























Capítulo 8





Discussão








	Os resultados mostrados no Capítulo 7 são aqui discutidos, analisando-se inicialmente a influência da variação das matrizes de ponderação do controle linear quadrático no desempenho do sistema, a partir do MODELO 1. Este modelo é então comparado com os modelos 2 e 3. A partir dos resultados fornecidos pela simulação do MODELO 3, são analisadas as respostas temporais das forças musculares. Para três frequências de estimulação (200 Hz, 100 Hz e 50 Hz), estas respostas são correlacionadas com a coordenação de movimentos; serão buscadas razões que expliquem o sucesso e o fracasso do sistema de controle proposto, dependendo da frequência de estimulação.





8.1 Variação das matrizes de ponderação Q e R no MODELO 1





	Fixando as condições iniciais da simulação em (0.1, -0.1, 0.1) radianos� para os deslocamentos angulares da perna, coxa e tronco e (0, 0, 0) para as respectivas velocidades angulares, foram realizadas simulações utilizando matrizes de ponderação do controle ótimo Q e R padrão determinadas por tentativa e erro:





�INCORPORAR Equation.2 \s  \* formatomesclar���





Os resultados das simulações do MODELO 1 com estas matrizes de ponderação são os mostrados nas figuras 7.1, 7.2 e 7.3.





	Multiplicando os termos referentes aos deslocamentos angulares da matriz Q (três primeiros elementos da diagonal principal) por um fator 0.05, são obtidos os resultados mostrados nas figuras 7.4, 7.5 e 7.6. Nestas condições, pode ser observado um pequeno aumento do tempo de estabilização, com diminuição também dos picos de velocidade no inicio do movimento. Em t = 4 segundos, a curva de torques de controle (Figura 7.6) indica 1.67 N.m para o quadril e para o tornozelo, ao passo que a curva correspondente à matriz de ponderação padrão (Figura 7.3) já apresentava um valor de 0.83 N.m para estas articulações.





	Mantendo agora os termos de Q referentes aos deslocamentos angulares iguais à situação padrão, mas multiplicando em contrapartida os termos de Q relativos aos estados de velocidade angular por 0.5, o sistema aparenta permanecer estável até 5 segundos (Figura 7.7). Em seguida, vai se afastando lentamente da posição de equilíbrio, permanecendo o corpo extendido (diferença nula entre os deslocamentos angulares das articulações), caindo para a frente (na direção de flexão da perna, segundo a convenção da tabela 6.1). A curva de velocidades angulares (Figura 7.8) não apresenta diferenças marcantes com relação à resposta obtida com as matrizes de ponderação padrão (Figura 7.2); no entanto, pode ser observado um lento crescimento dos valores do perfil de velocidades a partir de t = 7 segundos, quando o sistema se estabiliza. Observando a curva de torques de controle (Figura 7.9), nota-se uma hiperatividade do joelho, invertendo em pouco tempo o sinal da variável de controle (o torque de controle chega a zero em aproximadamente 2 segundos, enquanto nas condições padrão ficou em torno de 5 segundos).  O sujeito cairia para frente, ereto, sem força suficiente para extender o tornozelo - não obstante o torque de controle nesta articulação ir aumentando. Este comportamento pode ser devido às não-linearidades dos termos centrípetos e inerciais, que não são levadas em conta no projeto do sistema de controle.





 	Diminuindo agora o peso relativo da matriz R, multiplicando-a por um fator 0.5 (Q permaneceu a mesma da simulação padrão), os deslocamentos angulares apresentaram poucas alterações (Figura 7.10) com ligeiro aumento dos picos de velocidade (Figura 7.11). O resultado é razoável na medida em que a diminuição relativa de R leva a um controle mais potente, ainda as curvas de torque (Figura 7.12) não tenham se alterado de maneira sensível.





8.1.1 Aplicação da pseudo-inversa para o MODELO 1





	Na figura 7.13 estão mostradas respostas temporais de força muscular obtidas com Q, R e condições iniciais padrão, para o MODELO 1, calculando um torque equivalente a partir do conjunto de forças determinado pela equação 6.34 e dos braços de momento. Não se notou qualquer atividade dos músculos ilipsoas e conjunto de dorsiflexores, exclusivamente flexores, nem do rectus femoris que, além de extender o joelho, flexiona o quadril. No entanto, a minimização da magnitude do vetor de forças, optou por ativar os músculos bi-articulares isquiotibialis e gastrocnemius, apesar destes músculos realizarem ações a princípio indesejáveis, isto é, a flexão do quadril e do joelho. Além disso, as curvas não apresentaram picos nem discontinuidades. Posteriormente, estes resultados serão comparados com o MODELO 3.





8.1.2 Modificação das condições iniciais





	Ilustrando o comportamento do MODELO 1 com outras condições iniciais, foram realizadas simulações com o tronco inicialmente flexionado, mantendo eretos os demais segmentos. O vetor de condições iniciais utilizado foi (0, 0, 0.2, 0, 0, 0) radianos, recordando que os três primeiros termos se referem aos deslocamentos angulares e os três últimos às velocidades angulares. As matrizes Q e R foram as mesmas da condição padrão.


	Os resultados (mostrados nas Figuras 7.14, 7.15 e 7.16) indicam que o tronco inicialmente flexionado corrige sua posição em aproximadamente 6 segundos, com pouco movimento dos demais segmentos: o tornozelo sofre uma pequena flexão, mas a coincidência das curvas de deslocamento da perna e da coxa (Figura 7.14) indica que o joelho não se extendeu nem flexionou. O perfil de velocidades angulares apresentou picos um pouco maiores do que os encontrados quando as condições iniciais eram (0.1, -0.1, 0.1, 0, 0, 0). Com relação aos torques de controle mostrados na Figura 7.16, todos apresentaram sinal negativo; o tronco fletido produz um torque gravitacional positivo (conforme convenção estabelecida no Capítulo 4), equilibrado por torques negativos da mesma magnitude em cada uma das articulações.





8.2. Análise das respostas do MODELO 2





	Neste modelo (formulado no item 4.3) a ordem da matiz de ganho K, assim como das matrizes de ponderação do LQR é diferente do modelo anterior. Calculando então K de ordem 3 x 9, mantendo as matrizes Q e R padrão (colocando valor zero para os termos da diagonal principal de Q referentes aos estados de torque) e integrando o sistema de equações diferenciais, os resultados relativos aos deslocamentos angulares (Figura 7.17) são aparentemente satisfatórios, com tempo de estabilização ligeiramente menor quando comparado com o MODELO 1 para as mesmas condições iniciais. Entretanto, observando as curvas de velocidade angular (Figura 7.18) e torque nas articulações� (Figura 7.19) são notados valores impraticavelmente altos e oscilatórios. Uma tentativa de se obter respostas menos oscilatórias pode ser feita alterando os pesos relativos das matrizes Q e R. Multiplicando por exemplo a porção de Q relativa aos estados de deslocamento angular por um fator 10-6, de velocidade por 5.10-6 e R por 10, são obtidas as respostas mostradas nas Figuras 7.20, 7.21 e 7.22. A diminuição da penalização dos estados (reduzindo os termos de Q) e aumento da penalização do controle levaram a picos de torque e velocidade elevados; o deslocamento angular, além disso, deixou de ser monotonicamente decrescente para se tornar oscilatório. Isso indica que por hora o MODELO 2 é inviável para implementação, enquanto o efeito das matrizes de ponderação no desempenho do sistema não for devidamente explorado. 





8.3. Análise das respostas do MODELO 3





	Comparando as curvas de deslocamento angular do MODELO 3 (Figura 7.23 e 7.28 para frequências de estimulação de 200 Hz e 100 Hz, respectivamente) não são notadas diferenças significativas com relação ao MODELO 1 (Figura 7.1), para as mesmas condições iniciais, Q e R padrão; o MODELO 3 apresentou apenas um tempo de estabilização um pouco inferior. Para a frequência de estimulação de 50 Hz, o sistema apresentou comportamento instável e seus resultados serão discutidos adiante. As curvas de velocidade angular do MODELO 3 (Figuras 7.24/200 Hz e 7.29/100 Hz), comparadas às do MODELO 1 (Figura 7.2), apresentam um comportamento transiente mais oscilatório, também com picos de velocidade mais elevados. Se os picos apresentados pelo MODELO 1 não passavam de 5 graus/s, no MODELO 3 atingiram até 30 graus/s.





8.3.1 Análise das curvas de resposta muscular





	Para a frequência de estimulação de 200 Hz, as repostas musculares obtidas através das simulações podem ser observadas nas Figuras 7.25, 7.26 e 7.27. Recordando que as condições iniciais induzem uma resposta de extensão para os três segmentos (ou para as três articulações), o padrão de atividade observado foi complexo, inclusive com o recrutamento de músculos flexores. Além do disparo aparentemente síncrono dos três extensores do tronco (gluteus maximus, gluteus medius e isquiotibialis) durante um curto período de tempo, pode ser observada uma atividade significativa de um dos antagonistas, do músculo ilipsoas, flexor do tronco. Este comportamento assemelha-se ao chamado Padrão Muscular Trifásico (Ghez, 1991), onde o primeiro disparo de um músculo agonista é sucedido por um período de repouso e por um disparo do antagonista, relaxando-se em seguida este e disparando novamente o agonista. Na Figura 7.25 um comportamento deste tipo pode ser observado. Comparando a atividade relativa entre os três extensores do tronco, os músculos gluteus medius e isquiotibialis apresentaram níveis de força comparáveis (isso ficou ainda mais claro com estimulação a 100 Hz, como mostra a Figura 7.31)  , ao passo que o gluteus maximus teve uma participação bem mais discreta. Isso pode ser explicado pelos braços de momento com relação à articulação do quadril que foram considerados para cada um  destes músculos (ver Tabela 5.2). Ao passo que o gluteus medius possui um braço de momento na ordem de 1 cm, para o gluteus maximus este valor está em torno de 0.2 cm. Ou seja, a minimização do vetor global de forças realizado através da metodologia da pseudo-inversa (item 6.5.1) levou a uma solução que poupava o músculo com menor braço de momento. Entretanto, o outro extensor do tronco, o músculo isquiotibialis, possui um braço de momento com relação ao quadril da ordem de 5 cm. Mas este músculo é responsável também pela flexão do joelho, uma ação indesejável para esta operação específica do sistema de controle (de extensão dos três membros). Assim, este músculo foi também parcialmente poupado pelo processo de minimização.


	Dos dois extensores da coxa, o grupo dos vasti assumiu a realização de praticamente toda a força muscular necessária;em contrapartida o rectus femoris que, além de extender a coxa (ou o joelho), realiza também a flexão do tronco, ficou praticamente inativo. É interessante notar que o sistema de controle optou pelo ativação do ilipsoas (flexor do tronco, monoarticular) em detrimento do rectus femoris para controle do padrão supostamente trifásico apresentado pelos músculos do quadril. O grupo de músculos responsáveis pelo controle da perna (ou do tornozelo) apresentou também um padrão de tipo trifásico, coincidindo a ativação dos dorsiflexores com uma ligeira queda de ativação dos extensores grastrocnemius e soleus. Agora, os braços de momento em relação ao tornozelo são praticamente idênticos (em torno de 3.5 cm), mas o soleus apresentou níveis de força na ordem de duas vezes os apresentados pelo gastrocnemius. Novamente, este último músculo, biarticular, realiza também forças no sentido de flexionar o joelho, e por isso foi menos solicitado.


	Reduzindo a frequência de estimulação para 100 Hz, o ciclo característico do padrão trifásico observado na Figura 7.25 se repete por 10 vezes na Figura 7.30, decrescendo até a atividade muscular se estabilizar depois de 0.4 segundos (para 200 Hz, esta estabilização ocorria bem antes, ao redor de 0.1 segundo). Observando a coincidência das curvas de reposta do isquiotibialis e do gluteus medius, é interessante notar que o padrão oscilatório observado neste último músculo não ocorre no primeiro. A diferença de comportamento se deve provavelmente à diversidade entre as constantes de tempo dos vários músculos - lembrando que se tratam de sistemas dinâmicos lineares de primeira ordem. A constante de tempo do gluteus medius é aproximadamente 8 vezes menor do que a do isquiotibialis (Tabela 3.2), sendo assim o intervalo entre os pulsos suficiente para que o primeiro músculo relaxe, ao contrário do segundo. Os músculos da perna estimulados com 100 Hz mostram um padrão de atividade semelhante a 200 Hz, no entanto com oscilações mais pronunciadas e maior tempo de estabilização.


 


8.3.2. Análise da resposta instável com excitação a 50 Hz





	Fixando a frequência de estimulação em 50 Hz o sistema inicialmente se dirige para a posição de equilíbrio, mas já em 0.4 segundos (Figuras 7.33 e 7.34) já apresenta valores demasiadamente elevados para os ângulos da coxa e do tronco, não conseguindo corrigir-se satisfatoriamente; o comportamento é instável, com queda do corpo no sentido da extensão do tornozelo. Comparando as respostas musculares dos extensores e flexores do quadril estimulados a 50 Hz (Figuras 7.35 e 7.36) com os mesmos músculos em frequências mais elevadas, a instabilidade parece estar associada à coordenação da coativação. Na Figura 7.25 uma breve ativação do ilipsoas corrige de maneira satisfatória a extensão do quadril; aumentado o intervalo entre os pulsos, esta coordenação precisa do tempo de estimulação fica prejudicada, levando a uma subsequente hiperatividade dos extensores. Os flexores, em consequência, são disparados com mais intensidade ainda. Músculos cuja atividade esperada decairia com o tempo vão sendo cada vez mais solicitados (vasti, gluteus medius, gluteus maximus e isquiotibialis). Além deste padrão de crescimento descontrolado de atividade muscular, alguns músculos atingem seu patamar de saturação (por exemplo, na Figura 7.36) e o sistema perde estabilidade.


 


8.4. Considerações finais





	A análise dos resultados feita acima permite afirmar que:





Para os MODELO 1, com condições iniciais de flexão nos três segmentos, a diminuição da porção de Q relativa ao deslocamento leva ao aumento do tempo de estabilização e à diminuição dos picos de velocidade.


A diminuição da porção de Q relativa à velocidade levou à diminuição do tempo de estabilização, mas o sistema pode apresentar soluções instáveis para tempos subsequentes.


A diminuição de R levou a aumentos dos picos de velocidade


Com flexão inicial apenas do quadril, a restauração da postura ereta ocorreu com poucas alterações de deslocamento angular nas demais articulações.





O MODELO 2 é por hora pouco viável, uma vez que para as condições testadas apresentou respostas altamente oscilatórias.





O MODELO 3, incorporando atuadores músculo-tendíneos lineares e otimização através da matriz pseudo-inversa, pode ser testado inicialmente a partir das respostas do MODELO 1, uma vez as curvas de deslocamento angular foram semelhantes; esta propriedade é fundamental, pois a escolha de Q e R não é trivial, e a diferença de custo computacional entre os dois modelos é muito grande.


As respostas musculares sugerem um padrão tipo trifásico na ativação de músculos opostos.


Músculos com braços de momento menor são menos utilizados.


Músculo bi-articulares que exercem ações desejadas numa articulação e não-desejadas em outra são também poupados.


Em frequências de estimulação mais reduzidas, músculos rápidos (contante de tempo pequena) apresentam respostas mais oscilatórias e, de um modo geral, demoram mais tempo para se estabilizarem.


Abaixo de uma freqência crítica a coordenação entre os músculos opostos não é satisfatória, levando ao crescimento descontrolado da atividade muscular, saturação e falha do sistema de controle.





	De maneira geral, os métodos empregados na formulação do modelo de múltiplos corpos rígidos, da mecânica da contração e da dinâmica da excitação foram suficientes para os objetivos propostos. O projeto do controle ótimo LQR foi adequado, apesar das não-linearidades do sistema não serem levadas em conta e da dificuldade na escolha de Q e R. O emprego da matriz pseudo-inversa calculada atrvés da decomposição em valores singulares (SVD) na distribuição de forças parece promissor; o padrão de coordenação obtido foi eficiente, o custo computacional é razoável e não foram notados problemas de convergência numérica. Infelizmente, não foi possível até o presente momento obter um comportamento estável do sistema de controle empregando modelo não-linear da dinâmica da contração. Na opinião dos autores, alguns aspectos do trabalho seriam passíveis de aprimoramento, ou inspirariam outros estudos relacionados:





Determinação mais precisa dos parâmetros de corpo rígido, através de equações de regressão mais recentes (Stein et al., 1996) ou por métodos de processamento de imagens (Baca, 1996).


Cálculo dos braços de momento dos músculos em relação às articulações (An et al., 1984) utilizando softwares de visualização e análise da geometria músculo-esquelética (Delp et al., 1990).


Formulação de modelos de múltiplos corpos rígidos com mais graus de liberdade, espaciais ou mesmo bípedes.


Estabelecimento de métodos experimentais para identificação de parâmetros musculo-tendíneos, através por exemplo de técnicas de atualização de modelos.


Implementação de modelos mais elaborados da mecânica articular e inclusão da rigidez passiva devida aos ligamentos (Yoon e Mansour, 1982 ; Mansour e Audu, 1986).


Inclusão de efeitos passivos de alongamento, com músculos desativados  sofrendo alongamento.


Cálculo ao longo da simulação de parâmetros de baixa variação relativa, como braços de momento de músculos em relação às articulações e comprimento dos atuadores músculo-tendíneos, em função dos deslocamentos angulares.  


Estudo de modelos que levem em conta parâmetros variáveis no tempo (por exemplo, o decréscimo da força muscular com a fadiga). 


Testes com outros modelos da mecância muscular (como o Distribution Moment) (Zahalak, 1992)


Emprego de outras técnicas de controle multivariável, como o Controle Robusto, ou o estabelecimento de procedimentos sistemáticos para escolha de Q e R.


Estudos relativos a efeitos de ruído no desempenho do sistema de controle.


Estudo da importância relativa entre os mecanismos de geração de trajetória e de realimentação (Kuo, 1995a).


Análise de equilíbrio a partir do sistema de controle proposto, verificando o posicionamento do vetor de reação com o solo e da posição do centro de massa do corpo (Massion, 1991). 


Comparação do critério e do método de otimização utilizando a pseudo-inversa (custo computacional, convergência) com os demais métodos e critérios encontrados na literatura.


Realização de testes experimentais, procurando correlacionar torques nas articulações,  -medidos através de técnicas dinamométricas (Nistor et al., 1982), com plataformas de força, ou utilizando a dinâmica inversa - com registros eletromiográficos.


Estabelecimento de protocolos para testes clínicos a com o auxílio de simulação, por exemplo através de perturbações mecânicas na plataforma de suporte.


Estudo dos circuitos neurais e sensores biológicos envolvidos no controle da postura, e implementação de sistemas de controle que levem em conta algumas de suas características (He et al., 1991; Kuo, 1993; Taga, 1995).





	A modelagem matemática e a simulação, no desenvolvimento de próteses neurais para indivíduos portadores de lesões crônicas no Sistema Nervoso Central, pode vir a ser uma ferramenta de inestimável fecundidade; sua viabilidade clínica e social depende, entretanto, da concorrência de esforços e do conhecimento acumulado por parte das mais diversas áreas de atuação profissional, sejam clínicas, tecnológicas ou acadêmicas.  


�0.1 radianos equivalem a 5.7 graus. 


� Desta vez os torques nas articulações não são variáveis de controle, mas de estado. O controle é feito pela ativação equivalente de torque aT.
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