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ESTUDO E DESENVOLVIMENTO DE PROTESE
DE TORNOZELQ USANDO ATUADOR COM
MEMORIA DE FORMA

RESUMO

Este trabalho de pesquisa apresenta o estudo e desenvolvimento de um protoétipo
de proétese de tornozelo usando atuadores de liga com memoéria de forma. Os atuadores,
montados como atuadores linear série, possibilitaram alterar caracteristicas de torque
sobre o tornozelo para complementacao do movimento da caminhada. Com a sua atuacao
as molas mecanicas existentes no protétipo armazenam energia durante a segunda fase
de apoio da caminhada devolvendo a energia na terceira fase impulsionando o amputado.
Para o projeto da estrutura foram utilizadas as dimensoes antropométricas a partir das
medicoes feitas em um esqueleto humano normalizadas para um tamanho médio de
um pé humano brasileiro. Foram desenvolvidos calculos dinamicos e cineméaticos do
protétipo com o objetivo de dimensionar a estrutura da protese, as molas mecanicas
de ago inoxidavel e as molas de liga com memoria de forma (atuadores). O protdtipo
foi fabricado em plastico ABS através da prototipagem rapida com algumas pecas
fabricadas de aco inoxidavel. Uma vez que o padrao de torque sobre o tornozelo tem
seus valores normalizados na literatura, foi possivel calcular o torque no tornozelo
com a estrutura proposta, realizar testes experimentais e comparar os valores obtidos.
Os resultados experimentais se mostraram promissores quanto ao fato de se obter o
torque caracteristico e a capacidade do protétipo em armazenar e devolver a energia
durante a caminhada. Como contribuigao cientifica o grafico da caminhada da protese

foi comparado com o padrao humano e com alguns resultados de outros autores.

Palavras-chaves: Protese de Tornozelo, Prétese de Membro Inferior, Materiais

Inteligentes, Ligas com Memoria de Forma, Atuador Linear Série.



STUDY AND ANKLE-FOOT PROSTHESIS
DEVELOPMENT USING ACTUATOR WITH SHAPE
MEMORY ALLOY

ABSTRACT

This research paper presents the study and development of an ankle prosthesis
prototype using shape memory alloy actuators. The actuators, mounted as series
linear actuators, made it possible to change torque characteristics over the ankle to
complement the walking movement. With its action, the mechanical springs in the
prototype store energy during the second phase of walking support, returning the
energy in the third phase, boosting the amputee. For the design of the structure,
anthropometric dimensions were used from measurements made on a human skeleton
normalized to an average size of a Brazilian human foot. Dynamic and kinematic
calculations of the prototype were developed to dimension the prosthesis structure,
stainless steel mechanical springs and shape memory alloy springs (actuators). The
prototype was made of ABS plastic by rapid prototyping with some parts made of
stainless steel. Since the ankle torque pattern has its values normalized in the literature,
it was possible to calculate the ankle torque with the proposed structure, perform
experimental tests and compare the obtained values. The experimental results were
promising to obtain the characteristic torque and the prototype capacity to store and
return energy during walking. As a scientific contribution, the prosthesis walking graph

was compared with the human pattern and with some results from other authors.

keywords: below knee prostheses, ankle-foot prostheses, smart materials, shape

memory alloy, linear actuator series.
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CAPITULO 1

APRESENTACAQO

1.1 INTRODUCAO

Nesta tese é apresentada a concepgao de uma prétese ativa de tornozelo usando
ligas com meméria de forma (LMF) como atuadores, com o objetivo de atender as

caracteristicas de torque exigidas durante a marcha humana.

1.2 MOTIVACAO

O nimero de pessoas com algum grau de deficiéncia motora cresceu em mais de
67 % em dez anos segundo o censo de 2010 (IBGE, 2010), ultrapassando 13 milhdes de
pessoas, apesar dos numeros crescentes, nao ha informacoes precisas sobre o nimero de
amputados, contudo, em 2011 aproximadamente 94% das amputacoes realizadas pelo
SUS foram no membro inferior (Departamento de A¢oes Programéticas Estratégicas,
2013). Esses amputados nao perdem apenas o membro, eles também perdem sua
capacidade laboral (BURGER; MARINCEK, 2007; BURGER, 2009; DORNELAS,

2010) e se veem limitados em sua mobilidade habitual.

A tecnologia protética atual seguiu um longo caminho para realizar substitui¢oes
artificiais de membros inferiores. Embora essas préoteses sejam mais capazes de fornecer
assisténcia que seus homoélogos de membros superiores, problemas locomotores basicos
ainda permanecem. Um exemplo esta no fato de que uma pessoa com o pé amputado
necessita entre 10 e 60 % de energia metabdlica em comparagao a uma pessoa integra,
isso é devido a varios fatores como a velocidade da caminhada, o nivel de aptidao fisica,
a causa e o nivel da amputacao, bem como das caracteristicas de intervencao da prétese.
Geralmente um amputado sofre uma reducao na velocidade da marcha entre 11% e 40%
(ESQUENAZI; DIGIACOMO, 2001).

Mesmo com o entendimento da fluidez de for¢a no pé durante a caminhada, a
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influéncia da rigidez da prétese de pé ainda nao é bem compreendida, pois a grande
parte das proteses de substituicdo de membros inferiores é de elemento passivo, sendo
0 pé constituido por um sistema de mola, ficando a atuagao da marcha por conta
das articulagbes de joelho e/ou tornozelo, nos casos de préteses de alta tecnologia.
Um desafio para a aquisicao de dados biomecanicos necessarios para identificar essa

influéncia é a complexidade da fabricacao de pés personalizados com niveis de rigidez
especifica (FEY; KLUTE; NEPTUNE, 2013).

As préteses estaticas pesam entre 0,45Kg e 0,65Kg (WING; HITTENBERGER,
1989), ja as automatizadas chegam a pesar 2,20Kg (OTTOBOCK, 2019). O desafio
das préteses automatizadas estd em conseguir reduzir o peso para que fiquem o mais

proximo possivel das estaticas, sendo este desafio uma das motivagoes desse trabalho.

Outra motivagao esta na aplicacao de molas de liga com memoria de forma como
forca motora do dispositivo protético e averiguar a capacidade desse projeto ematender
as caracteristicas de torque exigidas pelos amputados, bem como dar continuidade
nas pesquisas voltadas a reabilitacdo humana pelo Grupo de Pesquisa Sistemas de
Estruturas Ativas do LaSEA-UFPB.

1.3 OBJETIVOS

1.3.1 OBJETIVO GERAL

Estudar e desenvolver um tornozelo que possa atender as caracteristicas de

torque exigidas durante a marcha humana.

1.3.2 OBJETIVOS ESPECIFICOS

e Estudar a anatomia do pé humano;
e Desenvolver projeto do tornozelo protético em CAD;
e Desenvolver atuadores com LMF;

e Desenvolver circuitos acionadores para LMF.

1.4 ORGANIZACAO DO TRABALHO

Esta tese esta organizada em seis capitulos, incluindo este como apresentacao

da motivagao e os objetivos que deram origem a este trabalho.
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No capitulo dois aborda-se o estado da arte com uma revisdao bibliografica
referente ao que até o momento se compreende da estrutura do pé humano e suas
articulagoes, bem como, um relato histérico referente a evolugao protética para membros
inferiores; Ainda nesse capitulo aborda-se a evolugdo de conhecimento referente a liga

com memoria de forma de niquel titanio e o atuador linear elastico série.

No capitulo trés é apresentado o desenvolvimento da estrutura da protese e
as analises do mecanismo que possibilitaram o dimensionamento do atuador e das
molas LMF. No capitulo quatro aborda-se o sistema de sensores do mecanismo, ou
seja, os dispositivos eletronicos embarcados no mecanismo, bem como, os dispositivos
eletronicos e tecnologias utilizados, mas nao embarcados nele, com o intuito de obter

dados relativos ao funcionamento da protese.

No capitulo cinco aborda-se os resultados obtidos experimentalmente e finaliza-se
o trabalho com capitulo seis apresentando comentarios, conclusoes finais e propostas

para continuidade desse trabalho.



CAPITULO 2

REVISAO BIBLIOGRAFICA

21 INTRODUCAO

Segundo Ren R et al. (2008), o pé humano é uma estrutura muito complexa que é
formada por musculos, numerosos ossos, ligamentos e articulagoes sinoviais (deslizantes).
O pé humano apresenta uma das maiores variedades estrutural do corpo, ele recebe e
distribui o peso corporal se adaptando a superficies irregulares e atuando como uma
alavanca rigida que impulsiona o organismo durante a marcha (LEDOUX; HILLSTROM,
2002).

Devido a essa complexidade, as préteses disponiveis, comercialmente, utilizam
estruturas de mola passiva que armazenam e liberam energia eléstica ao longo de cada
passada no perfodo de caminhada (OSSUR, 2016) e (SEYMOUR, 2002). Por sua
natureza passiva, tais proteses nao podem gerar mais energia do que é armazenada
durante cada etapa da caminhada, desta forma, o tornozelo da perna intacta acaba
realizando um maior trabalho efetivo positivo, sendo exigida maior poténcia de pico
durante o periodo de postura, especialmente em caminhadas de velocidade moderada a

répida (PALMER, 2002; GATES, 2004; HANSEN et al., 2004).

Um objetivo critico no campo do design de perna protético é avangar a uma
prétese motorizada capaz de imitar a dinamica do tornozelo humano com o auxilio da
fascia plantar. Alguns trabalhos tém se concentrado no desenvolvimento de préteses
quase passiva de tornozelo-pé (SHEPHERD; ROUSE, 2017; LEE; MOONEY; ROUSE,
2017; ZHANG et al., 2015); outros, na construgao de prétese que usa amortecimento
ativo de mecanismos de mola de embreagem para permitir o ajuste automatico angulo
do tornozelo para superficies terrestres distintas (LI et al., 2006; HAN et al., 2004) ou
para permitir uma melhoria de economia metabdlica durante a caminhada(COLLINS;
KUO, 2003). A medida que estes dispositivos ndo incluem um atuador para flexionar

ativamente a regiao plantar com o tornozelo na posicao terminal, nenhum trabalho
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efetivo é realizado ao longo de cada etapa da caminhada, como é no caso do tornozelo
humano(GATES, 2004; HANSEN et al., 2004).

2.2 ESTRUTURA DO PE

A estrutura do pé necessita ser mais bem compreendida para que se possa ser cri-
ada uma estrutura com comportamento semelhante, consequentemente, faz-se necessario
entender as articulacoes existentes em sua estrutura, bem como, o comportamento dessa
estrutura de acordo com essas articulagoes. Segundo Kapandji (2000), as articulagoes
tém dupla fungao: primeira para orientar o pé nos eixos longitudinal e transverso; e
segunda para modificar a forma quanto a curvatura da abébada plantar para que o pé
possa se adaptar as desigualdades do terreno e, dessa maneira, criar entre o chao e a

perna, um sistema amortecedor que concede elasticidade e flexibilidade ao passo.

Figura 2.1 — Ossos do pé.

Ossos do Tarso

1 - Talus

2 - Calcaneo

3 - Navicular

4 - Cubdide

5 - Cuneiforma Medial

6 - Cuneiforme Intermédio

7 - Cuneiforme Lateral

Ossos do Metatarso
I metatarso

II metatarso

IIT metatarso

VI metatarso

V| metatarso

!
;_g { . 4 Ossos da Falange
g 4.,4{ L =% P - Falange Proximal
AT AT AR {' M - Falange Média
a P

I . D - Falange Distal

Fonte: Autor

O pé humano (figura 2.1) é constituido de 26 ossos, sendo sete tarsais, cinco
metatarsais e 14 falanges. A parte posterior do pé é formada pelo talus, pelo calcaneo e
pelos cinco ossos tarsais (navicular, cuboide e trés cuneiformes), esses ossos formam
a regiao denominada meio do pé. Ja a parte anterior é formada por cinco ossos
metatarsais e os dedos (artelhos), os quais se constituem em 14 falanges, onde cada dedo
é formado por trés falanges, exceto o primeiro que possui duas falanges (VILADOT, 1987;
GOULD, 1988; MANFIO, 2001). Esse membro é dividido em dois arcos, um longitudinal
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(constituido por um arco medial e um lateral) e outro transverso (constituido por um
arco proximal e um distal) (GOULD, 1988).

O peso do corpo, transmitido pelo membro inferior, se exerce sobre o tarso
posterior sobre uma polia criada pelo talus e a tibia (articulacdo tibio-tarsiana). As
forcas sao distribuidas sobre os trés arcos plantares formados pelos ossos tarsicos e os
metatarsicos. Os arcos longitudinais, medial e lateral, se estendem desde o calcaneo

até os metatarsos I e V respectivamente e o arco transverso é formado pela base dos

metatarsos (KAPANDJI, 2000).

A medida que o arco se deforma durante a sustentacio do peso, a energia
mecanica é armazenada nos tendoes, nos ligamentos e na fascia plantar distendidos,
bem como nos musculos que se encontram em contragao excéntrica. Durante a fase de
impulsao essa energia ¢ liberada contribuindo para a forca de impulsao e reducgao de

consumo de energia metabdlica.

2.3 MOVIMENTO DO PE

H4 cinco grupos de articulagoes: articulacao subtalar, articulagoes tarso me-
tatarsicas e Inter metatarsicas, articulagbes metatarsofalangicas e interfalangicas. A
articulacao subtalar esta entre a face inferior do talus e a face superior do calcaneo, sendo
essa essencialmente uniaxial. As articulagoes tarso metatarsicas e Inter metatarsicas
nao sao axiais com o formato dos ossos e os ligamentos restritivos permitindo apenas
os movimentos de deslizamento (TARANO, 2003). Essas articulagoes permitem ao pé
funcionar como uma estrutura semirrigida possibilitando-o a se adaptar as superficies

irregulares durante a sustentacao do peso corporal (TARANO, 2003).

As articulagbes metatarsofalangicas e interfalangicas sdo condiloides (deslizante)
e em dobradica respectivamente e sao reforcadas por numerosos ligamentos. Os artelhos
funcionam como um sistema de transferéncia do peso para o pé oposto, durante a
deambulagao e ajudando a preservar a estabilidade durante a sustentacao do peso,

exercendo pressao sobre o solo quando necessario (TARANO, 2003).

As principais fung¢ées do pé durante uma marcha habitual sao amortecer o
impacto resultante do contato do calcanhar com o solo no inicio da fase de apoio;
adaptar-se as mudancas na superficie de contato durante o apoio médio, conforme o
corpo se desloca para frente; e, finalmente promover a estabilidade enquanto torna-
se uma alavanca rigida na fase de propulsao (SALTZMAN; NAWOCZENSKI, 1995;
MCPOIL; KNECHT, 1985). No pé humano, a estrutura flexivel do ante pé esté ligada
ao suporte do calcanhar através da fascia plantar. A interacao entre os diferentes

musculos e tendoes controla o movimento do pé, no calcanhar.
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2.4 IMPORTANCIA DOS DEDOS DO PE NA CAMINHADA

Segundo Lambrinudi (1932) os dedos do pé foram projetados para duas fun-
¢oes, preénsil e ambulatoéria, e por causa disso sua estrutura e musculatura sao mais

complicadas do que aparentam superficialmente.

Devido a modernidade, raramente os dedos do pé sao usados para agarrar
superficies ou objetos, a principal funcao agora é melhorar a alavancagem durante a
caminhada e ampliar a area de suporte de peso de modo que em qualquer altura em
que o calcanhar for levantado o peso total nao seja suportado unicamente pela cabeca

distal do metatarso.

Ainda em Lambrinudi (1932), o mecanismo do pé sé era eficaz se os dedos dos
pés fossem mantidos no chao com os musculos intrinsecos contraindo sinergicamente
com os flexores longos, e ele previu uma reducdo da funcao onde as deformidades
estavam presentes. Suas opinides foram baseadas na observagao clinica e nao puderam

ser comprovadas por medigoes objetivas.

Hughes, Clark e Klenerman (1990) analisaram 160 voluntarios de cinco a setenta
e oito anos sem problemas nos pés e concluiram que os dedos dos pés ficam em contato
com o solo trés quartos da caminhada além de exercer pressao ao solo similar ao
exercido pela cabeca dos ossos metatarsianos. Essa andlise confirma as observagoes de

Lambrinudi (1932).

No Halux registra-se o maior pico de pressao sobre todo o pé e nos dedos centrais
a pressao ¢ maior que a exercida sobre a cabeca metatarsiana lateral. O Halux assume
mais da metade da forga sobre os dedos, seguido pelo segundo, terceiro, quarto e quinto
dedos. A area do pé em contato com o solo pode ser vista como menor no periodo
final de contato do pé durante a fase da caminhada quanto no periodo inicial, ou
seja, o contato do calcanhar ao solo. Assim, embora a for¢a no ante pé aumente no
carregamento vertical, a drea que assume essa carga diminui (KLENERMAN et al.,
2006).

2.5 EVOLUCAO DAS PROTESES

A ideia de o homem substituir membros amputados por artefatos mecanicos,
remonta os tempos remotos, sendo a referéncia mais antiga datada de 2300 a.C., quando
arqueologos russos descobriram um esqueleto de uma mulher com um pé artificial, onde
a protese era composta de um pé de cabra adaptado ao coto e o encaixe era feito com a
prépria pele do animal (CARVALHO, 1999).

Consta no museu do Cairo, Egito, um dedao de uma mumia feito de madeira e



CAPITULO 2. REVISAO BIBLIOGRAFICA 8

couro (figura 2.2) datado entre 950 a 710 a.C., que sendo estudos realizados deixaram
claro que se tratava de um dispositivo protético (FINCH et al., 2012). Herédoto, um
historiador grego de 484-425 a.C., faz o primeiro relato referente ao uso de uma protese,
ele refere-se a um prisioneiro acorrentado pelo tornozelo, amputou o préprio pé para se
ver livre e, apds a cicatrizagao das feridas, construiu uma bota de madeira e voltou a
lutar contra o seu inimigo (QUEIROZ, 2008).

Figura 2.2 — Prétese parcial do Dedo Halux

Fonte: Museu do Cairo, Egito

Até o século XVI, ndo houve avancgos significativos nas proteses, essas eram
basicamente constituidas de madeira com fixacao em couro. Cabe salientar que as
proteses para membros inferiores eram para amputacoes abaixo do joelho, conforme
descrito por Putti (1929). Apoés esse periodo, com a utilizagdo do ferro no lufar da

madeira, as proteses comegaram a apresentar articulagoes (figura 2.3).

Em meados do século XVI, o barbeiro e cirurgiao do exército francés Ambroise
Paré inventou, com o auxilio de um serralheiro francés chamado Lourrain, uma prétese
de mao articulavel, “Le Petit Lourrain”, que foi usada por um capitao francés em
batalhas, também uma perna articulavel que poderia ser usada para amputacoes acima
do joelho (THURSTON, 2007).

A proxima contribuicao significativa para evolucao protética foi registrada em
1696, quando Pieter Verduyn desenvolveu a primeira prétese nao bloqueada BK (abaixo
do joelho).

James Potts, em 1800, inovou quando projetou uma prétese com soquete para
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Figura 2.3 — Protese de ferro, idade média.

Fonte: (PUTTI, 1929)

coto da coxa que possuia joelho e pé articulados controlados através de tiras de couro
interligando o joelho ao tornozelo. Essa protese foi usada pelo marqués de Anglesey,

que perdeu a perna na batalha de Waterloo.

A producgao de préteses aumentou muito durante a guerra civil americana, com
30.000 amputacoes realizadas apenas pela corporacao médica do exército. A maioria
das amputagoes foi concebida apods a introducao do éter para anestesia pelo hospital
geral de Massachusetts em 1846. Antes disso, os cirurgioes nao tinham nada a nao ser

fazer a amputacao o mais rapido possivel.

O método de amputacao para o pé mais comumente utilizado era do Francés
Chopart desde 1792, apenas em 1815 um novo método sugerido por Lisfranc para
amputacao parcial de pé passou a ser utilizado, James Syme em 1843 introduziu na
amputacao e remocao total do pé deixando apenas a almofada do calcanhar e a partir de
1854, Nicolai Pirogoff, alterou esse procedimento usando metade posterior do calcanhar.
Essa técnica foi utilizada principalmente nos Estados Unidos e Canada, pois possibilitava

ao amputado andar sem muleta ou protese.
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Figura 2.4 — Projeto da Perna patenteada pelo Dr. Bly

Fonte: (HARVARD UNIVERSITY, 2014)

O fisico de Rochester, Dr. Douglas Bly inventou e patenteou, em 1858, uma
perna artificial incorporando novas tecnologias, materiais de forma a melhor imitar os

movimentos de uma perna humana (figura 2.4).

Figura 2.5 — Proétese de Dubois de Parmlee
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Fonte: Google Patentes, (1963).
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Em 1863, Dubois Parmlee inventou uma protese avangada com um soquete de
sucgao, joelho policéntrico e pé multi-articulado (figura 2.5). Em 1868, Gustav Hermann
de Praga, publicou uma dissertagdo — mecanismo de marcha com uma perna artificial e
uma nova construcao de uma protese AK e BK — na qual introduzia o aluminio para
substituir as pecas de ago. Contudo, o emprego do aluminio s6 ocorreu em 1912, quando
Marcel Desoutter, um aviador inglés, perdeu a perna em um acidente de aviao e fez
a primeira protese de aluminio com a ajuda de seu irmao Charles que era engenheiro
(STEADWARD; WHEELER; WATKINSON, 2003).

Figura 2.6 — Proétese de Marks

R NNDRNR

BN
N
NN

NN

N

N
NN
RN

NN AN
NSNS
N

Q
NS

N
3

oA
A

N

/,I
7055
4

WA AN
N
NN
N
XN
N
N
N

Fonte: (MARKS, 1880)

Em 1880, A. A. Marks patenteou nos EUA um pé artificial direcionado as préteses
com haste, nenhuma juncao no tornozelo foi empregada. A patente descrevia camadas
de borracha para prover elasticidade suficiente para a agao dos dedos principalmente
na ponta do pé. Embora nao especificado na patente, a porcao do calcanhar tinha
espessura de borracha suficiente para proporcionar algum grau de flexao plantar durante

a marcha (MARKS, 1880).
Em 1895, George E. Marks e William L. Marks patentearam um pé artificial

similar com um nicleo interno ineldstico (figura 2.7), mas também especificando uma
porcao de borracha no calcanhar contento uma mola livre para ceder com a borracha
(MARKS; MARKS, 1895).

Nos Estados Unidos, em 1945, foi realizada uma conferéncia com cirurgioes,
protéticos e cientistas organizada pela Academia Nacional de Ciéncias (NAS) o que
acabou revelando os poucos esforgos cientificos para o desenvolvimento de membros
artificiais modernos. Estes esforcos foram inicialmente financiados pelo Escritério de
Pesquisa e Desenvolvimento Cientifico (OSRD) e apés o fim da guerra assumido pela

Administragao de Veteranos (Wilson Jr, 2002).

A partir dessa conferéncia, consideraveis esforgos foram dedicados a concepgao
de pés artificiais que pudessem proporcionar uma melhor fun¢ao do que as fabricadas em
padrao de madeira de eixo tinico. Num primeiro momento as atengoes foram voltadas

para pés articulaveis, pois havia expectativas de que tais projetos pudessem aumentar a
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Figura 2.7 — Pé artificial tipo SACH patenteado em 1895

Fonte: (MARKS; MARKS, 1895)

capacidade do amputado de andar (Wilson Jr, 2002).

Nesse tempo, o Laboratério de Pesquisa Protética Naval em Oakland, Califérnia,
desenvolveu um “tornozelo marinho” (navy ankle) que consistia num bloco de borracha
com rigidez varidvel para controlar movimentos em todos os trés planos. No entanto, a
manutengao excessiva impediu o sucesso comercial. Com melhor aceitacao comercial,
Georg Greissinger, apresentou da Alemanha, em 1957, um pé artificial (figura 2.8) que
também permitia movimentos nos trés planos (GREISSINGER, 1960).

Figura 2.8 — Protese de Greissinger
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Fonte: (GREISSINGER, 1960)
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Também em 1957, J. Foort e C.W. Radcliffe apresentou o primeiro protétipo do
pé SACH (figura 2.9) pelo Instituto de Pesquisa em Engenharia da Universidade Berkeley
da Califérnia (STAROS, 1957). Sendo o peso de um pé protético particularmente critico
e estando localizado na maior distancia do tronco da extremidade inferior, os esforcos
de desenvolvimento concentraram-se na selecao de materiais leves e duraveis. Esse pé

artificial obteve o sucesso proeminente no mercado devido a sua simplicidade.

Figura 2.9 — Prétese Sach
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Fonte: Adaptado de (Shruti Patil, 2017)

Em 1978, Bernice Kegel dos Estudos de Pesquisas em Proéteses publicou, em
Seattle, um artigo onde observou que as proteses de membro inferior apresentavam

uma limitacao na capacidade de correr e que os atletas amputados estavam competindo
apesar das proteses e nao por causa delas (KEGEL; CARPENTER; BURGESS, 1978).

Esse centro de estudo em cooperagao com os engenheiros da Boeing aeronaves,
iniciaram o desenvolvimento de pé protético que pudesse armazenar energia no inicio
do passo e libera-lo no final. O primeiro prototipo do “Seattle Foot” foi apresentado

em 1981 (figura 2.10.b) e sua versao comercial ficou pronta em outubro de 1985.

Antes, em 1980, Campbell e Childs apresentaram um pé protético multiaxial
como alternativa & protese Greissinger, o pé SAFE (figura 2.10.a), pois ambos proporcio-
nam rotacao transversal significativa, bem como inversao e eversao, além de algum grau
de flexao plantar e dorsiflexdao. O pé SAFE tem a vantagem de nao exigir manutencgao
e ser resistente a umidade e areia (CAMPBELL; CHILDS, 1980).

Em 1984, o engenheiro de design biomédico Van Philips, apresentou seu projeto
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Figura 2.10 — Protoétipo de préteses estaticas

1.bloco do parafuso
2.quilha flexivel
3.ligamento plantar longo
4.ligamento fascia plantar

A. Pé SAFE

C. Pé Carbon Copy II D. Pé STEN

Fonte: Adaptado de (UMW, 2016)

comercial, Flex-Foot (figura 2.11). Uma estrutura compacta e leve de carbono grafite
oferecem uma abordagem radicalmente diferente, uma vez que armazena energia em todo
o comprimento, em vez de apenas dentro de uma quilha de quatro polegadas, isso resulta
em um componente muito responsivo e resiliente. Também melhora significantemente a
distribuigdo de massa da protese (MICHAEL, 1987).

Figura 2.11 — Proétese Flex-Foot

Fonte: (PHILLIPS, 2003)

Em 1985, Ossiir Kristinsson desenvolveu um soquete para protese transtibial
(PTB) chamado ICEROSS (CLUITMANS et al., 1994). A introducao do pé SACH
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com a protese PTB representou o maximo em simplicidade, ao mesmo tempo em que

forneceu uma funcao aceitavel a maioria dos pacientes.

No ano seguinte a empresa Kingsley Manufacturing Co. apresentou o pé protético
STEN (STored ENergy), (figura 2.10.d), (TRUESDELL, 1987). Ligeiramente mais
pesado que o pé SACH convencional, o pé STEN difere por possuir dupla quilha
articulada, além de duas articulagoes, metatarsofalangeal e tarso-metatarsica, o que
permite uma rotagao mais suave e gradual do que a quilha do pé SACH (MICHAEL,
1987).

Nesse mesmo ano, em maio, foi apresentado comercialmente o pé protético
“Carbon Copy I1” (figura 2.10.c) da Ohio Willow Wood Company, esse projeto iniciou
em 1974, com énfase na reducao de peso e aplicacao de materiais resultassem no melhor
custo-beneficio (ARBOGAST; ARBOGAST, 1988). A introdugao de kevlar, nylon-
kevlar e carbono-epoxi nesse projeto rendeu o “Prémio Nacional de Exceléncia” da

industria plastica composta americana para engenharia inovadora.

Em termos gerais, o Carbon Copy II e o Seattle Foot parecem oferecer a mesma
fungdo no quesito armazenamento de energia, no entanto, pacientes que necessitavam de
formas maiores optavam pelo Carbon Copy II, devido ao peso mais leve e a resisténcia
em dois estagios, e nas formas menores a preferéncia era pelo Seattle Foot, uma vez que,
para esses tamanhos de forma, havia uma melhor capacidade de resposta (MICHAEL,
1987).

Devido a natureza passiva dos pés protéticos, nao havia possibilidade de gerar

energia mecanica maior que a armazenada durante cada passada na deambulacao.

Figura 2.12 — Protese com aparato de tornozelo auto ajustavel

Fonte: (KONIUK, 2002)
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Klute, Czerniecki e Hannaford (1998) foram os primeiros a desenvolver um pé
protético automatizado, o atuador instalador tinha a missao de suprir a forca propulsiva

da musculatura do tornozelo.

Em 2002, Koniuk patenteou um aparato protético de tornozelo auto ajustavel

(figura 2.12), o amortecimento era ajustado por um micro controlador (KONIUK, 2002).

Figura 2.13 — Proétese de tornozelo inteligente
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Fonte: Adaptado de (LI et al., 2006)

Li et al. (2006), apresentaram um prot6tipo de tornozelo inteligente (figura 2.13)
usando um freio linear MR para controlar a dorsiflexdo do pé durante a deambulagao,

o tipo de controle usado nao foi especificado pelos pesquisadores.

Figura 2.14 — Prétese pneumatica transfemural
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Fonte: Adaptado de (SUP; BOHARA; GOLDFARB, 2008)
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Sup, Bohara e Goldfarb (2008) relataram o desenvolvimento de uma protese
pneumadtica transfemural (figura 2.14). Dois cilindros pneumadticos sdo usados para
controlar a articulacao do tornozelo. Ao avaliar as abordagens de controle, a prétese

mostrou caracteristicas promissoras em relagdo ao comportamento do tornozelo humano.

Figura 2.15 — Prétese Pneumética Abaixo do Joelho (BK)
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Fonte: Adaptado de (VERSLUYS et al., 2008)

Nesse mesmo ano Versluys et al. (2008) apresentaram o protétipo de uma prétese
pneumética abaixo do joelho (BK) (figura 2.15) com experimento em um amputado

demonstrando a possibilidade de restaurar a for¢a do tornozelo durante a caminhada.

Figura 2.16 — Proétese de tornozelo

NS

Fonte: (HERR et al., 2014)
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Em 2011, Geeroms desenvolveu uma protese BK automatizada que pudesse
armazenar energia mecanica e devolvé-la durante a passada e nao apenas no final do

passo como as préteses automatizadas anteriores foram propostas (GEEROMS, 2011).

Em 2014, Herr et al patentearam uma prétese BK (figura 2.16) com inteligéncia
artificial que pode se adaptar as diversas variagoes de terreno, composta de uma mola
unidirecional configurada em paralelo com um atuador de for¢a com elasticidade em série,
propicia uma economia metabdlica na deambulacdo em comparagao as convencionais

(HERR et al., 2014).

2.6 LIGAS COM MEMORIA DE FORMA

Ligas com memoria de forma (LMF) sdo uma classe bem conhecida de materiais
inteligentes. Quando submetidas a certos ciclos térmicos sao capazes de gerar trabalho
mecénico através da recuperacao de uma forma pré-definida (NESPOLI et al., 2010).
No campo da robética é conhecido como “musculo artificial” devido a capacidade de
gerar movimento semelhante ao de um musculo humano, contudo, caracteristicas como
relacdo forca/peso, bastante elevadas, e ainda movimentos silenciosos e suaves, sem
problemas com engrenagens, folgas e desgastes, da as LMF a capacidade de serem

utilizadas em intimeras aplicacoes.

O estudo da histéria e do desenvolvimento da LMF pode fornecer uma visao
sobre um material envolvido em tecnologia de ponta. As diversas aplicagdes para esta
liga fizeram-na cada vez mais importante e visivel no mercado mundial. A liga de
niquel-titanio tem sido a mais usada nas LMF. Outras LMF incluem ligas de cobre-
aluminio-niquel, cobre-zinco-aluminio e ferro-manganés-silicio (BORDEN, 1991). O
nome genérico para a familia das LMF é nitinol, que representa “Nickel Titanium Naval
Ordnance Laboratory”, foi descoberta em 1961 praticamente por acidente por William

J. Buehler, um pesquisador do Laboratério Municao Naval em White Oak, Maryland.

O que se questionava, até entdo, era a memorizacao da forma original, até
que, Frederick E. Wang, um especialista em fisica de cristais metalicos identificou as
mudancas estruturais, pesquisando as estruturas atomicas, fato que contribuiu para
compreensao das propriedades que estas ligas possuem. Ele descobriu que o nitinol
muda de fase ainda no estado solido. Estas mudancas s@o conhecidas como martensiticas

e austeniticas, envolvendo o rearranjo da posicao de particulas dentro da estrutura

cristalina do sélido (KAUFFMAN; MAYO, 1993).

Essas transformagoes de fase ocorrem numa certa temperatura. Uma liga na
fase martensita, ao ser aquecida, geralmente de algumas dezenas de graus centigrados,

transforma-se em austenita e ao ser resfriado ocorre a transformagao reversa de austenita
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para martensita. Assim pode-se afirmar que em baixas temperaturas o material esta na
fase martensitica e em temperaturas elevadas na fase austenitica. Na fase martensitica,
o nitinol pode ser dobrado em varias formas e para manter a forma desejada, a liga
deve ser mantida na posi¢ao e aquecida a cerca de 500 °© C. A alta temperatura faz
com que os atomos se arranjem no padrao mais compacto e regular possivel, resultando
num arranjo cubico rigido conhecido como fase austenitica (KAUFFMAN; MAYO,
1993). Acima da temperatura de transi¢ao, a LMF volta a forma padrao, saindo da

fase martensitica para a fase austenitica.

Figura 2.17 — Fracao volumétrica da martensita com a temperatura

100%

2
=
T

-

. . . .
M,y M, A Ay

Fracdo volumétrica de martensita

Temperatura

Fonte: Autor

A fase austenita é uma fase relativamente dura, de alta temperatura e possui
estrutura geralmente cibica e simétrica. Nessa fase, as ligas apresentam relativo
alto modulo elastico. A fase martensita é flexivel sendo facilmente deformavel e
possui uma estrutura com pouca simetria (HESSELBACH, 1995). A figura 2.17
mostra esquematicamente a evolugao da fracdo volumétrica martensitica em funcgao
da temperatura no estado livre de tensoes (DELAEY; KRISHNAN; WARLIMONT,
1974). No geral, quatro temperaturas caracteristicas de transformacao sao definidas:
M; e My, respectivamente temperaturas de inicio e fim da formagao da Martensita.
A; e Ay correspondem as temperaturas de inicio e fim de formacao da fase Austenita

respectivamente.

Durante o aquecimento, a transformacao percorre a curva superior. Quando a
temperatura A; é atingida, tem-se o inicio de formagao da Austenita. A transformacao
continua até atingir 100 % de Austenita em Ay. No resfriamento, a transformacao
percorre a parte inferior da curva. Em M; comecga a formacao de Martensita até atingir
a temperatura M, em que o material é 100 % martensita (DELAEY; KRISHNAN;
WARLIMONT, 1974).
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Atribui-se a causa dessas transformagoes a diferenca de energia livre entre as
estruturas constituintes envolvidas no processo, o que induz modificagoes nas ligagoes
quimicas, tornando as transformacoes de fase de cardter essencialmente cristalografico
(WASILEVSKI, 1975). Outra caracteristica importante é que o material pode ser
submetido, varias vezes, a esse processo, sem perda de propriedades (SAVI; PAIVA;

PACHECO, 2003).

O comportamento pseudoelastico ¢ analogo ao comportamento termoelastico, s6
que nesse caso ha uma aplicagao de tensao no material, ocorrendo a transformacao com
o aumento continuo da aplicagao de tensao mecanica e o mesmo ¢é revertido quando
a tensao vai diminuindo (JUNIOR, 2011). De uma maneira geral pseudo-elasticidade
acontece se a deformacgao criada ao material por aplicacdo de uma carga, a uma
temperatura constante, for totalmente recuperada. A deformacao pseudoplastica é
causada pela deformagao da forma acompanhando a formacao da martensita. Entretanto,

a recuperacao ocorre quando a transformacao é revertida, ou seja, através do aquecimento

do material (DELAEY; KRISHNAN; WARLIMONT, 1974).

As LMF apresentam um comportamento termomecanico fortemente dependente
da temperatura em que se encontram, e apresentam trés comportamentos marcantes:
pseudoplasticidade, pseudo-elasticidade e efeito meméria de forma (DELAEY; KRISH-
NAN; WARLIMONT, 1974). Em temperaturas abaixo de M}, as LMF apresentam um
comportamento pseudoplastico, que é caracterizado por uma grande deformagao residual
proveniente de uma reorienta¢ao martensitica induzida mecanicamente (KRISHNAN;
DELAEY; WARLIMONT, 1974). A pseudo-elasticidade, por sua vez, é um compor-
tamento caracterizado por uma recuperacao de deformacao apods a retirada da tensao
a temperaturas acima de Ay. Essas deformacoes sao oriundas de uma transformacao
martensitica induzida por tensao (KRISHNAN; DELAEY; WARLIMONT, 1974). O
efeito memoria de forma é a recuperacao da deformacao quasiplastica com o aquecimento

(DELAEY; KRISHNAN; WARLIMONT, 1974).

A quasiplasticidade é caracterizada por uma grande deformagcao residual, oriunda
de uma reorientagao da martensitica induzida termicamente (SAVI; PAIVA; PACHECO,
2003). A pseudo-elasticidade é um comportamento caracterizado por uma recuperagao de
deformacao apds a retirada da carga, a temperaturas acima de A;. Essas deformacoes sao
oriundas de transformagoes martensiticas induzidas por tensao (KRISHNAN; DELAEY;
WARLIMONT, 1974). O efeito memoria de forma é a recuperagao da deformagao
quasipldstica com o aquecimento (DELAEY; KRISHNAN; WARLIMONT, 1974).

Para uma LMF, a uma temperatura inferior a My, tem-se uma estrutura mar-
tensitica. Com aplicagdo de uma tensao mecanica, obtém-se uma resposta elastica até

uma dada tensao critica, onde sera iniciado um processo de reorientacao da marten-
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sita, favorecendo a uma variante associada a tracao. Durante esse processo, a tensao
permanece praticamente constante até uma deformacao caracteristica, a partir da qual
a LMF volta apresentar um comportamento elastico. Ao retirar a tensdo mecanica,
verifica-se uma deformacao residual, que podera ser recuperada com o aquecimento da
LMF acima de A;. Dessa forma, o material retornara a sua forma geométrica inicial, dai
a denominagao de efeito memoria de forma (DELAEY; KRISHNAN; WARLIMONT,
1974).

2.7 MOLA DE LMF SUPERELASTICA

Diferente dos fios de LMF a deformacao da mola helicoidal de LMF ¢é principal-
mente governada pelo comportamento torsional se o didmetro do fio for muito menor que
o didmetro da mola (RACZKA et al., 2013). A tensao elastica do material na se¢ao do
fio da mola é proporcional a distdncia ao centro, ou seja, a transformacao de martensita
induzida por tensao expande-se para dentro a partir da camada exterior da secao da
mola de LMF, no entanto, ndao pode atingir o centro. Por outro lado, a transformacao
de martensita inversa induzida por tensao se expande para fora a partir da camada
interna da se¢do de mola helicoidal LMF. Raczka et al. (2013) usou a mola de LMF para
moldar das caracteristicas dinamicas de uma tela de vibragao de ressonancia com uma
frequéncia de ressonancia variavel. Koh e Cho (2013) apresentaram um novo conceito
de robo rastejante inspirado em uma lagarta usando como atuador molas de LMF.
Mishra, Gur e Chakraborty (2013) desenvolveu uma versdo melhorada do amortecedor
de massa sintonizado utilizando mola de LMF para dissipar a energia durante a vibracao.
Devido a nao-linearidade da histerese de molas de LMF, um modelo matematico preciso
é dificil de ser alcancado e usado em simulagao numérica, comparando-se a estudos

experimentais.

Marnetto (2000) e Dolce e Cardone (2001) compararam o comportamento
mecanico da LMF sob diferentes condi¢oes de carga. Foi apontado que as alcgas
histeréticas dos LMF produzidas pela tensao e pela forca de tor¢ao sao significativamente
diferentes. A principal diferenca é que a rigidez da barra LMF se mantém constante
sob torcao, mas para o fio de austenita em tensao, sua rigidez muda em um valor de
deformagao especial, onde o material comeca a se transformar de austenita em martensita.
Embora essas propriedades estejam relacionadas as barras LMF sob torcao, elas também
sdo aplicaveis para molas helicoidais LMF quando sua deformacao é dominada pela
torgao. Além disso, Attanasi, Auricchio e Urbano (2011) investigaram o comportamento
mecanico das molas LMF, tendo como principais preocupacoes a nao linearidade do
material LMF e a resposta geométrica da mola. Além disso, a superelasticidade das

molas helicoidais LMF foram analisadas numericamente e testadas experimentalmente
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com um modelo simplificado e aproximado por Mirzaeifar, DesRoches e Yavari (2011).
Ma, Huang e Huang (2013) analisaram um atuador LMF de duas vias composto por
uma mola LMF e uma mola de ago e obtiveram as caracteristicas do atuador LMF

proposto.

2.8 ATUADOR LINEAR ELASTICO SERIE

Segundo Pratt e Williamson (1995), a elasticidade em série pode dar ao atuador
qualidades que sao perdidas quando um redutor é introduzido, entre elas: o efeito de
filtro passa-baixa para cargas impactantes; torna o problema de controle de for¢a em
um problema de controle de posicao, uma vez que a forca é proporcional a diferenca de

posicao multiplicada pela constante da mola.

O atuador linear elastico série tem a possibilidade de armazenar energia e se
empregado no caso de locomog¢ao com pernas, tal armazenamento pode aumentar
significantemente sua eficiéncia (ALEXANDER, 1988).

O atuador linear série cria uma deformagao elastica sempre que a forga for
modulada, dependendo da amplitude relativa, da fase da forga aplicada a carga e a
forma de onda é possivel para a interface elastica aumentar ou diminuir a largura de

banda.

O modelo do atuador sugerido por Pratt e Williamson (1995), servira como base

para o desenvolvimento do nosso atuador de LMF, conforme figura 2.18.

Figura 2.18 — Modelo do atuador linear elastico série

xm .xl +I
| |
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Fonte: (PRATT; WILLIAMSON, 1995)

Na figura 2.18, as varidveis sao definidas como a seguir:

fm For¢a motora
fi Forca aplicada a carga
X Posi¢ao motora

X Posi¢ao da carga
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M, Massa motora
K Rigidez da mola

Do modelo da figura 2.18, podem-se retirar equagoes no dominio da frequéncia:

- fm - fl
X = (2.2)

Fazendo s = jw e resolvendo F;,, nos termos de F; e X;, temos:

M,
F,=F — 7&}} — Mw?X, (2.3)

s

De acordo com a equagao 2.3, a forca motora possui trés componentes. A
primeira, Fj, é a forca aplicada através da elasticidade a carga. A segunda, —Af{—?w2Fl,
¢é a forca necessaria para acelerar a massa motora frente a deformacao elastica. A
terceira —M,,w?X;, é a forca necessaria nao sé para acelerar a massa motora, mas
também seguir o movimento da carga. No desenvolvimento da estrutura, os dois tltimos

componentes dessa equagao serao utilizados para o dimensionamento da mola LMF.

2.9 COMENTARIOS E CONCLUSOES

Mesmo com toda a evolugao tecnologica ainda nao foi possivel desenvolver um
dispositivo de membro inferior que pudesse atender todas as especificidades encontradas
no pé humano. A estrutura do pé humano é bastante complexa, sendo capaz de absorver
o impacto ao tocar o solo, tem a capacidade de adaptacao ao terreno possibilitando o
equilibrio na troca de apoio do corpo, ainda é capaz de armazenar a energia mecanica
produzida do impacto e restitui-la no final da passada. Os dedos do pé servem como
garras que ajudam na fixagdo do solo, restabelecimento do centro de gravidade quando

em conjunto com a musculatura da fascia plantar.

Os varios dispositivos existentes atendem parcialmente a essas especificidades,
historicamente, o mercado vem optando por modelos mais simples, a fim de, reduzir de
peso da prétese e gerar um menor ciclo de manutencao durante a vida ttil. As préteses
passivas, apesar de conseguir absorver e armazenar a energia de impacto durante o
contato com o solo, nao tem a capacidade de devolver a energia propulsiva maior do

que a armazenada.
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As préteses automatizadas, elétrica ou hidraulicamente, conseguem atender a
esse requisito, contudo, o acréscimo de peso chega a ordem de 6 a 8 vezes o peso das

proteses passivas.

O emprego de materiais inteligentes como a LMF podem ser uma alternativa para
atender ao requisito de devolver a forga propulsiva do tornozelo durante a caminhada,
além disso, o uso da LMF em forma de mola aliado a 6tima relagao for¢a — peso pode

compactar o dispositivo protético ajudando na diminuicao do peso total.
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CAPITULO 3

DESENVOLVIMENTO DA ESTRUTURA
DO PE

3.1 INTRODUCAO

Neste capitulo procura-se descrever uma sequéncia ordenada do projeto de um
tornozelo automatizado, passando pelos requisitos desejados a partir da determinacao
de um sistema fisico e finalizando com as caracteristicas fisicas do projeto através do

detalhamento pelo modelo dinamico do tornozelo com atuador de LMF.

O projeto de proteses atuais nao replica exatamente as caracteristicas de um pé
humano normal. Um pé humano é um dispositivo multifuncional que pode ser usado
para executar uma ampla gama de atividades, no entanto, um pé protético é limitado a

apenas alguns.

A proposta descrita nessa tese é usar um atuador no tornozelo acionado por
LMF combinado com molas em série para que possa reproduzir as solicitagoes de torque
exigidas por um tornozelo natural, a principal razao estd na reducao do peso final do
mecanismo. Nesse trabalho, serd usada a prototipagem réapida com material de ABS,
ao invés da fabricagdo em aco usinado, fazendo necessaria a reducao do torque total na
articulagao que simula o tornozelo, no entanto, o que se deseja é provar possibilidade

de obter as mesmas caracteristicas de torque usando o atuador com LMF.

As caracteristicas que precisam ser levadas em consideragao para alcangar o

movimento natural na marcha humana incluem:

Dorsiflexao ou flexdo dorsal é um movimento de articulagao do tornozelo ocorre no
plano sagital e se refere a flexao entre o pé e a superficie do corpo, ou seja, a

parte anterior do membro inferior.
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Eversao e inversao é a capacidade de o pé inclinar de um lado para outro, muito
importante quando se caminha em uma superficie irregular. O pé deve fazer

compensacoes para que a pessoa possa se manter equilibrada.

Absorcao de impacto o principal propésito da absorcao de impacto é diminuir o

choque exercido sobre o coto residual do amputado durante a caminhada.

Retorno de energia a energia mecéanica é armazenada na instancia da fase da cami-

nhada e é devolvida na transferéncia de peso.

Torcao do tornozelo a torcao controlada no tornozelo é benéfica para caminhadas
em longas distancias, subir e descer escadas ou caminhos inclinados, bem como,

em terreno irregular (SU et al., 2010).

3.2 REQUISITOS PARA O PROJETO

A parte que representa o retropé deve possuir a capacidade de absorcao de
impacto transferindo essa energia para o mediopé e posteriormente para o antepé para
que essa possa ser devolvida na tltima fase da passada. Dessa forma, a estrutura inicial
foi criada com base nas propor¢oes antropométricas médias a partir de duas estruturas

dsseas medidas no departamento de morfologia (CES — UFPB) !

Com o propoésito de definir o tamanho do pé que sera tomado como base para
o projeto do tornozelo, foi solicitada ao departamento de morfologia da Universidade
Federal da Paraiba (CES — UFPB), acesso as pegas existentes referentes ao pé, o qual

foi disponibilizado acesso a duas unidades, uma de cada sexo.

Apds mensurar as pegas, optou-se por projetar o tornozelo a partir das proporgoes
obtidas da unidade masculina (figura 3.1), tendo como razées o tamanho final do
dispositivo e o tamanho de cada componente que fara parte da protese. A partir dessas
medidas criou-se um modelo protético tomando como base inicial o modelo comercial
Flex-Foot, com a peca de apoio do calcanhar similar ao modelo comercial triton 1C60.

Tem-se na figura 3.2 o modelo da base usada para os testes.

L Agradecimentos & Prof®. Dra. Eliane Marques Duarte de Sousa, pelas orientacdes e disponibilizacio

das pecas para medicao.
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Figura 3.1 — Medidas Antropométricas
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Fonte: Autor
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Os valores mensurados na pec¢a masculina foram:

(a) 31,4 mm;
(b) 65,7 mm;
(c) 210,9 mm;
(d) 50,3 mm;

(e) 34,2 mm.

O valor mensurado entre o distal do Halux e o calcaneo de acordo com a ISO/T'S
corresponde a forma de um calgado niimero 29 (ISO19407, 2015). Esses valores foram
extrapolados para uma forma padrao 37 correspondendo a média de calcado para altura
mediana de 1680 mm da populagdo adulta brasileira (IBGE, 2010). Esse formato
corresponde ao comprimento médio de 257,4 mm. A base foi projetada de forma a
transferir 60 % do peso para a regido de apoio anterior e 40 % para a regiao posterior,

na posicao estatica.

A base distal do antepé deve ser firme e ao mesmo tempo possuir a capacidade
de se adaptar as irregularidades do terreno para que possa ajudar o amputado a manter

o equilibrio.
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Figura 3.2 — Modelo protético — V7

Fonte: Autor

Proteses estaticas do pé pesam entre 0,40 e 0,60 Kg, ja uma prétese automatizada
chega a pesar até 2,10 Kg. O desafio esta em criar um projeto que possa ter as vantagens
de uma prétese automatizada a um peso razoavel. Nesse trabalho, porém, os esforcos
serao concentrados no objetivo de o prototipo atender as caracteristicas de torque através
de um atuador linear série, o qual seu deslocamento ficard em fungdo de quatro molas
LMF instalados antagonicamente, por isso, se faz necessario estabelecer os requisitos

desejados do sistema mecanico a projetar, como:
e O projeto serd montado com material de prototipagem rapida, ABS;

e Funcionamento silencioso e estavel;

e Estrutura projetada deve acomodar os atuadores de liga com memoéria de forma,

sensores e bateria;

e Atender a curva caracteristica de torque solicitada pelo tornozelo.

O dispositivo de acionamento do tornozelo foi projetado usando como base o
atuador linear elastico série, porém com o acionamento feito com dispositivo de liga com
memoéria de forma no lugar do motor elétrico. A principal vantagem do emprego desse
material no acionamento do dispositivo deve-se ao fato de reduzir substancialmente o

peso final da protese.



CAPITULO 3. DESENVOLVIMENTO DA ESTRUTURA DO PE 29

Figura 3.3 — Protétipo do Tornozelo — V4

Fonte: Autor

O ponto de fixacao do dispositivo ficou na regiao relativa ao tornozelo (figura 3.3).
O atuador consiste de um fuso de esferas recirculantes interligado a um trem de
engrenagens, estes por sua vez, estao interligados a um conjunto de mola LMF que
servird como for¢a motora (figura 3.4), dessa forma, o deslocamento do fuso deve

controlar a for¢a armazenada no tornozelo durante a segunda fase da deambulacao.

Figura 3.4 — Atuador LMF - V4

Fonte: Autor
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No atuador o trem de engrenagem é composto por quatro unidades cilindricas
de dentes retos e um conjunto planetario formando uma relagao de 1:20, a base do trem
de engrenagens ha um conjunto de molas LMF que fardo o deslocamento principal e
no topo havera o segundo conjunto de molas conectados ao braco do planetario que
em conjunto com a mola principal promovera a aceleracao necessaria ao deslocamento
durante a terceira fase da passada. Esse conjunto estara conectado ao fuso com 6 mm

de diametro e passo de 2 mm.

As molas LMF permitirao uma variacao angular de 84,6°, correspondendo a 18,7
mm de deslocamento do fuso, sendo este valor suficiente para obter os deslocamentos
necessarios para corrigir a forca obtida devido a variacao do angulo no tornozelo durante
a deambulagao. Para isso, estudos cinematicos e dinamicos da estrutura foram feitos
para determinar o atendimento das solicitagoes de movimento e forca necessarios para

caminhar.

3.3 ANALISE CINEMATICA

A cinematica é o estudo do movimento desconsiderando as forcas que a causaram.
A andlise cinemdtica determina o comportamento dindmico de corpos rigidos (NORTON,
2010). Esse estudo permite calcular as posigoes, velocidades e aceleragoes que o
movimento gera em seus elos (CRAIG, 2004), ou seja, nos pontos de interesse do
mecanismo, tais informacoes sao necessarias para o calculo das forcas internas que

atuam no mecanismo.

A definicdo de mecanismo é dada como a parte de projeto de maquinas relacio-
nadas com o projeto cinematico de sistemas articulados, cames, engrenagens e trens de
engrenagens, ou uma combinacao de corpos rigidos ou resistentes de tal modo compostos

e ligados que se movem entre si com movimento relativo definido.

No estudo de movimento é necessario definir os varios tipos de movimentos
produzidos por este mecanismo. Neste caso, o mecanismo foi projetado para movimentos
planos de translacao e rotacao. Um corpo tem movimento de translagao quando uma
reta, definida por dois pontos quaisquer, fica constantemente paralela a si mesma; em
translagao retilinea os pontos desse corpo tém uma trajetéria de retas paralelas, ja
uma translagao curvilinea a trajetéria dos pontos sao curvas idénticas, paralelas a um
plano fixo. Um movimento de rotagao se d4 quando cada ponto do corpo rigido, em
movimento plano, permanece a uma distancia constante de um eixo fixo, normal ao
plano do movimento. Por fim, ha a combinacao de movimentos de rotacdo e translacao

que fazem parte do mecanismo em estudo.

A modelagem se dara por meio de elos que substituirdo a estrutura mecanica
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Figura 3.5 — Geometria da Protese para parametros DH.
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Fonte: Autor

originalmente proposta a fim de facilitar os calculos envolvidos e entender o compor-
tamento dindmico do mesmo (figura 3.5). Dessarte, o mecanismo é representado por
treze elos, sendo os elos trés e quatro os motores, e o elo oito representa a mola de ago
em série, o qual, controla a forca sobre a mola série que ficarda em funcao da translacao

do elo quatro sobre o elo trés.

Para descrever a arquitetura das cadeias cinematica, é necessario descrever
de modo unico as direcoes e as distancias dos elos da cadeia cinematica. Com esta
finalidade, adotou-se a Notagao de Denavit-Hartenberg (DH). Neste tipo de cadeia, o
elo inicial é chamado de base do manipulador, e o final, operador terminal. Na notacao
DH cada elo é enumerado de 0 a n, de forma que, o par ¢ é definido como o acoplamento
entre o elo (i — 1) e o elo i. Consequentemente, o mecanismo sera composto por (n+1)
elos e n pares (ANGELES, 2013).

A descrigao da transformacao geométrica de cada elo, serd descrita por uma

matriz de transformagao (eq. 3.1) representada por =14

1 A; = Rot(z,0;).Trans(a;,0,0).Trans(0,0, d;). Rot(z, c;)
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cos(0;) —sen(0;)cos(cy;) sen(6;)sen(a;)  a;cos(b;)

- sen(6;)  cos(0;)cos(cy;)  —cos(6;)sen(a;) azsen(6;)

A = (3.1)
0 sen(ay) cos(a;) d;
0 0 0 1

Para o estudo de movimento, a origem de cada elo recebera a nomenclatura B
com manipulador em movimento no plano vertical. Para isso, a orientacao de referéncia,
By, tera a orientagao do vetor x, rotacionada em -90° em relacao ao vetor z conforme

figura 3.6, e fixada na interseccao entre os elos By e Bs.

Figura 3.6 — Coordenada Base

g‘ Y

Fonte: Autor

A parte superior da prétese, destinada a fixagdo do adaptador pyramid (fi-

gura 3.7), serd tomado como ponto de origem para o elo By.

Figura 3.7 — Adaptador pyramid com 4 furos

Fonte:(OSSUR, 2016)

Dessa forma, o ponto de origem foi alocado entre a furacao de fixacao das pegas

de suporte laterais, de forma a ficar alinhado com o ponto do tornozelo. Na figura 3.8 é
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apresentada a parte superior com o ponto de referéncia a orientacao da origem para os

calculos cineméticos do dispositivo protético.

Figura 3.8 — By - Base superior.

Fonte: Autor

O mesmo ponto pode ser visto em relagao aos suportes laterais (figura 3.9), bem

como o elo B; alocado no ponto referente ao tornozelo.

Figura 3.9 — B; - Elo referente ao tornozelo.
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Fonte: Autor

Bs representa o espagamento entre o ponto de origem e o ponto de fixagao

superior do atuador, conforme figura 3.10.
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Figura 3.10 — B, - Espacamento para o atuador.
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Fonte: Autor

Bs representa a parte rotacional do atuador fixo ao elo B,, e By representa a

parte translacional do atuador (figura 3.11).

Figura 3.11 — Bjs, B, - Elos referente ao atuador LMF.
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Fonte: Autor

Para Bjs, utilizou-se um correspondente retilineo para sua representacgao (figura
3.12), uma vez que a fung¢do dessa pega é manter o deslocamento do atuador e da pega
correspondente a Bjy dentro de um raio de atuacao para que o deslocamento do atuador,

a fim de que tal deslocamento reflita em transmissao de for¢ga das molas de ago para Bs.
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Figura 3.12 — B5 - Elo do suporte central.
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Fonte: Autor

Os elos Bg, B7 e By estao fixados em dispositivo de molas que ira transferir a
forca das molas instaladas de forma antagonista por meio de um eixo de aco instalado
entre elas (figura 3.13), para dimensionamento, foi considerada apenas a porgao do eixo
que traspassa o suporte de fixagdo, também nesse ponto o suporte foi divido em duas

partes, a fim de facilitar os calculos envolvidos.

Figura 3.13 — Bg, B7, Bg - Elos da base de molas de aco.
DBigy

I 1.3 4

Bli=[7—11,7—12]

Fonte: Autor

Também foi considerado no mecanismo o suporte de fixagdo eixo-molas (figura
3.14), sendo esta a pega que conecta o suporte de alavanca (figura 3.15) ao mecanismo
das molas de aco (figura 3.13), nessa peca ocorrerd apenas o movimento de translagio

de acordo com o deslocamento de Bg que representa as molas de ago.
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Figura 3.14 — By - Identificacao do elo do suporte eixo-molas.

@ |||

Fonte: Autor

Em By (figura 3.15) havera dois movimentos combinados em suas extremidades,
uma sera o movimento de rotac¢ao, com raio definido por Bj e em funcao do deslocamento
de B, e na outra, além dessa combinagao havera o movimento de translacao para

impulsionar as molas de ago Bs.

Figura 3.15 — By - Identificacado dos elos no suporte alavanca.

Fonte: Autor

Para o elo By; (figura 3.16) ha a necessidade de conhecer o ponto inferior relativo
ao calcdneo que, junto com elo Bys (figura), relativo as falanges, possibilita a modelagem

da flexdo e dorsiflexdo do mecanismo.



CAPITULO 3. DESENVOLVIMENTO DA ESTRUTURA DO PE 37

Figura 3.16 — By; - Elo referente ao calcaneo.

Fonte: Autor

A partir da geometria do mecanismo e considerando movimentos em um plano
vertical montou-se uma tabela (tab. 1) com os pardmetros geométricos que possibilitam

a criar as matrizes de transformacao da origem para cada elo.

Figura 3.17 — Bis, By3 - Elos na plataforma principal.
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Fonte: Autor

Para notagao de DH, ainda ha a necessidade dos parametros de deslocamento
das juntas (d) e o angulo de tor¢ao do elo () que nesse caso serao todos iguais a zero.
Os angulos que definem os elos Bs e Bg foram renomeados para 6;_5, sendo o angulo
de B; para By e 0,_g, de By para Bg, bem como os angulos que definem os elos Bj; e
By, foram renomeados para 6;_11 e 6;_15 respectivamente. Também, com o intuito de
melhorar a apresentacao das matrizes, optou-se por utilizar notagao de simplificagao
das fungoes trigonométricas, sendo S; = sen(6;) , C; = cos(#;) (CRAIG, 2004), devido
a quantidade de angulos interagindo entre si, alterou-se a notagao adotada por Craig
(2004) para: S;; = sen(6; +0;), C;; = cos(0; + 0;).

Considerando a estrutura correspondente ao tornozelo, By, em repouso, ou

seja, na posicao perpendicular ao solo, é possivel determinar a inclinagao do elo By,
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Tabela 1 — Parametros geométricos do mecanismo da protese.

Elo [ ; | Valor de 6;[°] | a;[mm]
By | 0 0,00 92,50
By | 0, -90,00 35,60
Bs |6, |6, 73.19
B4 93 0,00 ay

Bs |05 | b61_5 62,96
Bs | 016 | 01 13,00
B7 | 0 0,00 13,00
Bg 07 91—6+90700 as

By | 0s 0,00 17,00
Bio | 65 | fo 34,00
Buy | 011 | -31.60 72,12
Bis | 0712 | 85,58 167,87
Bis | 012 17,75 42,57

Fonte: Autor

calculando-se as matrizes de rotacao dos elos By a Bj; e By a Bz e comparando-se as

alturas, correspondentes:

BOABH = (BOABl)(BIABG)(B6AB7)(B7AB11) (32)

Si—e7-11 Cizer—11 0,00 (a6 + az)Si—¢ + a1151-6,7-11

—Ci_67-11 Si—67-11 0,00 —(as+ a7)Ci_6 — a11C1-67-11 — &1

BOABU =
0,00 0,00 1,00 0,00
0,00 0,00 0,00 1,00
BOAB13 = (BOABl)(BlAB(a)(BGAB7)(B7A312)<BIQA313> (33)
S1-67-1212  Ci67-12,12 0,00 (ag + az)S1—6 + a1251-6,7-12 + a1351-6,7-12,12
Bog, — —Ch¢7-1212 Si-67-1212 0,00 —(ag+ a7)Ci_ — a12C1-67-12 — a13C1_67-12.12 — a1
" 0,00 0,00 0,00 0,00
0,00 0,00 0,00 1,00

Igualando-se as componentes p, de (3.2) e (3.3), obtém-se a equacao 3.4:

(CL12 - all)le6,7712 + a130176,7712,12 =0 (34)
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Como 07_19, 015 € a11, a2 € a3 sdo conhecidos, é possivel determinar o angulo

inicial de #,_¢ que inclina os elos Bg e By em -13,30°.

Isso implica na determinacao da inclinagao dos elos By e By, pois estao fixados

em 90° em relagdo a Bg. Assim:

07 = 61_6 —90° (35)

O ponto critico é a determinacao dos angulos dos elos Bz, Bs e Big, pois formam
uma malha fechada e estao interligados entre si, dessa forma, pode-se determinar as

coordenadas do elo By por trés caminhos distintos conforme as equagoes (3.6,3.7 e 3.8):
BOAB4 = (BOAB2)<B2A33)(BSAB4) (36)

SLQ CLQ O, 00 CLQSl + (CL3 + 04)5172

Bo - —0172 5172 O, 00 —CL201 — (CL3 + (14)0172
B =
‘ 0,00 0,00 1,00 0, 00
0,00 0,00 0,00 1,00

A mesma posicao pode ser descrita, mas passando pelos elos B; e Bs:

BOABs = (BOA31)<B1AB5) (37)

Si—s  Ci—s 0,00 asSi—s

BOAB _ —Ci_5 Si-5 0,00 —a; —asCi_5
’ 0,00 0,00 1,00 0, 00
0,00 0,00 0,00 1,00

Finalmente, consegue-se descrever a mesma posi¢ao passando pelos elos By, Bg,
Bg, Bg c BlD:

BOABlO = (BOAB1 ) (Bl ABG ) (BG ABS ) (BSABQ ) (Bg ABlO) (38)

Si—e79 Ciero 0,00 agS1—¢ + (as + ag)S1-67 + a1051-6,7,9
—Ci679 Siero 0,00 —asCi_g— (as + a9)le6,7 — a10C1—6,7,0 — @1
0,00 0,00 1,00 0,00
0,00 0,00 0,00 1,00

BOABH) =
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Como a coordenada x e y devem ser iguais nas matrizes de transformacao em
3.6, 3.7 e 3.8:

De eq. 3.6, tem: pxr = a5 + (as + a4)S12 € py = —axCy — (as + a4)Ch 2.

De eq. 3.7, tem: pr = a551_5 e py = —a; — asC_s.

De €q. 38, tem: pr = GGSI—G + (ag —f- CLg)Sl_GJ + a1051_677’9 e py = —a601_6 —
(ag +ag)C1¢7 — a10C1-6,7,0 — a1.

Sabe também que a soma dos angulos interno na malha superior deve ser igual a

360°, dessa forma, o vértice formado pelos elos By e Bs, pode ser definido pelo equacao
3.9:

04,5 = (91,5 -+ 2(92 -+ 93 (39)

Olhando a malha inferior é possivel estabelecer uma relagao entre o vértice
formado por Bs e Bjg, uma vez que, essa malha possui quatro vértices a soma dos

angulos internos deve ser igual a 360°, conforme equacao 3.10.

05_10 — 90 - 91_5 + 01_6 + 99 (310)

Também é possivel estabelecer uma relacao dos angulos através da malha externa,
formada pelos elos By, By, B3, By, Bg, By e B1g. Como esta malha possui seis vértices,

a soma dos angulos internos sera igual a 720°.

0110 = O1_g + O3 + 05 + Oy + 90 (3.11)

Para o bom funcionamento do mecanismo ha a necessidade de restricao quanto
a variagao do angulo fy, que ndo pode ser menor que 0° pois provocara um bloqueio ao
mecanismo, por outro lado nao podera ser maior que 90°, pois a forga exercida podera

provocar um cisalhamento em Bg ou By ou a ruptura em Bjg. Dessa forma:

0° < 0y < 90° (3.12)

Resolvendo as equagoes 3.6 a 3.12, é possivel determinar os angulos iniciais de
By, Bs e Byg, bem como o comprimento inicial de a4 e ag, conforme apresentando na

tabela 2 contendo todos os angulo e deslocamentos de cada elo.
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Tabela 2 — Valores iniciais dos angulos e comprimentos dos elos.

Elo ‘ 01 ‘ a;

B, {-90.00 | 92.50
By 1-90.00 | 35.50
Bs | 72.01 | 73.19
By | 0.00 12.66
Bs | -80.08 | 62.00
Bg | -13.30 | 18.00
B; |0.00 13.00
Bg | -90.00 | 15.00
By | 0.00 17.00
By | -24.86 | 34.00
By, | -31.60 | 72.12
By | 85.58 | 167.87
Byg | 17.75 | 42.57

Com estas coordenadas foi possivel recriar uma apresentacao grafica de cada elo

em um sistema de coordenadas x,y, conforme figura 3.18

Figura 3.18 — Representacao grafica do mecanismo na posi¢ao repouso.
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Fonte: Autor

Ferris et al. (2012) realizaram as medigoes necessarias para obtencao da variagdo

do angulo entre o tornozelo e a estrutura do pé (figura 3.19), de forma que estes dados

serao tomados como base para simulagao da protese.

Observando a variagdo do angulo no tornozelo 3.19 é possivel verificar que o

mecanismo deve atender ao menos as variagoes maximas de flexdo e dorsiflexdo. A
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Figura 3.19 — Variag¢ao do angulo no tornozelo
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Fonte: Adaptado de (FERRIS et al., 2012)

flexdo plantar maxima esta relacionada a fase de alavanca, quando a prétese deve
alcancar -16,98°, para isso o atuador deve ter o menor comprimento possivel, ou seja,
o comprimento do fuso deve ser igual a zero. Assim, para By, = 0 obtém-se o angulo

especificado, conforme representacao grafica (figura 3.20).

Figura 3.20 — Flexao plantar méaxima do mecanismo.
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Fonte: Autor
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Cabe salientar que a rotagao adotada para o mecanismo esta no sentido anti-
horario. A dorsiflexdao maxima estd relacionada com a fase de péndulo quando a
prétese deve alcancar 9,47°. Dessa forma o atuador, ou seja, o fuso deve aumentar
o comprimento para que o angulo especificado possa ser atingido e, retornando as
equacoes 3.6 a 3.11 foi possivel determinar o comprimento de 22.82 mm, conforme

representagao grafica (figura 3.21).

Figura 3.21 — Dorsiflexdo maxima do mecanismo.
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Fonte: Autor

Esses movimentos foram considerados com toda a plataforma elevada, ou seja,
com a plataforma livre como se estivesse em elevagao, no entanto, seu funcionamento se
dara com estrutura obstruida em uma ou duas partes dependendo da fase na caminhada
em que o deambulante se encontrar. Dessa forma, se faz necessario verificar as forcas
envolvidas em cada uma dessas fases e determinar o total de deslocamento do atuador,
uma vez que a forga envolvida esta diretamente relacionada as molas de ago instaladas

na base do pé.

Para isso, se faz necessario realizar uma analise dindmica a fim de se obter as
forgas envolvidas. Na proxima secao, sera desenvolvida a andlise dinAmica do mecanismo
com o foco de obter nao s6 os quantitativos de deslocamento necessarios a cada fase
da caminhada como também a determinacao do torque exercido sobre o ponto que

representa o tornozelo dessa protese.
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3.4 ANALISE DINAMICA

Para a andlise dindmica do mecanismo foi necessario separar os elementos
motores dos elementos de transmissao, dessa forma, possibilita-se analisar as forgas
envolvidas, bem como o torque no ponto desejado, ou seja, no ponto relativo ao
tornozelo, conforme figura 3.22. Com isso, o mecanismo atuador sera considerado o
elemento motor, representado por sua forga (F) aplicada ao mecanismo e o mecanismo
de transmissao, composto pelos elos Bs, By, By e By que se assemelha ao sistema de
biela-manivela. Bs; representa a manivela, a qual descreve apenas um movimento de
rotacdo, By representa um sistema corredigo, nesse caso, o sistema de molas de ago, B
a biela, a qual descreve um movimento misto, que no caso envolve translacao e rotacao

ao mesmo tempo, e By sera incorporado a Bg, pois descreverda o mesmo movimento.

Figura 3.22 — Elos envolvidos na analise dindmica.
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Fonte: Autor

H& diversas técnicas para realizar a andlise dinamica desse mecanismo, no
entanto, a solu¢ao newtoniana, fornecera de forma rapida e precisa as informagoes sobre
forga e torque desejados. A partir da simplificagao do modelo figura 3.22, foi possivel
constatar que o mecanismo de transmissao de forga assemelha-se ao mecanismo do tipo
pistao-biela-manivela, respectivamente, representados pelos elos By em conjunto com
Bg, BIO e B5.
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Esse mecanismo tem um grau de liberdade, ou seja, se um valor é especificado
para o angulo #,_; da manivela, toda a configuragao espacial do conjunto estara

determinada.

O angulo 0,_5 , associado ao angulo entre a origem e a manivela, é escolhido
como a cinematica priméaria ao passo que o angulo 6y, associado ao angulo entre o
pistao e a biela, e a posicao X, do pistao, associado as molas, sao escolhidos como

varidveis cinematicas secundarias de interesse. As equacgoes de posicao, sao as seguintes:

(P Ap, ) (%5 Ap,, ) (P Ag, ) (7 Ap,) = (" Ap,) (3.13)

Dessa forma, as equacoes de posicao resultantes em X:

asS1-5 — 01051—6,7,9 - (as + a9)51—6,7 —agS1—¢ =0

(3.14)
—a5C1_5 4+ a10C1—¢,79 + (as + ag)C1_67 + agCi_¢ = 0

Admitindo os angulos #;,_¢ e 07 conhecidos, tem-se entao como variaveis apenas
os angulos #,_5 e 0y, dessa forma, pode-se reescrever o vetor de posicao da equacao 3.14

CcOomo segue:

CL5Sl_5 - amSB - X1 =0

(3.15)
—a5C’1,5 + alng + 1y = 0

sendo: 8 = 016 + 07 + 0o; X1 = (ag + ag)S1-67 — asS1-6 — ; € y1 = (ag +
ag)C1 6,7 + asC1 ¢
Essa equacao pode ser resolvida para S e X, uma vez que y; é um valor fixo

conhecido.

B =arcos|(asC1_5 — y1)/a10] (3.16)
X1 :a551_5 — al()Sg (317)

A equagao de velocidade pode ser obtida derivando a equacao de posicao (eq.
3.15)

a591'_501_5 - alOBC,B - Xl =0

. . (3.18)
as0i_551-5 — GIOBSB =0



CAPITULO 8. DESENVOLVIMENTO DA ESTRUTURA DO PE 46

Reescrevendo as equagbes de forma matricial, tem-se que:

—a100ﬁ —1 5 —9 : asCh_s (3 19)
. = U1-5 .
—a; 09z 0 X1 asS1-5

A matriz de coeficientes no lado esquerdo da equagao matricial (eq. 3.19) é a

matriz jacobiana para o mecanismo biela-manivela. A resolucao dessas equacoes em

termos de 3 e X7, resulta em:

; : —a5S1_5/a10S
B\ _g a551-5/ @105 (3.20)
X —a5;C1—5 + a551-5/1}
sendo: T; a notagao de simplificacdo para tangente de 6;.

Para a analise de aceleracao basta derivar as equagoes de velocidade eq. 3.18,

COImo segue:

0 _5a5C1_5 — 9%_5%51—5 — BCLIOC,B + 52a1053 X, =0

; ; ¢ . (3.21)
th—5a5S1—5 + 07_sa5C1—5 — Ba10Ss — B a10Cs = 0

Reescrevendo a equagao 3.21 em forma matricial, obtém-se:

—(1,1005 —1 /8 :é1_5 (1501_5 +9%_5 —CL581_5 —f—ﬁQ &105@ (322)
—aipSg 0| | Xy asS1—5 asCi_s —a10Cp

Novamente observa-se a presenca da matriz jacobiana para o mecanismo biela-

manivela. A resolucdo dessas equacoes em termos de 5 e X7, resulta em:

B o . —&551,5/(@105ﬁ) N2 _a50175/<a1035) BQ Cﬂ
. =0,_5 + 6075 o
X —a;Cy_5 + a551-5/T} asS1-5 + asCr-5/Tp s | —a0
(3.23)

Considerando o mecanismo pistao-biela-manivela simplificado da figura 3.22, o
qual se admite funcionar em baixas velocidades de rotagao, dessarte se podem desprezar

os efeitos de inércia.

Admite-se também que os esforcos devido a gravidade sdo pequenos quando
comparados com os demais esforcos envolvidos, assim as forgas originais pelo efeito
da gravidade serao desprezadas. Despreza-se ainda o atrito entre as superficies com

movimento relativo.

Aplicando-se no diagrama da figura 3.23 o principio do equilibrio estatico, ou

seja, verificando-se simultaneamente duas condigoes: ser nula a soma vetorial de todas



CAPITULO 8. DESENVOLVIMENTO DA ESTRUTURA DO PE

47

Figura 3.23 — Diagrama do mecanismo de forga.
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Fonte: Autor

as forcas que sobre o corpo, bem como a soma de todos os momentos das forcas em

torno de um determinado eixo; é possivel determinar que o mecanismo aplicara ao eixo

correspondente ao tornozelo.

Figura 3.24 — Diagrama do corpo livre de cada elo.
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Na figura 3.24 tém-se os diagramas do corpo livre de um dos elementos do

mecanismo envolvido no movimento de for¢a do mecanismo.

A mola representada por Bg, esta fixada em uma das extremidades ao mecanismo

do pé e a outra na barra By, essa por sua vez transfere a forca para a Bjg calculada por:

Fyy
cos(fy)

F109:_

(3.24)



CAPITULO 8. DESENVOLVIMENTO DA ESTRUTURA DO PE 48

De Bj, tem-se a transferéncia da forca para Bj, assim:

F89
Fior = —Froa —
105 109 COS(GQ)

(3.25)

O vértice formado pelos elos By e Byy pode ser relacionado de duas formas,

conforme equacoes 3.26 e 3.27.

A=270—0_5+ 01_6 — 09 (3.26)
2 2_ 2 2
A = acos (aw a5 = 4 = (as + ay) ) = acos(v) (3.27)
2apas

O momento que atua sobre o eixo do elo Bs, é dado por:

T = —F105CL5S)\ (328)
Substituindo 3.26 e 3.27 em 3.28 obtém-se:

T — Fggas _ Fggas/1 — ¢2
0175,176 (o S175,176

Esta expressao traduz o momento na junta que representa o tornozelo do

(3.29)

mecanismo em funcao da variacao do angulo 6;_¢ e também em funcao do deslocamento
da mola através de 6;_5 controlada pelo atuador fixado no vértice composto por Bj e
BlO'

Uma pessoa ou qualquer sistema de locomocao bipede tem seu peso dividido
pelos membros que estao em fase de apoio (SILVA et al., 2016). A passada ou ciclo de
marcha é definido como sendo a durac¢ao entre um contato com o solo até o limiar do

contato seguinte. Essa passada pode ser dividida em duas fases: oscilagdo e apoio.

A fase de balango ou oscilagao vai do momento em que o Halux deixa o contato
com o solo até o momento em que o calcaneo toca o solo tendo como referéncia a mesma
perna. Ja a fase de apoio é definida por todo o periodo em que o pé esta em contato

com o solo.

Na fase de oscilacao haverd apenas o controle de posi¢cao para o novo contato
com o solo; enquanto que na fase de apoio o controle de forga se faz necessario para
melhor absorver o impacto no inicio do contato e incremento no torque ao final do ciclo

para melhor fluidez da caminhada do amputado.

Serd usado como referéncia o comportamento do tornozelo (figura 3.25) obtido

em laboratério por Au, Weber e Herr (2009), os quais registraram as variagoes do
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torque para cada uma das trés subfases que compoe a fase de apoio: (contato, alavanca

e péndulo).

Figura 3.25 — Torque no tornozelo x Angulo do tornozelo
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Fonte: Adaptado de (AU; WEBER; HERR, 2009)

A primeira fase estd compreendida entre o contato do calcanhar ao solo e o
pé plano, ou seja, totalmente apoiado no solo, nela a flexao plantar é controlada e a
mola série deve agir de forma linear. A segunda fase se caracteriza apds o momento de
flexao plantar e se estende até a maxima dorsiflexdo, esse movimento também deve ser
controlado e a mola deve ter um comportamento nao linear. Por fim, a terceira fase,
fica entre a maxima dorsiflexdo e o0 momento em que os dedos deixam de tocar o solo, a
importancia dessa subfase estd exatamente no seu limiar, pois é nesse momento em que
¢ solicitada a forca adicional que sera somada a for¢ca acumulada na subfase anterior

pela mola série.

Na figura 3.25 consta o registro do torque em cada uma das fases do passo, como
o objetivo é obter o comportamento do torque estes valores foram divididos pelo peso,
a fim de ter uma referéncia do torque por peso. Uma vez que o material utilizado no
prototipo serda de ABS para a prototipagem rapida, a estrutura serd dimensionada para

suportar um peso de 2,5 Kg.
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Figura 3.26 — Primeira fase de apoio

Fonte: (KAPANDJI, 2000)

O gréfico da figura 3.25 define as fases de apoio distintamente através da variagao
do angulo no tornozelo. Entre 0° e —6,9°, que corresponde a primeira fase de apoio
(figura 3.26), hd um torque de 5,34 Nmm. Assim, a equagao 3.29, possibilita determinar
a constante elastica para a mola de ago criar a forga necessaria a essa variacao de angulo,
sendo de 0,39 N/mm.

Figura 3.27 — Segunda fase de apoio

Fonte: (KAPANDJI, 2000)

Para a segunda fase de apoio (figura 3.27) o dngulo varia entre —6,9° e 9, 5°,
possui um torque correspondente a essa variacao do angulo de 199,1 Nmm. Através da

equagao 3.29, determinou-se que a constante da mola deveria ser de 0,89 N/mm.

Na terceira fase de apoio (figura 3.28), o angulo varia entre 9,5° e —17° e possui
um torque correspondente de 194,0 Nmm, com isso, utilizando-se da equagao 3.29

determinou-se que a constante da mola para esse caso seria de 0,48 N/mm.
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Figura 3.28 — Terceira fase de apoio

Fonte: (KAPANDJI, 2000)

Isso posto, optou-se por dois pares de molas de compressao, do tipo leve, com
constante elastica de 0,39 N/mm e curso de trabalho de 20 mm, conforme modelo MDL
9-0808-11.

3.5 DIMENSIONAMENTO DO ATUADOR

O atuador (figura 3.29), é composto de um conjunto de quatro engrenagens

cilindricas de dentes retos e um conjunto planetario formando uma relacao de 1:20.

Figura 3.29 — Visao Explodida do Atuador.

=
_~ 'e
\:: (TN

o

3 ik

-2 3

Fonte: Autor

Em uma das extremidades da engrenagem serd instalado dois conjuntos de
molas LMF antagonistas que servirao para proporcionar movimento ao atuador, a

instalacao foi projetada de forma a permitir que a engrenagem motora tenha capacidade
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de translagao de 84,6 °, conforme esquemaético (figura 3.30). Na outra extremidade
serd instalado um conjunto completo de fuso com rosca trapezoidal de 6 mm e passo
de 2 mm, o conjunto ideal seria de esfera recirculantes, no entanto, nao se encontrou
fabricante nacional comercializando tal produto, até a data da montagem, com as

especificagoes desejadas. A montagem permitirda um curso de 18,7 mm do fuso.

Figura 3.30 — Esquemaético das engrenagens do atuador.
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Fonte: Autor

O conjunto de molas LMF instalados no atuador sao do tipo micromolas odon-
tolégicas fabricadas pela Morelli Ortodontia (figura 3.31), confeccionados em fios de
NiTi. Esta mola é fabricada com fio de meméria de forma de niquel-titanio de 0,2 mm

de didmetro e comprimento entre olhais de 12 mm.

Figura 3.31 — Mola LMF.

Fonte: Autor

A caracterizacao da amostra foi realizada em uma bancada de testes montada
especificamente para esta finalidade. A bancada possui uma estrutura com duas bases:
uma fixa e outra mével. Na estrutura mével foi fixado um fuso com macaneta para
ajuste manual da deformacao da mola. Na base fixa foi instalada uma célula de carga
tipo S, modelo SCSA /ZL-5 com capacidade de 5Kgf. Um programa para coleta e

armazenamento de dados foi desenvolvido em ambiente LabView. A aquisi¢cao dos dados
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foram feitas através de um chassi CompactDAQ/USB, nesse chassi foram instalados um
moddulo Ni-9213 para aquisicao dos dados de temperatura através de um termopar tipo
K, um médulo Ni-9201 para aquisi¢ao dos dados de forga (N) e um mddulo Ni-9263 de
salda de tensdo analégica para controlar uma fonte de corrente externa para aquecimento
da mola LMF. O funcionamento da bancada é representado pelo fuxugrama da figura

3.32.

Figura 3.32 — Fluxograma de funcionamento da bancada de testes.
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Fonte: Autor

A amostra foi deformada entre 50 % e 300 % e aquecida por efeito joule com
uma corrente de 400 mA, usando um sinal de onda quadrada gerado com os parametros
da tabela 3.

Tabela 3 — Parametros de configuracao da onda quadrada.

Amplitude (V) 0,18
Balango (V) 0,18
Ciclo de Trabalho (%) | 40
Frequéncia (Hz) 0,05
Fase (rad/s) -60

Fonte: Autor

Os dados obtidos na bancada de teste em funcao da variacao da deformacao
possibilitou constatar que a maior variacao de forca foi obtida com uma deformacao
de 150 %. Os valores de forca obtidos com as deformacoes de 100 % e 300% também

ficaram muito préximas (figura 3.33).
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Figura 3.33 — Forca da mola LMF sob corrente de 400 mA
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Fonte: Autor

Observou-se também o comportamento da temperatura durante os testes de
forca. A temperatura da mola LMF entre as deformacoes de 100 % e 300 % ficam entre
98,8 °C e 74,4 °C (figura 3.34),

Figura 3.34 — Temperatura da mola LMF sob corrente de 400 mA
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Fonte: Autor

Com os resultados obtidos da forca e da temperatura em fungdo da deformacao,
optou-se por utilizar as molas LMF com variacao de deformacao entre 100 % e 300 %.
A diferenca da variacdo de forca realizada pela mola nessas deformagoes esta em 0,22 N
nao ultrapassando a temperatura de 100 °C (tabela 4). Como a temperatura de fusao

do ABS esta em 220 °C, tem-se a seguranca de que o aquecimento da mola LMF nao
deformara o material ABS.
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Tabela 4 — Forca e temperatura da mola LMF em func¢ao da deformacao.

Deformagao (%) Forga (N) Temperatura (oC)

50 1,03 117,90
100 1,55 98,80
150 2,40 90,80
200 2.15 81,60
250 1,90 77,30
300 1,33 74,40

Fonte: Autor

Com isso, as molas LMF foram posicionadas dentro do atuador de forma a obter

uma deformacao minima de 100 % e maxima de 300 %.

3.6 COMENTARIOS E CONCLUSOES

No desenvolvimento da estrutura proposta, optou-se por um atuador usando o
sistema de mola série que tem a possibilidade de replicar as caracteristicas de torque do
tornozelo humano. A contribuicao nesse estudo estd no atuador sendo movido por ligas
com memoria de forma, essa forma encontrada tem o potencial de reduzir o peso final

da estrutura.

Na concepcao e montagem do mecanismo, optou-se por materiais de fabricagao
nacional, com excecao das molas de liga com memoéria de forma, uma vez que ha uma
relativa facilidade de acesso a este tipo de material. O uso de engrenagens do tipo
planetério, no atuador, possibilita que o atuador tenha um curso relativamente longo,
no entanto, para os calculos de for¢a nao foram considerados forcas de atrito envolvidas

no movimento do mecanismo.

Uma vez que o objetivo desse estudo é demonstrar que o uso da LMF nesse atu-
ador pode atender as caracteristicas de movimento e torque exigidos por um mecanismo
protético, serd empregado prototipagem rapida para fabricagdo das pecas e, com isso, a

analise do torque sera proporcional as limitagoes do material utilizado.
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A descricao desse capitulo tem como objetivo apresentar o desenvolvimento da
instrumentacao de sensoriamento aplicados ao mecanismo que possibilitem a captura
dos sinais de movimento do pé, bem como, apresentar a plataforma desenvolvida para
simular o movimento e auxiliar na aquisicao dos dados. Esses dados servirao como base
para confeccionar um controle que possa entender as fases em que o pé se encontra na

deambulagao e assim, gerenciar o torque necessario para essa fase.

Para se determinar o contato da base com o solo foram instalados extensémetros
na estrutura do calcaneo e na base frontal (figura 3.2) préximo a regiao representada
pelo hélux, a fim de obter os sinais de deformagao da estrutura e com isso determinar

qual parte efetivamente estd em contato com o solo.

Da mesma forma, a investigagao dos sinais de inclinacao do angulo e a aceleragao
angular provocada pela estrutura que representa a extensao da perna sera necessaria
para determinar a quantidade de forca que as molas de ago deverao exercer sobre a

estrutura, para esse fim, empregou-se dois conjuntos de acelerémetros e giroscépios.

Os sinais foram condicionados em circuitos eletronicos e transformados em
sinais digitais a fim de transmitir os dados para um microprocessador de 1GHz. No
microprocessador os dados foram organizados e enviados para um computador para
armazenamento. A seguir apresenta-se os materiais em detalhe e os procedimentos

adotados.
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4.2 MATERIAIS E METODOS

Para detectar o contato da estrutura com o solo, foram utilizados extensémetros
do fabricante Excel Sensores tipo: PA-13-125AA-120-S, (figura 4.1) este extensdmetro
tem base de poliamida com filme metalico de constantan, para uso em aluminio,
comprimento ativo da grelha em 0.125 polegadas e com resisténcia elétrica de 120 €.
Optou-se por este modelo devido ser o mais flexivel de sua categoria, uma vez que sera

aplicado sobre uma base de ABS.

Figura 4.1 — Extensometro

a=3,0mm
C| b=1,5mm
c=4,5mm
d=1,5mm

Fonte: Adaptado de Excel (2018)

O condicionamento do sinal dos extensémetros foram realizados através de
pontes de Wheatstone (figura 4.2), na pega que representa o calcanhar optou-se por
uma ponte com apenas um quarto ativo, ou seja, apenas um extensémetro instalado,
isso devido a amplitude de deformacao obtida em simulacao. Na regiao frontal da pega
que representa a curvatura de ligagdo entre os metatarsos e as falanges, foram instalados
dois pares de extensometros, ou seja, sera adotada uma ponte completa devido a esta

parte da estrutura ter menor flexibilidade que a anterior.

Figura 4.2 — Ponte de Wheatstone
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Os sinais referentes aos extensometros foram digitalizados e enviados a central
de processamento através de médulos conversores de 24 bits baseados no CI HX711,
devido a tensao de operacao ser entre 4,8 e 5,5 V, com corrente de operacao de 1,6
mA, este CI tem embarcado uma comunicacao SPI (Serial Peripheral Interface). Este
circuito possui duas taxas de amostragem, 10 e 80 amostras por segundo, optou-se por
utiizar 80 amostras por segundo para que os dados pudessem ficar mais proximos da

faixa de operacao do sistema de video.

Figura 4.3 — Conversor e amplificador HX711
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Fonte: AVIA (2019)

Como o objetivo é determinar se ha ou nao contato em cada uma das partes, apos
a instalacao dos extensometros e do conversor, os sinais foram obtidos com o mecanismo
suspenso determinando o valor de tensdo recebido sendo estes os valores determinados
para a situagao sem contato, a mudanca desses parametros é que determina em que

regiao o contato com o solo esta acontecendo.

Na figura 4.4, tem-se os sinais dos sensores de contato, na inicializacao dos
sensores os valores ficam préximo de zero, apos este periodo o sensor frontal estabiliza
proximo de 810 mV e o traseiro em 440 mV. O primeiro teste foi realizado no calcanhar
obtendo-se 600 mV devido a deformagao dessa peca, em seguida testou-se o contato
frontal obtendo-se 860 mV.

Os célculos de torque no ponto relativo ao tornozelo, foram feitos em funcao
da variacao relativa entre dois angulos, 6,5 e 016, assim, optou-se por utilizar dois
IMUs (Inertial Measurement Unit), componente que utiliza sistemas de medigoes, como
giroscopios e acelerdmetros para estimar a posicao relativa, velocidade e aceleracao do

mecanismo.

Para determinar a variacao desses dois angulos e seus deslocamentos angulares,
foram adotados dois médulos de acelerometros e giroscopio embarcados no CI MPU-6050
(figura 4.5), que fornece 6 valores de saida, sendo 3 para acelerémetro e 3 para giroscopio,

um para cada eixo (X, y, z). O CI possui um recurso chamado DMP (digital motion
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Figura 4.4 — Sinal dos extensometros
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Fonte: Autor

processor), um acelerador de hardware que cuida da parte dos calculos do sensor. O

moédulo utiliza a comunicagao via interface 12C.

No entanto, os IMUs sao extremamente sensiveis a erros de medi¢ao nos ace-
lerometros e giroscopios. O erro de Drift no giroscopio leva a estimacoes falsas da
orientacao do mecanismo relativas A gravidade, resultando em um cancelamento incor-
reto desse vetor. Para a determinagao da posi¢ao, necessita-se integrar duas vezes os
dados do acelerometro, assim, qualquer residuo do vetor de gravidade resulta em um
erro quadratico. Como nao é possivel eliminar o vetor de gravidade por completo, o
erro de Drift é um problema fundamental de qualquer sistema IMU. Dado um periodo
longo o suficiente de operacao, todos os IMUs vao apresentar este erro e necessitarao de
alguma medigao externa para corregdo (SICILTANO; KHATIB, 2008).

Os dados do acelerometro e do giroscopio sao digitalizados por 2 ADC (Analog
to Digital Converter) de 16-bits no IMU e em seguida transmitidos por uma porta 12C a
400 KHz. O sensor relativo ao giroscépio consiste em um ressonador vibratorio de estado
solido, que mantém o plano de vibracao mesmo se este estiver inclinado ou rotacionado.
Este CVG (giroscépio vibratério de Coriolis) é comum em aparelhos eletrénicos, como
tablets e celulares. Uma tensao proporcional a velocidade angular do IMU ¢é gerada
por um ADC de 16-bits, cuja leitura em escala corresponde a 3,3 V. Assim, a tensao
analoga gerada para uma velocidade angular de 1 °/s é 3,3 mV/(°/s) (INVENSENSE,
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Figura 4.5 — Acelerometro e Giroscopio
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Fonte: InvenSense (2013)

2013), correspondendo a um valor de ADC de 35,5’;‘/‘/ x (216 — 1) = 65.535. O giroscopio

gera uma tensao de polarizacao (bias), que é medida quando o IMU esta em estado

estacionario, sendo subtraida do valor ADC para se obter a resposta real. A taxa de

velocidade angular em graus por segundo ¢ calculada por:

o VADC’ - V;)ias o VADC’ - V;)ias o
 sensibilidade 65.535 (*/s) (4.1)

O angulo é calculado (#,) multiplicando-se a velocidade angular pelo periodo de

tempo amostrado:

0, =w x At (4.2)

O acelerémetro mede a acelera¢ao (g) nos eixos X, Y e Z e gera uma tensao pro-
porcional a aceleragdo. A tensdo de polarizacao (1,5 V) inerente & saida do acelerémetro

ADC é subtraida do valor de saida para se obter a tensdo correspondente a aceleracao,

‘/;LCC = VADC - %ias (43)

Vice, Vape, Viias s20 tensoes correspondentes a leitura de aceleracao real, saida

do ADC e polarizacao, respectivamente. O angulo em graus é obtido a partir de valores
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de aceleracao usando a equagao:

0, = arctan <Vaccy> +7 (4.4)

accz

Para contornar o problema apresentado em (SICILIANO; KHATIB, 2008),
optou-se por aplicar uma técnica de fusao dos sensores através do filtro de Kalman
(KALMAN, 1960). Um aspecto do filtro de Kalman é que este mantém estimativas
tanto do vetor de estado, quanto da matriz de covariancia do erro estimado. A saida do
filtro de Kalman representa uma distribuicao de possiveis posi¢oes, ao invés de uma
unica estimativa de posicao (CHOSET et al., 2005).

ék = a(ék,1 -+ égvaﬂ -+ (1 — Ck)émk (45)

sendo o 6 o angulo estimado em funcao: do giroscépio, 0,4, do acelerémetro, 0, e de um

coeficiente de complementacgao de fusao a.

A equacao 4.5 funciona como um filtro passa-altos para o giroscépio e como
um passa-baixos para o acelerometro. E possivel verificar o efeito passa-baixos sobre
o aceleréometro suprimindo a entrada do giroscépio e aplicando a transformada Z,

resultando em:

o) _ (1-a) (Zf a) (4.6)

A equagao 4.6 corresponde a funcao de transferéncia de um filtro passa-baixos
com polo em «. Sua resposta ao degrau é (1 — a)a™u[n], essa defini¢do remete ao
entendimento de que um maior valor de «a faz com que a resposta ao degrau convirja

mais rapidamente para seu valor estacionario.

Dessa forma, observa-se na equagao 4.5 que quando a velocidade angular fornecida
pelo giroscépio for nula, o valor do angulo ira convergir para o valor do acelerdbmetro,
anulando a drift do giroscopio. Cabe observar que ha outras formas de implementagao
do filtro de Kalman, no entanto, optou-se pela forma simplificada, primeiro, por atender
a necessidade de medi¢ao do mecanismo, segundo, pela facilidade de implementacao e

por fim, o tempo necessario para processar a convergéncia de dois IMUs.
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Figura 4.6 — Disposicao dos sensores
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1 e 3 - os giroscopios, 2 - o microprocessador, 4 e 5 - os extensdmetros. Fonte: Autor.

Devido a fusao dos sensores, hd a necessidade de aguardar 10 segundos para
a estabilizacao dos valores, com isso, o programa gerado, aguarda esse tempo inicial
para que os sensores se estabilizem s6 entao os dados sdo enviados para o computador.
Na figura 4.6, tem-se a disposicao dos sensores instalados no mecanismo, bem como o

microprocessador para coleta dos dados e posterior envio para o computador.

O processamento dos dados ficou por conta de um microprocessador BCM2835
(BROADCOM, 2012) de 1 GHz, instalado em placa de desenvolvimento com 512 MB
de meméria e armazenamento de dados em cartao SD de 64 GB (figura 4.7), a placa

possui GPIO de 40 pinos, duas portas USB (uma para dados e outra para alimentagao).

A fungao do BCM2835 ¢é coletar os dados dos extensometros através do barra-
mento GPIO com protocolo SPI e analisar qual estrutura tem o contato com o solo
ativo; receber os dados dos IMUs através do barramento I/O com protocolo 12C e
processar o filtro para posteriormente encaminhar esses dados ja organizados através de

comunicac¢ao ethernet emulada em uma conexao USB, usando protocolo UDP.

Os testes do mecanismo foram feitos em uma bancada desenvolvida para este
fim (figura 4.8), a bancada de teste foi criada em uma plataforma bipartida com dois
motores independentes para reproduzir a forma de onda do joelho refletido no pé, e
assim, reproduzir o movimento realizado na caminhada; sob as bases da plataforma

foram instaladas células de carga para obtenc¢ao da forca de reagdo do mecanismo. O
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Figura 4.7 — Microprocessador do dispositivo

Fonte: Raspberry (2018)

controle de posicao ficou ao encargo de um sistema de visao computacional composto
por uma camera PS3-EYE-SCEH-00448, 640 x 480 pixeis e, 60 fotogramas por segundo
(figura 4.11) conectado a um computador com processador 15 3.0 GHz de terceira

geracao, meméria de 8GB e capacidade de armazenamento de 1 TB.

Figura 4.8 — Plataforma de testes

Fonte: Autor
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4.3 VISAO COMPUTACIONAL

Crowley e Christensen (1995) definem Visao Computacional como sendo a area
de andlise de imagens para a coleta de informagoes baseada na visao humana. De
Szeliski (2011) vem o complemento de que a Visao Computacional é a transformacao
do dado da imagem em uma nova representagao, ou seja, busca-se descrever o mundo
a partir de imagens e reconstrui-lo em suas propriedades, como forma, iluminagao e

distribuicao de cores.

A imagem digital, ou simplesmente imagem, refere-se a uma fungao bidimen-
sional de intensidade de luz e é representada como uma matriz, de forma que as
operagoes matriciais se tornam validas, tanto operadores aritméticos (adigao, subtragao,

multiplicagdo e divisdo) como operadores 16gicos (e, ou, xou, ndo) (CUNHA, 2013).

Em analise automatica de imagens, a cor possui uma grande quantidade de
informacao e, assim, pode simplificar a identificagdo de objetos na cena. A natureza fisica
das cores pode ser expressa numa base formal suportada por resultados experimentais e

tedricos (GONZALEZ; WOODS, 2000). Esses resultados definem espagos de cores os

quais facilitam a especificacao das cores de um determinado padrao.

Figura 4.9 — Modelo de cores RGB

White
A55,255,255)

285

Fonte: (MATHWORKS, 2019)

Forsyth e Ponce (2011) definem o espago de cor como uma organizagio especifica
das cores. No modelo RGB o espago é baseado em um sistema de cores primarias
da visao humana: vermelho, verde e azul, este modelo é baseado em um sistema de
coordenadas cartesianas, conhecido como cubo RGB, no entanto, para a extracao de
cores, utiliza-se o espaco de cores de HSV por ser mais tratavel, pois este modelo é

representado pela combinagao de matiz (H), saturacao (S) e valor (V) ou intensidade
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de luz. Smith e Chang (1995) elencou as vantagens de utilizar a separagiao de cor pelo
espago de cor HSV| entre elas a nao introducao de falsas cores no processamento e a
facilidade na compensacao em caso de distor¢ao da cor, ndo obstante, a transformacao

do espago RGB nao é linear, mas é facilmente reversivel.

Figura 4.10 — Modelo de cores HSV
Hue

Saturation

0

Fonte: (MATHWORKS, 2019)

Utilizou-se OpenCV (Open Source Vision Library), uma biblioteca de fungoes de
visao computacional e aprendizado de maquinas com cédigo aberto. Desenvolvido para
oferecer uma infraestrutura comum em aplicagoes de visao computacional e acelerar
o uso da percepcao de maquinas em produtos comerciais. Esse pacote possui licenca
gratuita do tipo BSD (Berkeley Source Distribution), possibilitando uma rapida escala

de aprendizado em sua aplicacdo, também a modificagao de seus c6digos.

OpenCV tem interface com linguagens C#, Perl, Python, Java, JavaScript e
Matlab, e também suporte aos sistemas operacionais Windows, Linux, Android e Mac
OS. Ela foi originalmente desenvolvida pela Intel Research Russia em conjunto com a
Intel Performance Library Team o objetivo era intensificar as aplicagdoes computacionais
baseadas em visao usando seus processadores, a primeira versao foi apresentada em
2000 e apds uma série de betas, a versao 1.0 foi lancada em 2006 (LAGANIERE, 2011;
BRAHMBHATT, 2013).

Nas imagens obtidas aplicou-se um método de segmentacao de imagem que
consiste em separar regioes de interesse por meio da escolha de um ponto limiar,
também conhecido como binarizacao de imagem. Nesse caso foi aplicado o método de
mascaramento pela fungao inRange (NIKOLSKATA et al., 2018).
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Técnica de filtragem ¢ a transformacgao de uma imagem feita pixel a pixel, mas
que nao consideram apenas o valor do nivel de cinza de um determinado pixel, elas
dependem também dos niveis dos pixeis de seus vizinhos. Por isso sao aplicadas por
meio de matrizes, denominadas mascaras, que sao aplicadas sobre a imagem, definindo
a vizinhanca desse determinado pixel (KOSCHAN, 2008).

Figura 4.11 — Camera USB

Fonte: Sony

Dessa forma, os filtros morfolégicos aplicados foram as formas mais basicas,
erosao e dilatagdo. A erosao remove pixeis dos limites de um objeto na imagem,
normalmente utilizado na limpeza de impurezas na imagem, enquanto que dilatacao
adiciona pixeis a essas bordas (KOSCHAN, 2008).

Da caAmera USB (figura 4.11) obtém-se por padrao imagens no modelo RGB do
espago de cores e, na plataforma de testes (figura 4.8) foram instalados dois adesivos
coloridos (azul e vermelho), para que o sistema pudesse reconhecer a posi¢ao de cada
parte da plataforma, a imagem foi convertida para o modelo HSV, binarizada e filtrada

para deteccao das cores.

Figura 4.12 — Visao computacional da plataforma de testes

esquerda: binarizacao e filtro; direita: resultado final. Fonte: Autor
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Na figura 4.12, tem-se a imagem binarizada e filtrada a esquerda e a direita o
resultado da imagem pos processamento com a informacao do angulo referente a altura

relativa das plataformas.

4.4 COMUNICACAO

Nos sistemas de comunicagao a referéncia de protocolos de comunicacao e o
modelo OSI-ISO (Open system Interconnection produzido pela International Standards
Organization). A principal caracteristica desse modelo estd na divisdo das funcionalida-
des ou no tratamento dos servigos necessarios para a comunicagao em camadas. Isso
faz com que as responsabilidades durante a comunicacao possam ser divididas entre
as maquinas e permite com que diferentes implementacoes de camadas, como as feitas
por empresas diferentes, ou por tecnologias diferentes se comuniquem, mantendo a
compatibilidade (FALBRIARD, 2002). As camadas do modelo OSI-ISO sdo numeradas
de 1 a 7 e nomeadas, respectivamente, de: Fisica, Enlace, Rede, Transporte, Sessao,
Apresentagao e Aplicagao (RIOS, 2011).

As interfaces entre camadas nao sao definidas no modelo OSI-ISO, assim duas
principais interfaces que comunicam as camadas de aplicacdo e transporte foram
desenvolvidas. Uma delas foi formada pela Universidade da Califérnia em Berkeley, os
Sockets, a outra, pela AT&T, o padrao TLI (Transport Layer Interface). Os sockets sao
primitivos que permitem o acesso aos servicos da camada de transporte, como também
aos seus varios protocolos, TCP e UDP. Além disso, os Sockets adotam uma estrutura

de cliente-servidor para realizar a comunicagao entre duas maquinas.

Umas das vantagens de implementar a comunicagao dos dados via protocolo UDP
¢é a possibilidade de recebé-los em tempo real, nao obstante, esse nao utiliza confirmacao
para se certificar que os datagramas, ou seja, os dados cheguem ao seu destino. Os
testes realizados para conexao ponto a ponto, constatou-se a baixa probabilidade de

perdas de dados.

45 PROCEDIMENTOS

Migrou-se o Sistema Operacional para Linux devido ao acesso irrestrito ao
drive da camera USB, o que facilitou nas configuragoes, com a mudanga do sistema
operacional optou-se pela programacao no ambiente Python que aliado ao ambiente
Anaconda Spyder mostrou-se muito similar ao ambiente de programacgao ao oferecido

pelo software Matlab.

O diagrama de bloco (figura 4.13) representa o esquema de ligagdo dos sensores
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Figura 4.13 — Diagrama de Funcionamento
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Fonte: Autor

no mecanismo protético, na plataforma de teste e no computador para a coleta de
dados. Os sensores de contato estao conectados ao microcomputador através de uma
conexao SPI, dessa forma é possivel constatar qual parte efetivamente esta em contato
com o solo, com os sensores de movimento ¢ possivel determinar o angulo relativo entre
o tornozelo e a plataforma do pé, com esse conjunto de sensores é possivel determinar

em que fase do passo o pé protético se encontra.

O atuador é acionado através de dois pares de molas LMF antagonicas através

do efeito joule, alimentado por uma fonte de corrente continua externa limitada a 1 A.

A plataforma de testes tem suas partes movimentadas por dois motores indepen-
dentes conectados ao computador através de uma porta serial e controladas por visao
computacional, a programacao feita em python controla a plataforma para as trés fases

de apoio do passo e uma posicao inicial sem o contato com o mecanismo protético.

A plataforma de testes tem uma camera USB direcionada a sua frente de forma



CAPITULO 4. SISTEMA DE SENSORES DO MECANISMO 69

determinar a posicao das partes, essa posicao é encaminhada ao computador e através
da biblioteca OpenCV ¢ calculado o angulo da plataforma em relacao a prétese para
guiar o movimento da prétese, na plataforma também tem instalado em sua base uma
célula de carga para determinar a forca aplicada sobre a prétese e assim determinar o

torque no tornozelo.

Os dados encaminhados via UDP foram organizados em uma estrutura tabular

e armazenados através de script em linguagem Python, conforme tabela 5

Tabela 5 — Estrutura de armazenamento dos dados

Posicao 1 2 3 4 )
Descricao  Contatoyqseira Contatosrontal KXsup Yiup Zsup

Posicao 6 7 8 9 10
Descri(;zio inf Yinf Zznf Xvermelho Y;)ermelho

Posicao 11 12 13 14 15
DeSCl“i(;é«O Xazul Yazul FOTQavermelho FOrgaazul tempo

Fonte: Autor

O teste foi conduzido inicialmente para obter as medicoes de forga para o
mecanismo sem o acionamento do atuador para cada uma das fases da caminhada em
seguida com o acionamento do atuador os valores obtidos e a discussao dos resultado

serao explanados em capitulo subsequente.

4.6 COMENTARIO E CONCLUSOES

Para realizar os testes de torque no mecanismo protético, foi necessario desenvol-
ver uma plataforma de teste com bases méveis, a estratégia adotada para o controle de
movimento da plataforma, foi através de visao computacional minimizando a quantidade
de sensores necessarios a plataforma. O objetivo da plataforma é simular a variagao
dos angulos do tornozelo em relacao a base do pé, simulando cada uma das fases da

deambulacgao e coletar dados de forga que ocorrem nessas fases.

Sensores foram colocados no mecanismo para ter ciéncia do momento em que
ocorre o contato no calcanhar (sensor traseiro), na plataforma do pé (sensor frontal),
em ambas as partes ou se nao ha contato com a plataforma de testes. Esses dados
sdo essenciais para determinar posteriormente a atuac¢ao com controle. Além disso,
foram instalados sensores inerciais para determinar a variacado do angulo relativo do
mecanismo protético, possibilitando determinar o torque em funcao do angulo no ponto

do mecanismo relativo ao tornozelo.
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Os dados foram enviados via UDP para um computador que ficou ao encargo de
sincronizéa-los a armazend-los para posterior analise. Testes de confiabilidade na recepcao
dos dados foram feitas para determinar se o volume de dados gerados e encaminhados
para o computador foram grandes ou em volume suficiente para que houvesse perda
de dados recebidos. Criou-se um buf fer de 10kB o que foi suficiente para manter a

confiabilidade dos dados recebidos.

Apoés estes preparativos o mecanismo e a plataforma ficaram aptos para realizar
os testes de movimento e aquisicao dos dados, no capitulo seguinte sao evidenciados os
resultados significativos obtidos do mecanismo protético tendo um ciclo com o sistema
estatico, ou seja, sem o acionamento do atuador e posteriormente os dados recebidos
com o acionamento manual do atuador a fim de determinar a possibilidade do mesmo

em obter o torque caracteristico de um tornozelo antropomérfico.
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CAPITULO 5

RESULTADOS EXPERIMENTAIS

5.1 INTRODUCAO

Esse capitulo tem como objetivo evidenciar os resultados experimentais obtidos
pelo mecanismo protético. Os resultados apresentados estao relacionados com o torque

no ponto relativo ao tornozelo, haja vista a quantidade de dados recebidos da telemetria
instalada.

Os testes foram conduzidos em prol de obter elementos necessarios para responder
o objetivo geral dessa pesquisa: atender as caracteristicas de torque exigidas durante a

marcha humana.

Figura 5.1 — Primeira fase de apoio

Fonte: (KAPANDJI, 2000)

Dessarte, os testes foram conduzidos em duas etapas: a primeira, com o me-
canismo em equilibrio, ou seja, com a parte do mecanismo que representa parte do
tornozelo em posicao perpendicular ao alinhamento do solo, e atuador desligado. O
objetivo desse teste é determinar a resposta do mecanismo ao ciclo da passada sem a

compensacao do atuador. A segunda, com a compensacao do atuador em cada uma das
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fases da passada, a compensagao foi realizada com o acionamento manual, no intuito
de aferir os calculos iniciais realizados para a compensag¢ao do torque em cada uma das

fases.

Na primeira fase de apoio (figura 5.1), ou contato, a plataforma de testes é
programada para atingir a inclina¢ao de -6,9 ° em seguida eleva-se forgando o mecanismo

protético a obter a mesma inclinacao.

Figura 5.2 — Segunda fase de apoio

Fonte: (KAPANDJI, 2000)

Na segunda fase de apoio (figura 5.2), ou péndulo, a plataforma de testes, através
de visao computacional, verifica o ponto relativo ao tornozelo e, usando este ponto como

centro do raio, translada a orientagdo das bases da plataforma de -6,9 ° para 9,5 °.

Figura 5.3 — Terceira fase de apoio

Fonte: (KAPANDJI, 2000)
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A terceira fase de apoio (figura 5.3) foi unificada com a fase em que o pé retorna
a posicao inicial, isso devido a plataforma ficar em contato apenas com a parte frontal

do mecanismo protético a plataforma de testes, saindo da inclinagdo de 9,5° para -17°.

5.2 RESULTADOS EXPERIMENTAIS

Com a programagao da plataforma, atingiu-se a primeira fase (figura 5.4) e com

isso os dados de forca e angulo foram adquiridos.

Figura 5.4 — Visao Computacional - Primeira fase de apoio

Fonte: Autor

Na figura 5.4 observa-se a plataforma de teste provocando a inclinacdo do
mecanismo protético. Os dados sao captados conforme tabela 5 e enviados e enviados

ao computador para armazenagem.
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A rotina gerada para a plataforma de testes nessa fase, consiste em elevar a parte
relativa ao calcanhar até o obter o angulo pré-determinado, em seguida o conjunto eleva-
se até que o mecanismo obtenha a mesma inclinagao na forca também pré-determinada,
no entanto os dados de variacdo do angulo foram obtidos do das MPUs embarcadas no

mecanismo (figura 5.5).

Figura 5.5 — Variagdo angular do prototipo, primeira fase
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Fonte: Autor

Verifica-se na figura 5.6 que mesmo sem a agdo do atuador, o torque obtido por
meio das molas de ago é suficiente para atender a solicitacao exigida para esta primeira

fase de apoio.

Figura 5.6 — Torque obtido primeira fase de apoio sem atuacao
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Fonte: Autor
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Figura 5.7 — Torque obtido primeira fase de apoio com atuacao
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Fonte: Autor

O controle foi sincronizado com a variagao angular para obter a curva de acao
do atuador (figura 5.7), verifica-se ao final da primeira fase uma variacdo no torque em

aproximadamente 14 %.
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Figura 5.8 — Visao Computacional - Segunda fase de apoio

Fonte: Autor

A rotina gerada para a segunda fase de apoio, levou-se em conta que a plataforma

de testes ja estd em contato com o mecanismo protético, com isso, necessita apenas

realizar a translagdo do mecanismo a partir da ascensao da base frontal e descensao da

base traseira (figura 5.8).
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Figura 5.9 — Variacao angular do protétipo, segunda fase
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O mecanismo realizou a transla¢ao de -6,9° para 9,34° (figura 5.9) obtém-se os

dados da variacao angular do mecanismo, sendo as escalas das MPU a esquerda e a

escala do angulo relativo a direita.

Figura 5.10 — Torque obtido segunda fase de apoio sem atuagao
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O torque obtido na segunda fase de apoio (figura 5.10) sem a ac¢ao do atuador foi

obtido levando-se em conta o tornozelo na posicao de equilibrio, ou seja, perpendicular

ao solo.

Figura 5.11 — Torque obtido primeira fase de apoio com atuacao
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Com o acionamento do atuador foi possivel alcancar uma caracteristica muito

proxima ao da referencias (figura 5.11), no entanto, o torque maximo nao foi alcangado

nessa etapa.

Figura 5.12 — Visao Computacional - Terceira fase de apoio

Fonte: Autor

A rotina gerada para a terceira fase de apoio, consiste em desprender a base

traseira da plataforma de teste seguido pela base frontal (figura 5.12). Nessa etapa

a plataforma de testes retorna para a posicao inicial, deixando ao encargo das MPU

embarcadas no mecanismo a mensuracao da variagao angular.

Figura 5.13 — Variacao angular do protétipo, terceira fase
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Sem a ac¢ao do atuador, o torque que se obtém nessa etapa é a mesma da etapa
anterior, por isso, o resultado apresentado leva-se em conta apenas o movimento com a

acao do atuador.

Fica claro que pela figura 5.13, a variacdo angular nessa ultima etapa de apoio

0 mecanismo nao chegou aos -15°.

Figura 5.14 — Torque obtido na terceira fase de apoio com atuagao

-==- referencia .
1.4 4 obtido 4

-1.2 -

—1.0 4

—0.8 1 -

0.6 1 -~

Torque (Nm/Kg)

—-0.4 4 -7

-0.2 4 e

001

Angulo (*)
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Nessa ultima etapa da fase de apoio houve grande dificuldade em fazer o meca-
nismo acompanhar a curva caracteristica, ficando muito abaixo do valor de referéncia e

sem atingir o angulo projetado no final do movimento.

Figura 5.15 — Comparativo de movimento com LMF ativado
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Nota-se no grafico com todas as fases (figura 5.15) que o torque maximo que
o mecanismo deveria alcancar ao final da fase de péndulo ficou abaixo do previsto,
essa situacdo permanece durante toda a fase de alavancagem. Observa-se também que,
devido ao esfor¢o ocorrido para alcancar o angulo de 9,34° a estrutura nao atingiu a

variacao de -17° e o torque durante esta fase manteve-se abaixo do valor de referéncia.
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CAPITULO 6

COMENTARIOS E CONCLUSOES

6.1 COMENTARIOS

A pesquisa da estrutura do pé, levou-nos a compreensao de uma estrutura
de extrema complexidade, estrutura vem sendo estudada a mais de um século com
profundidade e novas tecnologias vem sendo empregadas na intencao de obter um

mecanismo que se aproxima as respostas dindmicas de uma estrutura antropomorfica.

Ainda hoje, mesmo com esforcos de grandes empresas de engenharia voltadas a
este setor, nao se consegue produzir uma estrutura multiuso que possa atender pacientes
nas mais diversas atividades de caminhada e corrida. Pode-se afirmar que estruturas

especialistas foram criadas para cada atividade.

A aplicacdo de materiais inteligentes, pode ser o caminho para alcancar os
objetivos de criar uma prétese com resposta ativa as necessidades diversificadas de um
ser humano, sejam elas, caminhar, correr, subir ou descer uma escada ou até mesmo

dancar.

Nesse trabalho, além do desenvolvimento do prototipo da protese de tornozelo-pé,
foi necessario desenvolver uma plataforma que pudesse testar o mecanismo, tecnologias de
transmissao e sincronizacgao de dados, visdo computacional e controles foram empregados

nos acessorios para que se pudesse obter resultados de movimento do mecanismo.

A estratégia de utilizar prototipagem rapida, trouxe a possibilidade de criar com
relativa velocidade o prototipo, no entanto, para os testes de forga nesse experimento,
esses materiais nao se mostraram os mais adequados. Em alguns casos, foram necessarios
o emprego de reforcos metdlicos para suportar os esforgos e momentos provocados pelo

movimento do mecanismo.

-

E muito provavel que melhorias no atuador e na estrutura possam ser feitas no

projeto da protese. Especialmente no mecanismo de atuacao, reduzindo a quantidade
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de pecas a fim de reduzir as probabilidades de quebra e aumentar o desempenho na

manutencao.

Para obter as respostas de momento no ponto relativo ao tornozelo, foi necessario
reduzir a velocidade de atuagao, a fim de evitar as frequentes quebras e fusao de partes

importante do mecanismo.

6.2 CONCLUSOES

O trabalho desenvolvido nessa pesquisa possibilitou identificar a possibilidade
de utilizagdo de um atuador linear série, movido por molas helicoidais de ligas com
memoria de forma de niquel-titanio, que pudessem desenvolver o torque caracteristico

de um tornozelo humano.

A partir de estudos tedricos sobre proteses de tornozelo, foi possivel projetar e
construir um modelo que pudesse ter sua caracteristica de torque modificada por um

atuador linear série.

Uma bancada de testes foi desenvolvida empregando tecnologias de visao com-

putacional, eletronica de poténcia e transmissao de dados via cabo ethernet.

Os resultados apresentados nesse trabalho foram validados e atingiram parte
dos objetivos esperados. Questoes como atrito do mecanismo, rigidez e durabilidade do
prototipo nao foram equacionadas nesse trabalho, apresentando diferengas nos resultados

esperados.

As constantes das molas de aco dimensionadas obtiveram resultados muito

proximo do esperado.

6.3 PROPOSTA PARA TRABALHOS FUTUROS

O trabalho serviu para melhor compreensao do comportamento do mecanismo
protético, bem como a resposta da mola helicoidal de LMF, também permitiu o
aprofundamento do conhecimento no ferramental eletromecanico para realizar os testes
desse protétipo. Sendo assim, é possivel elencar algumas propostas para outros trabalhos

que darao continuidade a este.

e Otimizacao da estrutura mecéanica do sistema de engrenagens da mola LMF
(atuador), garantindo a reducdo de atrito para que a forga do atuador seja

totalmente transformada no trabalho desejado;
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e Caraterizacdo do mecanismo incluindo as perdas com atrito nas partes moveis
garantindo o dimensionamento de um atuador que possa atender completamente

o trabalho dimensionado;

e Implementacao de controle inteligente que garanta o deslocamento do atuador

linear série para as diferentes caracteristicas de deambulacao;

e Otimizacao da resposta do atuador para atender o tempo de marcha de um

deambulante;
e Dimensionamento da poténcia necessaria para uma atividade diaria;

e Emprego de novos materiais que possibilitem a reducao de peso e atendam as

demandas de rigidez para um deambulante com peso mediano (100Kg).
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