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Resumo

LOMBARDI JUNIOR, Arley de Barros, Desenvolvimento e Modelagem de uma Cadeira de
Rodas Servo-Assistida para Criancas, Campinas,. Faculdade de Engenharia Mecémnica,
Universidade Estadual de Campinas, 2002. 177 p. Dissertagfio (Mestrado)

Cadeiras de roda sfc geralmente a Gnica solugfio disponivel que visa resolver problemas de
mobilidade, contudo até agora ndo foram eficientes em- trazer para pessoas em condi¢do de
deficiéncia motora a completa integracfio & sociedade, este trabalho visa minimizar problemas de
lesio por esforgos repetitivos ocorridos na tentativa de transpor barreiras arquitetdnicas como
rampas ¢ terrenos irregulares, em especial as criangas, uma vez que ndo possuem forga suficiente
para transpor obstaculos ou mesmo mover-se em uma cadeira de rodas comum, sentindo-se
frustrados em ter que pedir auxilio 0 que gera um sentimento de dependéncia e atrapalha seu
desenvolvimento social e pessoal. Objetivou-se a concepgio de um mecanismo servo-assitido
que auxiliasse a transposigdo de obstaculos. Como metodologia foi necessario a caracterizagdo
da populagio usudria ¢ a influéncia da cadeira de rodas como elemento presente no seu
desenvolvimento psicossocial além da modelagem cinematica e dindmica da cadeira de rodas
que foi utilizada na determinacdo de pardmetros para o controle do mecanismo servo-assistido, a
modelagem da propulsdo que permitiu a comprovagéo da redugfo dos esforgos nas juntas dos

membros superiores com a utilizagfio da proposta .

Palavras Chave

- bioengenharia, cadeira de rodas, servo-assistida



Abstract

LOMBARDI JUNIOR, Arley de Barros, Desenvolvimento e Modelagem de uma Cadeira de
Rodas Servo-Assistida para Criancas, Campinas,: Faculdade de Engenharia Mecénica,
Universidade Estadual de Campinas, 2002. 177 p. Dissertagio (Mestrado)

Wheelchairs are usually the only solution available to solve the problem of mobility,
however still now they are not enough efficient to bring handicapped condition people for a full
interaction with the society, this work intent to minimize repetitive effort lesion problem, which
occur transposing some difficult architectonic barriers as steps, ramp or irregular flour, especially
children users, because they usually do not have enough power to transpose this kind of obstacle
or moving themselves in a common wheelchair and in most time they feel frustrated in having to
ask for helping what causes a dependence feeling which in consequence disturbs their social and
personal developing. The objective is the servo-assisted mechanism conception which helps users
to transpose this obstacles. The methodology used was firstly the complete user population
characterisation and wheelchair influence over the users development psycho-social, besides was
done cinematic and dynamic wheelchair modelling which was used to determine parameters for
mechanism servo-assisted control. Finally propulsion modelling allow to confirm efforts
reductions in upper extremity joints when the proposal was applied.

Key Words

- bicengineering, wheelchair, servo-assisted
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Capitulo 1

Introdugao

Este trabalho inspira-se na necessidade do desenvolvimento de produtos visando atender s
necessidades de pessoas em condigdo de deficiéncia motora, em particular a crianga que €
obrigada a utilizar cadeiras de rodas para sua locomog#o. Ja esta claro a importincia de trabalhos
que visam a integra¢do de pessoas em condi¢io de deficiéncia fisica a sociedade, cita-se como
exemplo campanhas governamentais ou mesmo patrocinadas por Organizagdes Nio

Governamentais (ONG) de grande veiculagdo na televisdo e radio.

Na questdo de integragdo social sdo as criangas que mais sofrem os efeitos de sua
locomogéo estar vinculada a utilizagdo de uma cadeira de rodas, pois a sociedade como um todo

ainda ndo esta preparada para recebé-las com uma infra-estrutura adequada.

A infra-estrutura necessaria para que a crianga ou mesmo a pessoa em condi¢do de
deficiéncia motora significa, rampas de acesso, pavimentagio regular, portas com sistemas que

facilitem sua abertura e fechamento, etc.

O maior problema enfrentado pela crianga € o fato de sua musculatura muitas vezes nfio ser
suficiente para que sozinha consiga vencer os obstaculos com os quais se depara, surge dai a
necessidade do desenvolvimento de uma cadeira de rodas capaz de “fornecer” a parcela de

energia que falta para que a crianga possa superar as barreiras. Soma-se a este fato a hemiparesia,



muito comum em pacientes com paralisia cerebral (P.C.), onde existe um desenvolvimento

diferenciado dos hemisférios do tronco.

1.1 Definicio de Pessoa em Condicio de Deficiéncia

Inimeras definicbes podem ser fornecidas para deficiéncia. Segue abaixo uma relacio das

principais regulamentages brasileiras a este respeito.

A lei no. 7.853, de 24 de outubro de 1989, tratou de definir pessoa portadora de deficiéncia,
em seu artigo terceiro: “ art. 3% considera-se pessoa portadora de deficiéncia aquela que
apresenta, em carater permanente, perdas ou anormalidades de sua estrutura ou funcdo
psicolégica, fisiologica ou anatémica, que gerem incapacidade para o desempenho de atividade,

dentro do padrdo considerado normal para o ser humano” (Brasil, 1989)

Embora a lei 7.853, seja importante como elemento de insergiio da questio da deficiéncia
no ambito legislativo, foi infeliz em ter determinado que a pessoa em condigdo de deficiéncia e
aquela que esta de certa forma fora do padrfio considerado normal para o ser humano, lembrando
a Profa. Mantoan (1998) “nés, os humanos, somos seres tinicos, singulares e que ¢ injusto e
inadequado sermos categorizados, a qualquer pretexto”. Por este motivo neste trabalhos a pessoa

que possui alguma deficiéncia sera tratada como pessoa em condigéo de deficiéncia.

Ja o decreto N° 3298 de 20 de Dezembro de 1999 , que regulamentou a Lei 7853-89 que
dispde sobre o apoio as pessoas em condigiio de deficiéncia, sua integragdo social, sobre a
Coordenadoria Nacional para integra¢do da Pessoa Portadora de Deficiéncia (CORDE), institui a
tutela jurisdicional de interesses coletivos ou difusos dessas pessoas, disciplina a atuacdo do

Ministério Publico, define crimes, e da outras providéncias, define deficiéncia com sendo:

“1° considera-se deficiéncia uma reducfio efetiva e acentuada da capacidade de integragio
social com necessidade de equipamentos, adaptacdes, meios ou recursos especiais a fim de

receber ou transmitir informages necessarias ao desempenho da fungfo a ser exercida.
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2° deficiéncia permanente se define como aquela que ocorreu ou se estabilizou durante um
periodo de tempo suficiente para nfio permitir recuperagéo ou ter probabilidade de que se altere

apesar de novos tratamentos médicos e cirargicos...” (Brasil, 1989)

Esta lei tras como contribuicio importante a definicio das caracteristicas das pessoas em
condi¢do de deficiéncia e também a defini¢do de quais os tipos de limitagbes no tocante a
integragdo social sfio consideradas pela lei para efeitos de beneficios e agBes publicas para
melhoria das condigdes de vida dos portadores destas limitagdes As demais defini¢des estdo

apresentadas no anexo 01.

“A. Deficiéncia fisica

Traduz-se como alteragdo completa ou parcial de um ou mais segmentos do corpo humano,
tendo como conseqiiéncia o comprometimento da fungfo motora. Apresenta-se sob diversas
formas, dentre as quais algumas abaixo exemplificadas:

¢ paraplegia: perda total das fungdes motoras dos membros inferiores.

¢ paraparesia: perda parcial das fungdes motoras dos membros inferiores.

¢ monoplegia: perda total das fun¢Ges motoras de um s6 membro (podendo ser membro

superior ou membro inferior).

¢ monoparesia: perda parcial das fungdes motoras de um sé membro (podendo ser

membro superior ou membro inferior).

¢ tetraplegia: perda total das fungdes motoras dos membros inferiores € superiores.

¢ tetraparesia: perda parcial das fungdes motoras dos membros inferiores € superiores.
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¢ triplegia: perda total das fungSes motoras em trés membros.

¢ triparesia: perda parcial das fungdes motoras em trés membros.

¢ hemiplegia: perda total das fungSes motoras de um hemisfério do corpo (direito ou

esquerdo).

¢ hemiparesia: perda parcial das fungdes motoras de um hemisfério do corpo (direito ou

esquerdo).

¢ amputacdo: perda total de um determinado segmento de um membro (superior ou

inferior).

¢ paralisia cerebral: lesdo de uma ou mais 4reas do sistema nervoso central tendo como
conseqiiéncia alteragdes psicomotoras, podendo ou nio causar deficiéncia mental.(...)”
(Brasil, 1989)

Além disso o movimento prejudicado pode ser o resultados de injurias ou mal
funcionamento de qualquer sistema neurolégico ou bio-mecanico do corpo. A reabilitacdo ¢ o
processo pelo qual o paciente recebe tratamento para corrigir o prejuizo a0 movimento e sdo

reeducados em movimentos funcionais. (Coleman,2000)

As patologias podem ser classificadas de acordo com o sistema corporeo atingido:

¢ Patologias motoras: patologias musculares ou de transmissio neuromuscular (moto-
neurénio alfa) ) — caracteriza-se por perda total ou parcial de movimento de um

musculo ou grupo muscular seu resultado € a perda de acéo final do movimento

* Patologias sensoriais: problemas de transmissio aferente (reabilitacfo interna) e /ou

exterocepgdo (percepgdo do meio externo) ) — caracteriza-se interrupgo na transmissio
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de informagdo propriocepgda e/ou exterocepciio como resultado ocorre a falha no

processo de realimentagdo e deficiéncia no controle dos mesmos,

e Patologias de controle central: problemas nos sistema nervoso central (SNC) - sistema
de controle cérebro medula — resulta em perda total ou parcial de caracteristicas do

movimento uma vez que neste caso o controle é que fica prejudicado,.

e Patologias esqueléticas: problemas ortopédicos, deformidades , problemas articulares,
amputagdes) provocam mudancas no movimento por alteragSes no comportamento das

alavancas,

e Patologias energéticas: deficiénecias metabdlicas (deficiéncia na produgfio de energia)
caracteriza-se por reducfo metabdlica e resulta na busca pelo individuo de

compensagdes para redugdo do consumo energético. (Quevedo,2001)

Uma consideracio de deve ser bastante ressaltada é que muitas das patologias ocorrem em
conjunto, portanto dificultando a determinagfio da causa fundamental e das compensa¢des que

ocorrem para compensar problemas nos movimentos funcionais.

Como pode-se observar pelos textos acima, as defini¢des umas mais detalhadas outras
menos, concordam que a pessoa em condicdo de deficiéncia fisica € aquele que por qualquer
motivo ndo consegue exercer funcSes consideradas normais aos ser humano, esta definigdo €

muito abrangente e inclui pessoas que sofrem de diabetes, problemas cardiacos, etc.

A legislagfo brasileira € rica em leis para a defesa e auxilio a pessoa em condigfo de
deficiéncia fisica, porém existe a necessidade de conscientizacdo da populacio para lutar pelos

seus direitos.

Mesmo assim muitas pessoas que deveriam ser consideradas em condigéo de deficiente nfo

o sfo devido ao receio de serem menosprezadas, ou perderem o emprego. Mesmo 06rgios
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governamentais que deveriam utilizar-se destas defini¢Ses nfo o fazem como € o caso do
Instituto Brasileiro de Geografia e Estatistica (IBGE) que ndo considerou esta defini¢do quando

da realizacdo do Censo de 1991.

1.2 Namero de deficientes no Brasil

No Brasil o orglo responsavel pela coleta e divulgagdio dos resultados a respeito das
caracteristicas sociais € econdmicas da populacdo ¢ o Instituto Brasileiro de Geografia e
Estatistica (IBGE), porém infelizmente este nfo apresenta dados suficientes e atualizados a
respeito do niimero de portadores de deficiéncia no Brasil. Seu dltimo trabalho divulgado foi o
Censo de 2001, que baseia suas informaces em pesquisa domiciliares e por amostragem, de
forma que pode-se considerar que os dados aqui apresentados nfio representam fielmente a

totalidade de pessoas em condi¢fo de deficiéncia no Brasil.

Estes dados foram aceitos pois, embora nfio precisos sdo pardmetros utilizados pelo
governo para classificar a importancia ou nfio dos trabalhos referentes ao tema. As pessoas em
condicfo de deficiéncia deveriam lutar para que as leis fossem cumpridas, uma vez que t€m o
direito 4 emprego e laser com todos os cidaddos. Necessitam porém de algumas adaptacSes nos

ambientes e também da conscientizagdo dos demais cidaddos em relagio aos seus direitos.

Tipos de Deficiéncias
Deficiéncia Visual

Deficiéncia Mental 13%
14%

Falta de membro(s) ou
parte dele(s}
2%

3 ,_Deﬁciénc:a Aditiva

8%

Deficiéncia Motora
38%

Tetranlegia,
Paraplegia. Hamiplsgia
5%

Fonte: [BGE 2001

Figura 1.1 Distribuicfio da populaciio em condicio de deficiéncia no Brasil, Censo de 2001



Segundo o IBGE o total de pessoas em condigdo de deficiéncia no Brasil em 2001 era de
24,5 Milhdes de habitantes o que totaliza aproximadamente 14,5% da populagéo brasileira. Nesta
pesquisa pessoas portadores de diabetes, doencas cardiacas, asma, osteopores, ndo sio levadas

em conta menosprezando uma parcela significativa da populagéo.

Utilizando de uma estimativa mais abrangente a Organizagio das Nagdes Unidas (ONU)
estima que para o Brasil 15 % da populag#io tenha algum tipo de deficiéncia e de acordo com a
Organizagio Mundial de Salide (OMS) a cada més cerca de 8.000 pessoas tornam-se dependentes

de uma cadeira de rodas no Brasil devido 4 um acidente de fransito ou tiro.

Os graficos que se seguem apresentam a distribuigio numero de pessoas classificadas
quanto ao sexo e faixa etaria para cada uma das condi¢Bes de deficiéncia fisica hemiplegia e
paraplegia catalogada durante o Censo de 1991, estes pardmetros sdo importantes porque com
eles tAm-se uma visdo mais realisticas do grau de necessidade de um trabalho especifico para
uma determinada faixa etaria. As distribuices etaria para outras situagdes de deficiéncia estdo

apresentadas no Anexo 01.

Distribuigdo por sexo ¢ idade de pessoas com Hemiplegia

14000
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anos anos anos anos anos Aanos anos  anos  anos  anos  anos  anos  anos  anos  anos  ou

mais

Fonte: IBGE 1881 Faixa Btaria

Figura 1.2 Distribuicfio etiria da populacio com Hemiplegia no Brasil, Censo de 1991



Este tipo de deficiéncia mostra-se dominante em praticamente todas as faixa etarias no
sexo masculino e caracteriza-se pela perda total parcial dos movimento em um hemisfério do
corpo, como ja definido anteriormente. O surgimento em idades mais avangadas ¢ devido
principalmente a acidente vascular cerebral (“derrame™) e segundo os dados aqui apresentados

figura 1.2, tem um fator de maior incidéncia na faixa etéaria de 50 2 70 anos.

Distribuigdo por sexo e idade de pessoas com parapiegia
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Fonte: IBGE 1981 Faixa Etaria

Figura 1.3 Distribuicio etdria da populaciio com paraplegia no Brasil, Censo de 1991

A paraplegia assim tem como principais causas em pessoas na faixa etaria de 20 a 40 anos
na violéncia ou principalmente devido a acidentes no trinsito. E também nesta faixa etdria onde
apresenta-se as maiores diferencas entre o nimero de homens e mulheres portadores destas

deficiéncias. Na inféncia a causa mais comum € a paralisia cerebral.

Nos EUA estima-se que existam mais de 1,4 milhdes de usudrios de cadeiras de rodas e
aproximadamente 75% destes utilizam-se de cadeiras de rodas manuais. (Center for Assitive
Technology, 2000). E € um consenso entre consumidores, especialistas, contatos industriais e

pesquisadores que a propulsfo em cadeiras de rodas manuais deve ser aprimorada.

Sendo que as 3 principais razes para a melhoria da propulsfio de cadeiras de rodas sdo;
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e usudrios alcancam maior independéncia:

Barreiras arquitetOnicas estdo presentes diariamente e para transpd-las necessita-se de
maior forga e resisténcia que as vezes ¢ indisponivel a alguns individuos. A melhoria na
propulsdo ir4 reduzir a fadiga fisica e o esforgo requerido para mover a cadeira de rodas. Tal
tecnologia trara beneficios para a velhice e infancia que geralmente t€m menor forca e ira

diminuir o stress nas extremidades e juntas superiores do corpo para os usudrios como um todo.

¢ beneficios fisicos:

Injurias no ombro tem sido mostrado em 60% dos usuérios de cadeiras de rodas manuais.
Além disso cotovelo, pulso e méo ocorrem em 16%, 13% e 14% respectivamente (Cooper,1998 ¢
Center for Assitive Technology, 2000). A incidéncia de sindrome de tunel carpal e tendinite na
rotagdo do pulso por exemplo sdo mais que 50% para usuérios de cadeiras de rodas manuais

(MWU) se comparado com 3% para populagio normal. (Center for Assitive Technology, 2000)

Durante a propuls3o usudrios tem que exercer grande forga para propelir a cadeira de rodas
para frente. Além disso existem componentes de forca que sdo direcionadas no sentido
transversal e vertical do aro que nfo contribuem para o movimento, mas € necessdria para

fornecer atrito entre a m3o € o aro de propulsfo, quando da realizagio do movimento.

e a populacdo de usudrios ¢ significante:

Individuos que usam cadeiras de rodas geralmente tem fraqueza nas extremidades
inferiores, paralisia, amputagfo, andar inseguro ou dificil podem ainda ser incluido danos a
coluna vertebral, hemiplegia e outros tipos de paralisia, esclerose multipla, paralisia cerebral

(P.C.), espinha bifida, artrites € amputa¢do de membros inferiores.

1.3 Organizacao do Trabalho

Este capitulo tem como finalidade a caracterizagéo ¢ quantificagdo da populagéo usudria
em potencial de uma cadeira de rodas servo assistida, bem como algumas defini¢des do que,

segundo a legislag@o, seria uma pessoa em condi¢io de deficiéncia fisica.
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No capitulo seguinte sera realizado um levantamento das influéncias da cadeira de rodas
sobre a populagdo usudria, ou seja, as influéncias no desenvolvimento motor e psicossocial da
crianga. Onde € caracterizado as relagdes entre a utilizagio da cadeira de rodas e as relages
inter-pessoais ¢ também a mobilidade ¢ o desenvolvimento global da crianca. £ demonstrado

também neste capitulo a ocorréncia de LER em usudrios de cadeira de rodas manual.

Em virtude destas informages surgiu a proposta da concepgiio de uma cadeira de rodas
servo-assistida, cujo principio ¢ a motorizagdo da cadeira de rodas, mas que somente atuara
quando o esfor¢o sobre o aro de propulso ultrapassar um determinado limite de conforto e/ou
seguranga para O usuario, no restante do tempo apenas a forga do usudrio sera suficiente para

impulsionar a cadeira.

Uma vez que a cadeira de rodas necessitard de controle para determinar o momento de
acionamento dos motores ¢ importante também conhecer seu comportamento quanto a
estabilidade dindmica ¢ sua dirigibilidade, pois o conhecimento dos limite de estabilidade
permite a programagc@o destes no controle € como o publico alvo escolhido sio crianga, que nio
tem grande conhecimento sobre limites de estabilidade cabera ao controle a limitagdo da
velocidade para cada situagdo de forma que a crian¢a nfio corra o risco de acidentar-se. Esta

caracterizagdo do comportamento da cadeira de rodas estd demonstrada no capitulo 3.

Resta ainda o conhecimento e caracterizagio do ciclo de acionamento da cadeira de rodas,
apresentado no capitulo 4, para que possam ser realizadas simulagdes, que visam comprovar os
beneficios da utilizagdo de uma cadeira de rodas servo-assistida que € principalmente a redugio
dos esforgos sofridos pelas juntas dos membros superiores e com isso uma diminui¢io de
possiveis LER e com isso o aumento da mobilidade da crianga possibilitando seu

desenvolvimento motor e psicossocial pleno.

Finalmente ¢ apresentado no capitulo 5, algumas propostas de mecanismos de disposi¢io e
acionamento dos motores, que devem ser compactos pois, visam estar contidos na propria roda

da cadeira além da simulagio de seu acionamento bem como consideragdes sobre o controle da
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cadeira de rodas, e simulagdes que serdo importantes para o entendimento do comportamento da
cadeira de roda em condig¢Oes usuais e servir de base para alguns algoritmos de controle, como

frenagem e inércia.

1.4 Conclusdes

O objetivo deste capitulo foi situar o leitor em relagfio & importancia quanto 4 parcela da
populag8o que enfrenta problemas devido a deficiéncia seja ela fisica ou mental, e que embora os
dados aqui apresentados sejam de certa forma otimistas quanto ao niimero deve-se lembrar que

ndo corresponde a realidade atual.

Deve-se lembrar que os tipos de deficiéncias sdo muitas ¢ portanto impossivel tratar de
todos em um unico trabalho, portanto decidiu-se que neste trabalho o enfoque seria dado 2
usuarios de cadeiras de rodas na infancia, fase de extrema importincia para o desenvolvimento
da pessoa, ou melhor do cidaddo. Porém mesmo com esta defini¢io os usuérios de cadeiras de
rodas apresentam muitas diferengas decorrentes da natureza de sua doenga e portanto € dificil

generalizar um produto para todos os tipos de usudrios mesmo nesta faixa etaria.

Cadeiras de rodas sdo utilizadas por pessoas com varios tipos de deficiéncia fisica, porém
quando estas desenvolvem danos na extremidade superior do corpo, causados geralmente por
esforgo repetitivo, ou envelhecem ou ainda sdo muito novos € n3o possuem poténcia muscular
adequada, a propulsdo ¢ afetada, dificultando assim sua utilizagdo. J4 o uso de cadeiras de rodas
motorizadas nem sempre € adequado, devido a consideragdes como peso, custo, necessidade de

manutengdo, além de consideragdes psicologicas.

E como pode-se observar existe uma grande parcela de usudrios que sofrem de LER devido
a utilizagdo de cadeiras de rodas manuais, mas principalmente devido ao fato do esforco
excessivo necessario a movimentagdo e dos membros superiores ndo estarem evoluidos & ponto
de possuirem a mesma capacidade dos inferiores no tocante a proporcionar maior mobilidade

sem fadiga muscular.
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Capitulo 2

Cadeira de rodas e desenvolvimento psicossocial

Este capitulo tem como finalidade mostrar a grande influéncia da cadeira de rodas sobre o
desenvolvimento psicossocial da crianga, e mostrar que quando a mesma apresenta melhores

condi¢Ges de mobilidade seu desenvolvimento como um todo é melhorado.

A cadeira de rodas € a primeira e talvez a tinica forma de mobilidade independente que a
crianca portadora de deficiéncia fisica conhece, porém a crianga também necessita de estimulos
para seu desenvolvimento completo, que s6 pode ser atingido a medida que esta tem a
oportunidade de interagir com o meio e as pessoas que a cercam E este o grande papel da cadeira

de rodas na infincia das criancas em condi¢do de deficiéncia.

Existem numerosos trabalhos referentes ao aumento da capacidade de mobilidade da crianga
e sua relagdo com seu desenvolvimento psicossocial e sdo mostrados neste capitulo os principais
fatores influenciados pelo aumento da mobilidade, fatores estes como a integragdo social, o

desenvolvimento psicolégico, a independéncia entre outros.

Os trabalhos citados contribuiram como base para o desenvolvimento da concepgdo de uma
cadeira de rodas que possa atender as necessidades da crianca, quanto a sua mobilidade, para que

no futuro o deficiente tenha a oportunidade de um desenvolvimento global e uma maior integracdo

social.
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2.1 Cadeiras de Rodas e sua influéncia nas relacdes inter-pessoais

Cadeiras de rodas sfio atualmente a Gnica solugfio (ou pelo menos a mais acessivel)
disponivel para o problema de mobilidade, porém ainda nfio facilitam a participagio em uma gama

de atividades associada com a existéncia independente e saudavel.

O movimento de liberagio da década de 60 focava a atencfio nas necessidades de
oportunidade iguais de vérias minorias com inabilidade motora (Browning et al. 1996). Para
pessoas em condicdo de deficiente a necessidade de oportunidades iguais correspondem em
acessibilidade e mobilidade independente. As necessidades mais 6bvias de emprego e educagdo
tém agora, em parte, sido amenizadas por legislagio que governa construcfio acessivel e transporte
voltados & estas pessoas. Mas outras oportunidades de natureza menos Obvia permaneceram
negligenciadas e inacessiveis (citam-se entre elas a capacidade de interacio social e

independéncia).

Tarefas essenciais a vida independente e saudavel nfio s6 representam nossas necessidades
fisiologicas, mas també€m as necessidades psicologicas e espirituais do ser humano. Manter nossas
necessidades fisicas — comer, dormir, etc — ndo representa uma condicdo de mobilidade
independente. A oportunidade para se encontrar com outros, até mesmo competir, também é
dependente da habilidade para mover ao redor independentemente. Produzir, criar, divertir-se —
cada uma destas atividades afeta nossa satide mental e a nossa capacidade de interagir socialmente,
e tudo depende até certo ponto de mobilidade. Para pessoas nfio-invalidas, estes comportamentos
sdo facilmente questdes pequenas e passam desapercebidas. Em resumo, nfio ha um aspecto de
nossa existéncia que nfo seja afetado por nossa habilidade para mover-se independentemente.

(Browning et al. 1996)

Avangos em projeto de cadeira de rodas aumentaram a possibilidade de mobilidade a
pessoas em condic8o de deficiéncia fisica, mas eles nfio reduziram as limitacdes inerente para o
uso de rodas, principalmente no tocante & crianga, que além de terem que enfrentar o problema de

ndo poder se locomover independentemente ainda enfrentam o projeto antiquado e as vezes
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ofensivo, do ponto de vista estético, das cadeiras de rodas atuais.

O mundo do qual os usuarios de cadeira de rodas participam esta largamente definido pelas
capacidades da cadeira de rodas. Ambientes naturais e artificiais apresentam obstaculos para
pessoas com deficiéncia motora. O ambiente natural tem uma variedade de terrenos a maioria
dos quais sfo desiguais ¢ muitos soltam-se, como areia, pedras, e neve. Nenhum destes ¢
transposto facilmente por uma cadeira de rodas tradicional, ¢ a tarefa essencial de "Diversio" é
normalmente associada com terrenos como estes, as atividades recreativas como acampar,
caminhar e jogos esportivos ao ar livre impuseram demandas incomuns para cadeiras de rodas
convencionais. Segundo Browning et al. 1996 s6 aproximadamente 0,5% da superficie da Terra ¢

acessivel para usuarios de cadeira de rodas.

Porém, para usuarios de cadeira de rodas urbanos, caracteristicas ambientais como meio-
fios, degraus, passagens estreitas € entradas, instalagSes de banheiro, escadas rolante, e cantos
abruptos s@o problemas significativos. Embora a maioria dos ambientes urbanos publicos sejam
acessiveis as cadeiras de rodas, pois sdo legalmente obrigados adequar-se caso ainda néo o sejam.
Ambiente privados e residenciais s6 s3o tornados acessiveis por necessidade pessoal. As pessoas
que usam cadeiras de rodas sdo obrigadas a adaptar seus proprios ambientes. Estes fatos

impedem o individuo de viver independentemente, estabelecer territério e controlar espago.

Territério também € um fator principal em interagdes sociais como constado por Browning
et al. 1996, Verbug et al. 1984, Butler 2000 ¢ 1984 e Paulsson & Christofferaen 1984. Em seus
estudos fica explicito que aqueles que controlam territorio, freqiientemente controlam as relacdes
interpessoais. Para reunibes, de cunho pessoal ou empresarial funcionarem bem, deve haver um
senso de igualdade, uma reciprocidade social, ou seja, a pessoa nfio deve se sentir diminuida por

seus convidados ou anfitrides.

A posicdo sentada impde fimites aos movimentos verticais ¢ laterais, enquanto alcancar
lugares altos como gabinetes e estantes normalmente ndo sdo possiveis. Adicionalmente, a

maioria dos equipamentos projetados para ser operado na posi¢do ereta nio podem ser usados
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por pessoas sentadas. A falta de mobilidade vertical cria outros problemas para usudrios de
cadeira de rodas, transferir-se de dentro para fora e/ou vice-versa de uma cadeira de rodas pode
ser um desafio uma vez que normalmente sfo feitas transferéncias & outra mobilia cuja altura
pode variar. Um esforgo tremendo € exigido para erguer a si mesmo até uma superficie mais alta

caso a altura da cadeira de rodas nfo possa variar (Browning et al. 1996).

A esfera social também ¢ afetada pela falta de movimento vertical, pois um usuério de
cadeira de rodas ¢ olhado freqiientemente abaixo em ambos aspectos fisicamente e
psicologicamente, por pessoas nio-invalidas ao se encontrar, principalmente a primeira vez, ou
pessoas que ndo estdo acostumadas a se relacionar com deficientes. O estigma de imperfeigdo ¢
aumentado quando interac@o social néo estd “a nivel de olho no olho” segundo Browning et al.
1996.

Também sendo imposto a uma posigéo sentada pela maior parte de um dia pode gerar
problemas de saude. complicagbes como feridas de pressdo, infecgSes urinarias, circulagdio de
sangue pobre, contragOes, osteoporose, espamos, problemas de calcigenagdo de ossos sdo

problemas médicos comuns entre usudrios de cadeira de rodas.

As capacidades das cadeiras de rodas definem o mundo com que os usuarios podem vir a
interagir. Zona rural ou urbana, em lugar fechado ou ao ar livre, os ambientes impdem uma

variedade larga de restri¢des em mobilidade e viver independente e saudavel.

2.2 Breve historico sobre a evoluc¢io das principais solugcoes para cadeiras de rodas

A cadeira de rodas € a solucdo tradicional & problemas de mobilidade. Seu estilo tem
mudado bastante durante os anos sendo cada vez mais complexas ¢ ampliando a mobilidade do

usuario.

No século VI foi vista primeira imagem de uma cadeira de rodas desenhada em uma pedra

de um sarcofago chinés. No século X VI o rei da Espanha Filipe II usou uma cadeira elaborada

15



com rodas, bragcos € pernas moéveis.

A primeira cadeira de roda que se assemelha dos dias de hoje foi encontrada no século

XVIII e possuia duas rodas frontais de grandes didmetros € uma roda traseira.

Nos séculos XIX ¢ XX seguindo a guerra Civil Americana e a primeira guerra mundial, as
primeiras cadeiras de rodas foram construidas com armagdes de madeira, assentos em vime,

bragos ajustaveis e rodas de grande didmetro.

Em 1894 uma patente americana foi arquivada para uma cadeira de rodas com armagio
fixa, superficies ajustdveis, firmes assentos de vime e rodas traseiras de grande didmetro para

permitir sua propria propulsdo. (Smith & Leslie Jr. 1990)

Em 1932 a primeira cadeira de rodas dobravel foi introduzida pelo engenheiro portador de
deficiéncia fisica Herbert A. Everest (Smith & Leslie Jr. 1990). Esta inovagio permitiu
portabilidade. No inicio dos anos 70 nos quais aquela inovagdo foi melhorada quando as cadeiras
de rodas motorizadas ficaram comercialmente disponiveis (Kumar, Rahman & Krovi 1997,
Browning et al. 1996). Pessoas incapazes se locomoverem em uma cadeira de rodas manual
foram liberados do papel passivo de serem empurrados por uma pessoa nio-invalida, ¢ como

resultado puderam entdo desfrutar um nivel bem maior de independéncia.

Mais recentemente difundidos, mas menos significantes, desenvolvimentos incluem o uso
de materiais de armagdo mais leves e redugGes de tamanho. Foram desenvolvidos varios
componentes para prover mais ajustabilidade e eficicia de movimento, resultando assim em
cadeiras manuais mais confortaveis € mais leves, especialmente cadeiras esportivas. Na 4rea de
cadeiras motorizadas hd uma tendéncia para chassi projetado modularmente com possibilidade

de utilizar quatro e trés rodas. (Browning et al. 1996, Smith & Leslie Jr. 1990)

Quando o assento € projetado como uma parte independente de uma cadeira de rodas, o

chassi se torna uma base motorizada que pode ser personalizada, € em qualquer um podem ser
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montados assentos feitos sob encomenda. Esta aproximag@o modular para projeto de cadeira de
rodas pode melhor satisfazer as necessidades dos usuarios. (Browning et al. 1996, Smith & Leslie
Jr. 1990)

Houve numerosas tentativas para avangar as capacidades de sistemas de mobilidade sobre
rodas. Em 1960, incitou por uma competigdo patrocinada pelo Inventors Council e o President’s
Committe sobre funciondrios deficientes, 500 desenhistas propuseram sistemas elétricos e

manuais que escalariam degraus como também opera¢do como cadeiras de rodas convencionais.

Algumas solu¢des propostas envolveram roda agrupada (uma triade de rodas que giram ao
redor de um centro comum como também nos préprios centros), sistema de locomogio que
simulasse pernas, € combinagdes de ambos. A solugfo premiada — ndo foi premiada até 1962 —
pernas motorizadas usadas para escalar degraus, e rodas quando ao nivel do chio. A
caracteristica desenvolvida que permite o sistema escalar degraus impede a cadeira de rodas de

virar sem danificar a superficie escalada. (Browning et al. 1996, Smith & Leslie Jr. 1990)

Usuarios de cadeira de rodas sentem-se provavelmente em uma situagdo limitada quando
querem mover-se lateralmente. Uma cadeira de rodas unidirecional foi desenvolvida para
resolver este dilema. A cadeira de rodas possuia 3 rodas sendo dispostas na posic¢do triangular
dando poder a combinagdes diferentes permitido que a cadeira mude para qualquer diregio sem
girar o corpo de cadeira. (Kumar, Rahman & Krovi 1997, Browning et al. 1996, Smith & Leslie
Jr. 1990)

Em geral, sdo projetadas cadeiras de rodas motorizadas visando a mobilidade ao ar livre e
manuseabilidade em recinto fechado. Para controlar em terreno aspero, as rodas s3o maiores em
didmetro e maiores em largura para cruzar obstaculos e maior flutuagdo. A armagdo ¢ mais alta
para liberag@o do chdo € a base de roda € aumentada para estabilidade. (Browning et al. 1996,
Smith & Leslie Jr. 1990)
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Outro desenvolvimento de cadeira de rodas que motivam médicos, psicologicos na solugdo
problemas de psicosociais incluem cadeiras de rodas que ajudam o usuario a ficar em pé.
Desenvolvidas ja em 1972, segundo Browning et al. 1996, estas cadeiras de rodas provéem uma
variedade larga de beneficios por causa de uma mudanga em postura; por exemplo, circulagio de
sangue melhorada, vitalidade dos musculos, fungio abdominal, e rejeicdo de calcio reduzido

(osteoporose).

Estas cadeiras foram desenvolvidas visando uma melhora, psicolégica e social, na
comunicagdo, pois o0 usudrio pode ter contato visual com seu interlocutor sem a sensacdo de
inferioridade. Além disso, obviamente o usudrio também adquiriu maior 4rea de alcance,
permitindo a pessoa acessar lugares altos e operar equipamentos. Diariamente também sdo
facilitadas tarefas usuais como comprar em supermercados, acesso a prateleiras e atividades

recreativas também.

Outro desenvolvimento foi permitir o movimento vertical, entretanto nio ajustando a
posi¢do do usuario em uma postura ereta mas pela incorporagdio de um elevador de assento. O
elevador de assento permite o usudrio elevar e abaixar a altura de assento para chegar a lugares
altos e emparelhar sua altura a mesas ou individuos sentados em varios ambientes como a casa,
salas de aula, teatros, ou outros lugares de publico. Esta caracteristica também facilita
transferéncias permitindo movimento de alto para baixo, permitindo assim que gravidade ajude
no transporte. Idealmente, um assento de cadeira de rodas deveria abaixar ao chio, enquanto
permitindo a pessoa para alcangar coisas em estantes baixas ou no chio. Também permitiria para
a pessoa brincar com criangas pequenas e trabalhar em carros e em jardins. (Browning et al.
1996)

Criangas que utilizam-se de cadeiras de rodas sejam elas motorizadas ou ndo recebem o
estigma de criangas deficientes, alguns pais tem problemas em aceitar este fato, por isso tem sido
criadas cadeiras de rodas mais semelhantes & carrinhos de bebé, de visual bem mesmos

agressivo. (Tatum, 1996)
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O uso prolongado de cadeiras de rodas podem causar escaras (feridas causadas por
pressdo), além de descondiocionamento do coragéio pulmdes, dores nos bragos € nas costas, € em

alguns casos deformidade posturais. (Cooper ¢ Boninger, 1999)

Portanto o estilo de vida de usuarios de cadeira de rodas manuais (MWU — manual
wheelchair users) pode ser fator contribuinte para doencas cardio-vasculares, tornando-se a maior
preocupacdo para a populac@o usuaria. Deve-se lembrar que quando € dito que o MWU tem um
estilo de vida sedentaria isto deve-se ao fato de estar-se comparando com as atividades que o
individuo exercia antes da utilizag@o e os exercicios sdo utilizados para aumentar ou manter o
nivel de preparo cardio-vascular, porém a fadiga e o desconforto causados pelo uso de cadeira de
rodas manuais pode eliminar ou reduzir o desejo pelos exercicios, tanto em adultos quanto

criangas. (O’Connor, 2000)

2.3 A importancia da mobilidade no desenvolvimento global da crianca

A habilitagdo tradicional de criangas com deficiéncia fisica tem sido fundamentada em
aspectos médicos € técnicos da deficiéncia fisica. A meta global era, € ainda €, reduzir ou
compensar a limita¢do fisica da crianga pelo treinamento operagdes e/ou equipamentos técnicos.
Muito freqgilentemente € esquecido que a crianga com deficiéncia fisica ¢ antes de tudo
CRIANCA com as mesmas necessidades e vontades das outras. (Butler, 2000, Paulsson &
Christofferaen, 1984)

Atualmente a tecnologia robética tem sido usada em prol da melhoria da qualidade de vida
de pessoas portadoras de deficiéncia fisica, primeiramente pela melhoria da habilidade de viver

independentemente ¢ em seguida pelo desenvolvimento da produtividade vocacional. (Kumar,
Rahman & Krovi, 1997)

Mesmo conhecendo muito bem as necessidades das criangas freqiientemente, depara-se
com situagdes onde a demanda médica estd em conflito com as necessidades psicossociais da

crianca (Butler, 2000, Paulsson & Christofferaen, 1984). Nestas situagdes os aspectos médicos
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sdo sempre considerados com mais importantes, levando por vezes a negligenciar partes do
desenvolvimento da crianga, talvez devido a existéncia de um comodismo ou mesmo um
preconceito por mudangas de hébito ou conceitos ja estabelecidos por parte dos médicos, muitos
estudos tém provado que nem sempre os tratamentos aceitos pela maioria do médicos sdo os

mais eficazes.

Os objetivos dos equipamentos médicos utilizados pela crianga para que se locomova nio
precisam ter como unica finalidade compensar a crianga pela sua deficiéncia fisica, mas sim
podem estimular o desenvolvimento intelectual e psico-social € com isso mudar a vida da familia

como um todo, o que pode ser confirmado pelo trabalho de Paulsson & Christofferaen, 1984.

Habilidades motoras que desenvolvem-se rapidamente nos trés primeiros anos de vida
transformam-se no veiculo primédrio de aprendizado e socializagdo. (Kenneth et al. 1986,
Paulsson & Christofferaen, 1984) Estas habilidades promovem um senso de competéncia e
independéncia. Através da interagfio motora as criangas aprendem sobre as coisas e pessoas do
seu mundo. Também aprendem que podem fazer as coisas acontecerem, aprendendo assim, sobre

a iniciativa e tornando-se participantes ativos ao invés de receptores passivos de experiéncias.

Independentes modos de mobilidade (rastejar, andar e correr) sdo adquiridos nos primeiros
dois anos de vida e sdo desenvolvidos com o passar dos anos. Porém quando uma desordem
neuro-musculo-esquelética (atrofia muscular, paralisia cerebral, etc.) impede mesmo que
temporariamente o aparecimento destas habilidades o desenvolvimento total da crianca é
afetado. (Verburg et al. 1984)

Também na idade até dois anos tem inicio o senso de independéncia e o inicio de um
sentimento de individualidade (ser uma pessoa separada das demais), como também o controle

de seu proprio corpo € a capacidade de afetar o meio que a cerca. (Kenneth 1986, Paulsson &
Christofferaen, 1984)
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Entre os 3 a 6 anos a crianga passa explorar o mundo que a cerca, durante este periodo o
desenvolvimento da iniciativa ¢ uma caracteristica. As criangas gastam muita energia planejando
novas atividades e comecam a aprender a ter responsabilidade por suas agdes (Paulsson &
Christofferaen, 1984)

Existem pesquisas que indicam que o desenvolvimento psicolégico e fisico estdo
interligados € que as experiéncias de infincia influenciam no comportamento futuro. Quando o
desenvolvimento em qualquer 4rea € restringido, atrasado ou distorcido, o desenvolvimento em

outras areas também ¢ afetado.(Kenneth, 1986)

Criangas com deficiéncia fisica perdem a chance de aprender uma vez que néio podendo se
movimentar ndo podem interagir com o seu meio ambiente. Falhas repetitivas na exploragio e
dominio de situagdes levam a crianga 4 uma auto-percepgdo de incompeténcia e passividade que

inibe tentativas futuras.

O desenvolvimento psicolégico tem mostrado um papel crucial das atividades senso-
motoras sobre o desenvolvimento cognitivo € psicossocial das criangas. A mobilidade ¢ um
importante elemento no repertério senso-motor, porque permite 4 crianga procurar novas
experiéncias e retornar para a seguranca de lugares familiares e pessoas. (Kenneth 1986, Verbug
et al. 1984)

Severas restri¢bes de mobilidade durante a infincia tem efeito retardado e deteriorativo,
apresentando como um resultado fregilente a perda da iniciativa e curiosidade. Relatérios
clinicos afirmam que prevalece a passividade e o estilo de vida depende de pessoas com
deficiéncia motora congénita. Butler 1984, afirma que longos periodos de restrigdes durante o
neo-natal e infincia pode alterar significantemente e ameagando romper o curso normal do

desenvolvimento emocional e psicologico da crianga.

Teoricamente quando a incapacidade de engajamento com sucesso no dominio de

experiéncias na infincia, muitas das quais dependem da habilidade motora, retarda ©
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desenvolvimento da iniciativa prépria e leva ao desenvolvimento emocional do senso de
dependéncia dos pais ou enfermeiros. Este sentimento tende a destruir outros comportamentos

primarios, sobre tudo os niveis de atividades independentes sio diminuidos. (Butler, 1984)

Experiéncias com animais tem demonstrado que o senso de dependéncia pode ser instituido
em um periodo relativamente curto de tempo e que este ¢ irreversivel. Pesquisas também indicam
que este sentimento de dependéncia pode ser aprendido, ou assimilado, por seres humanos.
(Butler, 1984)

Como conseqiiéncia do rompimento do controle sobre sua propria mobilidade a crianca
torna-se dependente de seus pais e/ou enfermeiros, deve-se lembrar que esta dependéncia tem
impacto tanto sobre a crianca quanto sobre seus pais. Para a crianga, esta ¢ impedida de se
desenvolver e quanto a seus pais tdm que suportar as exigéncias dos cuidados requeridos pela
mesma, que vdo desde sua alimentagdo, higiene até o fato de quer que empurra-la para que esta
possa chegar ao seu objetivo seja ele um parque para recreacdo, uma escola ou até mesmo seu

tratamento fisioterapico.

Nos primeiros estagios do desenvolvimento normal a crianga adquire uma expectativa de
poder controlar seu proprio comportamento € também os eventos que a cercam. Verbug et al.
1984 afirma que, quando a crianga com deficiéncia motora sente suas primeiras restri¢des de

mobilidade esta desenvolve duas reagdes:

e deficiéncia motora

e grande dependéncia dos pais e enfermeiros.

Obviamente a restri¢o a estas experiéncias leva a crianga a desenvolver um sentimento de
impoténcia ¢ dependéncia, condigdo na qual a crianga desiste de tentar controlar, descobrir ¢
interagir com o mundo que a cerca e uma vez que esta nfo interage com o meio seu
desenvolvimento ¢ retardado, pois sabe-se que as criangas utilizam desta interagio para se

desenvolver completamente.
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De 1982 a 1984 uma avaliagéo foi realizada no Ontario Crippled Children’s Center sobre o
impacto do fornecimento de mobilidade através de veiculos elétricos para criangas de 2 a 5 anos
com desordens neuro-musculo-esqueléticas. Miniaturas de veiculos elétricos, (MPV) foram
construidas neste Centro e fornecidas & 5 garotos e 5 garotas cujas idades estavam entre 1 ano ¢
11 meses € 3 anos € 2 meses, sendo que a Unica restricdo para a escolha da crianga era se sua

deficiéncia a permitia manusear um joystick. (Verbug, 1984)

Como resultados desta avaliagdo tem-se que a idade fisica de todas as criangas é na média
58% abaixo da idade cronolégica (CA). Seis entre os dez atingiram mais que a CA em pelo
menos 1 sub-teste. Outros indices analisados, Idade Social e Comunicagdo, foram as sub-escalas

que obtiveram a maior pontuac@o para muitas das criancas. (Verbug, 1984)

O maior uso dos MPV se deu dentro de casa, sendo que quando usados no ambiente
externo era mais freqiientemente usado para caminhadas, visitas & shopping centers, amigos e
parentes, festas e eventos da comunidade. (Verbug, 1984) Isto demonstra a importincia do MPV
para as atividades de divertimento e portanto para interagdo com amigos, novamente verifica-se o
fato da mobilidade estar diretamente ligada com a interagdo social € o desenvolvimento da inter-
relagdo (que envolve desde aspectos mais simples como a fala até o proprio comportamento

social da crianga)

O MPV também apresenta efeitos sobre a rotina dos pais, familiares e enfermeiros,
principalmente focada em locomogdo dentro de casa. Sair e entrar em casa e brincar, sdo
atividades onde os membros da familia estio muito envolvidos, porém como a crianga consegue
se locomover entre os ambientes sem a necessidade de auxilio a carga de cuidados pode ser

diminuida e a crianga passa a sentir-se mais independente.

Entretanto ainda resta a locomogdo dentro de casa (principalmente entre andares) recaindo
freqilentemente sobre os cuidados da mée e uma vez que a crianga precisa de auxilio total, neste

ponto a arquitetura da casa também deve ser levada em conta. Em ralagdo a brincadeiras os
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padres de cuidados e supervisdio sdo diferentes, nesta tarefa os irmfo e irmds tém uma

importincia maior que os pais ¢ a quantidade de cuidados e supervisdo cai sensivelmente.

Outro importante estudo sobre a utilizagio do MPV realizado por Butler 1984, que
utilizou-se de 4 garotas e 2 garotos entre 21 e 19 meses de idade, que foram monitorados em
intervalos de 10 dias por cameras de video antes e depois do lhe serem fornecidas mobilidade
independente. Todas criangas possufam graves restrigdes de mobilidade e inteligéncia normal € o
objetivo deste trabalho era avaliar a frequéncia de auto-iniciativa na interagdo com objetos,

comunica¢io € mudangas de locomogio.

Butler 1984, define: a interag@o com objetos quando o sujeito intencionalmente realizar um
contato fisico e tomar alguma agfo, mudanga de localizacgo (exploracdo do espago) é quando
ocorre quando o sujeito percorre através de 0,56 m* por qualquer meio e comunicago verbal ou
gestual sdo observados quanto a objetos ou agdes, e requisi¢do por objetos, a¢des ou

informagdes.

Os efeitos foram analisados pela observagio da mudan¢a quanto ao nivel de
comportamento, isto €, a pontuagio acima ou abaixo da linha média de performance em teste

especificos.

A magnitude da mudanga em relagdio a exploragiio espacial foi clinicamente importante,
sendo que todas as criangas apresentaram um aumento nesta habilidade (aumento que na média

ficou em 1350%, acima das razdes previstas).(Butler, 1984)

Quanto a freqiéncia de comunicagdo fora do MPV, esta cresceu para quatro criangas
poreém decresceu para 2, ficando entdo com uma média global de aumento de 15%. E a interacdo
com objetos fora do MPV caiu 29%, trés criangas com aumento desta habilidade e trés com
diminuicdo. (Butler, 1984)
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Uma vez que estavam em seu MPV a interagio com objetos aumentou em 36%. Assim
como a comunicagio aumentou em 41%. Sendo que estes indices foram notados pelo pais, como

um aumento dramatico. (Butler, 1984)

Relatos de pais dizem que as criangas que antes eram timidas e relutantes em sair dos
bragos dos mesmos, brincavam entusiasmadas com suas cadeiras de rodas em reunides de

familia, escolas e iniciavam interagdes com pessoas desconhecidas. (Kenneth 1986, Butler, 1984)

Nos casos onde nfo houve desenvolvimento das habilidades, quando de uma andlise mais
aprofundada observou-se que na diminuigo da freqiéncia de comunicagio deve-se a0 fato de
que usando a cadeira de rodas o individuo possuia maior independéncia portanto necessitando
menos a ajuda de seus pais, ou seja diminuindo a necessidade de controle (dos pais e/ou
enfermeiros) através do uso da fala. Quanto a interagiio com objetos, embora a cadeira de rodas
desse ao individuo maior capacidade de acesso a um nivel novo, o individuo esta limitado aos
objetos que podiam ser alcangados pela cadeira de rodas, isto pdde ser comprovado, no caso da
crianca que obteve maior diminui¢do desta habilidade, observou-se que sua mée nfo deixava

seus brinquedos serem acessiveis a ele quando este estava na cadeira de rodas. (Butler, 1984)

Com isso pdde-se observar que os pais também podem influenciar o grau de
desenvolvimento das habilidades do filho, onde as vezes devido ao excesso de zelo com que

tratam suas criangas podem estar limitando seu desenvolvimento.

Paulsson e Christoffersen, 1984, estudaram a influéncia da mobilidade independente no
desenvolvimento social, emocional e cognitivo/intelectual em crianga com idade pré escolar ( 2
%, - 5 anos). A hipdtese do trabalho era que a crianga que fosse provida de um modo de
locomogdo na infincia teria seu desenvolvimento cognitivo facilitado, desenvolvendo a

curiosidade e o gosto pela exploragfo, uma vez que a movimentagdo ndo seria algo penoso.

Como resultado apresentado afirmaram que em entrevistas com psicoterapeutas,

professores e pais das criangas néo achavam que os equipamentos elétricos (no caso a cadeira de
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rodas) haviam tornado as criangas passivas, ao invés disso houveram muitos relatos nos quais as

criangas tornaram-se mais ativas.(Paulsson & Christofferaen, 1984)

Muitos professores € psicoterapeutas relatam histérias de mudangas draméticas na vida das
criangas quando estas utilizavam a cadeira de rodas motorizadas. Foi citado através de exemplos
que as criangas passaram a ser mais confiantes voltando a freqiientar a escola e/ou tiveram seu
desempenho escolar melhorado apdés o uso da cadeira de rodas motorizadas.(Keneth 1986,
Paulsson & Christofferaen, 1984)

A deficiéncia tem um papel retardador no desenvolvimento, pois para uma crianga que
necessita de muita assisténcia € mais dificil desenvolver sua independéncia psicologica. N&o ¢
facil desenvolver sua personalidade se a mesma necessita de ajuda para fazer o que deseja,
ainda mais dificil desenvolver sua iniciativa uma vez que esta nio pode ser seguida por agles
imediatas.(Paulsson & Christofferaen, 1984)

Seu desenvolvimento social também pode ser prejudicado uma vez que ndo pode brincar
em nivel de igualdade com as outras criangas, ter responsabilidade na familia, se relacionar com

pessoas diferentes da familia, etc.

Todas as teorias sobre o desenvolvimento intelectual reforgam a idéia de que toda a
inteligéncia humana, mesmo nas suas formas mais evoluidas, estio baseadas nas experiéncias
senso-motoras que a crianga teve na infincia. Neste ponto Paulsson & Christofferaen, 1984

foram, bastante coerentes quando disseram que a crianca aprende fazendo.

As descobertas infantis sdo baseadas na movimentagio e exploragdo do meio através de
suas méos e boca. Quando a crianga pega objetos e os coloca em sua boca estd descobrindo o
tamanho, a forma, a textura do mesmo. Quando sobe ou caminha aprende conceitos de distdncia,
o tamanho relativo ¢ a forma dos objetos vistos de perspectivas diferentes. (Paulsson &
Christofferaen, 1984)
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Mais tarde aprendem a reconhecer as coisas através somente da visdo e a generalizar
conceitos. Estas experiéncias da infincia sdo importantes para o desenvolvimento de
pensamentos mais abstratos e para o entendimento e manipulagdio de simbolos como as letras e
figuras.(Paulsson & Christofferaen, 1984)

Para criangas com deficiéncias motoras a possibilidade de mover-se e experimentar o
mundo que a cerca ¢ altamente restrita, sofrendo mais com esta influéncia no desenvolvimento
intelectual especialmente o desenvolvimento de conceitos preceptivos.(Paulsson &
Christofferaen, 1984)

Para todas as criangas foi notado grande desenvolvimento social e emocional, no ano do
estudo, sendo que algumas tiveram um desenvolvimento dramatico. O efeito mais importante (de
acordo com os pais) foi o aumento da autoconfianga e sua independéncia fisica e

psicologica.(Paulsson & Christofferaen, 1984)

Os principais conta-argumentos utilizados quanto ao uso de cadeiras elétricas em criangas

de tdo jovem idade foram:

e As criangas tornar-se-30 preguicosas e desmotivadas para fazerem seu treinamento
fisico;

e Existem muitos riscos de acidentes;

e Criangas muito novas ndo conseguiriam dirigir um veiculo motorizado de forma
correta;

e A cadeira motorizada é vista muitas vezes como um brinquedo, e seu custo ¢ bastante

elevado.

Com a utilizagdo de um equipamento de auxilio 2 mobilidade, no caso cadeira de rodas
motorizada, a crianga desenvolve a capacidade de afastar/aproximar-se quando queriam e de
quem queriam foi uma nova experiéncia para as criangas, pois até entdo elas tinha que sentar-se

em casa esperando a iniciativa dos outros para o contato.
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Com relagdo a interagdo com as outras criangas, a deficiéncia adquiriu uma posi¢do de alto
status, quando eles dirigem seus veiculos pela vizinhanga atraem a atencfio de todos, uma vez que
quebram a imagem pré-definida de que pessoas com deficiéncia fisica sio sempre dependentes.

As criangas podem brincar juntas sem a necessidade de assisténcia de seus pais todo o tempo.

Um exemplo que deve ser citado ¢ quando do planejamento da brincadeiras em familia: a
crianga pode passar a tomar parte aumentando sua participagdo e nfio mais sendo tratada como
um bebe. (Paulsson & Christofferaen, 1984)

Relatos mostram que antes dos veiculos elétricos as mées tinha que levar seus filhos para a
caixa de areia onde eles podiam sentar e por um momento brincar com as outras criangas. Como
as criangas podiam deixar a 4rea sem necessidade de ajuda a crian¢a em condi¢io de deficiéncia

fisica ficava para tras constantemente chorando. (Paulsson & Christofferaen, 1984)

Muitos pais apontaram o risco de superprotecdo em situagdes como esta. Este risco
diminufa a medida que a crianga com sua cadeira de rodas poderia se mover bem quase sem

assisténcia de seus pais. (Paulsson & Christofferaen, 1984)

Muitas mées relataram um alivio, psicologica e fisicamente, a medida que a crianga estava
apta a brincar sozinha ou com outras criangas, podendo fazer outras atividade que despendiam
mais tempo sem a necessidade de socorrer seus filhos a cada cinco minutos.(Paulsson &
Christofferaen, 1984)

As criangas com cadeiras de rodas normais preferem ficar em casa porque geralmente nio
hé tantas dificuldades para sua locomogdo, uma vez que quando se moviam fora da mesma
constantemente enfrentavam restrigdes ao seu movimento, pois as barreiras arquitetdnicas sdo
dificeis para serem transpostas até mesmo por adultos, € as criancas geralmente sdo mais fracas e

sua musculatura ndo suporta o esforgo necessario.
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Com cadeira de rodas motorizadas elas podiam caminhar ao ar livre sem que suas mées
tivessem que empurra-las, onde muitas vezes o cansago por parte delas era extremo. (Paulsson &
Christofferaen, 1984)

Os irméos também foram afetados, pois tinham orgulho em ter um irméo ou irm3 com t&o
impressionante MPV. Além disso a demanda por ajuda para o irmdo em condigfio de deficiéncia

diminuiu podendo agora brincar em termos de igualdade. (Paulsson & Christofferaen, 1984)

Nio foi notado nenhum efeito negativo no desenvolvimento motor da crianca. Elas ndo
ficaram desmotivadas com o treinamento fisico, pelo contrario muitos estavam mais motivados
pois estavam mais felizes € mais confiantes, para realizar os exercicios. (Paulsson &
Christofferaen, 1984)

Quanto a seguranga somente trés acidentes forma relatados durante o ano. O primeiro a
crianga bateu em uma arvore quando tentava fugir de seus pais, uma cadeira de rodas inclinou-se
quando a crianga tentou subir no pavimento em angulo e o terceiro a crianga estava competindo

com os amigos em triciclos. (Paulsson & Christofferaen, 1984)

Susan Schiaffino e Janice Laux em 1986 desenvolveram um estudo no Kennedy Institute,
Baltimore, visando investigar pré-requisitos cognitivos e fisicos para a operagio com sucesso de
vérios sistemas de mobilidade. Sendo utilizados para este estudo oito criangas de 3 a 6 anos ( 5
garotas e 3 garotos), sendo também realizados testes psicologicos do estudo, onde algumas

tiveram resultado abaixo do nivel normal para sua idade.

Todas as criangas receberam além de um veiculo individual, treinamento para dirigi-lo. As
criangas eram avaliadas periodicamente através de entrevistas com pais e professores € mesmo
observagbes do seu comportamento. Como resultado foi observado que a interacfio social,
medida mediante a observagdo das criangas em seu meio, foi considerada total, tanto qualidade

quanto 4 iniciativa e elaboragfo. (Schiaffino & Laux, 1986)
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Deve-se lembrar que mesmo com a utilizagdo de joystick ou mesmo acionamento de um
dispositivo servo-assitido, o controle deve ser adaptado, quanto a amplitude, forga, e caso exista,
filtros contra movimentos involuntdrios, para que consiga corresponder ao real desejo de
movimento da criangas, uma vez que ¢ muito comum a crianga sofrer de contragdes involuntérias
que, em niveis ndo muito severos, ndo devem corresponder 4 nenhuma reagio de movimento na

cadeira.

Crianga que utilizam joystick (4 criangas) tiveram sua independéncia de operagdo da
cadeira de rodas adquirida tanto em casa quanto na escola em periodos que variaram de 3 a 4
meses, sendo que as que necessitaram de maior tempo de treinamento apresentavam alguma

dificuldade comportamental pré-existente ao estudo.(Schiaffino & Laux, 1986)

Quanto ao uso de acionadores em outras partes do corpo (2 criangas) esta independéncia
foi conseguida de 2 a 5 meses. J4 no uso de scanners (2 criangas) apenas uma conseguiu a
independéncia em 5 meses enquanto que a outra continuou o treinamento. (Schiaffino & Laux,
1986)

Criangas com idade equivalente a 2 anos demoravam de 2 a 3 vezes mais tempo para
adquirir a independéncia de controle da cadeira de rodas que criangas de com idade mental de 3 a
3,5 anos. (Schiaffino & Laux, 1986).

Com isso resulta que a hipétese de que o tipo e ajuste do controle podem influenciar a
capacidade da crianga de desenvolver de forma mais rapida a habilidade de controlar a cadeira,

necessitando para isto mais ou menos tempo.

No estudo de Schiaffino & Laux, 1986, foi notado em todos os casos que as criangas
aumentaram sua interagdo social com o uso da cadeira de rodas pois lhe permitia maior

mobilidade, sendo que tanto pais quanto professores assinalavam fatores positivos do uso da

cadeira de rodas.



Acredita-se que a €nfase no tratamento de criancas deficientes deva ser substituida por um
desenvolvimento abrangente de um sistema funcional de mobilidade, o que inclui o

desenvolvimento e uso de qualquer movimento que a crianga possua. Pois caso isso nfo ocorra a

mesma pode atrofiar os movimento que ja possuem agravando ainda mais sua condigdo de

mobilidade, necessitando assim maior complexidade dos equipamento de auxilio motor.

Muitos terapeutas tem sido relutantes na recomendagfio de tecnologia como veiculos
elétricos para criangas muito jovens. As razdes sdo custo, atraso no crescimento, devido & atrofia
muscular, uma vez que a mesma ndo esta utilizando todos os movimento que possui,
preocupagio a respeito da aceitagio dos pais, € gastos sdo o que parecem ser os principais fatores

considerados na tomada de decisdo.

Times de reabilitagdo necessitam conhecer as vantagem da utilizagdo da tecnologia de
mobilidade para o desenvolvimento global da crianga fornecendo assim a possibilidade de

desenvolver todo seu potencial, € nfo apenas a habilidade de controlar um joystick.

Como foi exemplificado anteriormente a mobilidade independente ¢ um componente
critico para alcangar a independéncia funcional e integragfo individual. Dos 10 aos 12 meses a
crianga ja adquiriu mobilidade suficiente para se aproximar dos outros, pegar objetos a explorar
os ambientes de sua casa. Enquanto que as criangas em condicdo de defici€ncia fisica estdo
freqiientemente isoladas no seu ambiente e nfo possuem a mobilidade necessaria para o

aprendizado e socializagdo. (Schiaffino & Laux, 1986)

Os principais impactos na perda da mobilidade na infincia sfo: 1) desenvolvimento mental
torna-se difuso e tardio, 2) e com processos acumulativos ou incrementais deficientes. Embora a
mobilidade seja importante para o aprendizado de experiéncias na infincia, a habilidade motora
também é responsavel pela nossa interagdo social através da pré-escola. (Schiaffino & Laux,

1986, Paulsson & Christofferaen, 1984 e Butler, 1984).

Embora até o presente momento os estudos tenham mostrado que nfo existem problemas
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no tocante ao seu desenvolvimento fisico, quando se fornece as criangas deficientes cadeiras de
rodas motorizadas (controladas principalmente por joystick) sendo até apontados beneficios o
desenvolvimento psicossocial das criangas, existe ainda uma grande resisténcia por parte da area
médica na prescrigdo deste tipo de cadeira para criancas devido principalmente ao seu custo

elevado.

Da mesma forma que o ocorrido com controles mioelétricos, utilizados principalmente em
proteses, o usuario de um joystick confia na visdo e resposta exterior para determinar quéo bem
suas intengGes foram executas pelo controle. Porém quando existe uma ligacdo entre o
movimento realizado ou desejado ¢ os movimentos do corpo a demanda do sistema visual ¢
diminuida além do préprio sistema fornecer uma resposta ao membro que realiza o comando,

uma vez que o sistema de controle ¢ fechado. (Kumar, Rahman & Krovi, 1997)

O controle através dos movimentos do corpo podem ser divididos em entradas continuas e

discretas.

Sinais discretos sdo efetuados pelo movimento do corpo os quais realizam o acionamento
de chaves de comando. A desvantagem deste tipo de controle esta relacionado com a duragéo do
chaveamento e a distdncia percorrida, pois a relagio n3o combina com os modos naturais de
comando (controle) e a coordenagio de um movimento de juntas multiplas trona-se dificil.
(Kumar, Rahman & Krovi, 1997)

Um sinal continuo, oferece um controle mais apurado. O usuério oferece um controle mais
apurado, pois atua com determinada forga sobre o acionador que além de realizar o movimento
desejado, atua sobre o usuario com uma for¢a em oposi¢do ao movimento que serve de

informag@o ao usuario. (Kumar, Rahman & Krovi, 1997)

Acredita-se que o grande beneficio trazido por cadeira de rodas motorizadas é a
possibilidade dada a crianga de transpor obstaculos (este geralmente fazem e farfio parte de toda

a sua vida), este tipo de estimulo pode ser muito melhor aproveitado se ao invés da crianca
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transpor os obstaculos através da simples utilizagdo de uma cadeira de rodas motorizada se esta

sentir que consegue vencer os obstaculos também por seu proprio mérito.

Pessoas adultas em condi¢fio de deficiéncia fisica também apresentam certa resisténcia ao
uso de tdo poderosas cadeiras de rodas controladas por joystick, pois acreditam que com a
utilizagdo destas acabam por tornar mais evidente sua deficiéncia, em outras o palavras, os

deficientes fisicos tem o prazer de transpor obstaculo por seu préprio mérito.

Destes fatos surge o principal objetivo deste trabalho que é a concepgiio de uma cadeira de
rodas na qual a crianga tenha o movimento realizado de forma ativa e ndo passiva (o que ocorre

com as cadeiras de rodas motorizadas atualmente).

2.4 Lesoes por esforco repetitivo em usuarios de cadeiras de rodas

O movimento ou a habilidade de se movimentar-se ¢ descrita como sendo o centro da vida
humana, este topico ja foi bastante discutido na segéo anterior. Os movimentos sdo aprendidos na
inféncia (aprendizado motor) ¢ modificado dentro de padrdes que sdo usados para a realizagiio de
tarefas especificas (movimentos funcionais). A habilidade para seqiienciar movimentos dentro
de padrdes especificos (controle motor) é desenvolvida ¢ modificada através da vida humana
com a fun¢do de acomodar novos interesses e executar varias fungdes da vida cotidiana.
(Coleman et all, 2000)

A interrup¢8o na habilidade da pessoa para mover mesmo que seja parte do corpo pode
ameagar a capacidade da pessoa de executar independentemente muitas tarefas funcionais

(prejuizo no desenvolvimento).

Individuos com disfungdes na extremidade inferior devem confiar extensivamente em seus
ombros enquanto executam muitas de suas atividade diarias: propulsdo de cadeiras de rodas,
transferéncias e levantamento sobre a cabega. O uso excessivo dos ombros pode levar a dores

cronicas, degeneragdo da junta do ombro e injurias. (Koontz et al., 2000)
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Embora cadeiras de rodas manuais ainda sejam o principal meio de locomogéio para muitos
deficientes, seu uso prolongado pode levar a lesdes por esforgo repetitivo (LER). O ntmero de
pessoas que tendem a ter LER ¢ maior & medida que se aumenta o tempo de uso da cadeira de
rodas. (Cooper, 1998)

A causa para a ocorréncia de tantas lesdes na extremidade superior deve-se ao fato da
cadeira de rodas por ndo ser o resultado de um processo evolutivo e portanto seja um modo de
locomogdo ndo natural, forcando o individuo a utilizar os ombros e membros superiores na
realizagdo da locomogio, ou seja a pessoa passa a movimentar-se com a extremidade superior.
Um termo bastante apropriado para descrigdo do problema da utilizagio de cadeira de rodas na
musculatura de membros superiores foi utilizado por Cooper 1999 foi "Walking with Hands",

andando com as méos.

O ombro ¢ geralmente a parte do corpo que sofre as principais lesdes musculo-esqueléticas,
que embora seja a junta mais mével do corpo ¢ também a mais instavel, danos ocorrem nos
tecidos conectivos e tendSes, mas também podem ocorrer no cotovelo, pulso e mio do usuario.
Apesar disso pacientes com maior nivel de atividade fisica sdo os que menos sofrem com lesoes,
devido principalmente ao esforgo extremo realizado pelos bragos na transferéncia entre a cadeira
e demais mobilia (cama, assento, etc) e propulsdo que sdo utilizagdes nfio naturais do ombro.

(Cooper, 1998, Cooper e Boninger,1999)

As lesbes também sdo mais propicias a ocorrem quando o individuo tende a movimentar-se
com maior velocidade, pois além do aumento das forcas atuantes sobre o ombro (musculos e
tecidos) a freqiéncia também ¢ aumentada levando a fadiga em um tempo muito mais curto.
Mais da metade dos MWU sentem dores/injirias nos ombros mesmo apés periodos relativamente

curtos de uso da cadeira de rodas. (Koontz et all, 2000, Collins , 2000)

Além das lesGes citadas anteriormente forcas excessivas e repetitivas na extremidade
superior podem levar a sindrome de tunel carpal que ¢ caracterizada por dor e fraqueza no pulso,

¢ danos na rotagdo do mesmo. (Cooper ¢ Boninger,1999,Collins , 2000).
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A seguir € apresentado um grafico sobre a incidéncia de lesdes em ombro, cotovelo e pulso:

(Cooper, 1998)

Porcentagem de lesOes em usuarios de cadeiras de
rodas que sofrem de LER

ombro cotovelo pulso méao

Figura 2.1 - Porcentagem de lesdes em usudrios de cadeiras de rodas que sofrem de LER

Visando evitar a LER em usuarios de cadeiras de rodas, tem-se buscado através de
pesquisas a diminui¢dio da demanda energética necesséaria para a movimentagio da cadeira de
rodas, ou em outras palavras, visando aumentar a eficiéncia da propulsfo, para tanto varidveis
fisiologicas sdo medidas (como eletromiografia, consumo de oxigénio, eic), € quanto menor a
demanda fisiologica mais tarde o usudrio sofrerd fadiga dos musculos, permitindo que 0 mesmo

percorra maiores distincias, com maiores velocidades € em terrenos mais variados.

Durante a reabilitacio € uma tendéncia a utilizacfo de bio-feedbacks, que sfo utilizados
para fornecer ao paciente uma resposta sensitiva quando ao grau de acuracidade com que realiza
a tarefa, propulsfio da cadeira de rodas, estes sistemas sfo muito Uteis, pois condicionam o
paciente e impedem que o mesmo desenvolva padrdes de movimento que podem vir a causar

danos. Este sistema pode ser facilmente acoplado ao controle da cadeira de rodas.
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A forma mais comum de bio-feedback ¢ a utilizag8io de displays, porém com o tempo o

paciente acaba se cansando e relaxando na execucio do movimento (Coleman, 2000).

Collins, 2000, utilizou um sistema de display para que o usuério diminuisse a freqiiéncia
com que ele necessitava impulsionar a cadeira de rodas, pois além de exigir um esforco
desnecessario, quando este desejava apenas manter a velocidade de movimento constante,
batidas constantes no aro de propulsdo podem levar a dores nos pulsos, seu resultado foi positivo
e 0s usuarios diminuiram a freqii€ncia e além disso obtiveram uma velocidade média maior e

uma distincia percorrida também maior.

Outra solugdo muito utilizada para que o risco de LER seja diminuido é o uso de rodas com
aros de atuac¢do providos de amortecimento, ou seja, é incorporado ao aro de propulsio uma
flexibilidade entre este € a roda, absorvendo assim impactos ocorridos durante a propulsdo.
Segundo Richter et. all 2000, existe uma tendéncia a redugio de demanda metabolica durante a

propuls@o quando utiliza-se aros absorvedores de impacto.

Obviamente com a inser¢do de um amortecimento ao sistema de propulsio a eficiéncia
mecénica do sistema como um todo decai, pois de toda a energia fornecida uma parte € absorvida
pelo aro e portanto ndo € transformada em movimento. Porém segundo Richter et. al. 2000,
perdas na eficiéncia mecénica do sistema s8o menos significantes que os ganhos obtidos pelo
aumento dos graus de liberdade do aro de propulsio, permitindo assim que o MWU aprimore
suas técnicas de propulsfio, haja vista que cada usuario possuf uma técnica de propulsio em

virtude de sua deficiéncia.

A perda de eficiéncia na propulso, quando da utilizacdo de aros absorvedores, é uma perda
de eficiéncia mecénica, e ndo do sistema cadeira de rodas — usuédrio como um todo, pois existe
ganhos no consumo metabolico do individuo (este gasta menos energia para a locomocio,
podendo assim percorrer distdncias maiores), e nfo estdo sendo contempladas as forgas nio

tangenciais que s30 necessarias para a propulsfo da cadeira de rodas, fatores que sfo diminuidos
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com a utilizacio destes aros.

2.5 A importancia da posicao ereta para o deficiente

Como ja mencionado as cadeiras de rodas sdo os meios primarios de locomogdo € modo de
vida para o portador de deficiéncia fisica seja ele jovem ou velho. Estar na posi¢do ereta, €
muito util pois aumenta significantemente o espago de trabalho que pode ser utilizado pela

pessoa.

Estar na posi¢#o ereta mesmo de forma estaciondria também prové numerosos beneficios
fisiologicos (melhora circulaggio, diminui¢do de espasmos, alivia de feridas causadas por presséo,
etc). Os dispositivos para deixar o corpo na posi¢éio ereta sdo raramente usados depois da idade
de 8 anos devido a falta de versatilidade e a inabilidade das criangas manter-se na posi¢io
prescrita, além do fato de por muitas vezes ser uma armagio metalica que ofende a estética da

pessoa, tornando-a desconfortavel e constrangida por mostrar seu estado “engessado”.

A habilidade para se levantar promove independéncia, beneficia saide e melhora o bem-

estar geral, alcangando uma posigdo natural que methora seu equilibrio e seu estilo de vida.

Ficar em pé facilmente e independentemente na conveniéncia de sua propria casa, em seu
espago de trabalho ou em qualquer colocagdo social sem mais nenhum longo e desnecessario
constrangimento éo uso de dispositivos estacionarios ou mesas de toldo utilizadas em centros de
reabilitacdio, tendo toda a saiide beneficiada além da oportunidade de controle pessoal. Como ja
citado por Browning 1996, estabelecer o contato olho no olho ¢ de vital importincia, ja que

também estabelece-se uma relagio de igualdade entre os interlocutores de uma conversa.
Descobrimento (ou redescobrimento) de um grande niamero de atividades na posigéo ereta

como: cumprimentar um amigo, abragar ‘alguém, falar com alguém otho com olho, alcangar

estantes mais altas, fazendo trabalhos em bancadas mais altas, etc.
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Cadeiras de rodas tm sido equipadas com sistemas hidraulico de ajuda que permite
levantar-se sem esfor¢o excessivo, ou em caso onde existe a necessidade, ou o usudrio ¢ incapaz
de realizar um esfor¢o maior, motores elétricos sio acoplados para realizar este trabalho. (Smith
1990, Kumar, Rahman & Krovi, 1997)

Para maximizar os beneficios que a posi¢io vertical traz a saude deve-se alternar periodos

relativamente curtos de estar de pé e se sentar-se. As melhorias ocorrem nas ireas seguintes:

¢ Equilibrio fisico e bem-estar psicolégico;

e Digestdo;

* Redugfo de flatuléncia e melhora fungdo de intestino;

e Melhor circulagdo do sangue;

e Reduz o stress dos musculos;

¢ Melhora tonus muscular;

e Reduz a perda de célcio dos 0ssos e menor risco de osteoporose;
e Melhora fungfo vesicular e renal;

¢ Previne e cura feridas de decubitos;

¢ Reduz apreciavelmente o niimero dirio de transferéncias (movimentagdo para evitar o

strees muscular) .

2.6 Cadeiras de rodas servo-assistidas comerciais

Quando iniciou-se este trabalho ndo havia no mercado nenhuma cadeira de rodas servo-
assistida, somente recentemente (2000) duas empresa comecaram a fornecer este tipo de cadeira

de rodas a Yamaha com seu modelo JWII e a Alber com o E-motion.

Os dois sistemas (JWII e E-motion) consistem de duas rodas contendo todas as fungdes de
motorizag¢do incluindo as baterias, o que como sugerido neste trabalho permite a sua montagem
em qualquer cadeira de rodas manual. A figura 2.2, a seguir, mostra os dois sistemas que sdo

equivalentes e visam fornecer a parcela de forca necessaria para a propulsdo da cadeira de rodas.
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Figura 2.2 — Fotos do sistemas Yamaha JWII e Alber E-motion respectivamente

O desenvolvimento destes produtos apenas refor¢a a importancia deste trabalho que visa a
concepgio de produtos que venham ao encontro das necessidade do usudrio. Pois hoje a
tecnologia ndo é mais o mais importante na industria e sim o conhecimento bastante preciso das

necessidades do piblice alvo ao qual se propde o desenvolvimento de um novo produto.

Como ja visto neste trabalho e futuramente estudado de forma sistematica primou-se pelo
exato conhecimento da populaciio usuaria e definicio de caracteristicas tanto biomecénicas

quanto dindmicas que venham ao encontro das necessidades dos usuarios.

No estudo realizado por Arva (2000, b), com o sistema Yamaha JWII pode-se verificar a
importincia do sistema servo-assistido para redugdo dos esforgos totais necessario para 2
locomocdo em cadeiras de rodas. A tabela a seguir representa o resumos obtidos no trabatho de

Arva (2000, b) para testes em dinamdmetros e condigdes iguais de movimento resultante.

Pode-se observar pela tabela 2.1 que além de ocorrer uma reduc8o significativa na poténcia
fornecida pelo usuario, ocorreu também uma diminui¢io da demanda fisiolégica do mesmo, ou
seja como necessita realizar menos esforgo fisico necessita de menor esforgo fisiologico também

e com isso a eficiéncia mecinica global também aumenta.
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Tabela 2.1 — Resumo da diminuicio dos esforgos com a utilizagio de cadeira de rodas

servo assistida (Adaptado de Arva 2000 b)

Cadeira Manual 15 15 186 8

Yamaha JWII 21 7 126 17

2.7 Conclusdes

A cadeira de rodas ¢ um sistema fundamental no desenvolvimento de criangas com
problemas motores que necessitem deste tipo de auxilio para locomogio, pois a utilizacdo de
uma cadeira que permita a crianga atingir a mobilidade necessaria para sua integracdo ambiental
e social seu desenvolvimento € beneficiado como um todo, seja ele emocional, educacional e

também social.

Toda crianga que ndio desfruta de mobilidade independente na infincia torna-se
dependente de pais e enfermeiros ¢ esta dependéncia é levada pelo resto da vida do individuo

causando problemas na integragio do mesmo 2 sociedade.

Acredita-se também que o problema no seja resolvido plenamente apenas com o uso de
uma cadeira de rodas motorizadas que fornece a mobilidade e independéncia necesséria para o
desenvolvimento global da crianca, mas pode vir a causar problemas fisicos como atrofia

muscular e psicoldgicas com a dependéncia de uma cadeira especifica para sua necessidades,

A principal vantagem de cadeira de rodas servo-assistidas é que a crianca est sempre
utilizando sua capacidade muscular evitando a atrofia e na medida do possivel desenvolvendo
forca para que seja no futuro capaz de conduzir por seu proprio mérito a cadeira de rodas
tornando-a assim independente de outro sistema de auxilio. Além do fato de que a cadeira sendo
utilizada na inféncia fornecerd a mobilidade necessaria para o desenvolvimento global da

crianca.
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Capitulo 3

Modelagem da Cadeira de Rodas

O objetivo deste capitulo é o determinacio dos limites de estabilidade e
conhecimento das equacBes de movimento da cadeira de rodas (dirigibilidade), pois a partir
destes pode-se implementar as equagdes dindmicas no controle da cadeira, de forma a

impedir que a crianga, usudria do sistema, esteja sujeita a acidentes.

Visando uma anélise mais proxima da realidade quanto ao comportamento de uma
cadeira de rodas, busca-se neste capitulo determinar os limites de estabilidade dindmica. A
modelagem das rodas tem papel fundamental neste estudo, fatores como os tipo de
movimento (escorregamento/rolamento), os tipos de rodas (elasticas ou rigidas) e sua

direcionalidade, irfio influenciar nos limites dindmicos.

Pesquisando-se cadeiras de rodas comerciais nota-se que para a grande maioria das
cadeira manuais suas rodas podem ser consideradas rigidas portanto optou-se por utilizar
um modelo linear (Huston 1982 e Becker 1997) o qual serd posteriormente incorporado as

equagdes de movimento da cadeira para analise de estabilidade e dirigibilidade.
Este conhecimento é importante uma vez que nosso piblico alvo sdo criancas que ndo

possuem a habilidade de detectar e corrigir situagdes de perigo iminente, cabendo ao

controle identificar tais situacdes e impedir/corrigi-las, evitando assim acidentes.
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3.1 Tipos de movimento da roda

3.1.1 Rolamento / Escorregamento

Considerando-se um corpo rigido sobre um solo também rigido o rolamento ¢
caracterizado pelo movimento progressivo de um corpo cilindrico, sendo que ndo existe
escorregamento entre a roda e o solo nos ponto de contatos instantdneos, ou seja, a
velocidade relativa no ponto de contato € nula. O rolamento s6 existe em condigdes onde o
coeficiente de adesfio entre roda e solo sfo altos (que € funcéo dos coeficientes de atritos e
peso efetivo sobre a roda) assim a forca de transmissfo da roda deve ser no maximo igual

ao produto P*p (onde P € o peso efetivo e Y, o coeficiente de atrito).

% 7777

Figura 3.1 — Diagrama de forcas para o movimento de rolamento/escorregamento da

roda.

O escorregamento ocorre quando existe um movimento relativo entre os pontos de
contato instantidneos da roda com o solo, ou seja, a velocidade relativa no ponto de contato
¢ nfio nula. Pode-se observar pela figura. 3.1 que se Frs > P*u existird o escorregamento

relativo entre a roda € o solo (Frs € a forca que a roda exerce sobre o solo e Fsr sua reacfo).
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Estfio representados ainda na figura 3.1 o, rotagdo da roda, necessaria para orientagio das

forcas de atrito, e R, raio da roda.

3.2 Tipos de rodas

A rigidez da roda e solo sdo caracteristicas muito importantes para o estudo do
movimento seja ele rolamento ou escorregamento, existem vérias configuragdes possiveis
de combinacdes entre rodas sejam elas eldsticas ou rigidas e para os solos elasticos, rigidos
ou plasticos. Cita-se com referéncia o estudo feito por Canale (1989) e Becker (1997). Sua
importéncia est4 principalmente no acoplamento das dire¢des do movimento da cadeira de
rodas, pois quanto menos ridida torna-se a roda muda-se a diregio da for¢a de contato entre

esta e o solo.

Considera-se o sistema formado pela cadeira de rodas e o solo seja rodas rigidas ¢
solo também rigido, esta afirmagdo implica que apenas deformagdes despreziveis estéo
presentes no sistema e apenas uma linha de contato esta presente entre a roda e o solo. Isto

permite que ocorra um desacoplamento das equagdes de movimento da cadeira de rodas.

3.3 Modelagem Linear das Rodas (baseado nos trabalhos de Huston 1982, Chang e
Lee 1990 e Becker 1997)

Durante seu trabalho Huston (1982) considera em seu trabalho uma roda rigida
desprezando os efeitos da velocidade e compressdo/tracdo das fibras. Aceita-se apenas a
existéncia de um 4ngulo de escorregamento (y), que representa o dngulo com que a roda
escorrega lateralmente & diregdo do movimento, o que origina uma forca de reacdo

transversal na roda (Fy).

A figura 3.2 representa o esquema de forgas que atuam sobre a roda e a partir deste

esquema as equagdes para a forca logitudinal (Fx) e transversal (Fy) podem ser deduzidas:
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Figura 3.2 — Esquemas de forcas atuando sobre a roda
A forga Fy , forca transversal, pode ser representada como sendo:
Fy =-Cyw *Tan (v) 3B.D
Aonde Cy ¢ a rigidez ao escorregamento da roda. O torque (o) aplicado a roda
relaciona-se com a equagio de movimento como tendo a seguinte relagdo entre a poténcia

aplicada a roda (Pr) e a rotagdo da mesma (w):

Pt =w*o (3.2)

Sendo x a velocidade linear do sistema formado pela cadeira de rodas e pela crianca

em r o raio da roda da cadeira, assim tem-se:

x = w * r (3.3)

Fx = — (3.4)



3.4 Calculo dos Angulos de escorregamento yi

O objetivo desta seglio € calcular os angulos das rodas yi os quais serdo utilizados na
modelagem do sistema utilizando o modelo da bicicleta ( Huston, 1982, Chang e Lee 1990
e Becker, 1997), modelo que foi selecionado devido a sua simplicidade. Para a cadeira de
rodas os angulo de rodas traseiras (f) podem ser expressos como wti=wh=yt e devido a
simetria os Angulos das rodas frontais (f) podem ser escritos: wfi=wf>=yf Na figura 3.3,
sio demostradas as defini¢Bes dos dngulos y e &. Calculando o 4ngulo &, definido com

angulo de giro ,e entdo o angulo w como sendo o angulo do escorregamento lateral da roda.

Outra importante varidvel que deve ser definida é /] com sendo a distdncia entre 0

centro de gravidade e o eixo dianteiro da cadeira de rodas.

vY

Figura 3.3 — Decomposiciio vetorial do velocidade de uma roda.

Ao fazer-se a decomposicio vetorial baseada no sistema Cartesiano no centro da roda

o considerando os angulo we & tem-se como resultado:

Vfo=Vx i+ (W +1lowz ) j (3.5

vt = Ve i+ (Vy — 12wz ). ] (3.6)

Considerando a figura 3.3 pode ser deduzida a seguinte equagio para o angulo y:
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w = arctan( K“Y—) -0 (3.7)
Vx

Combinando as equacdes (3.6) e (3.5) e simplificando o resultado para Vy>>Vx

resulta em:
Vy + 11 .wz
wf = (2= &f (3.8)
Vx
i = (Vy + [2.wz ) - &1 (3.9)
Vx

Tendo isto em mente pode-se deduzir as seguintes equagbes para a forga transversal

Fy nas rodas frontrais (f) e nas rodas traseiras (#):

1% I1.
Fy , = wa.[5f—[ 4 +Vx = )] (3.10)
Fy,=Cuy , [6f - (Vy +Vi2'wz )] (3.11)

3.5 [Estabilidade para escorregamento lateral

Apesar das equacdes de movimento que comandam o movimento da cadeira de rodas
serem muito complexas, algumas hipdteses devem ser consideradas para tentar simplificar

estas equacdes. As hipotese podem ser citadas como sendo:

e O sistema composto pela cadeira de rodas e pela crianga pode ser considerado como
um corpo rigido e simétrico ao longo do eixo longitudinal (x).

o O 4ngulo de escorregamento lateral, y7 ,sfic pequenos e assume-se uma relagfio
linear entre eles ¢ a forga de atrito.
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e Considera-se que a forca lateral € perpendicular ao plano da roda e age diretamente

sobre a projecdo do centro da roda.

As hipéteses permitem que a equagfo diferencial de movimento seja linear e a
simplificagfio do sistema nio permite que sejam perdidas muitas informagdes. Aplicando o
modelo da bicicleta representado na figura 3.3, o modelo despreza a largura da cadeira de
rodas e considera apenas as forgas atuantes sobre as rodas frontais ¢ traseira, para esta
modelagem foi considera que as rodas traseira (trativas) ndo estavam sujeitas ao torque de

acionamento.

Figura 3.4 — Componentes das for¢as utilizadas no modelo de bicicleta adotado

para a cadeira de rodas.

Supondo constante a velocidade na dire¢io do eixo X e pequenos Angulos de
pertubago, ¢ ¢ &. O angulo de perturbagfio ¢ aplicado repentinamente sobre as rodas e
dire¢io do movimento. A equagfio do movimento advém da aplicaglo das equacdes de

Newton-Euler para as quatro rodas como mostrado a seguir:

z Fx = Fx,.cos(3,)+ Fx ;.cos( 6 ;) — Fy,.sin(5,) - Fy ; .sin (67) (3.12)

E Fy = Fy,.cos(8,)+ Fy ,.cos( 6 )+ Fx,.sin(58,) + Fx ;.sin (6 ;) (3.13)
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> Mz = I1.(Fy,.cos(8,) + Fx,.sin(8,)) + 12.(Fy ;.cos(8 ;) + Fx ;.5in(5 )  (3.14)

Se o movimento da cadeira de rodas ¢ linear e uniforme, ou seja os angulos de

estercamento sfo nulos, entfio a equagfo descrita a seguir representa o movimento,

2 F.=0 (3.15)
S F, =ma,=m(V +V,wz)=Fy, +Fy, +Fy, + Fy, (3.16)
S M, = Izowz = IW(Fy, + Fy,) = 12(Fy 5 + Fy ) (3.17)

Combinando as equagdes (3.16) e (3.17) com as equagdes (3.10) e (3.11) tem-se:

21Cy, 212'&’”)% +[2.wa +2.Cy,

Jy=0 3.18
Vx Vx J 7 ( )

ZF} = m.Vy+ [m.Vx +

20PCy, + 2.12%@,} [211 Cy,~212Cy,
Wz +

M = Izwz+ Py=0 (3.19
Z : ( Vx Vx )y 3.19)

Agora de acordo com Kreyszig (1969) e Becker (1997), € possivel transformar o
sistema de equagdes acima em um problema de autovalor de um sistema matricial do tipo

det(B-AD)=0, visando assim determinar a equacdo caracteristica do sistema.

VJ:, :{bl bZJ.{Vy}_ﬁ{l oHVy} (3.20)
Wz b3 b4 | |wz 0 11 |wz

Onde as variaveis b; sio definidas como:
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_ 2Cy ,+2Cy,

b1 .
Vi .m 3-21)
211 Cy, -202Cw,
b2 = {Vx + Yy v \} (3.22)
™. x )
201 Cw , ~202Cy,
b3 = 3.23
( 2ix ( )
(201°Cy ., +212°Cy,
4= Vs i (3.24)
ZVx

Resolvendo o sisiema representado na equagfio (3.20) tem-se como equacio

caracteristica:

A~ (bl +b4)A + (Bl.b4—5253) =0 (3.25)

Aplicando o critéric de Routh-Hurwitz, Huston (1982) e Becker (1997), o qual
determina que todos os coeficientes da equacio caracteristica (3.25) devem ser positivos e
considerando que os coeficientes b; sdo todos positivos. Ao analisar a equagio (3.25)
conclui-se que somente ¢ termo independente pode ser negativo ou nulo, logo o critério de
estabilidade advém da substituigio dos valores b; no termo e igualando-o & zero para a

determinac8o do seu ponto critico tem-se:

: (W
s e W o (3.26)
g \Cyv, Cuy,

é interessante definir 2 variavel Kus — coeficiente de estabilidade da cadeira de rodas,

como sendo:
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Kus =( Ve 7 } (3.27

Cy, Cy,
- L
yxcrz’fz’ca !
m,  m, (3.28)
Cy, Cy,

Pela equacBio acima (3.28) pode ser notado que interessante para aumento da
velocidade limite gue o centro de gravidade esteja mais proximo ao eixo frontal, ou seja, o

peso deve ter um parcela major distribuida na sua parte frontal.

Assume-se que a rigidez ao deslizamento das rodas (Cyy) como tendo a seguinte
equacdo constitutiva (Huston, 1982):

Cy,=(4-BC,).C, (3.29)

Onde G, — Carga normal 4 roda, A e B — como constantes positivas dependentes das
propriedades da roda assumidas neste trabalho respectivamente, 16,3 e 1,6*10™.
(Huston, 1982)

Assim combinando as equagdes (Al.8) e (AL.9), (3.26) e (3.29) , obtem-se uma
equacho para a condigio de estabilidade lateral, onde explicita-se o que foi dito

anteriormente sobre o peso da cadeira de rodas dever estar distribuido em sua parte frontal

m.g.d2

3.30
> 1 (3.30)

Wf =
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W, o= S (331

(W 7o 7 -
Kus = | I3 ; B.m.g ({2 -11) >0 G

- =
\Cw, Cy.) 2.L{(4-BW,Y4-BW)

Ll
)
—

onde pode-se coneluir que para que a cadeira de rodas seja estavel € necessario que
12211, ou seja 1221./2. Isto implica que o centro de massa da cadeira deva estar posicignado
mais & frente da mesma. Na utilizacfio de cadeiras de rodas motorizadas nem sempre isso ¢

possivel devido ao peso excessivo do conjunto metor.

A figura 3.5, a seguir, representa o comportamento da velocidade critica VEgpica 8
funcdo da posicio do CG da cadeira de rodas representado pelo valor da varidvel 11. Nota-
se que quanto maior o valor de 11, ou seja, quanto mais proximo esta o ({5 da cadeira de
rodas do eixo traseiro, menor a velocidade critica para que comece a OCOMIer

escorregamentos.

Outra importante observacio € que para a configuraciio da cadewa de rodas a
velocidade critica é muito alta, portanto com pouca influéneia para os estudos tratados em

velocidade usuais de utilizagfo de cadeiras de rodas

Para a determinacio da figura 3.5, foram definidas as seguintes variaveis: massa da
cadeira de rodas (m), 110 kg; comprimento total entre os eixos da cadeira de rodas (L), G.5
m; distAncia entre o CG da cadeira de rodas ¢ o eixo dianteiro (11), variavel de 0,26a0.5m;

constante A e B, respectivamente, 16,3 ¢ 1,6%¥10™.
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Figura 3.5 — Velocidade critica para escorregamento lateral

3.6 FEstabilidade 4 Tombamento Lateral

Aplicando-se uma forca lateral 7' & uma altura / sobre a cadeira de rodas e
calculando a somatoria de momentos, considerando que quando esta soma € maior que zero

a cadeira de rodas ird tombar,

O eixo de tombamento € mostrado na figura 3.6 ¢ definido com sendo ET, o qual
representa o eixo onde a cadeira de rodas sera forgada ao tombamento. Tendo assim esta
definigfio de critéric de tombamento sendo derivada através da soma de momentos em

relaclio ao eixo £T exercidos pelas forgas sobre o eixo y, como representado a seguir
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Figura 3.6 — Modelo da cadeira de rodas em movimento linear submetido 2 uma for¢a

[\

lateral

Para que ndo exista tombamento o momento resultante deve ser negativo, pois assim

tender4 a manter as rodas apoiadas no chéo.

b (3.33)

b (3.34)

e considerando novamente a figura 3.6 chega-se a seguinte definigdo:

F = Fy < puW (3.35)
Observando-se as equagdes (3.34) e (3.35) pode-se concluir que o coeficiente de
atrito 1 deve ser menor que b/(2.h), para que a cadeira de rodas deslize sobre o solo antes

que ocorra o tombamento da mesma. A equagdo (3.34) sugere que b/(2.h) seja o maior



possivel evitando o tombamento ou seja, h (altura do CG da cadeira de rodas) deve ser o

menor possivel, o que implica no CG mais préximo do solo.

3.7 Tombamento em um plano inclinado e movimento linear

Figura 3.7 — Modelagem da cadeira de rodas em movimento linear em um plano

inclinado.

Quando realiza-se a soma de momentos sobre o eixo de tombamento ET sobre o

sistema de coordenadas x/y! e aplicando-se as consideragdes anteriores tem-se as seguintes

equagdes:
b .
Y My = —W.—i—.cos B+ W .hsinf <0 (3.36)
B < arcta (mé-w (3.37)
& 2 ‘

E assim como a forca Fy deve ser menor que a forca méxima de aderéncia, seja a

forca de atrito, tem-se:

54



uW > Fy =W .sinp (3.38)

Combinado as equagdes (3.37) € (3.38):

sin f < U (3.39)

Figura 3.8 — Comportamento do angulo critico B em funcio das varidveisbeh

A figura 3.8 mostra o comportamento do angulo B em funcdo das variaveis b e h
(largura da cadeira de rodas e altura do CG respectivamente), observa-se que existe a
tendéncia ao crescimento do limite para B, a medida em que b aumenta e h diminui,

comportamento este que fica evidenciado observando-se os graficos da figura 3.9.

Portanto, para que a cadeira seja 0 mais estavel possivel quanto ao tombamento, esta
deve possui o CG baixo ¢ uma distancia entre eixos a maior possivel. No caso da altura do
CG, cadeiras de rodas motorizadas levam vantagem, pois 0 peso se concentra mais na parte
inferior da mesma. Porém para aumentar a distancia entre eixos é mais dificil, pois existem
problemas ergondmicos (comodidade do usuario e seguranca do mesmo, devido ao
escorregamento lateral que pode ocorrer quando o assento € largo demais) e problemas com

a dirigibilidade da cadeira de rodas.
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Figura 3.9 — Comportamento do Angulo critico § em funcio das variaveis b (grafico

(a)) e b (grafico (b)) separadamente

Tanto a figura 3.8 quanto 3.9 na sua representacfo foram definidas as seguintes
variaveis: massa da cadeira de rodas (m), 110 kg; comprimento total entre os eixos da
cadeira de rodas (L), 0,5 m; distancia entre o CG da cadeira de rodas e o eixo traseiro (12),
0,2 m; altura do CG da cadeira de rodas (h), variavel de 0,25 m a 0,8 m, largura da cadeira

de rodas (b), varidvel de 0,4 m a 0,6 m.

3.8 Tombamento em aclives ¢ movimento linear

Este pardmetro ¢ importante porque consegue-se definir o angulo maximo de
subida/descida da cadeira de rodas sem que a mesma tombe para tras, na subida, ou para

frente, na descida.

A figura a seguir (3.10) representa as variaveis utilizadas na modelagem da cadeira de

rodas nesta situagdo.
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Figura 3.10 - Modelagem da cadeira de rodas em movimento linear em aclive

Realizando a somatéria de momentos em relagdo ao eixo de tombamento TT,

representado na figura 3.10 e considerando momentos no sentido horario positivo, tem-se:

S My =W.I2.cos o =W hsing <0 (3.40)

@ < arclag (%) (341

No momento da descida a somatoria de momentos deve ser feita em relagfo ao eixo de

tombamento T'T, vide figura 3.10, ou seja eixo frontal da cadeira de rodas, isto resulta em:

S My =-W.l.cos =W hsing >0 (3.42)
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@ < arclag (:—;Z—Zi) (3.43)

Pode-se notar que os valores de ¢, pela equacfio acima (3.43) irfo assumir valores
negativos, isto deve-se ao fato do sistema de coordenadas adotado fixo na cadeira de rodas,

onde o dngulo y representa uma rotagdo no eixo Z positiva.

Para efeito de ilustrac8o apenas serfio apresentados os graficos referentes ao aclive

(ou seja dngulo @ positivo).

Figura 3.11 — Comportamento do dngulo critico ¢ em funcdo das variaveisbeh

A figura 3.11 representa o comportamento do dngulo de aclive critico ¢ em fungéo
das variaveis h e 12 (altura do CG e posi¢do do mesmo ao longo do eixo longitudinal da
cadeira de rodas). Pode-se notar, observando a figura 3.11 que quanto maior o comprimento

12 e menor a altura h, mais estavel € a cadeira quanto ao tombamento.

O fato de 12 tender a ser o maior possivel vem a reforgar o que ja foi citado no item
3.5 quando estudava-se o escorregamento lateral da cadeira de rodas, porém isto somente ¢
reforgado quando estuda-se a cadeira de rodas em aclive, porque no caso do declive a

variavel que deve ser maximizada € a variavel 11.
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Mas em ambos os casos é reafirmado que a varidvel h (altura do CG) deva ser

minimizada para melhorar a estabilidade da cadeira de rodas.

Na figura seguinte, figura 3.12, as variaveis sdo grafadas separadamente quanto a sua

influéncia ao angulo critico @ .

S w&sme@dm‘fmmm aemsammﬁs

.......................

z 5% 03 ass
Sl imim

(a)
Figura 3.12 - Comportamento do 4ngulo critico @ em funcio das variaveis h (a)e

12 (b) separadamente

Para as figuras 3.11 e 3.12 na sua representagdo foram definidas as seguintes
varidveis: massa da cadeira de rodas (m), 110 kg; comprimento total entre os eixos da
cadeira de rodas (L), 0,5 m; distdncia entre o CG da cadeira de rodas e o eixo traseiro (12),
varidgvel de 0 a4 0,5 m; altura do CG da cadeira de rodas (h), variavel de 0,25 a 0,8 m,

largura da cadeira de rodas (b), 0,475 me raio de curvatura (R), 1 m.

3.9 Curva plana com aceleracéo

E importante considerar a influéncia da aceleragdo sobre o movimento da cadeira de

rodas, entfio deve-se considerar as forgas de inércia induzidas pela aceleracgo longitudinal:

Flong

I
3
8

(3.44)
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e as forgas induzidas pela aceleracdo lateral:

|Flar | = (3.45)

Aonde R ¢ o raio do movimento circular. Agora considerando estas forgcas e

analisando o diagrama de forcas mostrado na figura 3.13 pode-se deduzir:

ET,

b/2b

i
1
1
i
i
1
+
i

b

Figura 3.13 — Modelo da cadeira de rodas em movimento curvilineo e acelerado

Repetindo o desenvolvimento mostrado na sec¢fo anterior, o qual resulta na equacgéo
(3.46) a qual representa a condigdo de estabilidade do sistema, sendo y o angulo de

inclinago da forga lateral como eixo transversal medido plano YZ:

W .b
Flar < 4
2.h.cos ¥y (3.46)
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Combinando as equagdes (3.45) e (3.46):

V lim it

i

(3.47)

A equagio (3.47) resultante desta anélise fornece uma funcfo de vérias variaveis que
em um caso pratico podem softe variagdes. Buscou-se entdo, avalizar a influéncia da
variacio dos pardmetros inerentes & cadeira de rodas (b e h) e em seguida os parametros

inerentes & pista (R e v). As figuras seguintes representam esta variag@o.

Para determinagfo das figuras que se seguem 3.14, 3.15, foram definidas as seguintes
varidveis: massa da cadeira de rodas (m), 110 kg; comprimento total entre os eixos da
cadeira de rodas (L), 0,5 m; distancia entre o CG da cadeira de rodas e o eixo traseiro (12),
0,2 m; altura do CG da cadeira de rodas (h), variavel de 0,25 4 0,8 m, largura da cadeira de
rodas (b), variavel de 0,4 2 0,6 m, raio de curvatura (R), 1 m ¢ &ngulo entre a forca lateral e
o eixo transversal da mesma (y), 15 °. J4 para as figuras 3.16 e 3.17, as varidveis b ¢ h
forma mantida constantes e iguais respectivamente &, 0,475 me 0,5 m, e as variaveis R e v,

variaram respectivamente 0,52 0,25 me 5425 °.

. Eatido e astabiidads - Cuvs plans dom acslsrac
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Figura 3.14 — Comportamento da velocidade critica para uma curva no plano e

com aceleracio em funcfo das varidveisbeh
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Pode-se observar pela figura 3.14 que os valores limites de velocidade para esta
situacfo estdo superiores & 1,5 m/s, j& € algo que deve ser considerado a medida que
algumas cadeira de rodas tanto motorizadas quanto manuais podem facilmente atingir a esta

velocidade.

e ——— - O g RS A S T

.....................

@ )
Figura 3.15 — Comportamento da velocidade critica para uma curva no placo

com aceleracfio em funcfio das varidveis b (a) e h (b) separadamente

Estes graficos apresentados na figura 3.15, confirmam o resultado apresentado na
secdo 3.7 na qual foi notado que a cadeira seria mais estavel quanto maior sua largura (b) e

mais baixo seu CG em relagdo ao solo (h)

Figura 3.16 — Comportamento da velocidade critica para uma curva no plano e

com aceleracfio em funciio das varidveis Rey
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A figura 3.16 representa o comportamento da velocidade critica para uma curva em
aceleragiio em fungdo do raio de curvatura da cadeira de rodas ( R ) e o &ngulo entre a forca

lateral com o eixo transversal da cadeira de rodas (y)

....................

(@) (®)
Figura 3.17 — Comportamento da velocidade critica para uma curva no plano

com aceleracio em funcfio das variaveis R (2) e y (b) separadamente

Pode-se observar pela figura 3.17 que o 4ngulo y nfo tem grande influéncia sobre a
velocidade critica porém o raio de curvatura apresenta uma influéncia significativa sobre
esta, demostrando que quanto maior o raio de curvatura maior pode ser a velocidade da

cadeira de rodas para fazer a curva.

3.10 Curva inclinada e aceleracio

Para este tipo de utilizagBio a que esta submetido a cadeira de rodas a analise deste
tipo de movimento misto deve ser considerado, para tanto deve-se basear nas secgdes 3.7 €

3.9 sendo importante considerar as for¢as induzidas pela aceleragdo linear e lateral:

1 2W hsinf +W beos B
cos ¥ 2.h.cos B —bsinf

Flar <

(3.48)
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assim para a velocidade limite tem-se:

| ;
V lim i < g.R [ 2.hsinff +b.cos f (3.49)
cos y \ 2.h.cos B —b.sinf

Como observou-se pela sec¢Bo anterior 3.9 a varidavel y n#o apresenta grande

influéncia na velocidade limite logo serd desconsiderada sua variagdo para as analises.

Para determinagéo das figuras que se seguem 3.18, 3.19, foram definidas as seguintes
varidveis: massa da cadeira de rodas (m), 110 kg; comprimento total entre os eixos da
cadeira de rodas (L), 0,5 m; distdncia entre o CG da cadeira de rodas e o eixo traseiro (12),
0,2 m; altura do CG da cadeira de rodas (h), variavel de 0,25 & 0,8 m, largura da cadeira de
rodas (b), varidvel de 0,4 a 0,6 m, raio de curvatura (R), 1 m; dngulo entre a forga lateral e o
eixo transversal da mesma (y), 25 ° e angulo de inclinagdo da pista (), 15 °. Ja para as
figuras 3.20, 3.21,, as variaveis b e h forma mantida constantes e iguais respectivamente a,
0,475m e 0,5 m, e as varidveis R e 3, variaram respectivamente 0,5 42,5me 5a25° E
para a figura 3.22, seguem-se as mesmas defini¢des porém o angulo [ € assume valores

negativos.

Observa-se pela figura 3.18 que o comportamento do grafico ¢ bastante semelhante
ao obtido na sec¢do anterior, porém a grandeza da velocidade € superior a encontrada no
grafico anterior, isto vale somente para uma &ngulo B, dngulo de inclinacfio da pista
positivo, ou seja quando a curva ¢ feita no sentido do aclive, porém quando [ € negativo os

valores sdo reduzidos significativamente como serd observado na figura 3.22.
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Figura 3.18 — Comportamento da velocidade critica para uma curva inclinada e

com aceleraciio em funcfio das varidveisbeh

; , @
Figura 3.19 — Comportamento da velocidade critica para uma curva inclinada

com aceleracio em fungdo das variaveis b (a) e h (b) separadamente

Observa-se novamente que a estabilidade é favorecida pelo aumento da largura da

cadeira de rodas (b) mas principalmente pela diminuicgo do CG da mesma (h)
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Figura 3.20 — Comportamento da velocidade critica para uma curva inclinada e

com aceleracdo em funcgfo das varidveis Re §

A figura 3.20 representa o comportamento da velocidade critica para uma curva em
aceleracdo em fungdo do raio de curvatura da cadeira de rodas ( R ) e o dngulo entre a forga

lateral com o eixo transversal da cadeira de rodas (y)

a
Figura 3.21 - Comportamento da velocidade critica para uma curva inclinada

com aceleracfio em funcio das variaveis R (a) e B (b) separadamente

Pode-se observar pela figura 3.21 que o 4ngulo B tem grande influéncia linear obre a
velocidade critica porém novamente o raio de curvatura apresenta uma influéncia
significativa sobre esta, demostrando que quanto maior, maior pode ser a velocidade da

cadeira de rodas para fazer a curva.
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Como j4 mencionado a velocidade critica cai bastante quando trata-se de um declive,
porém o comportamento da funcdo € idéntico ao encontrado em aclives. A seguir sdo
apresentados os graficos 3D da velocidade limite em funcfo das variaveis (be h)e (R e B)

separadamente.

(a
Figura 3.22 — Comportamento da velocidade critica para uma curva inclinada e
com aceleraciio em fungfo das varidveisbeh (a)eRe (b), para 4ngulos § negativos

(declives).

3.11 Caso mais geral - Plano com inclinagio dupla, curva e aceleracio

As secgBes anteriores modelavam casos isolados de possiveis situagdes as quais 0
usuario de cadeiras de rodas poderiam estar sujeitos. Porém no dia a dia o usudrio pode
estar submetido & situacBes bem mais complexas como 0O €aso de um plano com dupla
inclinaco, etc. Por esta razio pode-se equacionar a cadeira de roda em fungdo de sistema

de bases méveis que facilitam a compreens@o dos movimentos.

Definicéio dos sistemas de coordenadas:

o Sistema Inercial I posicionado no centro de curvatura da cadeira de rodas:

XYZ definido pelos cursores i,j,k;
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e Sistema Modvel Bl acoplado ao CG da cadeira de rodas: XY ,Z, definido

pelos cursores iy,j1,Kq;

Figura 3.23 — Diagrama de for¢as para a cadeira de rodas nas vistas superior ¢

posterior

Uma vez definido o sistema de coordenadas pode-se agora definir as matrizes de
transformacdio de coordenadas. Utilizando os &ngulos How, Pitch e Yaw para definir as

rota¢des possiveis da cadeira de rodas tem-se:

1 0 0
R., =10 cosy —siny (3.50)
0 siny cos ¥

cos B 0 sinf
R, = 0 1 0 (3.51)
-sinfp 0 cos f3|
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cosxk —sink O
R.,,=|sink cosx 0 (3.52)
0 0 1

O angulo de Yaw, k, que representa a rotagdo no eixo Z, pode ser expresso através de
uma formula que estd diretamente relacionada com o raio de curvatura do movimento da

cadeira de rodas, como pode ser observado a seguir:

o 12 )
= -— 3.53
K = sin ( R (3.53)

A variavel R é definida como sendo o raio da curva demarcada pela roda interna da

cadeira de rodas somado a metade da largura da cadeira de rodas (b).

Os moédulos das for¢as imprimem aceleragdes tangencial e radial ao CG da cadeira de
rodas, que no sistema movel estdio dispostas respectivamente nos eixos Xi,Y1 € Z; s3o 0s

mesmos definidos na sec¢do 3.6, Assim na forma vetorial tém-se:

1
Flong =m.a, 40 (3.54)
0
v.? 0
Flat = 21 (3.55)
R
0
0
W o=m.gl 0 (3.56)
~1
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A transformagéo de coordenas do sistema mével Bl para o sistema inercial I, é a

multiplicaco das matrizes transformag&o de coordenas para as rotagSes x, B € v.
R, =R.,.R,,.R,, (3.57)

cosx.cosf  cosk.sinf.siny —sink.cosy sinx.siny +cosa.sinf.cosy
R, =| sinx.cos§ cosk.cosy + sink.sinf.siny sink.sinf.cosy —cosk.siny {(3.58)
—sinf siny.cos f§ cosy.cosf

Necessita-se agora definir o vetor Rgr, que sai do eixo de tombamento ET da cadeira

de rodas e vai até o CG da mesma:

R, =384 (3.59)

Da mesma forma com foi definida a velocidade limite da cadeira de rodas para
movimento curvilineos deve-se efetuar a somatéria de momentos em relagio ao eixo de

tombamento E7 no sistema mével B1, como representado a seguir:

-

4+ RaW =0 (3.60)

Aplicando as transformacGes de coordenadas necessérias e isolando-se o termo V,

das equacdes tem-se:

h.m.VX% - Ab.cos(ﬂ) *cos(y)* m.g + h.cos(B).sin(y).m.g
S My = hm.a_ + hsin(B).m.g (3.61)

%b'mﬂx = %.b.sin(ﬂ).m.g
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V.= \/%.cos( ﬂ).g.%(b.cos{ v)— 2.h.sin(y)) (3.62)

Observa-se que embora Vy seja um escalar este deve assumir um valor especifico
para que possa tornar nulo o momento Mgr em um determinado eixo (XY, ou Z) do
sistema inercial, podendo somente tornar nulo um eixo por valor assumido. Mas como a

somatéria de momentos foi realizada na base mével este problema néo ocorre.

Figura 3.24 — Representac¢io do comportamento da velocidade limite para uma

curva em um plano com incliracdo dupla e aceleraciio para os Angulo de inclinacdo da

pista B er.

Pela figura (3.24) acima pode-se observar que existe uma combinacfo de dngulos de
inclinagio da pista para a qual o comportamento da cadeira de rodas ¢é instavel,

representado no grafico como sendo os pontos onde a velocidade critica € nula.

A seguir figura (3.26) sdo apresentados os graficos com o comportamento da velocidade
limite em funcdio dos Angulos de inclinagdo da pista § e v (inclinagdo no eixo Y ¢ X,
respectivamente), observar-se-4 que o angulo v possui uma grande influéncia na velocidade
limite sendo este que determina a partir de qual ponto a cadeira de roda torna-se instavel. Ja

o comportamento do Angulo B no apresenta grande influéncia.
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Figura 3.25 — Representa¢iio do comportamento da velocidade limite para uma
curva em um plano com inclinacfio dupla e aceleracio para os dngulo de inclinacio da

pista B (a) e y (b) separadamente.

Comparando-se 0s casos anteriormente descritos nas se¢des anteriores com o caso de
curva com aceleracdes em planos de dupla inclinagfo, para uma dada geometria de cadeira
de rodas definida, observou-se que a velocidade limite para esta Gltima € a menor dentre

todas. Como pode ser observado na tabela seguinte:

Tabela 3.1 — Tabela comparativa dos valores de estabilidade para uma dada cadeira

de rodas

i Movimento Uniforme Movimento Variavel

Para a confeccdio da tabela mostrada acima foram utilizados valores padrbes para as
variaveis encontradas nas equagdes, 3.28, 3.37, 3.41, 4,43, 3.47, 3.49, 3.62, constantes para
determinag¢dio de Cy A = 16,3; B = 1,6%10™; p = 0,015 (resisténcia ao rolamento);
dimensfes da cadeiraderodas: L=0,m; 2=02m; 11 =03 m h=05m; b=0,70 m
(usando como referéncia a norma ABNT 9050); m =110 kg; e R = 2,5 m (raio de curvatura

da cadeira de rodas) dngulos de inclinago dapista f =10°ey=15°.
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3.12 Dirigibilidade

Uma vez que ja foram determinadas as velocidades limites para o movimento do
sistema cadeira de rodas/usudrio deve-se agora determinar uma equagdo para o movimento
global da mesma, pois uma vez conhecida a equacio de movimento pode-se simuld-la em
computador testando assim condigGes extremas de uso e simulacdes quanto ao sistema de

controle da cadeira.

Este trabalho visa entender o comportamento do sistema dindmico que € a cadeira de
rodas iniciado por Huston, 1982, Chang e Lee 1990, de Vries 1996 e Becker, 1997,
fornecendo um sistema de equagdes que representam o0 movimento da cadeira de rodas em
funcdo da poténcia de acionamento a ela imposta. Lembrando-se que para uma cadeira de

rodas o acionamento da-se pelas rodas traseiras e o estergamento pelas rodas dianteiras.

H
Y2 B OR ‘
|
|

Figura 3.26 Diagrama de corpo livre para a cadeira de roda em movimento circular.
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Partindo-se do diagrama de corpo livre para a cadeira de rodas (figura 3.26),
aplicando as defini¢des dos angulos de escorregamento () baseados nas equacdes 8 e 9 e
com isso as forcas transversais das rodas (Fy) baseados nas equacSes 10 ¢ 11. Porém sem

que seja utilizado o modelo de bicicleta, mas ainda mantendo o modelo linear das rodas.

(Huston 1982)

Assim tem-se como pardmetros j4 definidos agora mostrados de forma explicita:

Vy + 11wz
1//1:51“'“2”77“ Fylzc%"/f-%”l (3.63)
x + ) WZ
Vy + 11wz
R T By, =Cy, ¥, (3.64)
Vx — T Wz
Vy —12.wz
vy = i = B,=-Cv.v, (3.65)
Vx + Vs Wz
Vy = 12wz
vy = = .=-Cy.y, (3.66)
Vx = 75wz

Quanto as forgas longitudinais das rodas (Fx) podem ser obtidas através da somatoria

entre as forcas de atrito e de tracfo:

Fx = Hom.g 2 (3.67)
2L
uom.g.l2
x, = ———— 3.68
X, 57 ( )
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P, (1) B H.m.gll
2.(’x +b/2.wz) 2L

Fx, = (3.69)

Fx, = P, (1) p.m.gll

- _ 3.70
2.(7x —b/2.wz) 2L G-70)

O termo P(t), mostrado nas equacgdes acima refere-se a poténcia motora total aplicada
4 cada uma das rodas, ou seja, quando a cadeira esta andando em linha reta isso implica
em: P(t);= P(t)s ja quando o sistema esta realizando uma curva, P(t); # P(t)4. A cadeira
de rodas é um sistema no qual a mudancga de trajetéria se d4 pode mudanca na poténcia

motora aplicada a suas rodas trativas.

Observagéio: No célculo das forcas de atrito utiliza-se a distribuicdo de pesos

desenvolvidas no anexo 01

Uma vez tendo-se definido as equacgdes das forgas normais (Fy;) e transversais (Fx;)
atuantes em cada uma das rodas, pode-se entdo aplicar-se as equagGes de Newton-Euler,

visando assim obter-se a equacio de movimento global da cadeira de rodas.

ZFx=m.ax:>

Fx, + Fx, + Fx,.c0s(,) + Fx,.cos(5, ) — Fy,.cos(B,) — Fy,.cos(f,) = m.(Vx=2.Vy )
(3.71)

ZFy=m.ay:>

Fy, + Fy, + Fy, sin( ) + Fy, sin(B,) — Fx,.sin(8,) — Fx, .sin(8,) = m.(Vy—2.Vx @,)
(3.72)

S Mz = o, =
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g.(Fx3 — Fx,) = I1.(Fx,sin(6,) + Fx,.sin(3,)) = 12.(Fy, + Fy,) +11 (Fy,sin(f)+---
+ Fy,.sin(f,)) + %.(sz.cos(éz) — Fix; cos(8,) + Fy, cos(f,) + Fy,.cos(B,)) = Iz.a;z

(3.73)

A solugdo algébrica para os sistema de equagdes mostrado acima em funcdo das

variaveis Vx , Vy e @, ¢ bastante simples e ndo ser4 mostrado de forma explicita.

Observa-se que a varidvel p representa nfio o coeficiente de atrito entre a roda e o
solo mas sim a resisténcia ao rolamento desta em relacio ao solo, por isso seu valor € tdo

baixo.

A simulagfo apresentada a seguir representard uma cadeira de rodas cujas condi¢Oes
iniciais serdo Vx(0) = 0,01 m/s, Vy(0)=0 m/s, 0z(0)= 0 rad/s. Além destas condi¢Ges
iniciais a cadeira de rodas foi modelada definindo as seguintes varidveis: constantes para
determinacdo de Cy A = 16,3; B = 1,6*10%; p = 0,015 (resisténcia ao rolamento);
dimensdes da cadeira de rodas: L =0,5m; 2 =0,2 m; 11 = 03mh=05m;b=0,70 m
(usando como referéncia a norma NBR 4090); m = 110 kg; Izz = m*(b*+h?)/12; e R = 2,5
m (raio de curvatura da cadeira de rodas). Além disso devido 2 dificuldade em encontrar-se
estudo que tratam especificamente sobre o acionamento de cadeiras de rodas por criangas a
poténcia média de propulsio para elas foi assumida como sendo igual e constante 4 P(t)=

20 W por cada méo ou seja um total de 40 W por ciclo de propulsdo.
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(a) (b)
Figura 3.27 — Representacio da varidveis ax (a) e Vx (b) no estudo de

dirigibilidade em linha reta.

Pela figura (3.27) pode-se observar que a modelagem esta bastante coerente com 0s
resultados esperado. Nota-se que quando da primeira vez em que a poténcia de propulsdo €
aplicada a aceleragio da cadeira de rodas sobe bastante, pois a velocidade da mesma ¢
baixa, 2 medida que esta sofre um aumento a acelerago da cadeira de roda diminui, pois

somente a poténcia e constante e ndo a forga de propulséo.

Obviamente toda vez que a velocidade for baixa e a poténcia de propulsdo for
aplicada o sistema sofrerd uma aceleracdo, isto pode ser demostrado principalmente na
observacio de usuarios de cadeiras de rodas que para manter uma velocidade

aproximadamente constante aplicam a forga de propulséio em intervalos regulares de tempo.
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3.13 Conclusdes

A partir deste capitulo tem-se definido tanto o comportamento da cadeira de rodas a
partir do conhecimento da forca ou poténcia aplicada o que € muito atil quando deseja-se

prever o comportamento da mesma antes que o usudrio utilize-se da cadeira de rodas.

Limites importantes de velocidades foram obtidos para que na utilizacfo de controle
eletrdnico do sistema de motorizag¢8o o préprio sistema impeca que o usuério atinja valores
de velocidade que possam causar riscos de quedas ou tombamento do sistema. Utilizando-
se das equagOes desenvolvidas neste capitulo obteve-se com valor limite de velocidade para
uma cadeira de rodas padrio 1,33 m/s. Este valor serd considerado nas anélises futuras

principalmente referentes ao controle da cadeira de rodas.

Duas varidveis mostraram-se de fundamental importdncia para melhoria da
estabilidade da cadeira de rodas, a altura do centro de gravidade e a largura da cadeira,
sendo que valores maiores de estabilidade foram encontrados com a diminui¢3o da primeira

e com o aumento da segunda.
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Capitulo 4

Biomecanica do acionamento manual da cadeira de rodas

O objetivo deste capitulo € a caracterizacdo e modelagem do sistema de acionamento
manual da cadeira de rodas, ou seja, a determinacdio biomecénica do acionamento da cadeira, €

com isso a determinagio das forgas atuantes sobre as juntas dos membros superiores quando do

acionamento manual da cadeira de rodas.

Uma vez que objetiva-se a melhoria das condi¢des de propulséio da cadeira de rodas deve-se
primeiramente assumir uma forma de quantificar o beneficio quando da utilizagdo do dispositivo

proposto.

Visando a caracteriza¢do do grau de diminui¢do da for¢a de propulsiio com a utilizagdo do
dispositivo servo-assitido, deve-se proceder a modelagem do acionamento manual da cadeira de
rodas quando utiliza-se a propulsio manual. Para tanto desenvolveu-se uma modelagem

biomecénica do sistema ombro-braco-ante-brago-pulso.

O processo de acionamento manual de uma cadeira de rodas ¢ influenciado por fatores como
o grau de comprometimento motor dos membros superiores € o posicionamento do usudrio no
veiculo, em outras palavras o acento. Fatores mais especificos podem ser citados como: a idade de
usudrio, sua capacidade muscular (relacionado com a rapidez com que o mesmo atinge fadiga
muscular), configuracdo da cadeira, posi¢do do centro de massa, etc, além de fatores externos a

cadeira de rodas como as caracteristicas da pista.
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4.1 Antropometria e Biomecanica

A antropometria € a disciplina que trata das medidas fisicas do corpo humana, ja a
biomecénica estuda as interagdes entre o homem e o trabalho realizado sob o ponto de vista dos

movimento musculo-esqueléticos envolvidos e suas conseqiiéncias. (Iida, 2000)

Atualmente existem muitas tabelas com as dimensdes caracteristicas do corpo humano,
valores limites para exposi¢des 4 condicSes ambientes (luz, temperatura, ruido, vibragio), limites
de forga e movimentagdo para realizagdo de tarefas usuais, e esforgo caracteristicos para diversos

tipos de controle. Porém ao tratar-se de criangas estes dados sfo escassos, quando existentes.

Outro cuidado que deve ser tomado quando da adogfio de valores para modelagens é o fato
das tabelas se referirem 4 uma populagio especifica e portanto deve-se analisar se os valores da
tabela podem ser aplicados & populacdo de estudo. Obviamente a fonte dos dados também deve
ser confidvel. Neste trabalho utilizou-se a os dados do Anexo 03 para determinacfo das grandezas

da populagéo estudada.

4.2 Norma Brasileira ABNT 9050 - regulamentagio para usudrios de cadeiras de rodas

A norma brasileira € bastante criteriosa nas indicagdes de pardmetros que visam tornar mais
facil a transposi¢do de obstaculos arquitetonicos, porém ainda nio menciona valores limites para o
esforco que o usudrio deve fazer quando necessita impulsionar a cadeira de rodas. Mesmo assim

algumas consideracdes sfo importantes merecem ser mencionadas.

4.2.1 Rampas

As rampas sd0 sem dividas uma barreira arquitetonica que muitas vezes visam ajudar ao
usudrio de cadeiras de rodas, mas que por ndo seguirem os padrdes recomendados pela ABNT

9050, acaba tornando-se mais um empecilho ao livre acesso do MWU.
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Como regra geral as rampas devem ter largura minima de 1.5 m e sua inclinagdo deve
respeitar a tabela a seguir, além disso o piso deve ser anti-derrapante, com corriméo e patamares

intermediério quando houver mudanga de dire¢8o na rampa:

Tabela 4.1 — Dimensdes recomendadas para rampas segundo a ABNT 9050

Inclinagdo | Desnivel | N.Total | Desnivel | Comprimento | Comprimento | Uso
Admissivel | maximo | permitido | totalde | mdximo de um | total de rampa
de um de rampa anico permitido
anico segmento | acabada | segmento de
Seg. de | de rampa rampa
Rampa
1:80ul25| 0.183 m 1 0.183 m 1.22m 1.22m Nota 1
%
1:10 ou 0.274 m 1 0.274 m 21m 2.1 m Nota 2
10%
1:12 ou 0.793 m 2 I.5m 9.15m 18.3 mmais | Nota3
8.33% patamar
1:16 ou 0.793 m 4 30m 122 m 48.8 mmais | Nota 3
6.25% patamar

Nota 1: Rampas curvas quando for impossivel executar rampa de 1:12 ou 1:10 por causa de
local dificil.

Nota 2: Rampas curvas quando for impossivel executar rampa de 1:12 por causa de local
dificil.

Nota 3: Rampas curvas ou rampas

Obviamente quanto mais inclinada a rampa maior sfo 0s momentos necessirio nos membros
superiores para que 0 usudrio consiga transpd-la, sendo assim Sabrick et al. (1999) demostrou
através da figura (4.1) que os valores aumentam drasticamente para rampas com elevagéo superior
3 1:20, a variavel WPSR, ¢ a porcentagem de momentos nas juntas utilizados na propulsdo em

relagio a0 momento méximo de um teste de esforgo isométrico e em relagdo ao peso do usuério.
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Mostra também que os valores de WPSR para o cotovelo e o pulso ndo chegam a ultrapassa

100% e que realmente o membro mais afetado € o ombro.

WPSR (%)

Sh. Fl.  ElL Ext. Wrist Ext.

Figura (4.1) — Porcentagem de WPSR para os membros superiores (Sh.Fl) Flexdo do

ombro, (ELExt.) Extensio do cotovelo, (Wrist Ext.) Extensdo do cotovelo, segundo Sabrick,

(1999).

4.2.2 Dimensdes construtivas das cadeiras de rodas

A seguir sdo apresentados os limites dimensionais da cadeira de rodas pantografica, de

construcdo em metal, € podem ser identificados através da figura (4.2).
A - Comprimento: de 1,05 ma 1,20 m
B - Largura total quando aberta: de 0,65 ma 0,80 m
C - Altura do piso ao assento: de 0,49 ma 0,55 m

D - Altura do piso ao brago da cadeira: de 0,72 ma 0,78 m
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E - Altura total: de 0,90 ma 1,05 m

F - Largura total quando fechada: de 0,29 ma 0,30 m

Figura (4.2) — Representacio da principais grandezas apresentadas na norma ABNT 9050

4.3 Biomecanismo de Acionamento da Cadeira de rodas

Todo o acionamento manual de uma cadeira de rodas esta relacionado nio somente com o0s
musculos do brago até o pulso, mas também, dependendo do nivel da lesfo alguns musculos do
tronco (principalmente quando o usudrio usa o peso do tronco para impulsionar a cadeira de

rodas).

Todos os movimento s@io definidos de acordo com o plano ou planos em que ocorrem,

como pode ser visto pela figura (4.3).

Uma definicio genérica pode ser utilizada para caracterizar os movimentos dos musculos
seja no acionamento da cadeira de rodas, seja na realizagdo de qualquer outro tipo de movimento,

sendo:

Abducdo: afastamento de membro ou parte dele em relagfo a linha média do corpo, linha do
plano sagital — que dividi o corpo humano em duas partes simétricas
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Adugdo: aproximac8o de membro ou parte deste em relagio ao plano sagital —movimento

oposto ao abdugéo

Flexdo: Inclui as rota¢des no plano sagital dirigida anteriormente e posteriormente

Extens@o: quando o movimento recoloca o segmento corporal em posicdo anatémica na

direc@io oposta a direcdo de flexfo.

Figura (4.3) — Definicfio dos planos de referéncia para estudo de movimento (Iida,2000)

Para uma andlise preliminar do movimento de acionamento da cadeira de rodas considerar-

se-4 que 0 mesmo ocorre somente no plano sagital do usuério da cadeira de rodas.

4.3.1 Influéncias no processo de acionamento manual de uma cadeira de rodas
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O acionamento manual de uma cadeira de rodas pode ser influenciado principalmente pelos
seguintes fatores: nivel da lesdo (Dallmeijer et al.,1994) e o posicionamento do usuario da cadeira
de rodas sobre o assento (Becker,2000), além do fato do usuério ja estar ou nfo em fadiga,

caracteristicas construtivas para cadeira de rodas e caracteristicas da propria pista.

Uma comparag80o sobre o nivel da les3o cervical é mostrado no trabalho de Dallmeijer et al.,
1994, para quatro grupos diferentes de lesionados (tabela 4.2), € interessante mencionar que
quanto mais alta a lesdo menor € a capacidade de consumir oxigénio portanto menor a capacidade
de fornecer poténcia para a cadeira de rodas. A poténcia apresentada na tabela 4.2 corresponde a
valores para cada uma das m#os, para usudrios do sexo masculino e ndo atletas, no caso de atletas

estes valores sdo dobrados.

Tabela 4.2 — Grupos utilizados para verificar a influéncia do nivel de lesfo medular no
biomecanismo de acionamento de cadeiras de rodas manuais. (Dallmeijer et al., 1994)
Grupo 1 2 3 4
Nivel da lesdo Cus Tis Te0 Ti-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)182,6 (11,9)78.4 (11,6)| 77,6 (15,9)
Consumo médio de|1,06 (0,10) 1,56 (0,23)2,02 (0,16)| 2,00 (0.43)

Oxigénio [1] e (desvio)

Poténcia média 21,5 46,9 63,7 49,1
fornecida [W]

Visando explicar melhor os dados referentes a tabela 4.2, quanto ao nivel da lesdo as letras
C,T e L representam respectivamente lesdes nas vértebras cervicais, tordcicas e lombares, os
mimeros que aparecem subscritos representam as regides dos subgrupos vertebrais (cervical,

toracica ou lombar) que sofreram a lesdo. Como representado na figura 4.4
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Cervicais 1-7 {

Toracicas 1-12

Lombares 1-5 {
Sacro e Coxi -~

Figura 4.4 — Representa das vétebras cervicais, tordcicas e lombares na coluna

A posi¢io do assento do usuario também influencia na eficiéncia da propuls@o (Hughes et al.
1992) o assento posicionado de forma central (ombro acima do eixo traseiro da roda), atras 15%
(ombro posicionado 15% do comprimento total do brago atrds do eixo da roda), e atras 20%
(posicionado 20% do valor do comprimento total do brago atras do eixo da roda) e a combinag&o
destas com as posi¢Oes Alta (dngulo de flexfo do antebrago de 100 ©) e Baixa (dngulo de flexdo
do antebrago de 90 °). A tabela a seguir demostras as posi¢des estudas como pode ser observado

na tabela 4.3.

Tabela 4.3 — Tabela com os posicionamentos estudados por Hughes et al. (1992)

Posi¢do |1 2 3 4 5 6

Altura Baixa Baixa Baixa Alta Alta Alta

Posicdo | Central | Atras Atras Central | Atras Atras
15% 20% 15% 20%

Observou-se que quando o assento € posicionado em uma posi¢do alta a duragdo da
propulsdo ¢ mais curta, pois o aro s6 ¢ tocado pelas médo durante um curto intervalo de tempo,
sem que para isso seja necessdrio ao usudrio inclinar seu corpo para frente. Para posicionamentos

baixos, a propulsdo permite que se use maior circunferéncia durante a propulsdo. Se o assento esta
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posicionado para frente a propulsdo ocorre somente na parte frontal do aro quando atras, apenas

no topo do mesmo como pode ser visto na figura a seguir (4.5).( Hughes et al.,1992)

O ponto de aplicagio da forga de propulsdo também ¢ fator de grande influéncia para a o
desempenho ¢ eficiéncia da propulsdo em cadeira de rodas manuais, existem varias maneira de
caleuld-los mas o mais importante é que pode ser usado como ferramenta para identificar usuarios
de cadeira de rodas que podem vir a apresentar danos aos membros superiores principalmente a

sindrome de tunel capal, lesdo causada por esfor¢o repetitivo durante a propulsfo. (Sabick et al.

2001)

Triceps
Longitudinal

ALTA

Triceps
Laters!

h—

h—
Deltéide I !
Posterior

L.--

il scmweni

Deltédide
Anterior

MEDIA

Grande
Peitoral

il 14

BAIXA

Torgue
/’\\_‘ﬁ ﬂ N AN

ATRAS MEIO A FRENTE BAIXA MEDIA ALTA

Figura (4.5) — A figura a seguir representa as fases de propulsio para um individuo com
coordenacio motora normal, para diferentes posicionamentos do assento. (Hughes et

al.,1992)

Cada usuério de cadeira de rodas manual adapta-se & um padrio de propulsdo, ou seja, a
trajetoria realizada pelos membros superiores durante a propulsdo. Souza (a e b), 2000, relatou
que existem 4 tipos de formas de acionamento da cadeira de rodas, sendo eles: arco, semi-circulo,

looping simples e looping duplo, como ¢ mostrado na figura (4.6) a seguir.
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Figura (4.6) — Apresentagfio dos 4 diferentes padrdes de propulsio. Souza (a e b), 2000

Obviamente uma pessoa que € dependente de cadeira de rodas possui um ciclo de
acionamento diferentes de uma pessoa que ndo o € e/ou esta usando a cadeira de rodas
temporariamente. No trabalho publicado por Robertson (1996) foi demostrando que usudrio
dependente de cadeira de rodas possuem um ciclo de acionamento 36 ° mais longo que um usudrio
ndo dependente, como ¢ mostrado na figura (4.7). Para efeito de simulagdes sera utilizado o ciclo

mais longo.

Inicio do ciclo
de propulsdo

Aro de ‘

propulsdo
Nio dependente
i 50

Final do ciclo
de propulsdo

Inicio do ciclo
de propulséo

Aro de 106°
propulsio \

Figura (4.7) — Ciclo de acionamento de cadeira de rodas manuais para usudrios

Final do ciclo de
propulsdo

50
Dependente

dependentes e ndo dependentes de cadeira de rodas (Adaptada de Robertson (1996))
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Da mesma forma foi assumido como curva de acionamento de uma cadeira de rodas manual,
a mesma utilizada por Becker (2000), uma curva linear como a apresentada na figura (4.8). Nota-
se que é uma forca de caracteristicas bastante regulares, dividida em trés fase (T1,T2 ¢T3) sendo
T1, o tempo necessario para o usudrio aplicar a forga partindo de o até o valor maximo Fmax, que
& uma caracteristica do proprio usuario (nivel da lesdio, preparo fisico, etc.), T2, tempo pelo qual a
forca permanece constante até que haja o desprendimento da m#o, T3 o tempo de retorno da mao
até o ponto de contato inicial para que seja repetido o ciclo de acionamento. Sendo adotado o
parimetro T3 igual & 1,0 s para pista plana e 0,4 s para pistas inclinadas T2 sera considerado 3

vezes maior que T1.

Como a modelagem do acionamento da cadeira de rodas foi feito em funcio do angulo de
acionamento para as simulagdes o tempo serd transformado em 4ngulo para que seja compativel

com os demais pardmetros.

T3
|
!
}
Fmax |
i
l
[
l
[
1
|
!
|
i
I
! t ’
[ T —
T
Figura (4.8) — Ciclo de acionamento da cadeira de rodas em funcio do tempo Becker

(2000)
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4.4 Definicdo da forca de acionamento

Necessita-se determinar a forca necessdria para movimentar a cadeira de roda para que
assim possa-se determinar as reagdes sobre os membros superiores que sdo decorrentes do esforgo

realizado durante acionamento.

A figura a seguir representa o diagrama de forcas atuantes sobre a cadeira de rodas em um
plano inclinado, figura (4.9). No equacionamento serd utilizado as componentes da forga peso (W)

atuantes no eixos dianteiro e traseiro.

Figura (4.9) — Diagrama de forcas atuantes sobre a cadeira de rodas em um plano inclinado.

Considera-se W como o peso do conjunto (usuario e cadeira de rodas), Wx ¢ Wy, as
componentes da for¢a peso nas diregSes longitudinais e transversais respectivamente em relagdo a
cadeira de rodas, Rt e Rf as forcas de resisténcia ao rolamento na traseira e na dianteira
respectivamente, h altura do cg e 11 e 12 distancia dos eixos dianteiros e traseiros respectivamente

até o cg da cadeira de rodas. Desta forma obtém-se:

g.12 . .
W, = ;n%m. cos( ¢ )  peso sobre o eixo dianteiro 4.1
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W m.g.ll

;= T cos( @)  peso sobre o eixo traseiro 4.2)
m.gl2 N e e
Rf = if Wf = 1of. 7 .cos(p) forga de resisténcia ao rolamento sobre o eixo dianteiro
4.3)
m.gll A . .
Rt = g Wt = . 1 .cos(p) forca de resisténcia ao rolamento sobre o eixo traseiro

(4.4)

Logo F que é a forga necessaria para que o usudrio impulsione a cadeira de rodas ¢ definida

como sendo:
F=Wx+Rf+Rt 4.5

Desta forma para uma sistema com peso (W) igual 2 106 Kg em um plano inclinado com
inclinagfio 1:8 ou seja ¢ igual & aproximadamente 7,125 ° e assumindo 11 igual 4 0,3 m, L igual &
0,5 m e p igual 0,015, tem-se como valores de Rf e Rt respectivamente iguais 4 6,22 N e 9,33 N
Somando 2 estas a componente da forca gravitacional que é também € contraria a0 movimento

(Wx) e igual 4 129,6 N. Tem-se como forga total necessaria para impulsionar a cadeira de rodas
(F) 145 N.

Deve-se lembrar que este valor de forga é o necessario e deve ser aplicado pelas duas méos,
pois a andlise foi realizada apenas com as forgas aplicadas nos eixos traseiro e dianteiro sem a
divisdo das mesmas pelo nimero de rodas. Portanto a forga que cada mio deve exercer sobre cada

aro propulsor € dada pela seguinte equagéo:
- F/ R
Fr, =54 RS (4.6)
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Onde 1% ¢ a relacdo entre o raio da roda (R) e o raio do aro de propulsio da mesma (),

para este estudo sera considerado a relagio de 1,35 que é uma relagio experimental baseada em

cadeira de rodas convencionais. O que implica em uma forca em cada méo de 97,9 N.

Se o usudrio deseja subir a rampa com uma velocidade linear de 0,5 m/s isto implica em uma

rotagdo da roda dada pela equacdo:

o = V% (4.7)

onde v ¢ a velocidade linear da cadeira de rodas (v = 0,5 m/s) e r é o raio da roda (seR ¢
igual 4 0,254 m e% igual 1,35 logo r = R/1,35 = 0,19m), logo ® & igual 4 aproximadamente 1,97
rad/s

Desejando-se utilizar uma motor elétrico para que este trabalho seja feito, cada roda deve

possuir um torque de mesma intensidade (para que a cadeira mantenha-se em linha reta) e igual a:

T = Fmao T (48)

0 que implica em T = 18,4 N.m, em cada uma das rodas. Consequentemente a poténcia que

deve ser gerada em cada roda pelos motores elétricos é de
Pot =T . 4.9
Resultando em Pot = 36,6 W

Os parédmetros apresentados nesta se¢fo sdo suficientes para a determinagdo de um motor
elétrico que possa ser acoplado 4 roda da cadeira desde que o mesma respeite as dimensdes fisicas

da mesma, ou seja, este ndo deve ser muito mais largo que a largura do aro da roda, como serd

detalhado no capitulo 5.

4.5 Modelagem do acionamento manual da cadeira de rodas
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Os graus de liberdade do ombro ndo sero considerados na sua totalidade, pois como ji
mencionado anteriormente ¢ a junta do corpo humano que mais graus de liberdade possui além do
fato de ser a mais instavel, dificultando assim sua modelagem. Visando considerar todos os
movimentos envolvidos na propulsio da cadeira de rodas o brago foi considerado como possuindo

rotagdo somente no plano sagital, conforme mostrado na figura (4.10).

Figura (4.10) — Representacfio das bases moéveis solidarias ao membros superiores.

Para a modelagem foram considerados os seguintes sistemas € seus respectivos graus de

liberdade:

Brago: o (rotagdo em torno do eixo Zi)
Antebraco: o, (rotagfo em torno do eixo Z)

Pulso: o3 (rotagfo em torno do eixo Zs)

e Sistemas de referéncia:

I — Base Inercial representada pelos cursores i), k;

B1 — Base Mé6vel solidaria ao Brago, representada pelos cursores iz,j k1

B2 — Base Movel solidaria ao Antebrago, representada pelos cursores injarka;

B3 — Base Mével solidaria ac Pulso, representada pelos cursores ENEN/ SN
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e Matrizes de transformagfo de coordenadas:

Do sistema inercial I para o sistema mével B1 e vice-versa;

(cosaz1 sina, 0]
Ta,=|-sina, cosa; O mSs=Ta,. s ,522“0:1‘7.515 (4.10)
L0 o 1]

Do sistema mével B1 para o sistema mével B2 e vice-versa;

cosa, sina, O
. T
Ta, =|—sina, cosa, O gaS =10, 58 s =T0a, g5 (4.11)
0 0 1

Do sistema moével B2 para o sistema moével B3 e vice-versa;

cosa, sina; 0
. T
Ta, =|—-sina, cosa,; 0 238 =Tay.5,8 s =Tay .58 (4.12)
0 0 1

Sabe-se que existem dois modos de se determinar as equagdes de movimento dos sistemas
moveis, um utilizando as equagtes de Newton-Euler ou Newton-Euler-Jourdan, a diferenga basica
entre as equacdes € que no primeiro caso para chegar-se as equag¢des de movimento necessita-se
também determinar as reagles internas entre os componentes e no segundo esta etapa ¢
dispensada. Como pode-se concluir a utilizagdo do sistema Newton-Euler € mais complexo porque

trabalha-se com um sistema de niimero de equagSes maior, porém muito Util em alguns casos.

Como objetiva-se mostrar que o sistema proposto diminui o risco de lesdes e/ou fadiga do
usuério sera fundamental a utilizagdo do sistema Newton-Euler-Jourdan, pois espera-se poder
apresentar diferencas significativas no comportamento das forgas atuantes sobre os membros.

4.5.1 Cinematica - Equacfo de Vinculo
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A Figura 4.11 representa de forma esquematica a equagdo de vinculo utilizada para
determinacio das relagdes dos &ngulos de rotagdo dos membros nas juntas (ombro, cotovelo,

pulso) em relagdo ao dngulo de acionamento (). Desta afirmacio pode-se concluir entdo que:

a , = 0 (4.13)

A primeira coisa a ser observada € que o &ngulo do vetor do pulso coincide com o 4ngulo 6,
esta simplificagio foi interessante para que pudesse ser considerado o torque necessdrio para
movimentagio da roda como sendo o a forca tangencial da mesma que estd na direcdo Ys; no

sistema mével B3, facilitando assim a modelagem.

Outra importante observagfo ¢ que nesta modelagem néo € permitido ao usudrio uma
projedio do corpo para frente no sentido de ajudar na propulsdo, isto foi imposto porque
dependendo do nivel da lesdo ou seja da sensibilidade do usudrio, movimentos repetitivos do
tronco podem acarretar rotagdes nas vértebras mais baixas que por mecanismos internos de
compensagfo acabaram por gerar novas rotagdes em vértebras mais acima chegando acima do
nivel de lesdo e finalmente fazendo com que o usudrio sinta dores na coluna e/ou venha apresentar
problemas de posicionamento na cadeira de rodas o que poderia implicar em deformidade ao

longo do tempo.

A utilizaco da equagio de vinculo cinemético que nada mais € do que uma equagdo vetorial
fechada, permite muitas vezes que os dngulos das matrizes de transformagfio de coordenadas
sejam descritos em fungfo de um éngulo de acionamento, no caso do acionamento da cadeira de
rodas sera considerado o angulo 8, ( 4ngulo de acionamento da roda), utilizando para isso, as

relagdes geométricas do mecanismo.
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Cotovelo

Centro dd aro

Figura (4.11) — Esquema para determinac¢io da equaciio de vinculo

Utilizando-se dos vetores representados na figura (4.11) em sua base mével correspondente

tem-se a seguinte equagdo vetorial:

— i

1 Rcetroroa’a ~ombro + I Rombro —cot ovelo + I Rcot ovelo — pulso + { R pulso —centroroda =0 (4 14)

0
Yo (4.15)
0

7 centroroda  — ombro

onde Yo corresponde a disténcia do centro da roda até o ombro do usudrio da cadeira de rodas

ch

A1 JEombro —cot ovelo O (4 16)
0
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onde cb ¢ a distancia entre o ombro € o cotovelo (comprimento do brago), deve-se notar que o
vetor foi definido no sistema mével B1, portanto deve-se utilizar da matriz de transformagéo de

coordenas para representd-lo no sistema inercial I, onde foi definida a equacdo de vinculo

ca
0 (4.17)

L 0

B2 R cot ovelo - pulso

onde ca & a distncia entre o cotovelo e o pulso (comprimento do ante-braco). novamente definido
no sistema mével B2, portanto deve-se utilizar da matriz de transformagio de coordenas para

representé-lo no sistema inercial I, onde foi definida a equagdo de vinculo

B3 R pulso —centroroda = 0 (4 i 8)

onde r~ ¢ a distancia entre o pulso e o centro da roda (comprimento da mio + raio do aro de
acionamento), novamente definido no sistema mével B3, portanto deve-se utilizar da matriz de

transformacio de coordenas para representd-lo no sistema inercial I, onde foi definida a equagdo

de vinculo

Re-escrevendo a equaciio de vinculo (4.14) com as devidas multiplicagdes pelas matrizes de

transformacio de coordenadas tem-se

0

Py

T T
+To, To, .5 R

cotovelo-pulso

—

T
+Toy . R

ombro-cotovelo

A
+Toy .5 R

pulso-centroroda™

(4.19)

R

cetrorodeaombro

Substituindo os vetores (4.15, 4.16, 4.17 e 4.18) as matrizes de transformacdo de

coordenadas (4.10,4.11 e 4.12) e fazendo algumas simplifica¢des tém-se:
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cos( a,).cb +cos( a, + a,).ca r.cos( 9) (4.20)
sin (a,).chb + sin (a, + a,).ca |7 .sin () — Yo

Devido a dificuldade para encontrar uma solucfio analitica para esta equacfo desenvolveu-se
um programa em Matlab ®, que soluciona o sistema numericamente, retornando os &ngulos e

graficando o movimento dos membros superiores durante o acionamento da cadeira de rodas.

O grafico, (figura 4.12), a seguir representa o movimento das juntas dos membros
superiores durante o acionamento de uma cadeira de rodas manual sendo que o ombro, cotovelo
pulso e extremidade do punho sdo representados respectivamente pelas cores preta, azul, vermelha

¢ verde.

3
o)
2
&
g
O
&‘:‘
@
o
317
o

m::mments das ;entas dcs memhms superteres no a ¢
0.

QYT

e-boooa

 deslocamento Y ]

Figura (4.12) — Representag¢fio do movimento das juntas dos membros superiores

durante ¢ acionamento manual da cadeira de rodas.

A figura (4.13) a seguir mostra os membros superiores acionando a cadeira de rodas, sendo

representados por retas azuis, e o aro de acionamento representados por retas vermelhas. A
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modelagem foi feita visando somente a representagdo do acionamento, sendo este a Unica parte

capaz de causar fadiga no usudrio e consequentemente 0 fendmeno a ser minimizado.

i
:
i
i
T
1
§
{
-
i
'
i
:

Figura (4.13) — Representacio do movimento dos membros superiores durante o

acionamento manual da cadeira de rodas

Observa-se através do grafico, figura (4.13), acima que como o usuario ¢ impossibilitado de
projetar seu corpo para frente seu angulo de acionamento (dngulo util no qual consegue exercer

agdo sobre o aro propulsor) fica reduzido.

Na figura seguinte (4.14) observa-se o comportamento do angulo a; (Angulo do ombro em
relacdo ao tranco) no decorrer do tempo, pode-se observar que o Angulo apresenta-se na maior
parte do tempo nos quadrantes 3 e 4, ou seja € maior que 180 isto é coerente uma vez que O

braco durante o acionamento fica em extensdo.
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Figura (4.14) — Representac¢fio do comportamento do Angulo de acionamento o;

durante o acionamento manual da cadeira de rodas

Na figura seguinte (4.15) observa-se o comportamento do dngulo a» (dngulo do ante-brago
em relagfo ao brago) no decorrer do tempo, pode-se observar no inicio do movimento o ante-
brago tende a ficar em um angulo maior que 90 ° em rela¢dio ao braco pois a distancia do centro da
roda até o ombro ndo € suficientemente grande para que seja necessdrio a extensdo do ante-brago

juntamente com o brago, o que nfo ocorre no final do movimento.

| VereciododngubafeZnotemps

Figura (4.15) — Representagio do comportamento do 4ngulo de acionamento o

durante o acionamento manual da cadeira de rodas
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Na préxima figura (4.16) observa-se o comportamento do angulo o (dngulo do pulso em
relacdo & normal) no decorrer do tempo, pode-se observar no inicio do movimento ¢ bastante
linear devido ao fato do pulso estar sempre em contato com o aro de acionamento durante a

propulsfo isto o obriga a seguir o Angulo de acionamento da roda.

o aliad

PP

PO R,

%‘
?
g
%
E
|
%
|
I
:
%
|
|

Figura (4.16) — Representacio do comportamento do 4ngulo de acionamento as

durante o acionamento manual da cadeira de rodas

4.5.2 Equacionamento de Newton-Euler

Visa-se com este item a determinagio das forgas internas nos membros superiores quando

do acionamento manual de uma cadeira de rodas.

4.5.2.1 DinAmica - Braco

Figura (4.17) — Diagrama de corpo livre para o braco
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A figura acima (4.17) representa o diagrama de corpo livre (DCL) do brago ja4 como as

forgas internas representadas. Sendo:

Fox — forca na diregdio X1 atuante no ombro;
Foy — for¢a na direcfo Y1 atuante no ombro;
Mo — momento atuante no ombro;

Fbx — forca na direco X2 atuante no cotovelo;
Fby — for¢a na direcfo Y2 atuante no cotovelo;

Mb — momento atuante no cotovelo;

® Determinacfo da velocidade

Determinagfo da velocidade do centro de gravidade (cg) do brago no sistema movel Bl
(81Vbeg). Sto nulos os termo g, Vo (velocidade do ombro no sistema moével B1), pois o tranco nfo
movimenta-se e o termo g, Vrel (velocidade relativa entre o ombro e o c¢g do brago), pois ndo ha

movimento relativo entre eles.

sVl g =5 VO + g 0 X g5 1l + g Vrel (4.21)
onde,

0
1@, =1 0 = vetor de velocidade angular do brago (4.22)

o,

ch /2]
517l = 0 = distdncia entre o ombro e o cg do brago no sistema mével Bl

0
(4.23)

Substituindo na equacéo (4.21) os vetores (4.22) e (4.23) tem-se:
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o Vb . =41/2.a, .cb (4.24)

e Determinacio da aceleracéio

Determinacdo da aceleragdo do centro de gravidade (cg) do brago no sistema movel Bl
(s1abcg). Sdo nulos os termo ;a0 (aceleragdo do ombro no sistema mével B1), pois o tronco nido
se movimenta e o termo p;arel (aceleragio relativa entre o ombro e o cg do brago), pois néo ha

movimento relativo entre eles.

51abg = 5130+ 5 @)X gy @ X g 7D o + 5 0 Xy 7D o + 2.5 @1 % plV7el + garel  (4.25)
e s — R

=0 =0 =0
onde,
0
1@ = 0 = aceleracdo angular do braco (4.26)
a

Logo a equagdo (4.25) pode ser expressa da seguinte forma:

2

-1/2.a, .cb

1/2.a, .ch
0

(4.26)

v

i

p1ab o

4.5.2.2 Somatorio de Forcas e Momentos — Braco

Como ja representado na figura 4.17, as forgas atuantes sobre o brago podem ser

representadas na seguinte forma:
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0

;Pb = - mb .g = forga peso atuante sobre o braco
0
Fox
g1 Fo = { Foy = for¢a atuante sobre o ombro
0
- Fbx
22 Fb = { — Fby = forga atuante sobre o cotovelo
0
0
g1 Mo = 0 = momento atuante sobre 0 ombro
Mo
0
5, Mb = 0 = momento atuante sobre o cotovelo
- Mb

Realizando o somatério de forcas tem-se:
Z F=pFo +Ta,.;,Fb +Ta,”. Pb = mb . ab

O que resulta no seguinte sistema de equagdes:

Fox —cos(a,).Fbx + sin(a, ).Fby — sin(a, ).mb.g ~1/2.mb.a; .cb

2

Foy —sin(a,).Fbx - cos(a, ).Fby — cos(at,)mb.g+ ={ 1/ 2.mb.c:r.1 cb

0 0
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(4.29)

(4.30)

4.31)

(4.32)

(4.33)



Realizando o somatério de momentos tem-se:

> M= Mo+ 5, Mb = 5 7b o % 5 Fot 5 7b x Tas.5y Fb = Ib.g 0, (4.34)

O que resulta no seguinte sistema de equagdes:

“~

0 (0 )

|
|

0 = (4.35)
Mo — Mb —1/2.cb.Foy +1/2.cb.(=sin(a,).Fbx — cos(a,).Fby) Izzh.«,

4.5.2.3 Dinamica — Ante-braco

Fpy

Figura (4.18) — Diagrama de corpo livre para o ante-brago

A figura acima (4.18) representa o diagrama de corpo livre (DCL) do ante-braco ja como as

forcas internas representadas. Sendo

Fbx — forga na direg8o X2 atuante no cotovelo;
Fby — for¢a na direcdo Y2 atuante no cotovelo;
Mb — momento atuante no cotovelo;

Fpx — forca na diregdo X3 atuante no pulso;
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Fpy — forga na dire¢io Y3 atuante no pulso;

Mp — momento atuante no pulso;

e Determinagio da velocidade

Determinaco da velocidade do centro de gravidade (cg) do ante-braco no sistema movel B2
(s2Vacg). Neste caso o termo Vb (velocidade da extremidade do brago no sistema mével B2) €
ndo nulo, pois o sistema mével B2 estd acoplado na extremidade do brago ji o termo s:Frel

(velocidade relativa entre o cotovelo € o cg do ante-brago) € nulo, pois nfio ha movimento relativo

entre eles.
PR cgzsz%"”‘gzwzxszra cg +5£Vr«f’i (4.36)
0
onde,
52T 5 = 0 = vetor de velocidade angular do ante-brago (4.37)
@
cal?2
5270, = 0 = distancia entre o cotovelo e o cg do ante-brago no sistema mével B2
0
(4.38)
O termo 5, Vb (velocidade da extremidade do braco no sistema mével B2) ¢ definido como:
yoVb = Ta,.2., Vb, (4.39)
Assim

sin {« , ). a.l .cb

5, Vb = <cos( @, ). a, .cb (4.40)
0
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Substituindo na equagéo (4.36) os vetores (4.37, 4.38 e 4.40) tem-se

sin(a,).a, b
gVa, =11/2.a, ca+cos(a,).a, cb (4.41)
0

e Determinacfio da aceleracfio

Determinacdo da aceleragdo do centro de gravidade (cg) do ante-brago no sistema movel B2
(s2aa.5). Neste caso o termo piab (aceleragdo da extremidade do brago no sistema movel B2) ¢
ndo nulo, pois o sistema mével B2 estd acoplado na extremidade do braco, ja o termo g.arel
(aceleracdo relativa entre o cotovelo e o cg do ante-braco) € nulo, pois nfo ha movimento relativo

entre eles.

52005 =42 Qb+ gy WX gy Wy X gy FA o+ 5 W, X gy 7A y + 2.5y @y X poVrel + p,arel (4.42)
Lt — N ——!

=0 =0
onde,
0
g, @ 5, = 0 = aceleracdo angular do ante-braco (4.43)
a ,
1 ® 2 o0
—chb.(cos( a,)a1—sin(a,)a,)
L3 2 9

5,0 =4 cb.(sin(a,).ar+cos(a,)a,) ¢ (4.44)

0

Logo a equacgio (4.42) resulta em:
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02 L 23 ®
—ch.(cos( @,)ai—-sin(a,)a,)-1/2.a,.ca
2 eo0 *e

5204 , =93 cb.(sin(a,)ar+cos(a,)a,)+1/2.a,.ca } (4.45)
0

4.5.2.4 Somatorio de Forcas e Momentos — Ante-braco

Como ja representado na figura 4.18, as forcas atuantes sobre o ante-brago podem ser

representadas na seguinte forma:

0
;Pa = s — ma .g 1 = forca peso atuante sobre o ante-braco (4.46)

g, Fb = < Fby = forga atuante sobre o cotovelo 447
- Fpx

s3s Fp = < — Fpy = for¢a atuante sobre o pulso (4.48)

s, Mb = 0 = momento atuante sobre o cotovelo (4.49)

s Mp = 0 = momento atuante sobre o pulso (4.50)
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Realizando o somatorio de forgas tem-se:

S F=p,Fb +Ta;.5Fp +Ta, Ta, . Pa =ma.zaa, (4.51)

O que resulta no seguinte sistema de equacdes:

( Fbx — cos(a,)-Fpx + sin(as).Fpy — sin(a, + o, )ma.g
Fby — sin(a;).Fpx —cos(a;, ).Fby —cos(a, +@,)ma.ge=...
0

e 2

- cb.(cos(ag).a; —sin(a,).c)—~1/2.a,.ca

@ 2 EL] 29

--mad eb.(sin(a,).a1+cos(e,).a) +1/2.a, ca
0

L

Realizando o somatorio de momentos tem-se:

°

3 M= gy Mb+ gy Mp = 5370 o % gy Fo+ g7 o X Tl 5 Fp=1la.,,0, (4.53)

Resultando no seguinte sistema de equagdes:

0 0
0 =i 0 \@s

LX)

Mb — Mp —1/2.ca.Fby =1/ 2.ca(-sin(a;).fFpx + cos(as).Fpy) Izza.c,
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4.5.2.5 Dinimica — Punho

Figura (4.19) — Diagrama de corpo livre para o punho

A figura acima (4.19) representa o diagrama de corpo livre (DCL) do punho ja como as

forgas internas e externas representadas. Sendo:

Fpx — forga na diregfio X3 atuante no pulso;

Fpy — forga na dire¢do Y3 atuante no pulso;

Mp — momento atuante no pulso;

Fx — for¢a na dire¢do X3 atuante no punho — reacfo da do aro de acionamento;
Fy — for¢a na direcdo Y3 atuante no punho — reacdo da do aro de acionamento;

Mm — momento fornecido pelos motores;

e Determinacfio da velocidade

Determinacdo da velocidade do centro de gravidade (cg) do punho no sistema mével B3
(83Vpeg). Neste caso o termo z3;Va (velocidade da extremidade do ante-brago no sistema moével B3)
¢ nfio nulo, pois o sistema mével B3 esta acoplado na extremidade do ante-brago ja o termo psFrel
(velocidade relativa entre o pulso e o cg do punho) € nulo, pois nfio hd movimento relativo entre

eles.
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23V & =53V + 5@ X 531D o F psvrel (4.55)

=0

onde,
0
3@ 5 =13 0 = vetor de velocidade angular do punho (4.56)
@,
cp /2
530 g = 0 = distancia entre o punho e o cg do pulso no sistema movel B3 (4.57)
0

O termo z3Va (velocidade da extremidade do ante-brago no sistema movel B3) pode ser

expresso da seguinte forma

saVa = Tas.2.,,Va (4.58)

cg

Assim

a,.chbsin(a, +a,)+sin(a;).az.ca

,va =<a,.cb.cos( a, +a,)+cos(as).az.ca (4.59)
0

Substituindo na equagio (4.55) os vetores (4.56, 4.57 e 4.59) tem-se

L]

al ch.sin(a, +a2)+szn(a3) a».ca

53VP g = a] .ch.cos(a; +a,)+cos(a;).az.ca +1/2 as.cp (4.60)
0
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e Determinacdo da aceleragio

Determinac¢@o da aceleracdo do centro de gravidade (cg) do punho no sistema mével B3
(82apcg). Neste caso 0 termo psaa (aceleragio da extremidade do ante-brago no sistema movel B3)
¢ ndo nulo, pois o sistema moével B3 est4 acoplado na extremidade do ante-braco, j4 o termo

psarel (aceleragdo relativa entre o pulso e o cg do punho) € nulo, pois nfio ha movimento relativo

entre eles.

B3P o =p2AF p3 D3X p3 W3 X g3 TP o +B3W3X g3 1P o, + 253 @3 X polrel + piarel (4.61)

=0 =0

onde,

@

53 @ 3 = 0 = aceleracéo angular do ante-bracgo (4.62)

.

.2 0 .2 *8 A

—cb.ar cos(a, +a).+ch.a, sin(a, + a;) - ca.az cos(a,). + ca.a, sin(a,)
° 2 2

g0 =4 cb.ai sin(a, +a,).+ch.q, .cos(a, + a,) + ca.aa sin(a,).+ ca.a, .cos(a,) ¢(4.63)
0

Logo a equacdo (4.61) resulta em:

N

i 2 *9 @ 2 80 ® 2
—cb.ai cos(a, +a;) +cb.q, sin(a, + a;) — ca.a:z cos(a,) + ca.a, sin(a,) -1/ 2cp.as

.2 .2

g:ap =9 cb.an sin(a, + a;) +ch.a, .cos(a, + a;) + ca.az sin(a;) + ca.a, .cos(a,) + 1/ 2cp.a,
0

g

(4.64)
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4.5.2.6 Somatoério de Forcas e Momentos — Punho

Como ja representado na figura 4.19, as forgas atuantes sobre o punho podem ser

representadas na seguinte forma:

0
;Pp =<3 —mp .g = forga peso atuante sobre o punho (4.65)
0
Fpx
s3 Fp = 1 Foy = forca atuante sobre o pulso (4.66)
0
- Fx
s F =~ Fy = forca de reagfio da roda (4.67)
0
0
gaMp = 0 = momento atuante sobre o pulso (4.68)
Mp
0
z3 Mm = 0 = momento fornecido pelos motores
Mm

Realizando o somatdrio de forcas tem-se:

Z F=p,Fp+5F + Ta3T.IPp = mp .p; D o (4.69)

Resultando no seguinte sistema de equagdes:
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Fpx — Fx — sin(a,).mp.g
Fpy —Fy —cos(a;)mp.gr=...

0
1 o2 o .2 v e 2)
—cb.ai cos(a, +a,) + ch.a, sin(a, + ;) —ca.az cos(a,) + ca.a, sin(a,) —1/2cp.as
® 2 L 1 @ 2 L 1) 20
empy chb.an sin(a, +a;)+ch.a,.cos(a, +a,)+ca.az sin(a,) +ca.a, .cos(a,) +1/2¢p.a,

0

(4.70)

Realizando o somatério de momentos tem-se:

Z M =g Mp + 53 Mm ~ 37 o X g3 Fp t 278 o X g3 F =Ip. 0, (4.71)

Resultando no seguinte sistema de equacdes:

0 0
0 = 0 4.72)
Mp -1/2.cp . Fpy -1/2.cp.Fy Izzp .a,— Mm

4.5.3 Representacio grifica das forcas e momentos atuantes sobre os membro superiores
durante o acionamento manual de cadeira de rodas

Resolvendo-se o sistema formado pelas equacdes (4.33, 4.35, 4.52, 4.54, 4.70 ¢ 4.72) pode-
se determinar as for¢as atuantes sobre os membros superiores, para tanto foi desenvolvido um
programa em Matlab ® de forma & representar o comportamento das mesma. Utilizou-se os
resultados da equagdo de vinculo para determinagéio dos angulos e suas derivadas, sendo que as

ultimas foram determinadas de forma numérica:

© a,(t+di)-a, (1)
a, = ~ (4.73)

onde / assume os valores 1,2 e 3, representa os dngulos das juntas dos membros superiores e,

(;‘ _ a:(t+dt)—a(t)

,» ~ (4.74)
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Além disso foram utilizados os seguintes valores de variaveis: comprimento do ante-braco

(ca), 0,260 m; comprimento do brago (cb), 0,220 m; comprimento do pulso (cp), 0,040 m,
didmetro do ante-brago (da), C% ; didmetro do brago (db), Cb3 : didmetro do pulso (dp). cp;

massa corporal do usuério de cadeira de rodas (m), 56 kg; massa do ante-brago (ma), 0.0187*m

kg; massa do braco (mb), 0,0325*m kg; massa do pulso (mp), 0,0065*m kg (Hall, 2000).

Para determinacdo dos momentos de inércia dos membros foram utilizadas as seguintes

expressoes:
Iz, = Y/ mbdb® + Y/, .mbcb”, momento de inércia para o brago; (4.75)
b 4 12 p
[z, = %.ma.daz + %2 ma.ca’, momento de inéreia para o ante-brago; (4.76)
Iz, = % mp.dp® + %2.;72;7.6]72 , momento de inércia para o pulso; (4.77)

A forca méxima exercida pelo usuario fol utilizada (Fmax) igual 97,9 N, como calculada no

sec¢do 4.4. O tempo total do ciclo de acionamento foi considerado igual 4 1,0 s.

qular alfa i i oy iagho da ace ‘angular sifs T

g .

gl {rad/31' i

29

Figura (4.20) — Representagio da velocidade e aceleracio angular do ombro (ézl e o)

em funcfio do tempo

Na figura (4.20) observa-se o comportamento da velocidade e aceleragio angular do ombro

® ne

(a1 & «1), os valores para velocidade angular () como eram de se esperar sdo valores
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negativos pois como podem ser observar na sec¢o 3.51, os angulo s3o negativos pois o

movimento ocorre entre 0 3 e 0 4 quadrante.

l{:gﬁgﬁ@' . ga&sngsmﬂzzm - ,;’ : . i Sl awlt’szm o

Figura (4.21) — Representaciio da velocidade e aceleraciio angular do cotovelo (ng e

@e

a-) em funcio do tempo

Observa-se na figura (4.21) o comportamento da velocidade e aceleragdio angular do

@0

cotovelo (a2 e a2), pode-se notar que seu comportamento ¢ mais uniforme quando comparado
como o comportamento do ombro, pois como o aro ¢ solto no final do ciclo de propulsdo o
cotovelo ndo necessita desacelerar o que jA nfo ocorre com o ombro que necessita da

desaceleragfio para que o sistema néo se desprenda totalmente da trajetéria.

 Vérago da veincideds snaiisr e Bro temps

da acsisracio angular o 3 og ternpo

20

Figura (4.22) — Representacio da velocidade e aceleraciio angular do pulso (£Z3 e as)

em funcio do tempo

A figura (4.22) representa o comportamento da velocidade e aceleracio angular do pulso

(a3 e as), nota-se que o comportamento segue ¢ comportamento da forga de propulsdo o que €
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bastante coerente, pois € esta que imprime a roda a funcdo de velocidade e aceleragdo angular da

roda.

2e e 26

Observa-se que sempre no inicio do movimento as aceleragles angulares «:i.Q:284s3
assumem uma variagdo significativa isto deve ao fato das condicdes iniciais de aceleragdo do
movimento terem sido consideradas nulas, necessitando portanto de uma grande variagio de

aceleracdes para que 0 movimento se inicie.
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Figura (4.23) — Representacio da forcas exercidas pelo usuario e pelos motores nas

duas simulacdes realizadas

Na figura acima (4.23), estdo representadas as forcas exercidas pelo usuério nas duas
simulacdes realizadas neste trabalho que representam duas condi¢des bem distintas para o usuario
de cadeiras de rodas manual, aqui chamada de primeira simulagdo, representa o usuéario tendo que
suprir toda a forca necessaria para o movimento da cadeira de rodas, na segunda simulagdo, o
usudrio apenas supre uma pequena parte da forca necessaria € 0os motores atuariam com a quase

totalidade do torque necessario para o movimento da cadeira de rodas.

Observa-se pela figura 4.23 que o usudrio na segunda simulagfo realiza comparativamente

muito pouca for¢a para que a cadeira de rodas desempenhe o mesmo movimento da condicdo
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anterior esta grande diferenca servird para avaliar o quanto de diminui¢io das forgas exercidas
pelas juntas dos membros superiores ter-se-ia com a utilizacdo de um sistema servo-assistido na

cadeira de rodas do usuario.

A atuagfo dos motores ocorre sempre que o limite de forca, prescrito por um profissional de
reabilita¢do, € atingido, desta forma a crianga estard sempre realizando o limite de esforgo para sua
idade e condi¢fio fisica e ao mesmo tempo que for necessario uma aplicagdo de um esforgo maior
o sistema de controle detectando uma tendéncia de ultrapassar o limite pré-programado enviara
um sinal para o acionamento dos motores, da mesma forma, quando o esforgo estiver abaixo do

prescrito 0s motores manter-se-80 inativos.

Variagho da Forca atuante sobre o ombro nia dire§§§~§{ em funcio do tempo
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Figura (4.24) — Representacdo da forca atuante sobre o ombro na direcio X (Fox)

A forga representada na figura (4.24) representa a for¢a que o braco exerce sobre o tronco
na dire¢do X, portanto axialmente ao braco, neste caso a for¢a tende a puxar o ombro para baixo,
isto implica nos musculos do tronco fornecerem uma forga no sentido contrario e de mesmo valor
que Fox, para manter o equilibrio do ombro.

Quando da utilizaco dos motores no fornecimento de uma forca auxiliar a0 movimento
observa-se pela figura 4.24, ganhos tanto na amplitude da forca atuante sobre o ombro quanto no

comportamento da mesma que torna-se mais linear.

118



X ér?ag’ﬁéksfég Fcrga‘é?ﬁanfé:'ssbté:é St ns direcdn ¥ e fngds @ §é?n§

\

P S

P
RO

o

P .
1
i
i
1
i
g
s
L
i
'
b e
¢
'
‘
'
!

A e

Figura (4.25) — Representacio da forca atuante sobre o ombro na dire¢fio Y (Foy)

Na figura (4.25) pode-se observar os valore sdo encontrados na direcdo Y, variam de uma
forca negativa para positiva e esta variacdo semelhante & encontrada na dire¢io X. Os ganhos

encontrados com a utilizagdo de motores no auxilio a0 movimento também sdo significativos.

O momento atuante sobre o ombro representado na figura (4.26), sofre uma variagdo muito
grande em amplitude, observa-se que este varia de aproximadamente -15 N.m até
aproximadamente + 35 N.m, ¢ uma variag8io muito grande que deve ser suportada por todos os

musculos que formam esta complexa junta que é o ombro.

Novamente s3o nitidos os beneficios quando utiliza-se do sistema servo-assistido, pois existe
uma diminuicdo significativa na amplitude do momento atuante no ombro além de um
comportamento menos agressivo, em termos da amplitude e da variagfio a forga exercida pelo
musculo, como pdde ser observado quando compara-se os resultados da primeira simulagdo com

os, da segunda.
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Figura (4.26) — Representa¢io do momento atuante sobre o ombro na direcio Z (Mo)

Ao observar-se as figuras (4.26), (4.25), (4.24) e (4.20), pode-se confirmar que o ombro €
uma junta que recebe grandes cargas e por isso estd tdo sujeito & lesdes devido ao acionamento
manual de cadeiras de rodas, como apresentado no capitulo 2, pois além das for¢as e momento
serem elevados a velocidade e a aceleracfo angular também o sdo.

Com os resultados aqui apresentados pode-se concluir que no tocante as forcas e momentos
exercidos sobre o ombro a utilizagio de um sistema servo-assistido ird diminuir em muito a
solicitacdo sobre esta junta e com isso a possibilidade do usuario desenvolver LER durante a sua

utilizacdo.

Além disso uma vez que diminui-se a intensidade de forga, diminui-se também a demanda
fisiologica do individuo permitindo, que este percorra maiores distdncia em maiores velocidades e
em terrenos variados o que aumenta sua capacidade de mobilidade e traz todos os beneficios
descritos no capitulo 2 em termos do integragdo social de desenvolvimento das habilidades psico-

motoras nas criangas.
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de sofre menor variacdo figura (4.25). A utiliza¢do do sistema servo-assistido novamente mostra-

se benéfica para esta componente de forca.
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Figura (4.29) — Representacgio do momento atuante sobre o cotovelo na direcio Z

(Mb)

O momento atuante sobre o ombro representado na figura (4.29), sofre uma variagdo menor

que a ocorrida com o ombro, e suas cargas longitudinal e vertical sdo menores. Isto pode explicar

porque tem estatisticamente uma porcentagem menor no niimero de casos de lesbes por esforgo

repetitivo (LER) em usudrios de cadeiras de rodas com apresentado no capitulo 2. O sistema

ta variavel.

7

€m para es

servo-assistido comprova sua eficiéncia tamb

|
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Figura (4.30) — Representaciio da for¢a atuante sobre o pulso na dire¢do X (Fpx)

Ao contrario do encontrado para os demais membros mesmo na dire¢iio do seu
comprimento o pulso € submetido a cargas bem mais baixas, como pode ser observado na figura
(4.30). Para a direcfio longitudinal do pulso a utilizagfio do sistema servo assistido nfio apresenta
ganhos, pois as curvas sdo coincidentes, o que era de se esperar a medida que a forca fornecida
pelos motores atuaria somente na diregfo transversal ao punho, dire¢Bio esta responsavel pelo

fornecimento da for¢a necessaria a0 movimento.
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Figura (4.31) — Representacéio da forca atuante sobre o pulso na direcdo Y (Fpy)

O mesmo comportamento de reducfio drasticas dos valores de esforgos exercidos nas juntas
sos membros superiores pode ser observado na figura (4.31) onde as cargas as quais o pulso esta
sujeito sfo extremamente elevadas, quando o usudrio deve exercer toda a forca necessaria ao

movimento. O que consequentemente acarretard em lesdes com o passar do tempo.

O comportamento forca atuante sobre o pulso, para a primeira simulacfo, € bastante
semelhante ao da forca aplicada no aro porém com uma intensidade um pouco maior. Novamente
utilizando-se do sistema servo-assistido a forca atuante sobre pulso diminui significativamente ¢

seu comportamento torna-se mais uniforme.
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Figura (4.32) —~ Representa¢fic do momento atuante sobre o pulso na diregiio Z {Mp)

Este resultado apresentado na figura (4.32) s6 vem a confirmar que ¢ pulse € a junia que
mais sofre durante o acionamento de uma cadeira de rodas manual, isto é comprovade pelo grande
niimero de usuérios que sofre de sindrome do tunel carpal, vide capitulo 2. Esta afirmagdo ¢ valida
nfio somente pelo valor de forga a que o pulso estd sujeito mas também a sua complexidade
muscular, Novamente utilizando-se do sistema servo-assistido o momento atuante sobre pulso

dirninui significativamente e seu comportamento torna-se mais uniforme.

4.6 Conclusbes

Através deste capitulo pode-se determinar as equagdes que modelam o acionamento manual
da cadeira de rodas e notou-se que os resultados obtidos nas simula¢des estdo coerentes uma vez
que pode-se observar que exatamente no ombro, onde no ¢aso de ocorréncia de LER ¢ onde
apresenta o maior nimero de casos, os esforgos obtidos nas simulacdes também so os maiores se

comparados com 08 demais membros superiores.
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Pode-se também comprovar através das simulagdes realizadas o porqué de pessoas usudrias
de cadeira de rodas manuais sofrerem maior incidéncia de sindrome de tunel carpal, doenca
decorrente de LER, isto deve-se ao fato do pulso estar sujeito as maiores forcas e momentos

atuantes quando do processo de acionamento da cadeira de rodas manual.

Porém a conclusfio mais importante foi obtida com a simulacio de uma for¢a auxiliar 2
propulsio manual da cadeira de rodas o que representa a utilizagio na propulsdo de um
mecanismo servo-assistido. Na quase totalidade das simulagSes houve uma considerdvel
diminui¢do do valor de forca e/ou momento atuante sobre as juntas dos membros superiores, o
que vem a comprovar que com a sua utilizacdo diminui-se os riscos do usuério sofrer LER devido

a propulsdo manual da cadeira de rodas.
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Capitulo 5

Analise da Propostas

Durante o desenvolver deste trabalho muito se falou sobre vantagens que uma cadeira
servo-assistida no desenvolvimento global de uma crianca, ou seja, no desenvolvimento fisico,

social e emocional, criando desta forma adultos com maior capacidade de “viver” em sociedade.

Quando utiliza-se a palavra viver nfo significa apenas existir como muitas vezes faz-se crer
com propagandas de apoio as pessoas em condigdo de deficiéncia, mas o “viver” que busca-se
com este trabalho € um viver pleno em sociedade o que significa participar ativamente da

sociedade ndo como um deficiente mas sim como um cidadio

Como ja foi mostrado anteriormente a crianga tem a necessidade de atingir sua
independéncia por si s6 aumentando assim sua auto-estima e capacitando-a i um
desenvolvimento pleno tornando-a um adulto com condi¢es de enfrentar a sociedade de forma
mais confiante trazendo assim beneficios pessoais e um aumento da sua qualidade de vida como

um todo.

Visando um projeto menos agressivo para a cadeira de rodas bem como o desenvolvimento
de um sistema que pudesse ser adaptado & qualquer tipo de cadeira de rodas, ou seja, ndo
necessitando que esta tenha sido projetada para o uso de motorizagdo passiva, obtém-se como

solugdo a utilizagdo da motorizagdo acoplada i roda da mesma.
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Essa solugdo, motorizagdio acoplada a roda, traz como principal ganho o fato das rodas
poderem ser vendidas separadamente da cadeira ndo implicando assim em Onus excessivos ao
usudrio que ja possui uma cadeira de rodas além € claro do barateamento do sistema ja que ndo

esta vinculado ao projeto de uma cadeira completa.

Como j& demostrado nos capitulos anteriores o desenvolvimento da cadeira de rodas servo-
assistida necessitava do conhecimento profundo da estabilidade do sistema cadeira de rodas e
crianga e também o conhecimento quantitativo do ganho em termos de diminui¢do da forga que a

crianca deve desenvolver para realizar o movimento com a cadeira de rodas.

5.1. Propostas de solucdes para o mecanismo de atuacéio

A primeira solugio buscada para o desenvolvimento do sistema de propulsdo da cadeira de
rodas foi a utilizacdo de um planetario, o qual permite uma grande relacdo de redugfio de
velocidade e amplificagio do torque transmitido as rodas. Isso ¢ importante porque uma vez que
pretende-se que os motores estejam dentro da roda. Estes, comercialmente, tem por caracteristica
uma alta rotagdo, se comparada com a necessidade da cadeira de rodas, e portanto um torque nao

tdo elevado.

Deve-se lembrar que a grande vantagem de utilizar-se planetdrio, ¢ que o mesmo pode ser
composto de varios planetas, o que € muito importante porque pode-se obter o mesmo torque de
saida com a utilizac8o de motores menores, mas que atendam ao limite dimensional do conjunto

da roda e com isso nfo agridem a estética da cadeira de rodas como um todo.
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Figura (5.1) — Roda com planetario interno

A figura acima (figura 5.1) mostra esquematicamente a solug¢fio utilizando-se do planetario.

Os motores para esta solucdo s@o acoplados ao planetas.

Mas esta ndo é a Unica solugfio possivel a figura a seguir (figura 5.2) representa mais

algumas das demais solu¢des possiveis para o problema.

Planetas Fixos

Utilizacado de Planetarios

Planetas Moveis

Utilizacao de Rosca sem fim

Utilizac@o de Discos de Atrito

Utilizacdo de Engrenagens Miiltiplas

Figura 5.2 — Quadro com possiveis solu¢des construtivas do sistema propulsor
%«%’ -

Estas varias soluges sdo apenas um exemplo das possiveis formas de construgdo do
sistema de propulsdo e algumas podem trazer beneficio quanto ao poténcia de saida do sistema,

poténcia esta que serd utilizado para mover a cadeira de rodas, pois sera um pardmetro
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fundamental para a escolha dos motores que poderdo ser menores dependendo da solucio adotada

e assim facilitaria a montagem do sistema.

A solugdio que utiliza-se de planetario serd escolhida para modelagem e representacdio do

funcionamento do sistema servo-assistido.

Para facilitar a visualizacdo dos elementos constituintes do planetario a figura a seguir

representa-os de forma esquemadtica.

Planeta |
Suporte dos Planetas +— T \
Anel Externo
[
Vg -

Sol -

ul

T

Figura (5.3) — Representacio esquematica do planetario
Utilizar-se os sub-indices S — para informacGes referentes a engrenagem Sol (Sun), P — para
informagdes referentes a engrenagem planeta(s) (Planet), R — para informacdes referentes ao anel

externo (External Ring) e C — para informagdes referentes suporte dos planetas (Planet Carrier).

A modelagem cinemitica genérica para a configuragio acima é dada pelo sistema

apresentado a seguir:

Ry.Ag = Ry — Ry A, N
Redy =Ry A, + R, A, (>-1)

Onde R representa o raio da engrenagem e A, velocidade angular da mesma.
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5.2. Modelagem quando utiliza-se planetarios

Esta solugdo consiste em fixar-se a engrenagem Sol permitindo assim que os planetas,
acoplados aos motores, girem em torna da mesma. Isto significa que a velocidade angular da

engrenagem Sol € nula, ou seja, 4 =0, portanto o sistema de equacdes anterior torna-se:

{RS.O = R..A, - R, .4, 52

Ry Ay = R..A. + Rp. 4,

Resolvendo-o tem-se como relagfio entre a rotac@io dos planetas e a rotacdo do anel externo

e também a relagdo entre a rotagdo do suporte dos planetas com a velocidade dos mesmos:

Ry Ay = 2.R,.4,
R..A. = R, .4, (5-3)

O mesmo sistema pode ser escrito em termos do numero de dentes de cada engrenagem

exceto para o suporte dos planetas o que resulta no seguinte sistema

)
AR — ZQNP .Ap
{NR Ay =2.N, .4, N N,
<
R..4-=R,.4 Rp (49
c-de = R4y Ac=""4,
g C

A energia cinética do sistema é dada por:

Ec=n . AJ, + VAT + Yo AT+ YV s (5.5)

onde V € a velocidade linear da cadeira de rodas € mcageira @ SUa Massa (que € a soma da

massa da cadeira de rodas e a massa do usudrio)
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Sendo J ¢ o momento de Inércia da engrenagem que para efeitos de aproximacgo pode ser

definido como:

J = %m 7’ (5.6)

onde r € o raio primitivo de cada engrenagem e m a sua respectiva massa.

A varidvel n representa o numero de planetas presentes no planetario, o que também

significa o niimero de motores necessarios para mover a cadeira de rodas.
As variaveis Meageirs © V, s80 respectivamente a massa da cadeira de rodas e a velocidade
linear da mesma Assumindo a massa total da cadeira de rodas (m) igual 106 Kg e a velocidade

de cadeira de rodas constante e igual 4 0.5mv/s

Substituindo-se o sistema (5.4) na equagdo (5.5) tem-se:

2 2
R 2.N
Ec= n.%.A;.Jp +%{-1-{!L.AP] Je +%( ~ P .A,,} Jg +%.V2.mcadei,a (5.6)
C R

re-arranjando os termos da equagfio acima tem-se:

2 2
R 2.N
EC = %.Ag{n.urp -+ (-:Ef”) -JC + {ﬁ} "]R ] + %'VZ ‘mcadeira (5'7)
R

As forgas externas atuantes sobre a roda sdo o momento de propulsio (M), que € o
momento resultante do acionamento dos motores (Mn) mais 0 momento exercido pelo usudrio
(Mu), o momento de perdas devido ao atrito de rolagem da roda (Mp), entfio o termo das forgas

externa pode ser escrito da seguinte forma:

O =M - Mp,ouainda (5.8)
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O=Mm+Mu-FR,,k, (5.9

onde:
F € o somatério de todas as forgas de reagdo ao movimento da cadeira de rodas (como

desenvolvido na seccio 4.4 € Ryoa, € 0 raio externo da roda

O momento fornecido pelo usudrio € determinado partindo-se da definicdo da funcfio da
forca exercida pelo mesmo na secgdo 4.3 cujo médulo serd assumido como sendo 1/3 da forga
determinada na sec¢fo 4.4, ou seja, Fnzo = 32.6 N, como sendo a forca maxima exercida pelo
usuario durante a propulsdo da cadeira de rodas e o raio do aro de acionamento (Rarodeacionamento )
igual 4 0.19 m. Quanto a for¢a de reacdo (F) esta assume valor de 72.5 N e o raio da roda (R) o
valor de 0.254 m.

Desta forma o momento exercido pelo usudrio sera:

Mumax = F m&o'Rarodeaciommento (5 10)
Assumindo o valor de Mug = 6.19 N.m
T

Figura (5.4) — Ciclo do momento de acionamento da cadeira de rodas em fancio do

tempo

O ciclo do momento de acionamento da cadeira de rodas em fungio do tempo esta
representado na figura 5.4 e sdo adotados os mesmos pardmetros do capitulo 4,0u seja, T3 igual

a 1,0 s para pista plana e 0,4 s para pistas inclinadas T2 seré considerado 3 vezes maior que T1.
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Como a Ec (energia cinética) da roda ¢ fungfio apenas da rotagfio dos planetas (Ap), pois
todas as demais rotagdes estdo relacionada com esta e a velocidade linear é considerada

constante, quando deriva-se as Ec em func8io do grau de liberdade (Ap) tem-se:

2 2
-‘%C—zAP.Ap n.Jp+(§’;] Jg +(2§P] J, (5.11)
C R

sendo Ap a aceleragdo angular das engrenagens planetarias que também ¢é nula para o caso

do usudrio movimentando-se com velocidade constante.

Utilizando-se do equacionamento de Lagrange tem-se

2 2
Mm+Mu~F.R,, =A, Ap|nJ + [%ﬁ} T+ (EN&J Jr (5.12)

C

Neste ponte deve-se especificar os motores de atendam as exigéncias do sistema de
acionamento, como mostrado na sec¢do 4.4, ou seja o conjunto de motores deve fornecer uma
poténcia de 36 W, e com dimensbes reduzidas. Para que as dimensdes sejam as menores
possiveis o numero de motores deve ser maior pois assim pode-se optar por motores menores e
mais baratos. Para este estudo serdo utilizados 4 motores, pois este niimero permite uma certa

simetria do sistema

Um motor que atende a especificagdes acima € o motor do fabricante Bosch ®, motor do
tipo CHP desenvolvendo uma poténcia de 9 W com uma rotagéo de aproximadamente 23 rpm e

um torque de 7,5 N*m.

Lembrando-se que a poténcia mencionada € necessdria para que sistema motor mova
sozinho a cadeira de rodas em uma rampa com inclinagfio de 7,125 ° 4 uma velocidade linear de

0,5 m/s, o que corresponde & uma velocidade angular da roda, w, igual & 1,97 rad/s.

Logo as relagdes de velocidades sdo representadas substituindo no sistema (5.4):
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1,97 = 2.Np 2,41
NR
(5.13)
Ac = &.2,41
c

No anexo 04 esta discutido as principais consideragdes sobre o primeiro dimensionamento
do sistema planetério proposto, cujas dimensdes serfo utilizadas nas simulacdes para avaliacio
do seu desempenho. Vale ressaltar que para este primeiro sistema proposto a relaciio de

transmissdo € de 2,44, entre a rotag8o da roda e dos planetas.

Para verificar qual das configuragSes ¢ a mais adequada para a cadeira de rodas a solugio
sera avaliada pelo valor do momento fornecido pelos motores necessario ao movimento da

cadeira de rodas, de acordo com a seguinte equagéo:

Mm=-Mu+FR , (5.14)

Utilizando-se a seguintes varidveis niimero de motores (n), igual 3 4; momento exercido
pelo usudrio definido pela figura e assumindo valor maximo igual & 6,19 N.m; raio da roda da
cadeira de rodas (Rroa), igual 0,254m, resultante das forgas de reagio ao movimento da cadeira
de rodas atuante sobre cada roda propulsora (F), igual & 72,5 N, momento de inércia das
engrenagens planetérias (Jp) igual 2 0,0001 Kg.m®’, momento de inércia o suporte das
engrenagens planetarias (Jc = n*Jsup) igual a 1,27¥10° Kg.m’ momento de inércia da
engrenagem externa (Jr) igual 4 0,0001 Kg.m’, nimero de dentes dos planetas (Np), igual a 40,

numero de dentes da engrenagem externa (Ng) 98, definidos como na secgio 4.5.3 e anexo 04.
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50 dos momentos: fomacido psios motores e pelo ususrio em funcso temp
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Figura (5.5) — Comparagio das curvas de acionamento dos motores com 0 momento

fornecido pelo usuério

Observa-se pela figura acima, figura (5.5) que a medida que o usuério passa a fornecer mais
momento 4 cadeira de rodas o acionamento dos motores diminui, pois a velocidade neste estudo
manteve-se constante. Observa-se também que em todo o ciclo os motores fornecem a maior

parte do momento necessario ao movimento.

Desta forma pode-se exemplificar o que aconteceria com uma crianca que desejasse subir
com sua cadeira de rodas uma rampa para a qual sua musculatura ndo estivesse preparada ou ndo

tivesse forca muscular para tal, assim com modelado no capitulo 4.

5.3. Comportamento de uma cadeira de rodas manual

Observando-se as solugdes construtivas descritas, pode-se concluir que com a utilizac@o de
qualquer soluco proposta a cadeira de rodas toda vez que os motores ndo estiverem girando as
rodas desta estfio travadas, pois nas solugdes os motores estio sempre conectados as rodas, de

forma que as mesmas sé podem girar com 0 movimento simultdneo dos motores.

No comportamento usual de uma cadeira de rodas manual o usudrio consegue um melthor

desempenho, ou um melhor aproveitamento da forga de propulsdo imposta sobre a cadeira de
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rodas, quando este impulsiona a cadeira e deixa que esta continue seu movimento utilizando

muitas vezes de forma intuitiva da forca de inércia do sistema.

Para um usudrio que opte por uma cadeira de rodas servo-assistida a possibilidade da
utilizagfo da inércia da cadeira de rodas € fundamental, pois em uma situagdo onde nfo existe a
necessidade de utilizar os motores se a cadeira de rodas for auto-travante 0 mesmo necessitara
impor mais poténcia de propulsdo, ou seja, um maior niimero de vezes necessitard fazer forca

sobre os aros de propulsdo, além do fato da cadeira ter um movimento intermitente.

Obviamente se o usudrio necessita impulsionar mais vezes a cadeira de rodas para percorrer
a mesma distdncia, isto significa que consequentemente ele entrard em fadiga muscular mais
rapidamente ¢ ¢ que € pior esta fadiga constante pode levar a lesSes nos membros superiores,

condi¢cdo que deve ser evitada.

Uma solucdo para este problema € que os motores possam se desacoplar das rodas quando
ndo estiverem em uso, esta solugfo embora seja vélida € de dificil construgfio, necessitando de
mecanismos complexos de engate e desengate dos motores, o que além de aumentar a

complexidade do sistema acarretaria num aumento de seu custo.

Este problema pode também ser resolvido com a utiliza¢8o de um sistema de controle que
mantenha a movimento da cadeira de rodas por um tempo equivalente ao de uma cadeira bastante
leve. Ou seja que faca com que os motores continuem atuando por um periodo mais longo do que

o periodo em que as méo do usudrio estdo em contato com o aro propulsor.

Para a determinacfio da curva de decaimento da velocidade de uma cadeira de rodas
normal, pode-se utilizar as equagSes desenvolvidas no capitulo se¢fio anterior sendo que os
termos referentes a0 mecanismo de propulsfio da cadeira de rodas sfo nulos, ou seja, a inércia

cinética da cadeira de rodas (Ec) pode ser expressa pela seguinte equagfo:

Ec= 12 Vi, (5.15)

onde
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V é a velocidade linear da cadeira de rodas € Medeira € @ massa do sistema composto pela

cadeira de rodas mais usuario.

Como busca-se o controle da cadeira de rodas em termos da rotacfio dos motores pode-se

ESCrever:

-, (5.16)

onde Ryoaa € 0 raio externo da roda da cadeira de rodas e @, ¢ a velocidade angular da roda

da cadeira de rodas.

Assim

EC = %'Rrodaz -6323 'mcaa’eira (517}

Pode-se calcular a derivada da energia cinética da cadeira de rodas, e obtem-se a seguinte

equagio
dEC 3 11
—;l? = Rroda2 M deira- T3 Uy (518>

Os momentos externas atuantes sobre a roda neste caso ¢ somente 0 momento de perdas
devido ao atrito de rolagem da roda (Mp), entdo o termo das forcas externa pode ser escrito da

seguinte forma:

Q0 =—-Mp ,ouainda (5.19)
g=-FR_, (5.20)
onde:
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F é o somatério de todas as forcas de reagfo ao movimento da cadeira de rodas (como

desenvolvido na secciio 4.4) e Rroda € 0 raio externo daroda

A forga de reacdo (F) esta assume valor de 72,5 N quando a cadeira de rodas esta em
aclive, porém para efeitos de simulagdio serd considerado a somente as forgas de resisténcia ao
rolamento consideradas na secciio 4.4, Rf e Rt respectivamente iguais 4 6,22 N e 9,33 N, ou seja,
F é igual 4 15,55 N, o raio da roda (R) o valor de 0,254 m e a massa do sistema composto pela

cadeira de rodas e pelo usuario (Meadeira), 106 Kg.

Utilizando-se do equacionamento de Lagrange tem-se

® 1]

_FR . =R _‘m a, .o (5.21)

roda roda cadeira”® 3

Desta forma pode-se, a partir, de uma condigBo inicial conhecida de velocidade e
acelera¢do angular da roda determinar o comportamento da aceleragdo desta mesma roda quando

o sistema é deixado em funcfio de sua inércia, para efeito de simulacdo foi considerado como

velocidade inicial do movimento «, igual & 2 rad/s. O gréfico a seguir, figura (5.6), representa a

Figura (5.6) — Grafico do decaimento velocidade angular da roda da cadeira de rodas

em func¢io do tempo.
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Pode-se observar pela a cima, figura (5.6), o comportamento da velocidade angular da roda,

nota-se que a cadeira de rodas neste caso teria cessado seu movimento em 3.6 s.

iac80 da acelersgdn e rotagis da . cadeirs G sedas asth B moments e

[ AU

[P .

e n e ey e
[ N SR [

b

158
<u;_-w_-n“.

&

Figura (5.7) — Grafico do decaimento aceleracfio angular da roda da cadeira em

funcéo do tempo.

Pela figura 5.7, pode-se observar o comportamento da aceleragdo da angular da roda da

cadeira de rodas.

De posse destes dados pode-se agora controlar a atuagfo dos motores de forma que, quando
ndo houver sobre o aro propulsor da cadeira de rodas nenhuma forga atuante, os motores
continuem a girar, e com isso a promover o movimento da cadeira de rodas, de forma que o

decaimento da velocidade desta obedeca a fungfo descrita anteriormente.

Desta forma também conclui-se que o sistema de controle também deve possuir um sensor
de velocidade, para permitir que o comportamento da cadeira de rodas possa ser controlado de

forma satisfatéria.

Além, é claro, da necessidade da utilizagdo de sensores de velocidade existe mais uma
preocupacfo com sistema de controle quando do acionamento da cadeira que sdo os sensores de
forca que indicarfio quando os motores devem agir ou ndo, comparando a forga imposta sobre o
aro de propulsio com o limite programado segundo informagdes do profissional em reabilitacdo.
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Neste ponto cabe uma pequena observagdo, toda vez que os motores ndo estiverem sendo
usados o circuito de alimentacio dos mesmo deve permanecer aberto, ou seja, ndo permitir a
passagem de corrente para os motores, desta forma, a Unica inércia que deve ser vencida pelo
usudrio além da propria inércia da cadeira de rodas ¢ a inércia de rotag@o dos motores livres. Esta
observagdo & importante porque quando o circuito estd fechado e os motores giram. estes
funcionam como geradores e sua inércia de rotagdo aumenta significativamente, tornando

inviavel o uso da cadeira de rodas pelo usuario.

5.4. Calculo da curva de frenagem de emergéncia

Pode-se determinar o comportamento da frenagem da cadeira de rodas quando solicitada a
parada de emergéncia utilizando-se das equagdes desenvolvidas na secgéo anterior (5.3) sendo
que os termos referentes ao mecanismo de propulsfio da cadeira de rodas nfio sdo nulos mais

nulos, ou seja, a inércia cinética da cadeira de rodas (Ec) pode ser expressa pela seguinte

equagdo:
Ec= %.Jeq.a3+ % VM toire » (5.22)
onde

7 é a velocidade linear da cadeira de rodas, M.ugeire € @ massa do sistema composto pela

cadeira de rodas mais usudrio, «, ¢ a velocidade angular da roda da cadeira de rodas, e Jeg € 0

momento de inéreia equivalente da roda, ou seja, o momento de inércia da propria roda acrescido
da inércia dos motores engrenagens e demais sistema utilizados na descricdo das solugdes

construtivas.

A definicio de Jeg ¢ importante pois permite com uma Unica equagdo modelar o
comportamento de todas as solugdes construtivas, pois quando da necessidade de especifica¢do

de uma soluc¢do basta utilizar o momento de inércia equivalente para esta.

Utilizando-se a equacdio 5.16, tem-se
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Ec = % Jeq.o,+ %,Rmdaz,a23 M pieiva (5.23)

Pode-se calcular a derivada da energia cinética da cadeira de rodas, ¢ obtem-se a seguinte
equagio

se ® 2®

dEc : 2 < A,
—gt—— = Jeg'ali -0y + Rroda I adoira - Xy - L3 (324)

Os momentos externas atuantes sobre a roda neste caso que é o momento resultante do
acionamento dos motores (Mn) mais o momento exercido pelo usudrio (Mu), o momento de
perdas devido ao atrito de rolagem da roda (Mp), entfo o termo das forcas externa pode ser

escrito da seguinte forma:

O = Mm+ Mu—Mp , ou ainda (5.25)
Q=Mm+Mu—-FR,, (5.26)
onde:

F & o0 somatério de todas as forcas de reagfio ao movimento da cadeira de rodas (como

desenvolvido na sec¢do 4.4) e Ryoda € 0 raio externo da roda

A forca de reagiio (F) esta assume valor de 72,5 N quando a cadeira de rodas esta em
aclive, porém para efeitos de simulag8io sera considerado a somente as forgas de resisténcia ao
rolamento consideradas na seccdo 4.4, Rf e Rt respectivamente iguais 4 6,22 N ¢ 9,33 N, ou seja,
F & igual 4 15,55 N, o raio da roda (R) o valor de 0,254 m e a massa do sistema composto pela
cadeira de rodas e pelo usuario (Meadeira), 106 Kg, 0 momento fornecido pelo usudrio (Mu) sera
6,19 N.m, de acordo com a secgdo 5.2 o que corresponde ao momento maximo exercido pelo
usudrio. Para efeito de simulacio serd assumido como valor para o momento de inércia

equivalente da rodas (Jeq) como sendo igual 0,0435 Kg.m®.
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Utilizando-se do equacionamento de Lagrange tem-se

2 29 ® 20

d 2 -
Mm+Mu—-FR, , =Jeqo, a; +R. . Mg 05 -0 (5.27)

roda

Desta forma pode-se a partir de uma condigfo inicial conhecida de velocidade e aceleragio
angular da roda determinar o comportamento da aceleragfo desta mesma rodas quando o sistema

¢ deixado em funcfo da inércia do mesmo, para efeito de simulag@io foi considerado como

@

velocidade inicial do movimento «, igual & 3 rad/s. Assume-se que a aceleraco maxima a que a

cadeira de rodas pode estar sujeita para uma frenagem de emergéncia sem que o usudrio corra
. . . - 2 . .
risco de acidente é de 1,5 m/s”. Observe que este valor é aproximadamente o dobro do valor

encontrado para aceleragfo da cadeira de rodas quando analisada a sua estabilidade (sec¢do 3.12).

s do radas e frénagséi '

Figura 5.8 — Representacio do decaimento da velocidade da cadeira de rodas quando

solicitada uma parada de emergéncia.

Observa-se, na figura 5.8, que a cadeia de rodas partindo de uma velocidade angular da

roda (a, ) igual & 3 rad/s para completamente em apenas 2 segundos, o comportamento do

. . , qe . vys - 2
decaimento da velocidade € linear, pois utilizou-se uma desaceleragfo constante de 1,5 m/s”, mas
outras fungdes de desaceleracfo poderiam ser utilizadas, bastando para isso a implementagdo no

programa de controle da cadeira de rodas.



A figura 5.9 representa o comportamento dos momentos tanto fornecido pelo usuario como
o momento fornecido pelos motores. Observar-se-4 que os motores S0 necessarios apenas
durante 1 segundo. A partir deste momento, o usuério (hipotético utilizado neste exemplo) €
capaz de parar a cadeira de rodas com seu proprio esforgo. Isto prova que a cadeira de rodas
cumpre com seu objetivo primério que ¢ apenas atuar quando a crianga ndo € capaz de fazé-lo
sozinha, desta forma, aumentando as possibilidade de desenvolvimento de sua musculatura,

autoconfianca e integragio social.

b

[N

. f tampc 2
Figura 5.9 — Representaciio do comportamento dos momentos fornecido pelo usuario

(Mu) e do momento fornecido pela cadeira de rodas (Mm) durante a frenagem de

emergéncia.
5.5. Estratégia de controle

Para que o sistema servo-assistido possa atuar inicialmente deve-seconhecer a forga que
est4 sendo aplicada sobre o aro de acionamento da cadeira de rodas, ou seja, neste ponto
necessita-se de um circuito amplificador de sinal para leitura da mili-vontagem da ponte
extensométrica, previamente calibrada, e correspondéncia dessa mili-voltagem em um torque, o

qual esta aplicado a roda.
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Uma vez de posse do valor de torque que ¢ aplicado pelo usudrio sobre a roda da cadeira
(Mu) pode-se entdio compara-lo com os limites estabelecidos para serem exercidos pela crianga
tanto no movimento a frente (Mmax) quanto para o movimento para tras (Mmin). Essas etapas
resultam em um valor de torque que é aquela parcela de torque necessrio ac movimento da

cadeira de rodas que deve ser fornecido pelos motores (Mm).

Como ja mencionado as curvas realizadas pela cadeira de rodas s6 acontecem mediante
uma diferenca entre as velocidade das rodas propulsoras, o que implica em uma diferenga no
torque aplicado & estas, por esse motivo o controle deve ser realizado nas duas rodas
independentemente, para que em nenhuma das mdos o usudrio ultrapasse os limites pré-

programdos.

O diagrama de blocos a seguir figura (5.10) representa a estratégia de controle adotada para
a cadeira de roda, observa-se que o diagrama possui linhas tracejadas e vermelhas que
representam pontos de atengdo no circuito de controle, pois sdo condi¢des que podem levar o

usudrio a sofrer algum tipo de acidente.

Entradas: Momentos ¢ Velocidade
nas duas Rodas independentemente

o | |
! acho de P ! , N !
| Solicitagho de Parada | Controle da Velocidade |

i j

!
i = }
i de Emergencia

1 | |

v
Simulac#o da Inércia de uma
cadeira de rodas normal
y

Suprir Torque necessério
a0 movimento

7

[ Correcdo da disparidade  sagital

Figura (5.10) Diagrama de blocos do circuito de controle da cadeira de rodas.
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5.6. Conclusoes

Nestes capitulo sfio propostas algumas solucdes construtivas para o sistema propulsor da
cadeira de rodas Uma foi modelada e simulada, e apresentou uma diminui¢fio da forca exercida

pelo usudrio € o que consequentemente representa uma diminuicfo de possiveis danos por LER.

Além disso foram levantadas consideracio importante para o controle da cadeira de rodas,
visto que foram modeladas situagSes para simulagdo de inércia e também frenagens de
emergéncia, além do acionamento dos motores, onde esta contido a esséncia do sistema servo-
assistido, sistema que ndo visa o suprimento de toda a forga necessdria ao movimento mas

somente a parcela que excede as condicdes limites do condicionamento do usudrio.
Por fim outra contribuicdo importante deste capitulo € a concepcfio de uma estratégia de

controle representada na forma de diagrama de blocos, o qual servirda de base para o

desenvolvimento de todo o controle necessario ao funcionamento do sistema servo-assistido.
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Capitulo 6

Conclusdes e Perspectivas Futuras

Tédo importante quanto o desenvolvimento de um trabalho de engenharia esta
dissertagdo preocupou-se com a solu¢iio de um problema social presente em nosso dia-a-
dia, que ¢ inclusfo social de pessoas em condi¢fio de deficiéncia fisica, que como mostrado
no decorrer do trabalho passa necessariamente pela sua capacidade de movimentar-se

independentemente.

O desenvolvimento deste trabalho esta baseado em trabalhos de pesquisadores na area
de deficientes fisicos, que possibilitou a busca de uma solugdo que venha suprir
necessidades latentes, neste caso a mobilidade ligada & sua possibilidade de transpor as
barreiras arquitetonicas sem que ocorra risco de lesbes & sua musculatura, € nfio somente a

proposicdo sem fundamento cientifico de uma solugéo aos seu problemas.

O sistema conceituado nesta dissertagio apresentou grande potencial de sucesso, pois
foi comprovado através de modelos, uma diminui¢do no nivel de esfor¢co necessario ao
usudrio para a realizacdo do movimento desejado, o que diminui as possibilidade do usuario
desenvolver LER pela utilizagdo de uma cadeira de rodas servo-assitida. Sendo que esta
modelagem dos membros superiores ainda pode ser usada ainda como parimetro de
avaliagdo de propostas de cadeira de rodas sem que seja necessario o uso de eletro-

miografia nos pacientes, técnicas que por vezes pode ser dolorosa e a0 mesmo tempo
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indicar configuragbes para que estas diminuam a carga de esforgos sobre os membros

superiores.

O conhecimento das condi¢bes de estabilidade e de dirigibilidade da cadeira de rodas
foi de fundamental importéncia para que no futuro sistemas de controle inteligentes possam
identificar situacSes de instabilidade e evitar que o usudrio corra o risco de se acidentar.
Neste ponto o controle € elemento fundamental, principalmente quanto trata-se com
criancas que ndo tem a exata consciéncia do perigo que correm ao tentar realizar algumas

manobras.

Outra conclusdo € a viabilidade técnica e econdmica do desenvolvimento, haja visto,
produtos similares lancados recentemente (Yamaha e Alber), que ndo foram encontrados

antes do inicio desta dissertacfo.

Obviamente este trabalho nfio encerra-se com a defesa do mestrado, existem pontos
que mostraram-se bastante interessantes para estudos futuros: novas simula¢bes da
propulsdo em cadeira de rodas, o controle do sistema servo-assitido, programacio em
cartdes das caracteristica do usudrio, utilizacdo da modelagem dos membros superiores para

estudo de marcha.

No tocante & modelagem algumas simula¢Ges ainda podem ser realizadas em ciclos
diferentes de acionamento, ou mesmo na intera¢do da modelagem do acionamento da
cadeira de rodas com o movimento global da mesma. As simulacdes dos diferentes ciclos
de acionamento podem ser utilizadas como pardmetro de compara¢io de esforgos e

treinamento do usudrio para uma maior eficiéncia na propulsdo de sua cadeira de rodas.

Quanto & interagdo da modelagem do acionamento com o movimento global da
cadeira de roda, € muito Util na andlise de patologias dos membros superiores, como
disparidade sagital, contragdes involuntarid, coordenagfio motora, e correcdo destas através

do proprio controle da cadeira de rodas a fim que o movimento resultante seja exatamente
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aquele que o usudrio desejava, mas que devido & sua patologia nfio conseguia realizar a nfo

ser com excessivo esforgo.

O controle da cadeira de rodas € elemento de fundamental importancia para o sucesso
da proposta. Sua estratégia deve além de impedir que o usudrio sofra acidentes, identificar e
responder a suas necessidades de forma a estar sempre “aprendendo” com o usudrio, ou
seja, capaz de se adaptar as necessidade que surgem no dia-a-dia sem que seja necesséario

reprograma-lo.

Surgiu a proposta de que as condi¢des, ou varidveis, que seriam utilizadas pelo
controle fossem armazenadas em um cartfo, de forma que possa-se programa-lo off-line,
possibilitando além de uma répida atualizacfio dos pardmetros, uma forma de exclusividade
até no uso da cadeira de rodas. Pois sem que o cartdo possua a informacfo correta outro
usudrio ndo poderia utilizar-se da cadeira de rodas. Mas além disso hospitais poderiam ter
cadeiras como estas, onde seus pacientes s necessitariam utilizar o cartdo para que o

controle se adaptasse as suas necessidades.
Para concluir, pode-se afirmar este trabalho cumpriu seu objetivo e indicou muitas

op¢des de trabalhos e novos desenvolvimentos relacionados & utiliza¢do de sistemas servo-

assistido para cadeira de rodas.
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Anexo 01
Caracterizacdo e quantificacdo de pessoas em condicao de

deficiéncia no Brasil

Este anexo servird para caracterizagdo das principais deficiéncias abordadas pelo decreto N°
3298 de 20 de Dezembro de 1999, e também a distribuicio etaria das deficiéncias segundo o censo

de 1991, dados do IBGE.

Como ja mencionado trds como contribuicfo importante a definicdo das caracteristicas das
pessoas portadoras de deficiéncia e também a defini¢do de quais os tipos de limitagdes no tocante
a integracdio social sdo consideradas pela lei para efeitos de beneficios e ac¢des publicas para
melhoria das condicdes de vida dos portadores destas limitagdes. Seguem agora as demais

defini¢des ndo citadas no capitulo 01:

“B. Deficiéncia sensorial: auditiva e visual
A deficiéncia auditiva inclui as disacusias leves, moderadas, severas e profundas. Implicam:
¢ perda moderada (25 - 50 d.b.): uso de protese auditiva para dificuldade de audicfo funcional;
¢ perda severa (51 - 90 d.b.): uso de prétese auditiva para pequenas alteragOes na fala.
¢ perda profunda (acima de 91 d.b.): residuos auditivos ndo-funcionais para audigdo; nio ha
indicacdio de prétese auditiva; alteragdes maiores na linguagem e fala.
A deficiéncia visual é a perda ou redugdo de capacidade visual em ambos os olhos em carater
definitivo e que nfo possa ser melhorada ou corrigida com o uso de lentes e tratamento clinico ou
cirirgico. Entre os deficientes visuais tem-se os portadores de cegueira e os de visdo sub-normal.

Estas defini¢des e limites variam nas classificagdes esportiva, legal e outras.
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Além de agudeza visual e campo visual, considerados nestas classificaces, outros fatores, tais
como: fusfo, viso cromatica, adaptacfo ao claro e escuro e sensibilidade a contrastes, devem ser
levadas em conta para avaliar a visdo funcional.
C. Deficiéncia mental

A deficiéncia mental refere-se a padrSes intelectuais reduzidos, apresentando
comprometimentos de nivel leve, moderado, severo ou profundo e inadequacdo no
comportamento adaptativo, tanto maior quanto o grau do comprometimento (dificuldades
cognitivas).
D. Deficiéncias miltiplas

As deficiéncias multiplas referem-se 4 concomiténcia de duas ou mais deficiéncias, que se

manifestam numa mesma pessoa.” (Brasil, 1989)

A seguir sfio apresentados os graficos pertinentes a cada deficiéncia conforme o sexo e faixa
etaria segundo dados do censo de 1991 do IBGE. Os graficos referentes a hemiplegia e

paraplegia, ndo estdo aqui representados, pois foram apresentados no capitulo 1.

Distribuicdo por sexo e idade de pessoas portadores de Cegueira
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mais

Fonte: IBGE 1991 Faixa Etaria

Figura A1l.1 Distribuicfio etdria da populaciio portadora de cegueira no Brasil, Censo de
1991
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Como pode-se observar pela figura Al.1 a cegueira embora € um tipo de deficiéncia que
atinge principalmente as pessoas de mais idade, devido principalmente a doengas que surgem com
o processo de envelhecimento, como catarata, glaocoma, etc. Pode-se observar que na faixa etéria
acima de 80 anos existe um nimero maior de mulheres devido principalmente ao fato destas terem

uma expectativa de vida maior que os homens.

Distribuigdo por sexo e idade de pessoas com falta de membros ou parte

deles
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mais

Fonte: IBGE 1981 Faixa Etéria

Figura Al.2 Distribuicdo etaria da populacfio com falta de menbros ou parte deles no
Brasil, Censo de 1991

Este ¢ um tipo de deficiéncia onde a grande maioria sio homens e estd concentrada
principalmente na faixa etdria de pessoas economicamente ativas como pode ser observado na
figura A1.2, nfio que isto signifique que a causa deste tipo de deficiéncia venha a ser o trabalho em
ambiente perigosos, mas pode-se dizer baseado nos resultados apresentados que este fator é um

dos principais na evolugfo deste tipo de deficiéncia.

Na figura Al.3 pode-se observar que este tipo de deficiéncia nfo segue nenhuma

distribuicio muito especifica mas também caracteriza-se por apresentar-se na maioria dos casos



em pessoas do sexo masculino e por estar bastante presente em criangas de 0 a 17 anos, sendo que

dos 10 aos 14 ocorra seu ponto maximo.

Distribuig8o por sexo e idade de pessoas com mais de uma deficiéncia
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Fonte: 1BGE 1991 Faixa Etaria

Figura A1.3 Distribuicfio etaria da populagio com mais de uma deficiéncia no Brasil, Censo

de 1991

Distribuicio por sexo e idade de pessoas com deficiéncia mental
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Figura Al.4 Distribuicio etaria da populacio com deficiéncia mental no Brasil, Censo de

1991
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Esta deficiéncia apresenta decaimento quase que exponencial com a idade a partir de 20
anos, novamente pode-se notar que existem muitas faixas etaria onde a maioria de pessoas
acometidas com deficiéncia mental € na sua maioria homens como mostrado na figura Al .4. A

deficiéncia mental atinge cerca de 39% do total de deficientes no Brasil

A surdez, figura Al.5, apresenta uma distribuicBo mais uniforme entre os sexos durante a
maioria dos estagios de vida, porém novamente cresce com o envelhecimento por também ser uma

doenga com causas degenerativas.

Distribuiclo por sexo e idade de pessoas com surdez
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mais

Fonte: IBGE 1991 Faixa Etéria

Figura A1.5 Distribuicéo etdria da popula¢fio com surdez no Brasil, Censo de 1991

A tetraplegia figura A1.6 tem atinge principalmente criancas de 5 a 14 anos, e um vale de 35

a 64 anos, onde novamente apresenta um crescimento.
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Distribuic@o por sexo e idade de pessoas com tetraplegia
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Figura A1.6 Distribuicio etaria da populacfio com tetraplegia no Brasil, Censo de 1991.

A tetraplegia tem atinge principalmente criangas de 5 a 14 anos, e um vale de 35 a 64 anos, onde

novamente apresenta um crescimento.



Anexo 02
Determinacéo das reacdes de apoio da cadeira de rodas e

peségéc do C.G.

Este Anexo servira para determinagfio das equagBes que representam a distribuigfio da forca
peso nas rodas dianteiras e traseiras da cadeira de rodas. Este distribui¢do também sera importante
para a determinag8o da posicfio do centro de gravidade da cadeira de rodas (C.G.) em relagéo ao

comprimento da mesma.

Sera considerado a mesma distribuico de peso utilizada nos trabalhos de Huston (1982),
Chang e Lee (1990) e Becker (1997), o que corresponde admitir que 60 % do peso da cadeira de
rodas estd situado sobre o eixo traseiro e 40 % sobre o eixo dianteiro, como representado na

figura A2.1




O peso esta aplicado no C.G. da cadeira de rodas, desta forma as distancias 11 e 12
corresponde a distdncia do C.G. até o eixo dianteira e eixo traseiro, respectivamente. Adotando a

variavel L como sendo a distincia entre os eixos traseiro e dianteiro, entdo:

IN+12 =1 (A2.1)

Expressando matematicamente o valor dos pesos nos eixos dianteiro e traseiro tem-se:

W, =04m.g (A2.2)

W, =0,6.m.g (A2.3)
T

Realizando o somatério de momentos em relagdo ao C.G. da cadeira de rodas tem-se:

> Mz =-W, 1+W,I2=0 (A2.4)

substituindo-se os valores de Wy e Wt tem-se:

- 0,4 m.gll+0,6m.gl2=20 (A2.5)

Resolvendo o sistema formado pelas equagdes (A2.1) e (A2.5) tem-se

I1=0,6.1 (A2.6)
[~
12 =0,4.L (A2.7)

156



Desta forma pode-se concluir que o C.G. da cadeira de rodas esta mais proximo do eixo
traseiro que do eixo dianteiro da cadeia de rodas. Da mesma forma pode-se escrever os pesos We

e Wr em cada roda em func¢do da posicdo do C.G. da cadeira de rodas utilizando-se as equagdes:

o ]2

W, = m.g.l2 (A2.8)
L

W, = m.f!l (A2.9)

Obviamente a cadeira serd considerado simétrica na distribui¢fo de massa na direcfo

transversal (Y), desta forma o peso em cada roda dianteira e traseira respectivamente, Wre W,

pode ser representado como:

m.g.2
W, = -2 A28
4 2.1 (A2.8)
m.g .l
W= A2.9
; 2.1 (A2.9)

Devido a simetria no na dire¢do transversal (Y), pode-se concluir que o C.G. da cadeira de
rodas estard na metade do da largura da cadeira de rodas (b). Ja para altura do C.G. (h)devido sua
dificil determinagfio em funcdo da variar com a altura e distribuicdo de massa do corpo do

individuo esta sera assumida para efeitos de simulac¢fo igual 4 0,7 m.
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Anexo 03

Consideracdes sobre Antropometria

A antropometria é a disciplina que trata das medidas fisicas do corpo humana, ja a
biomecanica estuda as interagdes entre o homem e o trabalho realizado sob o ponto de vista dos

movimento musculo-esqueléticos envolvidos e suas conseqiiéncias. (1ida,2000)

Neste trabalho foram utilizados os seguintes dados antropométricos, devido a escassez de
divulgacio de dados referentes a crianga dentro dos estudos brasileiros em antropometria, um

resumo dos dados encontrados no trabalho de Taylor e Francis (1986).

Figura (A3.1) Figura com a repreSentag:ﬁo das grandezas antropométricas encontradas

no trabalho de Taylor e Francis (1986).
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A tabela (A3.1) a seguir representa os valores das grandeza antropométricas para criancas
de 2 a 12 anos de idade sfo referentes a criangas e adultos britdnicos, sendo apresentados o0s
dados para os percentis 5-50-90 para meninos (B) e meninas (G) além do desvio padrio destas

medidas Bsd e Gsd.

Tabela A3.1 Resumos das grandezas antropométricas do trabalho de Taylor e Francis (1996)

A) Estatura: Altura na posicao ereta (mmy) B) Altura do cotovelo:  Altura do solo até a base do cotovelo
na posi¢io ereta (mm)
idade B5 Bs0 B9 G5 G50 G858 Bsd Gsd Idade B5 B350 B95 G5 G50 G95 Bsd Gsd

2 850 930 1010 825 880 955 49 40

3 910 990 1070 895 970 1045 48 48

4 975 1050 1125 965 1050 1135 47 52 580 635 690 565 630 695 34 40
5 1025 1110 1195 1015 1100 1185 52 53 605 870 735 595 860 725 39 41
8
7
8

2 495 555 615 480 530 580 36 30
3
4
5
1070 1170 1270 1070 1160 1250 60 &6 § 835 705 775 625 695 765 44 43
7
8
9

535 595 855 520 580 640 35 35

1140 1230 1320 1125 1220 1315 56 58 680 745 810 665 735 805 40 42
1180 1280 1380 1185 1280 1875 60 59 705 780 855 705 775 845 45 42
9 1225 1330 1435 1220 1330 1440 63 68 740 820 900 720 845 910 50 57

10 1280 1380 1480 1270 1390 1510 61 72 10 770 860 950 765 860 955 55 57
41 1325 1430 1535 1310 1440 1570 65 79 i1 795 890 985 800 890 980 57 56
12 1360 1480 1620 1370 1500 1630 78 79 12 840 930 1020 840 940 1040 55 60
Adulto 1625 1740 1855 1505 1610 1716 70 62 Adulto 1005 1080 1180 930 1005 1085 52 46
C) Altura do quadril: Altura do solo até o centro do quadril D)Juntas dos dedos: Altura do solo até a juncéo
na posicao ereta (mm) dos dedo com a méo quando o brago esta relaxado (mm)
idade B5 B850 B9 G5 G50 G885 Bsd Gsd idade BS B50 B35 G5 G50 G895 Bsd Gsd
2 360 420 480 365 415 465 37 30 2 340 385 430 335 375 415 26 25
3 400 460 520 405 460 515 35 33 3 365 410 455 360 410 460 26 29
4 445 500 555 445 505 565 33 36 4 390 435 480 390 445 500 26 33
5 490 550 610 490 540 5%0 36 31 5 405 455 505 410 465 520 29 34
6 520 595 670 520 575 630 45 32 6 425 480 535 430 490 550 33 36
7 570 635 700 555 615 675 39 35 7 460 510 560 465 525 585 31 37
8 B05 665 725 585 650 715 35 38 8 480 535 580 495 555 615 32 37
g 635 700 765 610 680 770 40 48 9 505 565 625 530 590 650 36 37
10 660 735 810 650 730 810 46 50 10 540 595 650 555 615 675 33 36
i1 685 765 845 670 750 830 50 48 11 560 620 680 575 645 715 35 42
42 720 805 890 705 780 855 53 47 12 580 645 710 590 865 740 40 46
Adulto 840 920 1000 740 810 885 50 43 Aduito 690 755 825 660 720 780 41 36
E)Profundidade do busto: Distancia maxima das costas F) Altura sentado: Altura a base do assento até o topo
até ¢ busto (mmy) da cabeca (mm)
idade 85 B50 B9S G5 G50 G955 Bsd Gsd idade BS B50 B95 G5 (G50 G85 Bsd Gsd
2 100 120 140 100 115 130 12 10 2 505 545 585 485 520 555 24 21
3 105 125 145 105 120 140 12 12 3 530 570 610 515 555 595 25 25
4 110 130 150 110 130 150 12 13 4 550 595 640 540 580 640 26 29
5 110 135 160 110 135 155 14 14 5 575 620 665 560 610 660 28 29
6 110 140 170 110 140 170 19 18 6 585 640 695 585 635 685 32 31
7 110 145 180 110 145 180 20 21 7 615 665 715 610 660 710 30 31
8 115 150 185 120 150 180 20 20 8 630 680 730 640 685 730 31 28
9 120 155 180 115 155 195 22 24 9 650 700 750 645 700 755 31 33
10 120 165 210 115 185 215 26 31 10 670 725 780 665 725 785 32 36
11 130 170 210 115 175 240 24 38 i1 685 740 795 680 745 810 34 41
12 135 175 215 135 180 240 24 33 12 700 765 830 700 775 850 39 45
Adulto 215 250 285 210 250 295 22 27 Adulto 850 910 965 795 850 910 36 35

159



G) Altura do cotovelo (sentado}:

Altura do assento

até cotovelo na posicdo sentada (mm)

Idade
2
3
4
5
[
7
8
8
10
11
12
Aduito

{) Comprimento ombro-punho:

B5 B0 B9s
1058 140 175
115 150 185
125 180 185
130 185 200
130 170 210
140 175 210
145 180 215
150 190 230
160 195 230
160 200 240
160 205 250
195 245 205

G5 G80 G95 Bsd Gsd

105 130 155 20 15
110 140 170 20 17
120 150 180 20 18
125 155 185 22 18
125 160 195 25 21
140 170 200 20 18
145 175 208 21 18
140 180 220 24 25
150 190 230 21 25
155 200 245 24 26
155 205 255 27 31
185 235 280 31 28

Comprimento das parte

traseira do ombro até o centro do punho (brago estendido) (mm)

idade
2
3
4
5
8
7
3
9
10
11
12
Adulto

BE B50 B9Ss
295 340 380
320 385 410
340 385 430
355 405 450
370 425 480
400 450 505
425 475 525
435 490 545
445 515 580
480 530 600
400 560 625
610 665 715

K) Comprimento da mao:
até a ponta dos dedos (mm)

Idade
2
3
4
5
8
7
8
]
10
11
12
Adulio

#1) Comprimento nadegas-perna:

B5 Bs B9S
90 105 120
95 110 125

100 115 130

110 125 140

115 130 145

120 135 150

125 140 155

130 145 160

135 150 185

140 155 170

150 185 180
175 190 205

G5 G50 G95 Bsd Gsd

270 315 360 28 27
295 345 395 27 31
316 370 430 26 35
335 390 450 20 35
350 415 475 34 38
380 435 485 32 34
405 465 520 30 35
405 480 555 33 45
420 495 565 42 44
455 530 605 43 46
465 555 640 41 52
556 600 650 32 29

Comprimento da base do punho

G5 G800 G%5 Bsd Gsd

90 100 110 8 8
100 110 120 8 7
106 120 135 8 8
105 120 135 9 8
110 125 140 10 8
120 135 150 9 8
125 140 155 9 8
130 145 160 9 10
135 150 165 g 10
135 185 175 10 11
145 165 185 10 11
160 175 190 10 g

Comprimento das

nadegas até a parte anterior do joelho na posicéo sentada (mm)

idade
2
3
4
5
]
7
8
9
10
11
12
Adulto

B5 B50 395
210 235 260
225 250 275
240 265 290
250 280 310
270 305 340
280 325 370
305 340 375
325 365 405
340 380 420
345 395 445
375 415 455
440 495 550

G5 G50 G956 Bsd Gsd

185 2456 305 16 26
215 2680 305 16 26
250 275 300 16 16
265 295 325 17 19
275 310 345 21 20
200 335 380 27 27
310 355 400 22 27
330 380 430 25 31
350 400 450 25 29
365 410 455 30 26
380 435 490 23 33
435 480 530 32 30

H} Comprimento ombro-cotovelo:
do ombro até o cotovelo com o braco na posicio
flexionada (mm)
B85 B50 BgS G5 G50

ldade
2
3
4
5
8
7
8
]
10
11
12
Adulto

160
175
190
208
215
230
240
250
265
270
280
330

185
195
210
225
240
255
265
275
290
300
310
365

205
220
230
250
265
280
290
305
315
325
340
395

160
175
185
200
215
225
240
245
260
265
280
300

175
195
210
220

330

Distancia do topo

G895 Bsd Gsd
80 13 10
218 13 12
235 13 14
245 14 13
255 18 13
275 15 15
28 15 14
30 18 17
320 16 18
330 16 20
345 18 20
380 20 17

J) Comprimento cotovelo-ponta dos dedos:

Comprimento do cotovelo até a ponta dos dedos (mm)

idade
2
2
4
5
8
7
8
9
10
11
12
Adulto

B5S B5S0 BSS G5 G50 G985 Bsd

215
235
250
265
275
285
310
320
335
350
360
440

245
260
275
295
310
325
340
355
370
385
400
475

275
285
300
325
345
355
370
390
405
420
440
510

210
230
245
260
275
290
305
310
330
340
355
400

L) Comprimento nadegas-joelho:
nadegas até o lado externo do joelho na posicéo sentada (mm)
B5 B50 B95 G5 G50 G955 Bsd Gsd

Idade
2
3
4
5
8
7
8
]
10
11
12
Aduito

N} Altura da perna:

245
270
290
310
330
355
375
395
415
435
445
540

275
300
325
345
370
365
415
440
460
480
500
595

305
330
355
380
410
435
455
485
505
525
555
645

cocha na posicdo sentada (mm)

Idade
2
3
4
5
]
7
8
9
10
11
12
Adulto

160

B5 BS0 B9
165 205 255
195 230 265
235 255 275
240 270 300
260 295 330
285 315 345
295 325 355
300 340 380
330 360 390
330 375 420
350 380 430
395 440 490

250
270
290
310
330
355
375
395
415
430
450
520

235
255
275
290
305
320
335
380
370
385
400
430

280
305
330
350
370
400
420
445
470
490
510
570

260
280
305
320
335
350
365
390
410
430
445
460

310
340
370
380
410
445
465
485
525
550
570
620

Comprimento das

Altura do chéo até a parte inferior da

G5 G50 G955 Bsd Gsd

170
200
230
245
265
275
295
300
325
335
345
355

205
230
255
270
290
310
330
340
365
375
385
400

240
260
280
2985
315
345
365
380
405
415
425
445
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Q) Altura do joelho: Altura do chéo até o topo do joelho P) Comprimento dos pés: Comprimento da parte posterior

na posicdo sentada (mm) dos pés até a ponta dos dedos
idade B5 B50 B95 G5 G50 (9% Bsd Gsd Idade B5s B5SC B9 G5 G50 G35 Bsd Gsd
2 235 270 305 230 260 280 20 17 2 130 145 160 130 145 180 10 9
3 255 200 325 250 285 320 20 20 3 140 155 170 140 185 170 10 10
4 275 310 345 270 310 350 20 23 4 150 165 180 145 185 185 10 11
5 300 335 370 295 330 365 22 21 5 155 175 185 155 170 185 11 10
§ 320 360 400 320 355 390 258 21 6 165 185 205 160 180 200 13 11
7 340 380 420 335 375 415 25 23 7 175 195 215 170 180 210 11 12
8 360 400 440 355 395 435 25 24 8 180 200 220 180 200 220 12 12
9 375 420 465 375 420 485 27 27 g 185 210 235 185 210 235 14 14
10 395 440 485 305 440 485 26 28 10 185 220 245 180 215 240 14 14
41 420 460 500 405 455 505 25 30 11 205 225 245 185 220 245 13 14
42 430 480 530 420 470 520 30 28 12 215 235 255 205 230 255 13 14
Adulto 490 545 595 455 500 540 32 27 Adulto 240 265 285 215 235 255 14 12
Q) Largura dos ombros: Largura maxima horizontal R) Largura do quadril: Largura horizontal maxima dos
dos ombros (mmy) quadris na posicae sentada {(mm)
idade BS B50 B9 G5 G50 G5 Bsd Gsd Idade B5 BS0 BS5 G5 G50 G85 Bsd Gsd
2 215 245 275 210 235 260 17 14 2 170 180 210 1865 185 205 13 11
3 230 255 280 225 250 275 16 15 3 175 195 215 175 195 218 13 13
4 240 265 2060 240 285 280 15 18 4 180 200 220 180 205 230 13 15
5 245 275 305 245 270 295 17 18 5 185 210 235 185 210 235 15 18
6 245 285 325 250 285 320 23 20 6 185 215 250 180 220 250 21 1%
7 265 300 335 255 295 335 22 24 7 180 225 280 195 235 275 21 23
g 275 310 345 270 310 3580 21 24 8 200 235 270 205 245 285 20 23
9 280 320 360 285 320 355 23 20 9 205 245 285 210 285 300 24 27
10 290 335 380 280 330 380 27 31 10 215 260 305 215 265 315 28 30
11 300 345 390 285 340 385 28 34 11 220 265 310 225 280 335 27 34
12 315 355 385 305 355 405 25 28 42 230 275 320 235 295 355 26 35
Adulto 420 465 510 355 395 435 28 24 Adulto 310 360 405 310 370 435 29 38

QOutra forma bastante comum de determinar-se os pardmetros antropométricos de um
usudrio se a necessidade de fazer todas as medidas, mas obviamente o uso de equagdes
matematicas s6 é recomendado para uma primeira estimativa, mas as vezes ¢ mais do que
suficiente para um estudo, recomendando-se sempre que necessario a construgdo de equipamentos
sob medida, como € o caso de préteses, assentos para automéveis (usudrios deficientes), etc. A
seguir sfo apresentadas duas figuras (A3.2 e A3.3) que representam estas equagdes estatisticas

fornecidas em Lida (2000).

161



i
0,936H e sl
fusd
[
b
oy o
O
ro !
] i
b {
; -
|
0,520H

i
i

0,818t
et 0, G530H
ot (3, GG ] sl
oo (3,37 7 s}
o ‘ |
o
3
e
{
i
]
ey

[. ) A
- 0,191H—b !
&
) . z 9
. 2

<
, g ;
= .
i : _t‘-l:&gﬁ i H=Estatura
-

0,055H 0,182
Largura dos pek

Comprimento dos pes
Figura (A3.2) — Modelo antropométrico humano baseado em equacgdes de correlagiio

estatisticas lida (2000)

 btenens 0, 4B 2H el

P

.,
D
-

i
I |
i 4§
& __
+ —?————' ‘&
5 . . .
S ‘ : ' et 7=~
sz - ~,-»—::.e=>€,;___ AR
L S ""‘-‘"; -- r
o o I \OR %
0,135H
i l 0,088H,
T T ’ r =
g 5
ﬁi
(3, 280H
H=Esiatura " g, 342H—— 8 & 0,256H®

Figura (A3.3) — Modelo antropométrico humano baseado em equacdes de correlagdo

estatisticas lida (2000).

162



Existe ainda a necessidade de para algumas simulagdes determinar-se a massa de cada
segmento do corpo, ou no caso deste trabalho dos segmentos brago, ante-brago e pulso,
novamente depara-se com a insuficiéncia de dados disponiveis ao publico. Resta a utilizagdo de

equacdes e/ou relagdes com outras grandezas conhecidas para a determinagéo desta variavel.

Tendo sido exposto isto utilizou-se a tabela (A3.2) que contém as relagdes entre a altura do
individuo com o comprimento dos membros e a massa de cada membro relacionada com o peso
do individuo, estes dados foram utilizados nas simula¢des apresentadas no decorrer deste trabalho

quando necessario

Tabela A3.2 Relagdes de peso e comprimento de segmentos do corpo humano com a altura € o

peso do individuo. (Hall,2000)

Cabeca e Pescogo 10.75 8.26 10.75 8.20
Tronco 30.00 46.84 29.00 45.00
Brago 17.20 3.25 17.30 2.90
Ante-Brago 15.70 1.87 16.00 1.57
Maio 5.75 0.65 5.75 0.50
Coxa 23.20 10.50 24.90 11.75
Perna 24.70 4.75 25.70 5.35
Pés 4.25 1.43 4.25 1.33

Fonte: Hall, 2000

Outra grande problema enfrentado pelos usuérios de cadeiras de rodas sejam elas manuais
ou ndo ¢ a abertura de portas, que segundo a norma ABNT 9050 deve ter véio livre de no minimo
0.8 m e regulada para abrir completamente. A norma além disso ainda menciona como devem ser

as portas.

A figura (A3.4) a seguir demostra como deve ser a configuracdo das portas, mas também

serve para demonstrar a dificuldade mesmo nesta situagdo para que o usudrio consiga abri-la.
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Figura (A3.4) — Recomendacfio para dimensionamento do vio livre das portas segundo

ABNT 9050.
Zonas de alcance preferenciais para usuarios de cadeiras de rodas

A seguir s3o apresentadas figuras (A3.5 e A3.6) com as zonas de alcance preferencias para
usudrios de cadeiras de rodas para o plano transversal superior e frontal respectivamente, estas
defini¢des sdo importantes porque delimitam os espago onde devem ser colocados os objetos e

demais mecanismos que devam se acionados pelo usuério.
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Figura (A3.6) — Zona de alcance preferencial no plano frontal segundo ABNT 9050

Cita-se ainda como fonte de referéncia o trabalho de Jaroz (1996), que nio serd comentado
neste texto por se tratar de um estudo feito com uma populagio americana que como sabe-se

diferencia em muito dos valores antropométricos da populagéo brasileira.
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Anexo 04

Consideracdes sobre o dimensionamento das engrenagens

Considerando os necessidade apresentadas no capitulo 5 pode-se calcular o primeiro

dimensionamento do sistema motor para o sistema servo-assistido conforme ¢ mostrado a seguir.

Um motor que atende a especificagdes acima é o motor do fabricante Bosch ®, motor do
tipo CHP desenvolvendo uma poténcia de 9 W com uma rotagio de aproximadamente 23 pm e

um torque de 7,5 N*m.
Lembrando-se que a poténcia mencionada ¢ necessiria para que sistema motor mova
sozinho a cadeira de rodas em uma rampa com inclinagio de 7,125 ° 4 uma velocidade linear de

0,5 m/s, o que corresponde & uma velocidade angular da roda, o, igual & 1,97 rad/s.

Logo as relagSes de velocidades s3o representadas substituindo no sistema (5.4):

197=2e 549
Ny
N (A4.1)
de=2P 241
N

Da primeira relagéo assumindo-se N, (numero de dentes da engrenagem planeta) igual a 40

entdo N; (niimero de dentes do anel externo) ¢ igual 2 98 dentes. Para a rotaggo do suporte das
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engrenagens (Ac) ndo precisa ter um valor especifico portanto foi assumido um valor de Rc, visto

que € apenas a rotac@o do suporte dos planetas:
Rc=Rs+ Rp (A4.2)

Determinou-se as dimensSes da engrenagem dos planetas (ou seja, da engrenagem que esta
acoplada ao motores) utilizando-se dos seguintes dados: relagdio de velocidades 0,41; dngulo de
hélice da engrenagem, 20 °; nimero de dentes da engrenagem, 20; poténcia de transmissdo 9 W;
velocidade de rotac@o 23 rpm e tensfio limite do material aluminio A91100-O , 34,5 MPa (Shigley,
1981) e um fator de seguranca de 3 . Resultando em uma engrenagem de médulo transversal igual

4 1,25 mm e largura do dentes (1d) igual 4 18,1 mm.

Pela equacdo dp =nmn (A4.3) onde n é niimero de dentes da engrenagem e mn € o
moédulo normal da mesma sendo, mn =m/cos(p) (A4.4), onde ¢ é o angulo de hélice da

engrenagem. Resultando em um didmetro Dp igual & 53,2 mm

Tendo determinado as caracteristicas geométricas das engrenagens planetarias pode-se
determinar 0 momento de inércia das mesmas. O volume da engrenagem planetaria (Vp) €
definido como:

Vp

.Dp*1d -
L D4p (A4.5), substituindo os valores tem-se: Vp = 4,02¥10” m’. Assumido a

densidade do aluminio ( p,) como 2790 kg/ m’, tem-se a massa de cada engrenagem planetaria

(mp) como sendo 0,112 Kg.

Substituindo o valor de mp na equagfio (5.6) tem-se a como valor para 0 momento de

inércia de cada engrenagem planetéria Jp = 0,0001 Kg.m®
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Uma vez definida engrenagem dos planetas pela relagdo anterior (A4.1) defini-se a
engrenagem do anel externo como tendo 98 dentes (engrenagem interna), modulo transversal m
igual 1,25 mm, largura do dente igual & 18.1 mm e consequentemente didmetro Dr igual 2 130,4
mm. Assumindo que a espessura do anel da engrenagem (dr) ¢ igual 4 largura da mesma. Deve-se
observar que Dr € menor que o raio da roda (Ryg = 508 mm), portanto o planetario pode ser

montado no interior da mesma.

Tendo determinado as caracteristicas geométricas das engrenagens externa pode-se

determinar o momento de inércia. O volume da engrenagem externa (Vr) € definido como:

_ 7z.drld
4

Vr (A4.6), substituindo os valores tem-se: Vr = 4,66*10° m’. Assumido a

densidade do aluminio ( p,,) como 2790 kg/ m’, tem-se a massa da engrenagem externa (mr)

como sendo 0,013 Kg.

Substituindo o valor de mr na equagéo (5.6) tem-se a como valor para o momento de inércia

de cada engrenagem externa Jr = 0,0001 Kg.m’.

O momento de inércia definido anteriormente para externa deve ser acrescido do momento
de inércia da roda das cadeira de rodas uma vez que esta também gira com a mesma velocidade
angular desta. Uma roda comercial de cadeira de rodas pesa aproximadamente 2 kg e possui um
raio de 0,254 m, logo aplicando-se a equagio (5.6) tem ser um momento J.q, igual & 0,0645

Kg.m’. Desta forma nas simulacdes sera aplicado Jr = 0,0646 Kg.m’.

Tendo definido as dimensdes do anel externo e dos planetas pela figura (5.2) sabe-se que a

engrenagem Sol, deve obedecer & seguinte relagfo:

Ds+2.Dp = Dr (5.18)
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Sendo Ds (didmetro da engrenagem Sol), Dp (didmetro das engrenagens planetérias) ¢ Dr

(didmetro do anel externo), Assim Ds deve ser igual & 24 mm.

Tendo determinado as caracteristicas geométricas das engrenagens central pode-se

determinar o momento de inércia. O volume da engrenagem central (Ve) € definido como:

B z.Ds* 1d

Vs (A4.7), substituindo os valores tem-se: Vs = 8,19%10° m’. Assumido a

densidade do aluminic ( p ) como 2790 kg/ m’, tem-se a massa da engrenagem central (ms)

como sendo 0,023 Kg.

Substituindo o valor de ms na equagdo (5.6) tem-se a como valor para 0 momento de inércia

de cada engrenagem planetdria Js = 3,3%*1 0° Kg.m’

Utilizando-se da equagdio (A4.2) tem-se que Rc deve ser igual 4 38,6 mm, mas este ainda
deve ser dimensionado, para tanto foi considerado a seguinte configuracdo dos brago do suporte

dos planetas para o dimensionamento:

i
=

Rc »

i
i B

_Re

A

Figura (A4.1) — Modelagem do suporte dos planetas

Sendo Re, o comprimento de cada brago como representado na figura (A4.1), a largura do
suporte e ¢ a espessura do mesmo, Além disso devem ser definidos as seguinte forcas externas Fe,
o peso do motor, Mm, o momento gerado pelo peso do motor no suporte € M o torque gerado

pelo motor quando acionado.

Para o primeiro caso mostrado na figura (5.1) tem-se a seguinte solug&o:
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Assumindo que a massa do motor seja de 0,250 kg , logo Fe = 2,45 N. Do catalogo tem-se

que o comprimento do motor (lnewr) € 0,143m logo Mm =1 . .Fe, desta forma Mm assume o

mofor

valor de 0,175 N.m.

Carregamento: q =0

Condig¢Oes de contorno:
Vy(0)=? Vy(Rc)=Fe
Mz(0) =7 Mz(Rc)=Mm
Re=0,0386 m

A equacfo do momento fletor é:

d’Mz(x)

o q(x) (A4.8)

onde x representa o comprimento da barra assumindo valor maximo igual a Re

integrando-se pela primeira vez tem-se

Vy(x) =C1 (A4.9)
integrando-se pela segunda vez tem-se

Mz(x) = Cl1*x + C2 (A4.10)
Aplicando-se as condi¢des de contorno:

Vy(x) = Fe = Vy(x) =245 (A4.11)
Mz(x) = Fe * x + (Mm-Fe.Rc) = Mz(x) = 2,45 *x + 0,0804, (A4.12)

Logo o valor maximo do momento fletor € Mz = 0,175 N.m

A tensfo € dada pela equacéo:

Mz
Oy 2“752'*3/ (A4.13)
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assumindo valor maximo quando

Vanax = ©/2 (A4.14)

O momento de inércia planar da secgfo para esta configuracio da geometria é

Izz = a*c’/12 (A4.15)

Considerando um ago com tensdo de escoamento = 430.10° N/m’ (material aco 070M20 —

Shigley, 1981) e coeficiente de seguranga (n) igual 4 2,0
Tensdo admissivel oy, =215.10° N/m’

Substituindo as varidveis nas equacdes (A4.13 e A4.15) e organizando-se os termos tem-se:

a*c’=4,88 10" (A4.16)
Para o segundo caso mostrado na figura (5.4) tem-se a seguinte solugfo:

Carregamento: q =0

Condicdes de contorno

Vy(0)=? Vy(Rc)=0

Mz(0) =? Mz(Rc) =Mz

Onde Mz ¢€ igual ao torque do motor 7,5 N.m
Rc=0,0386m

A equagdo do momento fletor é:

d* Mz(x) _

PR 1S (A4.17)

onde x representa o comprimento da barra assumindo valor maximo igual & Rc
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integrando-se pela primeira vez tem-se

Vy(x) =C1 (A4.18)

integrando-se pela segunda vez tem-se

Mz(x) = C1*x + C2 (A4.19)

Aplicando-se as condi¢des de contorno:
Vy(Re)=Cl = VyRc)=0 (A4.20)
Mz(Re¢) = 7,5 = Cl1*x + (0) = C1=194,3N, (A4.21)

Logo o valor maximo do momento fletor ¢ Mz(Rc) = 7,5 N.m

A tensdo € dada pela equacéo:

Oy = —% *y (A4.22)
Izz

assumindo valor maximo quando

Venax = &/2 (A4.23)

O momento de inércia planar da secgdo para esta configuragiio da geometria é

Izz = c*a’/12 (A4.24)

Considerando um ago com tens&o de escoamento = 430.10° N/m? (material aco 070M20 —

Shigley, 1981) e coeficiente de seguranca (n) igual 4 2,0
Tensdo admissivel Gy =215.10° N/m?

Substituindo as varidveis nas equacdes (A4.22 e A4.24) e organizando-se os termos tem-se:

c*a’=2.09 107 (A4.25)
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Resolvendo o sistema formado pelas equagdes (A4.16) e (A4.25) tem-se: a= 19,6 mmec =

0.5 mm, porém para efeito de simulacSes serfo considerados a= 20 mm e ¢ = Imm.

Tendo determinado as caracteristicas geométricas dos suportes das engrenagens planetarias

pode-se determinar o momento de inércia. O volume de cada suporte (Vsup) € definido como:

V sup = a.c.Rc ( A4.26), substituindo os valores tem-se: Vs = 7,72*10” m’. Assumido a
densidade do ago ( p,,) como 7900 kg/ m’, tem-se a massa de cada suporte (msup) como sendo

0.006 Kg.

Como o suporte € placa plana fina girando em torno de sua base o momento de inércia

obedece & seguinte formula:
1 2 1 2
Jsup = 1—2—m sup.a® + —3~m sup.Rc (A4.27)

Substituindo o valor de msup, a € Rc na equagio (A4.27) tem-se a como valor para o
momento de inércia de cada engrenagem planetaria Jsup = 3.18*10° Kg.m’. Como sdo quatro

suportes (pois numero de motores € igual a 4) entfio Jc = 4*Jsup = 1.27*10”° Kg.m’

Com estes dados pode-se efetuar as simulagdes dos sistemas construtivos propostos para a

cadeira de rodas servo-assistida.
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