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ترکیبی با رویکرد  -ندگار با استفاده از پروتز عصبیکنترل حرکت مفصل زانو به روش سوییچینگ زمان مناسب ما

 سازی غلبه بر خستگی عضلانی: مطالعه شبیه
 

 4پریز ناصر ،3کبرویحمیدرضا ، 2ریحانه کاردهی مقدم، 1شاذان قاجاری

 

 چکیده

 مفصل مکانیکیبه شکل  که- روبات از پروتزها این رود. می به کار طناب نخاعی آسیب دچار افراد بخشی توان به منظور زانو ترکیبی -عصبی وتزهایپر :مقدمه

 چالش است. شده تشکیل -دهد می حرکت را زانو مفصل عضلات چهار سر ران،الکتریکی به  جریان ارسال با که- الکتریکی تحریک و -کند می جا جابه را زانو

 با عضلانی خستگی جلوگیری از افزایش حاضر، انجام پژوهش از هدفباشد.  می الکتریکی تحریک بر اثر عضلات خستگی پروتزها،این  از استفاده در اصلی

 .بود الکتریکی تحریک و روبات بین( با سوییچ PDTیا  Persistent D-well Timeمبتنی بر سوییچینگ زمان مناسب ماندگار ) بندی زمان راهکار یک از استفاده

ترکیبی و یک معادله دیفرانسیل جهت توصیف کمی خستگی  -معادله ریاضی برای مدل کردن حرکت مفصل زانو در پروتز عصبییک  ها: روشمواد و 

سازی به مراحلی تقسیم و برای هر  درجه بود. زمان شبیه 01ثانیه و هدف آن، ثابت نگهداشتن مفصل زانو در زاویه  111سازی  مدت شبیه عضلانی استفاده گردید.

بر اساس مقدار  مرحله، آن زمانمرحله یک بازه زمانی تعیین شد. در هر مرحله، تحریک الکتریکی برای زمان معینی فعال بود. پس از این زمان معین و تا پایان 

 .خستگی بین تحریک الکتریکی و روبات، سوییچ انجام گرفت و نتایج بررسی گردید

 روش در روبات به کارگیری. شد تنظیم مرجع زاویه در درجه 97/1 (RMSیا  Root mean square) مربعات مجموع خطای با زانو ،سازی در پایان شبیه ها: یافته

PDT، شد محدود 79/1 و 79/1 بین معین کران یک در عضلانی نیز خستگی مقدار و گردید عضلانی خستگی کاهش منجر به. 

رود از این روش بتوان به طور عملی در کنترل  حرکت زانو مؤثر باشد. بر اساس نتایج به دست آمده، انتظار می تواند برای کنترل می PDTروش  گیری: نتیجه

 .زمان از افزایش خستگی عضلانی درمانجو جلوگیری شود نحوی که دستورهای تراپیست اجرا و همترکیبی استفاده کرد؛ به  -پروتز عصبی

 ترکیبی؛ تحریک الکتریکی؛ خستگی عضلانی -پروتز عصبی ها: کلید واژه

 

زمان مناسب ماندگار با استفاده از  نگیچییکنترل حرکت مفصل زانو به روش سو .ناصر زی، پردرضایحم ی، کبروحانهیر مقدم ی، کاردهشاذان یقاجار ارجاع:

 .12-23: 18؛ 1400ی پژوهش در علوم توانبخش. یساز هی: مطالعه شبیعضلان یغلبه بر خستگ کردیبا رو یبیترک -یپروتز عصب

 

 15/1/1011تاریخ چاپ:  11/1/1011تاریخ پذیرش:  5/11/1011تاریخ دریافت: 

 

 مقدمه
بخشی افراد دچار آسیب  ترکیبی ابزارهایی هستند که در توان -پروتزهای عصبی

گیرند. این پروتزها از یك روبات که وظیفه  مورد استفاده قرار می دستگاه عصبی
های فرد آسیب دیده به شکل مکانیکی را دارد و یك تحریك  جا کردن مفصل جابه

کند،  ها را وادار به فعالیت می الکتریکی که با ارسال جریان الکتریکی به عضلات آن
بخشی با پروتز  توان(. تحریك الکتریکی نقش مهمی در 1تشکیل شده است )

ترکیبی دارد. در عین حال، ارسال جریان الکتریکی به عضلات با وجود اثر  -عصبی
شود و  بخشی درمانجو، منجر به ایجاد خستگی عضلانی می قابل توجه در توان

 (.2بخشی را با اختلال مواجه کند ) تواند فرایند توان می
کیبی به عنوان ابزاری در تر -میلادی، ایده پروتزهای عصبی 1790از دهه 

(. در یك دهه 3بازیابی حرکتی افراد دارای آسیب دستگاه عصبی مطرح گردید )
( و 1ترکیبی کاربردی رو به گسترش بوده ) -گذشته، استفاده از پروتزهای عصبی

نمونه تجاری این پروتزها که امکان حرکت برای پاهای افراد دچار  2011از سال 
(. این پروتزها، امکان 4کند، عرضه شده است ) میآسیب نخاعی را فراهم 

کند که ابزارهای متداول  دیده فراهم می بخشی فرد آسیب حرکاتی را برای توان
(. 5های چرخدار یا ارتزها امکان آن را ندارند ) بخشی مانند صندلی در توان
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 دیده را خارج از محیط بخشی افراد آسیب ترکیبی امکان توان -پروتزهای عصبی
 (. 5کنند ) کلینیکی فراهم می

دیده در دستگاه عصبی، به  بخشی فرد آسیب به طور معمول برای توان
ها در زمان  حضور بیش از یك درمانگر نیاز است که هماهنگی بین آن

بخشی فرد  ها نیز یك چالش برای توان باشد و خستگی آن بخشی دشوار می توان
های قابل توجه استفاده از پروتزهای  شود. یکی از مزیت دیده محسوب می آسیب

بخشی تراپیست را  ترکیبی، این است که نیاز به اجرای حرکات توان -عصبی
 -(. در حال حاضر، گسترش و بهبود کاربرد پروتزهای عصبی5کند ) برطرف می

های گوناگون مانند کنترل گشتاور یا کنترل پروتز  ها در زمینه ترکیبی و کنترل آن
روز مورد توجه در  دیده، از موضوعات به سط مرتبط با مغز فرد آسیببا مدارهای وا

 (. 4رود ) بخشی به شمار می مراکز تحقیقاتی توان
توان به  ترکیبی انواع گوناگونی دارند که از آن جمله می -پروتزهای عصبی

پروتزهای پوشیدنی برای راه رفتن، پروتزهای ترکیبی با تردمیل، پروتزهای 
ترکیبی  -(. هدف در پروتزهای عصبی6و موارد دیگر اشاره نمود )ترکیبی زانو 

جا کردن زانو دریك مسیر معین و یا قرار دادن آن در یك زاویه  زانو، جابه
ترکیبی  -(. حرکت مفصل زانو به وسیله پروتز عصبی9( )1مشخص است )شکل 

ه از شدت کند و یا گشتاور ارایه شد با استفاده از گشتاوری که روبات تولید می
شود. به منظور تعیین مقدار گشتاور روبات و  جریان تحریك الکتریکی، انجام می
هایی برای روبات و تحریك  کننده به کنترل یا مقدار گشتاور تحریك الکتریکی،

(. به دلیل اهمیت خستگی عضلانی، تعیین روشی برای 8، 7الکتریکی نیاز است )
کننده تحریك الکتریکی و فعال شدن یکی  کننده روبات یا کنترل انتخاب کنترل

ای که از افزایش خستگی عضلانی جلوگیری شود، اهمیت  ها به گونه از آن
 (. 10فراوانی دارد )

 

 
عصبیواجزایآن-.دستگاهپروتزترکیبی1شکل

 
 (Stimulator) ترکیبی همان مجموعه تحریك -در واقع، پروتز عصبی

شود. تمامی آنچه در  وسیله یك کامپیوتر کنترل میروبات است که به  الکتریکی و
شود، مربوط به  پژوهش حاضر درباره مدل سیستم و کنترل آن به بحث گذاشته می

تشکیل شده است. موتور  کننده کنترل ( وMotorپروتز است. روبات از موتور )
جا شدن مفصل  به متصل به کامپیوتر، به شکل خودکار و بر اساس مقدار خطای جا

کند.  جا می زانو )خطا در دنبال کردن مسیر مرجع( به صورت مکانیکی زانو را جابه
به  خطای تعقیب مسیر مرجعمقدار شدت جریان تحریك الکتریکی نیز بر پایه 

( به Electrodesکننده تعیین و جریان الکتریکی از طریق الکترودها ) وسیله کنترل
فصل زانو به وسیله انکدر چرخشی شود. زاویه م عضلات چهار سر ران اعمال می

(Rotary encoderاندازه )  گیری و به شکل یك سیگنال الکتریکی به کامپیوتر
ترکیبی مورد  -گردد. آنچه در کنترل سیستم پروتز عصبی کننده ارسال می کنترل

باشد که این گشتاور به  جا کردن مفصل زانو می نیاز است، تعیین گشتاور برای جابه
شود. مقدار گشتاوری که زانو در محیط  کننده محاسبه می تر کنترلکمك کامپیو

گیری و به  ( اندازهLoad cellکند، به وسیله سلول بارگذاری ) فیزیکی تولید می
 شود. صورت یك سیگنال الکتریکی به کامپیوتر ارسال می

بین غیر خطی با  کننده مدل پیش از یك کنترل و همکاران، Baoدر مطالعه 
ساز فیدبك برای کنترل تحریك الکتریکی و روبات در کنترل حرکت  خطی

(. در 11مفصل زانو استفاده گردید، اما مقادیر خستگی عضلانی گزارش نشد )
کننده مبتنی بر تکرار برای تحریك  یك کنترل و همکاران، Sa-eتحقیق 

 الکتریکی طراحی گردید، اما روبات و اثر آن در کاهش خستگی در نظر گرفته
بین غیر  کننده مدل پیش و همکاران، از کنترل Kirsch(. در پژوهش 12نشد )

خطی به منظور کنترل تحریك الکتریکی در پروتز ترکیبی زانو استفاده گردید 
(13 .)Bao بین مبتنی بر تیوب  کننده پیش در مطالعه دیگری از کنترل و همکاران

 (.14فاده کردند )ترکیبی زانو است -با هدف مقاوم کردن پروتز عصبی
(، پس از تعیین Control allocationدر رویکردی با توزیع سیگنال کنترل )

سازی بین  بین، این سیگنال با حل مسأله بهینه مقدار سیگنال کنترل مدل پیش
(. در برخی 15کننده تحریك الکتریکی توزیع شد ) کننده روبات و کنترل کنترل

ی عضلانی گزارش شده، اما روشی جهت تحقیقات پیشین، اگرچه مقادیر خستگ
 (. 13، 15کاهش خستگی عضلانی ارایه نشده است )

مقالاتی که مورد بررسی قرار گرفت، به طراحی  بخش اصلی نوآوری در
کننده  ها اختصاص داشت؛ در حالی که پیچیدگی زیاد طراحی کنترل کننده کنترل

را با چالش مواجه خواهد  سازی آن در آزمایش عملی سازی، پیاده در مرحله شبیه
هایی که در حرکت برای درمانجو وجود دارد و  کرد. از سوی دیگر، محدودیت

های روبات و تحریك الکتریکی،  های موجود برای محرک همچنین، محدودیت
سازد. تاکنون  ها را دشوار یا غیر ممکن می کننده سازی عملی برخی کنترل پیاده

از افزایش  کارگیری تحریك الکتریکی و روبات،بندی به  روشی که با زمان
هدف خستگی عضلانی جلوگیری و بر آن غلبه کند، ارایه نشده است. بنابراین، 

از انجام پژوهش حاضر، ارایه روشی به منظور جلوگیری از افزایش خستگی 
بندی برای به  ترکیبی زانو با استفاده از تعیین زمان -عضلانی در پروتز عصبی

سوییچینگ زمان مناسب ماندگار روبات و تحریك الکتریکی به روش کارگیری 
(Persistent D-well Time  یاPDT ) .بود 

 

 ها مواد و روش
بندی برای به کارگیری روبات و تحریك  در این مطالعه، تعیین یك زمان

و  ای که زانو در یك زاویه مشخص تنظیم شود الکتریکی بررسی گردید؛ به گونه
 خستگی عضلانی افزایش نیابد.

 الف. مدل دینامیکی سیستم

ترکیبی زانو، به یك مدل ریاضی  -سازی عملکرد پروتز عصبی برای شبیه
ها و پارامترهای  نیاز است تا با مقداردهی عددی عبارت از دینامیك حرکت زانو

سازی شود. جهت توصیف مدل دینامیك  این مدل، عملکرد این پروتز شبیه
(. یکی 4شود ) های روباتیك استفاده می کننده سیستم های توصیف ز، از مدلپروت
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ترکیبی  -ها برای مدل کردن دینامیك پروتزهای عصبی ترین معادله از متداول
(. این معادله، مدلی مبتنی بر گشتاور از 4، 16است ) Euler-Lagrangeمعادله 

آن مقادیر گشتاور، محرک کند که مطابق  ترکیبی ارایه می -سیستم پروتز عصبی
بر اساس  Euler-Lagrangeبه بیان دیگر، مدل ها هستند.  جایی مفصل جابه

ای و شتاب  مقادیر گشتاور سیستم، امکان محاسبه مقادیر زاویه، سرعت زاویه
اش در زمینه  نماید. کارایی یك مدل بر اساس کارامدی ای را فراهم می زاویه

توانند  های مختلف از یك سیستم می مدل شود و کاربرد آن مدل تعیین می
 هایی نسبت به هم داشته باشند. مدل  درکاربردهای مختلف مزیت

Euler-Lagrange  یك توصیف غیر خطی از سیستم دارد. بنابراین، خطاهای
تقریب خطی را ندارد. پارامترهای استفاده شده در این مدل برای تنظیم مدل 

شود. همچنین، روابط سیگنال  غیر ضروری نمیمناسب است و شامل پارامترهای 
 (. 19ای نیستند ) کنترل و گشتاورها در آن، روابط پیچیده

ترکیبی زانویی که  -برای پروتز عصبی Euler-Lagrangeمعادله دینامیك 
 (. 18شود ) بیان می 1یك درجه آزادی دارد، به صورت رابطه 

 

̈        1رابطه               
 

ها  ، نمای شماتیکی برای مشخص شدن گشتاورها و زاویه2شکل در 
 ارایه شده است. 1موجود در رابطه 

 


ترکیبی-.نمایشماتیکیازمدلدینامیکپروتزعصبی2شکل

 

، زاویه آناتومیکی مفصل زانو ϕای مفصل زانو،  ن زاویهمکا θ، 2در شکل 

m(t)τ  گشتاور روبات وi(t)  الکتریکی مورد استفاده برای مقدار شدت جریان
 . باشد تحریك الکتریکی می

و شتاب  یا هیسرعت زاو ،یا هیمکان زاو R∋          یها عبارت
 J∈Rبا  ینرسی. ممان اکند یساق پا تا کف پا مشخص م یرا برا یا هیزاو

G( )=mgl_c  sinکه برابر با  ( )Gبا عبارت  یگشتاور گرانش. شود یم فیتوص

〖( + _eq)〗 در عبارت گردید نییتع ،باشد یم .G( )ری، مقاد m 

,g,l_c∈R^+  جرم، شتاب گرانش و فاصله مفصل زانو تا مرکز جرم  ن دهندهنشا
مفصل در زمان  نیاست که ا یا هیمفصل زانو، زاو یا هی. مکان زاواستساق پا 

پا نسبت به  ینیینقطه تعادل بخش پا  eq. سازد یم  eq هیبا زاو ییجا جابه
 ندیاست که برآ یتی، نقطه تعادل موقع1مطابق شکل . (6) باشد یمحور عمود م

پا برابر صفر باشد. گشتاور حاصل از روبات با  ینییوارد بر قسمت پا یروهاین
 کند یم فیرا توص ویگشتاور پس τ_p. عبارت دیگرد انیب m(t)τاستفاده از عبارت 

. باشد می ها گامانیو ل  ها مانند تاندون ویپس یها كینامیاز د یکه گشتاور ناش

 τ_keاست با عبارت  یکیالکتر كیتحر جهینتگشتاور کشش مفصل زانو که 
 انیب 2با استفاده از رابطه  توان یرا م τ_p و،ی. عبارت گشتاور پسگردید فیتوص

 (.17کرد )
 

(    )       2رابطه          
       

    
 

ϕ∈R و از رابطه  باشد میمفصل زانو  یکیآناتوم هیزاو〖ϕ=π⁄2- - 〗

_eq یپارامترها ریبه دست آمد. مقاد d_i∈R∀i∈{1,2,...,6} ،ϕ_0  و _eq بر 
 ،تحت درمان قرار دارد یبیترک -یکه با پروتز عصب یفرد یها یژگیاساس و

 با ،شود یم یناش یکیالکتر كیکه از تحر τ_keشد. گشتاور کشش زانو   نییتع
 (.13شد )  فیتوص 3رابطه  استفاده از

 

   )       3رابطه 
        )(     ̇)     

 

∋   ، پارامترهای3در رابطه   ∀ ∈ ضرایبی هستند که   {       }
مقدار فعالیت      شوند و عبارت متناسب با فرد تحت درمان مقداردهی می

 کند.  میزان خستگی عضلانی را تعیین می  عضله و 
مقدار شدت جریان الکتریکی که برای تحریك الکتریکی مورد استفاده قرار 

    (. در این رابطه، عبارت 19شد ) محاسبه  4، با استفاده از رابطه ( ) گیرد  می
که سیگنال کنترل تحریك الکتریکی است، به مقدار شدت جریان تحریك 

باعث ایجاد مقدار حداقل شدت جریانی است که    الکتریکی نگاشت شد. 
کمترین مقدار شدت جریانی است که موجب ایجاد    حرکت در مفصل زانو و 

 شود. حداکثر انقباض عضلانی می
 

( )   4رابطه         (     ) 
 

∋  خستگی عضلانی که از اعمال جریان الکتریکی توسط  [      ]
توان با استفاده از  شود را می ترکیبی ایجاد می -تحریك الکتریکی پروتز عصبی
( مدل کرد. برای خستگی 20و همکاران ) Rienerدینامیك ارایه شده در مطالعه 

شود که نرم عددی و فاقد واحد  در نظر گرفته می 1یك مقدار بین صفر و 
و اگر عضله به شکل  1ی که عضله خسته نباشد، مقدار برابر باشد. در صورت می

جا کردن مفصل را نداشته  به کامل خسته باشد و عضله نیروی کافی برای جا
ترکیبی  -(. به دلیل این که در پروتز عصبی18باشد، مقدار برابر صفر خواهد بود )

، منظور از شود زانو، جریان تحریك الکتریکی به عضلات چهار سر ران اعمال می
خستگی عضلانی در پژوهش حاضر، خستگی در عضلات چهار سر ران بود. 

ارایه شده است. در  5عبارت مربوط به دینامیك خستگی عضلانی در رابطه 
مطالعه حاضر برای تعیین مقدار خستگی عضلانی، از مدل توصیف شده در رابطه 

 استفاده شد.  5
 

̇   5رابطه   
(      )   

  
 
(   )(     )

  
 

 

    ∈ حداقل مقداری که ممکن است خستگی عضلانی داشته   (   )
ثابت زمانی بازیابی    ثابت زمانی خستگی عضلانی و      کند.  باشد را بیان می

شد  مدل  6کند. فعالیت عضله با معادله دیفرانسیل رابطه  عضلانی را مشخص می
∋   (. در این رابطه، 21)  

 ثابت زمانی فعالیت عضله بود.   
 

            ̇     6رابطه 
 

کننده، لازم است معادله  های طراحی کنترل برای استفاده از روش
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دیفرانسیل دینامیك سیستم به معادله حالت با ضابطه کلی 
( , )x f x u توان معادله فضای حالت سیستم پروتز  تبدیل شود. می

نمایش داد. تبدیل معادله دیفرانسیل دینامیك  9ترکیبی را با رابطه  -عصبی
ترکیبی به مدل فضای حالت بر اساس روش ارایه شده در مطالعه  -پروتز عصبی

Popovic ( با روش بهینه17و همکاران )  سازی انجام شد. در مدل ارایه شده
ترکیبی، متغیرهای فضای حالت شامل  -ای فضای حالت پروتز عصبیبر

  [        ]
  [    ̇    ]

های سیستم نیز  و ورودی  
  [     ]

  [      ]
های کنترل سیستم  بود که همان سیگنال  

 هستند.
 

̇   9رابطه    (   )  [

  
 

 
(           )

     

  

] 

 

 ها کننده کنترل .ب
گشتاور روبات و گشتاور تحریك الکتریکی با استفاده از سیگنال کنترل 

ها به  شوند و این سیگنال می روبات و سیگنال کنترل تحریك الکتریکی محاسبه 
شوند. در  کننده تحریك الکتریکی تولید می کننده روبات و کنترل وسیله کنترل

روبات و کنترل تحریك الکتریکی، از دو کنترل تحقیق حاضر، برای کنترل 
یا  Proportional-Integral-Derivativeمشتقی ) -انتگرالی -کننده تناسبی

PID( بهینه استفاده شد )22 .) 
مورد  از پیچیدگی محاسباتی بیش از اندازه و بی PIDکننده  استفاده از کنترل

کند. به  ریکی جلوگیری میها برای روبات و تحریك الکت کننده در طراحی کنترل
کننده روبات و ضرایب  دلیل استفاده از سوییچینگ، در محاسبه ضرایب کنترل

کننده تحریك الکتریکی، هر کدام از این ضرایب بدون در نظر گرفتن  کنترل
 کننده دیگر و به تنهایی محاسبه گردید.  کنترل

از کامپیوتر و بر  های کنترل با استفاده ترکیبی، سیگنال -در پروتزهای عصبی
شوند. سپس سیگنال  جایی مفصل زانو محاسبه می اساس سیگنال خطای جابه

جا  کنترل روبات به یك بازوی مکانیکی اعمال و مفصل زانو به وسیله این بازو جابه
شود. مقدار سیگنال کنترل تحریك الکتریکی نیز پس از نگاشت به جریان  می

ها  عضلات چهار سر ران اعمال و با تحریك آنالکتریکی، از طریق الکترودها به 
کند که در هر  شود. بنابراین، سوییچ تعیین می جا شدن مفصل زانو می موجب جابه

جا کردن زانو به کار گرفته شود.  ها برای جابه کننده لحظه کدام یك از کنترل
 تعیین  8ثانیه با استفاده از رابطه  [t,0]سیگنال کنترل برای روبات در بازه زمانی 

 (.23باشند ) کننده می کنترل PIDضرایب      و     ،    شد. ضرایب 
̇                8رابطه      ∫    

 

 
 

 

[           ]  ̅ کننده  برای تعیین مقدار ضرایب کنترل
از روش  ، 

شود که مطابق  ای تعیین می (. این ضرایب به گونه24کنترل بهینه استفاده شد )
 ثانیه کمینه کنند. [t,0]را در بازه زمانی  J(e(t))، تابع هزینه 7رابطه 

 

[           ]  ̅   7رابطه 
  

, ,

arg min
PR DR IRk k k

∫     
 

 
 

 

نمایش داده شد. ضرایب  10کننده تحریك الکتریکی با رابطه  کنترل
[           ]  ̅ کننده تحریك الکتریکی  کنترل

ثانیه  [t,0]نیز در بازه  ، 
 شود. محاسبه می 11سازی و مطابق رابطه  به روش بهینه

 

̇                10رابطه      ∫    
 

 
 

 

[           ]  ̅  11رابطه 
  

, ,

arg min
PF DF IFk k k

∫     
 

 
 

 

 ج. قانون سوییچینگ
بندی به کارگیری روبات و تحریك الکتریکی در پژوهش  برای تعیین زمان

ای از  از مجموعه حاضر، از روش سوییچینگ استفاده شد. سیستم سوییچینگ

ای  شوند، تشکیل شده است؛ به گونه کنترل می که هایی ها و سیستم کننده کنترل

های مشترک داشته باشد. به هر کدام از  یا خروجی که این مجموعه، خروجی

شود. در  های تشکیل دهنده سیستم سوییچینگ یك زیرسیستم گفته می سیستم

کند که در هر لحظه از زمان خروجی  روش سوییچینگ تعیین می ها، این سیستم

نمودار  3ها به دست آید. شکل  های سیستم از کدام یك از زیرسیستم یا خروجی

  دهد. ترکیبی زانو را نمایش می -یستم سوییچینگ برای پروتز عصبیبلوکی س

های گوناگونی دارد. روش استفاده شده در پژوهش  سوییچینگ روش
بندی به کارگیری روبات و تحریك  بود. مزیت اصلی زمان PDTحاضر، روش 

این است که برای غلبه بر خستگی عضلانی، نیاز به  PDTالکتریکی با روش 
ك الکتریکی نیست، بلکه با افزایش خستگی از روبات استفاده و حذف تحری

توان از تحریك الکتریکی  گردد و پس از ریکاوری باز هم می عضله ریکاوری می
ای از مراحل تشکیل شده است که هر مرحله  استفاده کرد. این روش از مجموعه

 شود. مشخص می nبا مقادیر بین صفر تا  iبرای  P+iبا عبارت 

 

PID

PID

سویی 

ت ریکا کتریکی

د مان و

سیگنال ستگیع  نی

سیگنال  ا

سیگنالمرج 

سیگنال
کنترل

 و ا 

سیگنال
کنترل

کنترلکننده ا

زاوی م صلزانو

سیگنالسویی 

 
ترکیبی-سوییچینگپروتزعصبی.نمودا  لوکیسیستم3شکل
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، τتشکیل شده است. مدت زمان  Tو  τ از دو مدت زمان P+iهر مرحله 

ثانیه تنها یك  τکند و در آن زمان، برای  زمان مناسب ماندگار را مشخص می
که دوره تناوب زمان ماندگار  Tباشد. در مدت زمان  تواند فعال زیرسیستم می

ها بسته به شرایط سوییچینگ برای یك  شود، هر کدام از زیرسیستم نامیده می
وع زمان فعال بودن توانند فعال باشند؛ به شرطی که مجم زمان مشخص می

 ثانیه بیشتر نشود.  Tها از  زیرسیستم

تنها تحریك الکتریکی فعال است. در  τ در مطالعه حاضر، در مدت زمان
شود؛ چنانچه مقدار خستگی عضلانی  خستگی عضلانی بررسی می Tمدت زمان 

شود، بیشتر باشد، تحریك  از یك مقدار معین که مقدار آستانه نامیده می
شود و در غیر این صورت، تحریك  غیر فعال و روبات فعال میالکتریکی 

 -برای پروتز عصبی PDTشمایی از روش  4شکل  ماند. الکتریکی فعال باقی می
 دهد.  ترکیبی زانو را نمایش می

زانو، باید زاویه مفصل زانو در مدل پروتز  بخشی سازی توان شبیهبرای 
یك مقدار معین برابر شود که این سازی با  ترکیبی در مدت زمان شبیه -عصبی

شود. زاویه مفصل زانو به طور فیزیکی بین  مقدار معین، سیگنال مرجع نامیده می
، 18، 25-29کند. بنابراین، مطابق با تحقیقات پیشین ) درجه تغییر می 70صفر تا 

ای بین این مقادیر در نظر گرفته شود.  سازی نیز باید زاویه (، در شبیه11، 13، 14
و همکاران، یك سیگنال مرجع که  Nunesر پژوهش حاضر مشابه با مطالعه د

 ، در نظر گرفته شد. (26)درجه را داشت  60ثانیه، مقدار ثابت  75زمان برای 
ترکیبی برای کاربردهای درمانی،  -در استفاده از پروتزهای عصبی

د درمان و به های ناگهانی به بدن درمانجو در فراین جایی جلوگیری از اعمال جابه
منظور حفظ سلامتی و جلوگیری از آسیب او حایز اهمیت است. به این دلیل و 

ثانیه،  5 صفر تاجایی ناگهانی مفصل زانو، در بازه زمانی  برای جلوگیری از جابه
 60افزایش یافت تا به سطح مطلوب  صفر درجه سیگنال مرجع به تدریج از مقدار

دریجی مقدار سیگنال مرجع برای رسیدن به مقدار درجه برسد. در واقع، با تغییر ت
جایی زانو در کاربرد عملی پروتزهای  ثابت، عدم ایجاد تغییر ناگهانی در جابه

 سازی لحاظ گردید.  عصبی در شبیه -ترکیبی
سوییچ در صورت وقوع شرایط سوییچینگ شامل خستگی عضلانی و زمان 

کانسی برای سوییچینگ تعریف دهد. بنابراین، فر فعال بودن زیرسیستم رخ می
ترکیبی، هرگاه شرط سوییچ توسط کامپیوتر  -شود. در پروتز عصبی نمی

تشخیص داده شود، سوییچینگ رخ خواهد داد؛ به عنوان مثال، در تحقیق حاضر، 
شد  75/0اگر برای کامپیوتر تعیین شود که هرگاه پارامتر خستگی کمتر از 

ی به روبات سوییچ انجام شود و اگر در تر شد(، تحریك الکتریک )عضله خسته
هرتز رخ  2شود، سوییچ با فرکانس  75/0ثانیه دو بار خستگی کمتر از  1مدت 

 کمتر نشود، سوییچی رخ نخواهد داد. 75/0ثانیه خستگی از  1دهد و اگر در  می
توان با سیگنال  بندی به کارگیری روبات و تحریك الکتریکی را می زمان

بیان کرد. سیگنال سوییچ به طور معمول یك عدد  12رابطه سوییچ به صورت 
(. در واقع، هر عدد 28کند ) طبیعی است که زیرسیستم فعال را مشخص می

نشان دهنده یك زیرسیستم است. به طور مثال، اگر چهار زیرسیستم وجود داشته 
یعنی زیرسیستم اول فعال است و سیگنال  1باشد، سیگنال سوییچ با مقدار 

یعنی زیرسیستم چهارم فعال است. این که کدام زیرسیستم  4چ با مقدار سویی
باشد. از سوی دیگر، آنچه  معادل چه سیگنال سوییچی باشد، بر عهده طراح می

در تعیین سیگنال سوییچ اهمیت دارد، شرط سوییچینگ است که در پژوهش 
 حاضر، دو شرط مقدار خستگی عضلانی و زمان لحاظ گردید. 

( )  ، عبارت 12 در رابطه ∈ و  pمقدار سیگنال سوییچ در هر مرحله   
نیز مقدار آستانه برای خستگی عضلانی     عبارت و  t به ازای هر لحظه

و مقدار آن برای  2مقدار سیگنال سوییچ برای تحریك الکتریکی برابر باشد.  می
 در نظر گرفته شد. 1روبات برابر 

 

( )      12رابطه   {
                                   

{
         
         

        
 

 

در  ( )  ̇ توان به شکل  معادلات فضای حالت سیستم سوییچ شده را می
بازنویسی کرد. معادله فضای حالت در هر لحظه بر اساس مقدار  13رابطه 

کننده روبات را  سیگنال سوییچ تعیین شد. زمانی که سیگنال، سوییچ کنترل
و زمانی که سیگنال،   ̇  مشخص نماید، دینامیك سیستم با معادله فضای حالت

معادله سیستم با  کننده تحریك الکتریکی را معین کند، معادله سوییچ کنترل
 شود. توصیف می  ̇  فضای حالت

 

   13رابطه 

 ̇  ( )  

{
 
 
 

 
 
 
 ̇  [

  
 

 
(           )

     

  

]    ( )   

 ̇  [

  
 

 
(           )

     

  

]    ( )   

 

 

 سازی د. شبیه
ها در جلوگیری از صرف هزینه و  کننده سازی برای کنترل اهمیت شبیه
خطرات و خسارات احتمالی در صورت عملکرد نامطلوب یك  جلوگیری از ایجاد

 (.27کننده در تست عملی است ) کنترل
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سازی، امکان شناسایی و برطرف کردن خطاهای احتمالی  با استفاده از شبیه
 شود. کننده فراهم می در محاسبات و روابط ریاضی یك کنترل

سازی مدل نیاز است که پارامترهای آن بر اساس نمونه انسانی  برای شبیه
سازی روش پیشنهادی با  در مطالعه حاضر، به منظور شبیه تخمین زده شود.

سازی، بخش زیادی از فرضیات بر  جلوگیری از ارجاع به منابع پایه مدل هدف
 -عصبیکه مربوط به پروتز و همکاران  Kirschاساس پارامترهای مطالعه 

(، در نظر گرفته شد. مقادیر پارامترهای مدل در جدول 25باشد ) ترکیبی زانو می
 ارایه شده است. 1
 

 دینامیکسیستممقادیرپا امتر ایمدل.1جدول

 مقدار ترکیبی زانو -پارامتر در مدل پروتز عصبی
 67/4 جرم )کیلوگرم(

 17/0 ثابت ممان )کیلوگرم بر متر(
 39/0 فاصله مچ پا تا مرکز جرم زانو )متر(
 10/18 آمپر( حداقل شدت جریان تحریك )میلی
 00/60 آمپر( اشباع شدت جریان تحریك )میلی

 261 × 10-17 حداقل خستگی عضلانی
 19/27 ثابت زمانی خستگی عضلانی )ثانیه(
 07/48 ثابت زمانی ریکاوری عضلانی )ثانیه(

 26/0 ثابت زمانی فعالیت عضلانی )ثانیه(
 20/1 ای زانو )رادیان( نقطه تعادل مکان زاویه

 00/10 ثابت شتاب گرانش )متر بر مجذور ثانیه(

 
 ,Mathlab R2019a) 2017نسخه  MATLABافزار  سازی در نرم شبیه

MathWorks®, Natick, Massachusetts, United States .انجام گردید )
در نظر گرفته شد. این فرکانس متناسب با  هرتز 100سازی  فرکانس شبیه
(. 13، 30ترکیبی در کاربرد عملی است ) -برداری پروتز عصبی فرکانس نمونه

ای کند نیست که حجم قابل  ه اندازهبرداری حاصل از این فرکانس ب نمونه
توجهی از اطلاعات سیستم از دست برود و به مقداری سریع نیست که 

ای باشد؛ به همین دلیل،  آوری پیچیده سازی آزمایشگاهی آن نیازمند فن پیاده
سازی با  بردای و شبیه هرتز، مقدار مناسبی برای نمونه 100سازی  فرکانس شبیه

 باشد.  عصبی می -کرد پروتز ترکیبیدقت لازم در سنجش عمل
(. در این مدت، انتقال 17انجام شد ) ثانیه 100سازی برای مدت زمان  شبیه

مقدار خروجی سیستم از پاسخ گذرا به پاسخ دایمی و تثبیت خروجی سیستم در 
سازی، برای بررسی الگوی  بود. این مدت زمان شبیه پاسخ دایمی قابل مشاهده

کننده مناسب  سازی و بررسی عملکرد کنترل ر سیستم در شبیهخستگی عضلانی، رفتا
 65/0، 89/1کننده تحریك الکتریکی  به ترتیب برای کنترل PIDو کافی بود. ضرایب 

 به دست آمد.  37/45و  32/454، 19/231کننده روبات  و برای کنترل 72/0و 
مقدار تعیین گردید. هرچه  75/0مقدار آستانه برای خستگی عضلانی، 

تر باشد، یعنی خستگی کمتر است. با انتخاب  نزدیك 1خستگی عضلانی به 
توان شرایطی که روش  ، می1مقدار آستانه خستگی عضلانی در نزدیکی عدد 

ترین عملکرد را داشته باشد، مورد  بهترین و حتی مطلوب PDTسوییچینگ 
( 16یقات پیشین )در تحق 7/0سنجش قرار داد. مقدار آستانه سوییچینگ بالاتر از 

 نیز گزارش شده است. 

، مقادیر زمان مناسب ماندگار و دوره و همکاران Wangمطابق پژوهش 
 شود:  تناوب زمان ماندگار با رعایت دو شرط تعیین می

( باید از مدت زمان فعال بودن هر τمدت زمان مناسب ماندگار ) -1
 زیرسیستم که به آن سوییچ انجام شده است، کمتر باشد.

( باید از مجموع زمان فعال بودن همه Tدوره تناوب زمان ماندگار ) -2
 بیشتر باشد. Tهای سوییچ شده در مدت زمان  زیرسیستم

با رعایت این دو شرط، امکان تعیین مقادیر زمان مناسب ماندگار و دوره 
در (. 31شود ) تناوب زمان ماندگار به صورت دستی و بدون محدودیت فراهم می

 10( برابر τثانیه شامل مدت زمان مناسب ماندگار ) 30حاضر، هر مرحله مطالعه 
ثانیه در نظر گرفته شد.  20( برابر Tثانیه و مدت زمان دوره تناوب زمان ماندگار )

تر و   ثانیه برای ایجاد امکان بررسی و خطایابی دقیق 30و مقدار  1به  2نسبت 
سازی، میزان  رسی نتایج شبیهجهت بر .سازی انتخاب شد تر نتایج شبیه واضح

خطای زاویه مفصل زانو در دنبال کردن زاویه مرجع و نیز مقدار کمی خستگی 
 عضلانی مورد سنجش قرار گرفت.

 

 ها یافته
ثانیه که سیگنال مرجع دارای مقدار گذرا بود، مقدار خطای  5در مدت زمان صفر تا 

کرد. بیشترین مقدار خطا در  درجه تغییر 5/1تا  -4/0دنبال کردن سیگنال مرجع از 
ثانیه، خطای تعقیب بخش گذرای سیگنال مرجع  7/0ثانیه رخ داد. بعد از  7/0

تا ثانیه  5سازی رسید. از ثانیه  شبیه 5درجه در ثانیه  5/0کاهش یافت و به حدود 
، زاویه مفصل زانو به 8تا ثانیه  5، سیگنال مرجع دارای مقدار ثابت بود. از ثانیه 100

این افزایش به حداکثر مقدار  8تدریج از سیگنال مرجع بیشتر شد و در حدود ثانیه 
 8درجه افزایش یافت. از ثانیه  5/0به  -2/0خود رسید. در این مدت، مقدار خطا از 

 سازی مقدار خطا کاهش یافت و به صفر رسید. ، شبیه10تا ثانیه 
، 33/29های  ثانیهدر لحظات سوییچ از تحریك الکتریکی به روبات یعنی 

درجه افزایش و سپس این مقدار پس از  1، مقدار خطا به 77/87و  79/57، 93/27
ثانیه به صفر رسید. در  6درجه کاهش یافت و سپس در مدت  -08/0یك ثانیه به 

زمان سوییچ از تحریك الکتریکی به روبات، خطا مقدار کمی افزایش یافت. به 
درجه افزایش یافت،  2/1ییچ رخ داد، خطا به اندازه که سو 60عنوان مثال، در ثانیه 

 ثانیه به صفر کاهش یافت.  4درجه و بعد از  -09/0ثانیه به  1اما پس از 
 -5/0، رفتارهایی نوسانی با حداکثر خطای 39/91و  92/37های  در ثانیه

ثانیه رخ داد که پس از آن، خطا برابر با صفر شد. این  2درجه و در مدت زمان 
ها معادل لحظات رخ دادن سوییچ از روبات به تحریك الکتریکی بود. مقدار  نزما

RMS زاویه مفصل  5درجه به دست آمد. در شکل  97/0سازی،  در زمان شبیه
 زانو به همراه سیگنال مرجع و نمودار خطا نمایش داده شده است.

ارایه شده است. خستگی عضلانی در  6در شکل μمقدار خستگی عضلانی 
کاهش یافت. با رخ دادن سوییچ  75/0به مقدار  1ثانیه از  28زمان صفر تا  مدت

ثانیه،  30تا  28از تحریك الکتریکی به روبات، در مدت زمان  28در ثانیه 
سوییچ از  30کاهش پیدا کرد. در ثانیه  μسرعت خستگی عضلانی و نیز مقدار 

کاهش  74/0به  μقدار م 41روبات به تحریك الکتریکی رخ داد و تا حدود ثانیه 
سوییچ از تحریك الکتریکی به روبات رخ داد و سرعت  40یافت. در ثانیه 

 76/0به حدود  μ، مقدار 60افزایش خستگی عضلانی کاهش یافت و تا ثانیه 
، سوییچ از روبات به تحریك الکتریکی رخ داد و 70و  60های  رسید. در ثانیه
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کاهش  75/0به مقدار  100و  91های  همقدار خستگی عضلانی به ترتیب تا ثانی
 یافت و از این مقدار کمتر نشد. 

 

 
 ب(.زاوی زانووسیگنالمرج )ا ف(وسیگنال  ا)5شکل

 
سازی، سوییچ از تحریك الکتریکی به  شبیه 90همچنین، در حدود ثانیه 

با کاهش سرعت خستگی عضلانی،  70روبات اتفاق افتاد و از این زمان تا ثانیه 

 آمده است. 6افزایش پیدا کرد. نمودار سیگنال سوییچ در شکل  79/0به  μمقدار 
 

 
 .مقدا  ستگیع  نی)ا ف(وسیگنالسویی )ب(6شکل

 
عملکرد روش پیشنهادی، مقدار خستگی عضلانی با وضعیتی برای بررسی 

مقدار  9که تنها از تحریك الکتریکی استفاده شده بود، مقایسه گردید. شکل 
خستگی عضلانی را برای حالتی که تنها از تحریك الکتریکی استفاده شده است، 

دهد. مقدار خستگی عضلانی به شکل پیوسته افزایش یافت و در  نمایش می

شد که در مقایسه با بیشترین و  72/0به طور تقریبی  μسازی، مقدار ان شبیهپای
 50و  20کمترین مقدار خستگی عضلانی حاصل از روش پیشنهادی، به ترتیب 

 درصد افزایش داشت.
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.مقدا  ستگیع  نی اصلازت ریکا کتریکی7شکل

 

 بحث
ترکیبی با  -حرکت زانو با استفاده از پروتز عصبیدر پژوهش حاضر، کنترل 

نخستین بار، روش  سازی شد. برای رویکرد غلبه بر خستگی عضلانی شبیه
به کارگیری روبات و تحریك الکتریکی استفاده و زاویه  برای PDTسوییچینگ 

سازی، خستگی عضلانی  مفصل زانو در زاویه مرجع تنظیم گردید. در این شبیه
بخشی  ه معین تغییر کرد و از افزایش پیوسته آن در مدت تواندر یك محدود

 جلوگیری و به این ترتیب، بر خستگی عضلانی غلبه شد.
کنند، در  استفاده می Euler-Lagrangeوجه تمایز مطالعاتی که از مدل 

تعیین گشتاورهای سیستم است. این گشتاورها )برای پروتز ترکیبی، گشتاور 
های کنترل که توسط  الکتریکی( با استفاده از سیگنال روبات و گشتاور تحریك

 ،آید. موضوع مهم دیگر در این پروتزها شوند، به دست می کامپیوتر محاسبه می
کننده برای کاهش خستگی عضلانی است. نوآوری تحقیق حاضر  طراحی کنترل

کننده در  بود. هدف از طراحی این کنترل PDTکننده با روش  در طراحی کنترل
جه اول، حرکت زانو در مسیری که تراپیست یا متخصص تعیین کرده است و در

ای که این خستگی به تأخیر افتد و مقدار  سپس کنترل خستگی عضلانی به گونه
 دار شود، بود.  آن کران

سازی، تنظیم زاویه زانو در سیگنال مرجع با موفقیت انجام شد  در این شبیه
نبال کردن سیگنال مرجع مقدار قابل قبولی و مقدار خطا برای مفصل زانو در د

سازی  به عنوان پارامتر خستگی عضلانی در شبیه که μبه دست آمد. مقدار 
ای که برای آن درنظر گرفته شده بود، کمتر نشد  تعیین شده بود، از مقدار آستانه

سازی در یك کران معین قرار گرفت. بنا بر نتایج به دست آمده،  و در مدت شبیه
، به کارگیری PDTگیری کرد که با استفاده از روش سوییچینگ  توان نتیجه می

ای انجام  ترکیبی زانو به گونه -روبات و تحریك الکتریکی برای پروتز عصبی
 گرفت که حرکت مفصل زانو به خوبی کنترل و بر خستگی عضلانی غلبه شد. 

به دو دسته  سازی پارامترهای به کار رفته در مدل استفاده شده برای شبیه
شوند؛ دسته اول، پارامترهایی که مانند گرانش دارای مقادیر ثابت  تقسیم می

هستند و یا مانند وزن درمانجو با توجه به شرایط فیزیکی او، دارای مقدار معین 
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باشند. دسته دیگر پارامترهایی که متناسب با وضعیت فیزیکی درمانجو نیاز به  می
توان به ثابت ممان، ثابت خستگی  آن جمله میباشد که از  ها می تعیین آن

عضلانی و ثابت فعالیت عضلانی اشاره کرد. برای تعیین این پارامترها، از روش 
، با توجه به وضعیت و همکاران Kirschپژوهش شود. در  تخمین استفاده می
 های ظاهری درمانجو، تخمین پارامترهای مدل پروتز  فیزیکی و ویژگی

مقادیر عددی به دست آمده از شخص مورد آزمون اساس  ترکیبی بر -عصبی
)مانند وزن، ثابت زمان ریکاوری و ثابت زمان خستگی عضلانی( صورت گرفت 

 سازی بهره گرفته شد. برای شبیه (. در مطالعه حاضر نیز از همین مقادیر25)
(، در طراحی 25و همکاران ) Kirschتفاوت روش بررسی حاضر با تحقیق 

ها و نحوه توزیع سیگنال کنترل بین تحریك الکتریکی و روبات بود. در  کننده کنترل
بین برای محاسبه سیگنال  کننده مدل پیش و همکاران از کنترل Kirschواقع، 

کننده روبات و تحریك  کنترل استفاده کردند و این سیگنال کنترل، بین کنترل
اما در پژوهش حاضر، معادله حالت سیستم به فرم یك  (،25شد )الکتریکی توزیع 

بهینه طراحی گردید. در  PIDها از نوع  کننده سیستم سوییچ شده بازنویسی و کنترل
و با توجه به خستگی عضلانی، مقدار سیگنال سوییچ برای  PDTروش سوییچینگ 

 زمان محاسبه شد.کننده روبات یا تحریك الکتریکی در هر لحظه از  انتخاب کنترل

 الف. دنبال کردن مسیر مرجع
آمیز  بر خلاف مطالعه حاضر که تعقیب سیگنال مرجع انجام شد و موفقیت

روش ارایه شده برای استفاده از تحریك الکتریکی و روبات در کنترل  بود، در
و همکاران، مفصل زانو موفق به  Kirschترکیبی زانو در تحقیق  -پروتز عصبی
و همکاران نیز برای  Bao(. همچنین، در پژوهش 13ل مرجع نشد )تعقیب سیگنا

(. در مطالعه 15ترکیبی، سیگنال مرجع دنبال نشد ) -کنترل پروتز عصبی
و همکاران که روشی مبتنی بر سوییچینگ برای پروتز  Kirschسازی  شبیه

درجه گزارش شد که مقدار  40ترکیبی زانو بود، حداکثر خطای تعقیب حدود 
درجه  5/2(؛ در حالی که در تحقیق حاضر حداکثر مقدار خطا 32باشد ) ی میبالای

سازی مبتنی بر مدل  یك مطالعه شبیه و همکاران Nunesبه دست آمد. پژوهش 
فازی بود که در آن، مفصل زانو موفق به تعقیب مقدار گذرای سیگنال نشد و با 

(؛ در حالی که مقدار 26درجه مسیر مرجع تعقیب شد ) RMS ،95/3خطای 
درجه به دست آمد که بهبود قابل توجهی  97/0در بررسی حاضر،  RMSخطای 

 ( نشان داد.26) و همکاران Nunesنسبت به نتایج تحقیق 
مقدار سیگنال خطا در دنبال کردن مسیر مرجع، معیار اولیه سنجش عملکرد 

کننده در  توان درباره امکان آزمودن کنترل اساس آن می کننده است و بر کنترل
محیط فیزیکی حکم کرد. پس از به دست آوردن نتیجه قابل قبول در مقدار 

کننده را مورد بررسی  توان دیگر نتایج عملکردی کنترل سیگنال خطای تعقیب، می
رد های مو پژوهشقرار داد. با مقایسه سیگنال خطا حاصل از روش پیشنهادی با 

توان نتیجه گرفت که روش پیشنهادی عملکرد قابل قبولی در تعقیب  ، میبررسی
 سازی در محیط آزمایشگاهی را دارد.  سیگنال مرجع داشته است و امکان پیاده

 خستگی عضلانی .ب
و همکاران، از روش سویییچینگ برای کنترل پروتز  Molazadehدر مطالعه 

و همکاران نیز از روش سوییچینگ برای  Bao(. در تحقیق 33استفاده شد )
های  (، اما در پژوهش29هایی مبتنی بر هوش مصنوعی استفاده گردید ) کننده کنترل

(، نتیجه روش سوییچینگ پیشنهادی بر خستگی عضلانی بررسی 29، 33مذکور )
و همکاران، سوییچ بین  Alibejiنشد. برای کاهش خستگی عضلانی در مطالعه 

الکتریکی در نظر گرفته نشد و از روش مبتنی بر سینرژی جهت  روبات و تحریك
(. در این روش نیز محاسبه سیگنال 30کاهش اثر خستگی عضلانی استفاده شد )

کنترل با استفاده از مقدار خستگی عضلانی صورت گرفت و از این نظر، رویکرد 
Alibeiji ( با مطالعه حاضر که از مقدار خستگی عضلان30و همکاران ) ی برای

 تعیین سیگنال سوییچ استفاده نمود، مشابهت دارد. با این وجود، برای تعیین 
سازی  مقادیر سینرژی عضلانی در رویکرد مبتنی بر سینرژی، به محاسبات بهینه

 های اصلی  ( و محاسبه تحلیل مؤلفهOnline optimizationبرخط )
(Principle Component Analysis  یاPCA( نیاز است )و این محاسبات به 30 )

   کند. سازی این روش را محدود می بر بودن، پیاده دلیل پیچیدگی و زمان
و همکاران، یك روش مبتنی بر سوییچینگ برای  Shengدر تحقیق 

هایی  فرض ها پیش کننده کنترل پروتز ترکیبی ارایه گردید، اما برای طراحی کنترل
در نظر گرفته شد که یك ( سیستم Attraction Regionجهت حوزه جذب )

(. با وجود کنترل مقدار خستگی 15رود ) محدودیت در کنترل سیستم به شمار می
و همکاران، محدودیت مقادیر ضرایب  Shengسازی  عضلانی در نتایج شبیه

(. 15کند ) ها را با چالش مواجه می کنترل کننده، استفاده از روش پیشنهادی آن
کننده سوییچینگ  و همکاران، از یك کنترل Molazadehسازی  شبیه  در پژوهش

( برای پروتز Super Twisted Sliding Mode) سطح لغزشی فوق پیچشی
و همکاران،  Molazadeh(. در مطالعه دیگر 34ترکیبی استفاده شد ) -عصبی

یك کنترل کننده سوییچینگ یادگیری مبتنی بر تکرار مقاوم برای پروتز ترکیبی 
و همکاران  Molazadeh(، 16و همکاران ) Shangتحقیقات (. در 35ارایه شد )

(، 13و همکاران ) Kirsch( مانند پژوهش 35و همکاران ) Molazadeh( و 34)
در نظر گرفته شد، اما در زمانی  5/0مقدار آستانه خستگی برای سوییچ برابر با 

سازی مقدار خستگی عضلانی به مقدار آستانه رسید و  ، شبیه10کمتر از ثانیه 
سوییچ از تحریك الکتریکی به روبات رخ داد. در مطالعه حاضر با روش 

، بعد از ثانیه 75/0دار آستانه خستگی ، اولین سوییچ برای مقPDTسوییچینگ 
 رخ داد و به عبارت دیگر، وقوع خستگی عضلانی به تأخیر افتاد. 29

های پروتز  کننده برای کنترل PDTرسد روش سوییچینگ  به نظر می
کننده در طراحی  های محدود فرض ترکیبی بدون نیاز به پیش -عصبی
سبات مورد نیاز برای کنترل کننده و بدون پیچیدگی محاسباتی در محا کنترل

کننده روبات و تحریك الکتریکی را فراهم  سیستم، امکان سوییچ بین کنترل
سازی از یك مقدار معین  کند؛ به طوری که خستگی عضلانی در مدت شبیه می

 بیشتر نشود و وقوع خستگی عضلانی به تأخیر انداخته شود.
 

 ها محدودیت
(، هر مدل Disturbanceه و اغتشاش )های مدل نشد به دلیل وجود دینامیك

سازی عملی دچار خطا در  عضلانی با هر میزان دقت، در پیاده -ریاضی اسکلتی
( بین مدل Model mismatchگردد که به عنوان عدم تطابق ) نتایج می

های رایج و  شود و یکی از محدودیت سازی و نتایج آزمایشگاهی شناخته می شبیه
(. برای 36سازی یك روش کنترلی است ) سازی عملی شبیه پیادهمورد انتظار در 

ترکیبی در محیط آزمایشگاهی، اعمال مقادیر  -بخشی زانو با پروتز عصبی توان
اند، با خطا در کنترل  سازی به دست آمده های کنترل که در شبیه عددی سیگنال

بخشی  نحرکت زانو همراه خواهد بود و نظارت یك متخصص در زمان انجام توا
سازی مورد بررسی در مطالعه حاضر، خستگی  ضروری است. اگرچه در شبیه
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عضلانی مدل شد، اما در محیط آزمایشگاهی و برای یك نمونه انسانی، عوامل 
توانند بر خستگی عضلانی تأثیرگذار باشند که برخی حتی به طور  متعددی می

. از جمله عوامل باشد جداگانه، مختص هر درمانجو و شرایط فیزیکی او می
توان به عوامل روانی اشاره نمود که به شکل  تأثیرگذار بر خستگی عضلانی می

هایی را در  گیری نیست. وجود این عوامل نیز محدودیت کمی قابل اندازه
 کند. سازی عملی روش پیشنهادی ایجاد می پیاده

سازی  شبیهاین پروتز قابلیت استفاده در زمان راه رفتن کاربر را ندارد و در 
ها، از سیگنال مرجع ثابت استفاده شده است، اما امکان استفاده از  آن در رفرنس

سازی وجود دارد. به عنوان مثال، کافی  سیگنال مطلوب متغیر با زمان در شبیه
درجه برای سیگنال مطلوب، از یك تابع متغیر با زمان  60است به جای مقدار 

اده شود؛ چنانچه در تحقیق حاضر نیز از لحظه استف 2tمانند تابع سینوس یا تابع 
تغییر  6t r(t) =، سیگنال مرجع متغیر با زمان است و با رابطه 10صفر تا ثانیه 

 زمان است(. tکند ) در این معادله،  می
 

 پیشنهادها
 -سازی روش پیشنهادی بر روی پروتز عصبی آینده، پیاده  های برای پژوهش

مورد نظر است. همچنین، در روش پیشنهاد ترکیبی در محیط آزمایشگاهی 
های مدل نشده در نظر گرفته نشد. بنابراین،  ثر اغتشاش و دینامیك شده ا

های مدل نشده،  کننده با در نظر گرفتن اغتشاش و دینامیك طراحی کنترل
های بدون مدل و  پیشنهاد دیگری برای مطالعات آتی است. استفاده از روش

سازی روش پیشنهادی در تحقیق حاضر، از جمله  آنلاین به منظور پیاده
های  باشد. با توجه به محدودیت های مربوط به کارهای آینده می زمینه
سازی عملی، برای اجرای روش ارایه شده در پژوهش حاضر، علاوه بر  پیاده

های درمانی، نظارت یك متخصص یا درمانگر ضروری به  رعایت پروتکل
 رسد. نظر می

 

 گیری نتیجه
حلی برای چالش چگونگی به  تواند به عنوان راه می PDTروش سوییچینگ 

ترکیبی با هدف  -کارگیری تحریك الکتریکی و روبات در پروتز عصبی
جلوگیری از افزایش خستگی عضلانی ناشی از تحریك الکتریکی در نظر گرفته 

ستگی تواند بدون نیاز به ساختارهای پیچیده کنترلی، وقوع خ شود. این روش می
جایی مفصل  سازی در میزان خطای جابه عضلانی را به تأخیر اندازد. نتایج شبیه

های پیچیده و  فرض زانو و کنترل مقدار خستگی عضلانی بدون نیاز به پیش
کننده کارایی این روش در  ها، بیان کننده های محاسباتی برای کنترل محدودیت

ارگیری روش پیشنهادی مطالعه عملکرد کنترلی و نیز تأییدی برای امکان به ک
 حاضر بر روی نمونه انسانی است. 

 

 تشکر و قدردانی
 مهندسی برقنامه مقطع دکتری تخصصی  پژوهش حاضر برگرفته از پایان

، مصوب دانشگاه آزاد اسلامی 11140151781001به شماره  (کنترلگرایش )
بخشی و  باشد. بدین وسیله نویسندگان از هسته علمی توان واحد مشهد می

بیوفیدبك دانشگاه آزاد اسلامی واحد مشهد که در انجام این مطالعه همکاری 
 آورند.  نمودند، تشکر و قدردانی به عمل می

 

 نویسندگان نقش
 شاذان قاجاری، حمیدرضا کبروی : پردازی راحی پژوهش و ایدهط

 تأمین منابع مالی پژوهش: شاذان قاجاری
 ریحانه کاردهی مقدم، ناصر پریزحمایت علمی و اجرایی از پژوهش: 

 : شاذان قاجاریها آوری داده جمع
 اجاریقتحلیل و بررسی نتایج: شاذان 
 تحلیل آماری: شاذان قاجاری

سازی متن پژوهش: شاذان قاجاری، ریحانه کاردهی مقدم، حمیدرضا  آماده
 کبروی و ناصر پریز 

دم، حمیدرضا بررسی علمی متن پژوهش: شاذان قاجاری، ریحانه کاردهی مق
 کبروی و ناصر پریز

سایت مجله: شاذان قاجاری، ریحانه  و ارسال بهتأیید نهایی متن پژوهش 
 کاردهی مقدم، حمیدرضا کبروی و ناصر پریز

یند پژوهش از آغاز تا انتشار و پاسخ به نظرات داوران: انظارت بر یکپارچگی فر
 ناصر پریز شاذان قاجاری، ریحانه کاردهی مقدم، حمیدرضا کبروی و

 

 منابع مالی
نامه  های انجام شده برای بخشی از پایان سازی اساس شبیه پژوهش حاضر بر

تهیه شده است. دانشگاه  (کنترلگرایش ) دکتری تخصصی مهندسی برقمقطع 
نوشته  سازی دست ، تحلیل و گزارش، آمادهها آوری داده در تأمین منابع مالی، جمع

 تشار دخالت نداشته است. و تصویب نهایی پژوهش برای ان
 

 تعارض منافع
توسط شاذان قاجاری و با حاضر نویسندگان تعارض منافع نداشتند. پژوهش 

گروه برق و گروه مهندسی پزشکی دانشکده فنی و مهندسی  استادانراهنمایی 
دانشگاه آزاد اسلامی واحد مشهد، ریحانه کاردهی مقدم و حمیدرضا کبروی و با 

ه برق دانشکده مهندسی دانشگاه فردوسی مشهد، ناصر پریز مشاوره استاد گرو
در دانشکده فنی و مهندسی دانشگاه  1375. شاذان قاجاری از سال گرفتانجام 

 باشد.  دکتری تخصصی می مقطع مشغول به تحصیل درآزاد اسلامی واحد مشهد 
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Abstract 
 

Introduction: Hybrid neuro-prostheses are used in rehabilitation of individuals with spinal cord injuries. These 

hybrid neuro-prostheses consist of a robot that moves the knee joint mechanically and a functional electrical 

stimulation (FES) part that moves the knee joint by electric current stimulation. The main challenge in the use of 

hybrid neuro-prostheses is muscle fatigue due to electrical stimulation. This study endeavored to reduce muscle 

fatigue through timing between robot and FES using Persistent D-well Time 

Materials and Methods: A mathematical equation was used to model the knee movement in a hybrid neuro-

prostheses. A differential equation was used to describe muscle fatigue. The simulation time was determined one 

hundred seconds and the goal of simulation was considered to regulate knee joint in angle of sixty degrees. 

Simulation time was divided into stages and a time interval was set for each stage. At each stage, FES was active for 

a certain time duration. After this duration until the end of the time frame of the stage, switch occurred between the 

FES and the robot, based on the muscle fatigue value. 

Results: At the end of the simulation, the knee was regulated with a root mean square error of 0.79 degree at the 

reference angle. Using robots in the timing method reduced muscle fatigue and the muscle fatigue value was limited 

in a bounded range between 0.94 and 0.97. 

Conclusion: The timing method simulated in this study can be effective for control of knee movement. Based on the 

results, it is expected that this method can be used in the control of hybrid neuro-prosthesis in practice during which 

the exercises prescribed by the therapist are rehearsed and the muscle fatigue increment need to be avoided in the 

client simultaneously.  
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