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Resumen

Las protesis de miembros inferiores han avanzado mucho a lo largo de los anos,
hoy en dia existen adaptaciones que sirven para escalar montafas o correr a la par de
personas sanas [1-3]. Sin embargo, un problema persiste, la gran mayoria de ellas no
provee un sistema de retroalimentacion sensorial al usuario o, si lo hacen, son muy
complejas y costosas [4-5]. Sin dicho sistema, los amputados suelen caminar con
menos confianza, con pasos mas cortos y a una menor velocidad, resistiéndose a
colocar el peso del cuerpo sobre la protesis, lo cual deben compensar con la pierna
sana y lleva a deformaciones [6-7]. Asimismo, la falta de retroalimentacion alarga la

rehabilitacion, lo cual es perjudicial para su salud fisica y psicolégica [8-11].

Esta problematica es vivida en la labor profesional diaria del Licenciado Daniel
Suarez, quien implementa y entrena pacientes en el uso de proétesis. El Lic. Suarez
compartié esta falencia como una necesidad concreta y real para desarrollar en el
marco de un proyecto final. En consecuencia, se propuso desarrollar un sistema de
retroalimentacién sobre la marcha, econémico y poco invasivo, con el objetivo de

mejorar la calidad de la marcha y la rehabilitacidon de los amputados.

El desarrollo de Félix (asi se denominé al sistema), consistié en una plantilla
externa a la protesis, implantada con 4 sensores FSR (en el Hallux, 1t y 5t metatarso,
y en el talén), conectados a un microcontrolador y a 4 motores vibradores colocados
en el munion. Al presionar un FSR se activa su correspondiente motor, informando al

paciente del estado de apoyo del pie de la protesis.

Félix fue formulado para ser aplicable a cualquier amputado de miembro
inferior, con cualquier tipo de proétesis. Es mas, también es util a aquellos pacientes
que conservan ambas piernas, pero sufren de sindromes neurolégicos que les impide

realizar una marcha saludable [12].

Debido a la pandemia del COVID-19, Félix no pudo ser probado por un paciente
amputado, si por una persona sana que comprobd su correcto funcionamiento. Se
espera que mejore la salud fisica y mental de los amputados de miembros inferiores

y reduzca los tiempos de rehabilitaciéon [6-11;13].
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Marco teorico

La palabra amputacion se deriva del latin, amputare, que quiere decir cortar y
separar enteramente del cuerpo un miembro o una porcion de él. Segan el tamano de la
porcion separada se determina el “nivel de amputacién”, cuyo nombre hace referencia al
lugar por donde se realiza el corte. Hay mas de doce niveles de amputacion diferentes en
la zona del pie; si éste no se puede rescatar se procede al nivel transtibial, cortando a
través de la tibia y el peroné; luego sigue la desarticulacion de rodilla, dejando intacto al
fémur; de ser necesario se cortara este ultimo en lo que se denomina una amputacion
transfemoral; si ain no es suficiente, serd una desarticulacién de cadera y si no,
hemipelvectomia (incluyendo partes de la pelvis hasta el hueso sacro). Los distintos

niveles se pueden observar graficamente en la figura 1 [14].

Figura 1: Niveles de amputacion de miembros inferiores. De izquierda a derecha: amputacion
parcial de pie, transtibial, desarticulacion de rodilla, transfemoral, desarticulacion de cadera y
hemipelvectomia [14].

Las causas por las cuales se puede dar una amputacién son listadas a continuacién:

e Congénitas: Defectos congénitos en el desarrollo embrionario. O bien no se
forma el miembro o hay una malformacion y la eliminacion y reemplazo por
protesis mejora el desempenio general.

e DPor alteraciones vasculares: diabetes, arteriosclerosis, entre otras.



e Traumaticas: accidentes, congelamiento y quemaduras.
e Infecciosas: agudas muy virulentas o cronicas refractarias a tratamiento.

e Tumorales: benignas, muy raras, y malignas, de mayor frecuencia.

De las estadisticas nacionales no surgen datos precisos de personas amputadas, ni
de la cantidad total ni de los tipos de amputaciones. Solo hay algunos datos relevantes

que permiten una estimacion de la realidad.

En el censo del 2010 (cabe aclarar que el censo del 2020 se posterg6 por la pandemia
del COVID-19), en la seccion de personas con DLP (dificultad o limitacion permanente)
simplemente se registré las personas con DMI (dificultad motora inferior), lo cual se
refiere a personas con anomalias congénitas y/o adquiridas, Oseas, articulares,
amputaciones en piernas y/o rodillas, tobillos o pies, con dificultad permanente de
movilidad. Este grupo, que claramente abarca mucho més que las amputaciones de
miembros inferiores, es el 20 % de todas las dificultades, donde otras son: visuales (60
%), auditivas (8 %), cognitiva (8 %) y motora superior (4 %). Sin embargo, estos son los
casos de personas con solo una DLP, que forman el 68 % del total (18 % tienen dos
limitaciones y 14 % mas de dos). El total de las personas con DLP es de 5.114.190, o sea
el 12,7 % de la poblacién argentina. Esta es toda la informacién que brinda el censo. De
estos datos se deduce que las personas con solo una DLP que forman parte del grupo de
personas con DMI es el 1,72 % de la poblacion argentina. No hay informacién sobre
cuantas personas tienen dos o mas DLP y una de ellas es DMI, por lo que seguramente el
numero real de personas con DMI sea mayor al 1,72 %, pero no se sabe cuanto. Tampoco
se sabe cuanto de ese 1,72 % (o mas), son efectivamente amputados de miembros

inferiores, por lo que claramente no es un dato preciso [15].

Otra forma de buscar la informacién es a través de la diabetes. El 48 % de las
amputaciones en Argentina se debe a la diabetes [16]. Una de sus consecuencias es la
neuropatia diabética: los altos niveles de glucosa en sangre y la presion alta dafian los
nervios de todo el cuerpo, pero especialmente los de los pies (neuropatia periférica) lo
cual genera dolor, adormecimiento y pérdida de sensibilidad. Esto ultimo es
particularmente importante porque permite que haya heridas que pasen desapercibidas,

lo cual lleva a serias infecciones y, finalmente, amputaciones. La diabetes aumenta mas
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de 25 veces el riesgo de amputaciones por causas vasculares. Esto se potencia con su
escaso diagnostico, uno de cada 3 médicos reconoce los signos de neuropatia periférica
relacionada a la diabetes. Hoy se calcula que hay 464 millones de personas viviendo con
diabetes en el mundo y creciendo de a 20 millones por afio. La mas comun es la diabetes
tipo 2 y su causa predominante es el sedentarismo y la mala alimentacién. En Argentina,
hay un 8,5 % de la poblacién con diabetes, cerca de la media mundial (8,3 %) y, de esos,
el 3,7 % tiene neuropatia periférica [17]. De estos datos se infiere que el 0,3 % de la
poblacion probablemente sea amputada a causa de diabetes. Dado que el 48 % de los
amputados son a causa de diabetes, esto implica una poblacién de amputados del 0,6 %
de la poblacion argentina, unas 241.615 personas. Lo cual no es para nada contradictorio

con los datos del censo.

Buscar que el nivel de amputacion sea el més bajo posible es primordial, ya que tiene
amplios beneficios funcionales. Siendo seres bipedos, perder un miembro inferior es
perder el 50 % del soporte estructural, junto con las complejas articulaciones y el sistema
motor involucrado al caminar, y los distintos tipos de retroalimentacion sensorial
(presion, temperatura, propiocepcion, etc.); ademas, el cuerpo perdi6 una parte
significativa de su peso (aproximadamente 16 % si se amputa la pierna entera [18]) y
ahora es asimétrico y esta desequilibrado. Cuanto menor sea el nivel de la amputacion,

menor sera dicha asimetria y desequilibrio.

Una de las consecuencias de esto se ve reflejado en el estudio de Schmalz et al, donde
compararon el consumo de oxigeno durante la marcha en pacientes transtibiales y
transfemorales, con protesis, contra sujetos sin amputaciéon, y obtuvieron que los
pacientes amputados tenian un incremento de consumo de oxigeno del 25 % y del 55 %-
65 % respectivamente, sin importar la sofisticacién de la protesis, es decir, un paciente
transfemoral se cansa mas del doble que un transtibial al caminar. Esto parece repetirse
para todos los niveles de amputacion, un nivel superior hace que la marcha sea mas
tediosa que para un nivel inferior, y esto se acentiia especialmente cuando se pierde la

articulacion de rodilla [19].

Una vez realizada la amputacion, hay principalmente dos caminos a seguir, intentar

reemplazar esta pérdida con algo equivalente o, aceptar la pérdida y redefinir el nuevo



puente entre persona y entorno. Esto dltimo se ha hecho para algunas aplicaciones
particulares, es el caso del alpinismo [3], 1a natacion, e incluso el atletismo [1], pero en lo
que se refiere a la marcha, la caminata diaria, no se ha encontrado una mejora tecnologica

al pie.

Hay proétesis que se asemejan mucho a una pierna biolégica, en el sentido de que
cumplen practicamente todas las funciones mecanicas de ésta. Las mas sofisticadas
incluyen un software que anticipa el impacto con el piso y se adapta a lo que se requiere
en cada momento de la marcha (mayor amortiguaciéon o mayor impulso). Estan inervadas
quirdrgicamente de forma tal que el usuario tiene sensibilidad y practicamente se logra la
sensacion de caminar de forma normal, tanto para el paciente como para quien lo observa.
Definitivamente se logra una marcha méas sana, con la misma (o incluso una menor)
dificultad o cansancio que pueda tener una persona con piernas biologicas [4]. El
principal problema que tienen es que semejante sofisticacion eleva significativamente su

costo, por lo que tienen muy baja accesibilidad.

La diferencia fundamental entre la sofisticada protesis mencionada y una que es

simplemente un apoyo, es el sistema de retroalimentacion sensorial.

Caminar no consiste solo en enviar sefiales desde el cerebro hacia los muasculos
a través del sistema nervioso, sino que la recepcion es igualmente importante. El
cerebro necesita informacion sobre la calidad de los pasos que est4 logrando, donde
estan las piernas y los pies, en qué momento éstos golpearon el suelo, cuando se
levantaron y con qué fuerza y angulo. Es primordial para saber de qué manera

ejecutar el siguiente paso [20].

Un amputado pierde una forma de accionar sobre el entorno, pero también una
manera de conocerlo, interpretarlo y anticiparse a lo que viene. Debido a esto, con
una protesis sin retroalimentacion suelen caminar con menos confianza, con pasos
mas cortos y a una menor velocidad. A veces lo hacen en puntas de pie para balancear
la proétesis o no se animan a colocar el peso completo del cuerpo sobre la misma, lo
cual deben compensar con la pierna sana y lleva a deformaciones [ 6-7]. Asimismo, la
falta de retroalimentacion alarga la rehabilitacion, lo cual es perjudicial para la salud

fisica y psicologica del paciente [8-11].



Incorporar la retroalimentacion sensorial permite al paciente confiar mas en su
protesis y, en consecuencia, apoyar mas peso sobre ella y dejar de mirar el suelo al
caminar, especialmente sobre terrenos desiguales o con poca iluminacion. Otra
repercusion, nada menor, es empezar a dejar de percibir a la protesis como un objeto
externo y acercarse mas a ser una parte del cuerpo. Todo esto mejora la calidad de la
marcha yla salud de la persona, fisica y mental. Incluso hay un aspecto social a considerar,

ya que una marcha mas natural se destaca menos, lo que implica menos estigmatizacion

y una mayor integracion social.

El efecto que produce la retroalimentacion sensorial sobre la marcha del paciente
se puede ver en la figura 2, en donde distintas personas caminaron por una plataforma de
fuerza para poder medir coémo distribuyen su peso sobre los puntos de apoyo a lo largo de
la marcha; se hizo un promedio sobre varias pasadas. La imagen “a” corresponde a un
sujeto sano, se puede ver una distribucion del peso uniforme con poca variabilidad entre

pasadas. La imagen “b” es el resultado del estudio sobre un paciente con amputacion
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Figura 2: Puntos de presion en el apoyo de varias marchas. a) Pie derecho de un paciente
sano, ligeras variaciones de una pasada a otra, presion bien distribuida a lo largo de la
planta. b) Prétesis de un paciente con amputacion transtibial en su pierna izquierda, no
logra apoyar el talon de la protesis. c) Protesis electronica de un paciente con
amputacion transfemoral en su pierna izquierda, prdcticamente sin variacion de una
pisada a otra y buena distribucion a lo largo de la planta [21].



transtibial, con una proétesis sin retroalimentacién; nunca logra apoyar el taléon de la
protesis, y, de hecho, toma consciencia de esto solamente luego de ver el resultado del
estudio. La imagen “c” corresponde a un paciente con amputacion transfemoral, pero con
una protesis electronica; tiene una distribucion de peso completamente uniforme e

invariable [21].

La protesis electronica mencionada, o mismo la utilizada en este estudio, es efectiva
pero compleja de fabricar, lo cual aumenta su costo y baja su accesibilidad. Sin embargo,
una alternativa con menor complejidad es agregarle un sistema de retroalimentacion a
una protesis standard y ver si se logran resultados similares. El desafio esta en determinar
si se puede lograr acercar la imagen “b” a la “a” o incluso a la “c”. A continuacion, se

exhiben algunos ejemplos que indican que es posible.

El grupo de Clippinger et al (1982) utiliz6 un electrodo implantado en el nervio
ciatico junto a un receptor de radio frecuencia, el cual recibe informacion de un cristal
piezoeléctrico colocado debajo del talén prostético. Si bien no es a lo que apunta este
trabajo (ya que de por si requiere de una operacién, un nivel de complejidad no deseado),
reportaron un incremento en la confianza al caminar (especialmente por la noche y al
subir las escaleras), mayor velocidad de marcha y un menor dolor post-amputaciéon y

mejor sanacion del munon [22].

Fan et al (2008) hicieron varias pruebas de distintos tipos de sistemas tanto en la
medicion de presion como en la recepcion de la informacion. Finalmente utilizaron cuatro
sensores piezoresistivos colocados en el talon, en el hallux (dedo gordo) y en el 10y el 5t
metatarso, los cuales se conectan a 4 actuadores colocados uniformemente distanciados
en un brazalete que se coloca en el munon del paciente. Los actuadores son pequenos
infladores hechos con PDMS (polidimetilsiloxano) que varian la presion realizada segin
la fuerza de apoyo realizada en su respectivo sensor. El controlador se puede colocar en
la cintura del paciente o integrarse directamente a la protesis. Hicieron pruebas
solamente con pacientes normales, estudiando qué tan bien podian diferenciar entre un
actuador y otro y entre dos niveles de presion distintos (caracteristicos de distintas fuerzas

de apoyo). Los resultados de las pruebas fueron satisfactorios, cercanos al 100 % [23].



Finalmente, McKinney-Nowroozi (UCLA, 2013) continuaron lo realizado por Fan en
2008, incluso manteniendo parte del equipo de trabajo. Al sistema anterior solo le
modificaron la transmision (bluetooth en vez de analogico) y los actuadores se triplicaron.
Tres actuadores por cada sensor de presion para indicar tres niveles distintos de fuerza
de apoyo. En este caso si hicieron pruebas con pacientes amputados y también con
pacientes de edad avanzada y/o con neuropatia periférica. Los resultados reportados
indican que los amputados solamente encontraron un beneficio en la rehabilitacién
temprana (los autores adjudican esto al gran porte atlético de los amputados, dado que
eran todos ex-soldados, y a su facilidad de adaptarse a la proétesis), en cambio los
pacientes de neuropatia periférica mejoraron su marcha en casi todos los parametros de

esta [24].

En vista de estos resultados, desarrollar un sistema de retroalimentacion sensorial
adaptable a proétesis ya existentes mejoraria la marcha de los pacientes que lo utilicen y,

si se logra hacer a bajo costo, seria una alternativa econémica a la protesis electronica.

Ni estos estudios ni ningln otro que se haya descubierto durante la investigacion
para este proyecto ha llegado a una etapa comercial. Atn si algunos estan en proceso de
hacerlo, sus métodos siguen siendo mas costosos de lo necesario y si a eso se le suma la
importacion, resulta en un producto que sigue siendo poco accesible para la mayoria de
los argentinos. En Argentina en particular se encontré solamente una investigacion
reciente con posibles similitudes a este proyecto, se intent6 contactar a los realizadores

para obtener mas detalles sobre la misma pero no hubo éxito.

Con todo lo evidenciado, queda claro que este es un producto beneficioso para la
industria argentina. Justamente pensando en nuestro pais y la pobreza existente en éste
tiene especial relevancia lograr un producto econémico y accesible para todos los

argentinos.
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Objetivos:

La identificacién de la problematica a resolver fue apuntalada por Daniel Suarez,
prostesista con décadas de experiencia. Fue en base a sus inquietudes que se plantearon

los objetivos a mencionar a continuacién.

El objetivo principal de este proyecto fue la realizacion de un sistema de
retroalimentaciéon sensorial para amputados de miembros inferiores. Se lo acot6 a
pacientes transtibiales porque al mantener la articulacion de la rodilla hay menos
variables para tener en cuenta y esto ayuda a mantener la complejidad del proyecto acorde

a lo que es un proyecto final de carrera.

A pesar de eso, se buscd hacer un sistema independiente de la protesis, anexo a la
misma y adaptable a cualquier tipo de protesis (incluso a un amputado transfemoral, si
resultase beneficioso para el mismo) ya que cuanto menos especifico sea el producto
menor sera su costo, lo cual es otro de los objetivos principales, lograr que sea accesible.
Incluso, una aplicacion extra que se encontr6é durante la investigacion para este proyecto
es el uso de este sistema en personas que conservan ambas piernas, pero aun asi tienen
dificultades para caminar debido a trastornos o accidentes neurolégicos (ACV, neuropatia
periférica, entre otros [12]) y les es de mucha ayuda la retroalimentacion sensorial,
algunos para su rehabilitacion y otros por un periodo de tiempo mas extendido, quizas
permanente. Esta aplicacion ampliaria el mercado, lo cual hace que sea un producto mas

rentable, algo vital para que su produccion sea viable, y su precio, bajo.

Especificamente, los objetivos fueron los siguientes:

11



Objetivos de minima:
e Desarrollar un sistema de retroalimentacién que indique al amputado qué partes
del pie de la protesis estan apoyados, de forma inmediata.

e Dicho sistema debe poder ser utilizado durante la marcha diaria, en cualquier

ambiente (dentro de las especificaciones).

Objetivos de maxima:

e EconOmico, modular y universal para poder ser accesible.
e Adaptable a cualquier tipo de protesis.

e No se necesite expertise para manipularlo.

e Util para pacientes neurolégicos con dificultades motrices que requieran de

asistencia en el sistema aferente de la marcha.

e Capaz de distinguir grados de fuerza de apoyo.

12



Desarrollo

Se describe la realizacion del sistema de retroalimentaciéon sensorial, de ahora en
méas denominado Félix, en dos partes. Primero el disefio, en donde se explican las
decisiones sobre como va a ser cada componente; y, a continuacion, la implementaciéon

de lo disenado.
1. Diseno

Se comenzara por detallar como se buscan ejecutar los objetivos planteados, qué
implica cada uno; luego se provee un andlisis de las alternativas asociadas a la
retroalimentacion al usuario; otro del sistema de sensado; se profundiza sobre las

necesidades y soluciones del software; y finalmente como se ensamblan todas las partes.

1.1 Objetivos

Objetivos de minima

Objetivo Indicar al amputado qué partes del pie de la proétesis estan apoyados,

de forma inmediata.

Requerimientos o Proporcionar informacion sobre los cuatro puntos de apoyo
cruciales: el talon, el hallux (cominmente denominado dedo
gordo) y el primer y quinto metatarso [25-28]. Formando los
cuatro puntos cardinales que, mediante cuatro sensores,
informaran al usuario sobre el estado de apoyo de la proétesis.

o “de forma inmediata”: el delay entre el apoyo y la
retroalimentaciéon no debe superar el minimo detectable por

el humano, 100ms. [23]

Objetivo Dicho sistema debe poder ser utilizado durante la marcha diaria, en

cualquier ambiente (dentro de las especificaciones).

13



Requerimientos .

Liviano: menos del 1 % del peso de cualquier paciente, menos

de 300g. [29]

Pequeio, que no interfiera con el entorno: un disefno pegado
al cuerpo, sin elementos que sobresalgan mas de 4 cm de la

linea corporal.

portatil: alimentado a base de baterias recargables
comerciales con una duracion minima de 3 horas continuas.

(los amputados transtibiales no suelen caminar mas de 30'

por dia [30-31])

Coémodo: se apunta a que pueda utilizarse por debajo de un

pantalén holgado.

Objetivos de maxima

Objetivo Econdémico, modular y universal para poder ser accesible.

Requerimientos .

Costo de fabricacion de menos de US$100.

Universal: el sistema no debe ser especifico para una sola

persona, sino adaptable a los distintos usuarios.

Plantilla universal: una plantilla que no dependa del talle del

paciente.

Reutilizable: ademas de lo anterior, debera ser un sistema
perdurable. Aspecto especialmente necesario en la aplicacion

de una clinica de rehabilitacion.

Objetivo Adaptable a cualquier tipo de prétesis.
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Requerimientos

o Independiente del tipo de protesis. Lo tinico que precisara es
un punto de apoyo (pie de proétesis) para colocar los sensores.
El estimulo que se utilice para informar al usuario tampoco

debera depender de ésta.

o Sistema de feedback universal: El estimulo que se le dara al
paciente para informar el estado de apoyo de la protesis
también debe ser independiente de las caracteristicas fisicas

del paciente, o lo mas generalizado que se pueda.

Objetivo

No se necesite expertise para manipularlo.

Requerimientos

o Interfaz de usuario amigable. A lo sumo, el sistema debera
requerir una regulacion inicial por profesional capacitado.
Luego, el wusuario deberia poder prenderlo/apagarlo,
cargar/cambiar las baterias, y sacarselo y volvérselo a poner

sin asistencia.

Objetivo

Util para pacientes neurologicos con dificultades motrices que

requieran de asistencia en el sistema aferente de la marcha.

Requerimientos

o Al ser independiente del tipo de protesis, utilizando una
plantilla externa a la misma, no habria requerimientos extra
para poder ser utilizado en una pierna biol6gica. Habria que
comprobar que la cantidad de sensores son suficientes, ya que
un pie bioldgico es mas complejo que un pie de protesis, sin
embargo, segun estudios analizados, més sensores no es

indispensable [12].

Objetivo

Capaz de distinguir grados de fuerza de apoyo.

Requerimientos

o Sensores con la precision suficiente para poder diferenciar

una fuerza minima de una de unos skgf [26].
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1.2 Sistema de retroalimentacion al usuario

Las opciones de como interactuar con el paciente, de hacerle saber qué calidad de
apoyo esta logrando con la protesis, se pueden clasificar segtin los sentidos del cuerpo
humano que se intenten abordar, por lo que principalmente puede ser una
retroalimentacion visual, auditiva o haptica. A continuacion, se detallan las diferentes

alternativas y se provee un analisis de los beneficios y limitaciones de cada una.

Una retroalimentacion visual interfiere con la marcha normal del paciente por dos
razones. Primero, no es natural estar mirando algtin punto fijo al caminar (del cual estaria
esperando una confirmacion sobre el apoyo), seria molesto para el paciente. Segundo, el
sentido de la vista es un aporte fundamental al sentido del equilibrio, ocuparlo de forma
constante en la basqueda de una retroalimentacion empeoraria la marcha en vez de

mejorarla.

Una retroalimentacion auditiva también interfiere con la marcha natural del
paciente y afectaria su comodidad y su relaciéon con la sociedad y el ambiente. Ademas, el
sistema de retroalimentacion auditivo no permite demasiados niveles de informacion sin

requerir de una atencién especial del usuario.

Por ultimo, la retroalimentacion haptica, que es la opcion mas elegida en la
bibliografia. La primera ventaja que se observa es que es el sistema natural por el cual una
persona sana detecta un correcto apoyo del pie, con lo cual facilita la transicién. No tiene
ninguna de las desventajas mencionadas sobre los otros sentidos, una leve presiéon o
vibracion en el munon no es notado por otras personas, no interfiere con otras funciones,
no disminuye la conciencia sobre el entorno y tiene el potencial de transmitir varios
niveles de informacién (variando el patron o los niveles de presion o la frecuencia de
vibracién). Dentro de esta categoria, hay que diferenciar entre una retroalimentacion
eléctrica (ya sea por implantacion o superficial), una vibracién o una presiéon. Un sistema
eléctrico implantado tiene mucho potencial, pero tiene la complicacion ya mencionada de
tener que hacer una cirugia, con todo lo que conlleva. Un sistema eléctrico superficial es
mas simple, pero a la larga se ha visto que deteriora los receptores de la piel y pierde

eficacia [7], ademas, la colocacién de los electrodos no es trivial, y requiere insumos. En
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cambio, un actuador de presién mecéanica o un vibrador no tienen estos problemas y son

economicos.

Finalmente, para decidir entre una presion mecanica o una vibracion se considerd
la versatilidad econémica de esta ultima, dado que un motor vibrador es muy barato y
simplemente agregandole un microcontrolador (como Arduino o Raspberry Pi) de bajo
costo se puede lograr un amplio rango de acciones. En cambio, para hacer lo mismo con
una presion mecanica hay que buscar algo similar a lo realizado por Fan et al [23],
mencionado anteriormente, con un complicado, costoso y voluminoso sistema

neumatico.

Respecto al tipo/marca de motor vibrador (MV de ahora en maés), se busco que sea
pequeiio y facil de colocar. Hay varios MVs circulares y delgados, de marca genérica y

econdémicos por lo que no fue dificil conseguirlos.

Habiendo decidido sobre un actuador haptico con accion vibratoria (motores

vibradores), se procedi6 a buscar como medir la calidad de apoyo.

1.3 Sistema de sensado

Primero, se defini6 una calidad de apoyo 6ptima como aquella en la que toda la base

de la protesis esta en contacto con la superficie donde se apoya.

Esto se podria medir de diversas maneras, con sensores de presion on/off, 6pticos o
con sensores piezoeléctricos o piezoresistivos. Estos tltimos son los utilizados en la
bibliografia por amplia mayoria. Son sensores hechos de un material que cambia su
resistividad desde infinita (en teoria) a casi nula a medida que se le aplica presion. Tienen
la ventaja de que permiten detectar distintos niveles de presién, son pequefios, robustos
y relativamente econ6micos (menos de 10 dblares). Por todas estas razones son perfectos

para esta aplicacion.
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Idealmente querriamos tener toda la base de la protesis cubierta de estos sensores
(de aqui en mas denominados FSRs por sus siglas en inglés, force sensitive resistors), pero
en la practica es suficiente con tener 4: uno a la altura del hallux (dedo gordo), uno en la
region del primer metatarso, otro en la del quinto metatarso y uno a la altura del talon
(como se ve en la figura 3). De esta forma se cubren los dos ejes principales, el longitudinal
y el transversal. Ademas, esas cuatro son las zonas que soportan mayor presion [25-28]

por lo que es donde es mas necesario tener un apoyo adecuado.

/

31
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Figura 3: Ubicacion de los FSR. Referencias: H por
Hallux, T por taldn, 1 por primer metatarso y 5 por
quinto metatarso.

1.4 Software

La informacion proveniente de los FSRs necesita ser filtrada, asimilada y convertida
en una accion de los MVs que el usuario pueda interpretar. Una forma sencilla y
econdmica de hacer esto es mediante un microcontrolador. Practicamente cualquier
Arduino cumple con todos los requerimientos, y tienen la ventaja que los estudiantes del
ITBA estamos familiarizados con ellos, ya que la universidad nos provey6 de un Arduino
Mega 2560 para nuestros estudios, pero incluso un Arduino Micro es mas que suficiente
para cubrir las necesidades del sistema. De hecho, cualquier microcontrolador con 4 pines
de entrada analdgica y 4 pines de salida PWM (modulaciéon de ancho de pulso) de 8 bits
es suficiente (en cuanto al clock, practicamente cualquiera es suficiente ya que la

necesidad es que demore menos de 100ms en procesar la informacion y, como se vera
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mas adelante en la seccion de Resultados, pag. 40, con el clock del Arduino Mega 2560

que es de 16 Mhz se demora menos de 1 ms en hacer el procesamiento).
1.5 Diseno del montaje

La meta a la hora de disenar como se ensamblan los FSRs, los MVs y el Arduino es
lograr un sistema que sea funcional, comodo y estético, en ese orden de prioridad. La
parte estética no es menor si se considera que es algo que estaran utilizando varias horas
al dia, y parte de los objetivos es lograr una integracién a la sociedad, tener un aparato

grotesco no seria de gran ayuda.

Los FSRs ya tienen una ubicacién predeterminada por su funcionalidad, deben ir

en la plantilla de apoyo.

Los MVs deben ir en un lugar donde se puedan sentir sus vibraciones, pero también
se puedan diferenciar los cuatro entre si. La primera opcién que surge, y no tiene
realmente desventajas, es el munon [23]. Es lo primero que aparece luego de la protesis,
lo cual hace que sea mas facil relacionarlo, y ademas minimiza la distancia con los FSRs;
tiene un area suficientemente grande para poder diferenciar los cuatro MVs; y es una
region poco visible, incluso podrian esconderse bajo una prenda de ropa. Para
sostenerlos, se rodea el mufidén con una cinta de Velcro, cada MV en correlacion a su FSR:
el posterior con el del talon, el interior con el del 1¢r metatarso, el anterior con el del Hallux

y el exterior con el del 5t metatarso.

El Arduino, acoplado a una placa de circuito impreso (PCB de ahora en més, por sus
siglas en inglés: printed circuit board) que integra todos los bloques, debe estar ubicado
entre los FSRs y los MVs, ya que recibe informaciéon de uno y hace que el otro acttie en
consecuencia. Es 16gico, para minimizar cables y sostener su peso (es de lo mas pesado en
el sistema, los nimeros exactos se pueden ver en la tabla 4, pag. 40), sujetarlo también
con la cinta de Velcro. Particularmente, en la seccion interior del mufién, entre el MV
anterior (hallux) y el interior (1er metatarso), para que tanto su peso como su tamano

(figura 21, pag. 37) molesten lo menos posible.
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Un esquema ilustrativo de como se ensambla todo el sistema se puede ver en la

figura 4, y un diagrama en bloques sobre la relaciéon entre los componentes en la figura 5.

Motores de
wbracmn

/ \\\ Media de
Ardumoy \\ compresion
/ PCB \ /\
Base de
\ protesis
Protector
de sensores

Plantilla con
sensores FSR

1

=%
\ \

VY
e

Figura 4: Esquema ilustrativo del uso del sistema de retroalimentacion sensorial.

On/Off Q

Kg

Usua_ay

y

Sistema de
alimentacion Actuadores

"
» Microcontrolador

. Accién / Informacion

.Energia

Figura 5: Diagrama en bloques.
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2. Implementacion
2.1 Actuadores

La oferta de MVs es muy alta y la gran mayoria cumple con los requerimientos
buscados. En general son pequeiios, lo cual hace que sean comodos de utilizar sin perder
efectividad en su uso, son ampliamente accesibles, y suficientemente robustos para que
no sea algo que deba reemplazarse rapido, aunque este aspecto debera evaluarse

correctamente en un estudio a largo plazo del uso de Félix.

Respecto a su frecuencia de vibracion, se investigd cuél es la ideal para esta
aplicacion. En la bibliografia usan frecuencias desde los 2.400 hasta 15.000 rpm, sin
justificar demasiado por qué se us6 determinada frecuencia, pero sin reportar dificultades
tampoco [21]. Se encontr6 un articulo de Plauche et al [12] en donde se menciona que la
frecuencia ideal es 15.000 rpm, sin embargo, ahondando en la referencia citada,
simplemente dice que a esa frecuencia las células mecanorreceptoras humanas pueden
detectar una vibraciéon de solo 1 micrémetro de amplitud, sin especificar qué pasa con
otras frecuencias, y de hecho citan otros casos en donde usaron 4.800 y 6.000 rpm sin
problemas. Dado este panorama, la frecuencia a utilizar se aline6 con la bibliografia
analizada, quedando para desarrollos posteriores profundizar en la identificaciéon de la

frecuencia 6ptima.

Se compraron 4 MVs de la marca Precision Microdrives, se pueden observar en la

figura 6, y sus especificaciones en la figura 7.
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Figura 6: Uno de los motores vibradores
(MV) utilizados para Félix.

PRECISION ™

MICRODRIVES
Specification Value
Voltage [V] 3
Frame Diameter [mm] 10
Body Length [mm] 34
Weight [g] 1.2
Voltage Range [V] 2.5~3.8
Rated Speed [rpm] 12000
Rated Current [mA] 75
Start Voltage [V] 23
Start Current [mA] 85
Terminal Resistance [Ohm] 75
Vibration Amplitude [G] 0.8

Figura 7: Especificaciones de los MVs.




2.2 Sensores

En el pais se importan principalmente dos marcas de FSRs, Techscan e Interlink
Electronics. Las dos cumplen con todos los requisitos, son bastante similares y son
utilizadas por igual en la bibliografia. Se decidi6 por Interlink Electronics (figura 8) por

tener productos mas econémicos.

Si bien dentro de los requerimientos necesarios habia algunas opciones de forma,
tamano y longitud del sensor, se decidié por el 402 debido a que el tamafio del area
sensitiva es lo suficientemente pequena para ser asignada a una region de un pie adulto y

el largo del conector permite flexibilizar la conexion segiin en qué parte esté cada sensor.
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Figura 8: Sensor piezoresistivo de Interlink Electronics, FSR 402. Las medidas estdn en milimetros.

Para su correcto funcionamiento, los sensores se conectan en configuracion de
divisor de voltaje. Cuanto voltaje se obtiene a la salida del sensor (o cuanto baja su
resistencia) y con qué gradualidad segun la fuerza aplicada, dependera de la resistencia
que se utilice en el divisor (RM, en la figura 9). Con una RM de 100 kOhm funciona casi

como un sensor on/off, poca gradualidad y maximo voltaje de salida; con una de 3 kOhm
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Figura 9: Caracterizacion técnica del FSR Interlink Electronics 402 segun fabricante. Con un voltaje inicial de 5
V se explicita el voltaje de salida a medida que se aumenta la fuerza aplicada, para distintas resistencias RM.

tiene una amplia gradualidad, pero a la salida no se obtendra méas de un 40 % del voltaje
inicial por mas fuerza que se le aplique. Esto se puede observar con claridad en el gréfico

de la figura 9.

Para poder decidir qué resistencia RM utilizar y comprobar lo mencionado por el
fabricante, se hizo una caracterizacién de los sensores. Esta consisti6 en aplicar distintos
pesos sobre el sensor, conectado en configuracién de divisor de voltaje (cambiando la RM)

a un multimetro para ir midiendo el voltaje a la salida, o bien la resistencia del sensor.

Apoyar un peso solamente sobre el sensor, y no sobre la superficie que rodea a éste,
no resulto trivial y requiri6 disefiar e imprimir en 3D un dispositivo con forma de escudo
hueco (figura 10) desde el cual los distintos pesos pudieran ser colgados de la parte
inferior, y la fuerza resultante fuera transmitida hacia un pilar central con un didmetro
igual al del sensor, ubicado en la parte superior e interna del dispositivo. A su vez, se
imprimié un accesorio, una pieza en forma de prisma rectangular, con una huella del
sensor grabada en una de sus caras laterales, en donde se coloc6 el mismo para cada una
de las mediciones. A cada lado de esta huella se hizo un agujero circular, éstos se
corresponden a dos pilares adicionales que hay en el dispositivo, uno a cada lado del pilar
central y mas largos que éste, que sirven de guia para el apoyo preciso del pilar central

sobre el sensor. La impresion se hizo con la empresa Fervor 3D, el material utilizado fue
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Figura 10: Impresiones 3D utilizadas para la correcta caracterizacion de los sensores.

PLA (poliacido lactico), con una resolucién de 0,2 mm y un relleno del 20 %. Los disefios,

las impresiones y un ejemplo de medicion, se pueden observar en la figura 10.

Los pesos utilizados fueron botellas de agua, de 500 ml, 1y hasta 2 litros, colocadas
en una bolsa que colgaba de un gancho metéalico ubicado en la parte inferior del escudo,

también visualizable en la figura 10.

Para registrar cada uno de los pesos, se utilizé una balanza de cocina marca Leifheit,

con una sensibilidad de 1 g.

Primero se midio el peso del sistema dispositivo, gancho y bolsa (148 g). Luego se
fue agregando peso de a 500 g aproximadamente, pesando cada botella que se agregaba,
y midiendo la respuesta del multimetro (resistencia y voltaje). En cada medicién los
valores van variando segundo a segundo por lo que se tomaron 10 valores y se
promediaron para cada medicion, y a su vez, se hicieron 5 mediciones con cada peso, de

las cuales se saco un promedio y un desvio estandar.

Los resultados (resumidos) de la medicion de la resistencia del sensor segin el peso

aplicado se pueden ver en la tabla 1 y su grafico en la figura 11. En el grafico se aprecia que
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el sensor reacciona de acuerdo con lo esperado, una resistencia muy alta con poco peso y

disminuye drasticamente a medida que el peso aumenta.

Resistencia (kOhm)

Peso (kg) | Promedio Desvio
0,687 2,772 0,230
1,22 1,814 0,088
1,758 1,388 0,022
2,286 1,219 0,054
2,801 1,059 0,037
4,427 0,816 0,041
6,007 0,599 0,073
7,888 0,508 0,030
9,453 0,384 0,029
10,985 0,392 0,040
13,001 0,337 0,033
14,018 0,293 0,011

Tabla 1: Resumen de las mediciones de la resistencia del sensor FSR
Interlink Electronics 402 segun distintos pesos aplicados.

Resistencia del FSR segun peso aplicado
3,000

2,500

2,000

1,500

Resistencia (kOhm)

1,000
0,500

0,000
0 2 4 6 8 10 12 14

Peso (kg)

Figura 11: Resistencia del FSR variando segtn el peso colocado sobre él.

Luego, se lo conect6 en configuraciéon de divisor de voltaje, con una alimentacion de
5 Vy se midio el voltaje a la salida. Se hizo el mismo formato de mediciones mencionado

para la resistencia, con unas RM de 1,1; 3,3 y 10 kOhms.

26



Un resumen de los resultados se puede observar en la tabla 2 y su grafico en la figura

12.

Voltaje a la salida del divisor [V]

1,1 kOhms 3,3 kOhms 10 kOhms

Peso (kgs) | Promedio Desvio Promedio Desvio Promedio Desvio
0,673 1,470 0,075 2,648 0,109 3,620 0,075
1,3165 2,080 0,075 3,090 0,080 3,968 0,114
1,849 2,520 0,117 3,410 0,080 4,250 0,071
2,366 2,730 0,087 3,722 0,049 4,370 0,040
2,911 2,880 0,075 3,862 0,051 4,506 0,039
3,795 2,898 0,044 3,986 0,110 4,538 0,134
4,398 2,920 0,133 4,070 0,093 4,590 0,058
5,013 2,964 0,138 4,198 0,032 4,654 0,031
5,488 3,032 0,096 4,262 0,037 4,688 0,081
6,022 3,100 0,089 4,324 0,030 4,726 0,022
7,63 3,320 0,133 4,444 0,039 4,782 0,026
9,206 3,540 0,102 4,514 0,014 4,832 0,012
11,05 3,736 0,039 4,542 0,028 4,846 0,010

Tabla 2: Comparacion de los resultados obtenidos en la medicion del voltaje a la
salida del divisor con distintas resistencias RM.
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Figura 12: Comparacion de los resultados obtenidos en la medicion del voltaje a la salida
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En el grafico se puede ver una clara tendencia en los tres casos al aumento del Vout

(voltaje a la salida del divisor) a medida que se aplica un mayor peso, como se esperaba.

La principal diferencia entre cada una de las RMs es el rango de Vout que se logra, y el
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rango de peso en el que esto ocurre. Dado que el peso promedio estimado sobre cada uno
de los sensores es entre 4 y 6 kg [25-28], lo ideal seria usar una RM que en ese rango de
peso devuelva un Vout con amplio rango, y de forma lineal. La resistencia que tiene la
performance mas cercana a lo indicado es la de 3,3 kOhms (con un rango lineal de 4 a 4,3
V), seria mejor que fuera mayor para poder discernir entre apoyos mas fuertes y débiles,
pero definitivamente es la mejor entre las opciones experimentadas. La razon por la cual
estas RMs fueron las elegidas para experimentar es que segin la informacién otorgada
por el fabricante (figura 9), parecia que la ideal iba a ser la de 3 kOhms, y se buscé hacer
mediciones con ésta (3,3 kOhms estrictamente), la opcidon mas cercana (10 kOhms) y una

menor (1,1 kOhms), para ver si alguna de las dos era mejor ain.

Definidos los sensores, la configuracion electronica y los componentes principales a
utilizar, se disefid e imprimio en 3D la plantilla en donde los sensores han de implantarse

para el uso del producto.

Para el disefio se tomé inspiraciéon de una plantilla de un calzado normal, en la
forma, tamafo, espesor y flexibilidad, con la particularidad de tener un espacio
delimitado para cada uno de los sensores (con una profundidad minima, solo para darles
una ubicacidon especifica, ya que es importante mantenerlos al ras para que sean
sometidos a la presion del peso del cuerpo), sus cables, y una pequena PCB, utilizada con
el fin de unificar los cables de los sensores en un solo cable robusto y largo que vaya hasta

el Arduino en el mufién del sujeto.

Ademas de la plantilla en donde se ubican los sensores, se disefi6 una tapa para la
misma, cuya funcidén es proteger a los sensores, los cables, la pequeiia PCB y sus
soldaduras, pero también mantener todo, especialmente los sensores, en su lugar. Para
esto se agregaron cuatro pilares en la plantilla, y cuatro agujeros en la tapa, que encastran

entre si. El disefio se puede observar en las figuras 13 y 14.

La impresion de la plantilla se realiz6 en la empresa Trideo Factory, el material

utilizado fue Flex, con una resolucion de 0,2 mm. Se hicieron dos impresiones, una con
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Figura 14: Seccion transversal de la plantilla y la tapa. Todas las medidas estdn en mm.

un relleno del 20 % y otra del 30 % ya que alcanzaba para ambas con el gasto minimo

permitido (aun asi, era mas econémico que Fervor 3D) y permitié experimentar cual era
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la ideal (en el resultado no hubo mucha distincién entre cada una por lo que se utilizo la

del 20 % que es un poco mas econémica).

La tapa, al tener menos detalles, se prefirio hacerla por corte laser que cuesta menos
dinero. Se lo hizo con la empresa Kitolaser, el material fue plastico de alto impacto. El

producto final de tanto la tapa como la plantilla se puede observar en la figura 15.

Figura 15: Tapa (izq.) y Plantilla (der.).
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2.3 Software

Como se mencion6 previamente, para el prototipo se utilizé el Arduino Mega 2560,
una imagen de éste se puede ver en la figura 16. La programacion se hizo en el IDE de
Arduino.

MADE
INITALY » =

53 mm

Figura 16: Arduino Mega 2560.

El objetivo del programa es conectar cada uno de los 4 FSRs con cada uno de sus
respectivos MVs. Cuando un sensor es presionado, su motor debe vibrar, con algunas
particularidades. La presion mencionada, debe superar un umbral correspondiente a 4 kg
de peso. Una vez que el sensor es sometido a esa presion, el MV se activa, cuando la
presion es menor a la de 500g se considera que el pie se levant6 y el MV vibra por 250 ms
mas (tiempo aproximado de una vibracion tipica de un teléfono celular). En el caso en
que la presion se mantiene de forma constante por 2 s, se asume que la persona esta
detenida y se detiene la vibraciéon. Cuando esta presion cesa, se reactiva la busqueda de
una nueva presion para volver a vibrar cuando esto suceda. La lectura de los sensores y el

analisis de tiempos se hace mediante Interrupts, cada 50 ms. Todo el codigo esta
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disponible en el Anexo 1! y un pseudocodigo que resume todo esto se puede ver en la figura

17. Como ahi se puede ver, el anélisis de detencion se hace a través del sensor del talon.

True Estado
S <

ensar Talon < Detenida?

Sensar FSRx

Hay presion?

MV activo
por 250 ms?

r in 2
Estado Detenido = False Hay presion?

[ Activar MV« ] [D esactivar M\u"x]

Habia presion en la Si

iteracion anterior?

Habia presion en la
iteracion anterior?

[ Caso IV ] [ Caso ll ] casolll

: ¥ .
W activo por " Hubo presidn
250ms ? Activar MV durante 2" 2

Desactivar MV

Estado Detenido = True
Desactivar MV

Figura 17: Pseudocddigo. Por un lado, estd el sensado del talon, la activacion de su respectivo MV y el
andlisis de detencion del usuario. Por el otro, el resto de los FSRs y sus MVs correspondientes

rwma

(representados con un subindice “x”), solo analizados en un estado de no detencion.

Los tiempos mencionados fueron definidos teniendo en cuenta la velocidad de la
marcha. Una persona que goza de buena salud en ambas piernas, en promedio camina a
1,4 m/s, tomando un paso promedio de 0,7 m, hace 2 pasos por segundo, o sea, tarda
aproximadamente 1 s en volver a apoyar el mismo pie. Un amputado transtibial, camina
en promedio a una velocidad de 1 m/s, alcanza una velocidad méxima de

aproximadamente 1,5 m/s [31-32], y su paso es desigual: el paso de la pierna sana suele

! Los valores mencionados en este parrafo, para el umbral al que se activa el sensor, difieren de los
reales utilizados en el cédigo. Esto se debe a que éstos fueron los valores definidos por disefio, y en la
etapa de Verificacidn se explica por qué fueron cambiados para una mejor performance del sistema.
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ser mas corto (0,7 m en promedio) que el de la protesis (0,75 m) [33]; en definitiva, a su
velocidad méaxima apoyan la prétesis 1 vez por segundo, la misma frecuencia a la que una
persona sana lo hace en una marcha normal. Con todo esto se puede ver que la vibracién
de 250 ms a la que generalmente uno esta acostumbrado con los teléfonos celulares y
otros dispositivos es perfectamente viable, ya sea para el caso de un amputado transtibial,
o en los otros posibles usos de Félix: en amputados transfemorales o como asistencia en
la rehabilitacién de aquellas personas que cuentan con ambas piernas, pero se estan
recuperando de algin accidente motriz o neurologico. En todos esos casos, la persona mas
rapida seguramente sea la amputada transtibial (una persona que posea ambas piernas
no caminaria mas rapido estando en recuperaciéon que una persona transtibial, ya
acostumbrada a su estado) y probablemente no supere la velocidad mencionada. De
hecho, solo habria un problema con este tiempo si el usuario apoyara a Félix cada 250 ms,
lo que equivale a una velocidad de marcha de 10 km/h, un valor que solo se alcanza

corriendo con piernas sanas.

Esto resalta la universalidad que tiene Félix, pero también es facil ver que, si hiciese
falta, con un par de ajustes en los parametros del software se puede adaptar

completamente el dispositivo al paciente.

2.4 Circuito PCB

Se establecié anteriormente que los sensores se conectaron en configuracion de
divisor de voltaje, y que la resistencia RM utilizada fue de 3,3 kOhms. Para completar su
conexion cabe decir que su alimentacion es proveida por el pin de 5 V del Arduino. De

esta forma, su configuraciéon queda representada por la figura 18.

Los MVs requieren una tension de 3 Vy 75 mA, por lo que no se pueden alimentar
del pin de 3.3 V (otorga hasta 50 mA). Se podria usar el pin de 5 V, pero se decidi6 que
era mejor utilizar directamente la alimentaciéon externa, la misma que alimenta al
Arduino. Asi, éste esta protegido de un eventual mal funcionamiento de los MVs. Para
hacer esto, se utilizé el pin “Vin”, que es una conexién directa a la alimentacion del

Arduino. Si bien ésta es una tension de 5V, los MVs también se conectaron a un transistor
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BJT de tipo NPN (P2N2222A), que funciona como amplificador de corriente y regulador

de tension ya que la base se conecta a un pin PWM del Arduino y mediante el software se

lo alimenta con 3 V. Esta configuracion se puede ver en la figura 19.

5V
|
FSR FSR
1 2 3 4
o—1 A 2 o e 3 A 4 ¢
RM RM
1 2 3 4
L

Figura 18: Circuito de los sensores. Se alimentan del pin 5 V del Arduino y se conectan
a los ingresos analdgicos del mismo (A) utilizando las resistencias RM de 3,3 kOhms
para completar el divisor de voltaje (terminales 1;2;3;4).

Vin

v
(D7) ()

L

-
<

Figura 19: Circuito de los MVs. Se alimentan del pin Vin del Arduino y se conectan a las
salidas analdgicas del mismo (PWM) a través de los transistores (terminales 1,;2;3;4).
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2.5 Alimentacion

La configuracién elegida para los sensores y los MVs, y particularmente su
alimentacion, esta basada en la decisioén de alimentar al Arduino desde su entrada USB.
Esto se debe a que la principal alternativa seria usar el Jack y éste requiere un voltaje de
7 a 12V, lo cual es innecesario para este sistema y requeriria una bateria mas pesada (y
mas cara). En cambio, el USB se alimenta con 5 V, que es lo justo y necesario para el

correcto funcionamiento de Félix.

Para determinar qué capacidad debera tener la bateria a utilizar, se midi6 el
consumo del sistema mientras vibraban los 4 sensores y mientras no vibraba ninguno.

Los resultados se pueden ver en la tabla 3.

Consumo [mA]
Nro Medicion |4 MVs activos |0 MVs activos
1 599 79
2 591 82
3 593 77
4 597 84
5 600 76
6 595 78
7 577 79
8 601 81
9 587 77
10 602 80
Promedio 594 79
Desvio 7 2
Maximo 602 84

Tabla 3: Mediciones del consumo de Félix en 2 estados,
con todos los MVs vibrando y con ninguno haciéndolo.

Lo interesante de esta tabla son los valores maximos, ya que para calcular cuantos

mAh debe tener la bateria a utilizar se debe considerar el caso de mayor consumo posible.

Teniendo en cuenta la velocidad maxima de caminata mencionada previamente, la
protesis se apoya un maximo de 1 vez por segundo, y en cada apoyo los MVs estarian

vibrando por 250 ms, con lo cual a lo largo de una caminata Félix estaria vibrando, con
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sus 4 MVs (asumiendo el escenario de maximo consumo) Y4 del tiempo. Entonces, el

consumo maximo se da por la siguiente ecuacion:
602mA.0,25+84mA.0,75 = 213,5mA

Si se desea que Félix pueda funcionar para una marcha continua de 8 horas (un valor
bastante elevado considerando que los amputados de miembros inferiores no suelen
caminar mas de 4 horas por dia), los mAh necesarios se obtienen multiplicando el valor

anterior por 8, lo que resulta en 1708 mAh.

Una pilarecargable AA de NiMH (las mas comunes) tiene 1.25 Vy 2300 mAh y pesan
26 g cada una. Se necesitarian 4 pilas en serie para sumar los 5 V y tendria una capacidad
de 2300 mAh, 492 mAh maés de lo necesario, sin embargo, el peso total seria de 104 g sin
contar con el portapilas. Para disminuir el peso (y el tamafno) se podria pensar en pilas
AAA (14 g cada una, 56 g en total) pero éstas tienen solo 700 mAh, no alcanzaria. Ademas,
si se alimenta con pilas se debera utilizar un regulador de tension para que no dafien el

Arduino a medida que se descarguen.

Una alternativa viable son los cargadores de celular inalambricos. En general
proveen 5V con un consumo maximo de 1 Ay tienen una capacidad de 2000 mAh, ademas
traen una entrada USB lo cual es ideal ya que el cable provisto por la facultad junto al

Arduino tiene esta misma terminal.
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Se decidié por esto ultimo. El cargador obtenido, ademéas de las caracteristicas
mencionadas, pesa 69 gy es muy econémico (ver tabla 5), se puede observar en la figura

20.

Figura 20: Bateria utilizada para el prototipo de Félix.
Outputde 5V y 1A, y una capacidad de 2000 mAh.

2.6 Montaje

Una vez efectuado el circuito y evaluado su funcionamiento, a la PCB se le soldaron
pines en los lugares donde se conecta con el Arduino y se la coloco encima de éste, con
cada pin insertado en el lugar adecuado. Luego, para proteger a ambos, se utiliz6 la base
y la tapa de una carcasa que venia con el Arduino, a las cuales se les hicieron agujeros
extras para poder pasar unos tornillos y que quede bien asegurada. Una imagen del

resultado se puede ver en la figura 21.
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Figura 21: Sistema PCB-Arduino. Las medidas estdn en cm.

Como también se ve en la figura 21, y en la 20, se pegaron tiras de Velcro a la carcasa,
a la bateria y a los MVs, dado que una tira de Velcro es lo que se us6 para la sujecion al
muiién/pierna. En la figura 22 se puede ver a los MVs y en la figura 23 esta el sistema

completo, con la tira de Velcro mencionada y la bateria incluida.

Figura 22: Los MV soldados y adheridos a sus tiras de Velcro, junto al Sistema PCB-Arduino.
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Figura 23: El Sistema PCB-Arduino completo, con sensores y la bateria incluida. El cable azul, que
conecta la bateria con el Arduino, se coloca rodeando el mufién/pierna, lo mismo sucede con la tira de
Velcro. El cable negro es la conexion con los sensores, que continua en la figura 24.

Respecto a los sensores, se los sold6 a una pequeiia PCB colocada en la plantilla
misma. A la plantilla, primero se le limaron algunas asperezas que presentaba, no era
perfectamente lisa y se temia que eso afectase al desempefio de los sensores. También se
agrandaron un poco los agujeros de la tapa ya que no quedaron perfectamente alineados,
y se le hizo un corte adicional en la region de la PCB para que la proteccion de silicona no
levante la tapa. Finalmente se decidi6 pegar los sensores para que no pierdan su ubicacion

ideal y sean mas faciles de maniobrar. El producto final se exhibe en la figura 24.

Figura 24: A la izquierda, la tapa de la plantilla. A la derecha, los sensores
soldados a la PCB y adheridos a la plantilla. El cable negro es la conexion
con el Arduino, su continuacion se puede ver en la figura 23.
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2.7 Verificacion

Primero se prob6 cada sensor sobre una mesa, aplicAndole una presion individual a
cada uno y verificando que hagan vibrar un MV, y que sea el correspondiente. Ademas, se
verificO que si la presién en el talon es sostenida por mas de 2 segundos el MV
correspondiente deja de vibrar, y los demas MVs no se activan por mas que tengan
presion, hasta que la presion en el talon cese (equivalente a que el usuario levante el pie,

y empiece a caminar).

Luego, se probo el sistema colocado en la pierna (biolégica y sana) del autor vy,
caminando de forma regular, se encontr6 que el sensor del talon vibraba siempre que se
apoyaba el pie, pero los otros tres sensores, especialmente los dos de los metatarsos, solo
vibraban si se hacia un esfuerzo especial de poner peso en cada zona. Por esta razon, se
procedi6 a modificar el software. Donde originalmente se habia puesto un umbral de
presion unificado para los cuatro sensores, se diferencié en dos umbrales, uno para el
talon y otro para los otros tres sensores, todos méas bajos que el original. Especificamente,
se puso un umbral de 750 (equivalente a 2 kgs en vez de 4 kgs) para el sensor del talon,
uno de 450 (equivalente a 500 g) para los otros 3 sensores, y un umbral de 300

(equivalente a 300 g) para cuando se considera que ya no hay peso sobre los sensores.

Con esta modificacion, se volvié a probar el sistema colocado en la pierna (sana) del

autor, y todos los sensores vibraron cuando se apoyo el pie de forma plana.
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Resultados

Finalizado el desarrollo del proyecto, a continuacién, se hace un repaso de los

objetivos propuestos y su grado de cumplimiento.
1. Objetivos de minima

1.1 Desarrollar un sistema de retroalimentacion que indique al
amputado qué partes del pie de la protesis estan apoyados, de forma

inmediata.

Esto implicaba que el delay entre el apoyo del peso del cuerpo sobre el sensor y la
notificacion hacia el usuario de que la proétesis habia sido apoyada sea de menos de 100
ms. En la verificacion esto fue chequeado y la sensacién es que el delay es nulo, ante la
presion aplicada la vibracion es inmediata. Técnicamente también fue evaluado con unos
sencillos comandos en el Arduino y la diferencia obtenida fue en el orden de los
microsegundos. Por lo tanto, lo Gnico a considerar como posible delay son los 50 ms que
hay entre cada interrupt (lo cual es programable), que es la mitad de los 100 ms del

objetivo.

1.2 Dicho sistema debe poder ser utilizado durante la marcha diaria, en

cualquier ambiente (dentro de las especificaciones).

Este objetivo, conllevaba varios requerimientos. Primero, que el peso total del
sistema fuese de menos de 300 g. Esto se logro, ya que el peso total, como se ve en la tabla
4, es de 236 g. Como referencia, un celular promedio hoy en dia pesa unos 150 g, siendo

algo que llevamos constantemente en nuestro bolsillo y no genera molestias. Ademas, el

Pesos [g]
MVs total 5
Velcro 22
Bateria 69
Arduino+PCB 140
Total 236

Tabla 4: Pesos, en gramos, de los
principales componentes de Félix.
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peso final deberia reducirse considerablemente al cambiar el sistema Arduino-PCB por

una placa integrada especifica para el uso de Félix.

Segundo, que sobresalga maximo 4 cm sobre el eje transversal del munién. Como se

puede ver en la figura 21 (pag. 37), esto se logro, ya que dicha medida es de 3 cm.

Tercero, que sea “portatil, alimentado a base de baterias recargables comerciales con
una duracién minima de 3 horas continuas”. Esto también fue logrado ya que Félix puede
estar en funcionamiento mas de 9 horas sin tener que ser recargado, resultado dado por

la sencilla ecuacion:

2000 mAh 936 1
2135mA '

Cuarto, “comodo, se apunta a que pueda utilizarse por debajo de un pantalén
holgado”. El sistema es (subjetivamente) comodo, su uso (incluso prolongado) no
interfiere en lo m4s minimo con el andar normal, y se puede usar debajo de un pantalon
holgado debido a su tamano (figura 21, pag. 37). De todas formas, mas adelante, en la
seccion de “Conclusiones y mejoras” se proponen algunas opciones para reducir ain mas
su tamaifio, lo que permitira que se utilice bajo otras prendas, permaneciendo oculto, lo

cual se cree que es un beneficio para una mayor integracion a la sociedad.

2. Objetivos de maxima
2.1 “Econdémico, modular y universal para poder ser accesible”.

Se apunt6 a que Félix tenga un costo de fabricacion menor a 100 ddlares
estadounidenses (si bien esta pensado para ser fabricado en el pais, la inflacion de éste
requiere utilizar una moneda extranjera para que el monto tenga validez atemporal).
Como se ve en la tabla 5, esto se logré ya que el costo de fabricacion del prototipo fue de
79,02 U$S (sin contar la impresion 3D del escudo dado que se utilizo6 para la

caracterizacion de los sensores y no suma a la fabricacion de cada dispositivo). De hecho,
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si se decide hacer Félix de forma masiva, los costos deberian bajar. Para empezar, en este
caso se utilizé un Arduino Mega 2560 porque ya se tenia uno, pero el Arduino Micro es
suficiente para esta aplicacion, y cuesta 1/4 del Mega; sumado a esto, eventualmente se
haria una placa personalizada, sin todos los elementos extras que tiene un Arduino y no
se estan utilizando, que seria mas econémica. Otro punto en donde se puede reducir

costos es en los cables y componentes (se incluye el Velcro en este grupo), muchos de ellos

Elemento Unidades Costo

Sensor de fuerza 4 Uss 38,08
Motor vibrador 4 Us$s 2,20
Arduino Mega 2560 c/cable 1 Us$s 16,50
Carcasa protectora 1 Us$s 2,00
Bateria 1 Us$s 4,00
Cables y componentes 1 us$s 9,85
Plantilla 1 Us$s 3,99
Tapa Plantilla 1 Us$s 0,40
PCB 1 us$s 2,00
Total uss 79,02
Impresion 3D: escudo 1 Us$s 13,62

Tabla 5: Costo de cada insumo requerido para construir a
Félix. Se separd la impresion en 3D del escudo ya que no es
algo que se deberd comprar una y otra vez en su confeccion.

no fueron comprados realmente, sino que fueron provistos por la facultad y su costo fue
estimado mediante una buisqueda por internet, los costos reales (y més atn comprados
en forma masiva) probablemente sean mucho menores. Teniendo todo esto en cuenta se

puede estimar un costo de fabricacion menor a los 65 U$S.

En lo que respecta a que sea econémico en el sentido amortizable, se logr6 un
sistema que es reutilizable porque es perdurable, pero un poco menos universal de lo que
se buscaba en un principio. Depende del tamaiio (talle) del pie y del diametro del munién.
La especificidad del talle fue una decision de disefio, considerando que era méas sencillo
realizarlo asi (25 cm, para que entre en una zapatilla de talle 41 de hombre, las medidas
se pueden ver en la figura 13, pag. 29) y que el proyecto final tiene un alcance acotado; en
cambio, en el caso de la especificidad del diAmetro de munién, se debio a que los cables de
los MVs quedaron mas rigidos de lo esperado. Si bien se puede regular un poco su
ubicacién gracias a su disefio de adherencia con Velcro, esta regulacion es limitada por la

mencionada rigidez de los cables.
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2.2 Adaptable a cualquier tipo de protesis.

Este objetivo se cumplio, ya que Félix se puede utilizar por cualquier persona que
tenga una protesis con pie para que los sensores reciban peso y un mufion de donde
agarrar al resto del sistema. De hecho, si bien no estd disefiado para pacientes

transfemorales, éstos también podrian usarlo.

El sistema de feedback es considerablemente independiente de las caracteristicas
del paciente ya que al no ser visual ni auditivo puede ser utilizado por personas ciegas y

sordas, por decir algunos casos.

2.3 No se necesite expertise para manipularlo.

Lo tinico que precisa Félix para ser utilizado es ubicar la plantilla dentro del calzado,
antes del pie de la protesis, rodear y ajustar el mufiéon con el Velcro y conectar la bateria
al Arduino. El software ya queda cargado asi que a partir de que se le brinda energia,

queda en funcionamiento.

Es posible que requiera una calibracion inicial para que los sensores tengan la
sensibilidad adecuada (esto se evaluara en pasos futuros, véase la seccion de
Conclusiones), y si se debera prestar atencién a la posiciéon de los MVs la primera vez que

se coloque (después ya quedan fijos) pero esto podria explicarse con un simple esquema.

2.4 Util para pacientes neurolégicos con dificultades motrices que

requieran de asistencia en el sistema aferente de la marcha.

Dado lo explicado en el punto 2.2 una persona con piernas sanas puede utilizar
perfectamente a Félix (de hecho, la verificacion fue realizada de esta manera), y dado el
2.3, la facilidad de su uso permite que sea utilizado por personas de edad avanzada, que

es el caso de la mayoria de los pacientes neurologicos.
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2.5 Capaz de distinguir grados de fuerza de apoyo.

Esto no fue logrado. La sensibilidad de los sensores posiblemente no sea suficiente
para distinguir grados de fuerza de apoyo. Para evaluarlo fehacientemente, y también
evaluar la utilidad de esta funcién, se deberia hacer un estudio en un laboratorio de

marcha y, debido al alcance del proyecto, esto no se realizé.
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Conclusiones y pasos a futuro

De la seccidon anterior, se concluye que se logré6 un prototipo completamente
funcional, que cumple con casi todos los requerimientos que resultaron de los objetivos
propuestos. Ademas, lo que no se logro6 fue en su gran mayoria para limitar el alcance del

proyecto, o porque finalmente no se consider6 necesario.

No obstante, hay mucho més que se puede hacer para mejorar a Félix y poder
determinar exactamente qué beneficios trae su uso y a qué tipo de personas. La
bibliografia indica una mejora significativa en la marcha de los pacientes amputados,
logran mas confianza en su protesis y esto lleva a una mejora integral en su salud fisica y
mental. Sin embargo, antes de trasladar estos beneficios a Félix, se debe hacer un anélisis
estadistico, con suficientes sujetos de prueba y en el entorno adecuado, con un laboratorio
de marcha y personal de la salud para asistirlos. Este es un paso que queda fuera del

alcance de un proyecto final de carrera.

A continuacién, se hace un listado de todas las mejoras y pasos futuros que se

consideran necesarios para poder recomendar el uso de Félix.

e Determinar y cuantificar los beneficios del uso de Félix, en un laboratorio de
marcha y con personal de la salud. Se recomienda hacerlo en pacientes
amputados transtibiales y en personas que, si bien tienen piernas sanas,
sufrieron algiin dafio neurologico que les impide usarlas de forma normal;
sin embargo, puede que pacientes amputados transfemorales también sean
beneficiados por su uso. En la evaluacién se deberi separar entre los
pacientes que estén en los primeros 6 meses posteriores a la
operacion/accidente de los que no estén en esa ventana temporal [20]. Es
posible que para ver resultados se deba esperar un periodo de
acostumbramiento cuya extension se debera determinar.

e Evaluar la necesidad de una calibracion especifica de los sensores para cada

usuario, o si un seteo inicial general es suficiente.
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Revisar la utilidad de poder discernir entre pisadas fuertes y débiles (con
distintos patrones de vibracion). En caso de ser fttil, probar con maés
resistencias RM a ver si mejora el rango de amplitud en los pesos.
Solucionar la colocacion de los MVs para que sea adaptable a cualquier
diametro de mufnién. Quizas usando varios termocontraibles cortos en vez de
uno largo permita mayor movilidad sin aumentar demasiado el riesgo de
rotura; o usar un cable multifilar envainado que reemplace los demas.
Realizar un talle inico general. Esto se podria hacer usando el mismo sistema
de las plantillas ortopédicas universales (aunque posiblemente sea
problematico para la ubicacion de los sensores), o bien con un sistema de
separacion regulable de la seccion talon sobre el resto.

Cambiar el sistema Arduino-PCB por una placa integrada especifica para esta
aplicacion (o al menos el Arduino Micro), que tenga solo lo justo y necesario.
Se espera que esto reduzca los costos, el tamano y el peso de Félix
notoriamente. También puede que implique cambiar el sistema de
alimentacion, quiza se reduzca el consumo y se pueda usar algo de un menor

tamano y peso.
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Anexo 1 — Codigo Fuente

//Este programa conecta 4 sensores de presidén (FSRs) colocados debajo del pie

de una protesis de miembro inferior con
//4 motores vibradores (MV) en el muiién de la pierna amputada.

//E1l objetivo es informar al usuario del estado de apoyo de la prdotesis. Para

eso, cada sensor corresponde a un vibrador.

//

//La lectura de los sensores y el andlisis de tiempos se hace mediante
Interrupts cada 50ms.

//El interrupt va a buscar el valor del sensor de presién, si lo encuentra
superior al umbral activa el MV, minimo por 250ms.

//Para esto se utiliza un Contador Vibrador (CV), que cuenta hasta 5
(250ms/50ms) y se incrementa en cada interrupcidn, pero se reinicia si hay
una nueva presioén.

//Cuando el contador llega a 5 manda un OFF al vibrador.

//Por otro lado, se detecta cuando la persona se ha detenido, evitando
vibraciones innecesarias. Considerando por detencidén a 2 segundos de presidn
constante.

//Aqui se emplea el Contador Detencién (CD), que cuenta hasta 40
(2000ms/50ms) . Este contador se inicia en cada nueva presidén y se incrementa
siempre que la presiédn continte.

//S1 llega hasta 40, el MV va a haber estado vibrando por 2 segundos sin
parar, se lo frena y se activa una barrera g solo se levantard cuando se
libere la presidn.

//

//Pines del Arduino:
//A: 15; 13; 11; 9
//PWM: 2; 3; 9; 13
//Vin; gnd; 5V

const int FSR_PIN Talon = Al5; // Pin Talon(cable rojo)

const int FSR_PIN ler Meta = A9; // Pin ler Meta (cable verde)
const int FSR PIN 5to Meta = Al3; // Pin 5to Meta(cable naranja)
const int FSR PIN Hallux = All; // Pin Hallux (cable amarillo)

const int Vibrador Talon = 2; //9 cable izq (del lado de la entrada de
corriente) largo va al taldn

const int Vibrador lerMeta = 3 ; //13 cable izq cortito va al lado izquierdo
const int Vibrador 5toMeta = 9; //2 cable der largo va atras

const int Vibrador Hallux = 13; //3 cable der corto va al frente

//-- Iniciadores--

boolean Vibrador Talon OnOff = false;

boolean Vibrador lerMeta OnOff = false;

boolean Vibrador 5toMeta OnOff = false;

boolean Vibrador Hallux OnOff = false;

boolean Hay Presion Talon = false;

boolean Hubo Presion lerMeta = false;

boolean Hubo Presion 5toMeta = false;

boolean Hubo Presion Hallux = false;

boolean Detencion = false;

boolean Nueva lectura = false;

const int KG 2 = 750; // Valor registrado al utilizar un peso de 2 kg
const int G 500 = 450; // Valor registrado al utilizar un peso de 500g
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Sensor lerMeta = analogRead(FSR PIN ler Meta);
// Leer el sensor del ler metatarso

Sensor 5toMeta = analogRead(FSR PIN 5to Meta) ;
// Leer el sensor del 5to metatarso

Sensor Hallux = analogRead (FSR_PIN Hallux) ;
// Leer el sensor del Hallux

[ | ======== Andlisis Talon —-----
boolean Hubo Presion Talon = Hay Presion Talon;

// Bandera que marca si en la iteracidn anterior hubo presidén sobre el sensor

if (Sensor Talon > KG 2){
// Deteccidén de presidén sobre el sensor en la iteracidn actual
Hay Presion Talon = true;

}
if (Sensor Talon < G _300) {
Hay Presion Talon = false;

/) -—==== Anédlisis Detencidén -----

// Solo en este sensor evaluo la Detencidén y la transmito a los deméas. El

taldén es donde hay mayor distribucién del peso y asi se ahorra poder de
cémputo.

//

// Separo las acciones a realizar segun si hay presidén en esta iteracidn,

si la hubo en la anterior y en cbédmo estadn los contadores

if (Hubo Presion Talon == false) {
if (Hay Presion Talon == false) {
//-—-—- CASO 1: False-False. No hay presion ni viene de una presion

anterior inmediata ----
if (Contador Vibrador Talon > 0 and Contador Vibrador Talon <=
MS 250) { // Si viene de una presidén no inmediata (CV >0) y no pasaron
250ms. ..
Contador Vibrador Talon ++;
// Seguir contando hacia los 250ms (MV se mantiene activado)
}else({
// Si viene de una detencidén o pasaron 250ms...
Vibrador Talon OnOff = false;
// de cualquier manera el MV debe estar desactivado
Contador Vibrador Talon = 0;
// y el CV reiniciado
}// end CASO 1
// (el CD sigue en 0 desde el caso 3)

}else{ //Hay Presion Talon == true (y Hubo Presion Talon == false)
//—---— CASO 2: False-True. Hay presidén pero no viene de una presidn
anterior inmediata ----
Vibrador Talon OnOff = true;
// Activar MV

Contador Detencion Talon = [ ;
// Arranca CD
Contador Vibrador Talon = I;

// Arranca CV, o vuelve a 1
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}//end CASO 2

}else{ //Hubo Presion == true
if (Hay Presion Talon == true) {
//—-——— CASO 3: True-True. Hay presidén y viene de una presidn anterior
inmediata ----

if (Contador Detencion Talon < SEGUNDOS 2) {
// Mientras no pasen 2 segundos...
Contador Detencion Talon ++;
// Suma el CD
Contador Vibrador Talon = |;
// E1 CV vuelve a 1.
}else({
// CD llegbé a 40, pasaron 2 segundos
Detencion = true;
// Levanta bandera para frenar el resto de los MVs
Vibrador Talon OnOff = false;
// Desactivar MV
Contador Vibrador Talon = 0;
// Reiniciar CV
}// end CASO 3

}else{ //Hay Presion == false (y Hubo Presion == true)
//-—--- CASO 4: True-False. No hay presion pero viene de una presidn
inmediata, puede ser de una Detencidén o de una presidén normal
Detencion = false;
// Baja bandera de Detencidén, posibilita vibraciones
Contador Detencion Talon = 0;
// Reiniciar CD

if (Contador Vibrador Talon > and Contador Vibrador Talon <=

MS 250) { // Si viene de una presidén normal (CV > 0) y no pasaron 250ms...

Contador Vibrador Talon ++;
// Seguir contando hacia los 250ms (MV se mantiene activado)
}else({
// Si viene de una detencidén o pasaron 250ms
Vibrador Talon OnOff = false;
// de cualquier manera el MV debe estar desactivado
Contador Vibrador Talon = 0;
// y el CV reiniciado
}
}// end CASO 4
}// end CASOS

[ f===== end Talon -----
[/————- Analisis resto de sensores, mientras no haya una detencién —--—-—-
if (Detencion == false) {

[/————- Analisis ler Metatarso —--—---

if (Sensor lerMeta > G 500) {
// Deteccidén de presidn sobre el sensor
Vibrador lerMeta OnOff = true;
// Activar MV
}else if (Sensor lerMeta < G_300) {
// Si no hay presion...
if (0 < Contador Vibrador lerMeta and Contador Vibrador lerMeta <
MS 250){ // Ni viene de una presién (>0), y no pasaron 250ms...
Vibrador lerMeta OnOff = true;
// Activar MV
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