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Resumo 

A destreza da mão humana é um marco na evolução da nossa espécie. Ela dá origem a 

um vasto repertório de habilidades manuais que permite a manipulação de objetos e ferramentas 

de diferentes pesos, formas e tamanhos. Tal destreza é garantida pelo conjunto formado por 

músculos e articulações que garantem função motora às mãos, o sistema tátil que incorpora 

milhares de receptores espalhados sobre a pele e o sistema nervoso central que processa tais 

informações para coordenar a ação dos membros efetores. Esses receptores capturam 

informações sobre diferentes propriedades das superfícies dos objetos como textura, rugosidade, 

dureza e formato, bem como a localização e a força de contatos feitos com a pele. Desta forma, 

a manipulação de objetos se torna um grande desafio tendo em vista que não há qualquer 

feedback sobre a interação entre os dedos da prótese o os objetos manipulados. Neste cenário, 

a imprecisão no controle das forças aplicadas leva a uma instabilidade que pode causar danos 

ao objeto no caso de força excessiva ou ao escorregamento em casos de forças insuficientes 

para balancear a carga do objeto. Esta tese traz contribuições originais à detecção e supressão 

de escorregamentos em próteses de mão. São apresentados dois métodos distintos, sendo que 

ambos empregam princípios neuromórficos no desenvolvimento de sistemas táteis artificiais. 

Informações táteis codificadas na forma de spikes que se assemelham a atividade dos 

mecanorreceptores localizados na pele são usadas para realimentar um sistema de controle 

reflexo que auxilia no processo de controle da força aplicada sobre os objetos a serem 

manipulados. Ambos os métodos foram inspirados na atividade das aferências FA-I que 

codificam estímulos transientes, movimento sobre a pele e escorregamento. O primeiro método 

faz uso de um sensor óptico que codifica o deslocamento no formato de spikes que são usados 

como entrada de um controlador PI monotônico que determina a posição dos dedos da prótese. 

O segundo método faz uso de um sensor tátil multitaxel disposto no formato de uma matriz 4x4. 

Os sinais de força foram convertidos em spikes segundo o modelo de Izhikevich de forma a 

replicar a atividade das aferências FA-I. Primeiramente ficou demonstrado que spikes que 

codificam deslocamento podem ser usados para alimentar um sistema de controle eficaz em 

suprimir escorregamentos. Já o segundo método proposto foi desenvolvido a partir da 

observação que os primeiros spikes gerados pelas fibras táteis aferentes carregam informação 
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suficiente para gerar respostas motoras. Assim, foi possível construir um método bioinspirado 

que permite a detecção do escorregamento à partir de eventos transientes tais quais observados 

nos sinais de força, aprimorando assim o método anterior que faz uso do número de spikes 

disparados ao longo do deslocamento. Desta forma, esta tese demonstrou duas abordagens 

distintas que permitem desenvolver tecnologias promissoras para próteses mioelétricas. 

Incorporar elementos reflexos pode melhorar a usabilidade destas próteses, aumentando o seu 

grau de aceitação de tal forma que tais dispositivos possam ser usados com maior liberdade e 

confiança na execução de tarefas diárias. 
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Abstract 
The dexterity of the human hand is a mark in human evolution. Our vast repertoire of 

manual skills allows us to manipulate objects and tools of different sizes, shapes and weights. 

This dexterous ability is provided by the biomechanics of the human hand with all the muscles 

and joints that provide motor function and the sense of touch that incorporates thousands of 

receptors spread all over the skin. These receptors capture information related to texture, 

roughness, hardness and shape as well as the location and pressure of contact points over the 

skin. Unlike their biological counterpart, bionic hands such as the ones used for prosthetics, are 

not equipped with touch sensors by design. Therefore, manipulating objects is a challenge given 

that no information can be obtained from the interaction between the prosthetic fingers and the 

objects. In this scenario, incorrect adjustments of grip force might lead to grasp instability which 

might cause damage to the objects in case of excessive force or slip if there is insufficient grip 

force. This thesis presents original contributions to the detection and suppression of object 

slippage in prosthetic hands. Two distinct methods are presented where both employed 

neuromorphic principles in the development of artificial tactile sensing systems. Tactile 

information is coded in spikes that resemble the activity of mechanoreceptors and are used as 

feedback signal to a control system that behaves as a reflex that assists in the control of grip 

force. Both methods were inspired in the activity of FA-I afferents that encode transient tactile 

stimuli, displacement on the skin and slip. The first method makes use of an optical sensor that 

converts object displacement into spikes that are used as input to a monotonic PI controller. The 

second method makes use of a multitaxel tactile sensor in a 4x4 matrix format. Force signals 

are converted into spikes using the Izhikevich model to mimic the activity of FA-I afferents. 

First, it was demonstrated that spikes generated continuously during motion of the object could 

be used as input to a controller that effectively suppressed object slippage. The second method 

was developed based on the observation that the first spikes triggered by the tactile afferents 

carry enough information to trigger motor responses. Therefore, it was possible to develop a 

bioinspired method that detects slip based on transient events such as generated by force signals. 

This approach does not make use of continuous spikes, prompting advancements with respect 

to the previous method. This thesis presented two diferente methods that can be used to develop 
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novel promising sensory capabilities to prosthetic hands. Incorporating reflex actions will 

enhance the usability of such devices, increasing their acceptance so that users can use the 

bionic hands with more freedom and confidence when performing different daily tasks. 
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Capítulo 1 

__________________________________________________ 

1 Introdução 

A nossa sofisticada capacidade manual é um dos destaques da raça humana e nos separa 

de muitas outras espécies animais. Essa capacidade permitiu aos nossos ancestrais confeccionar 

ferramentas e vestimentas, melhorar a sua capacidade de caça e desenvolver outras atividades 

como agricultura e artesanato. Esse conjunto de habilidades foram essenciais ao 

desenvolvimento e evolução da raça humana. A mão é composta por 35 músculos que trabalham 

em sinergia, garantindo um total de 27 graus de liberdade [1]. As habilidades motoras são 

desenvolvidas desde a infância e podem ser aprimoradas durante toda a nossa vida [2]. Usamos 

as nossas mãos diariamente para nos alimentar, digitar em smartphones entre outras tarefas. É 

interessante que toda a nossa destreza muitas vezes nos pareça automática e livre de grandes 

esforços cognitivos. Isso ocorre porque os nossos movimentos são, na verdade, coordenados 

por sofisticados laços sensório-motores [3]. Estes laços integram informações sensoriais tais 

como a configuração da mão e as forças promovidas por sua interação com diferentes objetos 

para determinar os comandos motores ótimos necessários à execução de uma dada tarefa [4], 

[5]. Um exemplo dessa interação é que a força aplicada para segurar um dado objeto é 

levemente superior à mínima necessária para evitar algum tipo de escorregamento. Tal 

escalabilidade só é possível pela presença de sensores que estimam o peso e o coeficiente de 

atrito da superfície do objeto [3], [6]. Portanto, as informações sensoriais são vitais para o 

controle correto e preciso das nossas mãos. 

Dado o uso constante de nossas mãos para desempenhar várias tarefas do dia a dia, 

amputações dos membros superiores constituem uma experiência traumática que traz sérios 

prejuízos à qualidade de vida das pessoas afetadas [7], [8]. As consequências da perda de um 

membro podem levar também a danos psicológicos e constitui um problema social dado à 

possível dependência de tais pessoas do sistema de saúde e de seus familiares [9]. Por todas 

essas razões, o quadro clínico deve ser acompanhado de perto e com cuidado. Por essas razões, 
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a necessidade de desenvolver tecnologias que visam recuperar a capacidade funcional dos 

membros residuais foi reconhecida há muito tempo e grandes esforços nesta direção foram 

realizados. Para tanto, as primeiras próteses mecânicas possuíam um sistema de atuação simples, 

porém eficaz, que era controlado por meio de movimentos do corpo como a flexão ou extensão 

do ombro [10]. Os movimentos do corpo puxavam cabos de aço que por fim movimentavam a 

prótese. A área de próteses continua buscando avanços tecnológicos, desenvolvendo mãos 

biônicas cada vez mais similares em termos anatômicos e biomecânicos às nossas mãos [11]. 

Novos métodos de controle também foram desenvolvidos sendo possível controlar os 

movimentos por sinais eletromiográficos (EMG) ou até mesmo eletroencefalográficos [12]–

[14]. Em geral, as novas mãos biônicas são dispositivos mecatrônicos sofisticados equipados 

com atuadores de grande precisão, sensores que codificam a posição dos dedos e alimentação 

por baterias recarregáveis de longa duração [15]. 

Considerando a grande necessidade de desenvolver dispositivos funcionais, o foco no 

desenvolvimento de próteses foi maior nos componentes efetores. Ou seja, o objetivo era 

garantir a recuperação de atividades motoras, promovendo uma maior liberdade e autonomia 

aos usuários. Com o avanço de tais mecanismos efetores, novas pesquisas têm se dedicado aos 

componentes sensitivos. O objetivo agora é encontrar mecanismos que possam devolver algum 

feedback quanto a atuação das próteses de volta aos seus usuários [16]. Nesta linha, incorporar 

sensações táteis podem facilitar o processo de adaptação e o aprendizado do controle da prótese 

[17]–[19]. Podemos considerar o ciclo de desenvolvimento de próteses de membro superior 

como seguindo duas linhas distintas, apresentadas na Figura 1.1.  

Estudos quanto a anatomia, fisiologia e biomecânica da mão humana são necessários para 

guiar os aspectos gerais do projeto de uma prótese que visa ser uma representação mecatrônica 

fiel da sua contraparte biológica (setas em vermelho). Neste sentido, o design das articulações, 

a escolha dos atuadores e o sistema de controle são projetados para garantir os graus de 

liberdade necessários à sua funcionalidade. Do outro lado, estudos do sistema tátil inspiram o 

desenvolvimento de peles eletrônicas (setas em azul) [20]. Essas peles são cobertas por sensores 

táteis artificiais que capturam informações de pressão e vibração obtidas por meio do contato 

da pele eletrônica com o meio externo. Tais informações podem ser manipuladas de tal forma 

que a sua saída pode ser transformada em uma resposta que se aproxima ao dos 
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mecanorreceptores biológicos [21]. Utilizar-se de um procedimento de codificação que mantém 

as propriedades biológicas é especialmente benéfico ao procedimento de restauração da 

sensação tátil por meio de eletroestimulação dos nervos aferentes que se encontram preservados 

mesmo após a amputação [22]. O processo que converte os dados dos sensores em pulsos 

similares aos potenciais de ação (também chamados de spikes) gerados por células nervosas é 

um dos princípios do campo conhecido como engenharia neuromórfica. Esta área utiliza os 

princípios computacionais fundamentais de redes neurais biológicas para desenvolver novos 

sensores e algoritmos computacionais bioinspirados [23], [24]. 

 

 

Figura 1.1: Fluxo de desenvolvimento de próteses de mão. Setas vermelhas indicam os 

elementos efetores. A biomecânica da mão, músculos e articulações formam a base para o 

projeto mecatrônico das mãos biônicas. Setas azuis indicam os elementos sensoriais. O estudo 

da atividade dos diferentes tipos de mecanorreceptores inspiram o desenvolvimento de peles 

eletrônicas que codificam estímulos táteis de forma similar aos receptores biológicos. 
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Dentro do contexto apresentado, esta tese traz contribuições que permitem a integração 

das vias sensoriais e motoras apresentadas no diagrama da Figura 1.1. Mais especificamente, 

dois métodos distintos são apresentados para detectar e impedir o escorregamento de objetos 

manipulados por uma prótese de mão. Ambos os algoritmos implementam um sistema reflexo 

que age de forma independente do usuário, aliviando a sua carga cognitiva durante o controle 

da prótese. Os métodos desenvolvidos encontraram fundamentação na eletrofisiologia dos 

mecanorreceptores e as respostas geradas durante a manipulação de objetos [25]–[27]. Estes 

estudos demonstraram a importância dos receptores de adaptação rápida na detecção de 

estímulos táteis transientes. Seguindo tais princípios, os métodos apresentados comportam-se 

de forma similar aos receptores biológicos, aproveitando-se da sua eficiência computacional, 

oferecendo perspectivas interessantes ao desenvolvimento de novas tecnologias sensoriais para 

próteses.  

1.1 Justificativa 

Nos Estados Unidos, aproximadamente 185 mil pessoas passam por amputação de um 

membro superior ou inferior. Em 2005, cerca de 1,5 milhões de pessoas viviam nos Estados 

Unidos com algum tipo de amputação, com 30% sofrendo a perda de algum membro superior. 

Além disso, é projetado que este número irá mais que dobrar até 2050, atingindo cerca de 3,6 

milhões de pessoas [28]. No Brasil, segundo dados do Sistema de Informações Hospitalares do 

Sistema Único de Saúde (SIHSUS), foram registrados um total de 7521 casos de amputações 

de membro superior nos últimos cinco anos (Janeiro 2014 – Janeiro 2019), com uma média de 

123 casos por mês. Deste total, 595 casos foram registrados no estado de Minas Gerais. Ainda 

existe uma necessidade de estudos demográficos bem detalhados quanto à incidência e 

prevalência de amputações de membros superiores no Brasil, já que há poucas informações 

disponíveis sobre o assunto. De forma semelhante, faz-se necessário investigar os processos de 

reabilitação e acompanhamento, além da disponibilidade de dispositivos prostéticos para 

aqueles que passam por tal procedimento cirúrgico. Apenas um estudo foi encontrado a respeito 

da prevalência de amputações de membro superior e inferior, sendo ele voltado ao estado de 

Alagoas [29]. Neste estudo, encontrou-se que a proporção de amputações do membro superior 
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constituiu uma fração menor do total (cerca de 5%), assim como foi encontrado em outros 

países como EUA [28] e Reino Unido [30]. Uma das razões se deve a doenças vasculares que 

afetam diretamente membros inferiores e acometem uma população mais idosa [29]. Apesar 

dos números menores de amputações dos membros superiores serem menores, existe uma 

preocupação quanto ao seu impacto social, considerando que elas atingem uma população mais 

jovem, com idade inferior a 40 anos e, portanto, economicamente ativa [31].  

Neste contexto, é importante avaliar como se dá o processo de recuperação após o 

procedimento cirúrgico e a reinserção desses indivíduos na sociedade. Um estudo apresentou 

que 73.2% das pessoas voltaram a trabalhar, mas que 66% delas tiveram que trocar de emprego 

[30]. Outro estudo mostrou que na Noruega, 80% das pessoas faziam uso de alguma prótese, 

utilizando-a durante a maior parte do dia. No entanto, a prótese era de fato utilizada em apenas 

metade das tarefas comuns do dia-a-dia reportadas pelos usuários [32]. Um detalhe importante 

desse mesmo estudo foi que poucos usuários relataram acreditar que o treinamento recebido 

quanto a utilização da prótese foi importante às suas habilidades no controle e utilização da 

prótese. Assim, para aumentar o uso da prótese em tarefas do dia-a-dia, treinamentos mais 

específicos e personalizados podem ser necessários [33], [34]. Outros estudos também 

apontaram as próteses mioelétricas como mais efetivas no que tange a usabilidade, já que 

fornecem mais graus de liberdade e controle mais refinado [9], [35]. 

Como discutido anteriormente, após a obtenção de uma prótese, é necessário passar por 

um processo de reabilitação e treinamento que permitam ao usuário controlar de forma efetiva 

o dispositivo, recuperando em partes a funcionalidade perdida em decorrência da amputação. 

Considerando todo o investimento pessoal e financeiro necessário para chegar até este estágio, 

o abandono do uso de próteses se torna um problema que deve ser evitado [36], [37]. Dois 

problemas encontrados na utilização de próteses mioelétricas mais sofisticadas se dão pela 

dificuldade de controlar todos os graus de liberdade e a falta de feedback sensorial [36]. O 

primeiro indica que combinar a utilização de sinais EMG com mais comandos pode tornar o 

processo mais complicado e menos intuitivo. Assim, quanto mais comandos ele tiver que 

efetuar para atuar a prótese, maior será o tempo de treinamento, assim como o esforço cognitivo 

para controlar o dispositivo de forma eficiente [12], [35]. De forma similar, a ausência de 

feedback sensorial direto da prótese implica na necessidade de monitorar o seu estado 
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continuamente por meio da visão. Ou seja, saber o que a prótese está fazendo sem olhar para 

ela se torna uma tarefa complexa e pesada cognitivamente aos usuários de próteses. Ainda, 

apenas pelo feedback visual não é possível obter informações completas em relação às forças 

aplicadas durante a manipulação de objetos [38]. Tal informação é codificada pelo sistema tátil 

e, portanto, encontra-se ausente dado a falta de ligação direta entre o sistema nervoso do usuário 

e sensores colocados na prótese. Desta forma, ajustar a força aplicada pelas próteses de forma 

adequada torna-se um desafio. O usuário pode vir a aplicar uma força insuficiente que leva a 

instabilidade e escorregamento de objetos ou força excessiva que pode danificar os objetos 

manipulados ou até mesmo a prótese em si [39]. 

Uma maneira de reduzir o esforço cognitivo de usuários de próteses consiste em embutir 

aspectos inteligentes no seu design de tal forma que ela possa utilizar informações sensoriais e 

auxiliar no seu processo de controle [40]. Neste sentido, as próteses poderiam ser equipadas 

com diferentes tipos de sensores que podem auxiliá-la a compreender a sua configuração, 

interação de forças ou até mesmo o meio externo. 

Uma das abordagens propostas na literatura consiste em adicionar câmeras às próteses. 

Com a utilização de algoritmos de visão computacional e inteligência artificial, é possível 

reconhecer objetos e, baseados em sua forma, estimar qual é a melhor configuração da mão 

para segurar e/ou manipular tal objeto [41]–[44]. Desta forma, o usuário é aliviado de ter que 

efetuar diferentes comandos para selecionar a configuração da mão que é mais ajustada à 

preensão do objeto. Assim, cabe a ele decidir apenas quando a prótese deve efetuar alguma ação 

e não qual comando em si. 

Outra forma consiste em utilizar sensores táteis que monitoram as forças aplicadas pela 

prótese. Assim, é possível projetar sistemas de controle que auxiliam no ajuste de força sem o 

controle voluntário do usuário [39], [45]. Neste sentido, é possível configurar uma resposta 

reflexa em que a prótese reage à resposta do sensor de força. Caso ela seja excessiva, por 

exemplo, é ativada uma inibição do comando de controle que previne a mão de continuar 

fechando, aumentando sua força aplicada. Um mecanismo similar foi demonstrado em humanos, 

em que eles modulavam a força aplicada dinamicamente durante a manipulação de objetos [25]. 

Foi demonstrado que se a orientação do objeto mudar durante a manipulação, seu centro de 

massa pode ser deslocado, alterando a distribuição da carga sobre os dedos. Desta forma, uma 
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rápida alteração na força de preensão ocorre para manter a estabilidade do objeto [46], [47]. 

Seguindo este princípio, Ray e Engeberg (2018) [48] propuseram um sistema de controle que 

utilizava como sinal de feedback a orientação da prótese de mão para determinar os instantes 

em que a força de preensão deveria aumentar de acordo com o seu ângulo de rotação. 

A incorporação de mecanismos inteligentes em próteses de membro superior forma uma 

nova tendência que deve ser adotada nos projetos futuros. Tais mecanismos podem facilitar a 

adesão, adaptação e usabilidade, reduzindo o esforço cognitivo dos usuários. O estudo dos laços 

sensório-motores que regulam a força aplicada por cada um dos dedos durante a manipulação 

de objetos fornece pistas e inspiração para a construção de próteses inteligentes equipadas com 

sistemas reflexos autônomos. 

Para tal finalidade, é essencial obter informações táteis e proprioceptivas das próteses. 

Portanto, estudar em detalhes a neurofisiologia do sistema tátil é necessário para compreender 

como os laços sensório-motores são formados e qual é o seu papel neste processo. Percebe-se, 

portanto, a vital importância do desenvolvimento de sistemas táteis artificiais para as próteses 

de nova geração. 

Indo adiante nesta linha de pesquisa, é desejável agrupar os sensores táteis em grandes 

densidades, levando a fabricação de peles eletrônicas de maior escala [49]. A pele humana 

apresenta uma combinação única de propriedades sensitivas e mecânicas. Assim, a fabricação 

de peles eletrônicas mais sofisticadas passa pelo desenvolvimento de novos materiais e circuitos 

eletrônicos que permitam a transdução e condicionamento dos sinais coletados. Neste contexto, 

com o advento da eletrônica flexível, é possível adequar diferentes dispositivos a superfícies 

curvas e não-homogêneas tais como os dedos de uma prótese [50]. Além disso, os tipos de 

materiais utilizados oferecem propriedades mecânicas interessantes como a maleabilidade e 

elasticidade que são características importantes considerando que a pele deve se adequar a 

movimento das articulações e também suportar a interação com diferentes tipos de objetos [49].  

Portanto, combinar novos tipos de materiais empregados dentro da área de eletrônica 

flexível para a construção de novos sensores táteis também se configura como uma abordagem 

promissora e relevante às pesquisas na área de próteses [51]. Além disso, peles eletrônicas que 

mantenham os princípios biológicos apresentam perspectivas interessantes quanto ao seu 

interfaceamento direto com o sistema nervoso dos usuários de próteses [52]. Desta forma, 
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pesquisas na direção de restauração da sensação tátil podem trazer os avanços necessários para 

que os usuários de próteses possam voltar a ter experiências táteis, promovendo uma 

incorporação da mão biônica ao seu mapa corporal. 

1.2 Hipótese 

Dentro do contexto apresentado, hipotetizamos que o desenvolvimento de mãos biônicas 

de próxima geração passa necessariamente pelo desenvolvimento de novos tipos de sensores 

táteis e as capacidades adicionais que podem ser embutidas ao seu funcionamento a partir das 

informações providenciadas por tais sensores. Desta forma, a abordagem neuromórfica se torna 

interessante para construir sensores bioinspirados, permitindo incorporar laços sensório-

motores reflexos que auxiliam no controle das próteses de membro superior.  Ainda, os 

aspectos neuromórficos são promissores para a restauração da sensação tátil via 

eletroestimulação dos nervos periféricos. 

1.3 Objetivos 

Esta tese tem como objetivo trazer contribuições originais ao campo de sistemas táteis 

artificiais e próteses de membro superior. O objetivo desta tese é desenvolver métodos 

bioinspirados para a detecção do escorregamento de objetos em tempo-real que são utilizados 

para construir sistemas de controle que permitam o ajuste automatizado da força de preensão a 

fim de oferecer melhor suporte aos usuários das próteses. Para atingir este objetivo, o escopo 

desta tese possui as seguintes metas: 

I) Desenvolver um sistema de detecção de escorregamentos baseado na atividade de 

mecanorreceptores que codificam movimento relativo à pele; 

II) Construir um sistema de controle bioinspirado que atue como um reflexo de baixo 

nível, ajustando a força de preensão frente a detecção de escorregamentos; 

III) Aprofundar nos conceitos de eletrofisiologia do sistema tátil e os estudos quanto 

aos métodos de codificação de informações táteis para construir um novo método 

de controle completamente baseado em spikes, inspirado nos reflexos espinais.  
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1.4 Estrutura da tese 

Esta tese está estruturada da seguinte forma: 

 

 Capítulo 2: Fundamentação teórica 

Este capítulo apresenta uma revisão sobre os vários tópicos essenciais à 

fundamentação desta tese. Este capítulo aborda a neurofisiologia do sistema tátil, os 

tipos de sensores utilizados para construir sistemas táteis artificiais, a abordagem 

neuromórfica aplicada a sistemas táteis artificiais e o estado da arte no emprego de 

sistemas táteis e proprioceptivos na contrução de próteses inteligentes. 

 

 Capítulo 3: Um método bioinspirado de detecção de escorregamentos combinado a 

um mecanismo reflexo de supressão para manipuladores robóticos 

Este capítulo apresenta um método bioinspirado para detectar escorregamento 

de objetos baseado na atividade dos mecanorreceptores de adaptação rápida. Os spikes 

gerados pelo sistema de detecção são usados como feedback para um laço de controle 

que constitui um sistema de reflexo que ajusta a força aplicada pela prótese com o 

objetivo de interromper o escorregamento detectado. Este capítulo contempla os 

objetivos I e II apresentados na Seção 1.3. 

 

 Capítulo 4: Um método de controle reflexo rápido baseado em spikes para prevenir o 

escorregamento de objetos em próteses de mão 

Este capítulo apresenta um método de detecção e escorregamento de objetos que 

aprimora os conceitos apresentados no Capítulo 3. O método faz uso de um sensor 

multitaxel (4x4), e o processamento dos spikes é realizado por um sistema de controle 

que explora os princípios de codificação de informações táteis nos primeiros spikes 

gerados pelos mecanorreceptores. Este capítulo contempla o objetivo III apresentado 

na Seção 1.3. 
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 Capítulo 5: Conclusões e Considerações Finais 

Este capítulo traz uma discussão acerca dos resultados obtidos e projeta as novas 

direções em termos de processamento de informações táteis e como elas podem ser 

usadas para auxiliar no controle de próteses mioelétricas. As perspectivas para o 

campo de sensores táteis também são exploradas e as contribuições da tese são 

reforçadas. 
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Capítulo 2 

__________________________________________________ 

 

2 Fundamentação Teórica 

2.1 Neurofisiologia do sistema tátil 

A sensação tátil como um todo pode ser decomposta em três sistemas: cutâneo, 

cinestésico e háptico, sendo que cada um é caracterizado pelos seus circuitos neurais e a sua 

dinâmica correspondente [53]. Receptores localizados na pele capturam informações a respeito 

de estímulos aplicados sobre a superfície da pele tais como força, pressão e vibração. Além 

disso, temperatura e dor também são consideradas como sensações táteis [54]. Já os receptores 

cinestésicos estão localizados nas articulações e nos músculos e providenciam informações 

quanto à postura corporal, ou seja, sobre a posição dos membros no espaço. Tais receptores 

codificam tanto posturas estáticas quanto dinâmicas, isto é, a configuração dos membros 

durante movimento. O sistema háptico está envolvido diretamente com a sensação tátil ativa. 

Ele se faz presente quando movemos nossa mão sobre algum tecido e compreendemos o quão 

liso ou quão rugoso ele é. Isso porque o sistema háptico integra informações cinestésicas 

geradas pelo movimento com as sensações táteis evocadas pelo contato entre a pele a superfície 

explorada [53].  

O sistema tátil é composto por mecanorreceptores (detectam pressão e vibração), 

termoceptores (detectam temperatura) e nociceptores (sensação de dor) [55]. A densidade de 

cada tipo de receptor na pele é diferente de acordo com a sua localização no corpo, alterando a 

sensibilidade de tal região a diferentes estímulos táteis. A pele pode ser dividida em dois 

grandes grupos: A pele glabra que não possui pelos e cobre regiões como a palma das mãos e 

a planta dos pés; e a pele pilosa que compõe a maior parte da nossa pele [56]. Aqui, o foco será 

dado a pele glabra e aos mecanorreceptores localizados na palma da mão e nas pontas dos dedos 

já que eles são essenciais na manipulação de objetos. 
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Mecanorreceptores são sensores especializados em capturar forças mecânicas geradas 

pelo contato com a pele. A pele glabra possui quatro diferentes tipos de mecanorreceptores: 

corpúsculos de Meissner, células de Merkel, corpúsculos de Pacini e terminações de Ruffini 

[57]. Cada mecanorreceptor possui uma dinâmica diferente e codificam estímulos táteis de 

formas distintas. No entanto, é a ação conjunta de todos eles que cria a nossa experiência tátil. 

Esses receptores capturam informações quanto a força aplicada no ponto de contato com a pele, 

a textura da superfície em contato, sua posição na pele e como essas características mudam ao 

longo do tempo enquanto nossas mãos movem ativamente [58], [59]. Os quatro 

mecanorreceptores são inervados por fibras de adaptação rápida ou lenta. O corpúsculo de 

Meissner é inervado por fibras de adaptação rápida tipo I (FA-I) e o Corpúsculo de Pacini (PC) 

por fibras de adaptação rápida tipo II (FA-II). Essas fibras de adaptação rápida são sensíveis a 

estímulos transientes e, assim, codificam movimento relativo sobre a pele e vibrações. Já as 

células de Merkel são inervadas por fibras de adaptação lenta tipo I (SA-I) e as terminações de 

Ruffini por fibras de adaptação lenta tipo II (SA-II). Essas fibras são sensíveis a pressão 

constante da pele e codificam a força aplicada sobre a pele. Conforme pode ser visualizado na 

Figura 3, as fibras FA-I e SA-I encontram-se nas camadas mais superficiais da pele glabra. 

Essas unidades possuem campos receptivos menores, enquanto as fibras FA-II e SA-II 

encontram-se nas partes mais profundas da pele e possuem um campo receptivo maior [27]. 

Estima-se que um total de 17 mil receptores se encontram espalhados por toda a pele 

glabra da mão. No entanto, a densidade de inervação varia enormemente. Enquanto a palma da 

mão possui 58 mecanorreceptores por cm², as pontas dos dedos possuem cerca de 210 

mecanorreceptores por cm² [55]. Essa diferença de inervação se dá principalmente pela função 

dos dedos em providenciar destreza manual fina. As fibras FA-I e SA-I são as mais numerosas, 

constituindo 43% e 25% do total de unidades táteis, enquanto FA-II e SA-II correspondem a 

13% e 19%. Ainda, FA-I e SA-I encontram-se em alta densidade nas pontas dos dedos (140 

unidades/cm² e 70 unidades/cm², respectivamente). Com essa distribuição de 

mecanorreceptores, a resolução espacial na ponta dos dedos chega a 1 mm [55], [59]. 
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Figura 2.1: Corte transversal da pele glabra. Os corpúsculos de Meissner e as células de Merkel 

encontram-se em camadas mais superficiais da pele, na base da epiderme. Já os corpúsculos de 

Pacini e as terminações de Ruffini localizam-se em camadas mais profundas, dentro da derme. 

Adaptado de [55]. 

2.1.1 Codificação e processamento de estímulos táteis 

O processamento de informações táteis se dá pelos potenciais de ação gerados pelos 

diferentes tipos de mecanorreceptores espalhados na pele. Os spikes gerados formam padrões 

espaço-temporais distintos que podem ser utilizados para compreender a natureza do estímulo 

tátil [27]. Estudando a atividade desses mecanorreceptores, foi demonstrado que a direção da 

força aplicada sobre a pele bem como características como a textura, a curvatura e as bordas de 

objetos podem ser obtidas [27], [60]–[63]. Neste contexto, os neurônios sensoriais do sistema 

tátil codificam informações em diferentes formas. A magnitude das forças aplicadas pode ser 

obtida por meio da frequência de disparo de unidades SA-I. Além disso, também foi 

demonstrado que o tempo de ocorrência de um determinado spike também pode ser informativo 

quanto ao estímulo tátil. Nesse caso, foi demonstrado que os primeiros spikes gerados carregam 

informações que precisam ser processadas rapidamente, como por exemplo o escorregamento 

de um dado objeto sobre a pele [64]. 
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Um estudo de Birznieks e colaboradores [65] concluiu que uma força aplicada 

tangencialmente à pele pode ser decomposta em uma componente proximal e distal. Essas 

componentes alteram o padrão de disparo de aferentes SA-I, SA-II e FA-I e os diferentes 

padrões são informativos quanto a direção da força aplicada. 

A sensação subjetiva de diferentes texturas quando em contato com a pele pode ser 

decomposta em três grandes dimensões que determinam o quão lisa, dura e escorregadia ela é 

[66], [67]. Trabalhos fundamentais nessa área utilizaram texturas compostas por protuberâncias 

que permitiam explorar a relação entre a atividade das diferentes unidades aferentes e a 

percepção subjetiva das texturas [68]–[71]. A atividade das fibras SA-I, tanto de humanos 

quanto de macacos, apresentou propriedades que puderam ser correlacionadas com a magnitude 

da rugosidade da textura, ou seja, quão lisa ou áspera. Estes estudos demonstraram que tal 

percepção é mediada segundo a ativação espacial das fibras SA-I. Esta ativação especial 

constitui um meio de codificação específico que calcula a diferença entre a frequência de 

disparo de unidades separadas por, pelo menos, 2 mm. Este meio de codificação foi o único que 

pôde ser relacionado ao julgamento subjetivo dos voluntários, mesmo quando o padrão das 

texturas (espaçamento e distância das protuberâncias) foi alterado [72]. Este código implica que, 

em texturas lisas, as fibras SA-I possuem um comportamento similar, havendo pouca diferença 

na ativação espacial. No entanto, quando a textura é mais áspera, as fibras SA-I são excitadas 

de uma maneira menos uniforme, o que aumenta a ativação espacial. Portanto, quanto maior 

for a ativação espacial, maior é a sensação de rugosidade ou aspereza [72], [73].  

As primeiras texturas estudadas possuíam grandes protuberâncias, o que as dava um 

aspecto quase que artificial. Nesse sentido, era necessário investigar se as fibras aferentes 

mantinham um comportamento similar quando texturas mais finas como lã ou seda eram 

apresentadas sobre a pele [74]. Dado o tamanho dos campos receptivos de SA-I e a sua 

distribuição, foi postulado que elas não seriam tão efetivas em codificar as propriedades de tais 

texturas. Nesses casos, foi demonstrado que as propriedades destas texturas são capturadas na 

forma de vibrações geradas sobre a pele enquanto elas são escaneadas [74], [75]. Portanto, a 

ativação das fibras FA-I e PC são mais importantes para a codificação de texturas finas. 

Evidências recentes apontam para um framework em que a percepção de toda e qualquer textura 

se dá pela ativação de todos os receptores. A percepção tátil de texturas se daria por dois códigos 
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de variação distintos: um que é espacial (mediado por fibras SA-I) e um temporal (mediado por 

FA-I e PC) [76]. 

Similar à codificação de texturas, a informação da curvatura de objetos também é mediada 

pela ativação de todos os mecanorreceptores. Goodwin et al. [77] registraram a atividade de 

diferentes unidades aferentes do nervo mediano de humanos enquanto uma esfera com 

diferentes curvaturas (dadas pela variação do seu raio) era pressionada sobre a ponta do dedo 

indicador. Eles encontraram que a atividade das fibras SA-I estava correlacionada com o grau 

de curvatura e a força de contato. Fibras SA-II saturaram rapidamente quando o raio era superior 

a 5 mm enquanto as fibras FA-I e FA-II apresentaram um padrão de disparo mais aleatório e 

inconclusivo. Portanto, as fibras SA-I são mais relevantes na codificação da curvatura e também 

da força de contato. 

Além destes estudos, também foi proposto na literatura que deve haver algum mecanismo 

neural que combina a atividade dos diferentes tipos de mecanorreceptores, realizando 

computações mais avançadas antes da informação se propagar até o córtex somatossensorial 

[78]. Johansson e colaboradores [64] argumentaram que a classificação rápida dos estímulos 

táteis se dá no núcleo cuneiforme. Esses neurônios podem atuar como detectores de 

coincidências, extraindo características dos estímulos por meio de uma combinação espacial e 

temporal. Esses neurônios de segunda ordem seriam, portanto, essenciais na detecção de bordas 

e curvaturas dos objetos. 

Diante da rica literatura existente acerca dos princípios de codificação de estímulos táteis 

pelos diferentes tipos de fibras aferentes, é possível construir sensores e algoritmos 

bioinspirados que visam alcançar o grau de robustez e desempenho computacional do sistema 

tátil biológico. Neste sentido, o campo da engenharia neuromórfica pode ser aplicado para 

construir novos tipos de sistemas táteis artificiais. A próxima seção irá abordar o processo 

utilizado para converter os sinais capturados por sensores táteis em spikes, desde a concepção 

de sistemas neuromórficos até as aplicações encontradas na literatura. 
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2.2 Tato neuromórfico 

Sensores e sistemas neuromórficos visam a implementação de mecanismos 

computacionais que se assemelham aos princípios biológicos de computação. Neste sentido, 

esses sensores codificam informação baseada em eventos e a transmissão de informação se dá 

de forma paralela e assíncrona, registrando com precisão o momento em que os eventos foram 

gerados. Desta forma, informação é codificada e transmitida de uma forma similar aos 

potenciais de ação (spikes) do sistema nervoso. 

O desenvolvimento de sistemas táteis neuromórficos são compostos por dois elementos 

principais: i) o sensor tátil e seu mecanismo de transdução e ii) o processo de codificação dos 

estímulos táteis em spikes que se assemelham à atividade biológica dos mecanorreceptores. 

Pesquisas de novos tipos de sensores têm focado em aumentar a resolução espacial dos sensores, 

além da flexibilidade do material e a taxa de amostragem do sistema [20]. No entanto, o projeto 

de tais sistemas é afetado pelo compromisso entre a resolução espacial e temporal que se dá 

pelo procedimento de amostragem de sensores. A codificação dos estímulos táteis pode ocorrer 

de duas maneiras distintas. A primeira faz uso de modelos computacionais de neurônios para 

transformar o sinal de tensão dos sensores táteis em spikes. Já a última consiste em construir 

circuitos eletrônicos que geram os spikes diretamente. 

Sensores táteis que aplicam modelos computacionais de neurônio biológicos operam de 

forma síncrona. Desta forma, o processo de aquisição dos sinais se dá por meio de um conversor 

analógico-digital (ADC). Assim, cada sinal precisa ser digitalizado individualmente e enviado 

para processamento embarcado ou em computadores. Esta arquitetura impõe uma restrição de 

projeto no que tange a resolução espacial e temporal do sistema tátil artificial [23]. Essa 

restrição se dá: i) pelos limites de operação do ADC em termos de velocidade de conversão e 

do número de canais disponíveis para digitalização; ii) pela taxa de transmissão de dados 

determinada pela interface de comunicação (serial, USB ou ethernet). Quanto maior o número 

de canais, mais custoso se torna o processo de digitalização e maior é a largura de banda 

consumida no processo de comunicação. Portanto, esta arquitetura sofre do compromisso entre 

resolução espacial e temporal. Diferentes modelos computacionais principais foram 

empregados na literatura para realizar a conversão dos sinais de força capturados pelos 
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transdutores em spikes que se assemelham à atividade dos mecanorreceptores localizados na 

pele glabra. Os principais serão descritos a seguir. 

O modelo biológico que descreve de forma mais detalhada a biofísica das células 

excitáveis foi apresentado numa série de artigos por Hodgkin e Huxley [79], [80]. Tal modelo 

descreve a dinâmica dos canais iônicos de sódio e potássio. Tal modelo é custoso 

computacionalmente e modelos reduzidos foram criados com o objetivo de descrever 

formalmente apenas o processo de integração que leva ao disparo de um potencial de ação.  

O modelo mais simplificado é conhecido como Integrate and Fire Neuron [81]. Esse 

modelo descreve que o neurônio se comporta como um circuito RC paralelo quando se injeta 

uma corrente diretamente no soma do neurônio. Quando um limiar é ultrapassado, um spike é 

gerado e o potencial de membrana retorna ao repouso. Esse modelo foi aprimorado introduzindo 

um termo que faz com o potencial de membrana retorne ao seu estado de repouso ao longo do 

tempo na ausência de estímulos. Esse modelo é conhecido como Leaky Integrate and Fire 

Neuron (LIF). O modelo LIF é descrito por [81]: 

 𝜏𝑚 𝑑𝑣𝑑𝑡 = −[𝑣(𝑡) − 𝑣𝑟] + 𝑅𝐼(𝑡) (2.1) 

 

onde 𝑣(𝑡)  é o potencial de membrana no instante de tempo 𝑡 , 𝑣𝑟  é o potencial de 

repouso, 𝜏𝑚 é a constante de tempo, 𝑅 é a resistência da membrana e 𝐼(𝑡) é a corrente de 

entrada. Note que modelo LIF não descreve a forma de onda de um potencial de ação. Assim, 

um spike é simbolizado por um pulso 𝛿  quando 𝑣(𝑡)  ultrapassa um limiar 𝑣𝑡ℎ . Após o 

disparo de um spike, o potencial de membrana é reinicializado para 𝑣𝑟 , representando o 

processo de repolarização. Além disso, o processo de integração só se reinicia após 𝛥𝑟𝑒𝑓 que 

descreve o período refratário do neurônio. 

Kim et al. [82] fizeram uso do modelo LIF para apresentar uma proposta que imitava o 

comportamento das fibras SA-I, FA-I e PC, conforme demonstrado na Figura 2.2. O modelo foi 

expandido posteriormente para construir um simulador completo de sinais táteis que permite 

construir uma mão virtual com diferentes densidades e localizações de mecanorreceptores. 

Cada neurônio é excitado por uma entrada formada por um total de oito variáveis em que a 
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entrada principal é um sinal de força capturada por um sensor de força. As outras variáveis são 

constituídas das derivadas de primeira, segunda e terceira ordem deste sinal. As componentes 

positivas e negativas são separadas em variáveis distintas. Cada variável também passa por um 

filtro linear que modula a sua contribuição para a entrada final. Os parâmetros passaram por um 

procedimento de regressão para que a resposta do modelo final se aproximasse dos dados 

eletrofisiológicos registrados em macacos. Neste procedimento, observou-se que as fibras SA-

I eram mais sensíveis ao sinal de força e sua primeira derivada, as fibras FA-I eram sensíveis 

apenas à primeira derivada e as fibras PC eram sensíveis ao sinal de força e todas as derivadas. 

 

Figura 2.2: Codificação de estímulos táteis utilizando um modelo LIF. O estímulo 𝑥  é 

especificado como o sinal de força capturado de um sensor tátil e convertido na sua primeira, 

segunda e terceira derivada, separando as componentes positivas e negativas. No total, oito 

variáveis são utilizadas como entrada do neurônio. Cada sinal de entrada é retificado e passa 

por um filtro linear que atribui peso a contribuição de cada entrada para a resposta final, com a 

soma de todas as entradas constituindo a corrente de entrada. Adaptado de [82]. 

Outro modelo empregado para converter sinais táteis em spikes é o modelo proposto por 

Izhikevich [83]. Este modelo reduz o modelo de Hodgkin e Huxley de um sistema de quatro 

dimensões para um sistema de equações diferenciais de segunda ordem. A dinâmica do 

potencial de membrana é dada pela Eq. 2.2, enquanto a Eq. 2.3 descreve a variável de 
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recuperação que determina a dinâmica de repolarização após o disparo de um spike: 

 𝑑𝑣𝑑𝑡 = 0.04𝑣2 + 5𝑣 − 140 + 𝐼(𝑡) (2.2) 

 𝑑𝑢𝑑𝑡 = 𝑎(𝑏𝑣 − 𝑢) (2.3) 

 

 

A Eq. 2.4 determina o processo de geração de um spike e a dinâmica de reinicialização 

do potencial de membrana após o spike: 

 𝑠𝑒 𝑣 ≥ 30 𝑚𝑉, 𝑒𝑛𝑡ã𝑜: {    𝑣 ← 𝑐𝑢 ← 𝑢 + 𝑑      (2.4) 

 

onde 𝑣  é o potencial de membrana do neurônio e 𝑢  é a variável de recuperação. 

Quando 𝑣  ultrapassa o limiar de +30 mV, um spike é gerado e as variáveis 𝑣  e 𝑢  são 

reinicializadas. A corrente de entrada simulada é dada por I. Os parâmetros 𝑎, 𝑏, 𝑐 e 𝑑 não 

possuem dimensão e determinam o padrão de disparo do neurônio. O parâmetro 𝑎 determina 

a escala de tempo de 𝑢. Valores maiores resultam em recuperação mais rápida. Um valor típico 

é 𝑎 = 0,02 , que é utilizado para produzir um comportamento com disparos regulares (RS: 

regular spiking) enquanto um valor de 𝑎 = 0,1 pode ser usado para gerar um neurônio com 

disparos rápidos (FS: fast spiking). O parâmetro 𝑏  define a sensibilidade da variável 𝑢  a 

flutuações da membrana. Um valor comum é: 𝑏 = 0,2. O parâmetro 𝑐 determina o potencial 

de repouso da membrana (em mV), com um valor comum: 𝑐 = −65 . O parâmetro 𝑑 

determina altera a dinâmica temporal de 𝑢 e um valor típico é: 𝑑 = 2 [83]. 

O modelo de Izhikevich foi usado de diferentes maneiras na literatura para imitar o 

comportamento dos mecanorreceptores [84]–[86]. Entre os vários tipos de neurônios que o 

modelo de Izhikevich é capaz de reproduzir, dois deles são comumente empregados para gerar 

spikes que representam as fibras FA-I e SA-I, sendo eles o FS e RS, respectivamente. O primeiro 

modelo gera spikes de forma regular para dada uma entrada constante e apresenta um grau de 

adaptação, i.e., a taxa de disparo é mais alta nos momentos iniciais do estímulo e decresce ao 
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longo do tempo até estabilizar em uma taxa inferior. Já o modelo FS gera spikes a taxas de 

disparo maiores, exibindo menor taxa de adaptação. Para modelar as fibras FA-I, os trabalhos 

na literatura optaram por utilizar a derivada do sinal de força como corrente de entrada para 

neurônios FS segundo o modelo de Izhikevich. 

 

Figura 2.3: Aplicação do modelo de Izhikevich para emular a atividade das fibras SA-I e FA. 

A) Resposta das fibras SA-I e FA-I a uma indentação da pele. B) A resposta de SA-I é emulada 

pela implementação de um neurônio do tipo RS. Já a resposta de FA-I é emulada ao tomar a 

derivada do sinal de força como corrente de entrada para um neurônio do tipo FS. Aqui, FA-I 

foi modelado como dois neurônios distintos com um sendo responsável por detectar o aumento 

de força (FA+) e outro para detectar o decréscimo em força (FA-). Adaptado de [85]. 

 

O modelo de Izhikevich foi aplicado para diferentes propósitos: a) Reconhecimento de 

texturas artificiais [86]–[88]; Reconhecimento de texturas naturais [84]; Restauração de 

feedback tátil para usuários de próteses de mão [89], [90].  

A abordagem neuromórfica que faz uso de modelos computacionais de neurônios ainda 

funciona como um método síncrono já que o processo de transformação de estímulos táteis em 

spikes se dá por meio de um ADC. Alguns artigos na literatura apresentaram uma abordagem 

distinta, mais focada em elementos de hardware e operando de forma analógica. Dahiya et al. 

[91] propuseram um dispositivo tátil projetado para emular especificamente os padrões espaço-
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temporais das fibras SA-I. O sensor combina um transdutor e transistores no mesmo substrato 

de tal forma que tanto o processo de conversão de força em sinais elétricos quanto o 

processamento do sinal ocorrem no mesmo dispositivo. Essa característica garante ao POSFET 

(Piezoeletric Oxide Semiconductor Field Effect Transistor) a capacidade de emular o 

comportamento dos mecanorreceptores dentro de alguns limites. Avançando no conceito deste 

projeto, Caviglia et al. [92] construíram uma arquitetura em hardware que implementa um 

sistema tátil baseado em eventos utilizando o sensor tátil baseado em POSFET. Eles conectaram 

a saída do sensor com uma implementação analógica de um neurônio LIF. Com este design, é 

possível descartar a etapa de digitalização do sinal analógico, que constitui o gargalo dos 

sistemas táteis. A comunicação do dispositivo se dá por meio do protocolo AER (Address Event 

Representation) que é comum em dispositivos neuromórficos [93] e transmite o timing dos 

spikes de forma assíncrona. 

Como discutido anteriormente nesta seção, a abordagem neuromórfica pode ser 

empregada para superar o compromisso entre resolução espacial e temporal na construção de 

sensores táteis de maior densidade. Assim, Lee et al. [94] desenvolveram um sistema tátil de 

alta densidade com alta resolução espacial e precisão temporal de milissegundos. A matriz era 

formada por um total de 4096 elementos sensitivos (taxels) arranjados em 64 linhas por 64 

colunas, ocupando um espaço de 37 x 43.5 cm. O sistema não implementava diretamente um 

modelo computacional de neurônios individuais. Eventos (+1, -1) indicavam alterações na 

magnitude do sinal de força. Assim, a resposta do sistema tátil se assemelha ao comportamento 

das fibras FA-I que são sensitivas a estímulos transientes.  

A Tabela 2.1 apresenta um sumário dos diferentes trabalhos que desenvolveram sistemas 

táteis neuromórficos. Na literatura encontra-se uma variedade de abordagens para o 

desenvolvimento de sistemas táteis neuromórfiicos bem como aplicações distintas. Percebe-se 

que existem menos trabalhos que implementam a atividade dos mecanorreceptores diretamente 

em hardware, estando a preferência para abordagens que realizam o processo de conversão da 

resposta dos sensores em spikes via software. Além disso, os trabalhos apresentados focam em 

aspectos mais relacionados à percepção de informações táteis, com maior foco para a percepção 

de texturas. Analisando-se a Tabela 2.1, percebe-se que o trabalho desenvolvido nesta tese [95] 

encontra-se situado dentro de uma nova fronteira, que visa estabelecer uma conexão entre o 
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processamento de informações táteis codificadas na forma de spikes em ações motoras 

concretas, podendo ser utilizado em dispositivos robóticos como as próteses mioelétricas. 

  

Tabela 2.1: Implementação de sistemas táteis neuromórficos 

Autores Princípio Contribuição 

Bologna et al. [78] Modelo LIF 
Codificação de SA-I 

Reconhecimento de caracteres em Braile 

Caviglia et al. [92] 

LIF analógico 

combinado com 

POSFET 

Codificação analógica semelhante a SA-I 

Caracterização completa de um sistema tátil 

Kim et. al. [96] Modelo LIF 

Codificação de SA-I, FA-I e PC 

Aplicado a restauração da sensação tátil em 

usuários de próteses 

Lee et. al. [97] Modelo Izhikevich 
Codificação de FA-I 

Reconhecimento de curvatura 

Lee et. al. [98] Modelo Izhikevich 

Codificação inspirada por FA-I 

Discriminação de contato para detecção de 

marcha 

Lee et. al. [99] Conversão para eventos 

Caracterização do sistema tátil 

Alta densidade de sensores em configuração 

64x64 

Rasouli et. al. [85] Modelo Izhikevich 

Codificação de SA-I e FA-I 

Reconhecimento de texturas feitas por material 

3D 

Rongala et. al. [84] Modelo Izhikevich 
Codificação de SA-I 

Reconhecimento de texturas naturais 

Salimi-Nezhad et 

al. [100] 

Implementação digital 

do modelo de 

Izhikevich em FPGA 

Codificação de SA-I e FA-I 

Solução baseada em hardware 

Caracterização completa do sistema tátil artificial 
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Yi et al. [101] Modelo LIF Reprodução fiel da atividade de FA-I 

Yi et al.  [102] Modelo Izhikevich 
Codificação de FA-I 

Construção do sensor e prova de conceito 

Nakagawa-Silva et 

al. [95] 
Conversão para eventos 

Codificação de FA-I 

Detecção e supressão do escorregamento de 

objetos durante manipulação para próteses de 

membro superior 

 

2.3 Detecção de escorregamento durante manipulação de objetos 

O problema de detecção de escorregamento é amplamente estudado na literatura por se 

configurar como um problema relevante na área de robótica. Como mencionado anteriormente, 

a manipulação de objetos não estruturados, isto é, de diferentes formas e tamanhos, demanda o 

projeto de um controlador mais robusto que seja capaz de se adequar às propriedades dos 

objetos. O escorregamento pode ser tratado como um problema de contato entre o objeto e os 

membros efetores do manipulador robótico tal como uma mão biônica. A Fig. 2.4 descreve uma 

forma de interpretar este problema. Um objeto de massa m é manipulado por dois dedos 

robóticos, com a zona de contato firmada nas paredes externas do objeto. Os dedos aplicam, 

cada um, uma força normal 𝑓𝑛 que constitui a força de preensão. A gravidade g atua ao longo 

do eixo y e a força no objeto é dada por 𝑚𝑔. Assim, a força 𝑓𝑛 depende do coeficiente de 

atrito do objeto e a sua regulação equilibra o sistema [103], [104]. 
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Figura 2.4: Manipulação de um objeto por dois dedos robóticos. Cada dedo aplica uma força 

normal 𝑓𝑛 para segurar o objeto. Para evitar um escorregamento, a força 𝑓𝑛 deve equilibrar o 

sistema, compensando a força dada pelo peso do objeto dado por 𝑚𝑔 e qualquer perturbação 

externa 𝑓𝑑 que possa alterar o peso do objeto. Adaptado de [103]. 

 

Neste sentido, o escorregamento do objeto pode ocorrer em três situações: a) a força 

normal 𝑓𝑛  é insuficiente, como nos instantes iniciais de aplicação de força quando as 

propriedades do objeto não são conhecidas ou ainda não foram corretamente estimadas; b) 

quando uma perturbação externa, tal como a força 𝑓𝑑, altera a força atuando sobre o objeto, 

exigindo que a força 𝑓𝑛 precisa se alterar para reestabelecer o equilíbrio; c) o coeficiente de 

atrito da superfície do objeto diminui, como quando objetos ficam molhados e mais 

escorregadios, fazendo com que 𝑓𝑛  não seja suficiente para manter a estabilidade da garra 

[103]. 

Na literatura, diferentes métodos foram propostos para identificar o escorregamento de 

objetos manipulados por dispositivos robóticos, utilizando diferentes tipos de sensores. A 

detecção do escorregamento pode ser feito por sensores que: a) medem o deslocamento ou 

movimento de objetos [105], [106]; b) capturam microvibrações causadas pela quebra de 

contato entre o manipulador e o objeto [107]; c) medem quedas súbitas na força aplicada sobre 

o objeto, indicando perda de contato [39], [108] e d) medem variação térmica causada pelo 

deslocamento entre o objeto e o manipulador [109]. Nestas abordagens, sensores óticos são 

geralmente empregados para detectar o movimento dos objetos, enquanto acelerômetros e 

sensores acústicos podem ser usados para microvibrações. Sensores piezoelétricos, 

piezoresistivos e capacitivos podem ser usados para capturar sinais de força. Já para variação 
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térmica, sensores que alteram sua resistência baseado na temperatura são utilizados. 

Cada abordagem possui vantagens e desvantagens dependendo do seu princípio de 

detecção. A Tabela 2.2 sumariza alguns desses pontos [104]. Neste sentido, os métodos de 

detecção de escorregamento precisam levar em consideração os fatores limitantes da 

abordagem escolhida para extrair o melhor desempenho possível. 

Tabela 2.2: Vantagens e desvantagens dos tipos de detecção de escorregamento [104] 

Tipo de detecção Vantagens Desvantagens 

Deslocamento 

Precisão na medida de 

movimento 

Pode utilizar câmeras de alta 

resolução 

Sistemas de leitura dos sensores 

são grandes e difíceis de serem 

acoplados 

Podem ser afetados pelas 

propriedades da superfície do 

objeto 

Não detectam o escorregamento 

antes que haja um deslocamento 

Microvibrações 

Detectam o escorregamento 

antes que haja um 

deslocamento  

Tempo de resposta mais rápido 

Sensível a ruídos externos como 

vibração dos motores 

Seu efeito pode ser amortecido 

dependendo do material da pele 

que reveste o sensor 

Força 

Boa sensibilidade 

Além de detectarem o 

escorregamento, fornecem 

informações quanto a força 

aplicada e sua localização 

Sensível a ruídos externos como 

vibrações mecânicas 

Não informam a magnitude do 

escorregamento 

Fluxo térmico 

Insensível a variações da 

superfície de contato do objeto 

Robusto a ruídos externos 

como ruídos mecânicos 

Escorregamento e contato não 

podem ser separados 

Não detectam escorregamento 

antes que haja um deslocamento 
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Dada a importância para a presente tese, dois trabalhos serão detalhados a seguir para 

garantir uma melhor compreensão das metodologias utilizadas nestes trabalhos. 

Romeo et al. (2018) [110] apresentaram um método de detecção de escorregamentos 

utilizando um array de sensores piezoresistivos. Ele se baseia na aplicação da transformada de 

wavelet estacionária (SWT) que decompõe o sinal de força em diferentes componentes 

contendo as sub-bandas de frequência do sinal. Assim, eles mostraram que os coeficientes de 

detalhe da última componente extraída do sinal capturam o conteúdo de alta frequência 

existente no sinal de força e, portanto, apresenta características que permitem detectar o 

escorregamento do objeto. Para encontrar o escorregamento nesta componente, foi feita a 

retificação do seu sinal e a obtenção do seu envelope. Deste sinal resultante, foi estipulado um 

limiar de amplitude. Os pontos acima do limiar indicam a ocorrência do escorregamento. O 

procedimento de detecção é apresentado na Fig. 2.5, identificando as etapas principais do 

trabalho (SWT, Retificação + Envoltória, Limiar e Operações Lógicas). 

O sensor tátil utilizado era composto por quatro matrizes contendo quatro elementos 

piezoresistivos e cada um dos taxels foi amostrado a 380 Hz. O SWT foi aplicado de tal forma 

a decompor o sinal em 6 componentes. Para tanto, faz-se necessária uma janela de oito amostras, 

que é igual a um comprimento temporal de 21 ms. Assim, a cada 21 ms, o processamento é 

executado e decide se um escorregamento aconteceu ou não. Como o sensor é composto por 

quatro matrizes. Cada taxel é analisado individualmente até a aplicação do limiar. Depois, uma 

operação lógica E é aplicada para agrupar a reposta por matriz. Assim, o sinal de resposta da 

matriz só indicará escorregamento nos trechos em que todos os taxels pertencentes a ela também 

o indicarem. Finalmente, uma operação lógica OU é aplicada sobre a resposta das quatro 

matrizes. Desta forma, um escorregamento é detectado quando qualquer uma dessas quatro 

matrizes confirmarem o escorregamento em qualquer instante de tempo. 
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Figura 2.5: Detecção de escorregamento utilizando SWT. O sensor era composto por quatro 

matrizes contendo quatro elementos piezoresistivos. Primeiro, os sinais de força de cada taxel 

são analisados individualmente aplicando-se o SWT, retificando e extraindo o envelope da 

última componente obtida. Após essa primeira etapa, é aplicado um limiar de detecção, 

indicando possíveis momentos de escorregamento. Cada matriz passa por uma operação E em 

que a matriz só garante um escorregamento caso todos os taxels pertencentes a ele também 

respondam. Finalmente, uma operação OU é aplicada sobre todas as matrizes, indicando que 

qualquer escorregamento capturado por alguma das matrizes indicará escorregamento. 

Adaptado de [110]. 

O outro trabalho relevante foi publicado por Osborn et al. (2016) [39]. Este trabalho 

apresentou um método de auxílio ao controle da força de preensão para usuários de prótese. A 

partir da leitura de um sensor de força piezoresistivo, os autores mostraram como uma 

abordagem biomimética pode ser útil na interpretação de tais sinais. Assim, os autores 

mostraram que o sinal de força em si se parece com a atividade das fibras SA-I, enquanto a 

derivada do sinal de força se parece com a atividade das fibras FA-I. Assim, dois mecanismos 

distintos foram desenvolvidos. O primeiro fazia uso do sinal de força para controlar o grau de 

fechamento da prótese baseado nos comandos por sinais EMG. Caso os sinais EMG indicassem 

um maior fechamento da prótese e os sinais de força apresentassem uma amplitude maior, o 

ganho do sinal EMG era controlado para evitar o uso de força excessiva. Já o segundo 

mecanismo tratava da detecção de escorregamentos por meio da derivada do sinal de força. 

Quando a derivada do sinal varia negativamente, ela indica uma queda na força que estaria 

ocorrendo por perda de contato, levando ao escorregamento do objeto. Assim, foi determinado 

um limiar −𝛽 sobre o sinal da derivada que quando era ultrapassado, acionava o fechamento 



50 

 

da prótese por um intervalo de tempo 𝑇 = 45 𝑚𝑠 , que é próximo ao tempo de resposta 

registrado em estudos com seres humanos [111]. Para cada instância do tempo em que o 

escorregamento era detectado, o tempo total de fechamento era acrescido de 𝑇 até que a força 

aplicada voltasse a equilibrar o sistema. A Fig. 2.6 sumariza o trabalho apresentado em [39]. 

 

 

Figura 2.6: Abordagem neuromimética para processamento de sinais táteis. (a) O sinal de força 

pode ser interpretado como similar a atividade das fibras SA-I enquanto a sua derivada se 

assemelha a resposta das fibras FA-I. (b) Detecção de escorregamentos. O sinal em azul indica 

a derivada do sinal de força. Quando a componente negativa extrapola um limiar dado por -β, 

há uma indicação de perda de contato e escorregamento. O sinal em preto indica o sinal de 

controle para a prótese que fecha seus dedos por um tempo pré-determinado. Adaptado de [39]. 
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Capítulo 3 

__________________________________________________ 

3 Um método bioinspirado de detecção de 

escorregamentos combinado a um mecanismo reflexo de 

supressão para manipuladores robóticos 

O conteúdo deste capítulo contempla os dois primeiros objetivos listados na Sessão 1.3. 

Apresentamos um método bioinspirado de detecção de escorregamento de objetos. O método 

codifica o movimento de objetos capturado por um sensor ótico em spikes que se assemelham 

a atividade das fibras FA-I. Além disso, os spikes são usados como sinal de feedback para um 

sistema de controle que atua como um mecanismo reflexo que interrompe o escorregamento 

dos objetos após a sua detecção. Este mecanismo controla a posição dos dedos da mão biônica, 

aumentando a força de preensão para garantir estabilidade durante a manipulação. Foram 

realizados dois experimentos distintos para demonstrar a eficácia do método de detecção e 

também de supressão de escorregamentos. Este capítulo se baseia em um artigo completo 

publicado em periódico internacional [95]. 

Citação: A. Nakagawa-Silva, N. V. Thakor, J.J. Cabibihan, A. B. Soares: “A 

bioinspired slip detection and reflex-like suppression method for robotic manipulators”. 

IEEE Sensors Journal, 2019. DOI: 10.1109/JSEN.2019.2939506. 

3.1 Introdução 

A mão humana é reconhecida por sua extensa destreza e habilidade manual. O senso tátil 

está intimamente ligado a tal destreza em que milhares de mecanorreceptores localizado na pele 

são utilizados para codificar informações relacionadas ao contato com a pele que são essenciais 

à manipulação correta de objetos e ferramentas. Esses receptores especializados codificam a 

rugosidade, atrito, dureza e a forma espacial (bordas e relevo) das superfícies em contato [112]. 

Tais informações são essenciais ao planejamento de movimentos e o controle da força aplicada 
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pela mão [113]. Westling e Johansson [6] demonstraram que, em humanos, a força de preensão 

é ajustada dependendo do atrito da superfície, sendo que texturas mais escorregadias provocam 

maiores forças. Além disso, os autores também mostraram que a força aplicada é levemente 

superior a mínima necessária para prevenir o escorregamento do objeto. O ajuste da força de 

preensão ocorre entre 60-80 ms após o início do escorregamento [25], [26]. Apesar da 

importância da sensação tátil, manipuladores robóticos e próteses de mão ainda não foram 

totalmente equipados com capacidades táteis, especialmente aqueles utilizando sensores de alta 

densidade ou sensores de adaptação rápida que podem promover uma melhoria nas habilidades 

manuais de tais dispositivos. 

A pesquisa em membros artificiais vem aumentando ao longo das últimas décadas [2]. 

Uma variedade de sensores táteis podem ser encontrados na literatura com aplicações que 

envolvem a prevenção do uso excessivo de força [39], reconhecimento de texturas [85] e 

restauração do feedback tátil a pessoas amputadas [114]. A utilização de sensores táteis 

apresenta boas perspectivas para a melhoria da manipulação de objetos de diferentes tamanhos 

e formas. Um dos elementos principais à estabilidade de objetos enquanto são segurados por 

manipuladores robóticos é a detecção de escorregamentos ocasionados por um desbalanço na 

força de preensão ou por perturbações inesperadas [115]. 

O escorregamento é caracterizado como um evento rápido e transiente causado pela 

quebra do contato entre o membro efetor e o objeto em sua posse. Nesses casos, é necessário 

ajustar a força de preensão para recuperar a estabilidade da garra de forma apropriada. 

Diferentes tipos de sensores e métodos foram propostos para criar uma sensação artificial de 

escorregamento [104], [116], [117]. Quando sensores de força são utilizados, uma queda brusca 

no sinal de força serve como indicativo de escorregamento, que é detectado após o cruzamento 

de um limiar ou um aumento na concentração de componentes de alta frequência extraídas das 

vibrações capturadas por esses sensores [108], [110], [118]. Por outro lado, sensores óticos 

possuem a capacidade de rastrear com precisão o movimento de objetos [105], [119]. Esses 

sensores possuem a vantagem de apresentar uma saída contínua ao longo de todo o curso do 

movimento do objeto enquanto ele escorrega, ao contrário do sinal mais abrupto e discreto 

gerado por meio da derivativa do sinal de força. Uma saída contínua pode ser mais bem 

explorada por um sistema de controle que age para prevenir o escorregamento completo de 
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objetos. No entanto, sensores óticos são limitados pela sua sensibilidade a reflectância da 

superfície dos objetos [119]. 

Em humanos, movimentos de objetos e escorregamento são capturados pela atividade de 

corpúsculos de Meissner e células de Merkel. Os primeiros também são receptores de adaptação 

rápida (FA-I), sensíveis a estímulos transientes e transmitem informações relativas a movimento 

sobre a pele, vibrações e texturas delicadas. Já os últimos são receptores de adaptação lenta 

(SA-I) e transmitem informações associadas a estímulos estáticos, como a força aplicada sobre 

a pele e estiramentos da pele. O comportamento desses mecanorreceptores tem inspirado novas 

estratégias biomiméticas na sensação tátil artificial [120]. 

Romano e colaboradores [121] incorporaram um esquema de controle que dividia o 

processo de manipulação um objeto em seis estados discretos (fechar a garra, aplicar força, 

levantar, segurar, deslocar, liberar força e abrir a garra) [27]. Eles utilizaram sinais capturados 

por um sensor de força localizando nas pontas dos dedos de uma garra artificial para gerar 

informações táteis que imitavam a atividade das fibras FA-I e SA-I e, a partir delas, mudar entre 

os estados. Este artigo mostrou que era possível implementar um modelo guiado por eventos 

táteis para manipular objetos, sugerindo a sua utilidade em manipuladores robóticos. Su e 

colaboradores [122] utilizaram um sensor tátil biomimético para estimar força e detectar 

escorregamentos. O método de detecção de escorregamentos consistia na detecção de alterações 

na amplitude do sinal de força causadas por oscilações de alta frequência que ultrapassavam 

um limiar. Uma desvantagem desse método é que ele pode ser afetado por vibrações propagadas 

até o objeto que podem ser geradas pelos motores ou perturbações externas que não estão 

necessariamente relacionadas com o escorregamento do objeto. Osborn et al. [39] utilizaram 

uma estratégia neuromimética para melhorar o controle da preensão de objetos por usuários de 

próteses de mão, buscando inspirações nas informações codificadas pelas fibras FA-I e SA-I. 

Os autores utilizaram um sinal de força medida por um sensor tátil piezoresistivo para prevenir 

força em excesso para detectar escorregamentos. A derivada do sinal de força foi utilizada para 

destacar os aspectos transientes do sinal. O escorregamento era detectado quando a derivada 

ultrapassava um limiar. Em resposta ao escorregamento, a prótese recebia um comando para 

fechar os dedos da prótese e prevenia o escorregamento completo do objeto. No entanto, o 

método não era sensível a magnitude do escorregamento, gerando a mesma resposta 
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independente do quanto o objeto havia escorregado. 

Este trabalho avança a abordagem bioinspirada em sensação tátil e apresenta um método 

de detecção de escorregamento que é combinado com um sistema de controle em malha fechada 

que suprime o escorregamento de objetos em mãos biônicas. O sistema proposto atua como um 

reflexo de baixo nível que aumenta a força de preensão em resposta ao escorregamento 

detectado. Três contribuições principais são apresentadas: A) Uma abordagem bioinspirada e 

baseada em eventos para detecção de escorregamento que produz uma resposta similar ao 

comportamento das fibras FA-I durante o movimento de objetos, gerando spikes durante o 

escorregamento; B) um método óptico que melhora a detecção em superfícies menos reflexivas; 

e C) uma validação experimental da lei de controle Monotonic Proportional-Integral (MPI) 

[103] para supressão efetiva do escorregamento. O método de detecção produz eventos 

discretos baseado na saída analógica de um sensor de escorregamento enquanto o movimento 

entre um objeto e o sensor é percebido [123]. Movimento é capturado por um sensor devido a 

anisotropias da superfície e textura do objeto que promovem uma alteração na direção e na 

quantidade de luz que é refletida pela superfície do objeto. Tais alterações são observadas como 

flutuações na amplitude do sinal. Esta abordagem faz o método invariante a amplitude absoluta 

do sensor, automaticamente segmentando o sinal entre a presença ou ausência de 

escorregamento e rejeita flutuações causadas por ruídos eletrônicos ou mecânicos. Neste 

sentido, o método proposto implementa uma nova abordagem neuromórfica para sensação tátil 

artificial. 

A maioria dos trabalhos publicados no campo de tato neuromórfico concentraram em 

converter sinais de força em spikes para aplicações como reconhecimento de texturas [84], [85] 

e detecção de marcha [98]. Neste artigo, o foco se dá em codificar movimento de objetos 

ocasionados por um escorregamento. Em um artigo publicado previamente foi encontrado uma 

queda na sensibilidade no método de detecção frente a objetos transparentes [106]. Para superar 

tais limitações, o método de limiar dinâmico adaptativo (DATH) foi proposto para melhorar a 

detecção de escorregamento em superfícies menos reflexivas. Quando o primeiro evento (spike) 

é capturado, o limiar diminui por uma breve janela de tempo, aumentado a sensibilidade da 

detecção. O controlador MPI foi modificado para uma versão baseada em eventos que recebe 

o número de eventos como entrada. Validação experimental da sua viabilidade é providenciada 
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por uma análise da sua performance em situações de escorregamento dinâmico causados por 

um aumento súbito ou gradual no peso de um objeto, demonstrando sua efetividade para tal 

propósito. 

3.2 Metodologia 

3.2.1 Projeto de hardware e sistema de aquisição de dados 

Neste estudo, três elementos principais foram empregados: um sensor de escorregamento, 

constituído por um sensor ótico (OPR 5005 - TT Electronics, UK) e seu driver, um sistema de 

aquisição de dados e um sistema de controle em tempo real operado via software. O OPR-5005 

é um sensor ótico que combina um LED infravermelho e um fototransistor no mesmo 

encapsulamento. Este sensor foi escolhido pela sua simplicidade e o seu tamanho reduzido que 

torna fácil a sua montagem junto a qualquer manipulador robótico. A saída característica do 

sensor foi encontrada por meio de coletas piloto com diferentes superfícies tirando a sua média. 

O sinal analógico foi lido por um sistema de aquisição de dados (Conversor AD de 8 bits) 

equipado com um microcontrolador Atmel AVR de 8-bits que também foi utilizado para obter 

dados de um sensor inercial (MPU6050, InvenSense, USA) e de um sensor de fluxo (YF-S201). 

As amostram foram digitalizadas a 333 Hz e enviadas pelo PC via USB. Um software 

customizado foi desenvolvido em Python 3.6.5 para gravar os dados e também para executar o 

método de detecção e supressão de escorregamento em tempo real. A Fig. 3.1 apresenta uma 

visão geral do aparato experimental utilizado neste trabalho. 
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Figura 3.1: Diagrama de blocos do setup de hardware. O sensor de escorregamento é composto 

por um sensor ótico (OPR-5005) e o seu driver. O sistema de aquisição de dados coleta os dados 

do sensor de escorregamento e outros dois sensores durante o experimento. Uma entrada digital 

é utilizada para ler o sensor de fluxo de água YF-S201. O protocolo I2C é usado para comunicar 

com o MPU6050. Os dados são transferidos em tempo real via USB. O software implementa 

tanto o método de detecção de escorregamento e o controlador MPI. 

3.2.2 Mão biônica 

Neste trabalho, uma unidade de controle (Infinite Biomedical Technologies, Baltimore, 

USA) foi utilizada para controlar a mão biônica i-Limb (Touch Bionics, UK). Um framework 

foi desenvolvido para controlar a posição de cada dedo individualmente. O sensor de 

escorregamento foi posicionado sobre o dedo médio colocado dentro de um invólucro 

customizado e projetado de acordo com as dimensões dos dedos da i-Limb. A i-Limb é 

controlada por um temporizador que permite ajustar a posição de cada um dos dedos de forma 

individual. As possíveis posições são determinadas por valores inteiros entre 0 e 500, sendo que 

o primeiro indica os dedos totalmente abertos e o segundo os dedos totalmente fechados. Dois 

sensores táteis adicionais foram adicionados aos dedos indicador e polegar. Esses sensores 

foram utilizados para monitorar a força de contato inicial entre os dedos da prótese e os objetos. 

Os dedos foram fechados até que uma força de 0.8 N fosse atingida. A Fig. 3.2 apresenta os 

sensores táteis montados nos dedos indicador e polegar enquanto o sensor de escorregamento 

foi montado no dedo médio. 
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Figura 3.2: Posicionamento dos sensores nos dedos da i-Limb utilizando materiais 3D. A) 

Sensores táteis no dedo indicador e no polegar para monitorar o contato inicial. O sensor de 

escorregamento foi colocado no dedo médio (marcado em vermelho). B) Visão detalhada do 

sensor de escorregamento colocado dentro da capa protetora. 

 

3.2.3 Framework para detecção e supressão de escorregamentos 

O método proposto faz uso de spikes gerados de acordo com o sinal de saída do sensor 

de escorregamento. O sinal bruto foi primeiramente filtrado e passado para um módulo 

bioinspirado de detecção de escorregamento que acumula a diferença entre amostras 

consecutivas. Quando o valor acumulado cruza um limiar, um spike é gerado. O número de 

spikes é utilizado como sinal de feedback para o controlador MPI que ajusta a força de preensão 

da i-Limb, como demonstrado na Fig. 3.3. 
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Figura 3.3: O framework proposto combina um método bioinspirado de detecção de 

escorregamento com uma malha de controle MPI para prevenir o escorregamento completo dos 

objetos. O sinal analógico é primeiramente filtrado, cada amostra 𝑥𝑘 é utilizada para gerar 

spikes. O número de spikes 𝑣𝑧 em uma dada janela de tempo constitui o sinal de feedback para 

o controlador. O sinal de erro 𝑒𝑧 é dado pela diferença absoluta entre 𝑣𝑟𝑒𝑓 e 𝑣𝑧. O controle 

MPI manipula a posição dos dedos da i-Limb e response ao escorregamento com um aumento 

da posição dos dedos e, portanto, da força de preensão. 

3.2.4 Detecção de escorregamentos com uma abordagem bioinspirada e baseada em 

eventos  

O sinal de saída do sensor de escorregamento é passado primeiro por um filtro passa baixa 

(10 Hz) durante uma etapa de pré-processamento. O primeiro passo no procedimento de 

detecção consiste em acumular a diferença instantânea entre amostras consecutivas no tempo, 

como mostrado na Eq. 3.1. No estágio inicial de integração, ∆𝑥0 = 0 e 𝑥0 = 0. ∆𝑥𝑘 = ∆𝑥(𝑘−1) + (𝑥𝑘 − 𝑥(𝑘−1)),   k ≥ 1     (3.1) 

onde 𝑥𝑘  é a amostra filtrada atual do sensor de escorregamento, 𝑥(𝑘−1)  é a amostra 

filtrada anterior e ∆𝑥𝑘 é o valor acumulado atual. 

O valor absoluto de ∆𝑥𝑘 é comparado com um limiar θ. Quando ∆𝑥𝑘 cruza o limiar θ, 

um evento ou spike é gerado (𝑦𝑘 = 1) é gerado, como mostra a Eq. 3.2. Depois de um evento 

ser gerado, o valor de ∆𝑥𝑘  é reiniciado e um novo processo de integração é iniciado. O 

procedimento de detecção de escorregamento é descrito na Eq. 3.2. 
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𝑦𝑘 = {    1, 𝑠𝑒 |∆𝑥𝑘| > 𝜃    0, 𝑐𝑎𝑠𝑜 𝑐𝑜𝑛𝑡𝑟á𝑟𝑖𝑜 (3.2) 

 

onde 𝑦𝑘 é a saída do método de detecção e θ é o limiar que determina a condição para 

um evento ser gerado. 

Neste trabalho, o limiar de detecção foi configurado como θ = 0.008. O valor de θ foi 

escolhido com base na saída do sensor e na resolução do conversor AD (valor de um bit LSB = 

0.004 V). Após a diferença entre amostras consecutivas foi medida e comparada com o nível 

de ruído basal do circuito, o limiar foi configurado como duas vezes o valor de um LSB. Esse 

valor de θ configurou uma boa sensibilidade para capturar eventos de escorregamento, evitando 

falsos positivos. 

A saída do método de detecção (𝑦𝑘) é então filtrado, contando o número de eventos que são 

disparados dentro de janelas, sem sobreposição, de 50 ms (N = 16 amostras) (Eq. 3.3). Assim, 

os eventos são suavizados, tornando-se mais informativos do movimento do objeto ao longo do 

tempo, já que o número de spikes pode ser mais bem relacionado com o escorregamento. 

Finalmente, os eventos são filtrados e passados como um sinal de velocidade (𝑣𝑧) para servir 

como entrada do controlador MPI. 

 

𝑣𝑧 =∑𝑦𝑖,𝑁𝑁
𝑖=1    (N ≤ 16) (3.3) 

3.2.5 Limiar dinâmico adaptativo (DATH) para melhor detecção 

Sensores óticos são, em geral, sensíveis as propriedades de reflectância das superfícies 

colocadas em seu campo de visão. Assim, objetos transparentes ou escuros produzem um baixo 

nível de reflexão, enquanto objetos brancos produzem o maior nível. A partir de experimentos 

de caracterização, foi observado que superfícies diferentes modulam a amplitude do sensor de 

acordo com o seu movimento. Superfícies menos reflexivas produzem respostas menores que 

objetos que possuem alguma rugosidade. Apesar disso, o sensor ainda produziu uma resposta 

suficiente para detectar movimento. Entretanto, por conta dessas diferenças, o limiar fixo (θ) 

utilizando no modelo inicial para detectar eventos não é sempre o mais apropriado, destacando 
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a necessidade de haver um método dinâmico. Neste sentido, a estratégia DATH é ativada 

quando um primeiro evento é detectado. Após este evento, um novo limiar é configurado 

baseado na diferença instantânea entre a amostra atual e a última amostra gerada pelo sensor de 

escorregamento (Eq. 3.4). 

 𝜃𝐷𝐴𝑇𝐻 = |𝑥𝑘 − 𝑥(𝑘−1)| (3.4) 

 

onde 𝑥𝑘  e 𝑥(𝑘−1)  se referem a amostra atual e a última amostra filtrada, 

respectivamente. DATH amplifica o número de eventos detectados ao diminuir o limiar para 

níveis mais próximos a oscilação inerente do sensor por conta das propriedades da superfície, 

que ficam implícitas na Eq. 3.4. Com este método, superfícies menos reflexivas devem 

apresentar um limiar dinâmico menor que superfícies mais reflexivas. Além disso, o aumento 

na sensibilidade é temporário e dura por 50 ms, que é um tempo apropriado para suprimir o 

escorregamento. Após este período, o limiar é reiniciado com θ = 0.008 até um novo evento ser 

detectado. 

3.2.6 Controlador MPI 

O controlador MPI proposto por [103] foi modificado para ser compatível com a 

aplicação deste estudo. Desta forma, o controlador MPI determina a posição dos dedos da i-

Limb. Quando um escorregamento ocorre, o valor de saída do controlador aumenta, indicando 

que os dedos devem fechar mais, aumentando o contato e, consequentemente, a força de 

preensão. Assim, o objetivo do sistema de controle é regular a força de preensão aplicada pelos 

dedos para levar o número de eventos de escorregamento para zero. O controlador gera uma 

saída a cada 50 ms quando um novo número de eventos (𝑣𝑧) é gerado. 

Um controlador PI é dado pela Eq. 3.5: 

 𝑃𝐼𝑧 = 𝐾𝑃𝑒𝑧 + 𝐾𝐼∑𝑒𝑧 (3.5) 
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onde 𝐾𝑃 é o ganho proporcional, 𝐾𝐼 é o ganho integral e 𝑒𝑧 é o sinal de erro dado por 𝑒𝑧 = 𝑣𝑟𝑒𝑓 − 𝑣𝑧. Já que 𝑣𝑟𝑒𝑓 = 0, e o objetivo é reduzir o número de eventos de escorregamento 

para zero, então 𝑒𝑧 = 𝑣𝑧 . Não obstante, já que a supressão do escorregamento  requer um 

aumento na força de preensão, o valor absoluto de 𝑣𝑧 deve ser usado (𝑒𝑧 = 𝑣𝑧). Portanto, o 

controle PI pode ser expresso por: 𝑃𝐼𝑧 = 𝑃0 + 𝐾𝑃𝑣𝑧 + 𝐾𝐼ℎ𝑧 (3.6) 

  

onde 𝑃0  é a posição inicial dos dedos e ℎ𝑧 , dado pela Eq. 3.7., representa a soma 

acumulada de todos os eventos capturados ao longo do tempo. 

ℎ𝑧 =∑𝑣𝑖𝑧
𝑖=1  

 

(3.7) 

Aplicando o controle PI, a transição entre uma ação predominantemente proporcional 

para uma integral pode fazer com que a saída do controlador diminua. Nesses casos, a força de 

preensão diminuiria, o que poderia levar a novos eventos de escorregamento. Portanto, o MPI 

determina que a saída do controlador deve crescer monotonicamente com cada evento de 

escorregamento detectado para garantir estabilidade na pegada do objeto. O controle MPI é 

dado pela Eq. 3.8, que mostra que a saída atual do controlador é igual ao valor máximo entre o 

valor presente dado pelo controle PI e o último valor gerado pelo controle MPI. 

 𝑀𝑃𝐼𝑧 = 𝑎𝑟𝑔𝑚𝑎𝑥(𝑃𝐼𝑧 ,𝑀𝑃𝐼𝑧−1) (3.8) 

 

Neste trabalho, as constantes de controle foram configuradas como 𝐾𝑃 = 𝐾𝐼 = 5.  O 

controle MPI é reiniciado se o sinal 𝑣𝑧 se mantiver igual a zero por dez janelas consecutivas. 

Nesses casos, 𝑃0 é configurado como a posição inicial do dedo médio e ℎ𝑧 é configurado 

como zero. Finalmente, a saída 𝑀𝑃𝐼𝑧 é passado a uma função de saturação (função linear em 

trecho) (Eq. 3.9) que estabelece os limites do controlador, garantindo que a saída esteja dentro 

das possíveis posições dos dedos (0: dedo totalmente aberto, 500: dedo totalmente fechado). 𝑀𝑃𝐼𝑧 = 𝑠𝑎𝑡(𝑀𝑃𝐼𝑧) (3.9) 
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3.2.7 Aparato experimental 

Dois experimentos diferentes foram conduzidos para avaliar a efetividade do método 

proposto. Primeiro, a resposta do sensor de escorregamento a movimentos foi caracterizada e o 

desempenho do método de detecção foi avaliado. O setup experimental consistia em um braço 

robótico – UR10 (Universal Robots, Dinamarca) com o sensor de escorregamento colocado no 

membro efetor e uma plataforma vertical impressa com material 3D na qual foi fixada uma 

superfície de teste. A superfície de teste era composta por uma parte branca (1 cm de 

comprimento, máxima reflectância) e uma parte preta (3 cm de comprimento, mínima 

reflectância) (Fig. 3.4A). A plataforma vertical foi colocada a uma distância de 3 mm que é a 

mesma distância existente entre o sensor colocado dentro da capa protetora do dedo e os objetos 

manipulados, como mostrado na Fig. 3.1. O UR10 iniciou o movimento na porção superior da 

área de teste e deslocou 5 cm ao longo do eixo z em linha reta, a uma velocidade constante de 

1 mm/s (Fig. 3.4B). O procedimento de escaneamento gerou um movimento entre o sensor e a 

superfície de teste, alterando os padrões de luz refletida detectada pelo sensor de 

escorregamento. Essas alterações causaram uma resposta do sensor que foram utilizadas para 

caracterizá-lo, em termos de sensibilidade e resolução espacial, e para verificar se eventos 

relacionados ao deslocamento puderam ser gerados. 
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Figura 3.4: O setup experimental utilizado para caracterizar a saída do sensor e avaliar o 

desempenho do método de escorregamento. A) Uma plataforma impressa com material 3D foi 

utilizada para fixar uma superfície de teste composta por trechos em branco e máximo com 

mínima e máxima reflectância, respectivamente. B) Panorama geral do aparato experimental 

utilizado para caracterização da resposta do sensor de escorregamento. C) O sensor de 

escorregamento foi acoplado ao efetor final do braço robótico UR-10 a uma distância de 3 mm 

da plataforma de apoio. Durante o experimento, o UR-10 se moveu por 5 cm ao longo do eixo 

z com uma velocidade constante de 1 mm/s. O movimento relativo entre o braço robótico e a 

plataforma vertical induziu alterações na resposta do sensor que foram caracterizadas e 

convertidas em eventos pelo método de detecção de escorregamento baseado em eventos.  
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Dois experimentos foram realizados para demonstrar como o método de detecção de 

escorregamento combinado como o controlador MPI pode impedir o escorregamento completo 

de objetos. Três garrafas padronizadas (16 cm de altura x 2 cm de diâmetro, 40 g) foram 

utilizadas para esse experimento (Fig. 3.5A). As garrafas foram escolhidas para testar diferentes 

níveis de reflectância, mantendo a mesma estrutura física do objeto. A primeira garrafa era lisa 

e transparente (TR), a segunda era lisa e escura (DK) e a última tinha uma textura rugosa azul 

(TX). Em ambas as tarefas, o peso do objeto foi alterado dinamicamente, de forma súbita ou 

gradual, gerando escorregamento dos objetos. 

No setup experimental, a mão prostética i-Limb foi anexada ao braço robótico UR10 e 

utilizada para as tarefas de manipulação. A i-Limb agarrou as garrafas com mínimo contato 

utilizando uma pegada de três dedos com o sensor de escorregamento no dedo médio. O 

primeiro experimento consistiu em derrubar um peso de 10 g dentro da garrafa de uma altura 

de 2 cm acima da sua abertura, promovendo um escorregamento súbito e rápido (Fig. 5B). O 

segundo experimento consistiu em derramar 500 ml de água dentro das garrafas a uma taxa 

constante de 1 L/min (Fig. 5C). Um escorregamento era iniciado dependendo do peso da garrafa 

e da força de preensão aplicada. O primeiro experimento serviu para avaliar o comportamento 

do controlador a perturbações em degrau enquanto o último serviu para avaliar sua resposta a 

perturbações graduais. Em cada experimento, um total de dez repetições foram feitas para cada 

garrafa. Um IMU foi colocado na lateral das garrafas para medir o tempo de resposta do 

controlador, isto é, o tempo discorrido entre o início do movimento causado pelo 

escorregamento e a primeira mudança na posição dos dedos dado pela saída do controlador. O 

número de vezes que o escorregamento foi corretamente suprimido também foi medido. Então, 

a média do tempo de resposta e do tempo total necessário para impedir o escorregamento foram 

calculados. 
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Figura 3.5: O aparato experimental usado para medir o desempenho do método de detecção e 

supressão de escorregamentos. A mão i-Limb foi montada no UR10. As garrafas eram 

seguradas com a quantidade mínima de força para evitar escorregamento e o contato era 

definido prioritariamente pelos dedos polegar, indicador e dedo médio da prótese. O sensor de 

escorregamento foi colocado no dedo médio, um IMU foi colocado na garrafa para determinar 

o início do escorregamento. A) Três garrafas (TX, TR e DK) foram usadas nos experimentos. 

B) No primeiro experimento, um objeto padrão com massa de 10 g foi derrubado de forma 

súbita dentro da garrafa, gerando um escorregamento rápido. C) No segundo experimento, o 

peso da garrafa foi alterado gradualmente ao derramar 500 ml de água utilizando uma bomba 

de fluxo constante (um L/min). O aumento no peso promoveu escorregamentos distintos da 

garrafa ao longo do tempo. 

O tempo de resposta foi medido encontrando o início do escorregamento pelo sinal do 

acelerômetro. Primeiramente, para cada repetição, o eixo do acelerômetro que produziu uma 

resposta de maior magnitude durante o escorregamento foi selecionado. O sinal do acelerômetro 

foi então retificado e foi aplicado um filtro passa-baixa de 30 Hz. A seguir, um procedimento 

de detecção baseado em limiar duplo foi empregado para determinar o início do escorregamento. 

No primeiro passo, o valor do limiar é determinado baseado na média e desvio do padrão do 

sinal nos primeiros 200 ms de cada repetição. Durante esta etapa inicial, a garrafa encontrava-

se estável e não havia escorregamentos. As amostras que excediam esse limiar foram 
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consideradas como possíveis indícios de escorregamento. No segundo passo, as amostras que 

ocorreram fora da faixa de tempo onde o escorregamento foi promovido foram descartadas. 

Finalmente, apenas a primeira amostra que obedecia a ambas as regras foi considerada como o 

momento de início do escorregamento (onset). 

O tempo de resposta foi medido como a diferença temporal entre o aumento na posição 

dos dedos, dado pelo controlador MPI, e o onset do escorregamento. O tempo total de controle 

foi medido como a diferença temporal entre o primeiro e último incremento na posição dos 

dedos. Nos experimentos com água, dois escorregamentos distintos foram observados na 

maioria das repetições. Todos os escorregamentos foram analisados individualmente, como se 

pertencessem a repetições separadas e foram usadas para medir o tempo médio de resposta e o 

tempo médio de controle para os experimentos. 

3.2.8 Avaliação de desempenho e comparação com a literatura 

Para avaliar o desempenho do método de detecção e supressão de escorregamentos, uma 

comparação com outros dois métodos apresentados na literatura foi conduzida: i) Osborn et al. 

[39] – um método biomimético para detectar e prevenir o escorregamento de objetos em 

próteses de mão; ii) Romeo et al. [110] – um método baseado na transformada de wavelet 

estacionária para detecção rápida de escorregamentos. Para manter compatibilidade com os 

trabalhos e fazer uma comparação justa de desempenho, os sensores táteis 4x4 (16 taxels) 

mostrados na Fig. 3.2 foram usados para monitorar a força e o escorregamento para ambos os 

métodos. 

O método proposto por Osborn et al. [39] foi implementado da seguinte forma: i) o 

hardware foi ajustado para operar na mesma taxa de amostragem (260 Hz); ii) a derivada do 

sinal de força para todos os taxels foi calculada; iii) quando algum dos taxels detectava 

escorregamento (uma rápida alteração na derivada do sinal de força acima de um limiar – veja 

a referência [39] para maiores detalhes) o sistema de controle da i-Limb era acionado para 

fechar os dedos durante 45 ms; iv) para cada amostra acima do limiar, o tempo total de 

fechamento era aumentado em 45 ms até que o escorregamento fosse interrompido. O tempo 

de reação foi medido como a diferença de tempo entre o onset dado pelo sinal do acelerômetro 
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e a primeira resposta do método. O tempo total de controle foi considerado como o tempo total 

de fechamento determinado pelo algoritmo. Este método será citado como Detecção de 

Escorregamento Neuromimético (NMSD). 

O método de detecção de escorregamento proposto por Romeo et al. [110] foi 

implementado da seguinte forma: i) a taxa de amostragem foi ajustada para 380 Hz (a mesma 

descrita em [110]); ii) foi aplicada a transformada de wavelet estacionária (SWT) sobre o sinal 

de força de cada taxel para detectar eventos rápidos e transitórios relacionados ao 

escorregamento – janela deslizante de 21 ms (8 amostras) foi utilizada para decompor o sinal 

de força em três níveis; iii) o escorregamento foi encontrado quando um limiar estabelecido no 

terceiro nível da decomposição era ultrapassado, aguardando 21 ms para confirmação (veja 

[110] para mais detalhes); iv) cada taxel foi analisado individualmente e o sinal ON-OFF final 

foi gerado aplicando uma lógica OU sobre todos os taxels. O tempo de reação foi medido como 

o tempo passado entre o onset dado pelo sinal de acelerômetro e o começo do sinal ON-OFF. 

O método será citado como Detecção de Escorregamento SWT (SWT-SD). 

3.3 Resultados 

O primeiro experimento foi projetado para investigar o desempenho do método de 

detecção de escorregamento, utilizando tanto o limiar fixo quanto o método DATH. As Figs. 

3.6A e 3.7A apresentam a saída do sensor de escorregamento enquanto a superfície de teste era 

escaneada. As Figs. 3.6B-D e 3.7B-D apresentam detalhes do sinal obtido enquanto a porção 

branca da superfície era escaneada (definhada pelas linhas tracejadas verticais em 3.6A e 3.7A). 
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Figura 3.6: Experimento de caracterização: escaneamento da porção branca da superfície de 

teste utilizando o limiar fixo para detecção do escorregamento. A) Sinal filtrado do sensor de 

escorregamento durante o experimento completo. Amplitudes baixas indicam escaneamento 

sobre as porções brancas; amplitudes maios indicam escaneamento da porção escura. B) Visão 

detalhada da saída filtrada do sensor de escorregamento durante o escaneamento da porção 

branca. C) Processo de geração dos spikes. A forma de onda de ∆x é mostrada em azul e o limiar 

θ é mostrado em vermelho. D) Spikes gerados de acordo com as Eq. 3.1 e Eq. 3.2. A região 

circulada em vermelho é mostrada em detalhes. A distância mínima observada entre dois spikes 

consecutivos foi igual a 0,09 mm. 
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Figura 3.7: Experimento de caracterização: escaneamento da porção branca da superfície de 

teste utilizando o método DATH para detecção do escorregamento. A) Sinal filtrado do sensor 

de escorregamento durante o experimento completo. Amplitudes baixas indicam escaneamento 

sobre as porções brancas; amplitudes maios indicam escaneamento da porção escura. B) Visão 

detalhada da saída filtrada do sensor de escorregamento durante o escaneamento da porção 

branca. C) Processo de geração dos spikes. A forma de onda de ∆x é mostrada em azul e o limiar 

θ é mostrado em vermelho. D) Spikes gerados de acordo com as Eq. 3.1 e Eq. 3.2. 

 

Dada a alta reflectância da superfície branca, a saída do sensor de escorregamento oscilou 

em torno de uma amplitude baixa (300 a 500 mV) (Figs. 3.6B e 3.7B). As oscilações foram 

promovidas pelo movimento relativo do sensor em relação a superfície, com mudanças no 

padrão de reflexão geradas por imperfeições da superfície. Essas oscilações foram captadas 

pelo método de detecção de escorregamento. O processo de geração dos spikes era constituído 

pelo acúmulo da diferença entre amostras consecutivas e, após o limiar ser ultrapassado (Figs. 

3.6C e 3.7C), um spike era disparado. Como apresentado, o limiar fixo para detectação do 

escorregamento (Fig. 3.6D) produziu um número menor de spikes que o DATH (Fig. 3.7D). 

DATH reduziu o limiar θ temporariamente, o que promoveu um maior número de spikes após 

o primeiro disparo (Fig. 3.7C). Entretanto, para ambos os casos, os spikes foram gerados com 
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um intervalo mínimo de 0.09 mm. 

As Figs. 3.8A e 3.9A apresentam a saída do sensor de escorregamento enquanto a 

superfície de teste era escaneada. As Figs. 3.8B-D e 3.9B-D apresentam detalhes associados a 

saída do sensor durante o experimento (definido pelas linhas tracejadas verticais em 3.8A e 

3.9B). Dada a sua baixa reflectância, o nível de tensão da saída oscilou entre 3.32 e 3.35 V 

durante o movimento (Figs. 3.8B e Fig. 3.9B). Apesar da baixa reflectância, vários spikes foram 

gerados e capturados pelo método de detecção (Figs. 3.8C-D e 3.9C-D). Esses resultados 

demonstraram que é possível associar deslocamento associado ao escorregamento a mudanças 

na saída do sensor, disparando eventos (spikes) que imitam a atividade das fibras FA-I. 

 

 

Figura 3.8: Experimento de caracterização: escaneamento da porção escura da superfície de 

teste utilizando um limiar fixo para detecção de escorregamento. A) Saída filtrada do sensor de 

escorregamento durante o experimento completo. B) Visão detalhada da saída filtrada do sensor 

de escorregamento durante o escaneamento da porção escura. C) Processo de geração dos spikes. 

A forma de onda de ∆x é mostrada em azul e o limiar θ é mostrado em vermelho. D) Spikes 

gerados de acordo com as Eq. 3.1 e Eq. 3.2. 
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Figura 3.9: Experimento de caracterização: escaneamento da porção escura da superfície de 

teste utilizando o método DATH para detecção de escorregamento. A) Saída filtrada do sensor 

de escorregamento durante o experimento completo. B) Visão detalhada da saída filtrada do 

sensor de escorregamento durante o escaneamento da porção escura. C) Processo de geração 

dos spikes. A forma de onda de ∆x é mostrada em azul e o limiar θ é mostrado em vermelho. D) 

Spikes gerados de acordo com as Eq. 3.1 e Eq. 3.2. 

 

Os experimentos com a superfície de teste demonstraram que o UR10 foi capaz de se 

movimentar mantendo uma distância constante entre o sensor e a superfície. As mudanças na 

amplitude causadas pelo escaneamento das porções brancas (Figs. 3.6B e 3.7B) ou escuras (Figs. 

3.8B e 3.9B) da superfície de teste foram pequenas e não exibiram nenhuma tendência 

consistente que pudesse indicar alterações na distância entre o sensor e a superfície ou de 

iluminação do ambiente. Além disso, os spikes gerados foram baseados nas alterações relativas 

da amplitude, o que é interessante para a detecção de movimento em superfícies com diferentes 

propriedades de reflexão. 

As Figs. 3.10, 3.11 e 3.12 ilustram um dos resultados obtidos no experimento em que um 

objeto com massa de 10 g foi derrubado subitamente dentro das garrafas TR, DK e TX. Neste 

experimento, o escorregamento foi caracterizado como um evento rápido e transitório, 
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verificado pela alteração abrupta no sinal do acelerômetro. Enquanto o objeto escorregava, 

spikes foram gerados de acordo com a saída do sensor e passados para o controlador MPI. 

 

Figura 3.10: Resultados do método de supressão de escorregamento para a perturbação em 

degrau causada pelo peso de 10 g na garrafa DK utilizando DATH. A) Sinal do acelerômetro 

(eixo Y). B) Sinal filtrado do sensor de escorregamento. C) Spikes gerados pelo escorregamento 

da garrafa após o peso de 10 g ser derrubado dentro da garrafa. D) Saída do controlador MPI. 

O tempo de resposta foi medido como o onset do escorregamento pelo sinal do acelerômetro (I) 

até a primeira resposta do controlador (II). O tempo de controle foi medido como a diferença 

de tempo entre a última resposta do controlador (III) e o seu início (II). 
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Figura 3.11: Resultados do método de supressão de escorregamento para a perturbação em 

degrau causada pelo peso de 10 g na garrafa TR utilizando DATH. A) Sinal do acelerômetro 

(eixo Y). B) Sinal filtrado do sensor de escorregamento. C) Spikes gerados pelo escorregamento 

da garrafa após o peso de 10 g ser derrubado dentro da garrafa. D) Saída do controlador MPI. 

O tempo de resposta foi medido como o onset do escorregamento pelo sinal do acelerômetro (I) 

até a primeira resposta do controlador (II). O tempo de controle foi medido como a diferença 

de tempo entre a última resposta do controlador (III) e o seu início (II). 

 



74 

 

 

Figura 3.12: Resultados do método de supressão de escorregamento para a perturbação em 

degrau causada pelo peso de 10 g na garrafa TX utilizando DATH. A) Sinal do acelerômetro 

(eixo Y). B) Sinal filtrado do sensor de escorregamento. C) Spikes gerados pelo escorregamento 

da garrafa após o peso de 10 g ser derrubado dentro da garrafa. D) Saída do controlador MPI. 

O tempo de resposta foi medido como o onset do escorregamento pelo sinal do acelerômetro (I) 

até a primeira resposta do controlador (II). O tempo de controle foi medido como a diferença 

de tempo entre a última resposta do controlador (III) e o seu início (II). 

 

Figs. 3.13 e 3.14 apresentam os resultados individuais obtidos ao empregar o limiar fixo, 

o método DATH e os métodos NMSD e SWT-SD para todas as três garrafas. DATH melhorou 

tanto a detecção quanto a supressão de escorregamentos quando comparado com a utilização 

de um limiar fixo. O tempo de resposta diminuiu para as garrafas TR, DK e TX (DATH: 50 ± 

6.48 ms, 88.2 ± 24 ms and 31.3 ± 4.16 ms, respectivamente; limiar fixo: 55 ± 9.16 ms, 93.75 ± 

66 ms and 45 ± 4.24 ms, respectivamente). O limiar fixo apresentou um baixo desempenho na 

prevenção do escorregamento (menos de 50% de tentativas bem-sucedidas). Entretanto, ao 

plicar DATH, o número de repetições bem-sucedidas aumentou para 80% em média, o que está 

associado ao menor tempo de controle que simboliza a supressão do escorregamento. Note que 

para a garrafa texturizada (TX), DATH apresentou os melhors resultados em que o 



75 

 

escorregamento completo foi impedido em 90% das repetições, com o menor tempo de controle 

(DATH: 274.4 ± 22.51 ms). 

 

Figura 3.13: Tempo de resposta medido para o escorregamento causado pelo peso de 10 g 

derrubado subitamente dentro das garrafas. As barras verticais denotam o desvio padrão para 

10 repetições. 

 

 

Figura 3.14: Tempo total de controle medido para o escorregamento causado pelo peso de 10 g 

derrubado subitamente dentro das garrafas. As barras verticais denotam o desvio padrão para 

10 repetições. 
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Em comparação com os métodos SWT-SD e NMSD, DATH apresentou um desempenho 

melhor para a maioria dos casos, apresentando um tempo de reação mais rápido para as garrafas 

TR e TX. Para a garrafa escura (DK), SWT-SD apresentou a resposta mais rápida. Porém, foi 

possível verificar que o tempo médio de reação para DATH, assim como SWT-SD e NMSD, 

para todas as garrafas, foi similar a reação em humanos, cerca de 80 ms  [25], [26].  

Em termos do tempo total de controle, que indica o tempo necessário para suprimir o 

escorregamento por completo, DATH teve um desempenho consistentemente melhor que o 

método NMSD e que o uso de um limiar fixo. O tempo total de controle com NMSD foi, e 

média, mais que o dobro daquele obtido por DATH [(TR: DATH = 298.5 ± 77.41 ms, NMSD 

= 661 ± 283 ms), (DK: DATH = 322.5 ± 48.15 ms, NMSD = 743 ± 396.5 ms) and (TX: DATH 

= 273 ± 22.51 ms, NMSD = 769 ± 191 ms)]. 

O segundo experimento consistiu em derramar gradualmente 500 mL de água dentro de 

cada garrafa, alterando seu peso ao longo do tempo. A Fig. 3.15 mostra uma repetição para a 

garrafa DK e as Figs. 3.16 e 3.17 apresentam os resultados gerais de tempo de resposta e tempo 

de controle, respectivamente. 

A Fig. 3.15 mostra que, enquanto a água era derramada, o primeiro escorregamento 

aconteceu por volta de 200 ml e o segundo ocorreu após a garrafa ser preenchida com 400 ml 

de água. Esse escorregamento subsequente demonstrou que o controlador MPI foi capaz de 

suprimir escorregamentos aplicando uma força condizente com o escorregamento detectado, 

prevenindo a aplicação de forças excessivas e desnecessárias. Assim, à medida que o peso 

aumentava, outros escorregamentos aconteceram e precisaram ser interrompidos pelo 

controlador. 
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Figura 3.15: Resultados obtidos pelo método de supressão utilizando DATH enquanto 500 ml 

de água eram derramados dentro da garrafa DK. A) Volume de água estimado a partir da saída 

do sensor de fluxo de água. B) Sinal do acelerômetro. C) Sinal filtrado do sensor de 

escorregamento. D) Spikes gerados pelo escorregamento da garrafa. E) Saída do controlador 

MPI. O tempo de resposta foi medido como o onset do escorregamento pelo sinal do 

acelerômetro (I) até a primeira resposta do controlador (II). O tempo de controle foi medido 

como a diferença de tempo entre a última resposta do controlador (III) e o seu início (II). O 

aumento gradual no peso da garrafa induziu dois escorregamentos distintos com o segundo 

sendo mais destacado devido a maior carga. 
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Figura 3.16: Tempo de resposta ao escorregamento induzido pelo derramamento de 500 ml de 

água dentro das garrafas. Barras verticais indicam o desvio padrão para 10 repetições. 

 

 

Figura 3.17: Tempo de controle para o escorregamento induzido pelo derramamento de 500 ml 

de água dentro das garrafas. Barras verticais indicam o desvio padrão para 10 repetições. 

 

Nestes experimentos, o escorregamento foi caracterizado por uma componente mais lenta 

devido ao aumento gradual do peso do objeto. Houve um aumento no tempo de reação para 
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todos os métodos (Fig. 3.16) quando comparado aos experimentos anteriores. Entretanto, a 

tendência geral dos outros resultados persistiu. Para a garrafa TR, DATH e SWT-SD obtiveram 

melhor tempo de resposta quando comparado com o uso de um limiar fixo e com NMSD 

(DATH: 88 ± 30 ms, SWT-SD: 86 ± 9 ms, NMSD: 103 ± 59 ms, limiar fixo: 147.75 ± 48.45 

ms). Para a garrafa DK, DATH e SWT-SD apresentaram uma resposta similar e ambos foram 

novamente mais rápidos que NMSD e limiar fixo (DATH: 70 ± 29.4 ms, SWT-SD: 73 ± 22 ms, 

NMSD: 100 ± 17 ms, limiar fixo: 155 ± 101.52 ms). DATH apresentou o melhor tempo de 

resposta para a garrafa TX (43 ± 30.34 ms, limiar fixo: 60 ± 30.9 ms). 

Considerando o tempo de controle necessário para suprimir o escorregamento das 

garrafas (Fig. 3.17), DATH foi novamente consistentemente melhor que NMSD e limiar fixo 

[(TR: DATH = 509 ± 102 ms, NMSD = 792 ± 192 ms, Limiar fixo = 509 ± 102.45 ms), (DK: 

DATH = 460 ± 168 ms, NMSD = 749 ± 281 ms, Limiar fixo = 460 ± 168.47 ms) and (TX: 

DATH = 411 ± 282 ms, NMSD = 630 ± 29 ms, Limiar fixo = : 411.66 ± 282.68 ms)]. Além 

disso, DATH evitou o escorregamento completo da garrafa em todas as repetições. 

3.4 Discussão 

Nesta fase do trabalho, uma abordagem bioinspirada para a detecção e supressão de 

escorregamentos foi apresentada. A saída do sensor ótico foi convertida em spikes que 

representavam a atividade das fibras FA-I. A resposta do sensor de escorregamento foi 

caracterizada utilizando uma superfície de teste que continham porções de mínima (branca) e 

máxima (escura) reflectância. O movimento linear do UR10, sem alterações na distância entre 

o sensor e a superfície de teste, promoveu oscilações na saída do sensor. Essas oscilações podem 

ser atribuídas às características da superfície e foram capturadas pelo método bioinspirado de 

detecção de escorregamento. Os resultados mostraram que os spikes foram gerados apenas 

durante o movimento relativo do braço robótico e que spikes foram gerados para deslocamentos 

de até 0.09 mm. Os resultados também providenciaram validação experimental do controlador 

MPI que foi capaz de interromper escorregamentos com sucesso em dois experimentos distintos. 

Em um trabalho anterior, foi encontrado que o método de escorregamento baseado em eventos 

era sensível à reflectância da superfície do objeto [106]. Aqui, o framework foi estendido com 
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a adição do método DATH, demonstrando ser possível superar tais limitações impostas por 

superfícies mais desafiadoras. DATH detectou e suprimiu corretamente o escorregamento de 

três garrafas com superfícies distintas (TR, DK e TX) que são representativas de diferentes tipos 

de objetos. Nesse caso, DATH pode ser utilizado como um método mais geral para detecção de 

escorregamentos, capaz de produzir uma resposta robusta sob diferentes condições. 

A abordagem bioinspirada seguiu os princípios de sistemas sensoriais neuromórficos. 

Essa estratégia se mostrou benéfica já que ela foi capaz de filtrar ruídos, evitando possíveis 

falsos positivos e, ao mesmo tempo, torna o método invariante à amplitude basal do sensor, que 

é modulado pelo padrão de reflectância do objeto. Os spikes foram gerados apenas na presença 

de movimento causado pelo escorregamento, gerando uma atividade discreta e esparsa parecida 

com o comportamento das fibras FA-I [25]. O sistema tátil em humanos é definitivamente mais 

complexo e os sinais provenientes de outros receptores como SA-I e FA-II também estão 

relacionados no processo biológico de detecção de escorregamentos. Apesar desta abordagem 

ser promissora, encontra-se além do escopo desse artigo o objetivo de replicar a atividade de 

todos os mecanorreceptores e suas respectivas funções. Além disso, como as fibras SA-I 

também codificam forças estáticas, essas células produzem spikes enquanto os objetos são 

segurados, mesmo na ausência de movimento [120]. Tal característica não é compatível com o 

controlador MPI proposto neste trabalho uma vez que ele responde apenas a spikes associados 

a movimento de objetos. Consequentemente, a abordagem biomimética que faz uso das fibras 

SA-I necessitaria discriminar entre spikes que são relacionados a força de preensão e os que 

indicam escorregamento. Enquanto essa tarefa não é impossível, ela envolve passos adicionais 

que aumentariam a complexidade do método. Além disso, spikes não relacionados ao 

movimento fariam o controlador atuar, levando ao fechamento dos dedos da prótese, o que pode 

ser uma ação desnecessária e indesejável. Finalmente, o controlador age de tal forma a suprimir 

o escorregamento, isto é, reduzir o número de spikes para zero. Assim, o comportamento das 

fibras FA-I é mais interessante e encontra-se mais diretamente associado ao objetivo deste 

trabalho. 

O método de detecção de escorregamento é baseado na captura de alterações na 

quantidade de luz refletida pelos objetos de acordo com as propriedades da sua superfície e suas 

imperfeições. Outros trabalhos focaram em capturar a deformação de uma camada macia 
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durante o contato com os objetos [124]–[126]. Essa abordagem é interessante no que tange 

sensores táteis baseados em princípios óticos, já que eles não são afetados pela reflectância dos 

objetos e da iluminação externa, sendo capazes de coletar informações quanto à textura da 

superfície em alto nível de resolução. Porém, esses sistemas ainda são grandes e volumosos por 

conta das câmeras e sistemas de lentes. Assim, os membros efetores precisam ser customizados 

de acordo com o tamanho das partes eletrônicas [104]. Portanto, incorporar tais sensores 

diretamente aos dedos das próteses já existentes não é uma tarefa simples [116]. Neste artigo, 

foi demonstrado o benefício de se utilizar a abordagem ótica para detectar o escorregamento de 

objetos utilizando um sensor pequeno o suficiente para ser montado nos dedos de qualquer 

prótese. Investigar a detecção de escorregamento com sensores embutidos dentro de peles 

artificiais feitas de materiais macios com menos elementos sensitivos (taxels) é uma possível 

direção futura deste trabalho, preservando seus aspectos bioinspirados e evoluindo o design do 

sensor ao mesmo tempo [127]. 

Os experimentos de supressão de escorregamento demonstraram que a versão modificada 

do controlador MPI foi robusto o suficiente para evitar a queda de objetos em duas situações 

distintas. O primeiro experimento avaliou a resposta a perturbações súbitas, gerando um 

escorregamento unidirecional. O segundo experimento testou a resposta do controlador a uma 

perturbação gradual e constante que gerou escorregamentos tanto lineares quanto rotacionais. 

Apesar dessas diferenças, o controlador MPI foi capaz de prevenir o escorregamento completo 

das garrafas na maioria das repetições em ambos os experimentos. 

Deve-se salientar que este método responde ao movimento. Portanto, um certo grau de 

deslocamento devido ao escorregamento já era esperado. No entanto, ao longo dos 

experimentos, o método DATH foi capaz de atingir um tempo de resposta, em geral, inferior a 

85 ms. Essa resposta é similar ao tempo de reação encontrado em experimentos de 

eletrofisiologia com seres humanos [26] e, mais uma vez, demonstra a efetividade do método 

proposto. Além disso, o controlador recebe um sinal de entrada contínuo, gerando ajustes de 

força graduais enquanto o objeto estiver escorregando. Nesse caso, este método pode ser 

aplicado no futuro em próteses de mão, servindo como um reflexo de baixo nível que previne 

o escorregamento de objetos sem a ação explícita do usuário.  

O desempenho do método proposto foi comparado com um método biomimético de 
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detecção e supressão de escorregamentos [39] e um método não biomimético [110]. Os 

resultados mostraram que DATH teve um desempenho consistente e melhor na maioria dos 

casos, prevenindo o escorregamento dos objetos em todos os experimentos com alta taxa de 

sucesso. 

Em geral, os resultados demonstraram que essa nova abordagem ao tato neuromórfico 

pode ser utilizada como auxílio ao processo de manipulação de objetos com mãos robóticas. 

Este método também pode ser utilizado em conjunto com sensores de força que podem ser 

usados para monitorar outros parâmetros durante a manipulação. Além disso, detectar 

escorregamento com esses sensores é uma tarefa mais difícil tendo em vista que eles não 

rastreiam o movimento e sim a quebra de contato entre o objeto e o sensor. Neste contexto, uma 

abordagem multi modal pode ser benéfica para construir sistemas táteis mais robustos onde a 

atividade dos corpúsculos de Pacini (FA-II) também podem ser codificadas para capturar 

vibrações sobre a pele artificial [128]. Além disso, sistemas de controle baseados em eventos 

também podem ser melhorados e expandidos em sistemas totalmente neuromórficos segundo 

modelos de neurônios motores e fibras musculares [129], construindo uma solução 

completamente bioinspirada. 

 

3.5 Conclusão 

Aqui, uma abordagem bioinspirada para detectar e suprimir escorregamentos foi 

apresentada. O método faz uso de sensores óticos miniaturizados que são capazes de rastrear 

movimentos de objetos dentro do seu campo de visão. O sistema de controle baseado em 

eventos foi capaz de promover uma resposta reflexa proporcional ao escorregamento capturado. 

Esta abordagem apresenta potencial para ser utilizada em diferentes aplicações onde sensores 

como acelerômetros não poderiam ser usados já que eles seriam contaminados por ruídos como 

vibrações causadas por fatores externos como os próprios motores dos manipuladores. Por esse 

mesmo motivo, sensores de força também podem ser menos precisos na detecção de 

escorregamentos. 
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Capítulo 4 

__________________________________________________ 

4 Um método de controle reflexo rápido e baseado em first-

spikes para detecção e supressão de escorregamentos de 

objetos em próteses de mão 

O conteúdo deste capítulo contempla a última meta listada na Sessão 1.3. Aqui é 

apresentado um método de controle bioinspirado que atua como uma representação dos 

circuitos reflexos espinais. Desta forma, foi construído um sistema de controle reflexo que é 

modulado pela atividade dos 16 mecanorreceptores virtuais gerados a partir dos sinais de força 

de um sensor piezoresistivo 4x4. Aqui, foram utilizados sensores de força tendo em vista a 

maior versatilidade de tais sensores que permitem não apenas detectar escorregamento, como 

monitorar as forças aplicadas pelos dedos. Além disso, o sensor possui maior resolução espacial, 

conferindo um atributo interessante ao desenvolvimento de procedimentos computacionais 

capazes de processar a informação de múltiplos taxels. Os sinais de cada taxel são convertidos 

em spikes utilizando-se o modelo proposto por Izhikevich, visando obter uma representação 

semelhante a atividade das fibras FA-I. Os spikes são utilizados para controlar os efetores da 

mão biônica, fazendo-a fechar para restaurar a força de preensão necessária para estabilizar o 

objeto, sendo que os primeiros spikes produzidos pelos sensores excitam a malha com uma 

maior intensidade. Foram realizados experimentos com o objetivo de demonstrar a efetividade 

do método tanto na questão da detecção de escorregamento quanto no controle da preensão. 

Este capítulo está organizado em formato de artigo para submissão a periódico científico 

da área.  

4.1 Introdução 

Próteses de membros superiores avançaram de modelos puramente mecânicos para 

sofisticados dispositivos mecatrônicos, aumentando a sua semelhança, tanto em termos 
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estéticos quanto funcionais, aos membros biológicos [130]. A constante evolução no projeto 

dessas próteses também foi acompanhada por avanços nos mecanismos de controle. As próteses 

mioelétricas permitem aos usuários controlarem diferentes configurações das mãos biônicas, 

sendo possível manipular objetos de diferentes tamanhos e formatos [131]. Além disso, 

pesquisas na linha de inteligência artificial e reconhecimento de padrões têm possibilitado o 

controle individual dos dedos, aumentando os graus de liberdade dos dispositivos. Tais 

desenvolvimentos são essenciais quando considerados os efeitos negativos de amputações dos 

membros superiores que prejudicam severamente a qualidade de vida das pessoas afetadas [7].  

Apesar dos avanços, ainda existe um percentual alto de abandono do uso das próteses 

pelos usuários. Entre as causas mais comuns, encontra-se a alta carga cognitiva necessária para 

se controlar a prótese, dificultando assim tanto o processo de treinamento e adequação quanto 

o uso em si [37]. Neste sentido, é interessante buscar soluções tecnológicas que permitam 

auxiliar os usuários durante o uso destes dispositivos. A maior carga cognitiva para controlar as 

próteses mioelétricas se dá tanto pelo modo de controle que requer a contração de músculos 

que previamente eram utilizados para outras funções, quanto pela ausência de feedback 

sensorial [36]. A ausência deste feedback faz com que os dispositivos sejam controlados em 

malha aberta. O ajuste fino da força a ser aplicada pela prótese durante a manipulação dos 

objetos se torna, portanto, uma tarefa difícil e que requer atenção e concentração do usuário. 

Assim, é possível que o usuário possa aplicar forças excessivas, causando danos no objeto a ser 

manipulado, ou forças reduzidas, fazendo com que o objeto possa escorregar sem que o usuário 

esteja ciente, uma vez que, até o momento, as próteses comerciais não possuem nenhuma forma 

de feedback tátil. Tais situações levaram os próprios usuários a sugerirem a implementação de 

funcionalidades que automatizem o processo de preensão [132]. 

Neste sentido, sugere-se a implementação de sistemas de controle autônomos que operem 

em um nível mais baixo de controle, monitorando o estado da prótese e produzindo respostas 

automáticas que auxiliem no controle da preensão [133]. Métodos convencionais para detecção 

de escorregamento podem ser encontrados na literatura utilizando diferentes tipos de sensores. 

Sensores ópticos são interessantes por capturarem o deslocamento em si do objeto, mas não 

fornecem informações referentes às forças aplicadas durante a manipulação. Já sensores de 

força são interessantes por permitirem monitorar a força, sendo o escorregamento caracterizado 
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por quedas abruptas no sinal que podem ser capturadas por meio de limiares [39], [108] ou da 

extração de propriedades no domínio da frequência [110]. Por outro lado, tais mecanismos 

podem fazer uso de sensores proprioceptivos e táteis, permitindo monitorar o posicionamento 

dos dedos e as forças aplicadas por eles durante a manipulação de objetos. 

 Nesta linha, sabemos que a destreza da mão humana se dá em grande parte pela presença 

de milhares de mecanorreceptores responsáveis por codificar informações relacionadas ao 

contato de objetos com a pele, sendo essenciais para a manipulação correta de objetos e 

ferramentas [27]. Além disso, já foi demonstrado que a força aplicada na preensão de objetos é 

dependente de propriedades tais como a rugosidade do material e seu coeficiente de atrito, que 

podem ser extraídas a partir da atividade dos mecanorreceptores [3]. Apesar disso, sensores 

táteis ainda não são incorporados a próteses de mão comerciais [134]. Desta forma, a construção 

de sensores táteis e de algoritmos para o processamento dos sinais oriundos de tais sensores 

apresentam boas perspectivas para a área de próteses de membros superiores. 

Para a construção de sensores bioinspirados, a abordagem neuromórfica tem sido 

encontrada na literatura como uma alternativa interessante aos sistemas de aquisição de dados 

tradicionais [99], [135]–[137]. Nestes sistemas, a informação é codificada na forma de eventos 

ou spikes que se assemelham à forma com a qual sistemas biológicos codificam e processam 

informações [23]. Tais sistemas oferecem capacidades computacionais interessantes já que os 

sistemas são assíncronos e esparsos. Desta forma, evita-se a redundância na produção de 

informações, o que leva à maior eficiência computacional e menor consumo de energia [138]. 

Além disso, também constituem uma solução interessante para o problema de escalabilidade, 

já que permitem o desenvolvimento de sistemas sensoriais de alta densidade sem prejuízo da 

velocidade de leitura e do escaneamento dos sensores [94]. A abordagem neuromórfica já foi 

utilizada na percepção de estímulos táteis com aplicação no reconhecimento de texturas [84], 

[85] e bordas [139], [140] e na representação de sensações táteis [90] e de dor [89]. No entanto, 

poucos trabalhos foram dedicados à sua aplicação no link entre percepção e ação [95]. Assim, 

se considerarmos o potencial positivo da abordagem neuromórfica para o desenvolvimento de 

novos sensores táteis, devemos também desenvolver novos métodos computacionais que 

permitam processar tais dados para a sua utilização no controle das próteses. 

Dentro deste contexto, este trabalho visa o desenvolvimento de um sistema de controle 
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que se comporta como um arco reflexo biológico, detectando o escorregamento de um objeto e 

atuando rapidamente de maneira a recuperar a força de preensão, estabilizando o mesmo 

durante sua manipulação. Nossa abordagem é totalmente baseada em spikes. Aqui, aplicamos 

o conceito apresentado por Johansson e Birznieks [64], que argumentaram que existem 

respostas à estímulos táteis que são rápidas demais para que as fibras aferentes disparem mais 

que um único spike. Sendo assim, parâmetros importantes associados aos eventos de contato 

com objetos podem ser transmitidos pelos primeiros spikes disparados por unidades sensoriais 

individuais. Tal observação é sustentada por experimentos que demonstraram que a força de 

preensão é aumentada na ocorrência de escorregamento de objetos dentro de um período de 60 

a 80 ms [25]. Foi demonstrado ainda que os primeiros spikes gerados pelas fibras de adaptação 

rápida (Corpúsculos de Meissner, ou FA-I) são mais informativas e permitem a decodificação 

do estímulo com boa confiabilidade dentro de 50 ms [64]. 

Nosso trabalho converte sinais de força capturados por uma matriz 4x4 em spikes que se 

assemelham à atividade das fibras FA-I. Uma queda brusca nos sinais da matriz tátil indica 

quebra de contato e, portanto, escorregamento do objeto. Quando os spikes são gerados, uma 

função de sensibilidade variante no tempo determina o tempo de fechamento da prótese, sendo 

que os primeiros spikes excitam a malha mais fortemente que os spikes subsequentes. Como 

destacaremos a seguir, nossa abordagem foi eficiente em detectar e interromper o 

escorregamento de objetos, mantendo propriedades computacionais interessantes e 

biologicamente inspiradas. Este trabalho contribui positivamente para o avanço das pesquisas 

em tato neuromórfico e demonstram como spikes podem ser processados para controlar próteses, 

complementando trabalhos dedicados à construção de sensores.  

4.2 Metodologia 

4.2.1 Projeto do sistema 

A metodologia proposta é composta por três grandes unidades: i) matrix piezoresistiva 

4x4 e placa de aquisição de dados; ii) mão biônica e; iii) software em tempo real que realiza a 

conversão dos sinais táteis analógicos e implementa o sistema de controle operando online. 
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4.2.2 Mão biônica e sistema de controle 

A mão biônica utilizada neste estudo é a BeBionic Hand (Ottobock, ALE). A BeBionic 

não permite o controle individual dos dedos. Assim, o seu controle se dá por meio de gestos ou 

poses que são configuradas previamente em software próprio. O dedão da prótese pode ser 

movido manualmente, podendo assumir duas configurações que irão mudar os tipos de 

preensão que podem ser realizados. O seu controle se dá por meio de dois canais analógicos 

que fazem a prótese abrir ou fechar de acordo com o nível de tensão aplicado nas duas entradas. 

A amplitude da envoltória de sinais eletromiográficos (EMG) é o tipo de controle mais comum. 

Além disso, a BeBionic funciona segundo movimentos pré-definidos em fábrica, realizando 

gestos como: movimento de pinça com dois ou três dedos e preensão em garra utilizando todos 

os dedos. Ela também possui movimentos específicos que permitem ao usuário manipular 

chaves ou um mouse de computador, fornecendo opções versáteis e interessantes aos usuários. 

É possível configurar dois blocos contendo dois movimentos distintos. Os movimentos são 

alternados por meio de um procedimento configurável envolvendo ativação dos sinais EMG, 

enquanto os blocos podem ser trocados ao acionar o botão presente na parte dorsal da mão. 

Neste trabalho, foi construído uma placa de controle própria baseado no 

STM32F103C8T6 (STMicroelectronics, SUI) para garantir controle externo da mão, 

independente dos sinais EMG. Assim é possível enviar comandos via comunicação USB para 

controlar a BeBionic. Foi implementado um mecanismo que permite controlar a abertura ou 

fechamento da prótese por um intervalo determinado. Assim, é possível ajustar o grau de 

preensão do objeto livremente. 
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(A)                             (B) 

Figura 4.1: Mão biônica BeBionic e posicionamento dos sensores. A) Suporte construído para 

fixação e condução dos experimentos. B) Posicionamento dos sensores táteis no dedo indicador 

da BeBionic. O sensor foi colocado dentro de uma camada de silicone preparada de acordo com 

o formato do dedo.  

4.2.3 Sensores táteis 4x4 e sistema de aquisição  

Os sensores táteis utilizados neste trabalho fazem uso de princípios piezoresistivos e 

formam uma matriz 4x4, totalizando 16 unidades sensitivas, também chamadas de taxels. O 

sensor e o sistema de aquisição de dados foram desenvolvidos em parceria com o SINAPSE 

(Singapore Institute of Neurotechnology) que faz parte da NUS (National University of 

Singapore). O sensor é construído inserindo-se um tecido piezoresistivo entre materiais 

condutivos formando linhas e colunas, e sua intersecção forma um taxel. O procedimento de 

leitura deste sensor é baseado em vários divisores de tensão que são selecionados ativamente 

por meio de chaves e multiplexadores analógicos. O sistema de aquisição é capaz de coletar os 

sinais de força de até cinco sensores em paralelo, permitindo revestir todos os dedos de uma 

mão biônica. O controle do processo de aquisição é feito por um microcontrolador ARM Cortex 

M3 (STM32F103C8T6, STMicroelectronics). Além disso, a taxa de amostragem de cada taxel 

é de 500 Hz, com os dados sendo transferidos via USB. Esta taxa de amostragem é superior à 

encontrada em outros trabalhos e é um requisito importante ao processo de conversão dos sinais 

analógicos em spikes. Neste trabalho, dois sensores foram utilizados, estando localizados no 
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dedão e no dedo indicador da BeBionic (Figura 4.1). Os sensores também foram revestidos por 

uma camada de silicone (Ecoflex 00-30) feita de acordo com o formato dos dedos para garantir 

fixação e proteção. 

 

Figura 4.2: Sensores táteis e sistema de aquisição de dados. (A) Os sensores táteis formam uma 

matriz 4x4, totalizando 16 taxels. O sensor é constituído por um tecido piezoresistivo que é 

colocado entre duas camadas condutoras, possuindo quatro trilhas paralelas cada. As trilhas das 

duas camadas estão dispostas perpendicularmente e o ponto de encontro entre as linhas e as 

colunas formam um taxel. As camadas exteriores são feitas de material não condutivo. (B) 

Sensores táteis 4x4 montados. Detalhes das partes sensitivas do sensor destacadas em vermelho. 

(C) O sistema de aquisição de dados desenvolvido permite a coleta de até cinco sensores, sendo 

cada taxel amostrado a uma velocidade de 500 Hz. 

4.2.4 Conversão dos sinais táteis em spikes e detecção de escorregamentos 

Os sinais táteis analógicos podem ser convertidos em spikes através da utilização de 

modelos computacionais de neurônios. Neste trabalho, utilizamos o modelo bem estabelecido 

proposto por Izhikevich [83]. Este modelo apresenta um trade-off interessante entre a 

complexidade do modelo proposto por Hodgkin-Huxley [79] que é bem detalhado 
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biofisicamente e os modelos chamados Integrate-and-Fire [81] que são mais eficientes em 

aspectos computacionais, porém incapazes de reproduzir uma grande variedade de 

comportamentos dos neurônios. Além disso, o modelo de Izhikevich já foi utilizado 

anteriormente na área de pesquisa de tato neuromórfico [84], [85].  

Neste trabalho, focou-se na construção de representações digitais das fibras FA-I que, 

como mencionado anteriormente, geram respostas mais rápidas de serem decodificadas de 

acordo com o timing em que ocorreram [64].  

O modelo de Izhikevich é descrito pelas seguintes equações diferenciais [83]:  

 𝑑𝑣𝑑𝑡 = 0.04𝑣2 + 5𝑣 − 140 + 𝐼(𝑡) (4.1) 

 𝑑𝑢𝑑𝑡 = 𝑎(𝑏𝑣 − 𝑢) (4.2) 

 

onde 𝑣  é o potencial de membrana do neurônio, 𝑢  é a variável de recuperação e 𝐼  é a 

corrente de entrada do neurônio. A equação 4.1 descreve a dinâmica do potencial de membrana, 

enquanto a equação 4.2 determina a dinâmica do potencial de membrana durante a 

repolarização. 

A Equação 4.3 determina o processo de geração de um spike e a dinâmica de 

reinicialização do potencial de membrana após o spike: 

 𝑆𝑒 𝑣 ≥ 30 𝑚𝑉, 𝑒𝑛𝑡ã𝑜: {    𝑣 ← 𝑐𝑢 ← 𝑢 + 𝑑      (4.3) 

 

Ou seja, quando 𝑣 ultrapassa o limiar de +30 mV, um spike é gerado e as variáveis 𝑣 e 𝑢 são reinicializadas. 

Para gerar uma atividade que correspondesse aos spikes produzidos pelas fibras FA-I, que 

codificam estímulos transientes, optamos por utilizar como entrada a derivada do sinal de força 

para realçar as flutuações do sinal analógico. Primeiramente, o sinal é normalizado e, então, é 

extraída a derivada do mesmo. Além disso, para a detecção do escorregamento de objetos, é 

mais interessante capturar a diminuição do sinal de força que simboliza a quebra de contato 
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entre o manipulador e o objeto. Para tanto, os valores da derivada acima de zero são zerados e 

o sinal resultante é invertido, conforme descreve a equação 4.4. 

 

𝐼′(𝑡) = {    0,                   𝑠𝑒 𝐼𝑡 > 0−𝑑𝐼(𝑡)𝑑𝑡 , 𝑐𝑎𝑠𝑜 𝑐𝑜𝑛𝑡𝑟á𝑟𝑖𝑜      (4.4) 

 

 Finalmente, para ajustar a excitação dos neurônios aferentes, o sinal de entrada é 

multiplicado por um fator de ganho (FG), conforme a Equação 4.5. O valor de FG foi escolhido 

a partir de experimentos preliminares de caracterização em que os valores mínimos e máximos 

de amplitude do sinal de força foram identificados. FG foi determinado de tal forma que a 

máxima corrente de entrada para o modelo foi igual a 20, sendo seu valor igual a 2000. 𝐼𝐹𝐴−𝐼(𝑡) = I(𝑡)𝐹𝐺 (4.5) 

4.2.5 Sistema de controle reflexo 

Com objetivo de modelar a resposta frente aos primeiros spikes gerados pelas fibras FA-

I, foi implementada uma função de controle variante no tempo que é ativada pelo primeiro spike 

em que os spikes subsequentes excitam menos a malha de controle, isto é, promovem o 

fechamento da BeBionic com menos intensidade. Esta função é descrita pela Equação 4.6. 

 

𝑇𝑐𝑜𝑛𝑡𝑟𝑜𝑙𝑒 = {  
      𝜏𝑟𝑒𝑓𝑙𝑒𝑥𝑜

𝜏𝑟𝑒𝑓𝑙𝑒𝑥𝑜 𝑒1−(  1(𝑡−𝑡𝑠𝑝𝑘)𝑡𝑤𝑎𝑖𝑡 2) 
        (4.6) 

 

O tempo total de controle de atuação da BeBionic depende do primeiro spike gerado. O 

primeiro spike gera a resposta máxima igual a 𝜏𝑟𝑒𝑓𝑙𝑒𝑥𝑜 = 50 𝑚𝑠 . Após o primeiro spike, a 

resposta é dada pela Equação 4.6, sendo que durante uma janela dada por 𝑡𝑤𝑎𝑖𝑡 = 100 ms, o 

tempo de controle aumenta segundo uma função exponencial em que os próximos spikes não 

excitam tanto a malha de controle quanto o primeiro. Gradualmente, ao longo do tempo, a 
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resposta aos spikes se torna vigorosa, até que ao fim do intervalo dado por 𝑡𝑤𝑎𝑖𝑡, ela retorna ao 

mesmo patamar em que 𝑇𝑐𝑜𝑛𝑡𝑟𝑜𝑙𝑒 = 𝜏𝑟𝑒𝑓𝑙𝑒𝑥𝑜. 

4.2.6 Setup experimental I 

A BeBionic foi fixada em um suporte de 40 cm de altura, posicionada com a palma da 

mão orientada de forma perpendicular à base, facilitando assim a manipulação de objetos em 

uma pose natural. Para os experimentos, a BeBionic foi acionada de forma a realizar um 

movimento de pinça, fechando os dedos polegar e indicador. Neste movimento, o polegar se 

move primeiro para garantir sustentação e, a partir daí, os comandos para abrir e fechar a prótese 

controlam apenas o dedo indicador. Por conta da geometria assimétrica desta forma de preensão 

específica da BeBionic, optou-se pelo uso de um recipiente de plástico de formato não-

cilíndrico com 10 cm de altura e largura maior de 12 cm, que se encaixava bem ao estilo de 

preensão por pinça, isolando também a atuação de outros dedos (Figura 4.3). 

 

 

Figura 4.3: Setup utilizado para a realização dos ensaios. (A) BeBionic posicionada em pinça. 

O dedo polegar se move primeiro e comandos motores controlam apenas o dedo indicador. (B) 

O recipiente de plástico sendo seguro pela mão biônica em preensão do tipo pinça. 

 

O procedimento experimental foi definido em três etapas: i) Primeiramente, a BeBionic 
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é preparada e fica em posição, pronta para a realização do movimento de pinça e o movimento 

do dedo polegar é iniciado em passos de 50 ms até estabelecer contato com o recipiente plástico, 

mantendo-o estável entre os dedos; ii) Na segunda etapa, o objeto permanece estável entre os 

dedos por um segundo; iii) Na terceira etapa, escorregamentos são ocasionados por meio de 

comandos de abertura do dedo indicador por um intervalo de 70 ms. A abertura repentina do 

dedo indicador ocasiona uma quebra de contato que leva ao escorregamento do objeto. Esse 

escorregamento deve, portanto, ser devidamente detectado pelo sistema proposto, acionando o 

controle reflexo proposto que impede que o objeto deslize para fora dos dedos. Além disso, no 

começo do experimento, os primeiros 500 ms de coleta são utilizados para calibrar os sinais de 

força dos sensores táteis, removendo qualquer tipo de offset. Foram realizados um total de cinco 

ensaios, sendo que em cada ensaio o processo foi repetido três vezes. 

4.2.7 Setup Experimental II 

O segundo experimento realizado teve como objetivo avaliar o desempenho do método de 

detecção e supressão de escorregamento em uma situação de perturbação em degrau. Para tanto, 

foi utilizado um peso padrão de 20 g que foi solto de uma altura de 2 cm acima da abertura do 

mesmo recipiente plástico utilizado anteriormente (Figura 4.4). Um acelerômetro foi acoplado 

ao recipiente para monitorar o escorregamento do objeto e determinar o tempo de resposta do 

sistema de detecção de escorregamentos. Foram realizados cinco ensaios para se obter um 

panorama geral do funcionamento do sistema proposto. O sinal do acelerômetro (MPU6050, 

InvenSense, USA) foi analisado individualmente em cada ensaio e o início do escorregamento 

foi determinado a partir da primeira variação do sinal que ultrapassou um limiar baseado na 

média e no desvio padrão de cada um dos eixos. Para estimar a linha de base foi escolhido um 

trecho de 100 ms em que o sistema se encontrava estável e sem escorregamentos. 

Além disso, foi testado o desempenho do procedimento que gera spikes apresentado no 

Capítulo 3 para fins de comparação com o método proposto no Capítulo 4. O método 

apresentado no Capítulo 3 destacava oscilações no sinal do sensor causados pelo deslocamento 

do objeto. Aqui, o método visa converter flutuações negativas dos sinais de força que 

representam quebra de contato. Apesar de não codificar deslocamento diretamente, o método 
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de conversão do sinal analógico em spikes é até certo ponto análogo ao descrito no Capítulo 4. 

Neste sentido, é interessante verificar se a utilização do modelo computacional de Izhikevich 

traz benefícios ao processo de codificação tanto em termos de tempo de resposta quanto no 

timing dos spikes. 

 

Figura 4.4: Aparato experimental utilizado para realização dos ensaios de perturbação em 

degrau. Um peso padrão de massa igual a 20 g foi liberado, promovendo o escorregamento do 

objeto. 

4.3 Resultados 

4.3.1 Experimento I 

A Figura 4.4-A apresenta uma visão geral dos sinais de força brutos coletados durante um 

experimento. As linhas tracejadas verticais separam as etapas experimentais (fase inicial de 

contato, fase estável e fase de escorregamento). Percebe-se que por conta do contato assimétrico 

já esperado, que cada taxel apresenta uma resposta distinta. A Figura 4.4-B apresenta os sinais 

organizados em uma matrix 4x4 que simboliza a sua disposição no próprio sensor. Percebe-se 

que os taxels centrais capturaram melhores respostas enquanto os taxels localizados mais 

próximos das bordas tiveram um menor contato com o objeto e, portanto, os sinais de força 

apresentam amplitudes muito menores e que não acompanham o padrão dos outros. 
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A Figura 4.5-A apresenta uma visão geral do processamento dos sinais táteis segundo a 

Equação 4.5, formando os sinais de entrada para os 16 neurônios FA-I. A Figura 4.5-B apresenta 

o resultado em detalhes, organizados em formato de matriz 4x4. Assim como descrito 

anteriormente, os taxels centrais, que apresentaram melhor contato, foram aqueles que geraram 

sinais de entrada mais representativos. 

 

Figura 4.5:Sinais de força gerados pelo sensor tátil 4x4 durante o experimento. (A) Visão geral 

de todos os sinais ao longo do tempo. As diferentes cores simbolizam a ativação de diferentes 

taxels. As linhas tracejadas indicam o início da fase de contato e o comando de abertura do dedo 

indicador, respectivamente. Percebe-se que nem todos os taxels foram ativados, apresentando 

amplitudes pequenas em alguns casos. (B) Sinal gerado por cada taxel individual. Percebe-se 

que os taxels centrais tiveram maior contato e, por consequência, produziram respostas de maior 

amplitude, enquanto taxels localizados na borda do sensor produziram respostas menos 

pronunciadas (os eixos de amplitude normalizada estão em escalas diferentes para melhor 

visualização das mudanças de sinal). 
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Os spikes gerados pelas fibras FA-I são apresentados no rastergrama da Figura 4.6. É 

possível observar que os spikes somente foram disparados na quebra de contato, estando 

silenciados durante o restante do experimento. É interessante notar que poucos spikes foram 

gerados durante o período de escorregamento, o que está de acordo com a literatura para este 

tipo de mecanoreceptor [25]. Além disso, também é possível perceber que os disparos ocorrem 

em momentos distintos, formando um padrão espaço-temporal que codifica o escorregamento 

de objetos. 

 

Figura 4.6: Processo de conversão dos sinais táteis em spikes. (A) Visão geral dos sinais de 

força processados segundo a Equação 4.5, que resultarão nos sinais de entradas para os modelos 

computacionais dos neurônios FA-I. Ao final processamento tem-se a componente negativa da 

derivada do sinal de força, que é o componente interessante para a detecção de escorregamentos. 

(B) Rastergrama dos spikes gerados pelos 16 taxels. Neste exemplo, como o contato não foi 

uniformemente distribuído, nem todos os taxels geraram spikes durante o escorregamento do 

objeto. 
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O sinal de controle gerado de acordo com os spikes produzidos são mostrados na Figura 

4.7. Percebe-se que, por conta da função apresentada na Equação 4.7, os spikes subsequentes 

ao primeiro não aumentam o tempo de controle de atuação da prótese, inibindo assim um 

aumento excessivo na força de preensão. 

 

Figura 4.7: Comandos de controle enviados para a prótese em resposta aos spikes que informam 

sobre o escorregamento do objeto. A linha tracejada indica o momento em que o dedo indicador 

foi acionado com comando de abertura, emulando o escorregamento. Os traços em vermelho 

indicam todos os spikes gerados em uma única sequência temporal. Os sinais em azul 

correspondem aos comandos motores para fechamento da prótese. Percebe-se que os spikes que 

ocorreram imediatamente após o primeiro não levam a outros comandos motores. No entanto, 

com novos escorregamentos, outros spikes são processados levando a novos comandos de 

controle. 

 

A marcação do instante de tempo para abertura da prótese permitiu registrar o instante de 

tempo em que o primeiro spike foi gerado. Este primeiro spike ocorreu, em média, 40 ms após 

o início de abertura do dedo indicador. Por conta da dinâmica de acionamento da BeBionic, 

foram necessários cerca de 180 ms, em média, para reagir aos escorregamentos e recuperar a 

força de preensão necessária para suprimir tais eventos. Por conta desta dinâmica de 

acionamento da BeBionic, a prótese apresentou uma certa variabilidade de resposta ao longo 

dos ensaios.  
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4.3.2 Experimento II 

A Figura 4.8 apresenta os resultados obtidos em um dos ensaios realizados. 

Primeiramente, a BeBionic é acionada e começa a mover o dedo indicador até estabelecer 

contato inicial com o recipiente plástico. Após uma fase estável, o peso de 20 g é liberado, 

promovendo o escorregamento do objeto. O escorregamento é observado por uma quebra de 

contato, representada pela queda nos sinais de força. Esta queda gera spikes segundo o método 

proposto que são utilizados para acionar a BeBionic a fim de interromper o escorregamento e 

recuperar a estabilidade da preensão. 

Na Figura 4.8, o primeiro gráfico (A) mostra os sinais de força do sensor tátil 4x4. O 

segundo gráfico (B) apresenta os sinais do acelerômetro e o terceiro gráfico apresenta um 

rastergrama contendo os spikes gerados pelo escorregamento do objeto (C). As linhas tracejadas 

indicam o momento do escorregamento, visualizado em maiores detalhes na Figura 2. Para 

garantir o escorregamento do objeto, o contato inicial estabelecido com o objeto foi mínimo. 

Desta forma, somente dois taxels (mais centrais) apresentaram uma resposta mais destacada 

durante o escorregamento e, portanto, foram os responsáveis por gerar os spikes que 

determinaram o escorregamento. Além disso, como o contato não é uniforme, existe uma 

diferença no timing dos spikes. 

Na Figura 4.9 é possível visualizar em maiores detalhes os resultados obtidos no 

escorregamento do objeto. O início do deslocamento do objeto encontra-se marcado nos sinais 

do acelerômetro. Para este ensaio, foi encontrado um tempo de resposta igual a 28 ms. Este 

tempo foi medido como a diferença de tempo entre a marcação do acelerômetro e o primeiro 

spike gerado. O tempo de resposta obtido ao longo de todos os ensaios foi igual a 29,8 ± 18,79 

ms. Portanto, este tempo de resposta é uma indicação de que o primeiro spike ocorre dentro de 

um período rápido o suficiente para acionar a BeBionic e interromper o escorregamento. 
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Figura 4.8: Resultados do método de detecção e supressão de escorregamentos para perturbação 

em degrau utilizando um peso de 20 g. (A) Sinais de força do sensor tátil 4x4. (B) Sinal de cada 

eixo do acelerômetro. (C) Spikes das fibras FA-I gerados pelo escorregamento do objeto para 

cada taxel do sensor. Linhas tracejadas destacam trecho no qual o peso foi liberado promovendo 

o escorregamento. 

 

Figura 4.9: Resultados do método de detecção e supressão de escorregamentos para perturbação 

em degrau utilizando um peso de 20 g. (A) Sinais de força do sensor tátil 4x4. (B) Sinal de cada 

eixo do acelerômetro. Marcação em vermelho indicam o início do deslocamento do objeto. (C) 

Spikes das fibras FA-I gerados pelo escorregamento do objeto para cada taxel do sensor. 
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A Figura 4.10 traz uma representação dos sinais de controle gerados para a prótese a partir 

dos spikes gerados pelo escorregamento. Percebe-se que poucos spikes foram gerados pelos 

dois taxels mais centrais. Isso levou a dois comandos motores iguais a 50 ms cada, sendo que 

poucos spikes foram gerados dentro do intervalo de 100 ms após o primeiro disparo ocorrido e, 

portanto, pela distância temporal entre eles, a função de controle dada pela Equação 4.6 não 

gerou comandos motores com amplitudes significativas. No entanto, ambos foram suficientes 

para acionar a BeBionic e impedir o escorregamento de forma eficaz. 

 

Figura 4.10: Resultados do método de detecção e supressão de escorregamentos para 

perturbação em degrau utilizando um peso de 20 g. (A) Sinais de força do sensor tátil 4x4. (B) 

Sinal de cada eixo do acelerômetro. Marcação em vermelho indicam o início do deslocamento 

do objeto. (C) Sinal de controle gerado para a BeBionic. Os spikes das fibras FA-I gerados pelo 

escorregamento do objeto para cada taxel do sensor estão destacados em vermelho. 
 

A Figura 4.11 apresenta os resultados obtidos para detecção de escorregamentos utilizando 

o método apresentado no Capítulo 3. Os eventos gerados podem ser visualizados na Figura 5-

C. Percebe-se a presença de um maior número de spikes gerados por um número maior de taxels. 

Este maior número de spikes indicam uma maior sensibilidade deste método às variações dos 
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sinais de força. Tal sensibilidade afeta o desempenho do método já que vário falsos positivos 

foram gerados, o que promoveria vários acionamentos da BeBionic sem real necessidade. 
 

 

Figura 4.11: Resultados do método de detecção e supressão de escorregamentos para 

perturbação em degrau utilizando um peso de 20 g. (A) Sinais de força do sensor tátil 4x4. (B) 

Sinal de cada eixo do acelerômetro. (C) Spikes gerados pelo método apresentado no Capítulo 

3. Percebe-se que o método é mais sensível, levando ao aparecimento de vários falsos positivos 

que podem ser observados pelas marcações em vermelho fora das linhas tracejadas. 
 

A Figura 4.12 apresenta os resultados da Figura 4.11 com mais detalhes. Na Figura 6-C, os 

spikes gerados pelo modelo de Izhikevich estão destacados em azul enquanto os spikes em 

vermelho indicam o outro método analisado. Percebe-se que os spikes em vermelho ocorreram 

antes do acelerômetro apresentar uma resposta (falso positivo) e ocorreram depois dos spikes 

em azul, apesar de próximos. Estes resultados demonstram que a abordagem empregada 

anteriormente é mais eficiente quando utilizada em combinação com sensores que registram o 

deslocamento de objetos já que flutuações do sinal de força não implicam diretamente em 

movimento ou escorregamento. É possível alterar a sensibilidade do método com uma alteração 

do limiar 𝜃. No entanto, alterações deste parâmetro levam a um compromisso entre o tempo 

de resposta na detecção do escorregamento com a ocorrência de falsos positivos. 
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Figura 4.12: Resultados do método de detecção e supressão de escorregamentos para 

perturbação em degrau utilizando um peso de 20 g. (A) Sinais de força do sensor tátil 4x4. (B) 

Sinal de cada eixo do acelerômetro. (C) Spikes gerados pelo método apresentado no Capítulo 3 

destacados em vermelho. Spikes gerados pelas fibras FA-I destacados em azul. Percebe-se que 

os spikes em vermelho ocorrem antes da ocorrência do escorregamento indicado pelo sinal do 

acelerômetro. Além disso, a resposta ao escorregamento ocorre após os spikes em azul. 
 

4.4 Discussão 

Este trabalho se encaixa dentro da área de pesquisa de sistemas táteis neuromórficos e 

apresentou um método para detecção e supressão de escorregamentos de objetos para próteses 

de mão. Os sinais de força produzidos por sensores táteis 4x4 foram convertidos em spikes que 

se assemelham à atividade das fibras aferentes FA-I e que participam efetivamente na detecção 

de escorregamentos [25]. O método proposto baseou-se nos achados eletrofisiológicos que 

demonstraram que os primeiros spikes disparados por fibras sensoriais podem carregar 

informações relevantes [64]. Assim, desenvolvemos um sistema de controle que responde em 

maior magnitude ao primeiro spike recebido, sendo este o maior responsável por impedir o 

escorregamento de um objeto. Também é importante ressaltar que a detecção ocorreu dentro de 
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40 ms, em média, estando compatível com a reposta observada em estudos eletrofisiológicos 

[25], [26], [64], demonstrando que o sistema pode ser incorporado ao projeto de próteses 

comerciais como elemento de auxílio no controle da preensão. 

Primeiramente, os resultados obtidos demonstraram que foi possível converter os sinais 

de força em spikes, codificando assim a característica transiente do sinal de escorregamento, 

caracterizado por uma quebra de contato entre os dedos da prótese e o objeto. Como o modelo 

neuromórfico gera poucos spikes na fase inicial de escorregamento, a tentativa de análise de 

suas respostas por meio de um método baseado no cálculo da frequência de disparo para 

determinar o escorregamento seria menos eficiente. Tal afirmação encontra suporte na: a) 

necessidade de criar janelas de tempo para calcular o número de spikes dentro das mesmas, o 

que pode levar a um atraso na detecção; b) necessidade de um maior número de spikes 

disparados ao longo do tempo para produzir melhores respostas [95]. Portanto, priorizar o 

tempo de ocorrência de spikes individuais se mostra uma abordagem mais interessante para a 

detecção de escorregamentos utilizando-se sensores de força. 

Outra abordagem biomimética já apresentada na literatura fazia uso de um limiar sobre a 

componente negativa da derivada do sinal de força para simbolizar a atividade dos neurônios 

FA-I [39]. Nossa proposta expande tal abordagem ao reproduzir a resposta FA-I. E ainda, como 

demonstrado em [95], o envio de novos comandos motores para a prótese para cada ponto 

abaixo de certo limiar pode levar a um aumento excessivo da força de preensão, já que o tempo 

de atuação aumenta demais. Assim, nossa abordagem demonstra que reagir mais rapidamente 

e com maior magnitude no começo é um método eficaz para detectar e impedir o 

escorregamento de objetos.  

Os spikes foram gerados via software, limitando a eficiência do sistema como um todo. 

No entanto, é possível inferir sobre o valor desta abordagem em um contexto em que o próprio 

hardware do sistema tátil já entrega os spikes diretamente. Neste contexto, é importante 

salientar a importância da codificação em forma de spikes. Os resultados demonstraram que os 

spikes relacionados ao escorregamento ocorreram de forma assíncrona. Assim, a eficiência fica 

demonstrada com o processamento ocorrendo somente no momento do escorregamento. Se 

comparado com o método apresentado por [110], o método proposto também é interessante por 

não fazer uso de análises no domínio da frequência, que se tornam cada vez mais custosas 
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computacionalmente à medida que o número de sensores aumenta. 

O segundo experimento realizado demonstrou o desempenho do método em uma situação 

de escorregamento causada por uma perturbação em degrau. O tempo de resposta observado 

aconteceu dentro de um intervalo de aproximadamente 30 ms, indicando sua eficácia e que uma 

resposta bioinspirada baseada nos primeiros spikes das fibras aferentes é uma abordagem 

eficiente para detectar e interromper escorregamentos. O modelo de Izhikevich foi eficiente, 

gerando poucos spikes assim como esperado segundo dados eletrofisiológicos. O método pode 

ser melhorado com um aprimoramento da sensibilidade do sensor de força utilizado neste 

trabalho. O contato mínimo estabelecido para garantir que o objeto escorregaria com o peso de 

20 g só promoveu uma resposta significativa para dois taxels. É necessário que haja uma queda 

significativa dos sinais de força para que as entradas, que correspondem à derivada dos sinais, 

excitem os neurônios o suficiente para gerar spikes. Para tanto, é vital que os sensores sejam 

sensíveis o suficiente para detectar variações de força com boa resolução.  

As duas abordagens apresentadas nos Capítulos 3 e 4 podem ser utilizadas individualmente 

ou combinadas de acordo com requisitos de projeto. Ambos os sensores são complementares já 

que sensores ópticos registram deslocamento com grande precisão enquanto sensores de força 

permitem monitorar vibrações e a força aplicada pelos dedos da prótese. Em trabalhos futuros, 

pode-se demonstrar como esses métodos podem ser combinados de forma que as virtudes de 

ambas sejam destacadas ao mesmo tempo que compensam a deficiência dos outros. 

O presente sistema é apenas um componente dentro de um sistema de controle maior que 

pode ser desenvolvido e incorporado para o controle das próteses em diferentes situações. A 

abordagem apresentada por [133] indica um caminho interessante para o desenvolvimento de 

tal sistema, fazendo uso de uma estrutura hierárquica de controle, com comandos motores do 

usuário ocupando uma posição mais alta, enquanto sistemas reflexos que auxiliam no controle 

da força de preensão atuam em baixo nível. Na condição atual do método proposto, uma 

diminuição voluntária na força de preensão causada por uma abertura dos dedos levaria à 

ativação do sistema reflexo da mesma forma. Trabalhos futuros podem levar em consideração 

a construção de uma Spiking Neural Network (SNN) que determina o controle da prótese. Neste 

cenário, comandos voluntários poderiam inibir os mecanismos reflexos. A modulação de 

circuitos reflexos é uma característica fisiológica dos seres humanos. Respostas reflexas 
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durante a manipulação de objetos foi estudada e foi demonstrado que ela evolui ao longo do 

desenvolvimento humano [141]. Sendo assim, combinando plasticidade e SNNs, seria possível 

criar um sistema de controle evolutivo que se assemelha ao comportamento humano. 

Considerando o potencial que tecnologias neuromórficas apresentam para a construção 

de peles eletrônicas de alta densidade e velocidade de aquisição, é importante que sejam 

desenvolvidos métodos de processamento que permitam expandir as capacidades perceptuais, 

aprimorando o controle das próteses. Conforme demonstrado por [25], o escorregamento altera 

os disparos de acordo com as propriedades tactuais da superfície do objeto. Assim, podemos 

inferir ainda que modelos táteis, como o aqui demonstrado, podem se mostrar eficientes à 

medida que podem permitir a extração de informações quanto a textura e atrito por meio dos 

padrões espaço-temporais dos spikes. 

4.5 Conclusão 

O presente trabalho apresentou um novo método bioinspirado para a detecção e supressão 

de escorregamentos. O método baseia-se somente em spikes, fazendo uso da sua eficiência 

computacional para detectar rapidamente escorregamentos de forma assíncrona com foco em 

aspectos temporais dos spikes gerados. O sistema proposto pode ser incorporado ao projeto de 

próteses, auxiliando no controle da força de preensão da prótese durante a manipulação de 

objetos, diminuindo a carga cognitiva dos usuários. 
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Capítulo 5 

__________________________________________________ 

5 Conclusões e Considerações Finais 

 

“As propriedades tatuais do nosso meio não 

falam conosco como as cores; elas permanecem 

em silêncio até fazermos com que falem.” 

David Katz, “The World of Touch”. 

 

Esta tese trouxe contribuições originais à linha de pesquisa voltada a próteses de membros 

superiores e sistemas táteis neuromórficos. O tema central deste trabalho tratou da detecção de 

escorregamentos em tempo-real para o desenvolvimento de sistemas de controle que permitam 

o ajuste automatizado de preensão de objetos, a fim de oferecer melhor suporte aos usuários. 

Dois métodos distintos foram apresentados, sendo que o primeiro fez uso de um sensor óptico 

que registra deslocamento de objetos enquanto o segundo fez uso de sensores de força dispostos 

em uma matriz 4x4. Em ambos os casos, uma abordagem neuromórfica foi adotada, inspirando-

se na codificação de estímulos táteis por mecanorreceptores localizados na pele glabra. Mais 

precisamente, a atividade dos Corpúsculos de Meissner, também conhecidos como FA-I, 

serviram de inspiração principal por sua contribuição efetiva na codificação de estímulos 

transientes, deslocamentos sobre a pele e escorregamento [25]–[27]. 

A abordagem neuromórfica é interessante para a área de próteses por quatro motivos 

principais: a) permite a construção de sensores táteis com alta densidade de taxels sem prejuízo 

em termos de taxa de amostragem; b) os spikes conferem propriedades computacionais 

eficientes por serem assíncronos e esparsos, formando padrões espaço-temporais que podem 

ser decodificados e classificados para diferentes tipos de estímulos; c) a eficiência 

computacional leva a uma redução do consumo de energia que é um aspecto importante 

considerando a portabilidade do sistema como um todo e d) a codificação de informações táteis 
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em spikes promove uma interface interessante para a restauração de sensações táteis naturais 

por meio da estimulação dos nervos periféricos preservados após amputação da mão.  

Ressalta-se a relevância deste tema que constitui um caminho em direção ao estado da 

arte no desenvolvimento de novos tipos de tecnologias táteis para próteses de membros 

superiores ou inferiores. Este trabalho permitiu a incorporação do know-how adquirido por meio 

de parcerias internacionais e que agora fica consolidado dentro do Laboratório de Engenharia 

Biomédica (Biolab) da Universidade Federal de Uberlândia (UFU). É fundamental que os 

centros de pesquisa em Engenharia Biomédica no país acompanhem as tendências em ciência, 

tecnologia e inovação ao redor do mundo. Desta forma, esta tese se constitui como um passo 

importante em tal direção, complementando as outras competências já estabelecidas que 

envolvem o processamento de sinais neuromotores e o controle de mãos biônicas. Não obstante, 

outros trabalhos já se encontram em progresso e que irão permitir participação efetiva em 

pesquisas que visam o desenvolvimento de próteses de próxima geração. 

Finalmente, a base fundamental para este trabalho é o sistema tátil biológico e suas 

incríveis capacidades perceptuais. O processamento das sensações táteis são fundamentais para 

a compreensão do mundo externo, tanto quanto o processamento de estímulos visuais e 

auditivos. O desenvolvimento contínuo de sensores táteis, métodos de processamento e controle 

serão vitais ao desenvolvimento de próteses mais sofisticadas. No limite da tecnologia, deseja-

se que tais próteses sejam revestidas completamente por uma pele artificial que se comunica 

com os sistemas biológicos de tal forma que ela esteja completamente integrada ao corpo. 

Acreditamos que para alcançar tal objetivo, a abordagem neuromórfica apresenta perspectivas 

promissoras à obtenção de tal resultado no longo prazo, sendo que os resultados preliminares 

desta tese servem como evidência que dá suporte à tais perspectivas. 
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