo do joelho (em média 40°) e perda de extenséo do quadril,
fazendo com que haja uma aceleragdo no movimento. O membro contralateral
encontra-se na fase de reacao da carga. Intervalo de 60% - 73% do ciclo de marcha
(PERRY, V.1, 2005).

O balanco inicial é a primeira subfase do balanco e é nesta fase que ha a
elevacao do pé que avanca devido a flexdo do quadril e maior flexao do joelho (em
média 60°), enquanto que o tornozelo apresenta uma dorso-flexdo atingindo
gradualmente uma posicdo neutra. A sincronizacéo deste movimento faz com que nao
haja um contato indesejado do pé com o solo. O membro oposto esta no inicio do
meédio apoio. Intervalo do movimento 60% - 73% do ciclo de marcha (PERRY, V.1,
2005).

No balan¢co médio ha o avanco do membro de balanco para frente da linha do
peso do corpo causando uma flexdo adicional do quadril que resulta na extensao do
joelho devido a gravidade, completando o avan¢o do membro e preparando o0 mesmo
para o proximo contato com o solo. Nao h& necessidade de nenhuma agcédo muscular,
pois 0 posicionamento posterior da perna se beneficia da for¢ca da gravidade. O
membro colateral oposto esta no final do apoio médio. Intervalo do movimento 73% -
87% do ciclo de marcha (PERRY, V.1, 2005).

O balanco terminal é a ultima fase da marcha, concluindo desse modo o ciclo
da marcha. Nesta fase o avanco do membro é completado e o joelho se encontra
estendido de modo a preparar o membro para o contato inicial na fase de apoio. O
musculo quadriceps esta ativo e junto com os isquiotibiais, que possui acao

antagonista ao quadriceps, ajudam na desaceleracédo do quadril e consequentemente
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previne que joelho execute uma extensao excessiva. Membro oposto na fase de apoio
terminal. Intervalo 87% - 100% do ciclo de marcha (PERRY, V.1, 2005).

Para um melhor entendimento e visualizacdo da movimentagcdo dos musculos
durante as fases da marcha que a Figura 17 apresenta respectivamente as regioes

gue devem estar ativas durante o ciclo da marcha, no corpo humano.

Figura 17 - Regido dos principais musculos em atividade durante as fases da marcha. Quanto

mais escura a regiao maior a intensidade da atividade do musculo.
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Fonte: adaptado (VOUGHAN et al, 1992).

Tendo em vista uma sintetizacdo do movimento do joelho durante a marcha é
apresentado na Figura 18 um grafico que mostra a amplitude média e duracéo desse
movimento (PERRY, V.1, 2005). E possivel perceber que o joelho passa por quatro
fases sendo ora de flexdo ora de extenséo, e que inicia semi-flexionadado e levemente
se flexiona um pouco mais para entdo se estender completamente para em seguida
se flexionar gradativamente até o seu apice para depois se estender gradativamente

completando o ciclo.
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Figura 18 - Grafico da amplitude do movimento do joelho.
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Fonte: PERRY, V.1, 2005.

Com relacéo as forcas de reacao do solo, conforme o peso desloca-se sobre o
pé de apoio, forcas verticais, horizontais e rotatdrias sdo geradas no solo e servem
para d4 uma outra visdo da marcha humana. Pela fisica estas for¢cas de reagédo do
solo sdo iguais em intensidade e opostas aquelas que o membro de sustentacéo
experimenta (PERRY, V.3, 2005; LIMA, 2016).

Para medir as forcas de reacdo do solo (FRS) normalmente é utilizado uma
plataforma de for¢ca que é colocada no centro da pista de marcha. Esta, por sua vez é
geralmente formada por uma plataforma rigida (45 x 60 cm) suspensa sobre
transdutores que medem a deformacéo sofrida pela placa quando ha uma acéo de
forca sobre ela. Como em cada canto possui trés sensores dispostos ortogonalmente
entre si, as forgas de carga vertical e de cisalhamento horizontal nas diregGes antero-
posterior e mediolateral sdo medidas (Figura 19) (PERRY, V.3, 2005; LIMA, 2016).

Figura 19 - Direcdo das forcas na plataforma de forca. Vertical, &ntero-posterior mede as
forcas de cisalhamento horizontal no plano de progresséo; e mediolateral mede as forcas de

cisalhamento horizontal no plano lateral e medial.
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Fonte: A autora.
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Embora os dados de for¢a sejam captados apenas com a marcha do individuo
ao longo da plataforma, faz-se necessario seguir uma regra simples para obter dados
precisos: o pé testado deve tocar a plataforma completamente (no centro da placa de
preferéncia) enquanto o outro pé deve ficar fora da placa (LIMA, 2016).

A forga vertical gerada na fase de apoio em uma velocidade de marcha habitual
em torno de 82 m/min apresenta dois picos, como pode ser observado na Figura 20.
Nesta velocidade de marcha os valores do pico aproximam-se de 110% e 80% do
peso do corpo respectivamente. Onde o primeiro pico ocorrer quando ha o fim da
resposta a carga e inicio do apoio médio, periodo no qual existe a resposta a aceitacdo
do peso e é neste momento que o centro de gravidade cai rapidamente causando uma
aceleracdo do peso do corpo para em seguida haver a elevacdo do centro de
gravidade e o corpo progredir. O segundo pico ocorre no final do apoio terminal o que
indica uma nova aceleracdo do centro de gravidade para baixo (PERRY, V.3, 2005).

Figura 20 - Padrao da forca vertical na plataforma de forca. F1 corresponde ao primeiro pico
(resposta a carga), F2 ao vale do apoio médio e F3 ao segundo pico (apoio terminal). A base
sombreada indica o padréo de contato do pé através da altura do degrau, ou ou seja, quanto

mais apoiado o pé esta no solo maior o degrau.
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Fonte: PERRY, V.3, 2005.

Quando o caminhar é mais lento (< 60 m/min) o momento diminui causando
uma desaceleracéo vertical e, portanto, uma diminuicdo dos valores de ambos os
picos e no desvio do vale. Em contrapartida quando ha o aumento da velocidade os
picos se elevam e os vales ficam mais baixos, sendo que na corrida pode-se registrar
picos de 2,5 vezes o peso do corpo (Figura 21) (PERRY, V.3, 2005).
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Figura 21 - Variacdes da forga vertical com mudanca na velocidade da marcha. Sendo a

marcha a 80 m/min, a marcha lenta a 60 m/min e a corrida (ndo é especificada).
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Fonte: PERRY (V.3, 2005), diz que a foto foi cedida por Churchil Livingstone, NY, 1984.
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3 CAUSAS DA AMPUTACAO E BIOMECANICA DA MARCHA DO AMPUTADO

Neste capitulo sera abordado as principais causas de amputacdo de um
membro e como se da a movimentacdo de um amputado. Para tanto serdo
apresentados dados epidemioldgicos e uma analise da marcha de pessoas que

possuem algum nivel de amputacéo acima do joelho.

3.1 CAUSA DA AMPUTACAO

Historicamente, as primeiras causas de amputacdo aconteceram devido aos
perigos da cacada de animais, de brigas por territério (mutilacdo dos inimigos ou
feridas de guerra), cerimbnias religiosas e punicfes. No entanto, foi s6 quando
ocorreram as duas Grandes Guerras Mundiais que os estudos nessa area se
intensificaram, pois o saldo de pessoas mutiladas aumentou consideravelmente
(SILVA, 2007).

Atualmente, devido principalmente aos avangos na area da saude com
medicamentos mais eficientes e melhoramento de técnicas cirargicas, 0s seres
humanos obtiveram uma longevidade maior e juntamente com ela aumentaram as
incidéncias de doencas relacionadas a idade avancada. Os habitos da vida moderna
como uma alimentacdo menos balanceada e rica em agucares e gorduras e a correrias
do dia a dia trouxeram a tona doengas como a diabetes mellitus (diabetes que pode
ser adquirida ao longo da vida) e vasculopatias (doencas associadas aos vasos
sanguineos) que fizeram com que o indice de amputados na sociedade aumentasse.
Outro fator que contribuiu para o aumento de amputados foi o desenvolvimento da
industria, a criacdo e evolucao dos veiculos motorizados e a violéncia urbana.

As amputacdes com relacdo as causas sao divididas em: ndo traumaticas
(eletivas) e traumaticas (urgentes). Onde as ndo traumaticas séo aquelas que ocorrem
devido a doenca e as trauméticas que sdo as que ocorrem devido a algum acidente,
seja ele de trabalho ou automobilistico ou durante uma atividade de lazer
(CARVALHO, 2003; SILVA, 2007).

As causas de amputacdo de membro inferior sdo principalmente relacionadas
a: vasculopatias, neuropatias, traumas, tumores, infeccdes, congénitos e iatrogénicos
(ocorre devido a complicagbes adquiridas durante o tratamento de uma doenca). As

amputacdes por vasculopatias sdo geralmente encontradas numa faixa etéria de
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idade mais avancada enquanto que as amputacdes por trauma sdo mais comuns
entre adolescentes e jovens adultos. As outras causas de amputacdo podem ser

encontradas em qualquer faixa etaria (CARVALHO, 2003).

3.1.1 Epidemiologia das Amputagdes no Brasil

O Instituto Brasileiro de Geografia e Estatistica (IBGE) informa em seu relatorio
do Censo 2010 que cerca de 23,92% da populacdo brasileira possui ao menos um
tipo de deficiéncia (auditiva, visual, motora ou intelectual), e dentre eles
aproximadamente 29,09% € portador de deficiéncia motora (Figura 22). Ainda
segundo o Censo, no estado de Pernambuco pouco mais de 22% de sua populacao

residente possui algum grau de deficiéncia motora (Figura 23) (IBGE, 2010).

Figura 22 - Grafico apresenta o niumero de pessoas com deficiéncia e sem deficiéncia e a
guantidade de pessoas em cada tipo de deficiéncia em todo territorio brasileiro, com base nos
dados do Censo 2010 realizado pelo IBGE.

DADOS DO BRASIL CENSO 2010

E Deficiénte auditivo E Deficiénte motor
& Deficiénte visual Deficiente mental
160000000 E Com alguma deficiéncia E Sem nenhuma deficiéncia

140000000

120000000

100000000

80000000

60000000

40000000

20000000

o ———— i ——| e e

Fonte: IBGE, 2010.
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Figura 23 - Gréfico apresenta o numero de pessoas que possui cada tipo de deficiéncia no

estado de Pernambuco, segundo o Censo de 2010 realizado pelo IBGE.

DADOS DE PERNAMBUCO
CENSO 2010

= Deficiénte visual = Deficiénte anditivo
Deficiénte motor Deficiente Intelectual/mental

2500000
2000000
1500000
1000000

500000

0
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No entanto o IBGE n&o apresenta os dados da quantidade de pessoas que
possuem deficiéncia motora devido a amputacdo, nem o nivel de amputacdo que
sofreram e 0 motivo dessa amputacdo, desse modo os dados sobre esse tema sao
imprecisos e apenas estimados pela literatura. Porém existem estudos especificos
dentro de hospitais que podem dar uma estimativa das porcentagens de pessoas
amputadas, o nivel e a causa dessa amputacéao.

Estima-se pela literatura que dentre as amputacdes 85% seja de membros
inferiores (CARVALHO, 2003). E deste, aproximadamente 80% das amputacdes
ocorre devido a doencas vasculares e/ou diabetes. A segunda maior causa de
amputacdes ocorre devido ao trauma (20% das amputacfes, com 75% deste
ocorrendo com homens), sendo que os acidentes automobilisticos e ferimentos por
arma de fogo sdo os principais motivos. Na Tabela 1 séo apresentadas as principais
causas de amputacéao e sua frequéncia em amputacgoes realizadas pelo SUS em 2011
(MINISTERIO DA SAUDE, 2012).
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Tabela 1 - Frequéncia de amputacdes do SUS (Sistema Unico de Salde) de acordo com as

suas causas.

Causas Frequéncia %
1 Causas externas 16.294 33,1%
2 | Algumas doencas infecciosas e parasitarias 8.808 17,9%
3 | Doencas do aparelho circulatorio 7.905 16,1%
4 | Diabetes 6.672 13,6%
5 | Gangrena (nao classificada em outra parte) 5.136 10,4%
6  Doencas do sistema osteomuscular e do tecido 2.961 6,0%
conjuntivo
7 | Neoplastias 957 1,9%
Doencas da pele e do tecido subcutaneo 230 0,5%
Malformacbes congénitas, deformidades e 202 0,4%
anomalias cromossOmicas
Total 49.165 100%

Fonte: MINISTERIO DA SAUDE, 2012.

Segundo o estudo de CHAMLIAN sobre o “Uso de Prétese em Amputados de

Membros Inferiores por Doenca Arterial Periférica” publicado na revista Einstein em

2014 e realizado com pacientes no Lar Escola Séo Francis, Sao Paulo, entre 2003 e

2010.

Infforma que cerca de 52,98% dos pacientes protetizados no estudo

abandonaram o uso das préteses, sendo que as causas desse abandono sao

apresentadas na Tabela 2. Estas causas devem ser levadas em conta para o projeto

da protese pois estas sdo projetadas para o paciente, levando em conta suas

dificuldades e buscando minimiza-las ao maximo.
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Tabela 2 - Frequéncia das causas do abandono do uso de préteses.

Causas do Abandono da Prétese Frequéncia (%)
1 O paciente achava a prétese pesada 47,5%
2 Medo de cair 20,00%
3 Dificuldade em vestir a prétese 16,25%
4 O paciente foi reamputado 6,25%
5 Cansaco 2,50%
6 Tontura 2,50%
7 Dor fantasma 1,25%
8 Descompensacéao da pressao arterial 1,25%
9 N&o se adaptou a protese 1,25%
10 Acidente vascular encefélico (AVE) 1,25%

Fonte: CHAMLIAN, 2014.

3.2 BIOMECANICA DA MARCHA DO AMPUTADO

Como visto na se¢do 2.2.1 a marcha humana é um movimento harmonioso que
tem como principais elementos os membros inferiores, e como objetivo mover o corpo
de um lado para o outro de forma segura e com o minimo de gasto de energia. Desse
modo a ocasional perda de um destes elementos ou parte destes, causa um aumento
no gasto energético e a perda de suavidade do movimento. Visando a diminuigédo de
tais efeitos € indicado em alguns casos o uso de préteses, que deve ser adequada ao
tipo de amputagéo.

Existem varios niveis de amputacdo nos membros inferiores os quais devem
ser levados em conta para uma boa protetizacéo (Figura 24). Sao eles: a amputacéo
de pé, a amputacao transtibial, a desarticulacao de joelho, a amputac¢éo transfemoral,
a desarticulacdo de quadril e a hemipelvectomia. A amputacdo de pé possui varios
niveis diferentes e vai desde a amputacdo do dedo até a area do tarso, ja a amputacao
transtibial € aquela que ocorre na regido da panturrilha, entre as articulacdes do joelho
e tornozelo; a desarticulacéo do joelho é feita de modo que a coxa permaneca intacta
enquanto a panturrilha é retirada, j& a amputacéo transfemoral € localizada na regido
da coxa, entre as articulagdes de joelho e quadril; a desarticulagdo de quadril ocorre
de forma que apenas a bacia € mantida, enquanto que hemipelvectomia o amputado

perde ndo somente a perna como parte da bacia (OTTOBOCK, 2013).
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Figura 24 - Niveis de amputacdo do membro inferior. A) amputagdo de pé; B) amputagéo
transtibial; C) desarticulagcdo do joelho; D) amputacdo transfemoral, E) desarticulacdo de

quadril; e F) hemipelvectomia.

A B C D E F

Fonte: adaptado (OTTOBOCK, 2013).

Tendo em vista que neste trabalho é proposto uma prétese de joelho, o estudo
da marcha se concentrara apenas na marcha do paciente que possui amputagao
unilateral e transfemoral/desarticulacao de joelho.

Como apresentado na Figura 24, neste tipo de amputacao o individuo perde as
articulacdes do joelho, tornozelo e pé, além dos musculos que sdo responsaveis na
movimentagcdo destas articulagdes, o que acarreta desvios de marcha (qualquer
alteracdo da marcha que difira da normal). Tais desvios, em amputados unilaterais,
séo identificados observando a assimetria dos lados protético e normal. No entanto
nao existe uma marcha padréo para pessoas amputadas transfemoralmente, pois a
marcha sera influenciada de acordo com a altura da amputacao, o tipo do encaixe e a
protese que sera utilizada pelo usuério (SILVA, 2007; BOWKER, 1992).

Durante a amputacao transfemoral alguns cuidados devem ser levados em
conta para que o paciente apds a retirada do membro possa ser protetizado. E
importante, por exemplo, que o médico tenha cuidado na seccdo de nervos, na
vascularizacdo dos musculos remanescentes e na sutura de fixacdo desses musculos
em outro musculo ou osso (miodese), além de tentar manter a maior parte do membro,
pois quanto mais proximal esta amputacao maior é o desvio da marcha e quanto mais
distal maior € o controle da protese. O nivel mais proximal da amputagéo transfemoral
€ de um coto 6sseo com 8 cm abaixo do trocanter menor. Nas amputacdes distais a

maior preocupacao € na miodese do musculo adutor magno, pois se o0 mesmo nao for



49

reinserido adequadamente, 70% da forca adutora sera comprometida e
consequentemente a marcha também (CARVALHO, 2003).

Em amputacfes transfemorais é totalmente contra-indicado a realizacdo de
descarga distal, ou seja, o apoio no membro residual, pois nessa regido do coto hi
tecido 6sseo revestido por tecido mole e uma eventual pressdo nesse sentido pode
causar ferimentos na pele e outras lesGes. Por esse motivo 0s encaixes sao projetados
para suportar o peso em apoios isquiaticos e/ou em paredes laterais do coto,
dependendo do tipo de encaixe utilizado (CARVALHO, 2003).

Atualmente existem dois tipos de encaixe: o encaixe quadrilateral e o de
contencdo isquiatica, também conhecido por CAT-CAM que é a sigla de Contoured
Adducted Trochanteric-Controlled Alignment Method (Figura 25). O encaixe
guadrilateral € o mais antigo e pode ser indicado para todos os tipos de paciente,
principalmente aqueles com musculatura flacida e com amputagdo proximal (Figura
25, A). E tem como principais desvantagens: a ndo-fixacdo 6ssea entre fémur e pelve;
a possibilidade de rotacdo pélvica sobre o encaixe; a possibilidade da abduc&o do
fémur causando marcha com inclinacdo lateral; desconforto provocado por grande
pressdo em uma pequena area éssea (isquio); e desconforto pela pressédo causada
pela abducdo do fémur dentro do cartucho. Ja o encaixe de contengdo isquiatica
(Figura 25, B), desenvolvido em 1980, tenta manter o fémur numa posicdo mais
fisioloégica, o que proporciona uma marcha mais harmdnica com menor gasto de
energia (CARVALHO, 2003).

Figura 25 - Encaixes de amputacédo transfemoral. A) encaixe quadrilateral e B) encaixe CAT-
CAM.

Fonte: CARVALHO, 2003.
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Outro ponto importante e determinante na marcha é o alinhamento do conjunto
encaixe, joelho e pé, que desde 1955 quando Radcliffe afirmou que um membro
artificial deve fornecer um suporte adequado e uma marcha natural com o menor gasto
de energia, ndo se modificou muito (AMERICAN ACADEMY OF ORTHOPAEDIC
SURGEONS, 2016).

Antes da prétese ser conectada ao usuario, o0 medico ortopedista ira configurar
o alinhamento da proétese, que é feito de mondo individual pois leva em conta a forma,
a orientacéo e o tamanho do coto. Geralmente o encaixe € configurado em um angulo
de flexdo de 5° em relacao a linha que liga as articulagbes do tornozelo e quadril no
plano sagital, que faz com que a musculatura extensora do quadril fique numa posicéo
favoravel para controlar a estabilidade do joelho (AMERICAN ACADEMY OF
ORTHOPAEDIC SURGEONS,2016; SILVA, 2007).

Em individuos s&os, o alinhamento coronal da articulacdo do quadril é feito
sobre as articulacées do joelho e do tornozelo (Figura 26, A). Ja no alinhamento em
individuos amputados transfemoralmente, devido a utilizacdo do encaixe ndo é
possivel utilizar a articulagdo do quadril como um ponto de referéncia. No entanto,
pode-se utilizar um ponto na borda do soquete que proporcionara uma aproximacao
razoavel. Desse modo, em cotos médio e longos, as articulagdes protésicas do joelho
e do tornozelo sao colocadas diretamente abaixo desse ponto identificado (Figura 26,
B). Enquanto que em membros residuais curtos, o joelho e o tornozelo prostéticos
devem ser colocados lateralmente mais abaixo do encaixe (Figura 26, C). A Figura 26

(D) mostra um a alinhamento completo de uma protese transfemoral.

Figura 26 - Alinhamento coronal. A) alinhamento de uma pessoa s&; B) alinhamento com um

coto médio; C) alinhamento com um coto curto; e D) alinhamento com uma prétese.

N

Fonte: AMERICAN ACADEMY OF ORTHOPAEDIC SURGEONS, 2016.
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No alinhamento do plano sagital, a for¢a reativa do solo é posterior & articulagao
do quadril e anterior ao joelho e ao tornozelo, em pessoas saudaveis (Figura 27, A).
Este alinhamento anatdmico permite que o usuario tenha um gasto minimo de energia.
E assim como no alinhamento coronal, a articulagdo anatémica do quadril ndo pode
ser usada como um ponto de referéncia na prétese, por isso o trocanter maior € usado.
Os pontos séo alinhados verticalmente (Figura 27, B), o joelho protético € ajustado na
altura adequada e localizado de acordo com a recomendacéo do fabricante para o
ponto de referéncia sagital do centro do joelho. Este ponto pode ser posterior, através
ou anterior a linha trocanter-tornozelo (Figura 27, C). Quando o centro do joelho é
colocado posterior a linha cria um alinhamento seguro, porgue o peso do individuo e
a forca de reacado do solo mantém o joelho bloqueado na extenséao (Figura 40, D). Em
contraste, colocar o centro do joelho anterior a linha trocanter-tornozelo cria um
alinhamento no qual o individuo tem que controlar voluntariamente a estabilidade
sagital do joelho (Figura 27, E). Se o ponto central do joelho estiver diretamente na
linha do trocanter-tornozelo, € considerado em "gatilho”, onde o sistema pode estar
em alinhamento voluntario ou involuntario, dependendo da colocagcédo do pé protético
a cada passo (Figura 27, F).

Figura 27 - Alinhamento no plano sagital. A) pessoa saudavel; B) A referéncia trocanter-
tornozelo (linha t-a), da posi¢éo da articulacao anatémica do quadril; C) a localiza¢éo do centro
da prétese do joelho (k) é mostrada em alinhamento com a linha t-a; D) O joelho protético foi
movido para trds (seta) da linha conseguindo um alinhamento mais estavel (alinhamento
voluntario); E) o centro do joelho do joelho da prétese foi posicionado anterior (seta) um
alinhamento mais instavel (alinhamento involuntario); e F) o alinhamento transfemoral

completo € mostrado com o soquete, o angulo inicial de flexdo (linha preta).

Fonte: AMERICAN ACADEMY OF ORTHOPAEDIC SURGEONS, 2016.
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No plano transversal, o joelho protético é girado externamente 5° para
compensar o 5° natural de rotacdo interna do soquete que ocorrera durante a fase de
balanco. Esta rotacdo garante que o joelho flexione na linha de progresséao durante o
balanco. Para os individuos que caminham mais rapido, a quantidade de rotagéo
interna aumentara e a rotagdo do joelho externo inicial deve ser maior (AMERICAN
ACADEMY OF ORTHOPAEDIC SURGEONS, 2016).

Como foi visto muitos sdo os fatores que influenciam na marcha de um
amputado protetizado, no entanto ela deve ser segura, eficiente e simétrica.
Possuindo como principais caracteristicas uma maior fase de balanco no pé
protetizado e consequentemente uma maior fase de apoio no membro intacto (Figura
28). Com gasto metabdlico em média 65% maior que de pessoas saudaveis (LIMA,
2016; CARVALHO, 2003; ROSE et al, 2006).

Figura 28 - Comparacao do ciclo da marcha com membro protetizado e saudavel no gréafico
de forca de reacdo (GRF). Marcha normal representada na linha pontilhada e marcha do
amputado em linha continua. Em F1 e F2 o membro da protese exibe um GRF vertical maximo
menor do que o normal, sugerindo que o amputado esta colocando menos carga no membro
artificial, no entanto em F2 isso significa que o mecanismo protético do tornozelo-pé gera
menos forca propulsora do que a perna normal, 0 que acarreta numa fase de balanco mais

demorada no pé protetizado.

Peso Corporal

Fases da Marcha

I
contato inicial === \jarcha com Protese Pré Balanco

s=o® NMarcha Normal

Fonte: ROSE et al, 2006.

Considerando um joelho mecanico, no contato inicial do ciclo de marcha, o
joelho protético deve estar em completa extensdo, para o usuario ndao perder o
equilibrio e vir a cair, e durante a transferéncia de peso, o pé deve estar em completo

contato com o solo. No apoio médio e impulso ocorre progressao sobre o pé protético,
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ja no balanco, deve iniciar com flexdo do quadril que resultara na flexdo do joelho
protético por acdo da gravidade (SILVA, 2016; CARVALHO, 2003). Lembrando que
com o avanco da tecnologia o ciclo de marcha de uma pessoa protetizada esta cada
vez mais proxima da de uma pessoa saudavel.

Cada prétese do joelho e do pé tem gatilhos diferentes para a transi¢do da
postura e para o controle do balanco, sendo que o usuario da protese deve ser
informado de como cada componente funciona antes de iniciar a marcha. Para tanto
no periodo de reabilitagdo o usuario da protese serd observado e instruido sobre
técnicas adequadas para realizar acdes como sentar, dobrar o joelho e avancar o
membro. Durante o alinhamento dindmico, o médico ortopedista trabalhara para
otimizar a marcha e minimizar o gasto de energia, fazendo mudancas incrementais no
alinhamento e trabalhando com um fisioterapeuta para aumentar a forca muscular e a
amplitude de movimento do paciente (AMERICAN ACADEMY OF ORTHOPAEDIC
SURGEONS, 2016).
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4 REVISAO DA LITERATURA SOBRE PROTESES DE JOELHO

Neste capitulo sera abordado um pouco da evolucao histérica das proteses, 0s
tipos de proteses de joelhos existentes e como funcionam, as principais proteses
comerciais do tipo microprocessadas e as proteses microprocessadas em

desenvolvimento ao redor do mundo no periodo de 2013 a 2017.

4.1 EVOLUCAO HISTORICA DAS PROTESES

O primeiro relato escrito da utilizacdo de uma prétese foi em um poema indiano,
escrito entre 3500 e 1800 a.C., o qual conta a historia de uma rainha guerreira que
tendo sua perna amputada, devido a um ferimento de guerra, confecciona uma
prétese em ferro e retorna a batalha (Figura 29) (CARVALHO, 2003; BRASKEM,
2016).

Figura 29 - Trecho do livro Rig Veda, onde o poema da rainha guerreira se encontra.
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Fonte: BRASKEM, 2016.

No entanto, considera-se que a primeira protese existente foi feita em 2300
a.C., tal conhecimento chegou a publico em 1971 quando arquedlogos russos
publicaram o descobrimento do esqueleto de uma mulher com um artefato semelhante
a um pé de cabra adaptado ao coto da perna (CARVALHO, 2003).

Existe ainda alguns relatos historicos como o do historiador grego Herodotos,

em 424 a.C., que conta a histéria de um vidente Persa que foi preso e condenado a
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morte pelos Espartanos, porem como 0 mesmo ndo desejava morrer cortou seu pé e
fugiu da prisdo. Quando as feridas sararam construiu para si uma prétese em madeira.
Contudo nao viveu o bastante, pois foi recapturado e decapitado (CARVALHO, 2003;
NORTON, 2007).

Outras proteses e registros foram encontrados. A exemplo disto, tem-se a
prétese Romana da Guerra de Samite, datada aproximadamente de 300 a.C., que foi
desenterrada na Capua, Italia em 1858. Feita de bronze e ferro com nucleo de
madeira, sendo aparentemente construida para uma amputacao abaixo do joelho, foi
destruida num bombardeio a Londres em 1940, durante a Segunda Grande Guerra
(Figura 30) (CARVALHO, 2003; BRASKEM, 2016; NORTON, 2007; SILVA, 2007).

Figura 30. Perna de bronze e ferro, encontrada na Capua, Italia.

Fonte: BRASKEM, 2016.

Durante a ldade Média (século V a XV), também conhecida como Idade das
Trevas devido a estagnacéo cientifica, houve pouca evolucdo na area de proteses,
além do gancho utilizado quando se perdia uma méo e da perna de pau quando se
perdia uma perna. Equipamentos pesados e na maioria das vezes feito de ferro
(CARVALHO, 2003; BRASKEM, 2016; NORTON, 2007).

Em 1400 com o inicio do Renascimento, inaugurou-se uma nova perspectiva
nas areas de arte, ciéncias, filosofia e medicina. Sendo que em 1536 Abroise Paré
comecgou a produzir préteses para membros inferiores e superiores, inserindo
conceitos que sdo utilizados até hoje como o controle de bloqueio do joelho (Figura

31, A). Em 1800, James Potts cria uma protese com joelho e tornozelo articulado de
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modo a permitir um movimento coordenado do joelho e pé (Figura 31, B) (CARVALHO,

2003; BRASKEM, 2016; NORTON, 2007).

Figura 31 — A) Prétese de Ambroise Pare e B) Protese de James Potts.

Fonte: A) NORTON, 2007; B) BRASKEM, 2016.

No comeco da Idade Contemporanea, em 1863 Dubois D. Parmelee patenteou

a primeira proétese transfemoral anatémica que possuia soquete (encaixe) por suc¢ao,

joelho policéntrico e pé articulado (Figura 32, A). Enquanto que em 1912 foi criada

uma prétese em aluminio que pesava 1.5 Kg, pelo aviador Marcel Desoutter e seu
irmao engenheiro, Charles (Figura 32, B) (CARVALHO, 2003; BRASKEM, 2016;

NORTON, 2007).

Figura 32 — A) Prétese desenvolvida por Dubois D. Parmelee e B) Protese desenvolvida pelos

irmaos Desoultter.
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Fonte: BRASKEM, 2016.
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Muitas outras préteses foram desenvolvidas e descoberta ao longo dos anos,
no entanto foi depois do advento da Primeira e da Segunda Grande Guerra Mundial
gue as pesquisas nessa area e o desenvolvimento de proteses se intensificou devido
principalmente as mutilacdes sofridas pelos soldados. Os componentes pré-
fabricados como pés, tubos, articulacdes vem sendo desenvolvidos por grandes
industrias ortopédicas que continuam dia a pos dia investido em pesquisas e inovacao
para proporcionar uma melhor reabilitacdo (CARVALHO, 2003; BRASKEM, 2016;
NORTON, 2007; SILVA, 2007; BOWKER, 1992).

4.2 TIPOS DE PROTESES

As préteses, de um modo geral, sédo divididas em dois grandes grupos segundo
suas caracteristicas proprias, em exoesquelética e endoesqueléticas. Onde as
proteses exoesqueléticas ou convencionais sdo aquelas confeccionadas com
componentes de madeira ou plastico, que servem de conexao entre o0 encaixe € o pé.
Ao passo que as proteses endoesqueléticas, também conhecidas como préteses
modulares, realizam a conexdo entre o encaixe e 0 pé por meio de tubos e
componentes modulares (CARVALHO, 2003).

As proteses de joelho, especificamente, séo classificadas em dois grupos. Séao
eles: o mecanico, também chamado de passivo e que incluem os joelhos uniaxiais,
policéntricos, e o fluido controlado; e os mais atuais microprocessados ou ativos, que
podem ser hidraulicos, pneumaticos, magneto-reoldgicos, elétricos, entre outras
possibilidades (SILVA, 2007; LIMA, 2016).

4.2.1 Joelho Passivo ou Mecanico

Os joelhos passivos ou mecanicos sao divididos em passivos simples (controle
puramente mecanico) e semi-passivos (fluido controlado). Os semi-passivos possuem
como principal caracteristica a rigidez variavel de seu componente atuador e
funcionam através de um sistema de aplicacéo de forcas realizadas em resposta ao
movimento sofrido, ou seja, através do armazenamento ou dissipacdo de energia, que
€ controlado manualmente durante o rolamento do peso impedindo que o usuario

venha a cair. J4 os dispositivos do tipo passivo simples ndo possuem este controle
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sobre a rigidez o que aumenta a complexidade de sua utilizagdo (CARVALHO, 2003;
LIMA, 2016, SILVA, 2007).

Estes sistemas possuem como principais vantagens: o0 baixo custo e a
confiabilidade, pois atuam num sistema que n&o depende de uma energia externa
como os joelhos ativos. Porém ndo se adaptam a diferentes condi¢des de trabalho.
Os dispositivos de controle passivo sdo compostos por elementos como coxins,
molas, amortecedores e freios (CARVALHO, 2003; LIMA, 2016, SILVA, 2007).

4211 Joelho Mecanico Uniaxial

Os joelhos mecéanicos uniaxiais, sdo chamados assim por possuirem apenas
um eixo de rotac&o, no plano sagital. Existem quatro modelos conhecidos: o de trava
manual, o livre, o de friccdo e o de autofreio. O joelho de trava manual é utilizado
principalmente por pacientes inseguros ou debilitados, e tem como principio de
funcionamento a manutencao do joelho bloqueado em extensdo, o que acarreta um
padrdo de marcha anormal, além da necessidade do destravamento manual sempre
gue o paciente quiser sentar (Figura 33, A) (CARVALHO, 2003; LIMA, 2016).

Figura 33. Modelo de joelhos. A) trava manual; B) friccdo; e C) autofreio ou autobloqueio.

Fonte: CARVALHO, 2003.

O joelho livre, atualmente, é pouco utilizado, pois ndo apresenta nenhum
sistema de controle sobre a fase de balanco, o que dificulta o controle da proétese pelo
paciente, ja que o mesmo deve possuir pleno controle dos musculos extensores do
quadril. Esse joelho possui como principal desvantagem a instabilidade do sistema e
o choque mecanico apresentado no fim da extensdo (CARVALHO, 2003).

Ja o joelho de friccdo permite ajuste através de pressdo no eixo de rotacao,

proporcionando que o controle da fase de balanco seja realizado aumentando ou
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diminuindo a velocidade angular durante o movimento de extenséo do joelho, porém
apos o ajuste a velocidade angular serd sempre a mesma. O joelho possui como
principal desvantagem a pouca estabilidade do joelho e uma velocidade de marcha
restrita (Figura 33, B) (CARVALHO, 2003).

No joelho de autofreio ou autobloqueio é utilizado, principalmente, assim como
no joelho de trava manual, por pacientes inseguros e que ndo apresentam um bom
dominio dos musculos extensores do quadril. O controle na fase de apoio € realizado
da seguinte maneira: a carga imposta pelo peso do paciente, no momento do contato
inicial, em relacdo a linha de carga, que foi estabelecida no alinhamento da protese,
esta para posteriorizada, fazendo com que nao haja possibilidade de movimento no
eixo de rotacdo. Na fase de balanco € possivel ajustar a velocidade do movimento de
extensdo da prétese. Possui como principal desvantagem a necessidade da retirada
total do peso para a flexdo do joelho protético, o que causa uma alteracdo da marcha
(Figura 33, C) (CARVALHO, 2003; LIMA, 2016).

42.1.2 Joelho Mecanico Policéntrico

Joelhos policéntricos ou de quatro barras, possuem movimentos de rotacdo e
translacdo, sdo mais semelhantes fisiologicamente e apresentam vantagens
biomecanicas durante a flexdo do joelho. Para este modelo de joelho, o centro de
rotacdo instantaneo é localizado pela interseccao das linhas que ligam os elos
anteriores e posteriores do mecanismo (Figura 34). Este sistema proporciona uma
grande estabilidade na fase de apoio e seu controle na fase de balanco pode ser
realizado por friccéo, trava, sistema hidraulico ou pneumatico. Como desvantagem o
joelho apresenta um peso maior e um custo mais elevado (CARVALHO, 2003; SILVA,
2007).
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Figura 34. Modelo de joelho policéntrico. A) localizagdo do centro de rotagéo; e B) modelo de
um joelho policéntrico nas posi¢des estendido nas pontas e flexionado no centro.

Fonte: CARVALHO, 2003.

421.3 Joelhos Pneumaéticos e Hidraulicos

Os joelhos hidraulicos e pneumaticos, também conhecidos como joelhos semi-
passivos) podem ser do tipo monocéntrico ou policéntrico e passivos ou ativos. O
controle da fase balanco é feito através do alinhamento e da acdo muscular, e o joelho
no contato inicial deve estar completamente estendido (CARVALHO, 2003).

Os joelhos pneumaticos sdo compostos por cilindros controlados por um
sistema a ar, é indicado para pessoas com varia¢des de velocidade classificadas entre
baixa e moderada. Enquanto que os joelhos hidraulicos sdo compostos por cilindros
controlados por um sistema que contém oleo. Este joelho € indicado para pacientes
com variagfes de velocidade de baixa a alta, além de permitir que os amputados
descam degraus e rampas com passos alternados (Figura 35) (CARVALHO, 2003).

Figura 35. A) Modelo de joelho hidraulico e B) Modelo de joelho pneumatico.

Fonte: OTTOBOCK, 2013; BLATCHFORD, 2018.
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4.2.2 Joelho Ativo

Os joelhos ativos ou microprocessados sdo compostos por uma unidade de
processamento, um cilindro hidraulico ou pneumatico e varios sensores, que medem
desde a angulacao do joelho até sua velocidade e a forgca com que o pé toque o chéo.
Podem detectar precocemente 0 momento adequado para a flexdo do joelho e seu
reposicionamento no solo, permitindo uma marcha mais suave e segura que nao é
possivel com os outros tipos de prétese. Além disso oferecem diferentes niveis de
amortecimento durante a fase de balanco proporcionando diferentes velocidades da
marcha. E indicada para todos os tipos de paciente e possui como principal
desvantagem o alto custo de aquisicdo e manutencdo (Figura 36) (CARVALHO,
2003).

Figura 36. Modelo de prétese microprocessada.

»

Fonte: OTTOBOCK, 2013.

4.3  PRINCIPAIS PROTESES ATIVA COMERCIAIS

Com base na secéo anterior, conclui-se que o modelo de prétese que deve ser
desenvolvido € um joelho microprocessados, tendo em vista a ampla possibilidade de
atividades que o usuario pode realizar com ela.

Buscando um melhor entendimento sobre esse modelo de protese que se fez
uma pesquisa sobre os principais modelos comerciais existentes. Tal pesquisa foi feita
com base nas marcas das proteses fornecidas pelo SUS. Apds esté pesquisa realizou-
se um estudo das respectivas fichas técnicas para identificar seu funcionamento e os

sensores utilizados.
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As préteses comerciais ativas possuem valores que Sao pouco acessiveis para
grande maioria da populacdo que necessita utilizar este tipo de equipamento, com 0
preco entre cem mil e trezentos mil reais, a depender do modelo escolhido e do
fabricante. Os modelos apresentados nessa secdo, sdo fabricados pelas duas
maiores e mais antigas empresas do ramo de préteses e Orteses, mundialmente
conhecidas. S&o elas: a Ossur e a Ottobock. Sendo que a Ottobock é uma empresa
alema que surgiu em 1919 e a Ossur é uma empresa islandesa que surgiu em 1971
(OSSUR, 2018; OTTOBOCK, 2017).

A Figura 37 apresenta cinco modelos de préteses ativas e a Quadro 2

apresenta os dados técnicos de cada uma dessas proéteses.

Figura 37. Modelos de Proéteses. A) C-leg; B) Genium 3X; C) POWER KNEE; D) RHEO KNEE
3; e E) RHEO KNEE XC.

Fonte: adaptado (OSSUR, 2018; OTTOBOCK, 2017).
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Quadro 2 - Caracteristicas das préteses apresentadas na Figura 37.
Angulo  Méximo
Modelo Marca Atuador Sensores de Peso Peso

Flexdo suportado
Bluetooth; UMI
(unidade de
Amortecedor ) ; ) 1,235
C-Leg Ottobock movimento inercial); 180 ° 136 Kg

hidraulico Kg
Sensor de angulacéo.

Bluetooth; UMI
(unidade de
) Amortecedor ~ movimento inercial);
Genium 3X  Ottobock o . 180° 125 Kg 1,7Kg
hidraulico Sensor de angulacao;

Sensor de posicédo do

joelho.
POWER .
Ossur RF; 120° 165 Kg 2,7 Kg
KNEE
RHEO .
Ossur RF; Bluetooth; 120° 136 Kg 1,63 Kg
KNEE 3
RHEO .
Ossur RF; Bluetooth; 120° 136 Kg 1,61 Kg
KNEE XC

Comparando os dados técnicos apresentados pelas duas empresas, identifica-
se que os manuais da Ottobock apresentam mais detalhes sobre os componentes
utilizados na fabricagcdo da protese e de como eles atuam. Enquanto que Ossur, em
seus manuais apresenta orientaces de como utilizar as proéteses, talvez para os
técnicos que trabalhem para a empresa recebam manuais diferenciados que
apresentem os componentes utilizados e suas fun¢ées, mas essa informacdo nédo esta
acessivel ao publico.

Analisando os videos disponiveis no site das empresas, percebe-se que
Genium 3X e RHEO KNEE XC apresentam um caminhar mais suave com ampla faixa
de velocidade. Quanto a subir escadas e ser aprova de agua, com excec¢ao da C-Leg
todas as outras sdo aprova de agua e podem subir escadas com troca dos pés, ou
seja, variando o pé que esta na parte superior da escada. Quanto ao peso as mais
leves, com pode ser observado na Tabela 3.1 sdo: RHEO KNEE 3, RHEO KNEE XC

e Genium 3X.
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Observando ainda os manuais disponiveis no site, percebe-se que ambas
empresas oferecem aplicativos de celulares para serem utilizados no periodo de
adaptacdo da protese e ap0s a adaptacdo para a escolha do modo de atuacéao,

apresentando ainda o nivel da bateria, além de outras fungdes.

4.4 PROTESES EM DESENVOLVIMENTO NO MUNDO

Ao redor do mundo existem varios projetos de pesquisa que estudam e
desenvolvem proteses transfemorais. Buscando complementar o conhecimento
adquirido com as préteses comerciais, realizou-se uma pesquisa sobre proteses que
estdo sendo desenvolvidas no mundo e que estejam na mesma linha de pesquisa
deste trabalho, ou seja, préteses ativas. Esta pesquisa faz-se necessaria para
identificar o que se pode fazer para acrescentar conhecimento seja positivo ou
negativo.

Para tanto buscou-se artigos em trés bancos de dados, sao eles: o IEEE, Scielo
e PubMed. O IEEE foi escolhido por ser um dos principais bancos de artigos na area
de tecnologia, Scielo por apresentar artigos em portugués e linguas latinas e o
PubMed por ser um dos principais na area de saude.

Essa pesquisa por artigos foi dividida em quatro etapas, onde na primeira
etapa realizou-se a determinacao das palavras chaves que seriam utilizadas ao longo
da pesquisa e o critério de exclusao dos artigos; na segunda etapa realizou-se a busca
automatica por artigos nos principais bancos de dados (IEEE, Scielo e PubMed); na
terceira etapa foi realizada a separacdo dos artigos; e na quarta e Ultima etapa foi
realizada a exclusdo de artigos repetidos, de artigos que nao permitiram acesso e de
artigos em linguas distintas do portugués e inglés, o acréscimo de possiveis artigos e
a avaliacao dos artigos remanescentes.

N&o se estabeleceu critérios de aceitacdo ou qualidade do artigo tendo em vista
gue uma das pretensdes € a criacao de ideias para o desenvolvimento da prétese,
logo quanto maior a variedade projetos visualizados e entendidos mais informacéao
ter-se-a sobre o assunto. E isto facilitard quando for realizado o planejamento do
projeto.

As palavras chaves escolhidas para a pesquisa foram:

a) Trasfemoral;

b) Bionic Knee;
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c) Transfemoral prothesis;
d) Design of transfemoral prothesis;
e) Design of knee prothesis; e
f) Knee prothesis.
Os critérios de excluséo utilizado para o descarte de artigos foi:
a) Artigos que abordassem conteudos a respeito da artroplastia;
b) Artigos referentes a cirurgia de amputacao;
c) Artigos referentes a endoproteses;
d) Artigos referentes apenas ao controle da prétese;
e) Artigos referentes apenas a parte mecanica da proétese;
f) Artigos sobre préteses mecanicas; e
g) Artigos sobre proteses distinta ao do joelho (brago, dental, tornozelo,
etc).
Na Tabela 3 é apresentada o niumero de artigos encontrados no periodo de
pesquisa de 1 de janeiro de 2013 até 31 de outubro de 2017, em relacdo a cada

palavra chave (linha) e a cada banco de dados (coluna) escolhido.

Tabela 3 - Numero de artigos encontrados no periodo de 1/01/2013 a 31/10/2017, divididos
em relagdo a palavra chave e banco de dados escolhido.

IEEE Scielo PubMed

Transfemoral 103 24 1823
Bionic knee 52 - 36

Transfemoral prothesis 91 11 1056
Design of transfemoral prothesis 38 - 349
Design of knee prothesis 103 - 1927
Knee prothesis 205 60 9399
Total 14221

ApoOs a separacao dos artigos, aplicando os critérios de exclusdo obtive-se 62
artigos. Nao houve inclusédo de artigos, pois os artigos citados ou pertenciam a um
ano fora do periodo de pesquisa ou ja se encontravam dentre os 62 restantes. Dentre
0s artigos permanecentes 32 tratavam da prétese desenvolvida pela Universidade de

Vandelbilt, 7 referente a prétese AMPRO, 9 a prétese desenvolvida por PKP e os
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outros 14 artigos estéo divididos entre 8 outros tipos de préteses. Foram descartados

14159 artigos pelos critérios de exclusao.

4.4.1 Protese desenvolvida pela Universidade de Vanderbilt

Dentre as préteses em desenvolvimento esta é a prétese mais citada quando
se fala de proteses transfemorais ativas. E uma protese de joelho tornozelo e vem se
aprimorando desde antes 2013 até os dias atuais, estando em sua segunda geracao
(Figura 38). Todos os 32 artigos relacionados a ela abordam de forma rapida os

componentes que a compde, no entanto cada um possui um objetivo diferente.

Figura 38 - Prétese desenvolvida pela Universidade de Vanderbilt com encaixe adaptado.

Fonte: SPANIAS, SIMON et al, 2017.

Utiliza como base de ldgica de controle uma maquina de estados finitos, em
gue cada estado possui uma impedéancia prépria (LAWSON, VAROL et al, 2013;
LAWSON, SHULTZ et al, 2013). Este modelo de controle foi utilizado tanto no projeto
de uma prétese para amputados unilaterais (LAWSON, VAROL et al, 2013) como no
projeto para amputados bilaterais (LAWSON, SHULTZ et al, 2013; LAWSON et al,
2015) com o intuito de disponibilizar varios tipos de deambula¢cdes, como andar,
subir/descer escada e subir/descer rampa (SIMON et al, 2013; FEY et al, 2013;
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SIMON et al, 2014; LEDOUX et al, 2015). Sendo testado em amputados unilaterais e
nos pesquisadores com préteses com encaixe adaptado (SIMON et al, 2013;
LAWSON, SHULTZ et al, 2013).

A ldgica de controle em cada artigo foi testada de modos diferentes buscando
sempre a melhoria da marcha, no entanto sua parte mecéanica pouco se alterou, 2
motores DC sem escovas, um sensor inercial, dois sensores de forca, 9 canais de
EMG (eletromiografia) e um microcontrolador PIC32MX575F512L (LAWSON, VAROL
et al, 2013; LAWSON, SHULTZ et al, 2013; LENZI et al, 2014), sendo que ora
acrescentado ora retirado apenas os 9 canais de EMG.

Primeiramente testaram se o controle seria melhor utilizando o angulo do joelho
ou a carga por ele sofrida (GREGG et al, 2013), depois adicionaram a utilizacdo de
nove canais de eletromiografia (HARGROVE et al, 2013; SPANIAS et al, 2015) e uma
Rede Bayseana Dindmica (RBD) para classificar os sinais mioelétricos e mecéanicos e
testaram em amputados (YOUNG et al, 2013; SIMON et al, 2016). Ap6s essa fase
implementaram um modo de aprendizagem dessa rede neural utilizando um robd
bipede de cinco elos (AGHASADEGHI et al, 2013).

Posteriormente propds-se um controle com base na quase rigidez da perna
intacta em conjunto com a intengdo de movimento do usuario (LENZI et al, 2014;
YOUNG et al, 2014; LAWSON et al, 2014; LENZI et al, 2014; INGRAHAM et al, 2015;
SIMON, KIMBERLY et al, 2016). Testando ainda a possibilidade de variacdo de
velocidade da marcha (YOUNG, KUIKEN et al, 2014), restricbes virtuais para
identificacdo das fases da marcha (GREGG et al, 2014; YOUNG, SIMON et al, 2014),
reconhecimento de padrdes utilizando EMG e os sensores mecanicos (SPANIAS et
al, 2015), controle de corrida e caminhada utilizando o reconhecimento de padrbes
com EMG e sensores mecanicos (SHULTZ et al, 2015), sistema de classificacéo de
marcha treinado com dados de oito voluntarios amputados (YOUNG et al 2016),
treinamento de reconhecimento de padrdes da RDB (SPANIAS et al, 2016), esforgo
metabolico ao subir escadas com trés voluntarios amputados (LEDOUX et al, 2017),
algoritmo adaptativo de controle com RDB (SPANIAS et al, 2017; SIMON, SPANIAS
etal, 2017; SPANIAS, SIMON et al, 2017), andar de bicicleta com a prétese (LAWSON
et al, 2017) e transi¢cdes suaves da marcha com a Rede Bayseana Dinamica (SIMON
et al, 2017).
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De modo geral é uma protese robusta que possui como principal ponto positivo
as variedades de movimentos propostos e como principal desvantagem o peso e a

fonte energética necessaria que é de 30 V

442 AMPRO

A protese AMPRO esta em sua terceira geracao (Figura 39) e assim como a de
Vanderbilt € uma prétese de joelho-tornozelo. Esta prétese surgiu, em 2015, apds o
grupo de pesquisa ter realizado o projeto do robd bipede, de cinco elos, chamado de
AMBER (ZHAO et al, 2015) e tendo solidificado a estratégia de controle do mesmo
passaram a utilizar um controle semelhante na prétese desenvolvida. Este controle
tem base numa rede neural adaptativa para modelos néo lineares (ZHAO et al, 2015).
O emprego de EMG se deu em sua Ultima versdo e tem por objetivo assim como a
prétese de Vanderbilt ajudar na transicdo de movimentos, tornando 0s movimentos

mais suaves.

Figura 39 - Terceira versdo da protese AMPRO.

Fonte: ZHAO et al, 2017.

Possui em sua primeira versdo, AMPRO 1, o controle da marcha na
subida/descida de escada, o reconhecimento de intencdo de movimento e 0s

seguintes componentes: dois motores DC sem escovas, sensor de forga, sensor
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inercial, encoder e microcontrolador a Bigle Bone Black (ZHAO et al, 2015; ZHAO et
al, 2015). Testou-se ainda na AMPRO | a otimizacdo em tempo real do controle com
base nas trajetorias provaveis realizada pelo joelho durante a caminhada e com base
nos pontos de contato (ZHAO, HORN et al, 2015; ZHAO et al, 2016).

Na sua segunda versdao, AMPRO 2, houve uma reorganizacdo dos
componentes 0 que reduziu o peso da protese de 5 Kg para 3 Kg, além do acréscimo
do sinal de EMG. Seu controle permite que a mesma seja utilizada em terrenos
diferentes e assim como a de Vanderbilt a inser¢éo do EMG foi feita para permitir uma
transicdo mais suave da marcha (PAREDES et al, 2016).

Na AMPRO 3, terceira versao da protese, a base de controle foi alterada, em
vez de um controlador foram utilizados dois um de passividade robusta e um
deslizante robusto que foi testado na caminhada. Este controlador foi proposto como
alternativa para o controle de impedancia varidvel que € o mais utilizado (AZIMI et al,
2017). Utiliza dois motores DC, um sensor inercial, dois sensores de forca e uma
bateria Li-Po de 9 células (33,3 V), 3900 mAh (ZHAO et al, 2017).

De modo geral é uma proétese robusta que tem como principal vantagem o teste
da utilizagdo de controles distinto do tradicional. E uma protese que ainda esta
caminhando para a variedade de movimentos, nesse primeiro momento foi
apresentada apenas a caminhada e néo foram feitos testes em voluntarios. Tem como

principal desvantagem o tamanho da bateria e sua necessidade energética.

4.4.3 PKP

A prétese PKP (Figura 40), assim como a de Vanderbilt se utiliza de uma
maquina de estados finitos com controle de impedancia em conjunto com a logica
fuzzy (WANG et al, 2013), sendo desenvolvida em 2013 e estando em aprimoramento
até os dias atuais. Possui um motor de corrente continua, potencibmetro, sensor de

carga e € controlado por um computador desktop (WANG et al, 2013).
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Fonte: LIU et al, 2017.

Em 2014, foi inserido na PKP, 7 canais de EMG posicionados no reto femoral,
vasto lateral, vasto medial, biceps femoral, sartorius, semitendinoso e adutor magnus
(ZHANG et al, 2014; LIU et al, 2017). Utilizou-se ainda a intengéo de movimento como
parametro de controle e uma rede neural. Este modelo foi testado em voluntérios que
realizaram os seguintes movimentos: andar em nivel, subir/descer rampa e sentar
(ZHANG et al, 2014; ZHANG et al, 2014; HUANG et al, 2016). Depois foi investigado
os erros de reconhecimento do modo de locomocéo e a estabilidade (ZHANG et al,
2015, ZHANG et al, 2016).

Testou-se ainda um controle adaptativo em conjunto com a maquina de estado
finito que tem como funcdo configurar automaticamente os parametros de controle
(WEN et al, 2016). Foi acrescentado um medidor de distancia laser para identificar o
reconhecimento de terreno (LIU et al, 2016).

A PKP é uma prétese robusta que tem como principal vantagem e desvantagem
0 processamento da protese, tendo em vista que é feita por um computador desktop.
A vantagem € que o processamento é feito de forma rapida e a desvantagem € que é

pesado e pouco moével, com muitos cabos atrelados.

4.4.4 Protese da Universidade do Texas em Dallas (UTD)

A protese da UTD tem seu primeiro artigo publicado em 2016. E assim como

as demais € uma proétese de joelho tornozelo (Figura 41). Tem um unico controlador,
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um sensor inercial, dois motores de corrente continua, um encoder éptico de alta
resolucdo e um sensor de carga. Seu controlador € baseado numa maquina de
estados finitos com controle adaptativo (QUINTERO et al, 2016).

Figura 41 - Protese da Universidade do Texas em Dallas.

AN Y

Fonte: VILLARREAL et al, 2017.

Possui vérias velocidades de caminhada, pesa 4,8 Kg e foi testada em um
voluntario (QUINTERO et al, 2016). O controle utiliza ainda a angulacdo do quadril
para controlar os movimentos ritmicos e nao ritmicos (VILLARREAL et al, 2017).

E uma prétese aparentemente bem robusta e completa, no entanto acredita-se
gue assim como a anterior possui um processamento externo, devido a quantidade
de fios que aparece na Figura 41, o que é uma desvantagem. Como é uma protese

relativamente recente e esta em desenvolvimento ainda ira se modificar.

4.4.5 Protese da Universidade de Brasilia (UnB)

A prétese confeccionada pela UnB (Figura 42), apesar de nédo ter publicado
recentemente nenhum artigo € uma protese que vem sendo desenvolvida desde antes
2005, quando a primeira proposta de prétese foi confeccionada e apresentada no
trabalho de conclusdo de curso de Cascéo Jr., de titulo “Protese Mecanica para
Reabilitagcdo Robdtica”. Atualmente a protese produzida pela UnB no grupo de
pesquisa LARA é totalmente distinta da apresentada por Borges, sendo mais leve e
trabalhando de forma dinamica. Dentre as apresentadas nesta revisdo é sem divida
a que utliza a menor bateria (11, 4 V) e a menor quantidade de sensores (um
amortecedor magneto-reoldgico, um microcontrolador, um encoder, um sensor inercial

e um sensor de forca).
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Figura 42 - Protese desenvolvida pela Universidade de Brasilia.

Fonte: OCHOA-DIAZ et al, 2014.

Esta protese foi testada em um voluntario e assim como as proteses
apresentadas anteriormente utiliza o controle baseado na maquina de estado finito
(OCHOA-DIAZ et al, 2014). E uma proétese que possui como grande vantagem a néo
utilizacdo de motores que causa uma queda de necessidade energética no sistema e
desse modo uma diminuicdo da bateria. E como desvantagem a falta de dados
referentes a resultados de testes.

4.4.6 Protese PBK

A prétese PBK (Figura 43) traz um conceito totalmente diferente das outras,
tendo em vista que utilizaram como sinal biolégico o EEG (eletroencefalografia) para
classificar os movimentos realizados. Possui um hardware de fonte aberta para
aquisicdo de EEG/EMG (BAIl et al, 2015). Apesar dos autores afirmarem que
obtiveram resultados satisfatorios percebe-se que houve dificuldade por parte do
usuario em se concentrar para pensar nas acoes a serem realizadas (BAI et al, 2015;
INUZUKA et al, 2016).
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Figura 43 - Protese PBK.

Fonte: INUZUKA et al, 2016.

Esta protese possui 7 canais de EEG/EMG, um bluetooth e um sensor inercial.
Foi testada no movimento de subida/descida de escada (BAI et al, 2015). E uma
prétese gue no momento atual possui como desvantagem o controle via EEG, mas
gue talvez no futuro com o avanco da tecnologia esta desvantagem se torne uma

vantagem.

4.4.7 Protese da Universidade de Clarkson nos Estados Unidos

A prétese desenvolvida pela Universidade de Clarkson (UC), assim como a de
Vanderbilt e a AMPRO se utiliza de sinais EMG como modo de tornar as transigdes
entre os estados de forma suave (Figura 44). Seu controle é feito com base na
impedancia variavel que estabelece dois estagios da marcha: o balanco e o apoio
(DAWLEY et al, 2013; CANINO et al, 2016).

Figura 44 - Protese da Universidade de Clarkson nos Estados Unidos.

Fonte: CANINO et al, 2016.
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Esta protese possui um motor de corrente continua, um potencidémetro rotativo,
uma célula de carga, um sensor de pressao, um computador portatil e 5 canais de
EMG localizados no reto femoral, vasto lateral, vasto medial, biceps femoral e
semitendinoso. Pesa 3.5 Kg sem o soquete e 5,7 Kg com o encaixe (DAWLEY et al,
2013).

E uma prétese que ainda pretende validar o modo de controle e estd em

desenvolvimento buscando aprimorar sempre o controle da marcha.

4.4.8 CYBERLEG

Os autores da Cyberleg acreditam que a insercdo de sinais biolégicos pode
afetar a classificacédo do estado, no entanto seu ultimo modelo de prétese (Cyberleg-
beta, Figura 45) utiliza sensores de aquisicdo de EMG como parametro para um
controle baseado numa maguina de estados finitos associada a logica Fuzzy, que tem
como premissa a nao existéncia de 0 ou 1 e sim de valores intermediarios para 0s
acionamentos (PARRI et al, 2017).

Figura 45 - Pritese Cyberleg-beta.

Fonte: PARRI et al, 2017.

A Cyberleg-alfa é uma prétese de joelho tornozelo com dois graus de liberdade.
Possui 5 sensores inerciais, sensores de pressao e sensor de EMG. Utiliza como
controle a maquina de estados finitos que tem como parametro de entrada o sinal
EMG e os angulos da articulacao do quadril (AMBROZIC et al, 2014).
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A Cyberleg-beta possui os mesmos sensores da alfa, mas sua estrutura é
diferente. Tem como unidade de controle um FPGA e seu sistema € capaz de
identificar intencédo de movimento do usuario (FLYNN et al, 2015; PARRI et al, 2017).
Foi testada para realizar o movimento de andar, subir/descer escada e sentar/levantar
da cadeira (PARRI et al, 2017).

E uma protese robusta que possui como principal desvantagem a utilizac&o de
uma mochila, onde é carregado um computador para processamento dos sinais. No
entanto possui como vantagem a utilizacdo de FPGA que permite 0 processamento
de dados de forma paralela.

449 Protese RIC

A protese RIC € um modelo hibrido de protese, pois ora funciona como uma
prétese puramente passiva ora como uma protese ativa (Figura 46). Possui dois
motores de corrente continua, duas células de carga, encoder Optico e conjunto de
molas (LENZI et al, 2015). O controle passivo n&o necessita de energia e é utilizado
em atividades que ndo necessitem de muito torque, enquanto que o controle ativo

precisa de uma fonte externa de energia.

Figura 46 - Protese RIC com encaixe adaptado.

Fonte: LENZ| et al, 2017.

Possui como principal vantagem o fato de que se a bateria acabar o usuario
continuara utilizando a protese, s6 nao sera capaz de realizar atividades que utilizem

um grande torque. Nao comenta os métodos de controle.
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4.4.10 Protese Thatte et al. e Inue et al

A protese desenvolvida por Thatte et al diferente das outras se utiliza de
musculos virtuais para controlar a prétese, que junto com 0s sensores inerciais e de
forca classificam a posicao da protese, identificando desta forma em qual fase da
marcha a pessoa se encontra (Figura 47). Esse tipo de protese foi testada somente
em um robd que simula a marcha humana (THATTE et al, 2016).

Figura 47 - Prétese desenvolvida por Thatte et al.
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Fonte: THATTE et al, 2016.

Jé a protese desenvolvida por Inue et al, ndo aborda sobre a técnica de controle
empregada, apresentando somente a parte mecanica e eletrénica da prétese (Figura
48). Possui como sensores um potencibmetro e sensores inerciais (INOUE et al,
2016).

Figura 48 - Protese desenvolvida por Inoue et al.

Fonte: INOUE et al, 2016.
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4.4.11 Discusséao sobre as proteses em desenvolvimento

De modo geral ha grande dificuldade de insercao dessas préteses no mercado,
primeiro devido ao peso, aproximadamente 5 Kg (com o conjunto joelho- tornozelo), e
segundo porque com excecdo da protese fabricada pela UnB, PBK, RIC e Cyberleg
todas sdo alimentadas via cabo a uma fonte superior 20V e seus dados sé&o
processados utilizando um computador externo, tornando inviavel a saida desses
equipamentos do laboratorio.

A protese de RIC apesar de ndo estar presa aos cabos possui uma mochila
com peso em média de 3 Kg, onde se encontram as baterias e um computador portatil,
obrigando desse modo 0 usuario a estar preso ao carregar obrigatoriamente esta
mochila, esta protese ainda utiliza sensores inerciais em ambas as pernas para
classificar a fase da marcha.

Logo, pretende-se neste trabalho utilizar a menor quantidade de material e
componentes na confeccdo de uma protese ativa, visando principalmente a reducao
de peso, custo e de demanda energética.

Um resumo das caracteristicas, como: atuador,

microcontrolador/microprocessador e sensores estdo apresentados na Quadro 3.

Quadro 3 - Caracteristicas das préteses em desenvolvimento.
Atuador Microcontrolador/  Sensores Bateria

Microprocessador

Vanderbilt Motor DC PIC32MX575F512L Sensor de 30V -
sem escovas forca; UMI; 3300 mAh
sensor de
angulo; e 9
EMG.
AMPRO3 Motor DC Beagle Bone Black  Sensor de 33,3V -
sem escovas forca; IMU; 3900 mAh

EMG; encoder.
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PKP Motor DC Desktop CPU 2,8 Sensor de 24V
GHz e 4 GB de forca;
RAM potencidometro;
EMG.
UTD Motor DC dSPACE DS1007 IMU; sensor
sem escovas Freescale OorlQ de forca;

P5020, dual core, 2 encoder.

GHz.

UnB Amortecedor Teensy 3.0 IMU; Wireless 11.1V —
(XBee); 1450 mAh
encoder;

PBK Motor DC AT32 Atmel AVR EEG -
(eletroencefalo
grafia); IMU;

Universidade Motor de DC  NI-DAQ-6036E EMG,; _

Clarkson com escovas potencidometro;
sensor de
forca;

CYBERLEG Motor DC sbRIO-9632 (FPGA) IMU; sensor _
de presséo;
wireless
(WSA)

RIC Motor DC MyRIO 1900 Sensor de -

(FPGA) forca; IMU.

Nitish et al Motor DC IMU; encoder.

sem escovas

Inue et al Motor DC Arduino Due IMU; e

potencidémetro;
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5 DESENVOLVIMENTO DA PROTESE

O objetivo desse projeto de pesquisa € apresentar um prototipo de protese de
joelho ativa para humanos que possuam amputacdes ou do tipo desarticulacao de
joelho ou transfemorais. Como as demais préteses ativas analisadas, esta prétese
também possui uma parte mecanica, uma eletrénica e uma computacional. Sendo que
a parte mecanica é composta pelo atuador e pela estrutura fisica; a parte eletronica
pelos sensores (dois acelerébmetros e um sinal de EMG) e pela placa de
processamento; e por fim a parte computacional que diz respeito ao software
(firmaware) que faz o processamento dos dados fornecidos para controlar o atuador
de forma adequada.

Para testar a protese desenvolvida foram adicionados um pé do modelo SACH
(Figura 49), normalmente distribuido pelo SUS, e um tubo adaptador da empresa

Ottobock, além de um encaixe adaptado, que serd apresentado mais adiante.

Figura 49 - Pé protético modelo SACH da Ottobock.

Fonte: Ottobock, 2016.

Neste capitulo serdo apresentar o0s materiais utilizados ao longo do
desenvolvimento do protétipo, e algumas dificuldades encontradas durante este

Processo.

5.1 PROJETO MECANICO DA PROTESE

O projeto mecéanico da protese € de fundamental importancia pois além de ser

responsavel pela movimentacdo do joelho também € a parte de sustentacdo da
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protese. E dividida entre o projeto do encaixe, Onshape, amortecedor magneto
reoldgico e projeto fisico.

O encaixe € o componente que faz a ligacdo entre o usuario e a protese
propriamente dita. Sendo muito importante sua confeccdo, pois caso seja mal
confeccionada pode vir a machucar o usuério, causando traumas fisicos e
psicolégicos importantes. Desse modo, neste primeiro momento, de trabalho em
laboratorio, optou-se por ndo dar entrada em solicitacdo ao conselho de ética para a
liberacdo de teste em pacientes amputados. Pois, acredita-se que nesta etapa do
desenvolvimento o paciente amputado poderia sofrer riscos, estando submetido a
procedimentos totalmente experimentais.

A confeccdo do encaixe adaptado foi realizada pela Oficina de Proteses e
Orteses da Associag&o de Assisténcia a Crianca Deficiente (AACD) do Recife, sendo
similar aos encaixes adaptados que séo apresentados nas Figura 38, 39, 40, 43, 46 e
48.

No primeiro prototipo do encaixe, Figura 50 a esquerda, tentou-se fazer o apoio
da perna um pouco mais curto do que os que foram apresentados nas figuras ja
mencionadas, no entanto o peso que a perna faz traz dificuldade para a manutencao
do equilibrio. Sendo assim, foi confeccionado um segundo protétipo, Figura 50 a

direita, que corrige os problemas apresentados anteriormente.

Figura 50 - Modelos de encaixe. A direita primeiro protétipo de encaixe e a esquerda o

segundo protétipo de encaixe.

Fonte: A autora.

As principais dificuldades da confeccéo desses encaixes foram:
e A fabricacdo do molde, pois € necessario engessar a perna ha posicao

flexionada em 90° e esperar 0 gesso secar um pouco para retira-lo. No entanto
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a retirada do gesso é complicada justamente pelo seu formato, necessitando

atencao da pessoa que faz o molde para ndo o danificar;

e O material utilizado na confeccdo do encaixe e o seu formato, pois a primeira
versao é toda em fibra de vidro e a segunda nao, devido ao seu formato ser
maior quando comparada com a primeira,

e O alinhamento do encaixe com a prétese, pois € uma a¢ao personalizada feita
por uma pessoa especializada na AACD.

Para o projeto mecéanico foi utilizado o site onshape.com que possibilita projetos
em 2D e 3D auxiliado no computador. Os projetos realizados nesse site sdo salvos na
nuvem, de forma publica (gratuito) ou de forma privada (paga). O projeto publico pode
ser visto por qualquer pessoa cadastrada no site, enquanto que o projeto privado sé
pode ser visto por quem o fez.

O site disponibiliza ainda videos tutoriais em inglés para o usuario aprender a
utilizar as ferramentas existentes. No entanto para quem sentir dificuldade em utiliza-
las mesmo assistindo aos videos da pagina, existem outros tutoriais no site
youtube.com, como o do RoboTzoando, que apresentam exemplos de como fazer
algumas pecas e de como utilizar as ferramentas disponibilizadas no site.

O onshape foi escolhido para realizacdo do projeto das pecas (Figura 51) por
ser gratuito, de facil aprendizado e utilizacdo, quando comparado com outros
softwares de desenho assistido por computador (CAD). Além da possibilidade de
simulacao do peso das pecas, da movimentagdo em conjunto de todas as partes e da

possibilidade de imprimir o projeto em uma impressora 3D.

Figura 51. Projeto desenvolvido no OnShape.

Junta

Suporte

Fonte: A autora.
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Para o desenvolvimento de uma prétese microcontrolada dinamica, torna-se
necessario algum tipo de atuador. Entre os principais atuadores existentes no
mercado e que poderiam ser utilizados neste projeto para movimentar a prétese de
joelho ativo, estdo os: motores de corrente continua e amortecedores hidraulicos,
pneumaticos e magneto-reoldgico. Neste projeto, foi escolhido o amortecedor
magneto-reologico. Esta decisdo levou em conta principalmente o fator energia, pois
guanto maior a necessidade energética desse atuador maior seria a poténcia da
bateria, para manté-lo em funcionamento durante um determinado intervalo de tempo,
e consequentemente tornando a protese muito mais pesada.

O amortecedor magneto-reoldgico € um atuador linear, do tipo hidraulico e com
fluido magneto reoldgico. Os fluidos magneto-reoldgicos (MR) sao fluidos capazes de
mudar suas caracteristicas reoldgicas quando submetidos a um campo magnético
induzido, ou seja, sdo capazes de mudar sua viscosidade, escoamento do material,
fluxo de material, entre outros quando um campo magnético se aproxima, porém
guando ndo ha presenca do campo magnético o fluido se comporta como um fluido
Newtoniano, em que a tensdo € diretamente proporcional a taxa de deformacédo
(PASCHOAL, 2011; ROCHA, 2015).

Os fluidos MR s&@o compostos por um 6leo inerte a base mineral ou a base de
silicone e particulas magnetizaveis (cerca de 20% a 40% do volume do fluido). Tais
particulas, quando o fluido sofre uma acdo de um campo magnético externo, formam
colunas paralelas as linhas de fluxo do campo o que torna o fluido aparentemente
mais viscoso (Figura 52). E quanto maior for o campo induzido maiores serdao essas
estruturas formadas até que ocorra a saturacdo (PASCHOAL, 2011; ROCHA, 2015).

Figura 52 - Disposi¢ao das particulas no fluido. A) particula sem a a¢cdo do campo magnético

e B) particulas alinhadas devido ao campo magnético.
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Fonte: A autora.
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Os amortecedores magneto-reoldgicos possuem o formato semelhante aos
amortecedores hidraulicos tradicionais, ou seja, possuem haste, embolo, camara de
expansdo, camara de compressdo, acumulador e valvula, a Unica diferenca é que
além disso ainda possuem bobinas proximas as valvulas. E quando uma corrente
elétrica passa pelo fio que forma a bobina provoca um campo magnético induzido ao
seu redor (Lei de Biot-Savart) e este campo polariza as particulas proximas
dificultando a passagem do fluido da camara de compressao para a camara de
expanséo e vice-versa (Figura 53) (ROCHA, 2015).

Figura 53 - Representacdo do amortecedor magneto-reoldgico.
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Rolamento 2117
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Diafragma
Camara de
compressao
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Fonte: DYKE et al, 1996.

A posicéo inicial de um amortecedor € com a haste para fora do cilindro, e com
0 embolo encostado a vedacéo do cilindro. Quando uma for¢a é aplicada na haste, no
sentindo de empurrar a haste para dentro do cilindro, e as bobinas estédo ativas, ha
uma maior resisténcia do fluido que estd na camara de compressado passar pelas
valvulas e ir para a camara de expansao e quando esta forca deixa de ser aplicada a
haste volta a posi¢éo inicial. Este movimento de retorno se da devido a existéncia do
acumulador em conjunto com o diafragma, que funcionam como uma mola (quando o

fluido MR que € incompressivel recebe a acdo da forca, empurra o diafragma e
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comprimi 0 gas existente dentro do acumulador, como o gas esta previamente
pressurizado a for¢a exercida para comprimi-lo € devolvida fazendo com que o embolo
seja empurrado na direcdo contraria) (PASCHOAL, 2011; ROCHA, 2015).

O amortecedor selecionado foi o RD-8040-1 da Lord (Figura 54), pois este
dispositivo possui dimensdes compativeis com os amortecedores utilizados em

proteses comerciais, além de ja ter sido utilizado em pesquisas de outras proteses.

Figura 54. Amortecerdor Lord RD-8040-1.
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Fonte: LORD, 2009.

As principais caracteristicas de funcionamento deste componente séo:
a) Tensdao de alimentacdo maxima 12 V DC;
b) Corrente continua por 30 s de 1 A;
c) Corrente intermitente 2 A,

A aquisicdo deste componente foi outra dificuldade do projeto, pois durante a
pesquisa para encontrar um dispositivo comercial que atendesse 0s requisitos
necessarios apenas o fornecido pela empresa Norte Americana Lord foi compativel
com as necessidades da prétese. Logo, foi necessério importar este componente, que
devido a burocracia para importacéo levou mais de 45 dias para chegar, acarretando
conseguentemente em atraso no andamento da construcdo do protétipo.

Nos anexos 1 e 2 estdo apresentadas as especificacdes técnicas, como
dimensdes e peso, do amortecedor RD-8040-1 da Lord.

Antes do inicio do desenho do projeto foi necessario aprender a utilizar a
ferramenta CAD escolhida e decidir o tipo de joelho que seria projetado (monocéntrico

ou policéntrico). Nesta pesquisa foi optado pelo joelho monocéntrico, ou seja, com
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apenas um grau de liberdade. Devido a sua simplicidade de movimentagéo e
conseguentemente simplicidade no projeto.

A proétese foi desenvolvida a partir das dimensdes da perna de uma pessoa
1.60 m de altura, ou seja, aproximadamente 0.46 m de altura do ch&o até a articulagcéo
do joelho (conjunto joelho projetado, tubo adaptador e pé protético). Essa medida
antropomeétrica esta de acordo com o proposto por Winter em Biomechanic and Motor
control of Human Movement (1990), apresentado na Figura 55 (WINTER,1990).

Figura 55. Dados Antropométricos do Corpo Humano. Onde H significa a altura da pessoa.
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Fonte: WINTER, 1990.

O primeiro desenho do projeto € apresentado na Figura 56 A. A qual foi
idealizada observando as proteses existentes no mercado. Quanto as medidas
utilizadas foram baseadas nas especificacfes fornecidas pela empresa Lord (Anexo
1 e 2). A Figura 56 B, representa a posicdo dos componentes quando o joelho estiver

na posicao estendida e a Figura 56 C, quando o joelho estiver flexionado.
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Figura 56. A): primeiro desenho do projeto; B) posicionamento dos componentes com o joelho
estendido, onde X, y e h representam as distancias entre os furos; e C) posicionamento dos

componentes com o joelho flexionado.

Fonte: A autora.

Para dimensionar as distancias entre os furos foram feitos os seguintes
calculos:
h? = x% + y? (5.1)

onde:
h = é a medida do amortecedor com a haste estendida (209 mm).
x= € a distancia entre os furos da peca menor.
y= € a soma de x mais a medida do amortecedor com a haste recolhida (x + 153 mm
).
Substituindo os valores na equagéo 5.1:
2092 = x% + (x + 153)? (5.2)

Resolvendo a equacéo encontramos o0s seguintes valores: x = 50 mm e y = 203 mm

Para a usinagem das pecas o material escolhido foi o aluminio por ser um metal
leve e barato quando se comparado com 0 aco e suficientemente resistente para
suportar a carga a qual sera submetido. Apos a escolha do material surgiu um outro
problema, pois para as dimensdes escolhidas ndo existia comercialmente um tarugo
(barra de secdo quadrada ou circular que pode ser macica ou oca) que fosse viavel
para fabricacdo do primeiro protétipo. Com isso foi optado por ajustar as dimensdes
do projeto para se adequar aos materiais comerciais vendidos na regido. Para tanto
foi confeccionado na impressora 3D o protétipo da junta desenvolvida (Figura 57),

visando buscar o tarugo que mais se adequasse ao projeto. Por fim escolheu-se um
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tarugo oco de secdo quadrada de 50 mm de lado e espessura de 3 mm e um tarugo

macico de secdo quadrada de 50 mm de lado.

Figura 57. Junta impressa em 3D.

Fonte: A autora.

Foram usinadas duas pecas de acordo com as projetadas no OnShape (Figura
58 e 59). Sendo que a apresentada na Figura 56 € conectada ao encaixe e
mecanicamente é chamada de junta, pois faz a ligacao do encaixe com o restante da
perna e € capaz de movimentar-se. A Figura 59 é o corpo e da sustentacdo ao
amortecedor, esta peca € conectada ao tubo adaptador que por sua vez esta

conectado ao pé SACH.

Figura 58. Peca 1, junta.

Fonte: A autora.
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Figura 59. Peca 2, corpo do joelho.

Fonte: A autora.

Na Figura 60, é apresentada a composi¢cdo das pecas usinadas, o corpo da

prétese e a junta, com o amortecedor magneto-reoldgico.

Figura 60. Configuragdo mecénica da prétese, com a haste estendida do amortecedor.

Fonte: A autora.

5.2 PROJETO ELETRONICO DA PROTESE

Em um projeto eletrénico é de fundamental importancia seguir alguns passos
para garantir um resultado de qualidade. S&o eles: especificagcdo dos componentes
gue serdo utilizados; elaboracdo de esquematico; montagem e prototipagem;
realizacdo de testes e ajustes se necessarios; e por fim a validacao do projeto.

Nesta secdo serdo apresentadas todas as etapas seguidas, desde a escolha

dos componentes até sua disposi¢cao no projeto que sera apresentado. Este, por sua
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7

vez, ainda ndo é o projeto final e sim o primeiro protétipo, pois devido a
multidisciplinaridade e complexidade deste trabalho acredita-se que ajustes deverao
ser realizados posteriormente. Para tanto foi criado um projeto basico, mas que
possibilita expanséo do projeto.

Tendo em vista facilitar o entendimento do projeto eletrénico, primeiro sera
apresentado um diagrama de blocos de todo o sistema mostrando as disposi¢des dos
componentes no sistema (Figura 61). E depois sera apresentado os componentes
escolhido para cada bloco. Os eletrodos e sensores inerciais estao fixados no corpo
humano, sendo que os eletrodos enviam seus sinais para 0 médulo de aquisi¢cdo de
EMG e estes junto com 0s sensores inerciais enviam 0s sinais para o
microcontrolador. O microcontrolador por sua vez processa 0s sinais de acordo com
sua légica de controle e envia sinais para o atuador e/ou bluetooth. A bateria alimenta
todo o circuito dentro do quadrado roxo.

Figura 61 - Diagrama de blocos
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Fonte: A autora.

5.2.1 MSP 430G2553

Como unidade de controle resolveu-se utilizar o microcontrolador

MSP430G2553 da Texas Instruments, por ser um chip versatil e que possui
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principalmente um baixo consumo de energia, sendo esta Ultima caracteristica de
extrema importancia para o projeto. O MSP430G2553 possui como principais
caracteristicas:
a) Baixa tenséo de alimentacdo 1.8V a 3.6 V;
b) Baixo consumo de energia:
a. Modo ativo: 230 pA a 1MHz, 2.2 V;
b. Modo de espera: 0.5 pYA;
c. Modo desligado: 0.1 pA.
c) Arquitetura RISC (Reduced Instruction Set Computer) de 16 bits com
62.2 ns por instrucao;
d) Memdéria RAM de 512 B;
e) Memodria Flash de 16 KB;
f) Conversor AD de 10 bits;
g) Comunicacao serial 12C, UART, SPI, IrDA;
h) 20 pinos que podem ser configurados como entrada e saida;
i) 2temporizadores de 16 bits;
J) 2 portas P1 e P2 de 8 bits configurados separadamente;

Todas as caracteristicas foram retiradas do datasheet fornecido no site da
Texas Instruments de nome “Mixed Signal Microcontroller”. Este microcontrolador,
possui ainda varias IDEs (plataforma de programacéao), como o Energia e o CCS
(Code Composer Studio), que sao gratuitos e de facil instalacdo e que podem ser
adquiridos no proprio site da Texas Instruments (TEXAS INSTRUMENTS, 2017).

5.2.2 Eletrodos

Existem atualmente dois modos de captar o sinal eletromiografico, um através
de eletrodos externo e outro com eletrodos internos. O primeiro tipo de eletromiografia
nao é invasivo, os eletrodos ficam em contato com a superficie da pele, enquanto que
a eletromiografia utilizando eletrodo internos com agulha € invasiva, pois a agulha &
inserida no musculo para fazer a aquisi¢cdo do sinal (PERRY, V.3, 2005; NODA et al,
2014; HAMIL e KNUTZEN, 2012).

Os eletrodos de superficie mais utilizados atualmente sdo de cloreto de prata
com gel salino, que permitem uma melhor transmisséo do sinal. No entanto para uma

aguisicdo com pouca insercao de ruido € necessario que a pele seja limpa com alcool
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e a regido tenha os pelos removidos, melhorando a interface pele-eletrodo. Os
eletrodos de superficie podem ser aplicados em arranjos monopolar ou bipolar (Figura
62, A e B). No monopolar um eletrodo € colocado no musculo que se quer avaliar e
um outro eletrodo é colocado sobre uma regido eletricamente neutra, enquanto que
0s bipolares sédo colocados dois eletrodos sobre o musculo a ser avaliado, com
afastamento de aproximadamente 1,5 a 2,0 cm (dependendo do tipo de musculo), e
um terceiro eletrodo é colocado numa regido eletricamente neutra, neste tipo de
arranjo é utilizado um amplificador diferencial, que registra a diferenca entre os dois
eletrodos, subtraindo o sinal comum aos dois eletrodos, diminuindo desse modo os
ruidos de aquisicdo, além de ser utilizado principalmente em estudos biomecéanicos

(PERRY, 2005; NODA et al, 2014; HAMIL e KNUTZEN, 2012).

Figura 62 -Arranjo dos eletrodos. A) arranjo monopolar e B) arranjo bipolar.
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Fonte: A autora.

O posicionamento dos eletrodos no musculo que se quer avaliar é
extremamente importante para uma boa aquisicdo do sinal. Em geral deve-se
posicionar um dos eletrodos registradores no peito do mdsculo, ou seja,
aproximadamente no meio do muasculo que esta sendo observado, isso se deve
principalmente porque € nessa regido que ha uma maior concentragdo de fibras
musculares (Figura 63), enquanto que o segundo eletrodo deve ser colocado na
extremidade do musculo ou a uma distancia pré determinada do eletrodo central (1,5
a 2,0 cm por exemplo), o terceiro eletrodo ou eletrodo de referéncia, no caso da
configuracéo bipolar deve ser colocado nas extremidades dos membros, préximos a
0ss0s,, como por exemplo no cotovelo, ou em local distante ao que esta sendo

avaliado (HAMIL e KNUTZEN, 2012).
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Figura 63. Posicionamento dos eletrodos no musculo.
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Fonte: A autora.

5.2.3 Circuito de Aquisicao do Sinal Eletromiogréfico

Antes de apresentar o circuito de aquisicdo serd apresentado caracteristicas
do sinal de eletromiografia e como se origina. Este sinal € um método de registro dos
potenciais elétricos gerados pelas fibras musculares que permitem a andlise das
acOes musculares através da observacéao desse sinal elétrico. O estudo da atividade
muscular durante a realizacdo de uma determinada tarefa pode revelar qual musculo
esta ativo, quando iniciam a tarefa e qual sua intensidade e duracado (PERRY, 2005;
NODA et al, 2014; HAMIL e KNUTZEN, 2012).

O sinal EMG é a soma algébrica de todos os sinais captados ha area estudada,
contudo este sinal ndo contém somente 0s sinais advindos do musculo que esta sendo
analisado, mas também de acBes musculares dos musculos adjacentes, além das
interferéncias provenientes da aquisi¢cao, dependendo do equipamento que é utilizado
para aquisicdo dos sinais (interferéncia elétrica, insercéo de ruido pelo cabo e pelo
circuito) (PERRY, 2005; NODA et al, 2014; RODRIGUES, 1997).

O sinal eletromiografico se origina nas células musculares e um conjunto
dessas células é chamado de fibras musculares, que estdo sob ativagdo neural direta.
O conjunto de fibras musculares mais seu neurdnio de ativagdo constituem uma

unidade motora (UM), apresentado na Figura 64. Sendo que o sinal de EMG é
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composto por um conjunto de potenciais de agcdo de uma unidade motoras sobreposta
umas as outras (PERRY, 2005; NODA et al, 2014).

Figura 64 - Representacdo de uma unidade motora, que € composta por um neurbnio e por

todas as fibras inervadas por esse neurdnio (inclui mais fibras que as representadas).
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Fonte: BELTRAMINI, 1999.

A amplitude do sinal EMG varia com diversos fatores, contudo a amplitude
aumenta de acordo com a intensidade da contragdo muscular (Figura 65). Ainda
assim, como o sinal é extremamente pequeno, com amplitude em média de 10 pV e
5 mV é necessario que o mesmo seja amplificado para poder ser analisado, em média
até 1 V. Sua faixa de frequéncia varia de 10 Hz a 1 KHz, onde musculos pequenos e
gue possuem uma reposta rapida ao movimento possuem frequéncias mais altas

enquanto que musculos longos possuem frequéncias menores (PERRY, 2005; NODA
et al, 2014; HAMIL e KNUTZEN, 2012).

Figura 65 - Representacao do sinal eletromiogréfico.

} 1 1 1
¥ 1 I
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Fonte: adaptado (HAMIL e KNUTZEN, 2012).

A aquisicdo do sinal biolégico, mioelétrico, foi adaptado de uma placa de
aquisicdo com um canal de eletromiografia confeccionada para outro trabalho de

mestrado em 2015, por um ex-integrante do grupo de pesquisa GPEB, Souza. A placa
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atual possui dois canais de aquisi¢éo de sinais de eletromiografia que confeccionada
e montada em uma empresa especializada, pois todos os componentes sdo em SMD
(miniaturizados). Primeiramente foi realizado um protétipo em laboratério para testes,
utilizando os componentes discretos (Figura 66, direita).

Figura 66. Primeira placa projetada com dois circuitos de aquisicdo do sinal EMG. A direita

placa montada no laboratério e a esquerda placa montada em empresa especializada.

Fonte: A autora.

Cada placa possui dois canais de aquisi¢ao, ou seja, dois circuitos idénticos de
aquisicao de EMG. As arquiteturas de ambas as placas s&o idénticas, diferindo
somente no modelo dos componentes. O circuito de aquisicdo € composto por dois
amplificadores de instrumentacédo, dois filtros, um passa alta de aproximadamente
7,23 Hz e um passa baixa de 682,87 Hz, e dois circuitos de offset, um por canal, como

apresentado no diagrama de blocos da Figura 67.

Figura 67 - Diagrama de Blocos do Circuito EMG.
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Fonte: A autora.
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5.2.3.1 Amplificador de instrumentacao

O amplificador de instrumentacdo € um tipo especial de Amplificadores
Operacionais na configuracdo diferencial (AmpOp), pois é composto por um arranjo
de outros amplificadores, que envolvem caracteristicas bastante distintas quando
comparado a um AmpOp de uso comum.

A configuracdo mais comum de amplificadores de instrumentacdo € o arranjo
com trés AmpOp’s (Figura 68), divididos em dois estagios. Sendo que 0 primeiro
estagio é composto por dois AmpOp em montagem nao inversora e 0 segundo por um
AmpOp em montagem diferencial ou subtrativa. Este modo de amplificador de
instrumentacao apresenta alta rejeicéo a tensées de modo comum, ganho elevado em
malha aberta, baixa tensdo de offset na saida e impedancia de entrada (diferencial e
de modo comum) elevada em ambas as entradas. Nesta configuragdo o primeiro
estagio é responsavel pelo ganho e o segundo estagio pela razéo de rejeicdo de modo
comum (Common Mode Rejection Ratio - CMRR) (SOUZA, 2015; RODRIGUES,
1997).

Figura 68. Configuracdo do amplificador de instrumentagdo com trés amplificadores

operacionais.

Fonte: Texas Instruments, 2015.

As principais caracteristicas que devem ser levadas em consideracdo na
escolha do amplificador de instrumentagéo séo: a razao de rejeicdo de modo comum
e 0 ganho de tensao diferencial.

A CMRR ¢ a capacidade que o amplificador de instrumentacéao tem de cancelar
um sinal que tenha sido aplicado ao mesmo tempo nas entradas, positiva e negativa,
e de amplificar sinais distintos que tenham sido aplicados as entradas. Isto ocorre
porque os amplificadores do primeiro estagio amplificam o sinal que foi inserido nas
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duas entradas (positiva e negativa do amplificador de instrumentacé&o) e o amplificador
do segundo estagio faz a soma desses sinais. No entanto como um dos amplificadores
do primeiro estagio possui uma configuracdo que inverte e amplifica o sinal (entrada
negativa) se os sinais das entradas forem iguais a saida no amplificador do segundo
estagio é zero, pois a soma de um sinal com o seu sinal invertido é nula,
caracteristicas de um amplificador diferencial.

Logo esta caracteristica € extremamente importante para atenuar ruidos como
o da interferéncia da rede elétrica de 60 Hz, uma vez que este ruido é apresentado
nas duas entradas do amplificador com amplitudes semelhantes e pouco
deslocamento de fase. Sendo que para a obtencdo de resultados satisfatorios a
CMRR do componente deve ser no minimo entre 80 e 100 dB (FERREIRA, 2007;
SOUZA, 2015; RODRIGUES, 1997).

O ganho de tensao diferencial determina o quanto o sinal sera amplificado. Para
calcular o ganho é necessario antes obter o valor da tensédo de saida do circuito, o
gual foi obtido utilizando-se o teorema da superposi¢ao no circuito da Figura 64. Que
resultou em:

Vo= (V2 - TG+ D 9
onde, V, é a tensdo de saida do amplificador de instrumentacdo e V,eV, séo
respectivamente as entradas negativa e positiva do amplificador de instrumentacao.

A equacao do ganho de tensao € obtida dividindo-se a equacao 5.3 pelo fator
(V, = V1), o que resulta em :

a=@DEE+D 54
onde, Ay, € o ganho de tensao; R;, R, e R; s&o resistores internos determinados pelo
fabricante e R € um resistor externo, escolhido pelo projetista, que determina o ganho
do amplificador.

Com base no apresentado, foi escolhido o INA129 como amplificador de
instrumentacdo. O mesmo foi escolhido por ser pequeno e operar a baixas tensdes
de alimentacao e possuir baixo consumo de corrente. Requisitos fundamentais tendo
em vista que a fonte alimentadora do circuito serd uma bateria 11,4 V (TEXAS
INSTRUMENTS, 2015). A Figura 69 representa o diagrama interno do circuito do

INA129 e a Tabela 4.1 lista as principais caracteristicas desse dispositivo.
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Figura 69. Diagrama interno do circuito INA129.
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Fonte: TEXAS INSTRUMENTS, 2015.

Tabela 4 - Caracteristicas do INA129.

Caracteristicas Unidade
Tenséao de Offset 50 uv
Razao de Rejeicdo de Modo Comum 120 dB
Tensdo Maxima das Entradas +40V
Intervalo de Alimentacéo + 25V até 18V
Corrente de Bias 5nA

Fonte: Texas Instruments, 2015.

Substituindo os valores dos resistores da Figura 4.9 na equacéao 5.4, obtemos

como ganho de tengéo a seguinte equacao:

49.4 k0 .
Ay =1+ ——F (5:3)
Rg

No projeto foi utilizado um resistor de 200 2, o que resultou em um ganho de
248.

O circuito desenvolvido no projeto para aquisi¢éo do sinal bioldgico foi baseado
no esquema proposto pelo datasheet do circuito integrado INA129. A Figura 70
apresenta uma adaptacdo para aquisicdo do sinal EMG, que também utiliza um
circuito de cabo guarda. Esse circuito € utilizado para atenuar interferéncia advinda

do cabo.
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Figura 70. Circuito Amplificador de EMG utilizado.
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Fonte: A autora.

5.2.3.2 Filtros

Os filtros sdo componentes importantes nos sistemas eletrénicos, visto que
separam o0s sinais desejaveis dos indesejaveis. Podem ser classificados em
analogicos ou digitais. Os analdgicos se utilizam apenas de resistores, indutores e
capacitores e os digitais necessitam de um sinal digitalizado e processamento
matematico realizado através de um microprocessador ou microcontrolador. Dentre
as classes existem quatro tipos de filtros: passal baixa, passa alta, passa faixa e rejeita
faixa. Os filtros passa baixa permitem as frequéncias abaixo de uma determinada
frequéncia passar, o passa alta deixa passar as frequéncias acima dessa determinada
frequéncia, ja os filtros passa faixa e rejeita faixa sdo composi¢cdes dos dois primeiros
e permitem respectivamente que uma determinada faixa de frequéncia seja permitida
ou rejeitada (Figura 71) (SOUZA, 2015; RODRIGUES, 1997).



99

Figura 71. Representacdo gréfica dos filtros passa baixa (PB), passa alta (PA), passa faixa
(PF) e rejeita faixa (RF).

Fonte: adaptado (PERTENCER JR., 2003).

O circuito de filtragem para sinais de EMG utilizado no trabalho foi um filtro
passa-banda construido a partir da associacdo em cascata de dois outros filtros
(Figura 72): um passa-alta de primeira ordem e um filtro passa-baixa de segunda
ordem (SOUZA, 2015; RODRIGUES, 1997).

Figura 72. Circuito de filtro passa banda.
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Fonte: A autora.

Um filtro de ordem maior nao foi utilizado porque quanto maior a ordem do filtro
maior € a sua complexidade e maior também sera o circuito, neste dispositivo nao
existe a necessidade de um filtro de ordem elevada pois a natureza do sinal e a
aplicacdo ndo exige precisdao em frequéncia. Porém o projeto deve ser o menor

possivel, com o objetivo de tornar portétil e consumir o minimo possivel de energia.
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Logo, para o propésito do trabalho os filtros escolhidos séo suficientes (SOUZA,
2015).

O espectro de frequéncia do EMG esta entre 10 Hz e 1 kHz, explicado na
sessao que fala sobre eletrodos, e os musculos que serédo estudados sdo musculos
longos e de frequéncias menores quando comparada com 0s musculos pequenos, por
isso foi escolhida como faixa de frequéncia passante de sinais a faixa entre 7.23 Hz e
682.87 Hz.

Para o célculo das frequéncias de corte (frequéncia a partir da qual o sinal vai
passar ou deixar de passa) foram utilizadas duas fungdes, a primeira para o calculo
do filtro passa alta (equacéo 4.4) e a segunda para o filtro passa baixa (equacéo 4.5).
No entanto filtros passivos com ordens maiores possuem uma inclinagdo maior na
transicdo entre a faixa passante de sinal e ndo passante, 0 que causa uma mudanca
no valor da frequéncia de corte original, determinada por um fator que € multiplicando
na equacao 5.6, transformando-a na equacao 5.8. (ELETRONICS TUTORIALS, 2017)

e (5.6)
€PAT 2mR,Cy
fopp = 1 (5.7)
°re 2”\/(R9C9R1066)

f = forpV@i—1) (58)

Onde n representa a ordem do filtro.
Substituindo os valores apresentados na Figura 72 nas equagbes 5.6 e 5.8

obtemos:

1
- = 723H
Jera = 377700 % 107 » 220 = 10-9 d

1 1
f= *,/25—1= 682.87 Hz
(27V/(1500 = 100 * 1079 * 1500 * 100 * 10~9))

5.2.3.3 Amplificador do sinal e Circuito offset

Apesar do sinal bioldgico ja ter sido amplificado em 248 vezes pelo INA129 sua
amplitude continua sendo baixa, tornando dificil a percepcéo de pequenas diferencas
de amplitude no sinal. Desse modo adicionou-se um amplificador de sinal, composto

pelo amplificador operacional OPA4172 (Figura 73). O qual foi escolhido por possuir,
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baixo consumo e trabalhar com tensdes baixas no modo diferencial, conforme as

seguintes caracteristicas apresentadas na Tabela 4.2.

Tabela 5 - Caracteristicas OPA4172.
Caracteristicas

Razé&o de Rejeicao de Modo Comum 120 dB
Corrente Bias + 8pA
Alimentacdo Simétrica +225Va +18V
Ruido abaixo 7nV /VHz

Fonte: Texas Instruments, 2015.

Para o calculo da tenséo de saida deste amplificador, basta utilizar o teorema
da superposicao para encontra a equagao 5.9 e substituir os valores dos resistores
apresentados na Figura 73 na equacéao (5.9).

Rq4 (5.9)
12
onde, Vr € a tensdo de saida e V;é a tensdo de entrada. Logo, substituindo temos:

v —V<1+1500>— V(2.5

Com isso a amplificacao final do sinal sera de 620 vezes.

Figura 73. Circuito Amplificador e Circuito Offset.
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Tensbes de entrada inferiores a 0 V podem danificar o conversor analdgico-
digital (A/D) do microcontrolador MSP430G2553, tendo em vista que 0 mesmo sO
opera com funcdes de entradas entre 0 V e 3.3 V. Para evitar que os sinais gerados
pelo circuito de aquisicdo EMG viessem a causar algum dano ao microcontrolador,
adicionou-se adicionar um circuito de offset apds a amplificacdo do sinal, pois este
circuito tem por objetivo adicionar um nivel de tensdo continua ao sinal EMG,
tornando-o sempre positivo na entrada do microcontrolador. Sendo que seu circuito é
composto por um divisor de tensédo resistivo, um amplificador seguidor de tenséo e
um amplificador subtrator, como foi apresentado na Figura 73 (SOUZA, 2015).

O circuito divisor de tensédo tem a funcao de gerar uma tenséo continua, que
por advinda de uma fonte de tensdo negativa possuira um valor negativo (equacao
5.10, deduzida seguindo a Lei das Malhas de Kirchoff). Esta tensdo negativa gerada,
por sua vez, ira ser subtraida do sinal EMG, o que na verdade significa que ela esta

sendo somada a este sinal (equacédo 5.11).

SumM R;7 + Ryg
(R22 + Ry1) Ry Ry4 (5.11)
V... =EMG — (V. —_—
out (R27 + Rag)R3; (Vsum Rzz)

onde, V,,; € a saida final do sinal EMG e Vg, € a tensao de saida apds o amplificador
seguidor.
Substituindo os valores dos componentes apresentados na Figura 73, temos:

S (—3.3)1000 L03V
SUM ™ 2200 + 1000

V,ue = EMG + 1.03

Por fim, visando garantir a protecdo do microcontrolador foi adicionado um
diodo zener de 3.3 V (ilustrado como D3, na imagem) para evitar que componentes
negativas fossem capazes de entrar na porta do conversor A/D.

5.2.4 Circuito para Ativacao do Atuador

Para a ativacdo do atuador, escolheu-se uma configuracdo simples com

transistores, que normalmente € utilizada para controlar motores de corrente continua.
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Estes dispositivos sao utilizados, principalmente, como amplificadores e
interruptores de sinais. Sendo que também podem ser inseridos em outras fungoes.
No nosso caso vamos utiliza-los como uma chave, pois o atuador escolhido ndo deve
ser alimentado continuamente, sendo atuado apenas quando necessario.

Para a utilizar o transistor como chave, temos que conhecer os pontos de corte
e saturacdo do componente escolhido. A escolha deste componente levou em conta
a tenséo e a corrente que o mesmo deveria suportar, que neste caso € uma tensao
de 12 V e 1 A. O componente escolhido foi o Tip122, que é composto internamente
por dois transistores em cascata, numa configuracdo conhecida como Darlington
(Figura 74). Ele foi escolhido principalmente por ter um diodo interno que evita danos
a placa por uma eventual corrente reversa gerada pelo atuador, por apresentar um
maior ganho de corrente e por possuir uma queda de tensdo em saturagcao constante.

Outras caracteristicas estdo apresentadas na Tabela 6.

Figura 74. Esquematico do circuito interno do Tip122.
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Fonte: ONSEMICONDUCTOR, 2014.

Tabela 6 - Caracteristicas do Tip122.

Caracteristicas Valores
Voltagem Coletor Emissor Até 100 V
Ganho de Corrente 1000
Corrente de base 12 mA
Corrente coletor 5A

Fonte: ONSEMICONDUCTOR, 2014.
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A configuragéo Darlington de transistores foi escolhida por necessitar de uma
baixa corrente de base na entrada do circuito, pois ela serd amplificada no primeiro
transistor, o que esta a esquerda na Figura 74, tornando a corrente que entrara na
base do transistor a direita suficiente para que ele funcione como uma chave.

Na Figura 75, é apresentado o circuito utilizado no projeto. Onde, o controle da
corrente maxima que passa pelo atuador € realizada pelo sinal de controle advindo do
MSP430G2553 e pelo R2. Como o atuador sera utilizado de forma intermitente a
corrente maxima que devera passar pelo dispositivo é de 1 A. Logo, como a tenséo
aplicada na Base (B) do dispositivo € de 3, 3 V (fornecida pelo microcontrolador) e a
corrente que passa pelo R2 ndo deve ser maior que 20 mA para ndo danificar a porta
do microcontrolador, o valor de R2 devera ser determinado pela equacéo 5.12,

Vusp (5.12)
R2

I =

3,3
0,001 = —=>R2 =3,3K
) R2 )

onde Vysp € a tensdo fornecida pelo microcontrolador e | € a corrente que passa pelo
R2. Logo, como deseja-se a passagem de 1 A no atuador a corrente de base deve ser
no maximo de 1 mA, pois serd amplificada em 1000 vezes pelo componente.

Figura 75 - Circuito utilizado para o controle do atuador.

12V
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Fonte: A autora.

5.2.5 Sensor Inercial (MPU6050)

Sensores inerciais podem ser utilizados nas mais diversas areas de estudo, e

seu nome € advindo da propriedade fisica inercia. A inercia foi estudada por Newton,
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na sua primeira lei na area da cinematica, em que define inercia como a dificuldade
de um objeto alterar seu estado de repouso ou movimento (HALLIDAY, 2008).

Existem trés tipos de sensores inerciais, sao eles: acelerébmetro, giroscopio e
magnetrometro. Os acelerdmetros tém a capacidade de aferir a aceleracao linear de
um objeto, enquanto que os giroscopios medem a aceleracdo angular do mesmo, esta
aceleracdo influencia na trajetéria ou rotacdo do corpo, e por dultimo os
magnetrémetros que medem a intensidade, direcao e sentido de um campo magnético
que esteja proximo ao corpo (TEXEIRA, 2010).

Tendo em vista que néo utilizaremos 0 magnetémetro no projeto 0 mesmo nao
sera detalhado neste trabalho.

O acelerébmetro € um dispositivo que reage ao estimulo de uma forca externa
exercida sobre o corpo em que esteja fixado. E capaz de medir a aceleracéo linear
resultante do estimulo, sendo que geralmente possui trés eixos (X, Y e Z) e fornece
sua saida em funcéo da aceleracédo da gravidade g, onde 1g = 9.8 m/s? ao nivel do
mar (TEXEIRA, 2010).

Os acelerdmetros séo classificados de acordo com o mecanismo que é utilizado
para fazer a afericdo da medida. S&o eles: piezoelétrico e eletromecéanico, sendo que
os do tipo piezoelétricos se utilizam da capacidade de alguns materiais de gerar
tensdes elétricas quando submetidos a algum tipo de tensdo mecéanica, enquanto que
os eletromecénicos, também conhecidos como servo acelerdmetros sdo baseados na
lei de Ampere, que relaciona o0 campo magnético com a corrente elétrica (TEXEIRA,
2010).

Os giroscopios assim como o0s acelerbmetros possuem trés eixos de
orientacdo, no entanto em vez de medir a aceleragao linear eles medem a aceleracéo
angular. Podem ser utilizados para medir a orientacédo de um corpo em relacdo ao
referencial ou para manté-lo em uma certa orientacdo (TEXEIRA, 2010).

Existem diferentes tecnologias que podem ser utilizadas para produzir este tipo
de dispositivo. S&o elas: mecéanico, 6tico e MEMS (Micromachined EletroMechanical
Sensor). Os do tipo mecanico, sao conhecidos como giroscépios de massa e seguem
0 principio de que uma massa girando ao redor de um eixo oferece uma resisténcia a
mudanca de direcdo em relacdo ao eixo de rotacdo. Ja os do tipo otico se utilizam do
efeito de Sagnac, no qual um feixe de luz descrevendo uma trajetéria fechada sofre

uma rotagcdo num eixo perpendicular ao plano de rotacdo (TEXEIRA, 2010).
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Os MEMS é uma tecnologia que consiste na criagcdo de elementos mecéanicos
de tamanho reduzido e podem ser aplicados em diversos elementos dentre eles os
giroscopios. Este modelo segue o principio da aceleracao de Coriolis, que relaciona a
velocidade angular com a distancia em que um corpo se encontra do centro da curva
do movimento e consequentemente a for¢a centripeta que atua nesse corpo, sendo
gue quanto maior for a distancia do centro da curva maior é a velocidade e
consequentemente maior € a forca que o corpo esta submetido, ou seja, se um corpo
se encontra em uma plataforma circular que esta girando a medida que o corpo se
move para borda maior sera sua velocidade angular e maior serd a for¢a sentida por
esse corpo (FORESTI, 2016).

O MPUG050 é o dispositivo de rastreamento de movimento que foi escolhido
para ser utilizado neste projeto. Este dispositivo foi escolhido por possuir um
giroscoépio e um acelerémetro de 3 eixos cada, em um Unico chip, e pela sua precisao,
pois possui um conversor A/D de 16 bits para cada eixo do acelerbmetro e do
giroscopio, além da possibilidade de se comunicar com este componente utilizando a
comunicacao 12C (lvenSense, 2011). As principais caracteristicas do acelerdmetro e

do giroscoépio estdo apresentadas na Tabela 4.4.

Tabela 7 - Caracteristicas mpu6050.

Parametros Valor

Alimentacéo (VDD) 2.375V até 3.46 V

Faixa Acelerdmetro +2g,+4g9,+8ge + 16g
Faixa Giroscépio +250,+500,+1000 e + 2000°/s

5.2.6 Bluetooth

O modulo bluetooth escolhido foi o bluetooth HC-05 de comunicacéo serial, que
suporta a atuagcdo como mestre e escravo. Este modulo foi escolhido por ser da versao
2.0, versao esta que é suportada pela maioria dos celulares e computadores, tendo
em vista que ha pretensdo de futuramente confeccionar aplicativos tanto para o
treinamento da prétese como para o suporte ao usuario. O modulo possui as seguintes

caracteristicas, apresentadas na Tabela 8.
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Tabela 8 - Caracteristicas do Bluetooth HC-05.
Caracteristicas

Alimentacao 27V até 4.2V
Velocidade sincrona 1 Mbps

Velocidade assincrona 160 Kbps até 2.1 Mbps
Baixo consumo de energia Pareado: 35 mA

Conectado: 8 mA
Alcance: 10 m
Seguranga Autenticacéo e encriptagao

Fonte: Felipe Flop

5.3 O FIRMWARE

Para validar a placa utilizada neste projeto foi confeccionado uma légica no IDE
Energia com a finalidade de adquirir os sinais dos sensores inerciais e do circuito de
aquisicao de EMG, e envia-los via bluetooth, para serem analisados pelo software
Rebility.

Este primeiro firmware utilizado para aquisicdo de sinais juntamente com o
software, foi utilizando durante a fase de analise da marcha normal e da marcha
utilizando a prétese adaptada com o intuito de escolher os classificadores que seriam
utilizados no firmware de controle da protese desenvolvida.

Para segundo firmware pretende-se utilizar como logica de controle da prétese
uma maquina de estados finitos. As maquinas de estado finitos sado consideradas um
tipo de autdbmatos e é dividida em duas categorias: a primeira diz respeito aos
autdbmatos tradutores onde cada entrada tem somente uma saida e as fun¢des sao
do tipo binéria, ou seja, a saida € 0 ou 1; e a segunda diz respeito aos autbmatos
reconhecedores de linguagem, onde para cada entrada existe no minimo duas
possiveis saidas, estas saidas podem estar associadas as transi¢cdes dos sinais de
entrada (Maquina de Mealy) ou aos estados (Maquina de Moore) (de BRITO et al,
2003).

Na maquina de Moore a mudanca de estado s6 depende do estado atual,
enquanto que na maquina de Mealy a mudanca de estado depende do estado atual e
das entradas existentes, sendo dependente dos estados no tempo. Neste trabalho foi

optado por utilizar uma maquina de estado do tipo Mealy, onde os estados dependem
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da entrada do sinal de EMG e do sinal advindo dos sensores de unidade de
movimentacao inercial (Inertial Measurement Unit — IMU).

Os nomes dos estados foram escolhidos de modo a representar algumas fases
da marcha e para identificar quando a pessoa estid parada. As fases da marcha
escolhida sdo: fase de apoio, balango e balanco final. Os nomes dos estados foram

definidos como: Inicio, Parado, Apoio, Balanco e Balanco Final.
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6 RESULTADOS

A aquisicdo do sinal de EMG e dos acelerdbmetros foram realizadas no
laboratério do Grupo de Pesquisa de Engenharia Biomédica (GPEB) da UFPE. Para
tanto antes das aquisi¢coes propds-se um protocolo de testes para ser seguido, com 0
intuito de padronizar o posicionamento do equipamento para a aquisicdo dos dados.
Séo eles: posicionamento dos eletrodos, posicionamento dos MPUs 6050 e tipo de

atividade a ser realizada.

6.1 POSICIONAMENTO DOS ELETRODOS

Cada canal de eletromiografia possui trés eletrodos, como ja comentado. Os
eletrodos devem ser colocados de acordo com o sistema mundial de posicionamento
de eletrodos (que pode ser adiquiridos no site da SENIAM). O musculo escolhido foi
0 quadriceps femoral por ser um musculo grande que atua durante a fase de apoio no

ciclo da marcha (Figura 76).

Figura 76. Posicionamento dos eletrodos para aquisicdo do sinal eletromiografico do
guadriceps femoral deve ser feito entre os dois pontos vermelhos, préximo do ponto amarelo

gue indica o centro do musculo.

Fonte: adaptado (SENIAM, 2017).
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6.2 POSICIONAMENTO DOS MPUS 6050

Cada MPU 6050 deve ser colocado na perna que estiver com a protese, sendo
gue o eixo X deve estar voltado para posicédo horizontal com dire¢do positiva para o
lado direito, 0 eixo Y na posicao vertical com direcdo positiva para cima e eixo Z
voltado para fora da pessoa que estara utilizando. Um deve estar posicionado na coxa
10 cm acima da articulacdo do joelho direito e outro na perna 10 cm abaixo da

articulacéao do joelho, como o ilustrado na Figura 77.

Figura 77. Posicionamento do MPUs 6050.
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Fonte: A autora.

6.3 ATIVIDADE REALIZADA

A atividade a ser realizada é uma caminhada em linha reta por 3 m, sendo feita
primeiro sem a protese e depois com a protese mecéanica 3R15 da Ottobock, que é
comumente entregue pelo SUS. Cada um dos testes deve ser repetido por trés vezes
e seus dados anotados para uma posterior comparac¢ao e analise de dados.

O joelho 3R15 da Ottobock é um joelho passivo de trava automatica, ou seja, €
um joelho puramente mecanico. Este joelho é um dos joelhos fornecido pelo SUS para
pessoas que foram amputadas, e por isso foi escolhido para realizacdo da
comparacao.

Os dados foram apresentados utilizando o software Reability desenvolvido por
Cavalcanti em 2015, integrante do Grupo de Pesquisa de Engenharia Biomédica. Este
software apresenta sincronizado os dados de acelerometria, eletromiografia e imagem
(Figura 78).
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Fonte: A autora.

6.4 TESTES DA PARTE ELETRONICA

A parte eletrbnica da protese sera utilizada tanto no controle da prétese como
na aquisicdo de dados para identificar padrdes que serdo inseridos na logica de
controle da protese. Estes testes séo referentes a aquisicdo de dados, ou seja, sem a
prétese desenvolvida.

Durante a aquisi¢édo dos primeiros sinais utilizando o encaixe adaptado com a
prétese mecanica 3R15, percebeu-se que como a perna direita, na qual a prétese esta
fixada, esta sempre flexionada a 90°, o musculo quadriceps femoral permanecera ao
longo de toda a caminhada relaxado. Desse modo foi escolhido para aquisicdo do
sinal EMG o musculo colateral de mesmo nome, ou seja, foi escolhido o musculo
guadriceps femoral da perna esquerda. Quanto aos acelerbmetros, eles

permaneceram na mesma posi¢ao ja especificada anteriormente, no protocolo.

6.4.1 Aquisicao dos sinais sem utilizacdo de préteses

As aquisi¢des dos sinais sem a utilizacao das proéteses foram realizadas com o
intuito de fazer uma breve analise da marcha de uma pessoa sem deficiéncia. Foram
realizados trés testes. Na Tabela 9 é apresentado o tempo e a velocidade de cada
teste e na Figura 79 é apresentada uma figura representativa do teste realizado.
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Tabela 9 - Tempo e velocidade dos testes.

Tempo Velocidade
Teste 1 5s 0.60 m/s
Teste 2 5s 0.60 m/
Teste 3 4s 0.75 m/s

Figura 79. Aquisi¢do de sinais de EMG e acelerometria sem a prétese.
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Fonte: A autora.

Os dados de EMG e de acelerometria séo apresentados na Figura 80. O sinal
de ativacdo do musculo esta dentro dos quadrados vermelhos na parte superior. Esta
ativacdo como esta sendo apresentada indica em qual fase de marcha esta a
caminhada. Como o EMG esta na perna colateral posicionado no quadriceps femoral
e este musculo esta contraido ou é ativado quando a perna esta no momento de apoio,
chega-se a conclusao que a perna direita que estamos analisando se encontra na fase
de balanco. Ja nos retangulos verdes observando a filmagem feita e os gréficos
apresentados chega-se a conclusdo que a perna observada se encontra dentro do
periodo que vai do contato inicial ao apoio médio e os retangulos amarelos do apoio

médio até o pré balanco.
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Figura 80: Gréfico dos dados Marcha Normal. Primeira linha sinal de EMG; a segunda, terceira
e quarta linha sdo respectivamente o eixo X, Y e Z do primeiro acelerébmetro; enquanto a
quinta, sexta e sétima linha sdo respectivamente os dados dos eixos X, Y e Z do segundo

acelerébmetro.
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Fonte: A autora.

Os dados de acelerometria de Y1 e Y2, que sdo respectivamente o terceiro e o

sexto grafico apresentados na Figura 80, deveriam estar estabilizados ao longo da
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marcha, no entanto ha uma movimentagdo que pode indicar uma leve lateralizacédo

do movimento ao longo da marcha.

6.4.2 Aquisicdo dos sinais com prétese mecéanica

As aquisicdes dos sinais com a protese mecanica 3R15 foi realizado de forma
semelhante ao teste realizado sem a utilizacdo de proéteses, tendo o0 mesmo intuito
gue o teste anterior. No entanto esta analise vai servir para uma futura comparacao
entre a protese que esta sendo desenvolvida e as proteses mecanicas. Os dados de
tempo e velocidade sdo apresentados na Tabela 10 e na Figura 81 € mostrado uma

figura representativa do teste.

Tabela 10 - Tempo e velocidade dos testes com a protese.

Tempo Velocidade
Teste 1 12 s 0.25 m/s
Teste 2 12 s 0.25 m/s
Teste 3 11s 0.27 m/s

Figura 81. Teste utilizando a prétese mecéanica 3R15.

Fonte: A autora.

Os dados de EMG e de acelerometria sdo apresentados na Figura 82. O sinal
de ativacdo do musculo esta dentro dos quadrados vermelhos na parte superior. E

assim como o do teste anterior indica em qual fase de marcha se encontra a
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caminhada. Como o EMG esta na perna colateral, devido aos fatos ja apresentados,
conclui-se que a perna analisada se encontra na fase de balanco. Ja nos retangulos
verdes observando a filmagem feita e os graficos apresentados chega-se a concluséo
gue a perna observada se encontra dentro do periodo que vai do contato inicial ao
apoio médio e os retangulos amarelos do apoio médio até o pré balanco. No entanto
diferentemente do teste anterior € possivel perceber que a fase de apoio da perna
observada é inferior ao que se observa na marcha normal, ou seja, que a duracao da
fase de apoio é menor da perna observada € menor e consequentemente sua fase de
balanco é maior. Isto é esperado segundo as literaturas e ocorre devido a instabilidade

gue o corpo sofre quando se utiliza uma protese.



116

Figura 82. Grafico dos dados marcha com protese 3R15. Primeira linha sinal de EMG; a
segunda, terceira e quarta linha sdo respectivamente o eixo X, Y e Z do primeiro acelerémetro;
enquanto a quinta, sexta e sétima linha séo respectivamente os dados dos eixos X, Y e Z do

segundo acelerdmetro

Fonte: A autora.

Os dados de acelerometria de Y1 e Y2, que sdo respectivamente o terceiro e o
sexto grafico apresentados na Figura 82, deveriam estar estabilizados ao longo da
marcha, assim como no teste anterior, no entanto ha4 uma movimentacao que pode
indicar uma leve lateralizagdo do movimento ao longo da marcha. Neste caso
observando os videos é possivel perceber que uma lateralizacdo do movimento, que

é fortemente percebida em Y2 por estar mais distante do quadril.
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7 DISCUSSAO E CONCLUSAO

Neste capitulo seré apresentada uma breve discusséo a respeito do processo
de construcéo da protese e testes realizados com a parte eletrénica do projeto. Apds

essa discussao sera apresentada uma conclusao.

7.1 DISCUSSAO

Na area da saude realizou-se um estudo profundo para entender a articulacao
do joelho e sua biomecénica, pois acredita-se que com esse conhecimento ideias para
o desenvolvimento da parte mecanica surgiria. Nesta area ainda, estudou-se a analise
da marcha tanto do amputado como de uma pessoa sadia e isto foi de fundamental
importancia para pensar a respeito da légica de controle da protese, visando uma
marcha mais suave e proxima da normal para o usuario.

Quanto a parte mecanica optou-se primeiramente por entender as proteses
existentes e em desenvolvimento para s6 entéo definir a estratégia que seria seguida
para o desenvolvimento dessa parte, que é fundamental pois além de possibilitar a
movimentacado, ainda da sustentacdo durante a caminhada. Escolheu-se como modo
de funcionamento a forma monocéntrica, que € o modelo de movimentacdo mais
simples pois € um protoétipo inicial para testes que sera aprimorado pelo grupo de
pesquisa posteriormente.

Em relagéo ao atuador que também foi escolhido na area mecanica, preferiu-
se 0 amortecedor hidraulico com fluido magneto-reoldgico que ja é utilizado tanto em
proteses comerciais quanto em desenvolvimento e que demanda uma fonte
energética menor em comparacao com motores de corrente continua. O que gera um
peso menor na prétese e consequentemente melhora a qualidade de vida do usuario.

A parte eletrbnica foi pensada por udltimo, pois havia necessidade de
estabelecer primeiramente qual atuador seria utilizado na protese e isto foi escolhido
guando o estudo da area mecanica foi realizado. Ao saber do atuador utilizado os
componentes sensorios (sensores que serdo utilizados como feedback da protese) e
de controle da prétese foram escolhidos. Por fim o circuito foi projetado, montado e
testes foram realizados.

Antes de comecar os testes propriamente dito foi realizado um treinamento com
a protese mecanica 3R15 da Ottobock (OTTOBOCK, 2016). Este treinamento se fez
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necessario para aprender a andar com a protese mecanica e entender um pouco as
dificuldades encontradas pelos usuéarios deste modelo de protese. Acredita-se ainda
gue apesar do curto periodo de treinamento, este foi suficiente para realizacdo dos
primeiros testes e ja possibilitou uma anélise com resultados estaveis.

Os testes realizados sem protese foram realizados em dois momentos, a
primeira colocando os sensores de EMG e inerciais na perna direita que estaria com
a protese num segundo momento de testes e o segundo com o EMG na perna
colateral. Pois quando se realizou os testes com a prétese observou-se que o0 EMG
deveria ser posto na perna colateral, tendo em vista que o joelho direito estaria
flexionado a 90° e desse modo os musculos escolhidos estariam sempre em repouso.

As dificuldades e reflexdes observadas durante os testes com a protese
mecanica sao apresentadas a seguir:

a) A primeira dificuldade encontrada foi na confec¢cédo do encaixe, pois primeiro €
feito um molde da perna em gessos para s6 entdo ser feito o encaixe. Esta
acao foi realizada duas vezes, pois 0 primeiro encaixe ficou curto;

b) A segunda dificuldade foi na aprendizagem da caminhada com a protese
mecanica, pois para evitar quedas € necessario que na fase do contato inicial,
da marcha, o joelho da prétese esteja totalmente estendido tendo em vista que
caso ele ndo esteja acabara se dobrando, e a queda sera iminente;

c) A primeira reflexdo: quando a perna da prétese mecanica é o apoio, 0 usuario
perde um pouco da estabilidade na caminhada fazendo com que esta fase da
marcha seja realizada rapidamente. O que ja era esperado, como foi visto na
sessao que fala sobre a marcha do amputado.

d) Segunda reflexdo: o esforco observado na perna colateral, a perna que estava
com a prétese mecanica, na fase de apoio é perceptivel tanto no aumento da
amplitude do sinal EMG como no video realizado.

e) Terceira reflexdo: observando os testes realizados € possivel ver que em
comparagcao com uma pessoa saudavel, uma pessoa amputada que utiliza este
modelo de protese mecanica realiza uma marcha mais lenta e com muito mais
esforco.

Na Figura 83, é apresentada a protese desenvolvida em conjunto com o pé e 0
encaixe. Possui como peso total 4.2 Kg (peso com todos os componentes: pé,

encaixe, mecanica e eletrbnica) e peso com apenas a parte mecanica (protese do
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joelho sem o encaixe e sem o pé) e eletrbnica juntas 1.9 Kg. Seu angulo de agéo € de

90°, ou seja, sua flexdo maxima na junta do joelho é de 90°.

Figura 83 - Prétese desenvolvida. A esquerda vista frontal e a direita vista lateral.

Fonte: A autora.

O valor total dos materiais utilizados no protétipo foi de R$ 4.038,33 e seus
custos detalhados sao apresentados na Tabela 11, sendo que as taxas com frete e
importacdo ja estdo inclusas no valor final. Este valor ndo leva em consideracdo os
valores de energia e tempo gastos nesse desenvolvimento, nem os valores
necessarios para manter uma pessoa capacitada trabalhando durante oito horas por
dia, cinco dias por semana durante dois anos. Se este valor fosse levado em
consideragao estaria em torno de 380 mil reais, pois o valor de um engenheiro
eletrdnico pela tabela SINAPI da Caixa Econémica Federal é de R$ 94,67 por hora
resultando num valor de R$ 363.532,80 em dois anos mais o0s valores de componentes
e softwares utilizados, que em uma producao em larga escala seria diluido e resultaria

num valor abaixo do praticado comercialmente.



Tabela 11 - Custo dos materiais utilizados na fabricacdo da prétese.
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Componentes e Servigos Quantidade Preco em
R$
Encaixe 2 0,00
Cabo 10 m 30,00
Mpu6050 2 59,80
Eletrodos 150 67,50
Kit de componentes eletrénicos (capacitor, 1 200,00
diodo, INA129, etc)
Bluetooth hc-05 1 46,90
Amortecedor RD8040 da Lord 1 2.991,13
Pé SACH 1 0,00
Bateria + Carregador 1 173,00
msp43092553 1 40,00
servigos de usinagem 1 250,00
Aluminio 1Kg 30,00
Filamento ABS 1 Kg 150,00
TOTAL 4.038,33

7.2 CONCLUSAO

A pesquisa realizada nesse trabalho é extremamente necesséria para facilitar

0 acesso a esse tipo de produto porque todos os dias milhares de pessoas ao redor
do mundo sofrem algum tipode agravo que pode gerar a perda de um membro, seja
por acidente ou por guerra ou por motivo de doenca. Todas as pessoas merecem ter
uma boa qualidade de vida, e a prétese deve ser um componente facilitador neste
processo. Deste modo, se no futuro este projeto ajudar a facilitar, 0 minimo que seja,
na reabilitacdo do amputado, tornando a experiéncia de protetizacdo mais rapida e
facil, terd cumprido sua missao.

A proétese que se encontra em desenvolvimento é um primeiro passo de muitos
gue se seguirdo para que, de fato, possa vir a ser comercializada. O cuidado no
trabalho para o desenvolvimento de uma prétese de baixo custo que atenda também

a populacéo que utiliza o SUS foi um ponto primordial alcangado no trabalho.
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Durante todo o processo percebeu-se a necessidade de uma equipe
multiprofissional que desejem estudar e aprimorar 0s estudos ja existentes, pois esta
€ uma area que abrange conhecimentos vastos na area de engenharia mecanica,
engenharia eletronica, fisioterapia, ortopedia, entre outros. Na revisdo de literatura,
sentimos a necessidade de mais trabalhos que analisem pontos de EMG no coto do
usuario.

Este primeiro prot6tipo cumpriu todos o0s objetivos propostos, ou seja, possui
um projeto mecanico finalizado com estrutura fisica e atuador e um projeto eletrénico
finalizado e capaz de ser expandido que tem como componentes um bluetooth, um
microcontrolador, dois canais de EMG, dois sensores inerciais € um circuito para
controle do atuador.

Quanto ao interfaceamento dos dispositivos foi dividido em duas etapas, uma
com o intuito de fazer aquisicdes de dados para andlise da marcha e outra com o
intuito de controlar a prétese. Neste projeto foi apresentada apenas a primeira etapa,
ou seja, a etapa de aquisi¢cao de dados. Para tanto foram realizados testes com e sem
a prétese mecanica e isto foi feito para identificar os possiveis padrdes de marcha, os
guais foram apresentados durante os resultados. E estes resultados podem ser
utilizados no futuro para desenvolver um controle da protese capaz de integrar uma
marcha suave e com diversos modos de operacao.

Como esta € apenas a primeira fase do projeto e 0 mesmo ainda sera
expandido, ndo foram realizados nesse momento o0s testes em pessoas amputadas.
Sendo assim, as andlises feitas sao parciais.

Os custos do projeto foi um ponto significativo no trabalho uma vez que
conseguimos desenvolver um protoétipo funcional de baixo custo. Outro ponto positivo
foi o0 baixo peso do protétipo que desenvolvemos. Logo, conclui-se que o trabalho foi

realizado com éxito atendendo os objetivos gerais e especificos propostos.

7.2.1 Trabalhos Futuros

Os tépicos abaixo sédo alguns dos pontos que serédo abordados em trabalhos
futuros a fim de aperfeicoar o prototipo desenvolvido no presente trabalho:

e Realizar mais horas de treinamento com a prétese mecanica;

e Realizar mais testes a fim de criar uma l6gica de controle robusta, utilizando

tecnicas de Inteligéncia artificia,
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Complementar o projeto mecénico para torna-lo policéntrico;
Realizar testes com pessoas amputadas;
Realizar testes no coto do paciente para indentificar melhor os pontos

favoraveis para aquisi¢céo do sinal eletromiografico.
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ANEXO B — ESPECIFICACOES TECNICAS RD 8040 DA LORD

LORD TECHNICAL DATA

Typical Force vs. Velocity
Eaiimy
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Velocity (mfsec)
Offzst at onigin ig ous 0 gas pecharge required for temperature compensation and fo prevent
cawitation.
Values stated im this technical data sheet represent typical values as not all tests are run on each lot of material produced. For formalized product

gpecifications for specific product end wses, contact the Customer Support Canter.

Information provided herein is based upon tests believed to be relisble. In =3 much as LORD Corporstion has no control over the manner in which

others may use this information, it does not guarentes the results to be obteined. In addition, LORD Corporation does not guarentee the perfior-
mance of the product or the results obtained from the use of the product or this information where the product has been repackaged by any third
party, including but not limited to any product end-user. Nor does the company make any exprees or implied wamanty of merchantability or fitness

for a particular purpase concerning the effects or results of such uss.

“Ask Us How" is a trademark of LORD Corporation or one of its subsidiaries.

LORD provides waluable expertise in edhesives and coatings, vibration and maotion control, and magnetically responzsive technologiss. Cur
people work in collaboration with our customers to help them incresse the value of their products. Innovative and responsive in an ever-changing
marketplace, we are focused on providing solutions for our customers worldwide ... Ask Us How.

LORD Corporation

World Headquarters

111 Lond Drive

Cary, NC 27511-7823

USA

Cusinmar Support Canber (In United Ststes & Canana)
+1 877 ASK LORD (275 5673)

Www_|ord. com I ’ .IQD
For 2 listing af our wondwida kacatians, visit LORD comAneations.
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