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Resumo. O processo de acionamento de cadeiras de rodas manuais € repetitivo e ciclico, produto
da interacéo entre o usuario e o veiculo, e pode ser dividido em duas fases distintas: propulsdo e
retorno. Este processo ndo pode ser classificado como de curta duracdo pois o usuario pode ser
totalmente dependente dele para se locomover e interagir com o ambiente. Varios fatores
influenciam no biomecanismo deste processo de acionamento mas, dois destacam-se: 0 grau de
comprometimento motor dos membros superiores e o posicionamento do usuario no veiculo
(assento). A analise deste processo de acionamento € fundamental para o melhor assentamento do
usuario na cadeira, para a prevencao de lesdes, para o estudo de adaptaces de edificacdes e
espaco, para o desenvolvimento de aparelhos assistivos, etc. Baseado em trabalhos anteriores, foi
desenvolvido, em MatLab™, um simulador para o acionamento de cadeiras de rodas manuais em
pistas planas e inclinadas. Este trabalho mostra uma modelagem bidimensional para o processo de
acionamento de cadeiras de rodas manuais. Apesar de sua simplicidade, foi possivel demostrar a
influncia das inclinacBes da pista e da presenca de vento frontal na forca necessaria para o
usuario fornecer uma poténcia constante a cadeira.
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1. INTRODUCAO

O processo de acionamento de cadeiras de rodas manuais € repetitivo e ciclico, produto da
interacdo entre o usué&rio e o veiculo, e pode ser dividido em duas fases distintas: propulsdo e
retorno. Ao contrario do caso de veiculos recreacionais (bicicletas, triciclos, barcos a remo, etc.)
este processo ndo pode ser classificado como de curta duracdo pois, o usuério, se WDI (Wheelchair
Dependent Individual), é totalmente dependente dele para se locomover, realizar tarefas cotidianas
einteragir com o ambiente (Bednarczyk et al., 1994).
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Para melhor compreensdo dos termos utilizados no transcorrer deste trabalho, apresenta-se a
Fig. (1), onde € possivel visualizar os principais musculos envolvidos no processo de acionamento
de cadeiras de rodas manuais (Sobotta, 1990). Os movimentos dos membros mais comuns Sao:
Abduzr: afastar um membro, ou parte dele, do plano médio que se supdem dividir o corpo humano
em duas partes simétricas (plano sagital), ou de sua posicdo norma de descanso; Aduzir:
movimento oposto a abducdo; Flexao: movimento de inclinagcdo de um membro, ou parte dele, para
frente; Extensdo: movimento oposto aflexdo (Ferreira, 1991).

2. NiIVEL DA LESAO MEDULAR

A influéncia do nivel da lesdo medular é demostrada pela poténcia média fornecida ao sistema
pelo usuério do veiculo e pelo consumo médio de O,. Observa-se que usuarios com lesdo cervical
fornecem uma poténcia média menor e consomem menos O, quando comparados com usuarios com
lesBes torécicas e lombares. Observa-se na Tab. 1 os resultados obtidos por Dallmeijer et al. (1994)
para4 diferentes grupos, onde C representam as vértebras lombares; T, astorécicase L, aslombares.

Tabela 1. Grupos utilizados para verificar ainfluéncia do nivel dalesdo medular no biomecanismo
do acionamento de cadeiras de rodas manuais (Dallmeijer et al., 1994).

Grupo 1 2 3 4
Nivel dalesdo Css Tis Te10 Tiu—La
Idade [anos] e (desvio) 37,3(9,5) 37,8(8,4) 26,0 (3,0) 36,0 (12,5)
Peso [kg] e (desvio) 82,5 (17,7) 82,6 (11,9) 78,4 (11,6) 77,6 (15,9)
Consumo Médio de O, [I] e (desvio) 1,06 (0,10) 1,56 (0,23) 2,02 (0,16) 2,00 (0,43)
Poténcia M édia Fornecida [W] 215 46,9 63,7 49,1

A poténcia mostrada € fornecida por cada uma das maos do usudrio de cadeiras de rodas, sendo
todos do sexo masculino e usuarios comuns (ou sgja, ndo atletas). Logo, os valores totais de
poténcia fornecida sdo o dobro dos apresentados na Tab. 1. Para o caso de atletas, a poténcia
maximatotal observada pode ser maior (McLaurin e Brubaker, 1991 e Dallmeijer et al., 1994).

Os parémetros cineméticos que afetam o acionamento da cadeira de rodas estdo intimamente
ligados ao processo de agarrar e soltar 0s aros das rodas. Estes parametros também séo afetados, em
menor grau, pelo nivel de lesdo do usuario. Os parametros sdo: 0 angulo de pico de forga, o angulo
inicial da propulsdo, o angulo final da propulsdo, tempo do ciclo e a percentagem do ciclo em que
as Maos e 0s aros estdo em contato. Observa-se na Tab. 2 0s parametros para 0os 4 grupos de
Dalmeijer et al. (1994):

Tabela 2. Parametros cineméticos dos grupos utilizados para verificar ainfluéncia do nivel daleséo
medular no biomecanismo do acionamento de cadeiras de rodas manuais (Dallmeijer et al., 1994).

Grupo 1 2 3 4
Angulo de pico [?] e (desvio) 90,4 (13,1) 78,4 (7,8) 65,5 (20,6) 73,0(23,2)
Anguloinicia [?] e (desvio) - 28,6 (9,0) - 26,7 (6,5) -147(12,1)  -21,8(15,7)
Angulo final [°] e (desvio) 61,8 (10,4) 52,6 (11,1) 50,8 (11,5) 51,2 (14,3)
Tempo do ciclo [5] e (desvio) 0,85 (0,30) 0,56 (0,05) 0,49 (0,08) 0,51 (0,10)
Percentagem [%)] e (desvio) 46,8 (6,0) 54,2 (9,5) 45,2 (3,4) 47,6 (4,1)

Pode-se observar que, apesar das diferencas existentes entre os valores de poténcia fornecida
pelos diferentes grupos, ndo existem diferencas significativas entre os pardmetros cineméticos. Mas,
o tipo de lesdo afeta diretamente a cinematica do movimento das méos, Fig. (2), devido alimitacdo
dos movimentos dos ombros, bracos e méaos.
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3. POSICAO DO USUARIO

O posicionamento do usuario no veiculo (altura do assento e distancia ao centro das rodas) € de
fundamental importancia no biomecanismo do acionamento quando feito através dos aros das rodas.
A razdo pela qual a posicdo do assento influencia a eficiéncia de acionamento é justificada pelo
movimento dos bracos durante a fase de propulséo e retorno. Um posicionamento mais a frente, ou
uma posi¢ao mais alta influenciam nos grupos muscul ares utilizados e na estabilidade da cadeira de
rodas. Estudos indicam que embora a posicdo convencional do assento sga acima do eixo das
rodas, esta ndo é a posicdo ideal para maxima eficiéncia de acionamento (McLaurin e Brubaker,
1991). A posicao 6tima depende da posicéo dos ombros com relacdo ao eixo das rodas e, também,
das dimensdes dos segmentos que compdem o braco. Estes parametros determinam a geometria dos
pontos de junta e do alcance dos movimentos dos musculos utilizados no ciclo de acionamento.
Hughes et al. (1992) realizaram diversos experimentos alterando o posicionamento do usuario na
cadeira de rodas (6 posicbes distintas) para verificar sua influencia no biomecanismo do
acionamento. Observando que a posicdo do assento é variada através da placa do mancal. As
posi¢oes estudadas foram as seguintes:

Tabela 3. Posi¢des estudadas por Hughes et al. (1992).

Posicdo 1 2 3 4 5 6
Altura Baixa Baixa Baixa Alta Alta Alta
Posicéo Central Atrés 15% Atrés 20% Central Atrés 15% Atrés 20%

O posicionamento do assento foi feito da seguinte forma — Central: para o ombro posicionado
acima do eixo das rodas; Atras 15%: para 0 ombro posicionado 15% do valor do comprimento total
dos bracos atras do eixo das rodas e, Atras 20%: para 20% deste valor. Alta: para um angulo de
flexdo do antebrago de 100° e, Baixa, para um angulo de flexdo do antebrago de 90°. Os resultados
mostrados nas Figs. (3) e (4) indicam que, conforme a posicdo do usu&io é variada, o
comportamento do acionamento também o é. Por exemplo, quando o assento € posicionado em um
ponto alto, a fase de propulsdo € mais curta, visto que as maos ndo alcancardo 0s aros das rodas por
muito tempo sem que o usu&io incline seu tronco. Quando o assento € posicionado a frente, a
propulsdo é feita apenas na parte frontal dos aros e, quando posicionado atras, apenas no topo dos
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aros. Ja um posicionamento baixo permite um ciclo maior e a utilizacdo de um maior arco de
circunferéncia durante a fase de propulsdo. Isto implica em uma menor forga aplicada quando
comparada a posi¢oes altas, onde aforca tem que ser aplicada em um menor interval o de tempo.
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Entretanto, para posicOes atas é possivel obter maiores freqiéncias de ciclo de acionamento,
logo, menores tempos para a fase de retorno e menor gasto de energia nesta fase, ja que 0s
segmentos dos bragos sofrem menores flexdes para retornar ao inicio do ciclo (McLaurin e
Brubaker, 1991). A Fig. (5) indica como a variagdo na posicéo do assento repercute na atividade
muscular do usu&rio. Quanto mais ata a posicdo do assento, maior € a atividade muscular dos
Musculos Triceps Longitudinal e Lateral e, menor a atividade do Musculo Deltéide Posterior.
Posi¢des M édias proporcionam menores atividades musculares para os Musculos Delt6ide Anterior
e Grande Peitoral. Pode-se concluir que o idea seria redlizar estudos para se obter um
posicionamento ergonomicamente 6timo para cada individuo, evitando-se assim, quaisquer lesoes,
deformagdes e stress associados ao acionamento das cadeiras de rodas manuais e, otimizando o seu
processo de acionamento. Estes estudos sdo redlizados através de uma avaliagdo, feita por uma
equipe multidisciplinar (médicos, fisioterapeutas, etc.).
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Figura 5. Exemplos de fases de acionamento e atividade muscular de um usuério com coordenagdo
motora normal nos bragos, para diferentes posi¢oes de assento em um ciclo de acionamento.



Na avaliacdo sdo considerados aspectos funcionais (como: quadro motor do usuério, ambiente
onde sera utilizada a cadeira de rodas, necessidades do usuario, €tc.) e a determinacdo da postura
mais adequada para a selecdo dos produtos mais indicados para a acomodacdo e conforto do
usuério. O ideal é que para a determinacéo da postura mais adequada, fosse utilizado um Simulador,
conjunto que une uma cadeira de rodas com diversas posicdes adaptaveis e utiliza filmadoras ou
méquinas fotogréficas para estudar o processo de acionamento da cadeira de rodas, diminuindo a
margem de erro. Porém, o custo de sua utilizagdo € ato pois, existem poucas clinicas com esta
infra-estrutura. Na falta deste equipamento, a equipe multidisciplinar realiza estudos que aiam
antropometria e fisiologia para obter paréametros recomendados para faixas de usuarios,
possibilitando assim, uma adequacéo das cadeiras aos Usuarios.

4.1 DADE

A influéncia da idade no biomecanismo do acionamento ndo é muito grande mas, torna-se mais
visivel quando os usuarios so subdivididos em 2 grupos distintos: adulto e pediétrico. Neste caso
especifico, no grupo adulto estdo os individuos entre 22 e 52 anos e, no grupo pediétrico, os
individuos entre 8 e 14 anos, todos com lesdes entre os niveis Tg — L, e classificaches ASIA®
equivalentes (Bednarczyk e Sanderson, 1994). Na Tab. 4, o parametro percentagem refere-se a
percentagem de uma revolucdo completa da roda em que existe contato entre as maos e o0s aros.
Observa-se que os resultados obtidos para velocidade e percentagem da rotacdo da roda séo muito
semel hantes para os dois grupos. A principa diferenca estd novamente na cinematica do movimento
dos membros superiores, Fig. (6).

Tabela 4. Caracteristicas dos dois grupos.

Grupo Adultos Criancas
Faixa etéria[anos] e (desvio) 33,5(8,9) 11,3 (2,2)
Peso [Kg] e (desvio) 68,46 (8,67) 37,41 (9,95)
ASIA [p*] e (desvio) 55,2 (4,7) 56,1 (3,5)
Percentagem [%] e (desvio) 24,41 (7,61) 24,45 (7,29)
Velocidade [m/s] e (desvio) 2,38 (0,31) 2,26 (0,39)
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Figura 6. Comparacdo angular entre os grupos Pediétrico e Adulto para: (a) cotovelos, (b) ombros,
(c) troncos e (d) abducdo dos ombros.

! Classificagdio ASIA (American Spinal Injury Association) — é um tipo de classificagdo prépria para individuos com
problemas de deficiéncia fisica traumética. Baseada em testes que classificam os muisculos em uma pontuagdo entre O
(nenhuma resposta) e 100 (resposta normal), permite determinar equivaléncia entre os grupos utilizados em estudos
estatisticos.



Os resultados obtidos mostraram que os dados para as posi¢oes dos cotovel os em ambos grupos
s80 muito similares durante a fase de propulsdo, o mesmo ocorrendo para 0s movimentos dos
troncos durante todo o ciclo. As diferencas aparecem nos movimentos dos ombros. 0 grupo
pediatrico apresentou uma extensdo maior dos ombros (minimo de 33,8° vs. 23,2° para 0 grupo
adulto) e maior abducdo dos ombros (maximo de 65,6° vs. 56,3° para 0 grupo adulto). Estas
diferencas sd mostradas na Fig. (7) e, a &reainterna as duas curvas é de 598,7 graus® para o grupo
adulto vs. 901,6 graus® para o grupo pediétrico. Isto mostra que a diferenca no “estilo” angular do
grupo pediatrico resulta em uma érea 1,5 vezes maior que do grupo adulto. Mas, esta diferenca deve
ser encarada apenas como diferenca de estilo, pois ndo afeta significativamente a poténcia fornecida
pois, a fase de propulsdo, quando comparada com o grupo adulto, comeca mais tarde (33,8° vs.
23,2°) mas, também termina mais tarde (65,6° vs. 56,39).
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Figura 7. Composi¢do entre os dados angulares de ombros e cotovel os para os grupos (a) Pediétrico
e (b) Adulto.

5. FADIGA

O estado de fadiga do usuério devido ao excesso de uso, mau uso ou ma prescricdo da cadeirade
rodas manual, aumenta muito o risco de lesbes musculares que diminuem a independéncia do
usuério. Isto ocasiona 0 surgimento de sindromes que causam danos musculares (tendinites,
distensdes, etc.) e atrasam 0 processo de reabilitacdo (Rodgers et al., 1994). Um dos principais
indicadores do estado de fadiga dos usuarios € um maior movimento dos trocos, ombros e cotovel os
e, menor dos pulsos, Figs (8) e (9) e, um maior torque nos ombros, tornando-os mais sujeitos a
sofrerem lesdes.

COTOVELO

PULSO

(b)

Figura 8. Exemplos de trgjetdrias dos ombros, cotovel os, pulsos e quadris em (&) estado normal e
(b) em fadiga.
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Figura 9. Comportamento dos muscul os durante o processo de acionamento de cadeiras de rodas
manuais paraindividuos em estado normal e de fadiga.

O comportamento da atividade muscular mostra poucas diferencas entre os dois grupos. Em
geral, em estado de fadiga, os musculos ficam em atividade durante um pequeno periodo além do
ciclo de propulsdo normal. Algumas alteraches na atividade muscular ocorrem em grupos
especificos de musculos durante o estado de fadiga: 0 MUsculo Triceps dispara mais cedo, 0 mesmo
o correndo com o Musculo Biceps (ainda na fase de retorno), o Musculo Flexor Cubital do Carpo
dispara antes do contato com os aros e o Musculo Extensor Radial do Carpo reduz seu tempo de
disparo, Fig. (10).
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Figura 10. Comportamento médio da atividade muscular paraindividuos (a) em estado normal e (b)
em fadiga.

6. CARACTERISTICASDO AMBIENTE E DA CADEIRA

Segundo McLaurin e Brubaker (1991), h& quatro fatores principais, ndo dependentes do usuario,
gue influenciam na quantidade de poténcia necessaria para 0 acionamento de cadeiras de rodas
manuais ou motorizadas:

A superficie onde a cadeira de rodas ira se movimentar;

A presenca de vento;

A inclinagéo dapistae,

A resisténcia ao rolamento das rodas da cadeira de rodas.



De todos estes, apenas o Ultimo é uma funcdo direta do design da cadeira de rodas mas, o design
pode influir na performance da cadeira com relagcdo aos demais fatores. Por exemplo, alguns tipos
de rodas s&o indicadas para pisos pavimentados mas, ndo 0 sd0 para grama, podendo ocorrer
travamento da cadeira de rodas nesta situacdo. A forca necessaria para acionar uma cadeira de rodas
€ a somatoria da resisténcia ao rolamento, da resisténcia ao movimento imposta pelo vento e da
inclinagdo do “piso” no qual a cadeira esta se movimentando. Por exemplo, em uma superficie
firme e lisa, aforca de resisténcia ao rolamento pode estar nafaixa de 6 N a40 N, dependendo das
rodas e do ainhamento delas. J& no caso da resisténcia aerodindmica, como as cadeiras de rodas
convencionais geralmente ndo possuem nenhum tipo de carenagem para melhorar o seu coeficiente
de penetracdo aerodinamica (Cy), percebe-se que seu valor € muito préximo ao de uma placa plana.
Testes experimentais mostraram que uma cadeira de rodas convencional necessitade 12 N, quando
exposta a um vento frontal de 20 km/h para se movimentar a uma velocidade constante. Quando o
valor da velocidade do vento é duplicada, quadruplica-se o valor da forca necesséria (Coe, 1979).
Para a inclinac8o da pista, supondo que o peso do usuario e da cadeira de rodas seja de 100 kg, €
necessario aplicar umaforcade 82 N para subir umarampa com 12 % de inclinagdo, ou sgja:

100 g

F=—"%
12

[N] = 82[N], sendo g a aceleracéo da gravidade. €))

Assim, tem-se que para uma cadeira de rodas convencional movendo-se em uma rua com uma
inclinacdo de 12 %, com pavimento liso e firme e submetida a um vento frontal de 12 km/h, aforca
minima necesséria para impulsiona-la é de 100 N, e a poténcia minima, supondo que a velocidade
dacadeirade rodas sggade 1 m/s, é de 100 W.

6.1 Rodas

A literatura mostra a influéncia que os tipos de rodas e seu ainhamento tém no processo de
acionamento da cadeira de rodas, podendo aumentar e muito a for¢a necessaria paraisto. De modo
geral, rodas pneuméticas de alta pressdo requerem apenas ¥ da forca necesséria para se movimentar
guando comparadas com rodas de borracha solida. O ainhamento das rodas influi também na
resisténcia ao rolamento. O uso de angulos Camber até 10° n&o influencia na resisténcia ao
rolamento, j& angulos como o0 Toe-in e Toe-out estdo diretamente ligados ao incremento da
resisténcia ao rolamento. Apenas 1° ou 2° de desalinhamento podem implicar na duplicacdo da
forca necesséria para a movimentacéo do veiculo (McLaurin e Brubaker, 1991).

Vista Frontal Vista Superior

Camber \ Toe-out Toe-in

y<—1 \ y<—lz

(@ (b) (©)

Figura 11. Angulos de alinhamento: (a) Camber, (b) Toe-out e (c) Toe-in.
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Estudos sobre a resisténcia ao rolamento de rodas em pisos com grama ou outros tipos de
pavimentos off-door sdo dificels de serem redlizados devido a falta de meios préticos de redlizar
medi¢des, modelagens e simulagdes destes tipos de superficie. Entretanto, algumas indicagdes de
comportamento podem ser obtidas através de testes em pisos com carpetes. Carpetes “lisos’ podem
dobrar a resisténcia ao rolamento, enquanto que, carpetes “felpudos’, podem até mesmo



quintuplicar este valor. Logo, pode ser assumido que, em pisos macios ou areia, séo indicadas rodas
com maior didmetro pois, movimentar-se-d0 melhor gue rodas com pequenos diametros (McLaurin
e Brubaker, 1991).

O didmetro das rodas também tem um efeito significante na resisténcia ao rolamento. Como
regra geral, pode-se afirmar que a resisténcia ao rolamento é inversamente proporcional ao diametro
daroda. Logo, no caso de cadeiras de rodas montadas com rodas pivotadas de diametro /5 do valor
do didametro das rodas principais, as rodas pivotadas produzirdo uma forca de resisténcia ao
rolamento trés vezes maior que a produzida pelas rodas principais, para um mesmo carregamento.
Por esta razdo, € importante distribuir o peso na cadeira de rodas, de modo que as rodas principais
sgjam mais carregadas. Atualmente, sob o ponto de vista de resisténcia ao rolamento, conforto e
peso, rodas pneumaticas sdo preferiveis as rodas solidas de borracha mas, o desenvolvimento de
materiais sintéticos esta proporcionando a estas, propriedades superiores quanto a resisténcia, ao
desgaste e praticidade, com valores de resisténcia ao rolamento comparaveis as rodas pneuméticas.
Como apenas 0 uso de rodas pneumaticas ndo € suficiente para se obter um movimento suave da
cadeira de rodas em terrenos mals rugosos, 0 uso de sistemas de suspensdo com molas e
amortecedores que absorvam os choques é recomendado. Deste modo, € possivel diminuir o stress
tanto do usuério como das partes que compde a cadeira de rodas (M cLaurin e Brubaker, 1991).

O uso de rodas pivotadas, ou Castors, € comum em cadeiras de rodas manuais pois, permitem o
movimento em qualquer direcdo sem a necessidade de se utilizar um motor préprio para o
estercamento. Uma roda pivotada consiste de: umaroda, um garfo, um eixo e uma haste.

Angulo Castor

Garfo
Eixo

@ (b)

Figura12. Partes da roda pivotada - Castor.

E possivel encontrar rodas pivotadas com os mais diversos didmetros mas, verifica-se que para
uso indoor, exceto na presenca de carpetes e tapetes grossos, rodas com diametros de 125 mm sé&o
satisfatorias. JA para uso externo ou em pavimentos com rugosidades, rodas com pegquenos
didmetros produzem solavancos e podem facilmente ficar presas em buracos e vaos. Mesmo rodas
com didmetro ligeiramente maior, podem ficar presas em vaos de elevador e outros buracos no
caminho. Por estes motivos, rodas com diametros bem maiores sdo preferidas. Por serem dificeis de
serem mantidos inflados, Castors pneumaticos séo pouco utilizados, apesar de imporem uma menor
resisténcia ao rolamento.

Para garantir um giro facil, mancais de rolamentos de esferas ou rolos devem ser utilizados entre
0 eix0 e aroda. Estes mancais sdo geralmente selados para proporcionar protecdo quanto a agua e
sujeiras. O garfo é o componente da roda pivotada mais sujeito a danos e quebras, principamente
na regido de unido com a haste. A haste é uma parte critica da roda pivotada, caso ela ndo esteja
posicionada verticamente mas, inclinada para agum lado (esquerdo ou direito), a cadeira de rodas
tendera para este lado quando o usuério estiver fazendo uma curva nesta direcéo. Do mesmo modo,
caso ainclinagdo da haste for para frente ou para trés, o brago efetivo € respectivamente diminuido
ou aumentado, Fig. (12-b). O braco é a distancia entre o ponto de contato da roda com o solo e a
linha de centro da haste. Um braco grande facilita a manobra de curvas da cadeira de rodas mas,
implicaem raios de giro maiores (McLaurin e Brubaker, 1991).



O uso de um brago grande também reduz a probabilidade de que o fenémeno de shimmy ocorra.
O shimmy € nada mais que a trepidacdo ou tremulacdo da roda durante 0 movimento do veiculo.
Este fenbmeno além de ser inoportuno e consumir energia, pode ser muito perigoso pois, durante
sua ocorréncia, aresisténcia ao rolamento pode ser multiplicada por dez ou mais. Logo, no caso de
uma cadeira de rodas descendo uma rampa inclinada, o shimmy pode agir como um freio e, até
mesmo, atirar o0 usuario para fora da cadeira (McLaurin e Brubaker, 1991). O shimmy ndo é
influenciado apenas pelo braco mas também, pelo peso da roda ou sobre aroda. Um roda “ pesada”
€ mais propensa a sofrer este fenébmeno do que uma “leve’. Porém, rodas com sulcos podem gjudar
areduzir o shimmy ou aumentar a velocidade na qual ele ocorrera (Canale et al., 2000).

6.2 Chassis

A configuragdo do chassis pode afetar consideravelmente a performance da cadeira de rodas.
Cadeiras de rodas com rodas pivotadas traseiras e grandes rodas principais (dianteiras), podem ser
faceis de propelir e de manobrar em espacos restritos para alguns usuarios. Porém, qual quer veiculo
com rodas pivotadas traseiras € instéavel do ponto de vista de dirigibilidade (Becker, 1997). Durante
0 movimento da cadeira de rodas, qualquer pequena for¢a ou obstaculo que tenda a mudar a sua
direcéo de movimento, pode resultar em uma violenta mudanca de rumo, podendo até mesmo lancar
0 usuario para fora da cadeira. Veiculos com rodas pivotadas dianteiras sGo mais estaveis pois,
podem rapidamente se recuperar de qualquer forca ou obstéculo que tenda a alterar suatrajetoria.

Deve-se ressdltar que 0 uso de rodas pivotadas, sgjam traseiras ou dianteiras, embora sgja uma
solugdo barata para auxiliar o estercamento da cadeira de rodas manual, pode trazer profundos
problemas de estabilidade. A razdo ndo € apenas a roda pivotada mas também, o seu
posicionamento e 0 do CG da cadeira, com relacdo as rodas principais. Se o CG é posicionado atras
das rodas principais, e as rodas pivotadas sdo traseiras, durante uma manobra em curva, 0 usuario é
“empurrado” para dentro da curva. Ja no caso de CG posicionado a frente das rodas principais, e
rodas pivotadas dianteiras, o usu&io € “puxado” para fora da curva (Becker, 1997). Ha
configuracdes de chassis em que 0 CG é posicionado diretamente sobre 0 eixo das rodas principais,
tendo rodas pivotadas montadas nos eixos dianteiro e traseiro, dando assim uma estabilidade neutra
aestetipo de cadeira de rodas.

CG CG CG

(@ (b) (©

Figura 13. Estabilidade vs. Configuracdo de chassis. (a) instével, (b) estavel e (¢) indiferente.

No caso de uma cadeira de rodas com rodas pivotadas frontais movimentando-se em um linha
reta ao longo de uma rampa, Fig. (14), a frente da cadeira tenderd a virar para baixo, enguanto que
uma cadeira com rodas pivotadas traseiras, a frente tende a virar para cima e uma cadeira com
estabilidade indiferente, tende a seguir em frente. Esta tendéncia a virar em uma rampa depende da
distancia do CG a0 eixo principa e do angulo de inclinagdo da rampa, na Fig. (14), do valor ded e
de g O “momento de giro” é dado pela Eq. (2), sendo compensado pelo usudrio através do processo
de acionamento. Tomando-se como exemplo uma rampa com 2° de inclinagdo, tem-se que a energia
necessaria para a propulsdo pode dobrar de valor (McLaurin e Brubaker, 1991).

M, =d.Psing 2

onde: My € 0 momento de giro; e P, o peso da cadeira e de seu usuério.



O posicionamento do CG préximo as rodas principais, em alguns casos pode ser vantajoso e seguro.
Como mencionado anteriormente, quando a maior parte do peso é posicionada sobre as rodas
principais, tem-se uma reducdo da resisténcia ao rolamento e da for¢a necessaria para girar a cadeira
de rodas, tornando seu estercamento mais fécil.

Figura 14. Diagrama de corpo livre da cadeira de rodas com rodas pivotadas frontais em uma rampa
inclinada.

6.3 Rampas

Ou inclinagbes, sdo gerdmente empregadas para possibilitar o acesso de cadeiras de rodas a
edificagbes, em ruas, mudancas de nivel, etc. Existe uma grande variacdo entre as normas de
inclinacbes admissiveis para diferentes paises (Cappozzo et al., 1991 e Cande et al., 1991). A
NBR9050 (ABNT, 1994) recomenda que as rampas tenham inclinagdes de acordo com os limites
estabelecidos na Tab. 5:

Tabela 5. Dimensionamento de rampas ou segmentos de rampas (ABNT, 1994).

Inclinagdo admissivel NUmero maximo de cada Comprimentos maximos

Desniveis maximos [m]

[%] segmento [m]

5,00 1,500 - 30,00

6,25 1,000/ 1,200 14112 16,00/ 19,20
8,33 0,900 10 10,80

10,0 0,274/ 0,500/ 0,750 8/6/4 2,7415,00/7,50
12,5 0,183 1 1,46

Estudos mais aprofundados sobre 0 quéo aceitaveis sdo os val ores recomendados pela NBR9050
e sobre a influéncia das inclinacdes de rampas sobre a estabilidade de cadeiras de rodas sdo feitos
respectivamente no item seguinte (Analise do processo de acionamento) e em Becker (2000).

7. ANALISE DO PROCESSO DE ACIONAMENTO

A andlise do processo de acionamento de cadeiras de rodas manuais é fundamental para o
mel hor assentamento do usuario na cadeira, para a prevencao de lesdes, para o estudo de adaptacbes
de edificacles e espaco, para o desenvolvimento de aparelhos assistivos, etc.

7.1 Modelagem

Baseado nos trabalhos anteriores de Cappozzo et al. (1991), Robertson et al. (1996) e Becker e
Dedini (1998), foi desenvolvido em MatLab™ um simulador para o acionamento de cadeiras de
rodas manuais para pistas planas e inclinadas. A modelagem do sistema cadeira de rodas e do WDI
¢ feita para cadeiras de rodas com a configuracéo de 4 rodas, segundo o diagrama de corpo livre
mostrado na Fig. (15). Sendo: P o peso do conjunto (cadeira de rodas e WDI); g, o angulo de
inclinacdo da pista; F, aforca efetivano eixo traseiro; h, aaturado CG do sistema; d a distancia do



CG a0 eixo traseiro; R, aforca de resisténcia do ar; Ry, a forca de resisténcia ao rolamento no eixo
dianteiro; Ry, aforca de resisténcia ao rolamento no eixo traseiro g, L, adistanciatotal entre eixos.

Figura15. Diagrama de corpo livre do modelo para a cadeira de rodas manual com 4 rodas.

A distribuicdo do peso nos eixos dianteiro e traseiro é dada, respectivamente, por (Becker,
1997):

N, = PTdcosq 3
N, = Mcosq (4)
L
A forcade resisténciado ar:

a X Vvento)2 Cx A 5

r
R, =—%(v
5
Sendo: ry = 1,225 [Kg/m®], a densidade do ar; Cx = 0,85 [-], o coeficiente de penetracio
aerodinamica da cadeira de rodas; v,, a velocidade longitudinal da cadeiraderodase, A [m?], a&rea
frontal da cadeirade rodas.
Asforgas de resisténcia ao rolamento:

N, Pd _

Ry =W 7 = K Zcosq para as rodas do eixo frontal (6)
N P(L -

R, =ut7t = ut%cosq para as rodas do eixo traseiro (7

A forca efetiva no eixo traseiro (eixo acionado):

R
F= R rl R, (8)

onde: Fwp, é aforca de propulsdo fornecida a cadeira pelo WDI, cujo valor varia durante o ciclo de
acionamento da cadeira de rodas; e 7/, arelacso entre os raios daroda principal e do aro daroda.
Robertson et al. (1996) detectaram diferencas significativas entre os ciclos de acionamento de
pessoas Ndo-WDI e WDI, conforme Fig. 16. Ou sga, pessoas WDI possuem um ciclo de
acionamento 36° mais longo que pessoas Nao-WDI. Nas simulagdes foi assumida a condigdo
descrita por Robertson et al. (1996), ou sgja, de que a propulsdo inicia-se a106° eterminaa- 8%, um
ciclo total de 114°. Por outro lado, visualizando-se o ciclo de acionamento em funcdo do tempo,



observa-se claramente que ele pode ser dividido em trés fases distintas (Cappozzo et al. 1991),
conformeaFig. 17.

Inicio da 83°
Propulsdo ‘i
Aro da Roda ) 5°
Final da
Propulsdo

Figura 16. Angulos médios do ciclo de acionamento (8) para Ndo-WDIs e, (b) para WDIs,

Fuwo
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t
Ciclo de Acionamento

Figura 17. Ciclo de acionamento usado na modelagem como uma fungéo do tempo.

Apesar da Fig. 17 ser uma representacdo simplificada do ciclo de acionamento, ela é
extremamente Util para modelar o ciclo de acionamento no inicio do movimento da cadeira de
rodas. Considerando que o ciclo pode ser dividido em trés fases distintas (T4, T, e T3), observa-se
gue: durante T, a forca aplicada no aro da roda pelo WDI cresce linearmente de O até o valor
maximo Fyax. Durante T, é aplicada uma forca constante Fyax até que o aro da roda complete
uma rotacdo de 114°. T3 representa 0 movimento de retorno das mé&os a posicdo inicial do ciclo de
propulséo. Adotou-se paraTs: 1,0 s no movimento em uma pista planae 0,4 s para pistas inclinadas,
por serem valores observados em estudos anteriores (Cappozzo et al. 1991). Quando 0 movimento
jaseiniciou, ao invés de utilizar uma forca Fpw, aplicada durante T, e T,, adota-se uma poténcia
média fornecida a cadeira de rodas Pyp;, sendo entdo, o valor de Fpw, uma funcéo desta poténcia e
da velocidade instanténea da cadeira de rodas:

PWDI
\Y

X

9

I:WDI =

Desta forma, a fase de acionamento T, representada na Fig. 17 como sendo a aplicagéo de uma
forca constante, torna-se dependente da variagdo da velocidade da cadeira de rodas. Fazendo a
somatéria das forgas atuantes no eixo x:

aF =aM,=F-R, - Psinq- R, (10)

Sendo: M; amassatotal do conjunto WDI e cadeira de rodas. Logo:

F- R, - Psng- R,
a, =
M t
onde: a, € aaceleracdo instantanea da cadeira de rodas, visto que Fyp ndo € mais constante.

(11)



7.2 Poténcia M édia

Observa-se que a poténcia média fornecida a cadeira de rodas, Pwp,, € produzida pelos masculos
dos membros superiores e seu valor depende ndo apenas da capacidade do WDI oxigena-los (Rean,
1977), mas também, do nivel dalesdo medular (Dallmeijer et al., 1994). Os estudos de Dallmeijer
et al. (1994), Tab. 1, mostraram esta influéncia e indicaram valores para a poténcia média entre 43 e
128 W. Estudos aplicados no desenvolvimento de avibes com propulsdo humana (Man-Powered
Flights) recomendam poténcias médias entre 35 e 50W para longos ciclos de acionamento (Wilkie,
1960; Rean, 1977 e Sargeant, 1994).

Nas simulacfes apresentadas no item a seguir, por se tratarem do caso em que o WDI esta se
aproximando de uma rampa e pretende utiliza-la para entrar em uma edificacéo, adotou-se como
valores razoaveis para a poténcia média fornecida os vaores de 100 W no plano e 150 W na rampa.
Observando que estes valores foram adotados para esta condicéo (preparacdo e subida de rampa) e
ndo refletem a real poténcia média fornecida pelo WDI em condi¢des de movimentacdo normal
dentro ou fora de edificacBes. Observando também que para valores de Pyp, abaixo de 150 W na
rampa, dependendo das condigdes (inclinacdo, vento frontal, etc.) o WDI ndo consegue transpor a
rampa.

8. RESULTADOS

Baseado na modelagem desenvolvida, é possivel simular o comportamento da cadeira de rodas
para diversas inclinagOes de pista, velocidades de vento frontal ou traseiro, verificar a poténcia
necessaria para subir rampas, etc. Para tal, a modelagem bidimensional (2-D) do processo de
acionamento de cadeiras de rodas manuais, proposta no item anterior, foi simulada através de e um
programaem MatLab™. Apesar de sua simplicidade, por ser 2-D e, ndo considerar os movimentos
dos membros superiores e do tronco no processo de acionamento, foi possivel demostrar a
influéncia das inclinaces da pista e da presenca de vento frontal na forca requerida para o WDI
fornecer uma poténcia constante a cadeira. A simulacéo do acionamento de uma cadeira de rodas
foi feita em uma pista com a presenca de uma rampa (inclinagdo apenas em q), situagdo comum
para WDIs acessarem edificagdes, com e sem a presenca de vento frontal.

<::| Vvento
CG
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Figura 18. Caracteristica da pista/rampa simul ada.
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Nas simulagdes, a inclinagdo da pista variou entre 0 e 12%, todas com 4 m de extensdo,
lembrando que a NBR9050 (ABNT, 1994) recomenda inclinagbes entre 5 e 12,5% com diversas
extensdes. Foram utilizadas as recomendacdes da NBR9O050 para cadeiras de rodas manuais. Os
dados utilizados; P=9810N; A=0,6 m%>h=06m;L=05m;d=02m; R=0,3m; r=0,25m;
m = 0,08 e, m=0,04. Anaisando as Figs. (19) a (21), € possivel observar como pequenas variactes
na inclinagdo da pista e na velocidade do vento frontal afetam a velocidade da cadeira de rodas e a
forca que o WDI deve imprimir no aro da roda para ultrapassar a rampa. Nos gréaficos o efeito da
rampa € observado para 0 deslocamento entre 6 e 10 m (trechos dentro dos retangul os tracejados).

Observou-se que, dependendo da poténcia média que o WDI é capaz de fornecer a cadeira e da
inclinacdo da pista/rampa, €le ndo sera capaz de transpb-la. Observando o0 caso em que ainclinagdo



darampaera de 12%, Fig. (21), em um momento da simulacdo, o WDI teve que aplicar uma forca
aproximadamente de 360 N no aro da roda da cadeira de rodas para conseguir transpor a rampa.
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Figura 19. Comportamento da vel ocidade da cadeira de rodas para diversas inclinagdes da pista,

sem vento frontal.
2 —_—
v v
£ £ 15
3 1 3 1
% 0.5 % 0.5}
> >
0 0 —
0 10 20 30 40 0 10 20 30 40
Deslocamento [m] Deslocamento [m]
2 — 2 —
w w
ENS A VWA | E T LAY
5 1 flw 5 1
_‘.§ — q=8% ‘.§ — q=12%
% 0.5 % 0.5
> >
0 = 0 i
0 10 20 30 40 0 10 20 30 40
Deslocamento [m] Deslocamento [m]

Figura 20. Comportamento da vel ocidade da cadeira de rodas para diversas inclinagdes da pista
(vento frontal: 20 km/h).
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Figura 21. Comportamento daforca Fwp; que o WDI deve aplicar no aro daroda da cadeira de
rodas para diversas inclinagdes da pista, sem vento frontal.

9. CONCLUSOES

Concluindo, neste trabalho foi mostrado o qudo importante € a consideracdo das variaveis
antropométricas e fisiol6gicas dos WDIs, como também as construtivas da cadeira para se otimizar
a propulsdo manual da cadeira de rodas, evitando o surgimento de lesdes e deformacbes no WDI
decorrentes da ma utilizacdo da cadeira de rodas. Um exemplo disto pode ser observado através do
estudo de como o nivel de lesdo do WDI e o posicionamento do assento afetam a poténcia fornecida
e o ciclo de propulsdo da cadeira de rodas. Em algumas clinicas especiaizadas, podem ser
encontrados simuladores mecéanicos utilizados para otimizar o posicionamento do WDI assentado
na cadeira de rodas. Contudo sua aquisicao pelas clinicas € um tanto dificil devido ao alto custo
envolvido. A solucdo ideal seria redlizar estudos ergondmicos e antropométricos para cada caso,
sempre maximizando os objetivos (conforto, seguranga, etc.), mas isto acarreta em elevados custos.
Solucdes possiveis surgem entdo com a utilizacdo de pecas adaptaveis e gjustéveis unidas ao uso de
dados antropométricos e fisiologicos de determinadas faixas de usuarios. A combinacdo destes
dados pode ser feita através de softwares desenvolvidos para este fim. O software desenvolvido é
apenas um primeiro passo nesta direcéo. Versoes futuras devem implementar uma modelagem 3D
gue se aproxime mais das condic¢oes reais de uso da cadeira de rodas e do ser humano. Foi mostrado
também, como 0 uso de rodas tipo Caster pode afetar 0 movimento e a estabilidade de cadeiras de
rodas. Embora sgja uma solucéo relativamente barata para permitir uma mudanca de diregdo do
movimento, a ocorréncia do fendmeno de shimmy e a tendéncia natural da cadeira em inclinar em
rampas devem ser consideradas para a seguranca do usuério e da cadeira.
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BIOMECHANICAL MODELING OF MANUAL WHEELCHAIR PROPULSION

M ar celo Becker
IPUC — PUC Minas, Av. Dom José Gaspar, 500 - Belo Horizonte - MG — CEP 30535-610, Brasil,
e-mail: marcel o.becker@pucminas.br

Abstract. The manual wheelchair propulsion is a cyclic and repetitive process. It is a result of the
close iteration between the user and the vehicle. It has two different phases. propulsion and return.
It is not a short time process. This occur because the user may be completely dependent of the
wheelchair to move and interact with people. There are many factors influencing the biomechanism
of the wheelchair propulsion. However, two of them have special features. the user’s disabilities
and the seat position. Based on previous works, a software has been developed to simulate the
manual wheelchair propulsion. A 2D modeling of the process was employed to simplify the model.
The results show the influence of the sloppy angle and wind presence on the user’s force necessary
to overcome slops.

Keywords: wheelchair, biomechanics, manual propulsion, 2D modeling



