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Resumo

Sensores de eletromiografia sao utilizados em estudos onde é necessario avaliar o pa-
drao de ativagao muscular. Entretanto, os tradicionais eletromiografos utilizam fios para
conectar os eletrodos aos conectores de entrada, limitando a movimentacao do sujeito
sobre andlise. Adicionalmente, sao necessarios sensores adicionais, como cameras, chaves
mecanicas e outros para relacionar a contragao muscular com o movimento mecanico,
dificultando a maneira de utilizacao destes sensores.

Esse trabalho propoe um sensor de eletromiografia sem fio, com acelerometro triaxial
integrado a estrutura. A vantagem deste tipo de sensor é que ele permite a andlise do pa-
drao de ativagao muscular durante a movimentacgao, assim como também relaciona o sinal
de eletromiografia ao movimento mecanico ciclico do membro, por meio do acelerémetro.
Diminuindo, portanto, a quantidade de fios e sensores extras.

O sensor foi projetado (desenvolvido) tomando como base os parametros encontrados
na literatura especializada. Além da eletronica, o projeto abrangeu também aspectos
mecanicos.

Um experimento pratico em ser humano foi conduzido para verificar se o sensor foi
capaz de captar sinais na superficie da pele humana. Foi requisitado a um sujeito pedalar
uma bicicleta para montanhas, seguindo um protocolo experimental semelhante ao da
literatura especializada. Os resultados foram entao comparados, e notou-se que o sensor
¢é de fato capaz de captar sinais de eletromiografia.



Abstract

Electromyography sensors are used in studies where it is necessary to obtain the
muscular activation pattern. The traditional electromyography equipment uses wires to
connect the electrodes to the front-end, thus limiting the movement of the subject under
evaluation. It additionally requires additional sensors, such as video cameras, electronic
switches and others to associate the muscular contraction to the mechanical movement
that further limits the sensor application.

This presents the development of a wireless electromyography sensor, with a built
in triaxial accelerometer. The advantage of this kind of sensor is that it permits the
assessment of muscular activation pattern during the movement, and relates the elec-
tromyography signal to the cyclic mechanical movement of the member, through the
accelerometer. Therefore, the system has less wiring and extra sensors.

The project parameters were obtained from the literature. Besides electronics, the
design also covered mechanical aspects. According with the preliminary test, the sensor
meets almost all specifications.

A practical experiment, in a volunteer, confirms the sensor is able to acquire the signal
over skin. The subject followed an experimental protocol similar to those found in the
literature. The subject was asked to cycle a fixed mountain bike. The obtained results
were validated the design.
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1 Introducao

1.1 Visao geral

"A eletromiografia é uma ferramenta técnica experimental preocupada com o desen-
volvimento, gravagao e analise de sinais mio elétricos. Sinais mio elétricos sao formados

por variacoes no estado das membranas das fibras musculares”[10].

De acordo com [5] eletromiografia é uma ferramenta de avaliagdo importante para uma
vasta gama de aplicacoes em pesquisas médicas, reabilitagao, ergonomia e ciéncias espor-
tivas e em adicao, também existem pesquisas para utilizacao do sinal de eletromiografia

(EMG) para controle de préteses e exoesqueletos robdticos [11].

A necessidade da medicao da aceleragdo do membro, por meio de um acelerometro
incorporado ao sensor de eletromiografia, é importante para a mensuracao de impactos, e
determinacao da posicao do membro em movimentos ciclicos para a correlagao da variagao
espacial de um determinado musculo e sua contracao, fornecendo aos usudrios informacoes
sobre o padrao de ativagao muscular de um determinado movimento sobre analise de

maneira precisa e facil utilizacao sem a necessidade de cameras filmadoras especiais.

Os tradicionais sensores com fios, que conectam os eletrodos ao amplificador, limitam
a movimentacgao do sujeito estudado, portanto sensores alternativos que sejam pequenos,
leves e que transmitam os dados por radio frequéncia permitem uma liberdade de tipos

de movimentos maior, sendo, portanto muito util para aplicagoes em ciéncias esportivas.

A utilizagao de gel condutor entre a pele e o sensor visa melhoria da qualidade da
captacao do sinal. Entretanto, a eficacia do gel é comprometida para monitoramento por
longos periodos de tempo ou que existe quando a concentragao de suor é alta na regiao
de aplicacao, além do incomodo da aplicacao do gel existe a probabilidade de irritacao
e alergia da pele. Desta maneira, sensores capazes de trabalhar sem o gel condutor ou
a seco apresentam vantagens para monitoramento em longo prazo, porém o sinal possui

pior qualidade e fica sujeito ruido a movimentacao de linha de base mais severa.
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Este trabalho tem como objetivo desenvolver hardware e software para a construgao
de um sensor de EMG a seco sem fio com acelerometro triaxial integrado com eletrodos
reaproveitaveis. Sendo objetivo de uso deste sensor para o estudo da contracao de um
determinado musculo relacionado a um determinado movimento. Em adicao, o desen-
volvimento do software de interface com usudrio para o tracado dos sinais coletados em
tempo real, para andlises e corregoes de movimentos, assim como seu armazenamento para

futuras avaliagoes.

1.2 Organizacao do trabalho

Esse trabalho esta organizado em cinco capitulos, sendo o primeiro a introducao.

No segundo capitulo sao revisados os conceitos tedricos sobre o processo de contracao
muscular assim como ¢é feita uma breve introdugao da topologia de um eletromiégrafo e

uma revisao do estado da arte desta tecnologia.

No terceiro capitulo sao explicados os materiais e métodos usados para construcao e

ensaio do sensor.
No quarto capitulo sao mostrados os resultados experimentais.

No quinto capitulo ¢é feita uma andlise dos resultados e é emitida uma conclusao sobre
o trabalho, assim como proposigoes para futuras investigagoes para o aperfeicoamento do

sensor construido.
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2 Revisao bibliogrdfica

2.1 Potenciais de membrana e potenciais de acao

Todas as células de seres vivos possuem um potencial elétrico sobre a membrana que
as delimitam. Alguns tipos de células, denominadas excitaveis, permitem a alteragao
deste potencial elétrico sobre a membrana para a transmissao de informacao. Portanto, a
variacao da tensao elétrica na célula desempenha uma acao fundamental no controle das

funcgoes celulares, e consequentemente, no controle vital dos organismos.

O texto escrito neste sub capitulo é baseado nas obras de [1] e [2] que ndo serdo mais

referenciadas ao longo do capitulo.

2.1.1 Resultante elétrica do potencial de membrana

Considere uma célula excitavel em repouso no momento em que nao ocorre o trans-
porte ativo de fons. A concentragao de potdssio (KT) internamente a célula é maior que

a concentracao exterior.

A membrana celular é seletivamente permeavel aos ions de potéssio e, portanto estes
acabam se difundindo para o exterior celular onde existe menor concentracao. Conse-
quentemente, anions negativos que nao se difundem pela membrana sao responséveis pelo
aumento da tensao negativa no interior da célula. Entretanto, apds aproximadamente
Ims, o movimento de difusao de potédssio (K1) cessa. A forca de atragdo das cargas ne-
gativas no interior celular é igual a for¢a de difusao das cargas positivas e o sistema neste
momento encontra o equilibrio. Finalmente, a diferenca de potencial entre o interior e o
exterior celular, adotando a referéncia no exterior celular, é de —94mV para os fons de

potassio.

O mesmo processo ocorre com os fons de sddio (Na™) existentes em abundancia no

exterior celular e em menor concentracao no interior. Como a membrana celular é permed-
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vel somente aos fons de (Na™), a difusdao ocorre do exterior para o interior até o momento
em que as cargas negativas presentes no exterior celular que nao atravessam a membrana
exercem uma forga de atracao igual a forca de difusao. Neste momento o sistema en-
contra o equilibrio e a tensao resultante é de +61mV para fons de sédio (Nat). Em
adicao, outros fons podem existir no meio celular contribuindo para a tensao de potencial

de membrana, como o cloreto(C1™) e célcio(Ca'2+)).

2.1.2 Potencial de Nerst e Potencial de difusao para membrana
permeavel a varios ions diferentes

O potencial elétrico que impede a difusao de ions através da membrana celular é
denominado Potencial de Nerst. O potencial de Nerst para qualquer ion univalente na

temperatura de 37°C pode ser calculado por (2.1).

FEM(mV) = :l:61l0g(%) (2.1)

Onde:
C'1 - Concentragao do fon interno a célula

C'e - Concentracao do ion externo a célula

Porém, a membrana pode ser permedvel a diversos ions distintos. Para o cédlculo do
potencial de difusao estabelecido quando os fons de (Na™), (KT) e (Cl™) estao presentes

no meio celular, a (2.2), denominada de equagao Goldman-Hodgki-Katz é utilizada.

(CiNa+PNa+ + Clig+ Pr+ + CiCl—PCl—)

FEM(mV) = £611
(m ) Og(CeNa+PNa++C€K+PK+ +C€cz—Pcz—)

(2.2)

Onde:
C'iyn - Concentracao do fon no interior celular.
Ceyne - Concentracao do fon no exterior celular.

P,,, - Permeabilidade do ion pela membrana.

Os gradientes de concentragao tipicos dos fons de sédio e potassio através de uma

membrana neural em repouso sao listados na Tabela 1.

Na membrana celular, existem proteinas que atuam como canais de vazamento como
mostrado na Figura 1. Estes canais permitem livremente a passagem dos (Na™) e (K™),
porém estes canais sdo 100 vezes mais permedveis para o (KT) do que para o (Na™).

Portanto, através da equagao (2.2) alimentada dos dados da Tabela 1, o potencial de
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Tabela 1: Gradientes de Concentracao Tipicos.

Ion | Concentracao Interna | Concentracao Externa
(Na™) 14 mEq/1 142 mEq/1
(KT) 140 mEq/1 4 mEq/1

membrana obtido é cerca de —86mV .

2.1.3 Transporte ativo e sua influéncia no potencial de mem-
brana

A manutencao do estado de desbalanceamento i6nico entre o meio interior e o exterior
da célula é realizado pelo transporte ativo de fons contra seu respectivo gradiente de
concentracao. O mecanismo de transporte ativo é realizado por uma estrutura localizada

na membrana celular denominada de bomba de sédio e potdssio, mostrado na Figura 2.

Regiao Externa Regiao Externa

Na+
P K+

‘ P/ Na:i' ‘ )
K+ ADP ATP

Regiao Interna Regiao Interna

Figura 1: Canal de vazamento [1]. Figura 2: Bomba de sédio e potéssio [1].

A bomba de sédio e potéssio carrega continuamente trés fons de sédio para o exterior
celular e simultaneamente carrega dois fons de potdssio para o interior celular. Sendo o
transporte é feito contra gradiente de concentracao ionica, a bomba necessita de energia
para funcionar, que é proveniente de moléculas ATP (adenosina trifosfato). De fato, o
transporte continuo de mais fons de sédio para o exterior celular, comparado aos ions
de potassio para o interior, cria um déficit de cargas positivas dentro da célula. Con-
sequentemente, existe um adicional de -4mV sobre o potencial de membrana calculado
pela equacdo (2.2). Portanto, o potencial de membrana de repouso é de -90 mV. Este
valor de potencial de membrana é encontrado em grandes fibras musculares esqueléticas e

também em fibras nervosas de maior calibre. Todavia, em fibras nervosas delgadas, fibras
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musculares menores e neuronios do sistema nervoso central, o potencial de membrana em

repouso é de apenas -40 mV a -60 mV.
Quando o potencial sobre a membrana esta estabilizado no valor de repouso, é dito
que a membrana esta polarizada. Porém, quando a magnitude da tensao elétrica sobre a
membrana se torna menos negativa que um determinado limiar, ¢ dito que a membrana
se encontra despolarizada. Por outro lado, quando a tensao elétrica sobre a membrana
¢ mais negativa que seu potencial de repouso, ¢ dito que esta estd hiperpolarizada. Es-
tas variacoes de tensao sobre a membrana permitem a existéncia do potencial de acao,

fenomeno fundamental para a transmissao de informagao na maioria dos organismos vivos.

O potencial de acao pode ser definido como uma rapida variagao do potencial de

membrana de um valor mais negativo para valores mais positivos em um determinado
Esta despolarizacao

ponto de uma fibra nervosa, gerando assim uma despolarizacao.
percorre de uma extremidade a outra da fibra nervosa, como mostrado na Figura 3.

el
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Figura 3: O potencial de acdo em uma fibra nervosa [1].

As células excitaveis conduzem um potencial de acao seguindo o principio do tudo ou
nada. Segundo este principio, as células excitaveis necessitam de um estimulo adequado
inicial para conduzir um potencial de acao que serda propagado por toda fibra. Isto é,
para estes serem efetivos, eles devem ser suficientemente grandes para elevar o potencial

de membrana acima de um limiar de tensao dentro de um determinado tempo. Caso
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contrario, nenhuma potencial de agao sera conduzido.

O potencial de acao somente ocorre porque a permeabilidade da membrana celular
a especificos fons, principalmente ao (Na™) e ao (K1), é tensdo e tempo dependente.
Quando algum estimulo gera a despolarizacao, a membrana celular se torna mais permea-
vel ao sodio, permitindo que este entre para o meio intracelular. Conforme o sédio entra,
a permeabilidade da membrana também sofre um acréscimo. Quando o estimulo provoca
uma tensao de membrana maior que o limiar, este processo ¢ autossustentavel, terminando
assim na despolarizacao da membrana. Sobre estas condigoes, o potencial de membrana
se aproximaria do potencial de Nerst para o ion de sédio, cujo valor é aproximadamente
+60mV. O potencial de membrana nao atinge este valor por que a permeabilidade da
membrana ao ion sédio é dependente do tempo, assim, como um atraso no aumento no
aumento da permeabilidade do fon de potassio tende a hiperpolarizar a membrana celular,
revertendo o valor da tensao sobre a mesma. A Figura 4 relaciona o potencial de agao

com a variagao das permeabilidades do sédio e potassio no tempo.

<—> Periodo refratario absoluto
EnO

Periodo refratario relativo — 20

<

30 -

mS/cm?

Figura 4: Variacao da permeabilidade dos fons de sédio e potassio durante o potencial de
acao [2].

Na Figura 4 sao identificados dois momentos principais: o periodo refratario abso-
luto e o periodo refratario relativo. Durante periodo refratario absoluto é aquele que a
membrana nao responde a nenhum estimulo por maior que este seja. Todavia, durante

periodo refratario relativo, a membrana é capaz de gerar novos potenciais de acao com
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estimulos mais intensos e acima no limiar de disparo do potencial de acao quando a fibra

normalmente polarizada.

2.1.4 Propagacao do potencial de acao

Considere um potencial de acao propagando ao longo de uma fibra nervosa amielinica
(fibras nervosas que nao possuem bainha de mielina em torno dos axonios). Admitindo
que o potencial de agdo se propague da direita para esquerda, na Figura 5(a) é possivel

identificar trés regioes: regiao de repolarizacao, regiao despolarizada e regiao polarizada.

M?io Circuito
externo / local

+ + + + + 4+ m\ m+ + + + + 4+
- . - - - . \U + o+ G+ - - - - - ¢
Regido ativa Axibnio

m + + +m ‘)
+ + + + + +&:_/ \_/ + + + + +

Membrana em Membrana
repouso repolarizada

ireca Memb
Diregdo de | despolarizada
(@
: < Bainha de
Nc? mielina
Ativo
Espaco  —> ——\ r& N) ) -
Periaxional
Axiono + > > d
J \/ \\ =
(b) Célula Nodulo de
Ravier

Figura 5: Distribuigao de cargas elétricas na proximidade da regido de despolarizacao [2].

Na secao da fibra que estd despolarizada, a permeabilidade ao (Nat) é aumentada
b1 )
muitas vezes. Portanto, cargas positivas carregadas pelo (Nat) aumentam o potencial de
membrana na vizinhanca da regiao do potencial de acao. Este fluxo de cargas representa-
das pelas setas é denominado de “circuito local”’ou ”solenoidal”. Devido a queda de tensao
por efeito ohmico, as cargas positivas que entraram sao somente capazes de aumentar o
potencial de membrana acima do limiar para a manutencao do potencial de acao de 1 a
3 mm a frente da regiao que se encontra despolarizada. A transmissao do processo de
rizaca n ra nervi u muscular é denomin impulso nerv

despolarizacao ao longo de fibra nervosa o scular é denominada de Iso nervoso

ou muscular [1].

Na 5(b), a transmissao do impulso nervoso é representada em fibras nervosas mie-
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linicas. Diferentemente das células amielinicas, a despolarizagao da membrana celular
somente ocorre nas regioes denominadas nédulos de Ravier. Nestes locais, a bainha de
mielina nao os cobre, permitindo trocas de ions, processo fundamental para a transmissao
de pulsos nervosos. Por outro lado, em regioes envolvidas com a bainha de mielina, a per-
meabilidade aos ions é diminuida em cerca de 5000 vezes, isolando a trocas de ions com
o meio externo. Portanto, nas regioes cobertas nao ocorre despolarizacao da membrana

celular.

2.2 Anatomia e fisiologia do sistema muscular esque-
lético

O texto escrito neste sub capitulo ¢ referenciado a obra de [1].

2.2.1 Organizacao do musculo esquelético

Os musculos sao érgaos formados por numerosas fibras denominadas fibras musculares
que se estendem por praticamente todo comprimento muscular. Cada fibra muscular é
apenas inervada por apenas uma terminagao nervosa, localizada aproximadamente na po-
sicao mediana da fibra. Por sua vez, as fibras musculares sao constituidas de subunidades

sucessivamente menores, como representado na Figura 6.

As fibras musculares sao constituidas de uma estrutura denominada miofibrilas. As
miofibrilas por sua vez, sao constituidas de moléculas com cerca de 1500 filamentos de
miosina e cerca de 3000 filamentos de actina. Ambas, sao grandes moléculas de proteinas

polimerizadas responsaveis pela contracao muscular.

O aspecto de listas claras e escuras intercaladas, obtidas por uma microfotografia das
miofibrilas, é consequéncia da interdigitacao da miosina e actina como indicado na Figura
6(E). As pequenas protuberancias externas presentes nas fibras de miosina 6(L), exceto na
regiao central, sao denominadas de canais cruzados, e sao estruturas fundamentais para a
ocorréncia da contracao. Os filamentos de actinas sao fixados a uma estrutura denominada
de disco Z. Os discos Z sao formados por proteinas filamentosas diferente da miosina e
actina, e cortam transversalmente as miofibrilas oferecendo suporte mecanico a miofibrila.
Em adicao, os discos Z sao também responséaveis pela fixagao das miofibrilas entre si por
toda fibra muscular. A secao da miofibrila delimitada entre dois discos Z consecutivos é

denominada de sarcomero. Os sarcomeros possuem um comprimento médio de 2 um e,
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Figura 6: Estrutura muscular e sua subunidades [1].

nesta situacao, os filamentos de actina e miosina estao apenas parcialmente sobrepostos

entre si.

Um liquido denominado de sarcoplasma, constituido pelos componentes intracelulares
comuns, banha as miofibrilas. O sarcoplasma é abundante em nutrientes como potassio,
magnésio, fosfatos e enzimas proteicas, e estruturas denominadas mitocondrias. As mi-
tocondrias sao estruturas responsaveis pela formacao das moléculas de ATP, cuja funcao
é o armazenamento de energia para a realizacao das atividades celulares. Uma estrutura
imersa no sarcoplasma, chamada de reticulo sarcoplasmdtico, desempenha uma funcao

fundamental no controle da contracao.

2.2.2 Os filamentos de miosina e actina

Os filamentos de miosina sao formados por grande quantidade de moléculas de mio-
sina. As moléculas de miosina possuem um peso molecular por volta de 480000u e sao

representados na Figura 7.

As moléculas de miosinas sao formadas por seis tipos de cadeias de polipeptidicas
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Figura 7: Estrutura do filamento de miosina e sua interacao com os filamentos de actina

1].

sendo duas denominadas cadeias pesadas e outras quatro cadeias leves. As cadeias pesadas
polipeptidicas sao espiraladas entre si formando uma estrutura denominada de cauda
como mostrado na Figura 7. Em uma das extremidades, as cadeias pesadas se separam,
enrolando-se e consequentemente forma-se uma estrutura esférica denominada de cabeca.
Portanto, uma molécula de miosina é dita possuir duas cabegas, uma para cada cadeia
pesada. As cadeias leves fazem parte da cabeca e atuam no controle da cabecga durante o

processo de contragao muscular.

Os filamentos de miosina sao constituidos por duzentas ou mais moléculas de miosina.
O feixe principal do filamento denominado de corpo é constituido de diversas caudas
de moléculas de miosinas enfeixadas entre si. As cabecas das moléculas de miosina sao
afastadas do corpo do filamento por uma estrutura denominada de braco. O conjunto
estrutural - cabeca e brago- de cada molécula de miosina é denominado de ponte cruzada.
Acredita-se que estas estruturas possua dois pontos dobraveis ou dobradicos que permitem
afastar ou distanciar as cabecas da molécula de miosina do corpo do filamento, portanto,

esta estrutura seria a responsavel pelo processo contragao.

O comprimento de cada filamento é de aproximadamente de 1,6um e estes se esten-
dem para longe do centro, como visto na Figura 7(b), pois no centro do filamento nao
existem pontes cruzadas. Para garantir a distribuicao espacial de pontes cruzadas ho-

mogeneamente em todas as direcoes, uma ponte cruzada é axialmente separada de suas
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vizinhas em 120°.

A cabeca de cada molécula de miosina é capaz de funcionar com uma enzima ATPase,
isto é, ela é capaz de clivar o ATP para a obtencao de energia da ligacao de fosfato para

a contracao muscular acontecer.

O filamento de actina é constituido de trés tipos de proteinas: actina, tropomiosina
e troponina. O filamento de actina é formado por duas cadeias de proteina actina - F
enroladas helicoidalmente entre si como mostrado na Figura 8. Cada cadeia de actina é
constituida de aproximadamente de 13 moléculas polimerizadas de actina - G por revo-
lugdo onde cada revolugao possui .70nm. Uma molécula de Adenosina difosfato (ADP) é
ligada a cada moléculas de actina- G. Acredita-se que estas moléculas de ADP sao sitios
ativos onde as pontes cruzadas se firmam durante o processo de contracao muscular. As
cadeias de actina possuem aproximadamente 1 um. Seu ponto mediano é apoiado sobre
os discos Z e as extremidades de ambas as pontas se projetam para os espacos entre os

filamentos de miosina.

Sitio ativo Complexo da troponina

Actina-F  Tropomiosina

Figura 8: Estrutura do filamento de actina [1].

As moléculas de tropomiosina tém peso molecular de 7000u e comprimento de 40nm.
Elas sao frouxamente presas as cadeias de actina-F. Acredita-se que as moléculas de
tropomiosina em estado de repouso fiquem sobre os sitios ativos, portanto, evitando a

contragao.

A terceira proteina que forma o complexo do filamento de actina é a troponina. A
troponina é formada por um complexo de trés subunidades denominadas de troponina
I, troponina T, e tropopnina C. A troponina I possui grande atracao pela actina. A
troponina T possui grande atracao pela tropomiosina e a troponina C possui grande
afinidade por fons de célcio, sendo a ultima considerada responsavel por desencadear o

processo de contracao quando existe a presenca de ions de célcio.

2.2.3 A contracao muscular

A contragao muscular se inicia quando um potencial de acao proveniente de um nervo

motor atinge a terminacao do nervo presente na fibra muscular. Ao estimulo de um poten-
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cial de agao, a terminacao nervosa libera uma pequena quantidade de um neurotransmis-
sor denominado acetilcolina, o que provoca a abertura de canais acetilcolina dependentes.
Consequentemente, o potencial de acao continua trafegando pela membrana da fibra mus-
cular da mesma maneira que o potencial de acao trafega pelas membranas neurais. Os
potenciais de acao também se propagam para camadas mais profundas das fibras mus-
culares. Por sua vez, os potenciais de acao trafegando no interior da fibra, estimulam os
reticulos sarcoplasmaticos a liberarem ions de calcio para as miofibrilas. Finalmente, a
troponina presente nos filamentos de actina, sendo sensivel aos ions de calcio, captura os
provocando uma deformagao conformacional nas moléculas de tropomiosina de tal forma
que estas descobrem os sitios ativos presente nos filamentos de actina. Por sua vez, as
cabecas das pontes cruzadas no filamento de miosina se aderem a cada sitio ativo, por-
tanto fazendo com que os filamentos de actina e miosina se deslizem entre si, processo

representado na Figura 9.

| A I
— —
Z Z
—— 3.
A e
T Ty P4
A ——

Contraido

Figura 9: Processo de contragao muscular [1].

2.2.4 Excitacao do miusculo esquelético

A éarea na aonde o neuro motor encontra a fibra muscular é denominada de junc¢ao
neuro muscular. A jung¢do neuro muscular é representada na Figura 10. A fibra nervosa
se ramifica proxima a sua extremidade para construir o complexo de terminais nervosos
que se invaginam na fibra muscular, porém nao atravessam a membrana plasmatica da
fibra muscular. A estrutura formada é denominada de placa motora. A placa motora é
recoberta por células de Schwann que isola a placa motora dos liquidos circundantes. A
invaginacao da membrana muscular é denominada de goteira sindptica. O espago entre
membrana neural e membrana muscular dentro da goteira sindptica é denominado de fenda

sindptica. A fenda sinaptica é ocupada por uma camada de fibras reticulares esponjosas
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denominadas de lamina basal. Na base da goteira sinaptica existem dobras na membrana
celular da fibra muscular denominadas de pregas, que aumentam a area de contato da

membrana plasmatica do musculo com o transmissor sinaptico.

A

Bainha de mielina

Célula teloglial Ramos terminais
neurais

Miofibrilas

Terminal axénico na
goteira sinaptica

Figura 10: Placa motora [1].

No terminal do axonio existe alta concentracao de mitocondrias fornecedoras de ener-
gia para o processo de sintese da neurotransmissora acetilcolina. A acetilcolina é formada
no citoplasma do axonio e rapidamente absolvida pelas centenas de milhares de pequenas
vesiculas sindpticas presentes no local. Por outro lado, a lamina basal é repleta de enzima

acetilconinesterase, cuja funcao é destruir a neurotransmissora acetilcolina.

Dentro da membrana neural existe uma estrutura denominada barra densa. A barra
densa contém proteinas que atravessam a membrana celular e acredita-se que na verdade
estas proteinas sejam canais de calcio-tensao dependentes. No momento em que um
potencial de acao atinge o local, os canais de calcio sao abertos. Consequentemente, os
ions de célcio do exterior entram no terminal do axonio, provocando uma atracao da
membrana neural com as barras densas. Finalmente, as vesiculas sindpticas presentes no
local da atracao acabam se fundido a membrana celular, liberando acetilcolina na fenda

sinaptica.

Abaixo das barras densas e pertos das fendas neurais, existem canais ionicos acetilco-

lina dependentes, conforme pode ser visualizado na Figura 11.

No momento em que um canal ionico Acetilcolina-dependente se abre na presenca de
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Figura 11: Fenda Neural [1].

acetilcolina, fons de sddio, potéssio e calcio passam pelo canal adentrando pela membrana
da fibra muscular, elevando o potencial de membrana ou potencial de placa motora acima
do limiar e disparando um novo potencial de acao. Para evitar o disparo sucessivo de
potenciais de acao, a acetilcolina é destruida em grande parte pela enzima acetilcolines-

terase.

O potencial de agao se propaga pela fibra muscular conforme citado anteriormente.
Porém, para a contragao ocorrer, o potencial de agao deve percorrer até os reticulos
sarcoplasmaticos proximos ao filamento de miosina e actina. Porém a fibra é muito grossa
para que o potencial de acao chegue até profundidade maiores dentro da fibra aonde
estao a maioria dos sarcomeros. Para isto, existe uma estrutura denomina de tubulo
transverso. O tibulo transverso pode ser visto como um aprofundamento da membrana
celular na fibra muscular. Ele contém liquido extracelular permitindo, portanto que ele
se despolarize assim como a membrana, e consequentemente, levando o potencial de acao
a locais mais profundos na fibra. A Figura 12 mostra o sistema de tibulos transversos e

seu acoplamento com o reticulo sarcoplasmatico.

O reticulo sarcoplasmatico contém duas partes: tubulo longitudinais que percorrem
paralelamente as miofibrilas, e cisternas terminais que sao estruturas que se acoplam aos

tubulos T.

Assim que o potencial de acado atinge os reticulos sarcoplasmaticos, estes liberam

calcio, que resulta em contracao. O processo é exemplificado pela Figura 13.
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Figura 12: Estrutura de tubulos transversos e sua ligagao com reticulo sarcoplasmatico

[1].
2.2.5 Contracao isométrica versus contragao isotonica

A contragao isométrica é aquela que o musculo nao se encurta durante a contragao,
porém a contracao isotonica encurta o musculo, mas a carga sobre o musculo é mantida

constante.

2.2.6 Estratégias para a variacao da forca de contragao - Soma-
cao

A somacao é a soma conjunto de contragoes realizadas por unidades motoras distintas
de forma isolada visando o aumento da forca de contracao. Existem duas estratégias
de controle que o sistema nervoso central utiliza para aumentar a for¢a de contragao
de um determinado miusculo. A primeira estratégia consiste em aumentar o nimero de
unidades motoras disparadas ao mesmo tempo, esta estratégia é conhecida como somagao
de fibras multiplas. A segunda estratégia, denominada somacao por frequéncia, consiste
em aumentar a frequéncia de disparo de potencial de acao para controle do musculo e

consequentemente, aumentando a frequéncia de contracao muscular.
Estratégia 1 - Somacgao de fibras maltiplas

Para a realizagao de contragoes menos intensas, o sistema nervoso recruta inicialmente
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Figura 13: Processo de excitagdo da contragao muscular [1].

unidades motoras menores, isto é, aquelas que possuem fibras musculares menores e em
menor quantidade. Assim que seja necessario aumentar a forca de contracao, o sistema
nervoso central envia estimulos a unidades motoras sucessivamente maiores. Este principio
é conhecido como principio do tamanho, isto é, a variacao de forca quando a contracao é
pequena varia em pequenos degraus e conforme a forga aumenta, estes degraus de variagao
de forca aumentam. Para manter a contragao em curso regular, a medula espinhal excita
alternadamente e assincronamente a quantidade de unidades motoras necesséarias para a

geracao de uma determinada contragao.
Estratégia 2 - Somacdo por frequéncia e tetanizacao

A estratégia de somacao por frequéncia segue a légica mostrada na Figura 14. Para
frequéncias de estimulo menores, a forca de contracao aumenta e volta a zero. Porém,
assim que a frequéncia de estimulo aumenta, a forca de contracao no final da primeira
contragao se soma a forga de contragao no inicio da segunda contragao e assim progressiva-
mente ocorre com o aumento da frequéncia de estimulo. Porém, quando a frequéncia dos
potencias de acao advindos aumentar acima de um valor limiar, as contragoes sucessivas
praticamente se fundem entre si, portanto mantendo a contragao constante e continua.
Este processo é denominado de tetanizacao. Mas o processo de aumento de forga sé ocorre
até um determinado limite de frequéncia de estimulagao, além dele a quantidade de forca

de contracao fica saturada.
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Figura 14: Somacao por freqiiéncia e tetanizagao [1].
2.3 A formacao do sinal de eletromiografia.

O texto escrito neste sub capitulo é referenciado a obra [3]. Esta nao serd mais citada

exceto se for utilizada outra fonte.

2.3.1 Captagao por eletrodos de superficies (SEMG)

Todas as ramificacoes terminais de um moto neuronio sao excitadas por um mesmo
potencial de acao proveniente do sistema nervoso. Este sinal por sua vez é transferido
para as fibras musculares por meio das placas neurais localizadas, em grande parte, apro-
ximadamente na porg¢ao central da fibra. O potencial de acao percorre os dois sentidos da
fibra e termina em ambas as extremidades. Finalmente, o potencial de agao percorrendo a
fibra desencadeia a contracao muscular. A soma algébrica temporal do campo elétrico de
cada potencial de acao de uma determinada unidade motora é denominada de potencial de
unidade motora(MUAP). A formagao da MUAP é exemplificado pelo esquema mostrado
na Figura 15.

Cada sinal potencial de agao captado pelos eletrodos que contribui para a formagao de
uma determinada MUAP é dependente da distancia da fibra da area onde estao posicio-
nados os eletrodos, das caracteristicas elétricas dos tecidos a volta de cada fibra muscular,
do diametro da fibra muscular, da propriedade de filtragem dos eletrodos e da distancia

entre eletrodos.

Devido a questoes técnicas, o sinal elétrico muscular ou eletromiograma é aquisitado
diferencialmente e com eletrodos tipicamente bipolares. Nesta estrutura de sensor, nota-se

que os potencias de acao possuem um formato bipolar onde a polaridade é dependente da
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posicao do eletrodo positivo em relacao a diregao de deslocamento do potencial de acao.

Potencial de acao de unidade motora
(MUAP)
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Figura 15: Formacao da MUAP [3].

Porém, cada potencial de acao que constituem as MUAPs e deslocado em fase devido
a diferenca de velocidade de conducao em cada fibra, diferenca do comprimento das rami-
ficacoes do motoneuronio assim como a distancia da placa neural a posicao dos eletrodos.
A velocidade de condugao tipica de um potencial de agado muscular varia entre 2 e 6 m/s.
Quando eletrodos em forma de agulha sao inseridos no musculo, os potenciais de acao

possuem entre 50 uV a 3000 uV de amplitude e duragao de 1 a 10 ms [4].

Apds uma MUAP, os miusculos se contraem em um breve espago temporal e voltam
ao estado de repouso. A fim de manter a contragao, o sistema nervoso envia uma suces-
sao de MUAPs denominado de MUAPT. Se as condig¢oes que definem uma determinada
MUAP néao se alteraram, todos os potenciais de unidade motora terao o mesmo formato.
O tempo entre MUAPs que constituem uma MUAPT é denominado de intervalo entre
pulsos (IPT). O IPI é descrito como uma variavel randomica com propriedades estatisticas
caracteristicas. Um histograma pode representar o IPI e para seu cédlculo é recomendado

usar amostras pequenas de MUAPTSs com menos de 10s.

Em um musculo normal, as unidades motoras nao disparam em intervalos constantes.

Portanto, o disparo de uma unidade motora é caracterizado pela taxa de disparo média,
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equivalente a média de sucessivos IPI.

As fibras musculares de uma unidade motora estao espalhadas aleatoriamente por
uma secao muscular e entrelagadas com fibras e outras unidade motoras. De fato, o sinal
resultante captado pelo eletrodo de superficie é a soma algébrica de diversas MUAPT

provenientes de unidades motoras distintas.

A Figura 16 resume a formagao de um sinal de sEMG.
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Figura 16: Representagao esquemdtica da formagao do sinal de sEMG [3].

Para facilidade de modelagem, considera-se cada potencial de acao como um delta
de Dirac convoluido com o sinal h,(t), onde x representa a enumeragao das unidades
motoras. Posteriormente todos os potencias de unidade motora sao somados, o sinal
my(t, F') é construido, representando a sobreposigao de diversas MUAPT. O sinal m,,(t, F)
é adicionado do ruido n(t) que em seguida é filtrado pelos eletrodos e pelo equipamento

de aquisicdo, e finalmente o sinal obtido é o m(t, F').
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2.4 Eletrodos e interface pele-eletrodo

O texto escrito neste sub-capitulo ¢ referenciado nas obras de [2] e [4], que nao serao

mais referenciadas ao longo do texto. Caso a fonte seja outra, estard explicita.

2.4.1 Interface eletrodo-eletrolitico e potencial de meia célula

Os biopotenciais sao correntes de cargas conduzidas pela movimentacao de ions. Em
contrapartida, os amplificadores presentes nos equipamentos captadores de biopotencial
amplificam sinais transmitidos por corrente elétrica. Portanto, os eletrodos sao usados
como transdutor de corrente ionica para corrente elétrica. O fendmeno responsavel pela

transdugao do sinal é chamado de interface eletrodo-eletrolitico.

Quando metais estao em contato com solugoes eletroliticas, como mostrado na Figura
17, fons metalicos (cdtions) se difundem para a solugao eletrolitica (reacdo oxidagao) e
fons da solugdo eletrolitica (anions) se combinam com o eletrodo metdlico (reagao de
reducao). Esta movimentagao altera a quantidade de cargas na interface do eletrodo na
solucao eletrolitica. Consequentemente, os cations se descarregam na solucao eletrolitica
fornecendo elétrons para a entrada o amplificador e os anions vao até a interface para
descarregar a sua carga [12]. Quando a rea¢ado quimica de oxidagao/redugao atinge o
equilibrio, uma diferenga de potencial é desenvolvida, denominada de potencial de meia
célula. A redistribuicdo de carga apds a estabilizacao na interface eletrodo-eletrolitico
polariza as cargas positivas de um lado e negativas de outro, como um capacitor, formando

uma camada denominada dupla camada elétrica, como ilustrado na Figura 17;

C
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Figura 17: Interface eletrodo-eletrolitica [2].
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O potencial de meia célula se altera quando existe corrente elétrica atravessando a
interface. A diferenca de potencial de meia célula e de potencial gerado quando existe a
3 . 3 . : W 3 7

passagem de corrente de cargas elétricas é denominado sobrepotencial ou "overpotencial”.

As causas do sobrepotencial sao:

1) Queda de tensao pela passagem de corrente elétrica devido a resisténcia 6hmica da

substancia eletrolitica.

2) Diferentes taxas de velocidade das reagoes quimicas de oxidacao e reducao, o que

leva a alteragao na concentracao de fons.

3) A reagao quimica de oxidac¢do e redugdo nao sdo totalmente reversiveis, isto é,
para a oxidacao acontecer, a reacao quimica deve superar uma barreira de energia ou
barreira de ativacao, a qual governa a cinética da reacao. Porém a quantidade energia de
energia para haver redugao deste mesmo fon nao é necessariamente a mesma. Finalmente,
a consequéncia é o surgimento de uma diferenca de potencial adicional entre o eletrodo e

a solugao eletrolitica.

2.4.2 Circuito equivalente de um eletrodo

A interface eletrodo-eletrolitico apresenta comportamento nao linear tensao-corrente
dependente. Portanto, eletrodos com alta densidade de corrente se comportam de maneira
diferente de eletrodos baixa densidade de corrente. Porém, os eletrodos de biopotenci-
ais podem ser modelados como elementos basicos de circuito elétrico. Na Figura 18, a
fonte de tensao Ejc representa o potencial de meia célula. A resisténcia Ry é a resis-
téncia Faradica de fuga que representa a resisténcia parasita da dupla camada elétrica.
A capacitancia Cy representa o capacitor formado pela dupla camada elétrica na inter-
face eletrodo-eletrolitica. A resisténcia R, representa os efeitos resistivos da substancia

eletrolitica e outros efeitos de interfaceamento.

R,
%
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Figura 18: Circuito equivalente de um eletrodo de biopotencial [2].



2.4 Eletrodos e interface pele-eletrodo 38

2.4.3 Circuito equivalente dos eletrodos de superficie aplicados
a pele

Os potenciais de acao gerados pelos musculos alteram a concentracao de fons no meio
extracelular, e de certa maneira, o potencial elétrico dos tecidos ao redor. Os efeitos
no meio extracelular das MUAPs, que acontecem simultaneamente sobre o musculo de
interesse, sao somados e sao modelados como uma fonte de tensao Eb, como representado

na Figura 19.

Porém, a pele que recobre todo corpo é constituida de camadas, exemplificadas na Fi-
gura 20, que sao modeladas elétricamente pelos elementos na Figura 19. Esses parametros

Sao:

E,, £, - Potencial de pele - A primeira fragao do potencial de pele é originada na
camada Stratum Corneum da pele. Esta camada é formada por tecido morto de material
queratinoso que se comporta como uma membrana semipermeavel aos fons, portanto
adicionando um nivel DC ao sinal, teoricamente calculavel pela equacao de Nerst. A
segunda fracao do potencial de pele é formado pela movimentagao dos eletrodos e/ou
dobramento da pele, que por sua vez, alteram a distribuicao de cargas elétricas, portanto
gerando um periodo de potencial elétrico transitorio consequente da reacomodacao das

cargas.

Cs, R, - Capacitancia e resisténcia equivalente dos tecidos vivos da pele.

Figura 19: Circuito equivalente dos eletrodos aplicado a pele [4].
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Figura 20: Camadas da pele [2].

2.5 Eletromiografia

Os eletromiogramas sao os sinais tracados em um grafico que representam a ativi-
dade elétrica dos musculos. Estes sinais sao captados por equipamentos denominados de
eletromiografos. Um eletromiograma sem pds-processamento, denominado sinal de EMG

bruto, ¢ mostrado na Figura 21.

De acordo com [5], quando um musculo esta relaxado uma linha de base deve ser
observada, cujo ruido depende de alguns fatores como qualidade do circuito de amplifica-
¢ao, ruido ambiente e a qualidade do processo de deteccao. Adicionalmente, a linha de
base nao deve possuir uma amplitude maior que 5uV,,,s, sendo objetivo mante-la de 1 a
2 uV,ms. Devido a natureza caética do sinal de EMG bruto (a configuragao das unidades
motoras de um musculo recrutadas se altera durante a contragao), os picos presentes nos
sinais nao sao reproduziveis. Para tanto, se utiliza técnicas de suavizacao do sinal como
RMS, média mével ou retificagao e filtragem. Os sinais de EMG possuem frequéncias de

6 a 500Hz onde a maior concentracao de frequéncias ocorre entre 20-60Hz.

2.5.1 Ruidos

A grande faixa de amplitude de sinal que um eletromiégrafo é capaz de detectar,
de poucos pV até mV, torna o equipamento propenso a captacao de ruidos externos.

Segundo [5], as interferéncias mais comuns sao listadas abaixo:

Interferéncia elétrica
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Figura 21: Sinal de EMG bruto de 3 contragoes do musculo M. Biceps branchii [5].

Ruidos de origem elétrica provenientes de acoplamento eletromagnético entre o corpo
humano e a rede elétrica. Este tipo de ruido possui frequéncias de 50/60Hz somado com

as suas respectivas harmonicas.
Variacoes de linha de base

A variacao de linha de base é um ruido de baixa frequéncia causado pela movimentacao
mecanica do eletrodo em relacao a barriga do musculo, ponto qual é usado para a captacgao
de EMG. Esta perturbagao do sinal é consequéncia do potencial elétrico transitorio que

surge na regiao dos eletrodos pela redistribuicao de cargas elétricas.
Interferéncia do eletrocardiograma

Quando o sensor é posicionado sobre miusculos localizados perto da regiao cardiaca,

pode aparecer interferéncia do sinal de eletrocardiograma.

2.6 Arquitetura de instrumentacao de EMG

2.6.1 Amplificadores e caracteristicas

Os biopotenciais sao captados por amplificadores diferenciais cujas entradas estao
conectadas aos eletrodos, que por sua vez sao posicionados acima do musculo investigado.
O amplificador mede a diferenca de potencial sobre a pele e amplifica o sinal entre 1.000 e
1.000.000 de vezes, dependendo do tipo da aplicacao [13]. Entretanto, ruidos provenientes
do ambiente externo de origem elétrica, térmica e instabilidade eletroquimica dos eletrodos
[13] se misturam ao sinal de interesse, e sao classificados em dois tipos: Ruido de Modo

Comum e Ruido de Modo Diferencial.

Os ruidos de modo comum sao aqueles que possuem a mesma amplitude em ambos
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os eletrodos. A principal fonte de ruido de modo ¢ a irradiacao eletromagnética proveni-
ente da rede elétrica. Todavia, outras frequéncias podem estar presentes, que podem ser
emitidas por equipamentos eletroeletronicos préximos ao sensor[14]. Em segundo plano,
sinais fisioldgicos distantes sdo também fonte de ruido de modo comum [13]. O ampli-
ficador diferencial amplifica principalmente a diferenca de potencial entre suas entradas,
e devido as nao idealidades, sinais de modo comum acabam por aparecerem na saida do

amplificador, atenuados a taxa de rejeicao de modo comum (CMRR).

Os ruidos de modo diferencial sao aqueles que aparecem com amplitudes diferentes
nas entradas e sao amplificados, portanto, um estdgio de filtros deve ser utilizado para

eliminar este tipo de interferéncia.

2.6.2 Filtros

De acordo com [13], a filtragem é uma etapa essencial em sistemas de captagao de
potenciais, pois espera-se que o sistema rejeite os ruidos sem alteracao de amplitude ou

fase tem todo espectro de frequéncia, para que o sinal seja o mais fiel possivel.

A filtragem possui trés funcoes basicas. A primeira é a reducao de ruidos, a segunda é
a supressao de interferéncia de potencias pela redugao da banda (o sinal de interesse nao

deve ser distorcido)[13].

Para selecao da banda de frequéncia de interesse, sao utilizados trés tipos de filtros,

que podem ser implementados por circuitos analdégicos ou por processamento digital.

O primeiro filtro comumente utilizado em EMG ¢é o filtro passa-alta para a eliminacao
de ruidos gerados pela movimentacao mecanica do sensor , denominados artefatos de
movimentacdo. O segundo tipo de filtro utilizado em EMG é o filtro passa-baixa para a
limitacao da banda de frequéncia do sinal. O terceiro tipo ¢é o filtro Notch, utilizado para

a eliminagao ou reducao das interferéncias da rede elétrica.

2.6.3 Conversor analdégico digital

Os sinais de EMG amostrados sao analégicos, por outro lado, o processamento e
analise do sinal sao realizados em computadores, para tanto se faz necessario a conversao

do sinal analégico para o digital. Esta conversao é realizada pelo conversor A/D.

Entretanto, devem-se tomar algumas precaucoes para garantir representacao fiel do

sinal. A frequéncia de amostragem deve respeitar o teorema de Nyquist, o qual afirma que
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a frequéncia de amostragem deve ser no minimo duas vezes maior que a maxima frequéncia
do sinal. Contudo, para facilidade computacional de reconstrucao do sinal pela ligacao
dos pontos de amostragem, a frequéncia de amostragem deve ser de 5-10 vezes a maior

frequéncia do sinal [13].

2.7 Quantificacao e analise do sinal

2.7.1 Pos-Processamento

Devido a natureza cadtica do sinal de EMG bruto, algumas estratégias de analise
foram criadas. Segundo [5], a retificagdo da onda para eliminacdo da parte negativa do
sinal, a obtencao da média moével do sinal retificado e o calculo da energia do sinal de
EMG bruto pelos algoritmos RMS sao procedimentos utilizados para a quantificacao e
analise do sinal. Adicionalmente, [15] cita a transformada de Fourrier como ferramenta

de andlise do sinal.

2.8 Estado da arte

2.8.1 Histéria

As primeiras documentagoes sobre os experimentos relacionados com EMG sao da-
tados de 1666, dos trabalhos de Francesco Redi com peixes elétricos. Em 1773, Walsh
demonstrou que o musculo de enguia é capaz de se descarregar elétricamente. Entretanto,
somente por volta de 1790, os trabalhos de Galvani obtiveram uma relagao direta entre a
contragao muscular e a eletricidade. Com o advento do galvanometro em 1800, ferramenta
utilizada para a medicao de corrente, Du Bois-Reymond anunciou a primeira evidéncia de
atividade elétrica em musculos humanos durante contracoes voluntarias. Em 1920, Gasser
e Newcomer usaram o recém inventado osciloscopio para visualizar os sinais elétricos dos
musculos. Esta pesquisa rendeu a eles o prémio Nobel em 1944 [16]. E desde entao, com
a evolucao tecnologica da eletronica, os equipamentos de eletromiografia tém se tornado

cada vez menores.

Em 1950, o primeiro equipamento de eletromiografia langado no mercado foi o DISA
13A67, cuja foto é mostrado na Figura 22. Construido com circuitos totalmente analé-
gicos, ele possuia 3 canais de eletromiografia utilizando eletrodos com fios, uma tela de

tubo de raios catddicos para tragar o sinal em um grafico, sistema de audio para avalia-
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¢ao do sinal por meio auditivo e um sistema de armazenamento da informacao em papel

fotogréfico cuja revelagao era feita em sala escura [6].

Figura 22: Primeiro eletromiografo comercial [6].

Com o advento da eletronica digital entre 1973 e 1982, os equipamentos passaram a
incluir novas funcionalidades e se tornaram mais complexos, como a inser¢ao de médulos
para contagem de voltas no sinal, medida de amplitude, andlise de jitter com trigger
duplo e analise temporal. Além disso, os equipamentos passaram a digitalizar o sinal e
imprimir as informagoes em papel em impressoras de tempo real [6]. A Figura 23 mostra

um exemplo de equipamento desta geracao.

Figura 23: Eletromidgrafo com circuito digitais Mendelec M56 [6].

Na década de 1980 e inicio da década de 1990, os eletromiégrafos passaram a incor-
porar microprocessadores. Inicialmente, os processadores nao eram capazes de executar
algoritimos complexos. Portanto, eles eram utilizados para o controle do equipamento.
Entretanto, os equipamentos ja eram capazes de apresentar uma interface mais amigdvel

com o usuario e eram capazes de apresentar medidas na tela de raios catodicos. Com a evo-
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lugao da capacidade de processamentos, os eletromiografos passaram a atribuir cada vez
mais fungoes aos processadores e o equipamento passa a ter uma gama de funcionalidades
de anélises adicionais, que seria impossivel com as tecnologia anteriores [6]. Consequen-
temente, passando este componente de coadjuvante a um dos principais no sistema. A

Figura 24 mostra uma foto de um equipamento desta geracao.
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Figura 24: Eletrmiografo Nicolet Viking [6].

A partir da década de 1990, a utilizagao de computadores pessoais passou a se tornar
popular devido ao desenvolvimento de hardware e software. Os computadores pessoais ja
se mostravam capazes de lidar com todos os processos relacionados a gravagao do EMG
assim como seu processamento. A capacidade de transferir dados , processar o sinal
rapidamente, apresentagao grafica versatil, plataforma de armazenamento de dados com-
preensivel e capaz de gerar relatorios, fez mudar o conceito da estrutura do equipamento
de EMG [6]. Portanto, os eletromiégrafos passaram a se integrar com computadores

pessoais.

Com a diminuicao dos componentes, a tecnologia atual esta permitindo a construcao
de eletromidgrafos pequenos com transmissao de dados por radio frequéncia. Estas in-
formagoes sao transferidas para um computador pessoal, onde podem ser processadas e
analisadas. Esta caracteristica permite exames com o paciente em movimento, totalmente
livre de fios, abrindo novas possibilidade para esta tecnologia e estudos. Em adicao, com
a queda de pregos de sensores de movimento, como acelerometros e giroscépios (MEMS),

estes podem ser inseridos junto ao sistema do eletromiografo, e consequentemente, in-
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formagoes sobre a cinética do corpo como consequéncia da contracao muscular pode ser
estudada. Como a exemplo da ultima geracao de eletromiografos de superficie, é apresen-

tado o sensor Delsys Trigno Wireless@®), mostrado na Figura 25;

Figura 25: Foto eletromiografo Delsys Trigno Wireless(®).

O sensor Delsys Trigno Wireless(®), fabricado pela Delsys@®) é considerado hoje um dos
melhores sensores de EMG do mercado. Ele possui acelerometro integrado e transmissao
de dados por radio frequéncia cujo protocolo de comunicagao é proprietario. Os eletrodos
sao construidos na prépria caixa, feitos em prata e reaproveitaveis. A Tabela 2 mostra as

especificagoes técnicas do sensor.
PGSQU’I;S(]JS recentes com eletmmz’ogmﬁa

A eletromiografia de superficie tém sido pesquisada como possivel potencial de inter-

face homem méquina para controle de proteses e exoesquletos.

A utilizacao do sinal elétrico do musculo como informacao para o controle de maquinas
requer que o sensor seja preciso e de facil aplicacao. Consequentemente, a tecnologia de
eletrodos a seco se mostra promissora neste sentido, pois nao existe a necessidade de
aplicagao de gel condutores sobre a pele. Pesquisas foram desenvolvidas por [17] para
a comparacao entre tecnologias de eletrodos a seco e convencional. De forma completar
ao aperfeicoamento do hardware, pesquisas estao sendo realizadas para a construcao de
algoritimos computacionais para o processamento do sinal. Pesquisas realizadas por [18]
tém por objetivo filtrar o sinal de SEMG de ruidos de movimentagao gerados por tremores

patolégicos do usuario.

Estudos, conduzidos por [19], propoe a utilizacao de sensores de eletromiografia sobre

todo o corpo, e o sinal aquisitado alimenta um algoritmo baseado em redes neurais que
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Tabela 2: Especificagoes Técnicas.

Tipica distancia de operacao 40m
Fonte de transmissao 2.4Ghz, 1mW
Consumo de poténcia < 60mW
Dimensao da caixa 27x37x15mm
Material da caixa Policarbonato para area médica
Tempo de carga total 8horas
Tempo de recarga < 2.5horas
Massa < 15g
Tempo de auto desligamento 300segundos
Faixa de temperatura de operagao 5 — 50grauscelsius
Amplitude de sinal 11mV
Resolugao do sinal 168nV//bit
Banda de frequéncia 20 £ 5Hz > 40db/dec
450 £ 50H z > 80db/dec
Amplitude de oscilacao <2
da banda de passagem
Ruido geral do canal 0, 75uV
CMRR 80dB
Taxa da amostragem 2000 amostras/segundo
4000 amostras/segundo
Numeros de contato 4
Dimensao do contato Srlmm
Material do contato 99, 9prata
Numero de eixos 3
Faixa de aceleracao +1, 5gou + 6,0g
Resolucao 0,016 £ 0,001g/bit
0,063 £ 0,005g/bit
Erro de offset +0, 29
Largura de banda DC — 50+ 5Hz,20dB /dec
Taxa de amostragem 148, 1ou295, 3amostras/segundo
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identifica os comandos gerados pelo usuario para controlar maquinas. Seguindo a mesma
linha de pesquisa, [20] utilizou a eletromiografia dos membros inferiores para tele controlar
personagens em ambientes virtuais. Ja [21] propos utilizar a eletromiografia dos musculos
da face para controlar cadeira de rodas. Em adigao, [22] realizou pesquisas visando a

construcao de uma neuro-protese controlada por eletromiografia.
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3 Materiaits e métodos

3.1 Recursos utilizados

Devido as restricoes, optou-se em implementar o projeto em dois circuitos. O primeiro
circuito(sensor) possui a func¢ao de captar o elétrico do musculo, adequar e transmitir as
informagoes por radio frequéncia. O segundo circuito (placa de processamento) possui
a fungao de recepcao, processamento e envio dos dados para o computador. Optou-se
por esta divisao, pois ja existia uma placa de processamento disponivel. Deste modo a

pesquisa poderia se concentrar no desenvolvimento do sensor de um modo mais enfatico.
Placa de processamento

A placa de processamento, que possui um microcontrolador e um DSP, foi desenvolvida
pelo grupo de engenharia biomédica na Universidade Federal de Itajuba por meio de
convénio com a empresa Sensymed Ltda que cedeu um protétipo para uso nesta pesquisa.
Esta placa efetua o processamento do sinal de eletromiografia proviniente do sensor e
envia as amostras para um computador, por meio do protocolo USB. Este computador

apresenta os sinais amostrados.
Softwares

O microcontrolador embarcado ¢ um Microchip PIC32MX795F512L. O programa foi
desenvolvido em ambiente MPLAB utilizando o compilador PIC32-C compiler, ambos
da Microchip. A gravagao no microcontrolador foi feita com o emulador Real-Ice da

Microchip.

O codigo do DSP da placa de processamento foi escrito utilizando-se o ambiente
de desenvolvimento Code-Composer Platinium, versao 4.0 com compilador ja integrado
ao ambiente, ambos da Texas Instruments. O emulador utilizado para a gravacao do

programa foi o XDS100v2, da Spectrum Digital.

A placa eletronica do sensor possui um microcontrolador Microchip PIC16F1827.



3.2 FEspecificacdes de projeto 49

O cdodigo foi desenvolvido no ambiente MPLAB utilizando o compilador HI-TECH C-
Compiler, ambos da Microchip. O esquema elétrico do sensor, as simulagoes dos circuitos

e o layout das placas foram desenvolvidos utilizando-se a suite Cadence OrCAD 16.0.
O projeto mecanico foi realizado no software Solid Works 2008.

Tanto o desenvolvimento matematico dos filtros digitais como a andlise dos sinais

amostrados foram realizados utilizando-se o software Mathworks Matlab(®) R2008a.

A programacao do software, que apresenta o sinal, em tempo real, para interfacear
com o usudrio, foi desenvolvido em Delphi. O ambiente de desenvolvimento utilizado é o
Embarcadero 2010.

Comunicacao sem fio

Para solugao de transmissao sem fio optou-se pelo protocolo Bluetooth, dada sua po-
pularidade, ampla disponibilidade de solugoes ja implementadas e caracteristicas técnicas
compativeis com as necessarias. No caso desse projeto, optou-se por um modulo conversor

serial Bluetooth, Roving Networks modelo RN41.

3.2 Especificacoes de projeto

Para a confecgao do sensor, foi necessario definir parametros que balizassem o processo
de desenvolvimento do circuito e do transdutor. Os items a seguir definem os requisitos

técnicos de cada parte do circuito de forma a garantir funcionamento satisfatério.

3.2.1 Eletrodos e caixa

Especificacao do material da caiza:
A caixa deve ser construida em material leve e hipoalergénico.
Especificagao do material do eletrodo:

Os eletrodos de contato ohmico sdao transdutores de correntes ionicas em correntes
elétricas. Estes devem ser feitos de materiais nao polarizaveis, por exemplo: a prata, para

reducao de artefatos de movimentagao [2].
Especificagao de tipos de eletrodos:

Além dos eletrodos para a captacao do sinal de EMG, deve-se utilizar eletrodos de

realimentagao ou referéncia para anulagao de ruidos de modo comum [23].



3.2 FEspecificacdes de projeto 50

Especificacao da distancia entre eletrodos:

Como a distancia inter-eletrodos altera as caracteristicas do sinal captado assim como
interfere na seletividade do sensor [24], a distancia preferida pelo autores é de 20 mm
[25], pois apresenta bons resultados. Em adi¢do, para melhorar a especificidade do sinal
de eletromiografia captado, o uso de sensores duplo-diferenciais ajuda a reduzir o "cross-

talk”entre os musculos [26].

3.2.2 Protecoes de entrada

Especificagao de protecao contra descarga eletrostdtica:

O corpo humano pode se carregar com cargas eletrostédticas (ESD) em quantidade
suficiente para atingir +10 kV [27] e se descarregar em materiais condutivos com diferente
potencial. Portanto, é necessario prover o circuito com protecao contra ESD para evitar

danos ao sensor.

3.2.3 Front-end

Especificacao de impedancia de entrada:

A corrente de polarizacao do amplificador de entrada deve ser a menor possivel para

evitar polarizacao dos eletrodos [28].

Em adicao, a impedancia de entrada do sensor deve ser no minimo 10 vezes e desejavel
100 vezes maior que a impedancia equivalente da pele do usuério, para que, 90% & 99%,
respectivamente, do sinal de emg sobre a pele apareca nas entradas do amplificador. A
pele pode ser modelada como uma fonte de tensao de impedancia série equivalente, cujo
valor de resisténcia varia entre 23kOhm a 1850kOhm, e capacitancias entre 0.01pF & 65pF
[29]. Portanto, é desejavel que a impedancia de entrada seja no minimo 100MOhms para

que o sensor funcione independente do tipo de pele [15].
Especificag¢ao da taza rejei¢io de modo comum (CMRR):

O ambiente em volta do usuario possuir diversas fonte de ruidos de modo comum, para
tanto, o sistema deve ser capaz de rejeitar estes sinais, medido pelo parametro CMRR.

Segundo [15], o sensor deve possuir um CMRR de no minimo 90dDB.
Especificacao de tolerancia ao offset:

Tensoes de offset provenientes dos potenciais de meia célula e sobrepotencial se de-
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senvolvem na interface eletrodo-eletrolitico na ordem de grandeza dos sinais elétricos bi-
olégicos [23, 4], portanto o sensor deve ser capaz de trabalhar sem saturar-se na presenga

de sinais DC de amplitude alta.
Especificacao de banda de passagem:

E importante projetar os filtros analégicos com a banda de passagem nas frequéncias
corretas para a reconstrucao do sinal mais fiel possivel. Segundo [30], sensor deve ser
capaz de captar sinais de 20Hz a 500Hz para a obtencao do padrao de ativagao muscular
por meio da eletromiografia, pois estas frequéncias possuem informagoes importantes para

este tipo de exame.
Especificacao de ganho:

O sensor deve ser capaz de aquisitar sinais de eletromiografia da ordem de gradeza
100uV a 1mV [2].

3.2.4 Filtros Digitais

Os filtros digitais devem ser utilizados para extrair o ruido residual que os filtros

analogicos nao foram capazes de eliminar.

Um primeiro filtro, passa-alta em 20Hz com fase linear, tém como objetivo eliminar

os artefatos de movimentagao de linha de base.

Um segundo filtro, este um passa-baixa em 500Hz com fase linear, em parceria com o

primeiro define a banda de passagem.

Por fim sao adicionados trés filtros notch, em 60Hz, 180Hz e 300Hz, para eliminagao
de harmonicas provenientes da rede elétrica. Estes filtros devem possuir uma banda de
atenuacao que contemple a variacao da frequéncia da rede elétrica de 60Hz + 1, e a

distor¢ao de fase deve ser minima para nao alterar o formato da onda de eletromiografia.

3.2.5 Protecoes contra EMI

Filtros de entrada:

Ruidos de alta frequéncia, provenientes de interferéncias eletromagnéticas (EMI) |
acoplados a entrada de sinal dos amplilficadores operacionais acabam sendo retificados,
adicionando assim um offset & saida [31]. Por este motivo, filtros de entrada contra EMI

devem ser projetados para proteger a interface de entrada do sensor.
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Layout:

O layout da placa deve possuir quatro camadas. Sendo uma camada interna usada
para o plano de retorno. Esta deve possuir uma quantidade minima possivel de trilhas
roteadas ou preferencialmente nenhuma, visando a diminui¢ao da impedancia de retorno
de corrente. Portanto diminuindo a queda tensao sobre este plano e também diminuindo
emissao eletromagnética [32]. As demais camadas podem ser utilizadas para a conducao

de sinais e alimentacao.

E importante observar que o layout deve separar e isolar fisicamente os circuitos

analogicos dos circuitos digitais, visando a diminuicao de interferéncias entre eles.

3.2.6 Radio frequéncia

Distancia de operacao:

Para o usuério obter liberdade de movimento, o sensor deve ser capaz de transmitir a

informacao no minimo 10 metros.

3.3 Procedimentos de ensaios experimental do sensor

Alguns ensaios foram delineados baseados nos principais parametros para a certifica-
¢ao e validagao do circuito eletronico do sensor, verificando se este atende as especificagoes
iniciais de projeto. Os motivos e métodos destes ensaios sao explicados nas sub segoes

seguintes.

3.3.1 Ensaio de rejeicao de modo comum

Para medir CMRR experimentalmente devem-se ligar as entradas diferencias do am-
plificador em um mesmo né e conecti-las a uma fonte comum [33]. O CMRR ¢é obtido
por meio da equagao 3.1. O arranjo experimental utilizado é mostrado na Figura 26. O
gerador de func¢ao utilizado foi o Tektronix AFG3252 e o osciloscopio utilizado foi o Tek-
tronix TMS2024. As frequéncias do sinal de entrada utilizadas sao 50Hz, 60 Hz, 100 Hz,
200 Hz, 300 Hz, 400 Hz, 500Hz, 600Hz, 700 Hz, 800 Hz, 900 Hz, 1000 Hz, com amplitude
de 2,54 V pico a pico.

AxVin

CMRR = 20 x log Voul
ou
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Onde:
A - Ganho de amplificador de instrumentagao
Vin - Sinal de entrada

Vout - Sinal de saida

Osciloscoépio

=

Gerador

de funcédo E

Figura 26: Arranjo experimental para medigao do CMRR do sensor.

3.3.2 Resposta em frequéncia e ganho do circuito analégico

O gerador de funcao utilizado neste ensaio é o Stanford Research Systems DS360 Ultra
Low Distortion. O canal 1 de saida é configurado para gerar ondas senoidais com ampli-
tudes de 3501V, de 1Hz a 10kHz. O sinal é amostrado por um osciloscépio TMS2024B
na entrada do conversor A/D, onde por meio deste é medido a amplitude resultante. O

arranjo experimental é mostrado na 27.

3.3.3 Resposta em frequéncia dos filtros digitais

O gerador de funcao utilizado neste ensaio é o Tektronix AFG3252. O canal 1 de
saida ¢ configurado para gerar ondas senoidais com amplitudes de 1,0V}, e serd conectado
ao sensor como mostrado na Figura 28. O gerador de funcao foi configurado para fazer
uma varredura de frequéncia de 1Hz a 750Hz, com tempo de varredura de 87,37 segundos,
para gerar 2'® amostras. Posteriormente, as amostras sio exportadas para o Matlab®),
onde elas sao processadas por uma transformada réapida de Fourier e consequentemente,

a resposta de magnitude com a frequéncia dos filtros digitais é obtida.



3.8 Procedimentos de ensaios experimental do sensor 54

Gerador de Fungéao Osciloscopio
Stanford DS360 @9 TMS2024B
7 gg:da I g::rada

OMONO L

El1 EI2 EI3

Amplificadores Amplificadores
Diferenciais > ¢ filtros

A/D

||||—
.||||_

— A

Circuito analdgico

Figura 27: Arranjo experimental para medicao de resposta em frequéncia e ganho do
Sensor.
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Figura 28: Arranjo experimental para medicao de resposta em frequéncia e ganho dos
filtros digitais.

3.3.4 Resposta em frequéncia do sensor

O gerador de funcao utilizado neste ensaio é o Tektronix AFG3252. O canal 1 de
saida ¢ configurado para gerar ondas senoidais com amplitudes de 100mV;, e foi conectado
ao sensor como mostrado na 29, cujo ganho foi alterado para 17,5 V/V. O gerador de
funcao é configurado para fazer uma varredura de frequéncia de 1Hz a 750Hz, com tempo
de varredura de 87,37 segundos, para gerar 2!8 amostras. Posteriormente, as amostras
sdo exportadas para o Matlab®), onde elas sdo processadas por uma transformada répida
de Fourier e consequentemente, a resposta de magnitude com a frequéncia do sensor é

obtida.
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Figura 29: experimental para medi¢ao de resposta em frequéncia do sensor.
3.3.5 Impedancia de entrada

A impedancia de entrada foi mensurada utilizando o equipamento Kitley 237, segundo
o arranjo experimental esquematizado na Figura 30. O equipamento de ensaio aumenta a
tensao automaticamente de 150mV para 1V DC e mede a corrente que esta sendo entregue
a carga, a temperatura ambiente de 25°C. Devido a baixa corrente e ruidos externos, foram
realizadas 4 séries de medigoes e a resisténcia de entrada aproximada ¢ a média do inverso
do coeficiente angular das curvas obtidas por interpolacao linear dos dados obtidos nas

medidas.

3.3.6 Ruido do sensor

O ruido do circuito analdgico foi medido curto circuitando as entradas, como mostrado
na Figura 31. Logo em seguida o sensor foi ligado durante 5 segundos com uma taxa de

amostragem de 3000 amostras por segundo. Com o vetor de amostras obtido foi calculado
o valor RMS do ruido.

3.3.7 Avaliacao pratica do sensor

A avaliacao pratica do sensor descrita neste documento objetiva apenas a verificacao
se o sensor é capaz de amostrar o sinal de eletromiografia sobre a pele coerentemente. Nao

é objetivo deste trabalho analisar os eletromiogramas aquisitados e interpreta-los dentro
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Kitley 237

Caixa metalica

Eletrodos de
captacéao

Eletrodos de
| realimentacéo

Figura 30: Arranjo experimental para medigao da impedancia de entrada.

do contexto médico, ou ainda, delinear os usos deste sensor para analises clinicas para as
mais diversas condicoes. Estudos clinicos futuros devem ser executados para compor tal
objetivo. Portanto, apenas um sujeito foi utilizado para a coleta dos dados. Esclarecido

dos riscos, o sujeito sob avaliacao é o proprio pesquisador, autor deste documento.
Equipamentos
-Bicicleta Giant AS865
-Computador de bordo Garmim com medidor de cadéncia e frequéncia cardiaco
Protocolo experimental

Uma tricotomia no local do eletrodo foi realizada (perna direita), e a regiao limpa
e abrasada com gazes embebida em &alcool para a eliminacao de impurezas, visando a
diminuigao de artefatos de movimento [34]. Apds a evaporagao total do alcool, o sensor
sera posicionado, de acordo com a Figura 32, na regiao da barriga dos musculos Tibialis
Anterior (TA), Medial Gastrocnemius (MG), Lateral Gastrocnemius (LG), Soleus (SL),
Vastus Medialis (VM), Rectus Femoris (RF),Vastus Lateralis (VL), Biceps Femoris (BF)

e Semitendinosus (ST).

Para cada musculo listado, apds um aquecimento inicial, sera requisitado ao voluntario
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Figura 31: Arranjo experimental para medigao de ruido de fundo.

pedalar em uma bicicleta de competicao fixa em uma base de apoio com mecanismo
de atrito com a roda traseira para a simulacao de carga. Serd requisitado ao sujeito
manter a velocidade de 20 Km/h, indicada pelo velocimetro e a carga serd aumentada
até o batimento cardiaco se elevar até 120 batimentos cardiacos por minuto. Quando a
velocidade e o batimento cardiaco estabilizar, o sistema de aquisicao serd ligado durante

30 segundos. Apods o desligamento o sistema, sera requisitado ao sujeito descansar.
Processamentos dos dados

A partir dos sinais obtidos de cada musculo pelo procedimento experimental pratico,
foram calculados os sinais RMS respectivos utilizando-se uma janela de tempo de 17ms.
Em seguida, o sinal do eixo X de aceleracao foi filtrado por um filtro passa baixa FIR,
com janela de Hamming, ordem 1100 e com frequéncia de corte em 5Hz. A partir do
sinal de aceleracao foi obtido em quais instantes o pedal esteve em seu ponto mais alto
pela identificacido dos pontos de méximo, sendo este ponto adotado pela literatura [9]
como referéncia de inicio de trajetoria. Os pontos de referéncias foram sobrepostos aos
respectivos sinais de EMG RMS e estes foram recortados em varios sinais, onde cada
um representa um ciclo da trajetéria completa do pedal. Os sinais recortados foram
normalizados entre 0% e 100%. Os sinais normalizados foram sobrepostos entre si e uma
curva média calculada. Finalmente, para fins comparativos, a curva de média do EMG
para os musculos utilizados para teste do sensor foi comparada com a curva média RMS
obtida por [35].
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Figura 32: Referéncia do posicionamento dos eletrodos na perna (modificado de [7]).
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4 Resultados

4.1 O sistema para captacao do sinal elétrico muscu-
lar

O sistema desenvolvido para esse trabalho possui basicamente trés partes: sensor,

receptor /processador e interface com o usudrio, como é resumido nas Figuras 33 e 34.

Figura 33: Foto dos circuitos eletronicos.

Foi desenvolvido um projeto mecanico para os eletrodos e para a caixa que os apoia.
O circuito do sensor é constituido de duas placas onde a primeira contém todos os cir-

cuitos analogicos e a segunda contém todos os circuitos digitais, incluindo uma reduzida
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Figura 34: Esquema de montagem do sistema.

interface com o usudrio. A transmissao do sinal de eletromiografia é realizada por meio
do protocolo de radio-frequéncia Bluetooth@). O processamento do sinal é realizado em
uma placa desenvolvida pelo Grupo de Engenharia Biomédica da Universidade Federal
de Itajuba que possui um processador de sinal (TMS320VC5502) e um microcontrola-
dor (PIC32MX795F512L) para controle e gerenciamento do equipamento. O projeto dos
filtros digitais e pds-andlise dos sinais foram realizados utilizando o software MatLab®).

Para observacao do sinal em tempo real, foi desenvolvido um software em Delphi®).

4.2 Projeto mecanico

O sensor pode ser preso ao corpo do usuario com uma cinta ou com fita adesiva. Para
isso foi projetada e usinada uma caixa segundo o projeto como mostrado nas Figuras 35

e 36.

Os cantos foram arredondados para nao ferir a pele do usuario. Um corte na tampa
foi inserido para a passagem de uma cinta elastica para fixar o sensor ao corpo. O espaco
entre eletrodos pode ser utilizado para colar fita dupla-face hipoalergénica para fixar o

sensor a pele.
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Figura 35: Visao lateral do sensor.
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Figura 36: Visao inferior do sensor.

O pléstico utilizado foi o Polyoxymethylene (Acetal) que possui histérico na utilizagao
de equipamentos médicos segundo a norma [36], pois é biocompativel e apresenta boas ca-
racteristicas de resisténcia mecanica, estabilidade dimensional, baixo peso, boa resisténcia

a absorcao de agua e é facilmente usinavel.

A fotografia da cinta elastica mostrada na Figura 37, além de possuir a funcao de
fixacdo ao corpo, também serve de suporte para bateria do circuito. A cinta é feita de

tecido utilizado normalmente em vestudarios, como fitas elasticas e velcro.

4.3 Eletrodos

O sensor de eletromiografia possui seis eletrodos que permanecem em contato com a
pele. Os eletrodos sao soldados ao sensor. Existem dois tipos de eletrodos: o primeiro
tipo de eletrodo é responsavel pela captacao do sinal elétrico muscular, e o segundo é

responsavel pela realimentacao para a diminui¢ao do ruido do modo comum.

Os eletrodos foram usinados em latao e revestidos por uma camada de prata pelo

processo quimico de eletrodeposi¢ao. O latao foi escolhido por apresentar baixo custo e
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Figura 37: Foto do sensor montado na cinta elastica.

facilidade para usinagem e serve de base para o eletrodo. A camada de prata, tradicio-
nal material utilizado para construcao de eletrodos, realiza o processo de transducao de
corrente ionica para corrente elétrica. Os eletrodos foram projetados para funcionarem
mesmo sem a presenca de substancias eletroliticas artificiais aplicadas sobre a pele. Os

ions presentes naturalmente na pele trabalham como solucao eletrolitica.

A area de contato com a pele de cada eletrodo foi mantida a maior possivel para
diminuir a resisténcia parasita série RS. As bordas dos eletrodos foram abauladas para

nao permitir cantos que possam ferir a pele.

Os trés eletrodos para a captacao de sinal foram dispostos paralelamente como mos-
trado na Figura 38. O sinal diferencial amostrado entre o eletrodo 1 e o eletrodo 2 é
subtraido do sinal diferencial amostrado entre o eletrodo 2 e o eletrodo 3 para a redu-
cao de “cross-talk”. Entretanto, a distancia de 2 mm entre eletrodos foi reduzida para
1 mm para melhorar a seletividade da captacao do potencial de acao muscular e reduzir

dimensoes gerais do sensor, e facilitar seu uso em musculos de menor comprimento.

\ >—\7 Eletrodo 1

Realimentagéo | = Fletrodo 2

i —
| e | =———— Fletrodo 3

Figura 38: Fotografia e disposicao dos eletrodos no protétipo.

Os eletrodos de realimentacao foram colocados ao lado de cada eletrodo de captacao
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de sinal para aumentar a area de contato do eletrodo de realimentacao com a pele.

4.4 Circuitos

O sensor é constituido de 8 subunidades de circuito analégico e de 3 subunidades de

circuito digital, como esquematizadas na Figura 39.
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Figura 39: Diagrama do circuito analégico e digital.

4.4.1 Filtros contra EMI e protecao contra descarga eletrosta-
tica.

Ondas eletromagnéticas induzem correntes no corpo humano segundo, e consequen-
temente, essas correntes quando circulam pela resisténcia presente no corpo humano,
causam quedas tensoes, induzindo ruido elétrico misturado ao sinal bioldgico. Essas on-
das magnéticas sao provenientes da rede elétrica, equipamentos eletroeletronicos, estagoes
de radio frequéncia como torres de radio, celular e outros. Em adi¢ao, o corpo humano é
capaz de acumular cargas eletrostaticas que atingem milhares de volts por meio de atrito.

Para minimizar os efeitos do ruido sobre o sinal de interesse e proteger o circuito contra
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ESD, um primeiro estagio de filtro passa baixas para limitacao da banda de frequéncia

foi projetado, como mostrado na Figura 40.
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Figura 40: Filtro de entrada para eliminacao de alta frequéncia e protecao contra ESD.
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O primeiro filtro contra EMI no modo diferencial é composto pelo componente Murata
Electronics North America NFM18PC104R1C3D. Este componente fornece uma perda de
insercao em 300 kHz de aproximadamente 17 dB e atinge a maior atenuagao em frequéncias

por volta de 3 GHz, como mostrado na Figura 41.
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Figura 41: Perda de inser¢ao do componente NFM18PC [8].

O segundo filtro contra EMI de modo comum é um filtro passa baixas RC formado

pelo par R = 100kOhms e C = 15pF, como mostrado na Figura 40 e seus equivalentes
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nos nos Ele2 e Ele3. A frequéncia de corte foi posicionada em aproximadamente 106,157
kHz. Entretanto, esta topologia de filtro RC geralmente piora o CMRR do circuito por
causa da tolerancia dos seus componentes, pois estes filtros desbalanceiam as impedan-
cias nas entradas do amplificador de instrumentagao [31]. Para diminuir o impacto do
desbalanceamento no CMRR, foram introduzidos os capacitores de C = 150pF entre as
entradas do sensor, com valor 10 vezes maior que os capacitores C = 15pF, o que resulta
em uma melhora de 20 vezes no erro de rejeigao de modo comum [37]. Adicionalmente,
os capacitores entre as entradas diferenciais foram escolhidos para limitar a frequéncia do

sinal diferencial em 5 kHz.

A protecao do sensor contra ESD é realizada pelo componente Texas Instruments
TPD4E004DRYR, especificamente projetado para esta finalidade. Segundo o seu respec-
tivo manual [38], ele é capaz de suportar transientes de ESD de £15kV Human-Body
Model (HBM).

4.4.2 Buffers de entrada

Para o sensor funcionar sem a necessidade de solucao eletrolitica artificial como pastas
condutoras, o sensor deve ser capaz de aproveitar a solugao eletrolitica formada com os
ions presentes naturalmente sobre a superficie da pele por meio de uma alta impedancia
de entrada. Sendo assim, a corrente idnica possuira menor intensidade e finalmente a
impedancia equivalente da pele serd maior. A maneira adotada foi a insercao de buf-
fers construidos com amplificadores operacionais AD8692, que necessitam de corrente de

entrada para polarizacao de 6 pA em 40°C. A Figura 42 mostra o circuito construido.
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Figura 42: Circuito do buffer de entrada.

4.4.3 Duplo amplificador diferencial

O Duplo amplificador Diferencial (DD), mostrado na Figura 43, é utilizado para a

atenuagao de cross-talk entre os musculos.
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Para evitar saturacao do estagio de ganho posterior, o ganho neste estagio foi redu-
zido, pois as tensoes de offset provenientes dos potenciais de meia célula e sobrepotencial
se desenvolvem na interface eletrodo-eletrolitico e sao da ordem de grandeza dos sinais
elétricos bioldgicos. Especificou-se empiricamente que o sensor deve suportar tensoes de
offset de até 500 mV, sendo a tensao de alimentacao do circuito analégico de £1,65V e
a tensao de referéncia em 2,5 V. Assim o ganho méaximo aceitavel para este circuito deve
ser de 5. Portanto, os ganhos foram configurados em 1,04 para os amplificadores U1,U2 e
1 para o amplificador U3, totalizando o ganho total de 1,04.
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Figura 43: Circuito DD para eliminacao de cross-talk entre os musculos.

4.4.4 Filtragem e amplificacao

Este estdgio amplifica e filtra o sinal para limitar a banda de frequéncia do EMG.

O filtro passa faixa deste circuito possui a frequéncia de corte inferior projetada em
20 Hz para eliminacao de ruido de movimentagao de linha de base e a frequéncia de corte
superior projetada em 520 Hz para limitar o espectro do sinal de entrada a ser amostrado

e este obedecer ao critério de Nyquist.

O primeiro estagio é um filtro passa alta com a frequéncia de corte projetada em 20
Hz. O segundo e o terceiro estagio sao filtros passa-baixa de primeira ordem cascateados
com as frequéncias de corte projetadas, respectivamente, em aproximadamente 907Hz e
668Hz, sendo a frequéncia de corte resultante de 519Hz, devido a interecao entre os pélos
de ambos os filtros [39]. O ganho projetado deste estégio é de 923 V/V para aquisigao de

sinais de eletromiografia de até 2500uV de pico a pico. O circuito projetado é mostrado
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na Figura 44.
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Figura 44: Circuito de amplificacao e filtragem.

4.4.5 Realimentacao

A realimentacao possui protecao contra ESD utilizando o componente TPD4E004, e
também possui um filtro para eliminacao de RF utilizando o componente NFM18PC. O
ruido de modo comum é coletado no amplificador de instrumentacao e amplificado de 20
V/V. Un filtro passa-baixa com frequéncia de corte em 4423 Hz é utilizado para limitar

a banda de frequéncias na realimentacao. O circuito projetado é mostrado na Figura 45.

4.4.6 Acelerometro

O acelerometro utilizado é o modelo ADXL325 com faixa de aceleracao +5¢, cujo
sinal de saida é analdgico e proporcional a aceleracao sofrida pelo componente. A largura
de banda do sinal de saida é definida pelo filtro RC formado pela resisténcia interna de 32

kOhms e o valor dos capacitores nas saidas Xout, Yout e Zout, adicionados externamente
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Figura 45: Circuito de Realimentagao.

para configurar a largura de banda do sinal de saida, cuja frequéncia de corte neste projeto
é de 50 Hz. Os buffers nas linhas Xout, Yout e Zout foram necessarios devido a exigéncia

do fabricante do conversor analdgico digital. O circuito é mostrado na Figura 46.

4.4.7 Conversor analégico digital

O conversor analégico digital Analog Device AD7689 de 16 bits possui 8 canais mul-
tiplexados e utiliza a técnica de aproximacao sucessiva por redistribui¢ao de cargas. O

circuito construido é mostrado na Figura 47.

A comunicao digital com o microcontrolador é feita por meio de um barramento SPI
com a tensao de nivel logico alto em 3,3V. As entradas sao configuradas para serem
referenciadas ao terra analdgico aplicado ao pino COM para que o codigo de saida seja
em formato de complemento de 2. Os canais 0 e 1 sao utilizados para amostragem do
sinal de eletromiografia, com taxa de 3000 amostras por segundo, onde o primeiro canal
de amostra o sinal obtido de um par de eletrodo diferencial e o segundo canal amostra o
sinal obtido dos eletrodos duplo diferencial. Os canais 2, 3 e 4 amostram, com taxa de
300 amostras por segundo, os sinais dos eixos do acelerometro X, Y e Z, respectivamente.

O canal 5 amostra a tensao de alimentacao.
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Figura 46: Circuito do acelerometro.
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4.4.8 Regulador de tensao

Devido as restricoes de tamanho e a necessidade de circuitos geradores de tensao

negativa nao ruidosos, opto-se por utilizar o regulador linear Analog Devices ADP1714

para gerar as tensoes negativas e proporcionar a alimentacao simétrica necessaria para o

circuito funcionar. O ADP1714 mantém a tensao de saida no pino 5 seguindo a tensao

configurada pelo usudrio no pino 4 dentro de um certo limite, segundo o modelo do

integrado.

Portanto, se a tensao no pino TRK for 1,65V relativo a terra do circuito, o pino OUT

vai possuir 1,65V referenciado a terra do circuito digital com baixa impedancia equivalente,
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consequentemente é possivel definir esse ponto como terra analégico. A Figura 48 mostra
o circuito projetado. Capacitores de desacoplamento foram colocados na entrada e saida
do regulador para estabilizagao da tensao e filtragem de ruidos. Os indutores possuem a

funcao de filtragem da tensao de alimentacao proveniente dos circuitos digitais.
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Figura 48: Circuito do regulador de tensao.

4.4.9 Microcontrolador

O microcontrolador utilizado é o Microchip PIC16F1827, escolhido por apresentar
baixo consumo e possuir a quantidade de portas necessarias para controlar o sensor,
portanto otimizando o tamanho. Um LED foi adicionado para informar o status do
sensor. Oscilador externo foi preferido para garantir precisao no controle da frequéncia

de amostragem, visto que o conversor A/D nao a gerencia. A Figura 49mostra o circuito.
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Figura 49: Circuito do microcontrolador.
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4.4.10 Regulador de tensao e gerenciador de bateria

O circuito integrado Linear Technology LTC3553, foi selecionado porque desempenha
todas as tarefas referentes a alimentacao do circuito. O sensor é alimentado por uma
bateria de fon de litio recarregavel. A corrente selecionada é de 70 mAh para carregar
a bateria devagar para aumentar sua via util. Este circuito prové dois reguladores de
tensao, sendo o primeiro do tipo LDO, e o segundo do tipo chaveado. Foi escolhido
apenas a utilizacao do LDO porque adiciona menos ruido ao sistema. Capacitores de
desacoplamento foram inseridos segundo recomendacoes da documentacao técnica. Esse
integrado também possui uma entrada para conectar um botao, tal que possa servir de
interface com o usuario, permitindo a esse ligar ou desligar o sensor. A Figura 50 mostra

o circuito.

LTC3553
Carregador 20 18 VOUT
VBUS vouT
|14 CHRG
1 CARG e =0 AN 33V
— 10u < 10k
15 17 Bateria+ 100k
NTC BAT f——rrrr
12 |
4 BVIN |7 ? |
N 10.7k VINLDO

16 10 | 22u
PROG LDO . 2 I 1+3.3V

NTC 10u
— 2.05M

1
3.3V m HPWR LDO_FB S 0 D
5] SUSP 13 649k
3.3V = LDO_ON SW f—x
5| BUCK_ON
STDBY ) 3 STBY
PBSTAT PBSTAT
4| 8
o ON BUCK_FB f[——X
100k, L{| oN 2 g
o w

S ~
VouT

Figura 50: Circuito do gerenciador de bateria.

4.4.11 Mobdulo Bluetooth(®)

As informagdes sao transmitidas do sensor para o médulo de processamento usando o
protocolo de radio frequéncia Bluetooth®). Esta abordagem foi escolhida por ser um pro-
tocolo testado e popularmente utilizado, assim como a facil disponibilidade de solucoes no
mercado, acelerando assim a implementagao do projeto. Entretanto, o microcontrolador
possui interface serial, entao se providenciou um maédulo conversor serial-Bluetooth, para

que nao houvesse a necessidade de programar o protocolo. Foi escolhido para o projeto o
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modulo Roving Networks RN1, por apresentar boas caracteristicas de estabilidade na co-
municagao, e porta serial disponivel para a comunicagao com o microcontrolador, antena

embutida, e tamanho compativel como o sensor de EMG. A Figura 51 mostra o circuito.
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Figura 51: Circuito do médulo bluetooth.

4.5 Layout das placas de circuito impresso

O layout das placas de circuito impresso do circuito analdgico e digital, que constituem
o sensor sao mostradas nas Figuras , respectivamente. A camada superior e inferior das
placas digital e analdgica sao utiizadas para o roteamento de trilhas de sinal. As camada
intermediarias sao utilizadas para o roteamente dos planos de alimentagao, sendo uma

delas praticamente exclusiva para o roteamento do plano de referéncia.

4.6 Filtros digitais

O DSP utilizado para implementar os filtros foi o Texas Instruments TMS320VC5502PGF 300,
com processamento em ponto fixo, com capacidade de executar 600 milhoes de instrugoes
por segundo (MIPS). Os projetos dos filtros digitais passa-alta, passa-baixa e notch foram
executados utilizando a ferramenta FDATOOL do MatLab@®), sendo as frequéncias de
corte definidas em - 6dB.
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4.6.1 Filtro FIR - passa alta e passa baixa

O DSP escolhido processando 3000 amostras por segundo é capaz de executar 150.000
instrucoes entre amostras. Visto a capacidade de processamento disponivel para essa apli-
cagao, optou-se por se utilizar filtros do tipo FIR por que apresentam atraso fase linear nas
frequéncias de interesse [40], e consequentemente, nao distorcem o sinal. Adicionalmente,
a estabilidade do filtro nao ¢é prejudicada por arredondamentos matematicos, que é um
problema agravado em processadores que trabalham em ponto fixo. Porém o custo des-
tes beneficios é a exigéncia de um poder computacional maior. De fato, para a aplicacao
deste projeto e o DSP utilizado, um filtro FIR com ordem 550 nao apresentou empecilhos,

sendo o cédigo implementado em assembly.

Para o filtro passa-baixa e passa-alta foram executadas diversas simulagoes utilizando
diferentes metodologias de projeto. Aquela que apresentou a melhor resposta foi usando o
método de janelamento, com janela do tipo Hamming, de ordem 550, com as frequéncias de
corte em 20Hz e 500Hz, respectivamente. Nas Figuras 54 e 55 sao mostradas as respostas

em frequéncia de fase e magnitude dos filtros passa-baixa e passa-alta, respectivamente.

4.6.2 Filtro IIR - notch

Para filtrar as frequéncias de interferéncia da rede elétrica presentes no sinal de eletro-
miografia é aplicada uma sequéncia de filtros notch do tipo IIR na frequéncia fundamental
de 60 Hz, assim como em suas 3° e 5° harmonicas. As respostas em frequéncia em fase
e magnitude do filtro notch em 60Hz é mostrada na Figura 56. O comportamento do
filtro para as demais frequéncias é semelhante, salvo a posicao da frequéncia que se deseja

eliminar.

4.7 Software para analise dos dados

O software foi desenvolvido em Delphi cujo diagrama de blocos com a estrutura logica
do software é mostrado na Figura 4.29. Quando o software ¢é inicializado, a interface
grafica inicializa as classes que compoe a unidade légica "Controladora”. Logo em seguida,
a Controladora inicia as classes "Porta de Comunicacao”e "Desenhar Grafico”. Por sua
vez, a Porta Comunicacao inicia o bloco 16gico "Threads para Coleta de Dados”. O
bloco Interface Grafica contém a logica para o desenho estatico da janela do software.

O bloco Controladora executa todas as tarefas logicas do software, servindo como um
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agente centralizador para sincronizar as tarefas de recepcao de dados e tracado de sinal.
O bloco Porta de Comunicacao tem a funcao de gerenciar a porta de comunicacao serial
do Windows@®). O bloco Threads possui a fungdo de coletar os dados provenientes da
porta serial. Finalmente, o bloco Desenhar Grafico possui a funcao de desenho dos sinais

do acelerometro e EMG na tela em tempo real.

A Interface grafica, apresentada na Figura 4.30, mostra o sinal de eletromiografia em
tempo real no campo preto superior. Os trés eixos X, Y e Z do acelerometro sao mos-
trados nos trés campos pretos inferiores. O usuario pode selecionar a base de tempo de
500ms até 50 segundos, assim como a escala de tensao do eixo Y do sinal de EMG e do
sinal do acelerometro independentemente. Um botao no canto superior direito chamado
"Parar /Iniciar’permite ao usudrio congelar a forma de onda para andlise. O botao "Lim-
par’apaga a caixa de menssagens do software para o usuario. O botao "Atualizar’modifica
as configuragoes de escala dos graficos. O botao "Desconectar/ Conectar’abre uma porta
serial para comunicacao com a placa de processamento. O botao "Ping”envia menssagens

de verificagao se o sensor esta respondendo normalmente aos comandos da interface.

4.8 Resultados experimentais do sensor

4.8.1 Razao de rejeicao de modo comum

O CMRR do sensor é extremamente sensivel ao desbalanceamento das impedancias
de entrada e varia de acordo com a frequéncia, portanto foi medido o CMRR de 50 a 1000

Hz, utilizando o procedimento experimental descrito na secao 3.3.1.

O CMRR é calculado utilizando-se a Equagao (3.1), e os resultados obtidos experimen-
talmente sao mostrados na Tabela 3. Notou-se uma piora de CMRR com o aumento da
frequéncia, pois as impedancias parasitas tendem a serem mais proeminentes em frequén-
cias maiores. Para as principais frequéncias de modo comum de 60Hz e 50Hz, que sao
predominantes, o sistema apresentou o CMRR de 82dB. O resultado obtido é satisfatério,

pois aproxima-se a especificacao de projeto inicial.

4.8.2 Resposta em frequéncia e ganho do circuito analégico

A resposta em frequéncia do circuito analdgico é mostrada na Figura 59, cujos resul-
tados foram obtidos usando o procedimento experimental explicado na secao 3.3.2. As

frequéncias de corte, que neste caso sao definidas em -3dB, se localizam préximo dos
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Tabela 3: CMRR experimental.

Frequéncia (Hz) Amplitude do si- Amplitude do si- CMRR experi-
nal de entrada mnal de Saida mental (dB)
(dB)

50 1,34 -66,7 82

60 1,34 -66,3 82

100 1,34 266,7 82

200 1,34 -65,9 81

300 1,34 -64,7 80

400 1,34 -63,9 79

500 1,34 -61,9 7

600 1,34 -61,5 7

700 1,34 61,1 76

800 1,34 2603 76

900 1,34 -59,9 75

1000 1,34 -59,5 75

*0 db = 1Vrms A =5

pontos desejados de 20Hz @20dB/Dec e 520Hz@20dB/Dec e nota-se que circuito esta
amplificando 960 V/V.

4.8.3 Resposta em frequéncia e ganho dos filtros digitais

A resposta em frequeéncia dos filtros digitais, obtidas pelo procedimento explicado
na se¢ao 3.3.3, sao mostradas na Figura 60. As frequéncias de corte baixa e alta, que
sao definidas em -6dB, se localizam respectivamente em 20Hz e 500Hz. Os filtros notch
filtraram as frequeéencias de 60Hz, 180Hz e 300Hz. O ganho total dos filtros é unitario.

Portanto, os filtros estao se comportando conforme projetado

4.8.4 Resposta em frequéncia do sensor

Usando o procedimento experimental explicado na secao 3.3.4, as respostas em frequén-
cia obtida do sensor sao mostradas na Figura 62. As frequéncias de corte estao muito
préoximas das especificadas e as frequéncias anuladas sao correspondentes as frequéncias
de interferéncia da rede elétrica e suas duas primeiras harmonicas impares. Portanto, o

sensor estd filtrando corretamente o sinal.



4.8 Resultados experimentais do sensor 76

4.8.5 Impedancia de entrada

Utilizando o procedimento experimental explicado na secao 3.3.5, a Figura 62 mostra
os resultados da corrente de em funcao da tensao de entrada do sensor. A curva cheia
mostra a interpolagao linear da curva média resultante das curvas obtidas por meio das
medicoes, onde sua equacao é mostrada no grafico. O inverso do coeficiente angular da
reta interpolada ¢ a resisténcia de entrada do circuito que é aproximadamente, 624MOhm.
Portanto, a impedancia de entrada do circuito atende as especificagoes determinadas por
[15] cuja recomendagao é que o eletromiégrafo possua no minimo 100MOhm de impedancia

de entrada.

4.8.6 Ruido de linha de base

Ao calcular o valor RMS do sinal, aquisitado usando o procedimento experimental ex-
plicado na secao 3.3.6, obtém-se um sinal de 4 uV RMS referenciado a entrada. Portanto,
nao atendendo a especificagao recomendada por [15] de 1TuV RMS, entretanto, o valor do
ruido de linha de base nao se mostrou um fator limitante no desempenho do circuito de

maneira geral para a aplicacao proposta a este sensor.

Para a solugao deste incoveniente, alguns experimentos foram realizados e chegou-se
a conclusao que os amplificadores operacionais, principalmente os buffers de entrada, sao
as principais fontes de ruidos. Portanto, um reprojeto utilizando componentes menos
ruidosos seria necessario, ou até mesmo a eliminacao dos buffers, que por outro lado

impacta na diminui¢ao da impedancia de entrada.

4.8.7 Resultados Praticos

Os resultados do teste pratico do procedimento explicado na secao 3.3.7 é detalhado
nesta se¢ao. Na Figura 63, é mostrado o comparativo do sinal de sSEMG bruto de trés ciclos
de pedalada subsequentes obtido com o sensor construido (linha azul) e sinal obtido por
[9] (Linha vermelha). O sinal mostrado por [9] foi captado com amplificadores (Biovision,
Wehrheim, Alemanha) e mddulo de conversao A/D USB-6210, National Instruments,
Austin, Texas, além de um chave eletronica para a deteccao da posicao do pedal da

bicicleta no ponto mais alto de sua trajetoéria.

Por inspecgao visual, é possivel notar uma semelhancga dos padroes de ativagao muscu-

lar. Algumas diferencas se revelaram entre os dois sinais. Futuros testes mais abrangentes
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e rigorosos devem ser realizados para determinacao da causa das diferencas. Em adicao,
o acelerometro integrado ao sensor se revelou 1til para a sincronizacao dos dados, de-
sempenhando a mesma funcao da chave eletronica utilizada por [9], consequentemente,

diminuindo a quantidade de sensores montados no sujeito sobre avaliagao.

As Figuras 64 a 72mostram os sinais RMS dos eletromiogramas e os sinais dos ace-
lerometros de todos os ciclos de pedalada normalizados e sobrepostos para cada um dos
nove musculos observados no teste, assim como as respectivas curvas médias. Nota-se a
periodicidade dos sinais coletados, visto que o movimento realizado é ciclico, portanto, o

sensor apresentou sinais coerentes com o esperado.

Todavia, alguns ciclos apresentaram sinais de eletromiogramas RMS com um padrao
de tragado diferente dos demais. Isso pode ser atribuido a artefatos de movimentacao, que
sao gerados pela variagao do gradiente de concentracao dos ions na interface do eletrodo
com a substancia eletrolitica [34]. Estes sinais, apesar de claramente representarem ruidos,

foram mantidos para a exposicao dos limites do sensor.

As curvas azuis dos gréficos foram obtidas por [35] e representam os sinais RMS médio
de cada musculo amostrado durante o movimento de pedalada de 12 triatletas gerando
uma poténcia de saida de 238 £23W. O sinal foi normalizado respectivo ao pico de maior

amplitude do sinal.

4.8.8 Resumo dos resultados obtidos

Na Tabela 4, sao apresentadas diversos parametros em um comparativo entre o sensor
Delsys® TRIGNOTM Wireless System, os valores encontrados na literatura e do projeto
desenvolvido. A comparacao entre os parametros do sensor projetado e as referéncias
mostra que o sensor projetado apresentou um bom resultado, excetuando o valor de linha

de base que ficou quatro vezes maior que o recomendado.
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Tabela 4: Resultados comparativos

Grandeza elsys (Deslys Literatura Projeto
Inc., 2009)
CMMR >80 dB >90 dB [15] >81 dB
Ruido de base 0,75 uV RMS* <luV RMS* [15] 4 uV RMS*
Ganho 909 - 959
Largura de banda 20 + 5HzQ > 20— 450Hz [41] 20Hz @20dB/dec
do sensor 40dB/dec 500 Hz@20dB/dec
450 £ 50Hz@ >
80dB/dec
Amplitude maxima 11mV ImV [15] 2,5mV
do sinal de entrada
Impedancia de en- - 100MOhm [15] 624MOhm

trada
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Figura 52: Layout da placa analégica.
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Figura 53: Layout da placa digital.
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Figura 54: Resposta em frequéncia do filtro passa baixa digital.
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Resposta em Frequéncia do Circuito Analégico
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Figura 60: Resposta em frequéncia dos filtros digitais.
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Resposta em frequéncia do sensor
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Figura 61: Resposta em frequéncia resultante do sensor.
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Comparativo de sinal de sEMG bruto - Literatura x Sensor
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Figura 63: Comparativo entre o sinal de SEMG da literatura [9] e o sinal obtido com o
sensor construido durante o movimento da pedalada.
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Figura 64: Sinal do musculo Tibialis Anterior.
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Figura 65: Sinal do musculo Gastrocnemius.
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Figura 66: Sinal do musculo Lateral Gastrocnemius.
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Figura 67: Sinal do musculo Soleus.
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Figura 68: Sinal do musculo Vastus Medialis.
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Figura 69: Sinal do musculo Rectus Femoris.
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Figura 70: Sinal do musculo Vastus Lateralis.
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Figura 71: Sinal do musculo Biceps Femoris.
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Figura 72: Sinal do musculo Semitendinosus.
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5 Conclusao e trabalhos futuros

Este trabalho apresentou o desenvolvimento de um tipo de sensor de EMG a seco
com acelerometro integrado, e considerando-se todas as partes do sistema: o transdutor,
o circuito analdgico e digital, o projeto mecanico, os softwares embarcados e interface com

0 usudrio.

Os resultados aproximaram-se dos esperados embora o sensor apresentasse um ruido
de linha de base maior que o determinado pela literatura, assim como demonstrou certa
sensibilidade a ruidos gerados pela movimentacao do sensor sobre a pele. Objetivando
a melhora do sensor, pesquisas futuras devem ser realizadas enderecando estes aspectos,
além de realizar ensaios para verificar se o sensor atende as normas ABNT NBR IEC

60601-1, as quais guiam os projetos de equipamentos médicos no Brasil,

A insercao do acelerometro no sensor revelou-se 1til para a correlacao do sinal de
eletromiografia com o movimento realizado pelo membro. Fica evidenciado nos resulta-
dos que é possivel sincronizar os sinais do EMG baseando-se no sinal do acelerometro.
Portanto, o sensor é capaz de fornecer a informacao do movimento mecanico para a con-
textualizacao dos eletromiogramas, fornecendo assim uma base de dados tteis para o
usuario interpretar os sinais. Contudo, neste trabalho, o sinal de acelerometro foi obtido
de movimentos ciclicos, sendo a inspecao visual simples suficiente para a quantificacao
movimento. Trabalhos futuros devem ser realizados para a generalizagao dos resultados
deste trabalho para movimentos nao ciclicos do corpo humano, em que a analise passa a

ser mais complexa, a exemplo em aplicacao de quantificacao da marcha.

A decisao da utilizacao de envios dos dados para a placa que ird processar os dados por
meio do protocolo Bluetooth@®) apresentou-se vantajosa, pois a nao utilizagdo de cabos
permite liberdade de movimento, portanto, a gama de movimentos possiveis a serem a
analisados ¢ aumentada, e medicoes mais préximas da realidade sao obtidas, ao contrario

de sensores com fios.

Os resultados aqui explicitados foram coletados de apenas nove musculos durante o
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movimento de pedalada de apenas um sujeito. Verificou-se que o sensor é capaz de captar
sinal de EMG coerente. Entretanto, para validagao clinica do sensor, pesquisas ja estao
em andamento para a quantificacao da precisao mesmo, e consequentemente, delimitar o

uso deste no aspecto clinico.
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