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Resumo

KRUEGER, Eddy. Deteccdo de fadiga neuromuscular em pessoas com lesdo medular
completa utilizando transformada wavelet. 83 f. (tese de doutorado) Programa de Pos-
Graduagdo em Engenharia Elétrica e Informética Industrial da Universidade Tecnoldgica
Federal do Parand. Curitiba, 2014.

Introducdo: As pessoas com lesdo medular (LM) podem ter seus musculos paralisados
ativados por meio da estimulacdo elétrica funcional (FES) sobre vias neurais presentes
proximas a pele. Estas estimulagdes elétricas sdo importantes para a recuperacao do trofismo
neuromuscular ou durante o controle de movimento por prdteses neurais. No entanto, ao
longo da aplicacdo da FES, a fadiga ocorre, diminuindo a eficiéncia da contracéo,
principalmente devido a hipotrofia neuromuscular presente nessa populacdo. A aquisi¢do da
vibracdo das fibras musculares como indicador de fadiga é registrada por meio da técnica de
mecanomiografia (MMG), que nédo sofre interferéncias elétricas decorrentes da aplicagdo da
FES. Objetivo: Caracterizar a vibracdo do musculo reto femoral durante protocolo de fadiga
neuromuscular eletricamente evocada em pessoas com lesdo medular completa. Método: 24
membros (direito e esquerdo) de 15 participantes (idade: 27+5 anos) do sexo masculino (A e
B na American Spinal Injury Impairment Scale) foram selecionados. Um estimulador elétrico
operando como fonte de tensdo, desenvolvido especialmente para pesquisa, foi configurado
com: frequéncia de pulso em 1 kHz (20% de ciclo de trabalho) e trem de pulsos (modulacéo)
em 70 Hz (20% periodo ativo). O sinal triaxial [X (transversal), Y (longitudinal) e Z
(perpendicular)] da MMG foi processado com filtro Butterworth de terceira ordem e banda
passante entre 5 e 50 Hz. Previamente ao protocolo, a tensdo de saida do estimulador foi
incrementada (~3 V/s evitando-se a adaptacdo/habituacdo dos motoneurdnios) até alcancar a
extensdo maxima eletricamente estimulada (EMEE) da articulacdo do joelho. Uma célula de
carga foi usada para registrar a resposta de forca, onde ap6s a sua colocacdo, a intensidade da
FES necesséaria para alcancar a EMEE foi aplicada e registrada pela célula de carga como
100% da forga (Fipo%). Durante o protocolo de fadiga neuromuscular, a intensidade do
estimulo foi incrementada durante o controle para manter a forca em Figo9. Quatro instantes (I
- IV) foram selecionados entre Figoe € @ incapacidade da FES manter a resposta de forca
acima de 30% (Fso%). O sinal foi processado nos dominios temporal (energia), espectral
(frequéncia mediana) e wavelet (temporal-espectral com doze bandas de frequéncia entre 5 e
53 Hz). Os dados extraidos foram normalizados pelo instante inicial (1) gerando unidades
arbitrarias (u.a.), e testados com estatistica ndo paramétrica. Resultados: A frequéncia
mediana ndo apresentou significncia estatistica. Em relacdo aos eixos de deslocamento da
MMG, o eixo transversal mostrou o maior numero de resultados estatisticamente
significantivos. A energia da vibragdo das fibras musculares (dominio temporal) indicou
diminuicdo entre os instantes | (musculo fresco) e Il (pré-fadiga), como também entre os
instantes | e 1V (fadigado) com reducdo significativa. O dominio wavelet teve como foco o
eixo transversal, especialmente as bandas de frequéncia de 13, 16, 20, 25 e 35 Hz, por terem
indicado reducéo significativa durante a fadiga neuromuscular; principalmente, a banda de 25
Hz, que indicou redug&o significativa entre o instante | (valor da mediana dos dados de 0,53
u.a.) e os demais instantes [I1 (0,30 u.a), 11l (0,28 u.a.) e IV (0,24 u.a.)]. Concluséo: A fadiga
neuromuscular é caracterizada pela reducdo da energia do sinal no eixo de deslocamento
transversal (X) da vibracdo do musculo reto femoral, em pessoas com lesdo medular
completa, tanto no dominio temporal quanto principalmente no dominio wavelet, sendo a
banda de frequéncia de 25 Hz a mais relevante, porque sua energia diminui com a ocorréncia
da fadiga neuromuscular. Estes achados abrem a possibilidade de aplicacdo em sistemas de



malha fechada durante procedimentos de reabilitacéo fisica utilizando FES ou no controle de
proteses neurais.

Palavras-chave: fadiga neuromuscular, lesdo medular, mecanomiografia, estimulacéo elétrica
funcional, transformada wavelet.



Abstract

KRUEGER, Eddy. Neuromuscular fatigue detection in complete spinal cord injured
subjects through wavelet transform. 83 p. (doctoral) Graduate Program in Electrical and
Computer Engineering of Federal University of Technology - Parana. Curitiba, 2014.

Introduction: People with spinal cord injury (SCI) may have the paralyzed muscles activated
through functional electrical stimulation (FES) on neural pathways present below the skin.
These electrical stimulations are important to restore the neuromuscular trophism or during
the movement control using neural prostheses. However, prolonged FES application causes
fatigue, which decreases the contraction strength, mainly due the neuromuscular hypotrophy
in this population. The acquisition of myofibers’ vibration is recognized by
mechanomyography (MMG) system and does not suffer electrical interference from the FES
system. Objective: To characterize the rectus femoris muscle vibration during electrically
evoked neuromuscular fatigue protocol in complete spinal cord injury subjects. Methods: As
sample, 24 limbs (right and left) from 15 male participants (age: 27+5 y.0.) and ranked as A
and B according to American Spinal Injury Impairment Scale) were selected. An electrical
stimulator operating as voltage source, specially developed for research, was configured as:
pulse frequency set to 1 kHz (20% duty cycle) and burst (modulating) frequency set to 70 Hz
(20% active period). The triaxial [X (transverse), Y (longitudinal) and Z (perpendicular)]
MMG signal of rectus femoris muscle was processed with a third-order 5-50 Hz bandpass
Butterworth filter. A load cell was used to register the force. The stimulator output voltage
was increased (~3 V/s to avoid motoneuron adaptation/habituation) until the maximal
electrically-evoked extension (MEEE) of the knee joint. After the load cell placement, the
stimuli magnitude required to reach MEEE was applied and registered by the load cell as
muscular Figg9 response. Stimuli intensity was increased during the control to keep the force
in Fioo%. Four instants (I - 1V) were selected from Figoe Up to the inability to keep the FES
response force above 30% (F3z090). The signal was processed in temporal (energy), spectral
(median frequency) and wavelet (temporal-spectral with twelve band frequencies between 5
and 53 Hz) domains. All data were normalized by initial instant, creating arbitrary units (a.u.),
and non-parametric tests were applied. Results: The median frequency did not show
statistical significance. Regarding the MMG axes, the transverse axis showed most statistical
differences. The MMG energy (temporal domain) indicates the decrease between the instants
I (unfatigued) and Il (pre-fatigue), as well as instants | and IV (fatigued). The wavelet domain
focused on the transverse axis, especially on 13, 16, 20, 25 and 35 Hz frequency bands, for
having shown significant reduction proven during neuromuscular fatigue. In focus on 25 Hz
band frequency that showed a constant decrease between instants | (median value from data
de 0.53 a.u.) with subsequent instants [Il (0.30 a.u.), Il (0.28 a.u.) and IV (0.24 a.u.).
Conclusion: Neuromuscular fatigue is characterized by energy decrease in MMG X-axis
(transverse) signal of vibration on the rectus femoris muscle for complete spinal cord injured
subjects, in the temporal domain but mainly in the wavelet domain. The 25 Hz is the most
important band frequency because its energy decreases with neuromuscular fatigue. These
findings open the possibility of application in closed-loop systems during physical
rehabilitation procedures using FES or in the control of neural prostheses.

Key-words: neuromuscular fatigue, spinal cord injury, mechanomyography, functional
electrical stimulation, wavelet transform.
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Lista de abreviactes

CaW: transformada wavelet de Cauchy

EMD: atraso eletromecénico (electromechanical delay)

EMEE: extensdo maxima eletricamente estimulada

EMG: eletromiografia

Energia_ NORM: energia total do sinal de MMG normalizada

F100%: 100% da forga

F300: 30% da forca

Fes0: 65% da forca

F: frequéncia mediana

FES: estimulacdo elétrica funcional (functional electrical stimulation)
LD: limiar de despolarizagao

LM: lesdo medular

MMG: mecanomiografia

MMG_NORM: energia de cada frequéncia do sinal de MMG normalizada
PA: potencial de agéo

PAM: modulacdo por amplitude de pulso (pulse amplitude modulation)
PWM: modulacdo por largura de pulsos (pulse width modulation)

RF: musculo reto femoral

RMS: raiz média quadratica (root mean square)

SNC: sistema nervoso central

u.a.: unidades arbitrarias
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1 INTRODUCAO

1.1 MOTIVACAO

Segundo dados do IBGE descritos na Tabela 1, 6,9% da populagdo brasileira® possui
algum tipo de deficiéncia fisica, o que limita a acessibilidade dessas pessoas as necessidades
bésicas da vida diaria, como exemplo, levantar-se da cama e ir para a cozinha (CENSO,
2010). A lesdo medular (LM) é classificada como patologia neuroldgica que afeta funcGes
motoras e sensoriais (BURT, 2004) abaixo do nivel da lesdéo (MAYNARD et al., 1997), sendo
geralmente causada por acidentes automotivos, mergulho em aguas rasas®, violéncia urbana e
outras etiologias como cancer ou desordens genéticas (BEDBROOK, 1981). Segundo a Rede
SARAH (2010) de hospitais, foram atendidos entre os anos 2001 a 2010, 9.019 pacientes com
sequela de LM traumatica de diferentes etiologias, como indica a Tabela 2, sendo os acidentes

no transito a maior causa.

Tabela 1 - Relacdo de portadores de deficiéncia motora municipal, estadual e nacional

- ) Local
Classificacdo dos habitantes o )
Curitiba Parana Brasil
Nao consegue de modo algum® 6736 39951 734421
o Grande dificuldade’ 24423 203268 3698929
Deficiéncia motora o 5
Alguma dificuldade 64176 463022 8832249
Habitantes com deficiéncia motora 95335 706241 13265599
Geral Total de habitantes 1764540 10439601 192376496
Percentual de habitantes com deficiéncia motora (%) 54 6,8 6,9

Fonte: CENSO (2010)

Estimulacdo elétrica funcional (FES) € a aplicacdo de pulsos elétricos nas vias
neuromusculares (MARSOLAIS e KOBETIC, 1987) que séo aplicados em pessoas com LM
(JOVIC et al., 2011) e demais patologias que afetem o sistema motor (KESAR et al., 2010),

ou mesmo em pessoas higidas® (LANGZAM et al., 2007) para evocar movimentos artificiais’

1 6,8% para 0 estado do Parana e 5,4% para a cidade de Curitiba.

2 Ocorre principalmente em &guas de cor escura, devido & dificuldade de identificar o fundo.

® Pessoa que declarou ser permanentemente incapaz, por deficiéncia motora, de caminhar e/ou subir escadas sem
a ajuda de outra pessoa.

* Pessoa que declarou ter grande dificuldade permanente de caminhar e/ou subir escadas sem a ajuda de outra
pessoa, ainda que usando prétese, bengala ou aparelho auxiliar.

> Pessoa que declarou ter alguma dificuldade permanente de caminhar e/ou subir escadas sem a ajuda de outra
pessoa, ainda que usando prétese, bengala ou aparelho auxiliar.

® Sem qualquer doenca fisica e/ou psicolégica.
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ou assistidos®. Aplicacdes de FES trazem beneficios 6steo-musculares diretos, além de
beneficios indiretos, destacando-se os cardiopulmonares, metabolicos e psicolégicos
(GALLIEN et al., 1995). Quando o paciente possui paresia’, a FES incrementa a velocidade, a
coordenacdo da marcha (NIGHTINGALE et al., 2007) e a postura (FUJITA et al., 1995;
GOLLEE et al., 2004).

Tabela 2 - Causas da lesdo medular

Etiologia da leséo medular Percentual
Acidente automobilistico 37,2%
Arma de fogo 28,7 %
Quedas (alteracao de nivel) 16,8 %
Mergulho 8,9 %
Causas diversas 8,5 %

indices de 9019 pacientes atendidos entre os anos de 2000 e 2010 (SARAH, 2010).

Alteracdo dos parametros da FES' durante sua aplicagdo pode ser realizada por
terapeuta ou mesmo pelo préprio usuario, no que se denomina sistema de controle em malha
aberta, onde o terapeuta/usuario fecha a malha do controle, realimentando o sistema
(SHEFFLER e CHAE, 2007). O controle em malha fechada é aquele em que se executa o
ajuste automatico do controle por meio da realimentacdo de sinais fisioldgicos e biomecéanicos
(RUSHTON, 1997; DIETZ et al., 1999), como a corre¢do da intensidade da FES com
realimentacdo do angulo da articular (NOGUEIRA-NETO, 2013).

A fadiga neuromuscular (ENOKA e DUCHATEAU, 2008; YU e CHANG, 2010) é
um efeito indesejavel que surge ao longo da aplicagdo da FES (YU e CHANG, 2010)
dificultando, por exemplo, a implementacéo de neuropréteses™ motoras (GUIRAUD et al.,
2014). Em individuos higidos, a técnica de eletromiografia*? (EMG) registra deslocamento do
espectro do sinal para a esquerda (baixas frequéncias) durante a instalacdo da fadiga
neuromuscular (RABISCHONG, 1996). No entanto, a aquisicdo de EMG € prejudicada

" 0 estimulador elétrico controla a realizacio de todo 0 movimento.

® O paciente realiza 0 movimento com auxilio do estimulador elétrico.

% Perda parcial da motricidade.

19 Como variagdes de frequéncia ou duracéo de pulso.

11 Qu proteses neurais, sdo dispositivos que substituem uma fungdo, como a motora por meio da FES
(DILORENZO e BRONZINO, 2007).

12 Técnica que registra o biopotencial em tecido neuromuscular.
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durante a aplicacdo da FES, que provoca interferéncia ou saturacdo do sinal eletromiografico
(SEKI et al., 2003).

A técnica de mecanomiografia (MMG) mede as oscila¢cbes mecanicas dos musculos
durante a contracdo e, por se tratar de um sinal mecanico, ndo é afetada diretamente pela
corrente elétrica gerada durante a aplicagdo da FES (SEKI et al., 2003; FALLER et al., 2009),
nem sofre interferéncias da propria resposta elétrica dos musculos, captada no sinal de EMG.
A MMG tem sido investigada quanto ao seu potencial para monitorar a resposta muscular
evocada pela FES e para fornecer informacdo sobre o estado de fadiga muscular, e que
poderia ser aplicada aos sistemas de controle de neuropréteses (KRUEGER-BECK et al.,
2010).

Na abertura da copa do mundo de futebol de 2014 realizada no Brasil, 0 pesquisador
Miguel Nicolelis, lider do projeto "Andar de Novo", fez uma rapida demonstracdo ao publico
mundial com o paraplégico Juliano Pinto realizando o chute inaugural da cerimbémia de
abertura. O fato foi possivel devido ao sistema eletromecéanico (exoesqueleto) realizar o
movimento por Juliano; no entanto, a vestimenta foi ativada pelo sinal eletroencefalogréafico
do usuéario™. Mesmo sendo protétipo, o exoesqueleto possui alto custo e massa em torno de
65 kg. A movimentacdo de membros inferiores ativada, com interface pelo sinal elétrico do
cérebro, pode ser executada por meio da FES (DO et al., 2011) para a neuroprotese,
favorecendo a remodelagem neural ao paciente (RUSHTON, 2003), além do baixo peso do
sistema utilizado. Entretanto, por utilizar o membro paralisado do usuario da neuroprétese
para a realizacdo do movimento artificial, a fadiga neuromuscular é de longe a principal
desvantagem na manutenc¢éo da contragdo em pessoas com lesdo medular.

Por intermédio da revisdo bibliografica realizada, verificou-se que a FES ¢ utilizada
para a recuperagdo e substituicdo das fungdes musculares de pacientes acometidos por LM.
No entanto, devido as alteragdes fisioldgicas decorrentes da LM, a eficiéncia da aplicacdo da
FES é atenuada pela ocorréncia da fadiga neuromuscular. A resposta da fadiga neuromuscular
é uma lacuna no campo da fisiologia muscular da LM, sendo essa resposta necessaria para a
implementacdo em sistemas de controle em malha fechada, para sess6es de reabilitacdo fisica,
bem como nas neuroproteses. Com o uso da MMG concomitantemente com a FES, sem
interferéncia elétrica direta, busca-se minimizar a lacuna do conhecimento sobre o processo
de instalacdo da fadiga neuromuscular em pacientes com LM, e contornar esse problema, com

novas estratégias de estimulacdo neuromuscular (KRUEGER-BECK et al., 2010). Dessa

Bhttp://g1.globo.com/ciencia-e-saude/noticia/2014/06/jovem-paraplegico-usa-exoesqueleto-chuta-bola-na-
abertura-da-copa.html
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forma, a caracterizacdo da fadiga neuromuscular em pessoas com lesdo medular completa é
uma grande lacuna que permanece dificultando o desenvolvimento de sistemas de controle em
malha fechada durante a estimulagdo elétrica. O desenvolvimento desta pesquisa buscou
reduzir essa lacuna por meio da determinacdo de pardmetros vibracionais extraidos dos
dominos temporal, espectral e wavelet para aplicagdes em neuropréteses ou mesmo a

realizacdo de sessOes de reabilitacdo fisica de alto desempenho.

1.2 OBJETIVOS

1.2.1 Objetivo geral

Caracterizar a vibracdo do mausculo reto femoral durante protocolo de fadiga

neuromuscular eletricamente evocada em pessoas com lesdo medular completa.

1.2.2  Obijetivos especificos

(1) analisar a resposta temporal e espectral da energia do sinal vibracional em diferentes
eixos de deslocamento das miofibrilas durante a fadiga neuromuscular;

(2)verificar se o sinal vibracional das miofibrilas é capaz de identificar o inicio da fadiga
neuromuscular;

(3) determinar as bandas de frequéncia que melhor caracterizam o sinal

mecanomiografico durante a fadiga neuromuscular.
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2 FUNDAMENTACAO TEORICA

Neste capitulo, sdo apresentados topicos relevantes para a compreensdo dos passos
necessarios para a elaboracdo da presente tese. Como a area de concentracdo € Engenharia
Biomeédica, busca-se descrever de maneira didatica os conteddos para assimilacdo tanto de

profissionais da &rea da salde quanto das areas exatas.

2.1 CONTROLE MOTOR FISIOLOGICO

O sistema nervoso central (SNC) possui vias eferentes’ (BEAR et al., 2002;
MACHADO, 2006), que sdo responsaveis pela ativacdo muscular e glandular, dentre outras
funcdes; e vias aferentes™ (KANDEL et al., 1991; BEAR et al., 2002; MACHADO, 2006),
que realimentam o SNC (TONET et al., 2008) com informagdes sobre localizacéo espacial do
membro, velocidade de deslocamento e sensibilidades tatil e nociceptiva™ (KANDEL et al.,
1991).

As vias neuronais proprioceptivas sdo de fundamental importancia para a deambulacéo
humana (GRAZIANO, 2006), pois enviam estimulos aferentes que corrigem os desequilibrios
que ocorrem durante a marcha (KNIKOU e CONWAY, 2005), contribuindo com o sistema de
realimentacdo na medula espinal (PIERROT-DESEILLIGNY e BURKE, 2005).

2.2 REABILITACAO DA LESAO MEDULAR

Quando uma pessoa é vitima de LM em nivel neuroldgico cervical, fica caracterizada
a condicdo fisica de tetraplegia (VALL, 2013), que leva a paralisia de movimentacdo e
sensacdo abaixo do pescoco. J& a paraplegia é a condi¢do neuroldgica proveniente de LM em
nivel torécico, lombar ou sacral, acarretando perda parcial ou total das fun¢Ges motoras e/ou
sensoriais (MAYNARD et al., 1997) dos membros inferiores. Os principais fatores que
contribuem para 0 aumento das estatisticas no numero de pessoas que sofreram LM sdo
guedas, acidentes esportivos e de transito, sendo esta a maior incidéncia entre 0s jovens
(BURT, 2004; SARAH, 2010).

* Do sistema nervoso central em direcio ao sistema nervoso periférico.
1> Do sistema nervoso periférico em direc&o ao sistema nervoso central.
16

De dor.
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O processo de recuperacdo e tratamento de pacientes com LM requer diversos
cuidados como a utilizacdo de drteses para posicionar o joelho em extensdo, o treino de
bipedestacdo e deambulacdo, o controle e tratamento de possiveis alteracdes motoras
existentes (como hipotonia, espasticidade e hipertonia) e a higienizacdo quando nao

apresentam controle vesical e intestinal (ISAKOV et al., 1986).

2.3 ESTIMULACAO ELETRICA FUNCIONAL

Em 1791, Luigi Galvani publicou seus comentarios a respeito dos efeitos da
eletricidade sobre a contracdo muscular (GALVANI, 1791). Em 1855, o médico francés
Guillaume Duchenne de Boulogne publicou trabalho descrevendo o uso de estimulagéo
elétrica sobre tecidos musculares terapeuticamente, além de ser o primeiro pesquisador a ter
sucesso na estimulacdo do nervo frénico (DUCHENNE, 1855).

Quando a estimulacdo elétrica é aplicada em pessoas com LM objetivando produzir
uma funcéo corpdrea, é denominada estimulagéo elétrica funcional (FES)'’ (PETROFSKY,
2004; POPOVIC e THRASHER, 2004) como também estimulacdo neuromuscular funcional®®
(VENKATASUBRAMANIAN et al., 2006). Alguns autores utilizam ainda a nomenclatura
estimulacdo elétrica neuromuscular (EENM)™ para contracdo decorrente de estimulacio
elétrica. Doravante, na presente tese, o termo adotado serd FES, referindo-se as contracGes
evocadas tanto em voluntérios higidos como em pessoas com lesdo medular. Quando se
deseja ativar uma funcdo neural artificialmente, tal como movimento, audicdo, visdo, tato,
etc., denomina-se protese® neural (POPOVIC e THRASHER, 2004) ou neuroprotese
(RIENER, 1999). Em paciente com LM, a neuroprotese realiza o controle motor
artificialmente, como € ilustrado na Figura 1. O estimulador elétrico mimetiza o sistema
nervoso central; os cabos e eletrodos, a jungdo neuromuscular para ativar os masculos; e os
sensores, para informar o controlador (no caso, o estimulador elétrico) por meio de

informagdes aferentes, como as dos proprioceptores®.

" Do inglés: functional electrical stimulation.

'8 Do inglés functional neuromuscular stimulation.

¥ Do inglés neuromuscular electrical stimulation (HATZIS et al., 2007)

20 Componente artificial que tem por finalidade suprir necessidades perdidas por alguma regido do corpo.

2! Fuso muscular (CARR et al., 1995; COHEN, 2001; KLOMKLEAW et al., 2001) e orgdo tendinoso de Golgi
(PIERROT-DESEILLIGNY e BURKE, 2005) que registram o nivel de alongamento das fibras musculares e a
tensdo aplicada sobre o tenddo, respectivamente.
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Atualmente, a abrangéncia de aplicacdo da estimulacdo elétrica vai além do escopo
desta tese, que tem por foco a fadiga neuromuscular em pessoas com lesdo medular durante a
aplicacdo de controle motor artificial. Na literatura, estudos descrevem a aplicacdo de
estimulacdo elétrica por meio de eletrodos implantaveis em érgdos sensoriais, como retina e
cdclea (POPOVIC e THRASHER, 2004) e trabalhos com estimulacéo cerebral profunda para
disturbios neurolégicos, como mal de Parkinson, sindrome de Tourette, epilepsia e transtorno
obsessivo compulsivo (HE, 2005; DILORENZO e BRONZINO, 2007; FODSTAD e HARIZ,
2007). Sdo encontradas pesquisas com mais de duas décadas envolvendo estimulacéo elétrica
aplicada a acupuntura (DELUZE et al., 1992). A estimulacdo elétrica é uma ferramenta
aplicada a regeneracéo tecidual, como a do tecido nervoso (SONG et al., 2009) e a analgesia
por aplicacdo na regido cerebral profunda, no cértex motor ou na medula espinal (POPOVIC
et al., 2001; DILORENZO e BRONZINO, 2007; FODSTAD e HARIZ, 2007), entre outras
aplicacdes. A FES traz beneficios neuromusculares a pessoas com LM (KERN et al., 2010) e
também influencia as condicdes cardiopulmonares (MCNEIL et al., 2006) e metabdlicas, na

captacdo da glicose sanguinea e oxidacédo de carboidratos (HAMADA et al., 2004).

Estimulador
P - Elétrico
[
Sensores
A Cabos e
I Eletrodos
Musculos

Figura 1 - Representacdo de controle em malha fechada realizado para neuroprétese. Fonte: O autor.

2.3.1 Parametros elétricos da FES

A alimentacdo do estimulador elétrico pode ser feita diretamente da rede elétrica,
desde que o dispositivo inclua um maodulo de isolagéo elétrica para protecdo de paciente e

operador, ou por meio de baterias, que é a solucdo mais empregada em aparelhos portateis
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(MARSOLAIS e KOBETIC, 1987; GRAUPE e KOHN, 1994). Os parametros elétricos
controlados s&o: a duracdo dos pulsos (pus ou ms), a amplitude da tenséo elétrica (V) ou a
intensidade de corrente (mA) e a frequéncia dos pulsos e dos trens de pulsos (Hz). Quando a
modulacdo da FES ocorre variando-se a amplitude, considera-se a estimulacdo como
modulada por amplitude de pulso (PAM)?, ao passo que quando é controlada pela duracéo do
pulso, a estimulagdo é classificada como modulada por largura (ou duragdo) de pulsos
(PWM)?® (THRASHER et al., 2005).

A duracdo do pulso é denominada periodo ativo (on) e ao intervalo entre pulsos
denomina-se periodo inativo (off). Modulando a frequéncia do pulso, tem-se o burst, que
compreende uma sequéncia de pulsos, denominado trem de pulsos, e cuja duracdo define seu
periodo ativo. A frequéncia do pulso é superior a do burst (trem de pulsos), atingindo até
milhares de hertz (Hz). Contudo, o periodo inativo do burst, caracterizado pela auséncia de
pulsos, possui um tempo de duracdo mais prolongado (WARD e SHKURATOVA, 2002).

Frequéncias inferiores a 20 Hz provocam contracdo fasciculada®, que é ineficaz para
geracdo de movimentos funcionais; frequéncias superiores a 70 Hz (PETROFSKY, 2004;
AGNE, 2005) provocam desconforto sensorial em pacientes com sensibilidade nociceptiva
presente (PACKMAN-BRAUN, 1988; ROONEY et al., 1992; RABISCHONG, 1996), além
de atingirem a fadiga neuromuscular mais rapidamente que frequéncias inferiores.

Uma condi¢do importante para a aplicacdo de FES € o grau de inervacédo e hipotrofia
muscular. Quanto maior o nivel de desnervacdo e hipotrofia, maior € a corrente necessaria
para despolarizar as células nervosas e musculares, o que pode inviabilizar o tratamento em
certos casos (POPOVIC et al., 2001).

Além das vantagens da capacidade de locomoc¢do com a aplicacdo de FES, constata-se
os beneficios que seu uso acarreta como hipertrofia muscular e remodelagem neuronal
(KANDEL et al., 1991; BEAR et al., 2002; DIETZ e HARKEMA, 2004), que reorganiza as
vias neuronais (THRASHER et al., 2006; VANDERTHOMMEN e DUCHATEAU, 2007) e
fortalece a ativagdo de areas corticais e suas conexdes descendentes (EVERAERT et al.,
2010). A atividade muscular altera as vias neuronais, principalmente do cértex motor e dos
ganglios da base (CARROLL et al., 2001; DUCHATEAU e ENOKA, 2002).

Essa plasticidade de longo prazo é representada por (1) decremento da ativacdo da

musculatura antagonista, (2) aumento da atividade da unidade motora e (3) incremento na

%2 Do inglés: pulse amplitude modulation.
%% Do inglés: pulse width modulation.
24 Contragéo de poucos grupos de fasciculos do tecido muscular desenvolvendo pouca resposta de forca.
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ativagdo da musculatura sinergista (HIGBIE et al., 1996). A remodelagem neuronal ocorre
devido & estimulagdo local sobre o musculo ou ativagdo antidromica® (BUTLER, 2003) nas
células motoras do corno anterior da medula espinal. A plasticidade tem fundamento nas
sinapses de Hebb, que ocorrem em regides do sistema nervoso central que estdo associadas a
memoria e ao aprendizado (sensério-motor). Utilizam-se do potencial de a¢do (PA) de longa
duragcdo, presente principalmente nos neurbnios que utilizam glutamato como
neurotransmissor nos receptores NMDA?® e AMPA?". Sinapses desse tipo estdo presentes ao
nivel das células do corno anterior da medula espinal (RUSHTON, 2003).

A eficacia de uma abordagem reabilitacional depende do uso de FES associado a
algum sistema de realimentacdo provido pelo paciente, onde o papel da FES é
executar/auxiliar a funcdo do movimento perdido e o0 paciente deve interpretar 0 movimento
como se estivesse sendo realizado voluntariamente. Essa estratégia permite ativacdo de vias

neuronais que, consequentemente, favorecem a remodelagem neuronal (RUSHTON, 2003).

2.3.2 Fatores relacionados a fadiga neuromuscular

A fadiga produz modificac6es fisioldgicas, tanto bioguimicas como biofisicas, sobre o
tecido neuromuscular resultando na incapacidade de geracdo de forca requisitada (CE et al.,
2013). Com a fadiga, os potenciais de acdo registrados pela eletromiografia (EMG)
apresentam uma diminui¢do na frequéncia de disparos dos biopotenciais (RABISCHONG,
1996). O masculo estriado esquelético é dividido basicamente em fibras do tipo F (ou Il), de
rpida contracdo/fadiga muscular, e do tipo S (ou 1), de contracdo/fadiga muscular lenta
(MARINI e VEICSTEINAS, 2010). Fibras musculares do tipo | (lentas) possuem
motoneurénio de menor didmetro e, consequentemente, tém velocidade de conducgdo do
potencial de acéo reduzida. As fibras nervosas em miofibrilas de contragéo do tipo lenta tém
densidade de conexdes menor que em fibras rapidas. O Ca’™ exerce um importante papel na
contragdo muscular, pois em ratos, a concentragdo de Ca™" intracelular na miofibrila comeca a
reduzir apds o pico de forca proveniente da contragdo muscular (tetania), sendo acompanhada
pela diminuigdo da tensdo muscular (WESTERBLAD e ALLEN, 1993). Em humanos

(ALLEN et al., 2008), postula-se que a fadiga muscular ocorre da mesma maneira que em

2> Sentido do terminal do axénio para o corpo neural.
% N-metil D-Aspartato.
27 Alfa-amino-3-hidroxi-metil-5-4-isoxazolpropionico.
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animais, com alteracdes intracelulares, como o aumento de lactato e H* e reducéio de ATP ® e
Ca™". Além disso, Spielmann e colegas. (1993) mostraram que a reducéo da frequéncia do
motoneurdnio® é analoga a fadiga muscular. Essa redugdo na frequéncia dos potenciais de
acao e explicada pelo aumento do limiar de despolarizagdo da célula nervosa devido a
inativacdo dos canais ionicos de Na* (HODGKIN e HUXLEY, 1952). Em pacientes higidos, a
inibicdo central provocada pela célula de Renshaw®® na medula espinal pode influenciar no
declinio da frequéncia de disparo dos motoneurdnios durante a fadiga neuromuscular
(GANDEVIA, 1998).

Apos a LM, os musculos do individuo passam por um processo de modificacdo na
proporcao entre fibras lentas e rapidas (BURNHAM et al., 1997; ANDERSEN et al., 1999).0
mesmo evento € descrito por Biering-Sorensen e colegas (2009) que verificaram que o
musculo quadriceps, submetido ao processo de hipotrofia sofre alteracdo na proporcdo de
fibras lentas (diminuicdo) e rdpidas (aumento). Também ocorrem adaptacGes bioquimicas
ap6s a LM, como a progressiva reducéo da regulacio de Na* e K* no meio celular (DITOR et
al., 2004) e a diferenca da ativacio de Ca™" no sarcémero (GOBBO et al., 2006).

2.4 MECANOMIOGRAFIA

Desde o século XIX, cientistas literalmente ouviram (HERROUN e YEO, 1885) a
contracdo de musculos estriados esqueléticos através da pele por meio de estetoscopio
(BROZOVICH e POLLACK, 1983; BECK et al., 2007). Em 1948, Gordon e Holbourn
(1948) utilizaram um microfone para detectar o som muscular durante uma contragdo. A
técnica nomeada de mecanomiografia®* (MMG) (ISLAM et al., 2013) mede as oscilagdes das
miofibrilas dos musculos, transferidas aos tecidos adjacentes, através de sensor acustico
colocado na superficie da pele (ORIZIO, 1993). Outras nomenclaturas sdo utilizadas para se
referir a MMG, tais como soundmyography (ORIZIO et al., 1991), fonomiografia
(phonomyography) (HEMMERLING et al., 2004), acusticomigrafia (acousticmyography)
(BARRY et al., 1985), vibromiografia (vibromyography) (VAZ et al., 1997; COLE et al.,
2006), aceleromiografia (acceleromyography) (FUKANO et al., 2011; SCHREIBER et al.,

28 Adenosina Tri-Fosfato, nucleotideo com adenosina e trés ligacdes de fosfato (VIEIRA et al., 1999).

2% Neurdnio presente na coluna anterior da substancia cinzenta da medula espinal que emite axdnios para placas
motoras (juncdo neuromuscular).

% Inibitéria.

%! Da lingua inglesa: mechanomyography.
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2011; VARPOSHTI et al., 2011), e mecanomiograma (mechanomyogram) (ALVES e CHAU,
2010).

A MMG ¢é utilizada como mecanismo de registro da ativacdo do tecido muscular, sendo
crescente sua utilizacdo na area biomedica como, por exemplo, na avaliacdo clinica do
blogueio neuromuscular ap6s aplicagdo de anestésicos (HEMMERLING et al., 2004,
FUKANO et al., 2011; SCHREIBER et al., 2011; STAALS et al., 2011; VARPOSHTI et al.,
2011). Além disso, a MMG esta sendo utilizada na avaliacdo de patologias como distrofia do
musculo diafragma® (SARLABOUS et al., 2012), doenca pulmonar obstrutiva cronica
(CEBRIAN et al., 2010), disfagia (LEE et al., 2011), mialgia (S@GAARD et al., 2011),
espasticidade (MIRBAGHERI et al., 2007) e doenca de Parkinson (MARUSIAK et al., 2009).
Na reabilitacdo fisica vem sendo aliada a técnica de Biofeedback para alivio de dor muscular
(VEDSTED et al.,, 2011) e investiga-se sua utilizacdo em sistemas de controle para

neuroproteses.

2.4.1 Sensores

Sensores de MMG podem ser construidos com lasers (ORIZIO et al., 1999) e
goniometros (AL-MULLA et al., 2011), para medir o deslocamento das fibras musculares;
microfones (WATAKABE et al.,, 2001), para medir o som das fibras musculares; e a
aceleracao destas, registrada por meio de acelerdmetros uni- (VAZ et al., 1997), bi- (LEE et
al., 2011) ou triaxiais (Figura 2) (NOGUEIRA-NETO et al., 2008).

Figura 2 - Sensor de MMG construido com acelerémetro triaxial. Fonte: O autor.

%2 Responsavel pela inspiragao.
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2.4.2 Métodos de analise do sinal

O processamento dos sinais de MMG ¢é similar ao empregado na EMG. Os sinais
podem ser analisados nos dominios do tempo, indicando a resposta da energia do sinal em
escala temporal, e da frequéncia, com a resposta do contetdo espectral (DURLING, 1969;
MERLETTI e LO CONTE, 1995; TARATA et al., 2001); e, mais recentemente, no dominio
wavelet (ALVES e CHAU, 2010; Ql et al., 2011) com a resposta temporal-espectral.

O espectro de frequéncia da MMG reflete o disparo das unidades motoras recrutadas
na contracdo muscular (YOSHITAKE e MORITANI, 1999; ORIZIO et al.,, 2003) e a
intensidade de energia temporal, durante contracdo voluntaria, indica a quantidade de
unidades motoras recrutadas (EBERSOLE e MALEK, 2008).

Orizio e colegas (2003) afirmaram que o conteudo espectral da MMG mostra a
frequéncia de disparo da unidade motora. No entanto, em um intervalo de quatro anos, Beck e
colegas (2007) sugeriram que o conteddo espectral informa qualitativamente a frequéncia de
disparos global das unidades motoras, € ndo de um grupo muscular especifico como
indicaram Orizio e colegas (2003). Essas diferengas entre os dominios ndo é conclusiva a
resposta da vibracdo do tecido muscular e seus adjacentes até a pele, sem resposta seletiva e
definida para cada dominio. Dessa forma, a transfomada wavelet da vibracdo muscular
eletricamente evocada indica a resposta das bandas de frequéncia ao longo do tempo, sendo
viavel no reconhecimento de fendmenos fisiolégicos envolvendo pessoas com lesdo medular
(KRUEGER et al., 2013a). Referindo-se a wavelet, Alves e Chau (2010) avaliaram o uso da
transformada wavelet continua na deteccdo da atividade muscular do antebrago por meio da
MMG. Os resultados mostraram-se promissores no uso da vibragdo muscular para o controle
de proteses mioelétrica. Além disso, outras variagdes da transformada wavelet como a discreta
(CHOWDHURY et al., 2013) ou algoritmos customizados como “pseudo-wavelets” (AL-
MULLA e SEPULVEDA, 2014) sdo aplicados para a deteccdo da fadiga neuromuscular tanto
em EMG como em MMG (CAMIC et al., 2013).

2.4.3 Wavelet de Cauchy

A transformada wavelet® de Cauchy (CaW) é baseada no calculo da transformada de

wavelet continua (DAUBECHIES, 1988). Nesse calculo, a decomposi¢do da wavelet para

%3 Wavelet: Ondaleta em portugués, no entanto foi mantido o termo em inglés.
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diferentes escalas é determinada pela convolugdo do sinal (x[n]), com a verséo escalonada da
funcdo wavelet 1 (n, j) em diferentes niveis (j). A fim de reduzir o trabalho computacional, é
possivel aplicar o teorema da convolugdo para aplicar o célculo. O sinal no dominio wavelet
W (n, j) pode ser obtido por meio da transformada inversa de Fourier do produto da
transformada de Fourier do sinal (x[n]), com a funcdo wavelet (definido pelo contetdo

espectral) como mostra a equacéo (1):

W(n,j) = FH{F {U(n, DIF{x(m)}) )
A funcdo CaW usada baseia-se no trabalho de von Tscharner (2000), que adaptou para
a EMG de superficie, e no trabalho de Beck e colegas (2008), que adaptaram para a MMG. A
CaW tem o seu escalonamento no dominio da frequéncia dado pela transformada de Fourier

da CaW (¥ (n, j)), como mostra a equacao (2):

f ()

W(f,s,f) = (7)

Sendo (f) a frequéncia, (f;) a frequéncia central de cada nivel da CaW com o fator de

ste e (_T{-l— 1). s.fe

escala (s). A frequéncia central de cada nivel (j) é definida pela equacdo (3). Von Tscharner
(2000) estimou valores para g e r, para 0 numero de niveis na decomposi¢do da CaW usando

0 método least squares tendo como resultado g = 1,45 e r = 1,959.

1 3)
fe(s,)) = ;(I' + @)

2.4.4 Fadiga neuromuscular na MMG

O evento de fadiga neuromuscular € monitorado por técnicas nao invasivas como
EMG, espectroscopia por infra-vermelho, ultrassom e MMG (AL-MULLA et al., 2011).
Orizio e colegas (2003) concluiram que no inicio da fadiga neuromuscular, com exercicio
com baixo nivel de esforco, ocorre aumento da energia do sinal da MMGRMS34,
provavelmente devido ao recrutamento de novas unidades motoras (AL-MULLA et al.,
2011). Blangsted e colegas (2005) afirmavam que esse aumento no MMGgrys, durante

contracdo voluntaria, ocorria pelo aumento da pressdo intramuscular. Entretanto, Sggaard e

% RMS: raiz quadratica média, ou valor eficaz, da lingua inglesa root mean square.
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colegas (2006) demonstraram que 0 aumento da pressdo intramuscular ndo interfere no
MMGgrums. No aumento do MMGRrus, Oster e Jaffe (1980) citam que esse evento é decorrente
da ativacdo-inativacdo das pontes cruzadas presentes nos sarcomeros na fase de contracdo
excéntrica. O recrutamento muscular necessario para a geracdo de forca acarreta em aumento
na vibracdo das miofibrilas do grupo muscular (SMITH et al., 1997). Além da alteracdo no
dominio temporal, Orizio e colegas (2003) relataram uma divergéncia do MMGgrws (elevacéo)
e da frequéncia de MMG (diminuicdo) com a fadiga neuromuscular em baixos niveis de
esfoco. Resultados similares foram ratificados no mesmo ano por Tarata (2003).

Mesclando EMG e MMG, Orizio e colegas (1997) definem o atraso eletromecéanico
“electromechanical delay” (EMD) como o tempo dos intervalos entre os inicios da EMG,
MMG e a resposta de forca. Avaliando esses intervalos, Esposito e colaboradores (2011)
encontraram que o alongamento prévio sobre as unidades miotendinosas, aumenta o intervalo
entre a EMG e a MMG no EMD. A utilizagdo de EMD é uma ferramenta Gtil como critério de
diagnostico, como também de fadiga neuromuscular (RAMPICHINI et al., 2013).

2.45 MMG fechando a malha de controle em neuroproétese

Durante a aplicacdo da FES, o estimulo elétrico interfere no sinal de EMG (SEKI et
al., 2003) em sistemas de controle em malha fechada (VENKATASUBRAMANIAN et al.,
2006) como os de neuroprdteses. No entanto, a MMG baseia-se na captacdo da oscilacdo
mecénica do tecido muscular, sendo assim, essa técnica ndo é afetada diretamente pelos
pulsos elétricos da FES (SEKI et al., 2003; FALLER et al., 2009). Dessa forma, os sinais de
MMG s&o viaveis para a realimentagdo em interfaces homem-méaquina, tal como joystick
(XIE e DOKOS, 2013), protese mioelétrica (KRUEGER et al., 2010; YU e CHANG, 2010)
ou neuroprotese (POPOVIC e THRASHER, 2004) utilizando-se descritores temporais ou
espectrais (BECK et al., 2009; STOCK et al., 2009). Entretanto, a fadiga neuromuscular € o
fator que mais prejudica o controle em malha aberta/fechada da FES (GUIRAUD et al.,
2014), tanto para fins terapéuticos quanto funcionais, quando empregada na modulacdo de
neuroproteses.

Lei e colegas (2013) buscaram estimar a forga de contracdo muscular usando os
valores de MMG com redes neurais artificiais como mostra a Figura 3. O experimento
consistiu no monitoramento do torque com um dinamémetro, registro da MMG e uma tela

mostrando o sinal para o feedback. No processamento do sinal, foi utilizado como feedback o
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descriptor do dominio temporal RMS. Os autores programaram a variacdo do contetido
espectral (extraida do dominio da frequéncia) para reduzir interferéncias como oscilaces
corporais sobre o sinal. Os resultados foram positivos e promissores para futuros sistemas de

controle em malha fechada.

— v
Feedback
Fixacao
\
I
Di dmetro Aquisicao
BB

Figura 3. Feedback por meio da mecanomiografia. Modificado de Lei e colaboradores (2013).
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3 METODOS

Neste capitulo, apresentam-se 0s métodos e materiais empregados para a realizacdo da
presente pesquisa, distribuindo os tdpicos na sequéncia cronolégica dos eventos necessarios
para a realizacdo da tese, tais como: recrutamento e triagem dos voluntarios, realizacdo dos
protocolos experimentais, processamento e analise do sinal, bem como a selecdo dos testes

estatisticos para comprovacado dos resultados descritivos obtidos.

3.1 PARTICIPANTES

Este trabalho foi aprovado pelo comité de ética da Secretaria de Saude do Estado do
Parana sob nimero de protocolo 189/2010 (Anexos A e B), de acordo com a Declaragdo de
Helsinki, de 1975 (revisada em 1983) e pela resolucdo 196/96 (atualizada pela resolucéo
466/2012). O projeto foi realizado no Centro Hospitalar de Reabilitacdo Ana Carolina Moura
Xavier (Anexo C), por atenter pacientes vitimas de sequelas neuroldgicas, sendo um centro de

referéncia no tratamento mustidisciplinar dos mesmos no estado do Parana.

3.1.1 Critérios de incluséo

Foram selecionados principalmente pacientes avaliados previamente pela equipe de
reabilitacdo fisica do Centro Hospitalar de Reabilitacdo Ana Carolina Moura Xavier, além de
pacientes que tiveram alta médica, como pacientes da regido metropolitana de Curitiba - PR.
Como critério de inclusdo, o participante deveria possuir lesdo medular estavel que
comprometesse a movimentagcdo voluntdria do musculo quadriceps. Todos os participantes

selecionados assinaram o termo de consentimento livre e esclarecido (Anexo D).

3.1.2 Critérios de exclusado

Os critérios de exclusdo dos participantes foram: presenca de tecido neoplasico
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proximo ou nos membros inferiores (&rea estimulada eletricamente); implante metalico em
regides proximas ou entre os eletrodos; alteragdo cognitiva que prejudicasse a realizagdo do
protocolo; lesdo medular completa em regido cervical alta (C3) sem movimentagdo de
membros superiores e respiracdo ativa; ou lesdo medular na regido da cauda equina,
impossibilitanto o uso da estimulagdo neuromuscular por ser uma lesdo no sistema nervoso

periférico.

3.2 DESENHO DO PROJETO

A Figura 4 ilustra os passos realizados para a realizacdo do protocolo experimental. A
temperatura ambiente e a umidade relativa do ar foram 31,4 £ 2,28 °C e 43,4 + 10 %,
respectivamente, seguindo a norma IEC601-1 (1994)* para o bom funcionamento dos
equipamentos eletronicos e evitando alteracdes fisioldgicas diretas nos sinais coletados, ja que
Ceé e colegas (2013) provaram que, tanto em musculos frescos como em musculos fadigados,
a baixa temperatura (20+£2°C) influencia na resposta do sinal. Foram marcadas 76 coletas; no
entanto, entre exclusdes, desisténcias, problemas técnicos e demais motivos, o valor de N foi
de 24, coxas direita e esquerda. Alguns dos participantes do estudo faziam uso de pelo menos
um dos medicamentos listados a seguir: baclofeno®, amitriptilina®’, gabapentina®,
oxibutinina®, risperidona®, clonazepam®, diazepam®. Eventos de espasticidades ou
decorrentes dos medicamentos utilizados ndo prejudicaram a realizacdo dos testes.

A demografia dos participantes inclusos € apresentada na

Tabela 3. Todos os participantes foram classificados, segundo a American Spinal
Injury Impairment Scale, como A e B (sem a presenca de contracdo voluntaria nos membros
inferiores). A dobra cuténea dos participantes colotada por meio de um plicometro no tergo
médio da face anterior da coxa foi de 19,1 £ 11,2 mm, esse parametro foi avaliado, pois
estudo prévio relatou a reducdo da frequéncia média da MMG com a aumento da dobra
cutanea entre 6 mm a 43 mm com voluntarios higidos (KRUEGER et al., 2012). Como 0s

dados do presente estudo foram normalizados para cada participante, a dobra cutanea ndo

% Temperatura 15 a 35° C e umidade relativa de 45 a 75%.
% Tratamento da espasticidade dos mésculos esqueléticos.
%" Tratamento de depressao e enurese noturna.

% Tratamento de convulsdes.

% Tratamento de bexiga espastica.

“ Tratamento de psicoses delirantes.

* Tratamento de convulsées.

*2 Tratamento de convulsées e espasmos musculares.
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afeta a credibilidade dos resultados.

Participantes
(inclusos+exclusos)

Inclusos

MID (n=13)

MIE (n=11) Ex(ﬁl_l%os
Total B
(MID+MIE)

Estimulacdo elétrica
controlada

\4 l
Forga Mecanomiografia
(n=24\ (n=24)\

| |

2
Processamento e anélise do sinal
(n=24)

Figura 4 - Desenho do projeto. MID: membro inferior direito, MIE: membro inferior esquerdo.

Tabela 3 - Demografia dos participantes

Idade Circ coxa Lesdo medular
Part (anos) Massa (kg) - Altura (m) D E Nivel Tempo Etiologia
(cm) (cm)
1 34 60 1,75 55 50 T7 16 meses AA
2 25 62 1,73 37 37 T7 9 meses Violéncia
3 25 65 1,89 44 44 T6-7 5anos  Violéncia
4 26 80 1,82 39 38 C7 lano  Mergulho
5 24 86 1,74 52 51 T6-7 2 anos AA
6 19 70 1,86 42 39 T7 2anos  Violéncia
7 27 90 1,7 55 57 T6 2 anos AA
8 21 87 1,78 51 54 T7 19 meses AA
9 34 75 1,7 33 33 T5-6 2 anos AA
10 33 80 1,81 47 47 C5 2 anos AA
11 29 80 1,83 38 40 TI10-11 2anos Violéncia
12 22 60 1,69 40 38 T7-10 3anos AA
13 24 77 1,89 50 47 C5 20 meses AA
14 29 76 1,79 40 42 T3-5 17 anos  Violéncia
15 35 89 1,73 44 45 L10 28 meses Queda

Part: participantes, Circ: circunferéncia, AA: acidente automobilistico, violéncia: refere-se a agressoes
por arma branca ou de fogo.
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3.3 ESTIMULACAO ELETRICA

3.3.1 Configuracdo do estimulador elétrico

Um estimulador elétrico desenvolvido especialmente para esta pesquisa (Anexo E) foi
utilizado para a ativacdo da musculatura artificialmente (NOGUEIRA-NETO et al., 2013). O
estimulador produzia uma onda monofésica retangular com Sistema PAM (modulacdo por
amplitude de pulso). Os parametros ajustados foram: frequéncia do pulso (portadora) em 1
kHz*®, com 20% de ciclo de trabalho* e frequéncia de trem de pulso® (moduladora)

configurada em 70 Hz *, 20% de ciclo de trabalho.

3.3.2 Posicionamento dos eletrodos

Dois eletrodos auto-adesivos*’ de tamanhos diferentes foram posicionados na regido
anterior da coxa ap0s a preparacdo da pele (tricotomia e limpeza com alcool 70° INPM). A
borda inferior do eletrodo anodo (positivo, 5 x 9 cm) foi posicionada aproximadamente a 3
cm da base da patela. Ap6s a palpacdo da artéria femoral, na regido inguinal, o eletrodo
catodo (negativo e ativo por possuir maior densidade de corrente devido a sua area ser menor,
5 x 5 cm) foi posicionado sobre o trigono femoral (RABISCHONG, 1996) para estimular o
musculo quadriceps por meio do nervo femoral (SCHIEFER et al., 2008), como ilustra a
Figura 5. Apos a colocacao dos eletrodos, um intervalo de tempo de 10 min foi respeitado, a
fim de estabilizar a impedancia eletrodo-pele (REILLY, 1992).

8 A frequéncia portadora reduz a impedancia entre o eletrodo e 0 nervo motor que ser4 ativado.

* Palavra do inglés duty cycle.

** palavra adaptada do inglés burst.

“® Frequéncia tetanica induzindo a fadiga neuromuscular rapidamente (GREGORY e BICKEL, 2005).
*" Os eletrodos foram de uso individual.
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Nervo Femoral

Figura 5 — Representacdo anatémica da inervacdo do ponto de aplicacdo do eletrodo ativo (nervo femoral)
de superficie. Modificado do programa Human Anatomy Atlas® da Visible Body®.

3.4 SENSORES

O nivel de forca e a vibracdo produzida pelo musculo quadriceps durante contracéo
artificialmente evocada por corrente elétrica, foram registradas por meio de sensor de forca

(célula de carga) e sensor de mecanomiografia (acelerémetro triaxial), respectivamente.
3.4.1 Sensor de forca

Uma célula de carga, da marca Alfa Instrumentos Eletronicos®, de aluminio em
formato de S (50 kgf =~ 500 N) com quatro unidades de strain gages (em configuragdo Ponte

de Wheatstone - full Wheatstone bridge) foi usada para medir a forca produzida.

3.4.2  Sensor de mecanomiografia

O sensor de MMG foi desenvolvido no Laboratorio de Engenharia de Reabilitacdo da
PUCPR em parceria com o Departamento de Engenharia Biomédica da UNICAMP
(NOGUEIRA-NETO, 2013). O sensor consiste de um acelerémetro triaxial Freescale

* http://www.visiblebody.com/, software comprado pelo autor.
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MMA7260Q MEMS (13 x 18 mm, 0,94 g) com sensibilidade igual a 800 mV/G em 1,5G
(sendo G a aceleracdo da gravidade (9,8 m/s%))*. A amplificacéo por hardware do sensor foi
de 2, 2x.

3.4.3 Aquisicéo dos dados

Um programa desenvolvido em plataforma LabVIEW™, no Laboratorio de
Engenharia de Reabilitagio da PUCPR, foi codificado para a aquisicdo dos sinais
(NOGUEIRA-NETO, 2013). O Sistema de aquisi¢do continha uma placa de aquisicdo NI-
USB 6221 da empresa National Instruments™ configurada com frequéncia de aquisi¢do em 1

kHz. Os arquivos gerados s&o salvos na extensdo “.edf”*.

3.4.4 Posicionamento dos sensores

Apés a preparacao da pele (tricotomia e limpeza com alcool 70° INPM), o sensor de
MMG foi posicionado na regido do terco médio do musculo reto femoral (RF) por meio de
fita adesiva dupla-face. A colocacéo teve como referéncia o ponto equidistante entre a espinha
ilfaca antero-inferior e a base da patela, sendo o terco médio do ventre muscular®. A célula de
carga foi posicionada no terco distal da perna, com faixas elasticas com compressao média,
sem permitir a complacéncia do material®’. Uma faixa de velcro foi fixada ao tronco dos
participantes evitando quedas. Todo o posicionamento e sequéncia de configuracdo do

protocolo é ilustrada na Figura 6.

3.5 PRE-PROTOCOLO

Os participantes foram posicionados em uma cadeira adaptada (higienizada a cada
teste com alcool 70° INPM) com as articulagdes do quadril e do joelho, ambas com o angulo
de 70° (vide Figura 6). Movimentos passivos e alongamentos foram realizados bilateralmente

nas articulagbes do quadril e joelho antes dos testes com o objetivo de prevenir o aparelho

* Curva de calibrac&o no anexo F.

>0 European data format.

*1 O maior pico de vibracdo ocorre no terco médio do ventre muscular (MCANDREW et al., 2006) sendo
amplamente utilizada esse posicionamento (Ql et al., 2011; YOUN e KIM, 2011).

52 para ndo funcionar como torniquete ou ser prejudical a aquisi¢do da forca.
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osteomuscular de qualquer lesdo como estiramento, luxagdo, rompimento tendinoso, dentre
outras patologias.

Antes do posicionamento da célula de carga, a intensidade da FES foi incrementada
até a articulacdo do joelho atingir a extensdo maxima fisiologica; esse instante foi
denominado de extensdo maxima eletricamente estimulada (EMEE). Ap6s a colocacdo da
célula de carga, foi configurada a intensidade da FES necessaria para atingir a EMEE>® e
adotada como 100% da forca (Fio0%). Um intervalo de 10 min foi aguardado entre o pré-

protocolo e a aplicacdo do protocolo de fadiga neuromuscular.

Estimulador Elétrico r-="=_= -

Sistema controlado por tenséo (V) | Z |
Pulso: Frequéncia de 1 kHz i |
(20% ciclo de trabalho) Il v »

: |

Burst: Frequéncia modulada em 70 Hz I :
(20% ciclo de trabalho) . X I

°.° R .

I
A I
Musculo -
~ Quadriceps \
(pelo nervo femoral)

v

<4 Cinta {le Velcro
/

.

— ;’—- Sensor de MMG

o

Aquisicao
frequéncia: 1 kHz
Amplificagao: 2.2x

Banda passante: 5-50 Hz

Eletrodos

Processameto do sinal

Dominios: Célula de

-Temporal Carga
-Espectral

-Wavelet

Figura 6 - Posicionamento, sensores e configuracfes durante o protocolo de fadiga neuromuscular.

53 Com incremento de aproximadamente 3 V/s para evitar a adaptacio/habituacéo do motoneurdnio.
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3.6 PROTOCOLO DE FADIGA NEUROMUSCULAR

A Figura 7 ilustra o protocolo de fadiga neuromuscular com aplicagdo da FES®. A
intensidade da FES foi incrementanda até a forca atingir Fioos €, entdo, onde se manteve o
controle manual nesse valor. O instante | foi definido como primeiro ponto em que o controle

da F1o00, Mostrou-se estavel™

. O instante Il foi selecionado quando o controle da intensidade
da FES foi incapaz de manter a Fioo. O instante 11l foi selecionado quando, mesmo com o
aumento da intensidade da FES, a forca ficou em 65% (Fese) da Figos. O instante 1V foi

selecionado quando a forca atingiu 30% (F309) da F1o0%.

=

7
\Mﬁ

100% = :%""J:“'MM\'N%
/
!

R

Forc¢a (valor normalizado)

15 20 25 30 35 40
Tempo (s)

Figura 7 - Protocolo de fadiga neuromuscular elétricamente estimulada. CJ: Instante 1 (F1o006), [1: Instante
(F1000), [1: Instante 111 (Feses), C1: Instante 1V (Fagoe).

3.7 PROCESSAMENTO DOS SINAIS

Os sinais foram processados em um codigo de programacao customizado no programa
MatLab® versdo R2008a. Os trés eixos do sensor de mecanomiografia foram processandos,
eixo X (vibracdo transversa), eixo Y (vibracdo longitudinal) e eixo Z (vibragéo

perpendicular)® e a forca foi calibrada para iniciar com 0 kgf®’.

> Um reflexo monossinaptico simples (resposta sensério-motora) é verificada nos primeiros cinco segundos.

> Evitando assim processar o sinal com um artefato de movimento decorrente do deslocamento abrupto do
membro.

*® Todos os eixos tém como base de deslocamento o sentido anatémico (WINTER, 1990).

%" Devido aos 70° da articulagdo do joelho o peso da perna mantinha a célula de carga com valor negativo.
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3.7.1 Pré-processamento

O filtro digital escolhido para o sinal de MMG foi Butterworth de terceira ordem com
banda passante de 5-50 Hz. Em estudo prévio, Oliveira e colegas (2013) aplicaram
frequéncias moduladas de FES entre 20 e 100 Hz onde mostraram que a MMG nao apresenta
vibrac6es significativas acima de 50 Hz no seu contetdo espectral. Em estudo piloto, com
diferentes frequéncias modulantes, foram aplicadas em pacientes com lesdo medular obtendo-

se respostas similares.

3.7.2  Wavelet de Cauchy

A CaW utilizada tem o seu processamento realizado como apresentado no item 2.4.3.
Dessa forma, para a presente tese a equacdo (3) foi ajustada com um fator de escala (s = 4)
com j = 21(0 — 20) pode ser reescrita por meio da equagéo (4) e representada na Figura 8.
Selecionando j = 3 a j = 14, obtém-se bandas de frequéncias (f.) entre 5 e 53 Hz*®. Como o
sinal mecanomiografco ndo apresenta resposta linear e ortogonal (VON TSCHARNER,
2000), as bandas de frequéncia sofrem influéncias de frequéncias adjacentes; como
exemplificado na Figura 8, uma frequéncia do sinal de 30 Hz exercerd maior influéncia na
banda de 30 Hz, com influéncia menor sobre a banda de 35 Hz e menor ainda sobre a banda
de 25 Hz.

fe; = 0,25(1,45 + )% 4)

%5, 7; 10; 13; 16; 20; 25; 30; 35; 40; 47 e 53 Hz.
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Figura 8 - Distribuicéo das bandas de frequéncia de CaW com fator de escala = 4.
Curvas Gaussianas coloridas séo as utilizadas para o processamento do sinal.

Em funcgéo da néo ortogonalidade associada com a Caw (VON TSCHARNER, 2000),
é necessario empregar um método de normalizacdo para preservacdo da energia do sinal no
dominio wavelet. Essa preservacdo (c) € garantida por meio do produto das bandas de

frequéncia da Caw com o fator de normalizacao de intensidade da equacao (5),

1

N o) )+ (0 () ) + (0 (o))

, ;. .. . A s F,
ondek é o indice que indica um intervalo de frequéncia entre [0;5] com F, sendo

Ck,j =

()

representado pela frequéncia de amostragem (1 kHz). Dessa forma, a normalizacdo tem sua
representacdo de pico para frequéncias do sinal proximas da (f.) mas com representacao
reduzida nas (f.) adjacentes. Por exemplo, uma frequéncia do sinal com pico de energia em
12 Hz por meio da transformada de Fourier terd maior contribuicdo para a banda de
frequéncia em 13 Hz, mas influenciara com menor intensidade as frequéncias adjacentes (10 e
16 Hz). Por fim, todos os sinais de MMG tiveram o0s seus valores absolutos extraidos (x =
|x]), evitando-se valores negativos. A Figura 9 ilustra os sinais de MMG para um participante
paraplégico ao longo do protocolo de fadiga neuromuscular. Na imagem, houve aumento da
energia das bandas de baixas frequéncias (cor vermelha) do eixo X com o decaimento da

forca e comportamento incoerente para os eixos Y e Z. No entanto, essa imagem ilustra a
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resposta da vibracdo do musculo de apenas um voluntario e ndo representa 0 comportamento
de toda a populagcdo com LM durante a fadiga neuromuscular. O valor méximo obtido entre
0s trés eixos (15 mV) foi representado em vermelho escuro como limite superior; e valores

iguais ou abaixo de 10% do valor maximo (0,15 mV) foram representados na cor branca.
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Figura 9 — Sinal de MMG em 3D (A, Ce E) e 2D (B, D e F) com CaW durante protocolo de fadiga
neuromuscular eletricamente evocado. Eixo X (A e B), eixo Y (C e D), eixo Z (E e F). A escala de cores
distribuida para a energia variou de branco a vermelho escuro. O valor maximo obtido entre os trés eixos
(15 mV) foi representado em vermelho escuro como limite superior; e valores iguais ou abaixo de 10% do
valor méaximo (0,15 mV) foram representados na cor branca. O sinal de forca esta representado por uma
linha vermelha nas imagens 2D.

3.7.3 Atenuacdo do siléncio muscular

A média de 1 s de gravacdo do sinal com siléncio muscular (sem ativacdo da FES ou
qualquer espasmo) foi definida como nivel medio em todos os eixos e todas as bandas de
frequéncias. Para minimizar os efeitos da amplitude de sinal espuario do siléncio muscular
sobre o sinal do protocolo, subtraiu-se o ruido do sinal bruto (Sinaljimpo = Sinalprto - Sinalyido)

nos trés eixos da MMG.

3.7.4 Estimativa do sinal do dominio temporal

A estimativa da energia no dominio temporal, correlacionado ao valor RMS do sinal,
foi obtida apos a filtragem e atenuacdo do sinal muscular com a transformada wavelet por

meio da equacao (6):
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feip
= MMG,;, (6)
feq

Energia,

Onde fc, é a banda de frequéncia inferior (5 Hz) e fc,, € a banda de frequéncia

superior (53 Hz) e eixo € o0 eixo do acelerdmetro triaxial do sinal de MMG.

3.7.5 Largura de janela de analise

A largura de janela de analise escolhida foi de 1 s *°; como o sinal discreto possui
1000 pontos devido a frequéncia de aquisicdo ser 1 kHz, calculou-se a média do sinal para
cada instante definido (a) pela equacdo (7) para a CaW e (b) pela equacéo (8) para a energia

do dominio temporal,

— 1
MMGeixo, fc, ins = ;Z?'MMGeixo, fc, ins| (7)
1 n
Energiaeixo, ins = Ez |Energiaeixo, ins (8)

i

onde, i é 1 e n é 1000 (frequéncia de aquisicdo), eixo € o eixo do acelerdmetro triaxial, fc é a

banda de frequéncia e ins é o instante do protocolo (I-1V) para o sinal de MMG.

3.7.6  Normalizagdo dos sinais

A normalizagdo dos sinais foi necessaria em funcdo das diferengas entre 0s
participantes, gerando valores com unidades arbitrarias (u.a.). As bandas de frequéncias foram
normalizadas pelo valor méximo, das doze bandas, encontrando no instante inicial (1)*° como

mostra a equacao (9),

MMGixo, fc, ins
max (MMGeixo, feg(Of ey I)

MMG_NORM 9)

eixo, fc, ins —

onde eixo € 0 eixo do acelerdbmetro triaxial, fc é a banda de frequéncia e ins é o instante do

%9 1 s foi considerado a melhor largura de janela de andlise para avaliar o dominio temporal da MMG por indicar
as mesmas informacdes que uma janela de 2s, poupando gasto computacional (NOGUEIRA-NETO et al., 2013).
% Instante em que a fadiga neuromuscular é ausente.
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protocolo (I - IV) para o sinal MMG, fc, é a banda de frequéncia inferior (5 Hz) e fc,, € a
banda de frequéncia superior (53 Hz).

A energia do sinal, estimada no dominio temporal pela equacdo (6), foi normalizada
pela equacdo (10).
Energia

eixo, ins (10)

Energia_ NORM =
Energia

eixo_ins ~
eixo, I

Onde, eixo € o0 eixo do acelerdmetro triaxial e ins é o instante do protocolo (I-1V).

3.7.7 Frequéncia mediana

A frequéncia mediana ( F )** (MERLETTI e LO CONTE, 1995) foi calculada por meio

da equacéo (11) com o sinal processado e normalizado com a transformada de CaWw,

F f fc
[ MMG _ NORM(f)df = |- 12 \IMG _ NORM (f)df :H 12 \IMG _ NORM (f)df (11)
fc1 F 271ty

onde, F ¢ a frequéncia mediana, MMG(f) é o espectro de poténcia da frequéncia do sinal
MMG_NORM. Como o processamento para a F provém do sinal normalizado das bandas de

frequéncia da Caw (MMG_NORM), a F ndo foi normalizada posteriormente.

3.8 ANALISE ESTATISTICA

A analise estatistica foi realizada em um co6digo de programacdo customizado no
programa MatLab® versdo R2008a. Foram marcadas 76 coletas. No entanto, entre exclusdes,
desisténcias, problemas técnicos e demais motivos, o valor de N foi baixo (N=24, coxas
direita e esquerda), e optou-se pela analise estatistica ndo-paramétrica com o nivel de
confianca em 95% (p < 0,05) devido a distribucdo ndo paramétrica. Dessa forma, para a
analise descritiva, o resultado do calculo da mediana (numero central) do conjunto de dados
foi compudado quando pertinente.

Para a avaliacdo estatistica entre grupos, o teste de Friedmann® foi computado (p <
0,05) a fim de avaliar a diferenca entre os instantes I, Il, Il e IV, para os sinais de forca e de
tensdo elétrica da FES, além de avaliar a MMG em todos os eixos, para cada banda de

frequéncia no dominio wavelet, no dominio do tempo (Energia) e no dominio da frequéncia

® Do inglés: median frequency.
62 Relacionado com o teste paramétrico Analise de Variancia.
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(F). Para a analise entre grupos com significado estatistico, aplicou-se a analise Post hoc de
Wilcoxon signed rank. Nesse caso, o valor de p foi ajustado pela correcdo de Bonferroni para
comparag6es multiplas, sendo quatro comparacgdes (I - V). Neste caso, o valor considerado
significativo foi p < 0,0125. O teste de coerrelacdo de Spearman (p) foi aplicado entre o
tempo e o nivel da lesdo medular com o sinal de forga e de tensdo elétrica da FES registrados
no instante | (masculo fresco), para identificar se os fatores de tempo e nivel de lesdo teriam
relacdo com a resposta de forca ou com a amplitude de tensdo elétrica registradas. Para a
banda de frequéncia de CaW mais representativa para a fadiga neuromuscular, aplicou-se
teste de regressao linear polinomial para cada participante, ao longo dos instantes (I a IV) para

verificar se o evento de fadiga neuromuscular seria reconhecido individualmente.
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO

Neste capitulo, descrevem-se os resultados provenientes do metodo proposto para a
presente tese. A medida que os achados sdo elencados ao longo do texto, hipteses sdo
levantadas, refutadas ou confirmadas por meio da discussdéo com outros autores que
desenvolveram trabalhos correlatos, enfocando o evento de fadiga neuromuscular, seja em
participantes higidos ou afetados pela LM.

A duracdo média do periodo total do protocolo (I - 1V) foi de 31,74 + 19,7 s. Esse
valor deve-se a predominancia de fibras rapidas (mais fadigaveis) apés a lesdo medular
(GERRITS et al., 1999). No entanto, como os instantes foram selecionados por meio dos
valores de forca, o periodo individual de cada experimento ndo influenciou nos resultados. A
Tabela 4 informa a forca e a intensidade da FES durante o protocolo de fadiga neuromuscular.
Os instantes | e Il apresentam valores de mediana de forga similares, 6,1 kgf e 6,0 kgf,
respectivamente, sem diferenca estatistica (Figura 10), indicando que o controle em malha
aberta foi eficaz. Com o decorrer do protocolo, houve reducéo significativa da mediana de
forca entre o instante | (6,1 kgf) com os instantes 111 (3,8 kgf) e 1V (1,9 kgf). Mesmo com essa
reducdo na forca, a amplitude da tensdo elétrica necessaria para contrair a musculatura
artificialmente foi incrementada significativamente (Figura 10) de acordo com o valor da
mediana ao longo dos instantes | (149,0 V), 1l (194,5 V), Il (245,2 V) e IV (249,0 V).
Segundo Bigland-Ritchie e Woods (1984), fadiga muscular é qualquer reducéo na capacidade
de geracdo de forca do sistema neuromuscular, independentemente da forga necessaria em
qualquer situacdo. A partir dessa afirmacdo e dos resultados mostrados na Tabela 4 e
ilustrados na Figura 10, verifica-se que o presente protocolo, aplicado em voluntarios com

lesdo medular, levou a fadiga neuromuscular eletricamente evocada.

Tabela 4 — Forca e intensidade da FES necessaria para o controle do misculo quadriceps.
Instante Forca (kgf) Intensidade da FES (V)

I 6,1+39 149,0 + 38,2
I 6,0+3,9 194,5+455
Il 38+26 245,2 + 39,8
v 19+1.2 249,0+ 31,2

Valor da mediana + desvio padrdo. FES: estimulacao elétrica functional.
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Figura 10 - Gréfico tipo boxplot dos sinais de forca (A) e tenséo elétrica(B) durante protocolo de fadiga
neuromuscular eletricamente evocada em participantes com lesdo medular. Instantes: 1 (Fiogoe), | (F100),
(Fes06), 1V (Fages). +: outliers, __: valor da mediana, i _i: valores médios. *: p < 0,0125. Dados néo
normalizados.

O teste de correlagdo de Spearman indicou que tanto o tempo quanto o nivel da LM de
cada participante ndo influenciaram estatisticamente os resultados de forca e de amplitude de
tensdo elétrica configurados pela FES no instante I (musculo fresco). Os coeficientes para o
nivel da LM com a resposta de forca (p = 0,04) e com a resposta da amplitude de tensdo
elétrica (p = -0,21) ndo apresentaram diferenca significativa, com valores de p = 0,84 e 0,30,
respectivamente; bem como os coeficientes para o tempo decorrente da LM com a resposta de
forca (p = -0,02) e com a resposta da magnitude de tensdo elétrica (p = -0,31) néo
apresentaram diferenca significativa, com valores de p = 0,91 e 0,14. Dessa forma,
comparando-se dois participantes da pesquisa antropomorficamente semelhantes, ndo houve
padrédo da relagdo do tempo como nivel da lesdo medular com a resposta de forca ou com a
instensidade de tensdo elétrica aplicada durante o protocolo. O mais importante foi o
participante realizar atividades fisicas rotineiramente por meio de esportes adaptados ou
mesmo fisioterapia. Nenhum participante passou por treino prévio especifico para a aplicacéo
da FES, além da sua rotina normal de reabilitagéo fisica ou atividades paratléticas.
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41 RESPOSTA TEMPORAL E ESPECTRAL DURANTE A FADIGA
NEUROMUSCULAR

A Figura 11 mostra a resposta da energia total do sinal de MMG normalizada
(Energia_NORM) de todos os eixos do sensor, nos distintos instantes do protocolo. Sobre
esses resultados, os eixos X e Y, deslocamento transverso e longitudinal, respectivamente,
apresentaram diferencas estatisticamente significativas da Energia_NORM. No eixo X, houve
diferenca na Energia_ NORM, p < 0,0125, entre o instante | e os instantes Il e IV. Ja no eixo
Y houve reducgdo na Energia_ NORM, p < 0,0125, entre o instante 1V e os instantes 11 e 1. No
eixo Z ocorreu a mesma tendéncia de reducdo da Energia_ NORM ao longo do protocolo de

fadiga neuromuscular (I a IV); no entanto, com p > 0,0125.

25— 4|

++

Energia (unidades arbitrarias)

0.5

x Y z
Figura 11 - Gréfico tipo boxplot da Energia_NORM durante protocolo de fadiga neuromuscular
eletricamente evocada em participantes com lesdo medular. Instantes: | (Figoee), | (F1o00), (Fesos), 1V
(Fages). +: outliers, _: valor da mediana, . _i: valores médios, *: p <0,0125.

Os resultados apresentados na Figura 11 evidenciam uma reducdo de Energia_ NORM,
principalmente no instante 1V, que é o mais afetado pela fadiga neuromuscular. Pessoas com
lesdo medular atingem a fadiga neuromuscular mais rapidamente que pessoas higidas
(GERRITS et al., 1999), mas com a mesma tendéncia na resposta temporal da MMG. E o que
indica o estudo de Orizio e colegas (2003) com participantes higidos, no qual concluiram que
em alto nivel de esforco, o descritor temporal MMGRgrps diminui devido a redugdo no
recrutamento de fibras do tipo rapidas (glicoliticas) durante a fadiga neuromuscular. Vaz e
colegas (1996) avaliaram a fadiga neuromuscular em voluntérios higidos por meio de

contracdo voluntaria e inferiram que durante o protocolo a fadiga neuromuscular estaria
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associada ao tremor muscular. O estudo foi realizado com um acelerdbmetro uniaxial e
verificou-se reducdo da energia do eixo antero-posterior (Z) para o0 masculo RF. Entretanto,
na presente tese, a reducdo da energia para o eixo Z foi descritiva (sem significado
estatistico).

O decaimento do MMGgwms durante protocolo de fadiga neuromuscular eletricamente
evocada foi evidenciado por Faller e colegas (2009), tendo pessoas higidas como participantes
em 30% da contracdo voluntaria maxima. No entanto, Tarata (2003) testando a fadiga
neuromuscular em participantes higidos com contracdo voluntaria de 25% da contracao
voluntaria maxima, observou aumento do MMGgrus. Os resultados de Orizio e colegas
(2003), para alto nivel de esforgo, e de Faller e colegas (2009), com contracdo eletricamente
evocada, sdo similares aos encontrados no presente trabalho com pacientes paraplégicos,
principalmente para o eixo X, com reducdo da mediana da energia do sinal de 0,85 u.a. para
0,71 u.a. para os instantes | e IV, respectivamente.

A Figura 12 mostra a resposta de F sem significado estatistico para o teste de
Friedmann entre grupos durante os protocolos. Mesmo com diferencas das bandas de
frequéncia da CaW de aproximadamente 5 em 5 Hz (doze bandas distribuidas entre 5 e 53
Hz), as F do sinal de MMG ficaram concentradas em baixas frequéncias (7 Hz a 25 Hz), ao

longo dos instantes analisados.
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Figura 12 - Gréfico tipo boxplot da frequéncia mediana durante protocolo de fadiga neuromuscular

eletricamente evocada em participantes com lesdo medular. Instantes: 1 (Figgo),

(F1009%), 111 (Feses), 1V

(Fs00). +: outliers, __: valor da mediana, . _i: valores médios.
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Pesquisadores como Tarata (2003), Esposito e colegas (2005), Madeleine e colegas
(2006), avaliaram a fadiga neuromuscular com MMG em voluntarios higidos por meio da
contracéo voluntaria e definiram que o surgimento da fadiga acarreta em reducio da F. Além
disso, Vaz e colegas (1996) associaram a concentracdo de F em baixas frequéncias durante a
fadiga neuromuscular ao tremor muscular que ocorre depois que uma massa € sustentada por
um longo tempo como, por exemplo, a manutencdo de um tijolo com o ombro flexionado a
90°. Os resultados expressos na Figura 12 indicam que, na presente pesquisa, a F da vibragéo
das miofibrilas do mdsculo reto femoral de paraplégicos ndo é sensivel as variacdes
fisiolégicas nos instantes do protocolo de fadiga neuromuscular eletricamente evocada
possivelmente devido a contragdo ser evocada eletricamente como ocorreu com participantes
higidos em Faller e colegas (2009).

Entre as Figura 13 e Figura 24, ilustram-se as respostas de cada banda de frequéncia
(fc), entre 5 e 53 Hz, para cada eixo (X, Y e Z) em cada instante (I - V). Cada banda de
frequéncia apresenta um fundo de escala préprio para os valores MMG_NORM.
Diferentemente de analisar o sinal como um todo pela F, sete das doze bandas de frequéncia
calculadas por meio da transformada CaW apresentam variacdo significativa dos valores
normalizados com o surgimento da fadiga neuromuscular, principalmente entre os instantes |
(F100%) € IV (F3ou)-
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Figura 13 - Grafico tipo boxplot da MMG_NORM para a banda de frequéncia de 5 Hz durante protocolo
de fadiga neuromuscular eletricamente evocada em participantes com lesdo medular. Instantes: I (Fiog9),
(F1o00%), 11 (Feses), 1V (Fagee). +: outliers, _ : valor da mediana, . _:: valores médios.
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Figura 14 - Gréfico tipo boxplot da MMG_NORM para a banda de frequéncia de 7 Hz durante protocolo
de fadiga neuromuscular eletricamente evocada em participantes com leséo medular. Instantes: | (Figgos),
11 (Fi0%), 111 (Fesos), 1V (Fages). +: outliers, _ : valor da mediana, . _i: valores médios.
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Figura 15 - Gréfico tipo boxplot da MMG_NORM para a banda de frequéncia de 10 Hz durante protocolo
de fadiga neuromuscular eletricamente evocada em participantes com lesdo medular. Instantes: 1 (Fioo9),
11 (Fro00), 111 (Fesee), 1V (Fage). +: outliers, _ : valor da mediana, ._i: valores médios, *: p <0,0125.
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Figura 16 - Grafico tipo boxplot da MMG_NORM para a banda de frequéncia de 13 Hz durante protocolo
de fadiga neuromuscular eletricamente evocada em participantes com lesdo medular. Instantes: 1 (Figgos),
11 (Fio0%), 11 (Fesos), 1V (Fapee). +: outliers, _ : valor da mediana, . _:: valores médios, *: p <0,0125.
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Figura 17 - Grafico tipo boxplot da MMG_NORM para a banda de frequéncia de 16 Hz durante protocolo
de fadiga neuromuscular eletricamente evocada em participantes com leséo medular. Instantes: 1 (Fiog9),
11 (F1o00), 111 (Fesee), 1V (Fage). +: outliers, _ : valor da mediana, . _i: valores médios, *: p <0,0125.
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Figura 18 - Grafico tipo boxplot da MMG_NORM para a banda de frequéncia de 20 Hz durante protocolo
de fadiga neuromuscular eletricamente evocada em participantes com lesdo medular. Instantes: 1 (Figgos),
11 (Fio0%), 11 (Fesos), 1V (Fapee). +: outliers, _ : valor da mediana, i _:: valores médios, *: p <0,0125.
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Figura 19 - Grafico tipo boxplot da MMG_NORM para a banda de frequéncia de 25 Hz durante protocolo
de fadiga neuromuscular eletricamente evocada em participantes com lesdo medular. Instantes: I (Fiogo),
11 (Fio0%), 111 (Fesos), 1V (Fagee). +: outliers, _ : valor da mediana, . _:: valores médios, *: p <0,0125.
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Figura 20 - Grafico tipo boxplot da MMG_NORM para a banda de frequéncia de 30 Hz durante protocolo
de fadiga neuromuscular eletricamente evocada em participantes com leséo medular. Instantes: | (Figgos),
11 (Fi0%), 111 (Fesos), 1V (Fagee). +: outliers, _ : valor da mediana, i _:: valores médios, *: p <0,0125.
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Figura 21 - Grafico tipo boxplot da MMG_NORM para a banda de frequéncia de 35 Hz durante protocolo
de fadiga neuromuscular eletricamente evocada em participantes com lesdo medular. Instantes: I (Fiog0),
11 (Fi0%), 111 (Fesos), 1V (Fagee). +: outliers, _ : valor da mediana, i _:: valores médios, *: p <0,0125.
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Figura 22 - Grafico tipo boxplot da MMG_NORM para a banda de frequéncia de 40 Hz durante protocolo
de fadiga neuromuscular eletricamente evocada em participantes com leséo medular. Instantes: | (Figgos),
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Figura 23 - Gréfico tipo boxplot da MMG_NORM para a banda de frequéncia de 47 Hz durante protocolo
de fadiga neuromuscular eletricamente evocada em participantes com lesdo medular. . Instantes: 1 (Figoos),

11 (Fio0%), 111 (Fesos), 1V (Fagee). +: outliers, _ : valor da mediana, . _i: valores médios.
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Figura 24 - Grafico tipo boxplot da MMG_NORM para a banda de frequéncia de 53 Hz durante protocolo
de fadiga neuromuscular eletricamente evocada em participantes com leséo medular. Instantes: 1 (Figgos),
(F1009%), (Fes), 1V (Fages). +: outliers, _ : valor da mediana, : _i: valores medios.

4.2 IDENTIFICACAO DO INICIO DA FADIGA NEUROMUSCULAR

A transformada CaW baseia-se no trabalho de von Tscharner (2000) que adaptou para
a EMG e no trabalho de Beck e colegas (2008) que, posteriormente, adaptou onze bandas de
frequéncia, entre 2,07 Hz e 118,68 Hz, para a MMG e aplicou pesquisas em participantes
higidos (BECK et al., 2009). No entanto, a contracdo evocada artificialmente por FES néo
segue a sequéncia de recrutamento de fibras musculares postulada por Henneman e colegas
(1965) e De Luca e Erim (1994), onde as fibras musculares lentas (com motoneur6nios
menores) sdo ativadas antes que as fibras musculares rapidas (com motoneurénios maiores).
Diferentemente da sequéncia de ativagdo fisiolégica dos motoneurdnios e suas respectivas
fibras musculares, Gregory e Bickel (2005) afirmam que durante a contracdo evocada por
FES, ambas as fibras lentas e fibras rapidas séo recrutadas sem seletividade,
independentemente do nivel de forca.

Por outro lado, contragdes eletricamente evocadas, mesmo com frequéncias
moduladas altas, de 70 e 100 Hz, como indicado em estudo piloto com voluntério higido, por
Oliveira e colegas (2013), ndo apresentou vibra¢Ges musculares significativas acima de 50 Hz
no seu conteddo espectral. Dessa forma, mesmo com o ajuste da CaW no presente trabalho,
para doze bandas de frequéncia entre 5 e 53 Hz, as bandas inferiores 5 Hz (Figura 13) e 7 Hz
(Figura 14) e bandas superiores 40 Hz (Figura 22), 47 Hz (Figura 23) e 53 Hz (Figura 24) nao
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apresentaram diferencas estatisticamente significativas (p > 0,05 no teste de Friedmann, entre
grupos) entre os instantes do protocolo.

A banda de frequéncia de 10 Hz apresentou a maior moda estatistica®® entre todas as
bandas de frequéncia, em todos 0s eixos e em todos os instantes. A Tabela 5 mostra o
percentual de vezes que a frequéncia de 10 Hz esteve presente entre todas as coletas
experimentais (N=24). O instante 111 (Fese) do eixo X foi 0 que apresentou a maior incidéncia
dessa frequéncia (58%). Archer e colegas (2012) registraram diferentes nives de contracédo
voluntaria maxima em voluntarios higidos e pontuaram que o eixo Y (longitudinal) vibra
preferencialmente com frequéncias maiores, 25 Hz ou acima, que o eixo Z (perpendicular).
No entanto, como 0 presente estudo registrou a contracdo evocada artificialmente por
estimulacdo elétrica, ha tendéncia das vibracdes permanecerem com pico de energia
preponderantemente em torno de 10 Hz. O eixo X foi 0 que apresentou 0 maior nimero de
diferengas estatisticas nos resultados apresentados na presente pesquisa, representando o
deslocamento latero-lateral (transversal) da vibracdo das fibras musculares. O eixo Y registra
0 deslocamento longitudinal do sensor; como o mesmo € alinhado com o cabo, a presenca do
cabo pode ter interferido no sinal adquirido. O eixo Z é o sentido perpendicular, onde existe o
vetor de forga da gravidade; no entanto, o deslocamento do acelerdmetro nesse eixo ocorre a
favor e contra o vetor de movimento da aceleracdo da gravidade, o que tende a eliminar o
efeito da gravidade j& que o sinal teve o seu valor absoluto processado. Como o musculo
avaliado (RF) tem seu padrdo de fibras musculares classificado como bipenado (BLEMKER e
DELP, 2006), o deslocamento do sensor de MMG ndo segue uma padronizagdo nos vetores
de vibracdo registrados devido a organizacdo morfoldgica das fibras, determinando a
necessidade do uso triaxial da MMG, que denotou maior influéncia no eixo X da presente
pesquisa.

Tabela 5 — Percentual de participantes que tiveram a banda de frequéncia de 10 Hz como pico de
energia durante o protocolo de fadiga neuromuscular

_ Instante
Eixos
I (%) I(%) 11 (%) IV (%)
X 37,50 54,17 58,33 45 83
Y 33,33 37,50 25,00 20,83
Z 33,33 37,50 41,67 37,50

83 Valor que detém o maior nimero de observagées.
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O presente estudo tem 70 Hz como frequéncia modulante da FES. Ao invés de bandas
proximas desse valor, como 53 Hz, mostrarem maior energia, esse evento ocorreu para a faixa
de frequéncia de 10 Hz, evidenciando que a vibracdo do musculo ndo é correlacionada a
frequéncia modulante da FES, como suposto em estudo prévio (KRUEGER et al., 2013b).

Uma explicacdo neurofisiologica para esse achado é que a lesdo medular leva a
reducdo do didmetro e da taxa de mielinizacdo de axonios (NASHMI e FEHLINGS, 2001).
Além disso, a velocidade de conducéo do impulso nervoso é reduzida e o periodo refratario é
aumentado, consequentemente, diminuindo a frequéncia de disparo dos motoneurénios, o que
é interpretado como reducdo da vibragdo pela MMG. A essa hipétese acrescenta-se que as
miofibrilas vibram de forma coerente (YAO et al., 2000), com frequéncias em torno de 10 Hz
durante aplicacdo de frequéncias modulantes de FES para contracdes tetanicas (acima de 50
Hz).

Para o inicio da fadiga neuromuscular, comparando-se os instantes | e I, apenas o eixo
X indicou diferenca significativa para as bandas de frequéncia. Houve reducdo da energia do
sinal (valor da mediana dos dados) mesmo com a mesma intensidade de forca para as bandas
de frequéncia de 13 Hz (I: 0,62 u.a., II: 0,44 u.a.), 20 Hz (I: 0,61 u.a., II: 0,44 a.u.) e 25 Hz (I:
0,53 u.a., 1I: 0,30 a.u.), como mostram as Figura 16Figura 18 e Figura 19, sendo a banda de
frequéncia de 25 Hz a que apresentou maior reducao.

A reducéo da energia do sinal apresentado nos resultados pode estar acompanhada do
fendmeno fisioldgico denominado adaptacdo/habituacdo do motoneurénio (PERON e
GABBIANI, 2009), que ocorre durante a fadiga neuromuscular (GANDEVIA et al., 1995).
Essa caracteristica da célula nervosa ocorre devido a um estimulo prolongado, como na
aplicacdo constante da FES (YU e CHANG, 2010), que incrementa o limiar de despolarizagédo
prejudicando a ativagdo dos canais de Na* na membrana nervosa (HODGKIN e HUXLEY,
1952) e, consequentemente, reduzindo a forca de contragéo.

Entre os instantes Ill e 1V, as frequéncias de 10 e 35 Hz apresentaram diferencas
significativas, enfocando a frequéncia de 10 Hz que apresenteu incremento da energia do
instante Il ao 111 e posterior reducdo no instante I\VV como mostra a Figura 15. Esse incremento
da energia (instante Il e I11) da banda de 10 Hz com o desenvolver da fadiga neuromuscular é
acompanhado de maneira descritiva (sem diferencas significativas) pelas frequéncias de 5 Hz
(Figura 13) e 7 Hz (Figura 14). Esses aumentos na concentracdo de energia nas baixas
frequéncias associam-se aos tremores musculares observados macroscopicamente e

comentados por Vaz e colegas (1996). Entretanto, como essas frequéncias ndo mostraram



56

significancia em outros instantes, principalmente no instante |1 (mdsculo ndo fadigado),

parecem ndo serem de grande valia em sistemas de controle em malha fechada.

43 BANDAS DE FREQUENCIA QUE MELHOR CARACTERIZAM A FADIGA
NEUROMUSCULAR

Somente os dados do eixo X apresentaram diferengas significativas entre os instantes I
(musculo ndo fadigado) e IV (muasculo fadigado) para as bandas de frequéncia entre 13 e 35
Hz (exceto 30 Hz). Portanto, o eixo X mostrou-se o mais eficaz para o reconhecimento da
fadiga neuromuscular em pessoas com lesdo medular. Para as bandas de frequéncia entre 13 e
35 Hz, a banda de frequéncia 25 Hz indica a maior redugéo do valor da mediana (I: 0,53 u.a. e
IV: 0,24 u.a.) além de possuir diferenca significativa entre o instante 1 com os instantes
subsequentes (Figura 19). A fadiga neuromuscular acarreta em diminuicdo na velocidade de
conducdo nervosa dos individuos paraplégicos, um fator periférico que também ocorre em
pessoas higidas (SCHILLINGS et al., 2003). Esse evento, em nivel mecanico, é representado
pela reducdo da vibracdo nas miofibrilas registrada como reducdo da energia do dominio
temporal e das bandas de frequéncia do dominio wavelet.

No passado, os critérios para a avaliacdo da fadiga neuromuscular em pacientes
paraplégicos durante aplicacdo de FES eram limitados, sendo a forca o principal deles (LEVY
et al., 1990). Com o passar dos anos, pesquisadores agregaram a EMG a esse contexto
(MERLETTI et al., 1992). Com esse escopo, Mizrahi e colegas (1994) testaram o sistema
com quatro voluntarios paraplégicos e mesmo com artefatos presentes no sinal, evidenciaram
a redugcdo no descritor temporal, valor pico a pico, com o surgimento da fadiga
neuromuscular. Apés dois anos, Rabischong (1996) com a mesma linha de protocolo, mas
avaliando quinze voluntarios paraplégicos, relatou um aumento no tempo entre o0s picos do
descritor temporal valor pico a pico. Matematicamente, o periodo €é inversamente
proporcional a frequéncia, e dessa forma, o achado de Rabischong (1996) esta correlacionado
a reducao na resposta em frequéncia que ocorre com o surgimento da fadiga neuromuscular.

Recentemente, Cologni e colegas (2013) desenvolveram um sistema de ativacdo da
FES por meio de contragdo residual para pacientes com sequelas de acidente vascular
cerebral. No entanto, esse sistema possui banda passante de alta frequéncia (200-700 Hz),
impossibilitando o estudo da fadiga neuromuscular. Em outro estudo, Yochum e colegas

(2012) desenvolveram um sistema combinado de FES-EMG com supressao de artefatos e
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avaliaram a fadiga do musculo biceps braquial em dez voluntérios higidos. Com o surgimento
da fadiga neuromuscular, os descritores temporais, espectrais e wavelet mostraram reduc&o.
No entanto, mesmo com o algoritmo de supressao de artefatos provenientes pela aplicacéo de
FES sobre a EMG, os resultados de Yochum e colegas (2012) foram similares aos obtidos
com MMG para voluntarios higidos de outros trabalhos (TARATA, 2003; ESPOSITO et al.,
2005; MADELEINE et al., 2006). Diferentemente desses autores que avaliaram a fadiga
neuromuscular em participantes higidos, os resultados do presente estudo ndo mostram
mudancas significativas na F, mas sim reducéo da energia no dominio temporal e das bandas
de frequéncia no dominio wavelet. Utilizando os principais dados encontrados nesta pesquisa,
a Figura 25 ilustra didaticamente, com valores médios, as alteracBes existentes na vibragdo
muscular durante a fadiga neuromuscular em pessoas com LM, com aumento constante da
intensidade da FES e reducdo da resposta de forca. Além disso, as bandas de frequéncia com

maior reducdo estdo representadas na paleta de cores pelo laranja e vermelho escuro,

evidenciando a maior reducdo da banda de frequéncia de 25 Hz.
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Figura 25 - Representacéo da vibragdo muscular durante a fadiga neuromuscular dos participantes da
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(latero-lateral) do sensor de mecanomiografia. @: forca média dos participantes. E: intensidade média do
estimulador elétrico.
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Desta forma, com voluntarios paraplégicos, a resposta da fadiga neuromuscular
eletricamente evocada é evidente na reducao da energia das bandas de frequéncia de 13 a 35
Hz, principalmente da banda de frequéncia 25 Hz com reducdo significativa em todos os
instantes avaliados durante os protocolos. A frequéncia de 35 Hz que estaria mais associada
com fibras rapidas, de maior propor¢do em pacientes com LM (GERRITS et al., 1999), por
ser mais suscepivel a fadiga, deveria ter uma reducdo acentuada antes das frequéncias
inferiores. Como essa hipotese ndo se concretizou, evidencia-se que a contracao eletricamente
evocada em pessoas com LM ndo segue um padrao durante o inicio (GREGORY e BICKEL,
2005), como ocorre fisiologicamente (HENNEMAN et al., 1965; DE LUCA e ERIM, 1994) e
também ndo segue um padrdo na reducdo da energia das altas frequéncias, seguida das baixas
frequéncias, como ocorre na fadiga neuromuscular voluntariamente evocada (TARATA,
2003; ESPOSITO et al., 2005; MADELEINE et al., 2006).

Mesmo que as medigdes antropométricas realizadas estejam validadas mundialmente e
gue a metodologia aplicada seja confiavel, devido a condicéo fisioldgica individual de cada
participante, aplicou-se o teste de regressdo polinomial para cada participante entre a banda de

frequéncia de 25 Hz ao longo dos instantes (I a I\VV) como mostra a Figura 26.
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Os resultados da Figura 26 indicam que individualmente 16% dos participantes
apresentaram R2 < 0,1 para a resposta de diminui¢cdo da energia da banda de frequéncia de 25
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Hz com o surgimento da fadiga neuromuscular; sendo assim, para esses 16% dos
participantes, a resposta da reducdo da energia da banda de 25 Hz ndo se aplica quando houve
a deteccdo da fadiga neuromuscular nos demais participantes. Beck e colaboradores (2014),
realizando testes de regressdo linear durante fadiga neuromuscular induzida por cinquenta
contragbes dindmicas voluntérias em diferentes masculos do quadriceps com a técnica de
EMG, encontraram em determinados protocolos que dos 19 voluntarios apenas 10
apresentavam um valor de R? > 0,1. Dessa forma, as limitacGes desta tese envolvem a
dificuldade de se realizar experimentos em humanos, principalmente na popula¢do com lesdo
medular devido aos problemas diretos e indiretos relacionados a sua condicéo fisica. Qualquer
remédio comercial ou terapia que seja reconhecido pelas agéncias reguladoras nacionais ou
internacionais ndo terd o mesmo efeito sobre a totalidade dos individuos em que for aplicado,

mesmo que possuam a mesma patologia.

5 CONCLUSOES

Neste capitulo, apresentam-se as principais conclusdes extraidas a partir da aplicacdo
do protocolo experimental e seus resultados, enumerando-se também sugestdes que visam a
continuidade e o aprofundamento da pesquisa, além de suas possiveis aplicagdes clinicas em
reabilitacéo.

51 CONCLUSOES

A fadiga neuromuscular eletricamente evocada no musculo reto femoral de pacientes
com lesdo medular caracteriza-se pela reducdo da energia vibragdo muscular, tanto no
dominio temporal como wavelet. Identifica-se o evento de fadiga neuromuscular na populagéo
estudada com maior evidéncia no eixo X (deslocamento latero-lateral) do sensor triaxial de
mecanomiografia:

(1) a resposta temporal da energia do sinal vibracional mostrou redugdo para 0s
diferentes eixos de deslocamento do sensor de MMG durante o protocolo de fadiga
neuromuscular eletricamente evocada. O eixo X registrou reducdo significativa da
Energia_ NORM com o surgimento da fadiga neuromuscular entre os instantes | (musculo
fresco) e IV (musculo fadigado). N&o houve diferencas significativas para todas as bandas de

frequéncia do dominio wavelet, mostrando que as bandas efetivas na detec¢do da fadiga
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neuromuscular eletricamente evocada ocorreram entre 13 Hz e 35 Hz, no eixo X. No entanto,
em momento algum houve diferenca significativa na deteccdo da fadiga neuromuscular do
sinal quando processado com a frequéncia mediana;

(2) com o inicio da fadiga neuromuscular, para o eixo X, houve reducgdes significativas
entre os instantes | (fresco) e Il (pré-fadigado e antes do controle da FES falhar na
manutencdo da forca) para as bandas de frequéncia de 13 Hz, 20 Hz, e 25 Hz, sendo a banda
de frequéncia de 25 Hz indicada como a principal por mostrar maior reducéo significativa.

(3) concluiu-se que as bandas de frequéncia efetivas na deteccdo da fadiga
neuromuscular eletricamente evocada ocorreram no eixo X e situam-se entre 13 e 35 Hz,
principalmente, a banda de 25 Hz foi a mais importante na caracterizacdo da fadiga
neuromuscular no presente protocolo, pois teve reducdo significativa entre o instante I (valor
da mediana dos dados de 0,53 u.a.) e os demais instantes [II (0,30 u.a), Il (0,28 u.a.) e IV
(0,24 u.a.)], ou seja, quanto maior a occoréncia da fadiga neuromuscular, maior a reducgéo da

energia da banda de frequéncia de 25 Hz.

5.2 TRABALHOS FUTUROS

A continuacdo de trabalhos na mesma linha é necessaria para utilizacdo pratica dos
presentes achados, desde testes a serem realizados em diferentes tipos de contragdo, como
concéntrica, excéntrica e isométrica, empregando diferentes parametros de estimulagdo
elétrica em diferentes musculos, e em membros superiores, no caso de tetraplegia. Para o
emprego do sinal de MMG encontrado durante a fadiga neuromuscular em sistemas de
controle em malha fechada durante a aplicagcdo de FES, seja para neuroproteses assim como
durante tratamentos de reabilitacdo fisica, sdo necessarios novos estudos para a sua efetiva
aplicacdo. Dentre esses estudos, sugere-se:

e desenvolvimento de sensor de MMG sem fio, a fim de evitar a interferéncia dos cabos,
pois a auséncia de resultados significativos para os dados obtidos no eixo Y
(longitudinal) possivelmente sofreram interferéncia do cabeamento;

e comparacdo do sinal de fadiga neuromuscular obtido no presente estudo em membros
inferiores e em membros superiores para 0s casos de tetraplegia, como também em
eletrodos implantados, ja que existe a viabilidade de um acelerémetro microSMD (em

miniatura com material biocompativel) ser implantado junto com o eletrodo
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percutaneo, reduzindo a interferéncia e a impedancia dos tecidos entre 0 musculo e a
superficie da pele;

e desenvolvimento de um sistema de controle com tecnologia que possa implementar o
controle em tempo real com reduzido tempo de execu¢do computacional, tal como a
transformada de Fourier, ja que a transformada de CaW foi utilizada para detecgédo de
fadiga neuromuscular e os resultados encontrados na presente tese poderdo ser
utilizados em outros sistemas de processamento de sinal. Dessa forma, 0s sinais de
realimentacdo do sistema de estimulacdo elétrica atuardo de modo mais proximo ao
que acontece no sistema fisiologico;

e aplicagdo dos achados da presente tese em um sistema de estimulacdo elétrica
funcional em malha fechada com controle de forca, tanto em contracdo isométrica
guanto em movimentos dinamicos, visando incrementar a eficacia das neuroproteses;

e estudar a viabilidade da metodologia desenvolvida como critério de avaliacdo de
pessoas com patologias motoras, tendo em vista que essa metodologia permite

determinar alteracGes do tecido neuromuscular, no dominio wavelet.

5.3 CONTRIBUICOES DA PESQUISA

A principal contribuicdo dessa pesquisa foi o desenvolvimento de uma metodologia
eficaz para a caracterizacdo da fadiga neuromuscular em pessoas com lesdo medular
completa, e a identificacdo da banda de frequéncia de 25 Hz como a mais influente no
reconhecimento da fadiga neuromuscular, por meio da vibracdo do musculo reto femoral. No
protocolo realizado por meio da aplicacdo da FES controlada por amplitude de pulsos e
frequéncia modulante ajustada em 70 Hz (frequéncia tetanica), a FES ndo exerceu
seletividade sobre os tipos de fibras musculares, rapidas e lentas, presentes no masculo reto
femoral. Essa falta de um padréo na vibracéo foi detectada tanto no inicio da aplicacdo quanto
durante a fadiga neuromuscular.

Os resultados obtidos indicam que o eixo X (transversal, latero-lateral) é o que melhor
caracteriza a vibragdo do conjunto de miofibrilas durante a fadiga neuromuscular do musculo
reto femoral dessa populacdo, tanto no dominio temporal quanto wavelet, principalmente
neste Ultimo, por decompor as bandas de frequéncia do sinal ao longo do tempo. Além disso,
a utilizacdo do processamento do sinal no dominio wavelet foi eficaz para refinar o sinal e
mostrar que as bandas de frequéncia entre 13 Hz a 35 Hz, principalmente a de 25 Hz, melhor

caracterizam a fadiga neuromuscular eletricamente evocada em pessoas com lesdo medular.
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5.4 COMENTARIOS FINAIS

O tema da pesquisa realizada envolve, além de incremento no conhecimento da
neurofisiologia de musculos afetados por lesdo medular, um apelo social muito grande, pois o
convivio com os participantes durante as coletas mostrou 0 desejo em comum de retornar a
realizar movimentos funcionais como levantar, ficar em pé, andar, ou seja, adquirir mais
independéncia e viver de modo mais semelhante ao vivido antes da lesao medular. Os achados
desta tese contribuem de forma direta e indireta a populacdo com lesdo medular nas areas de
salde e tecnologia, em particular, no desenvolvimento de neuroproéteses hibridas que, além da

estimulacdo elétrica fazem uso colaborativo de um exoequeleto.
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ANEXO A
Aprovacdo do comité de ética

GOVERNO DO

Hospital do Trobalhador ‘ Rt ’ PARANA

Hospital Amigo da Crianga e
PMC / UFPR / FUNPAR SECRETARIA DA SAUDI

Curitiba, 29 de junho de 2010.
Parecer do Comité de Etica em Pesquisa em Seres Humanos

SESA/HT
Protocolo: CEP-SESA/HT n“189/2010 CAAE
Projeto de Pesquisa: Caracteristicas das Respostas Eletromiografica, Mecanomiografica ¢
de Forca Mediante Contragao Voluntaria e Estimulagdo Elétrica de Membros Superiores ¢
Inferiores em Individuos Lesados Medulares e Higidos
Pesquisador: Eduardo Mendonga Scheeren
Patrocinador: nao consta
Instituigao: PPGTS/Laboratério de Engenhana de Reablhtacao

Area Tematica Especial: Grupo 1
Data de apresentagio ao CEP: 13/05/2010  Data de Entrega do Parecer: 29/06/2010
O Comité de Etica em Pesquisa da Secretaria de Saude do Estado do

Parana/Hospital do Trabalhador analisou na sessao do dia 27 de Maio de 2010 0 processo
N*. 189/2010,. referente ao projeto de pesquisa: “Caracteristicas das Respostas
Eletromiografica, Mecanomiogrifica e de Forca Mediante Contracio Voluntaria e
Estimulacio Elétrica de Membros Superiores e Inferiores em Individuos Lesados
Medulares e Higidt;s", tendo como pesquisador (a) Eduardo Mendonga Scheeren.
Mediante a importancia social e cientifica que o projeto apresenta ¢ a sua
aplicabilidade e conformidade com os requisitos éticos, somos de parecer favoravel a
realizacao do projeto classificando-o como APROVADO. O mesmo atende aos requisitos
fundamentais da Resolugao 196/96 e suas complementares do Conselho Nacional de
Satide/MS. Solicita-se ao pesquisador o envio a este CEP de relatdrios sobre 0 andamento

da pesquisa bem com o envio de relatorio final.

Atenciosamente,

Dr. 2 -‘/‘

Coordenador do § s de Etica em Pesquisa
em Seres Fumanos - SESA/HT

Av. Republica Argentina, 4406 — Curitiba / Pr — Fone/Fax: (41) 3212-5709 i

CEP: §1.050-000 E-mail: hosptrab®sesa.prgov.br
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Termo aditivo prorrogando o projeto

PARANA

ND DO ESTAD(C

Secretana da Saude

Curitiba, 12 de setembro de 2013.

Parecer do Comité de Etica em Pesquisa em Seres Humanos SESA/HT

Solicitagao Adicional n® 012/2013 Data: 12/09/2013

ASSUNTO: Prorrogacao do projeto para o ano de 2014, devido a falta de local para a realizagdo da
pesquisa nas dependéncias do Centro Hospitalar de Reabilitagdo Ana Carolina Moura Xavier e da
duplicata de material utilizado para a mesma, nio foi possivel realizar os experimentos na época
da aprovagdo do projeto n° 189/2010 “Caracteristicas das Respostas Eletromiografica,
Mecanomiografica e de Forga Mediante Contratagdo Voluntaria e Estimulagio Elétrica de
Membros Superiores e Inferiores em individuos Lesados Medulares e Higidos”. Atualmente
contamos com uma locagiao TEMPORARIA CEDIDA PELO Centro Hospitalar de Reabilitagdao Ana
Carolina Moura Xavier (durante o desenvolvimento dos experimentos) e dinheiro do projeto
universal CNPq 14/2011 - Numero de processo: 484325/2011-6 (valor Global: R$ 48.180,00) para a
realizagao dos experimentos. Solicitamos ainda a substituicao do pesquisador responsavel para
EDDY KRUGER.

Protocolo: CEP-SESA/HT n® 189/2010

em individuos Lesados Medulares e Higidos.

Projeto de Pesquisa: Caracteristicas das Respostas Eletromiografica, Mecanomiografica e def
Forca Mediante Contratac&o Voluntaria e Estimulac&o Elétrica de Membros Superiores e Inferiores

Pesquisador: Eduardo Mendonga Scheeren

Patrocinador: nao consta

Instituigdo: Hospital do Trabalhador

Area Tematica Especial: Grupo |l

Data de apresentacao ao CEP: 13/05/2010 | Data de entrega do Parecer: 29/06/2010

CEP/SESA/HT. analisou SAdd referente ao parecer n® 189/2010, pertinentes ao projeto de

pesquisa citado acima, trabalho com objetivo de caracterizar as respostas eletromiografica,
mecanomiografica e de forga mediante contrag&o voluntaria e estimulagéo elétrica de membros

superiores e inferiores em individuos higidos e em contrac&o eliciada por eletroestimulacéo de

membros inferiores em lesados medulares. Assim, pede-se autorizar a Solicitacéo Adicional.

Atenciosamente,

I l,l'{ IL_I
Prof® Valéria Baccon '
Coordenacao do Comité de Etica em

Pesquisa em Seres Humanos SESA/HT
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Moura Xavier

T 7
{ PARANA
GOVERNO DO ESTADD

Secretaria da Saide

Curitiba, 30 de setembro de 2013.

Autorizacao de Procedimentos Experimentais no Centro Hospitalar de Reabilitagio
Ana Carolina Moura Xavier

Solicitagado para permissio para entrada de equipamentos para a realizagao do
projeto de pesquisa CEP/SESA/HT n° 189/2010

Declaramos que nés do CENTRO HOSPITALAR DE REABILITACAO ANA CAROLINA MOURA XA VIER,
estamos de acordo com a execugéo do projeto de pesquisa intitulado “Caracteristicas das respostas
eletromiografica, mecanomiografica e de forga mediante contragio voluntaria e estimulacao elétrica
de membros superiores e inferiores em individuos lesados medulares e higidos”, sob a
responsabilidade do pesquisador Eddy Krueger em nossas dependéncias durante o periodo de 25 de
“outubro de 2013 a 25 de fevereiro de 2014. O projeto teve a aprovagéo prévia pelo CEP/SESA/HT com o n°
189/2010. Os pesquisadores declaram que o CENTRO HOSPITALAR DE REABILITAGAO ANA CAROLINA
MOURA XAVIER n&o recebera qualquer quantia financeira para a realizagao do projeto, como também o
inverso. O custeio serd realizado pelo dinheiro do projeto universal CNPq 14/2011 (nimero de processo:
484325/2011-6, valor Global: R$ 48.180,00). Para a realizagéo do projeto os pesquisadores utilizardo uma
locacéo cedida pelo hospital, onde o equipamento para a pesquisa permanecera durante a vigéncia do
projeto. Os equipamentos séo: (1) sistema de aquisicéo do sinal mecanomiografico, (2) estimulador elétrico
(3) sistema de aquisigao de forca, (4) computador para armazenamento dos dados, (5) mesa extensora para
posicionamento dos voluntarios e demais utensilios como eletrodos, cabos, sensores, fitas adesivas, fitas
elasticas, dentre outras. Devido ao professor orientador Percy Nohama possuir vinculo tanto com a PUCPR
como com a UTFPR, o equipamento mesa extensora (5) possui patriménio pela PUCPR (APC n° 011813)
com autorizagdo de saida temporaria cedida para o CENTRO HOSPITALAR DE REABILITACAO ANA
CAROLINA MOURA XAVIER. A PUCPR nao receberd como também ndo pagard qualquer quantia
financeira para a realizagéo do projeto.

%@é—?/@; Bl b

' Profe. Dr. Rogério de Fiaga Eddy Kfuéger
Diretor técnico do Zentro Hospitalar de Pesquisador responsével

eabilitagdo Ana Carolina Moura Xavier
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Termo de Consentimento Livre e Esclarecido

En, . depois de ter lido as informacdes
a mim fornecidas sobre os procedimentos de estimulacdo eléfrica neurommscular
(EENM), dou meu consentimento e auforizagdo para parficipar do estudo. Eu fin
informado de que eletrodos de estinmlacio, sensores de mecanomiografia e
eletromiografia (tendo dimensdes um pouco maiores a de uma moeda) como de forca
serdo posicionados e colados sobre pontos estratégicos do meu membro inferior. En
estou ciente de que o estudo pode necessitar que a minha pele seja preparada com
anfissepsia e tricotomia (limpeza da pele e remocdo dos pelos na regifio do sensor)
para acomodar os sensores e eletrodos. Esse procedimento envolve a utilizacio de
liminas descartaveis para remoc3o de pelos de uso exclusivo e a aplicagdo de alcool
Os eletrodos utilizados em mim sdo de uso exclusivo.

Eu firi bem informado que pulsos de carga elétrica controlada serio aplicados
em mens membros inferiores por meio dos eletrodos de estimulacio. Eu estou ciente
de que os sensores de mecanomiografia captario a resposta mecanica do misculo em
questdo. Porém, os eletrodos de estinmlacio podem causar vermelhidio ou imritacdo
temporaria da area em que foram colados devido a passagem de corrente elétrica. En
estou cienfe que a mecanomiografia € um procedimenfo nio invasivo e que mede as
vibragdes do meu nmisculo por meio de estimulacio elétrica.

Fu fin bem mformado que existe um sistema controlado por computador que
poderd aumentar a intensidade da tensdo elétrica para compensar uma eventual
diminuicio da capacidade de producio de forca.

Fu confimo que informei aos pesquisadores responsavels pelo estudo sobre
fodas as patologias que eu tenho ou ja tive (newromusculares ou ndo) e sobre os
medicamentos que estou recebendo e que acredito poder causar alteragdes no
desempenho nmscular.

En confirmo que estou apto e auforizado pelo meu meédico a participar desta
pesquisa (condicdo de mnclusdo). Eu confirmo que estou com sanide estavel (condicio
de inclusdo) e que devo informar imediatamente os responsavels e deixar de participar
da pesquisa no caso de contrair doencas infectocontagiosas (como AIDS. hepatite. ).
neurologicas e oncologicas (canceres) na presenca de sinais e sintomas. (Aplicavel a
participantes do sexo feminino) Fu confirmo que ndo estou gravida (condicio de
inchusdo).

Fu confirmo que quero parficipar da pesquisa de minha livre vontade, sem
pressdes fisicas e/ou morais e confirmo que tenho o direito de interromper o ensaio no
momento em que eu desejar sem a necessidade de justificar a nunha decisdo.

Estou ciente que os meus sinais biomecdnicos e eletrofisiolégicos e o men
desempenho mmscular serio monitorados e poderdo permanecer armazenados em
meio digital (computador, CDs, discos). Fui bem informado que as informacdes
obtidas como parte desse estudo permanecerdo confidenciais. Porém, estou ciente que
alguns dados podem ser utilizados em publicagdes cientificas com fins educativos e
nio lcrativos ou comerciais. Eu auforizo a utilizagdo desses dados e da munha
imagem (em foto e/ou video) para fins cientificos e educacionais.

Estou ciente de que os procedimentos que envolvem EENM apresentam
resultados variaveis e que tais resultados dependem de varios parametros (fisiologicos
e tecnologicos).

Assimatura
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As minhas diuvidas antes de autorizar a minha participagio foram esclarecidas
de forma satisfatoria. Estou ciente que posso fazer novas perguntas ao longo do estudo
contatando os pesquisadores envolvidos com o estudo, Eddy Emeger (9145.6811),
Eduardo Scheeren (9643.7623), Guilherme Noguetra (9901. 33 1) e Percy Nohama
(8463.0186). Se vocé tiver duvidas relativas aos sens direitos como um possivel
participante dessa pesquisa, favor contatar o Comité de Etica em Pesquisa em Seres
Humanos — SESAHT (3212 5709}

Nome completo do participante (ou responsavel) Assinatara

Diata de nascimento Local de mnascimento
Endereco Cidade Data

MNome completo da testemunba Assinatura

MNome completo do pesquisador responsavel Assinatura
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ANEXO E
Curva de Calibracédo do estimulador elétrico

A Figura 27 ilustra a curva de calibracdo do estimulador elétrico utilizado.
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Figura 27 - Curva de calibragéo de tensdo. Relaciona a tensdo modulante no gate do transistor de saida
(MOSFET) com a tensdo aplicada a carga de saida do canal de estimulacdo. Retirado de Nogueira-Neto
(2013).
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ANEXO F

Curva de Calibracao dos Sensores

A mesa vibratoria utilizada foi a MTS 647 Hydraulic Wedge Grip (Figura 28) do
laboratério de mecanica da UTFPR (campus Curitiba). Para o ensaio de calibracdo dos
sensores de MMG a mesa foi configurada para oscilar de 5 Hz a 40 Hz com incremento de 5
Hz e amplitude de movimento em 0,5 mm pico a pico como mostra a Figura 29. Os sensores

utilizados de 1,5 G foram calibrados com as placas de amplificagdo em 10x.

Figura 28 - Mesa vibratéria MTS 647 Hydraulic Wedge Grip
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Figura 29 - Curva de calibragdo para os sensores de MMG utilizados.



