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RESUMO

A populacdo de wusuarios de cadeiras de rodas no Brasil corresponde a
aproximadamente 5 milhdes de pessoas que, em sua maioria, sdo deficientes fisicos que
dependem permanentemente da cadeira de rodas para se locomover. A cadeira de rodas mais
utilizada por essa populagdo é a cadeira de rodas manual, porém a locomog¢ao com cadeiras de
rodas como meio de transporte é considerada de baixa eficiéncia, devido a aspectos
biomecanicos que desfavorecem a propulsao. Além disso, a locomogdo com cadeiras de rodas
manuais sujeita 0s membros superiores a altas cargas e a esfor¢os repetitivos. Essa demanda
relativamente alta de atividade fisica com elevados esfor¢os durante a propulsdo da cadeira de
rodas manual levam a um alto nimero de reclamacdes por parte dos usuarios, devido a dores e
lesdes nos membros superiores. Estudos experimentais tém colaborado para a compreensédo
dos esforcos durante a propulsdo e dos fatores que levam a incidéncia de doencas
musculoesqueléticas em cadeirantes. Porém, a aquisi¢do de dados experimentais esté sujeita a
limitacBes técnicas, custos relativamente altos e alta demanda de tempo para serem realizados.
Em menor numero, estudos envolvendo simulagdes computacionais também tém colaborado
para o entendimento da propulsdo. Com modelos matematicos cada vez mais condizentes com
a realidade e o crescente poder de processamento computacional, as simulagcbes
computacionais possibilitam a realizacdo de testes virtuais em variados cenarios com custo e
demanda de tempo relativamente reduzido. O presente trabalho estuda a influéncia das forcas
inerciais, gravitacionais e musculares e também das propriedades musculoesqueléticas na
propulsdo de cadeira de rodas manuais. Para isso, foi desenvolvido um modelo do sistema
cadeira de rodas e usudrio e uma abordagem para estimar as ativagdes dos musculos
envolvidos na propulsdo de cadeira de rodas a partir de dados experimentais da cinematica do
sistema e das forcas aplicadas no aro da cadeira de rodas através da resolucdo de um problema
de otimizacdo estdtica. Com o objetivo de ilustrar a aplicacdo dos métodos e realizar um
estudo de caso, foram coletados dados de cinematica e forcas no aro para um voluntario em
duas velocidades de locomogdo em um laboratorio de analise de movimento. A cinematica foi
filmada utilizando uma camera e as forcas no aro foram medidas utilizando o sistema
SmartWheel.

Palavras-chave: propulsdo de cadeira de rodas. Biomecéanica. Otimizag&o estatica.



ABSTRACT

The population of wheelchair users in Brazil corresponds to approximately 5 million
people, most of them are disabled and depend permanently on the wheelchair for
locomotion. The wheelchair most used by this population is the manual wheelchair, but
wheelchair locomotion is consideredinefficiency due to biomechanical aspects.
Furthermore, the locomotion with manual wheelchairs subject the upper limbs to large and
repetitive loads. This relatively high demand of physical activity for propelling the manual
wheelchair leads to a high number of complaints from users due to pain and injuries in the
upper limbs. Experimental studies have contributed to the understanding of the efforts
during the propulsion and the factors that lead to the incidence of musculoskeletal
disorders in wheelchair users. However, the acquisition of experimental data is subjected to
technical restrictions, relatively high costs and long time to be realized. In smaller number,
studies involving computer simulations have also contributed to the understanding of
propulsion. With mathematical models increasingly consistent with reality and the growing
power of computer processing, computer simulations allow the performing of virtual
testing in various scenarios with low cost and relatively short period of time. This paper
investigates the influence of inertial, gravitational and muscle forces as well as
musculoskeletal properties on manual wheelchair propulsion. In order to achieve this, a
model of the wheelchair and user system and an approach to estimate the activation of the
muscles involved in propelling the wheelchair based on the experimental data obtained
from the system kinematics and the forces applied on the wheelchair handrim by solving a
static optimization problem. In order to illustrate the application of the methods and
conduct a case study, the kinematic data and forces on the rim for a volunteer were
collected in two locomotion speeds in a motion analysis laboratory. The kinematics was
filmed using a camera and the forces on the handrim were measured using the SmartWheel
system.

Key-words: propulsion wheelchair. Biomechanics. Static optimization.
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1 INTRODUCAO

A cadeira de rodas € um dos equipamentos mais utilizados no auxilio de pessoas com
dificuldades de locomogdo. Os usudrios sdo geralmente pessoas portadoras de deficiéncia
fisica, que possuem limitacBes em seus membros inferiores devido a doencas, acidentes ou
anomalias genéticas. Entre as doengas estdo a paralisia cerebral, na qual uma leséo no cérebro
afeta o controle muscular, e a esclerose multipla, que afeta as fibras nervosas tornando-as
incapazes de enviar sinais a partir do sistema nervoso central aos musculos do corpo. Quanto
a deficiéncia causada por acidentes, os veiculos automotores estdo entre as principais causas
que provocam lesdo medular (grau de lesdo completa, a qual provoca a paralisia motora total
dos membros inferiores) resultando na incapacidade de locomocao da pessoa (CEREZETTI et
al., 2012). Entre as causas de deficiéncias motoras causadas por anomalias genéticas, podem
ser destacados os defeitos do fechamento do tubo neural, de acordo com Aguiar et al. (2003),
sendo 0 mais comum a espinha bifida.

O censo demografico levantado pelo Instituto Brasileiro de Geografia e Estatistica-
IBGE (2010) divulgou que o Brasil possuia uma populacéo formada por 190.732.964 pessoas,
das quais 23,9% ou aproximadamente 45,6 milhGes de pessoas apresentavam algum tipo de
deficiéncia fisica. Em julho de 2013, o IBGE divulgou as estimativas da populacao brasileira
para 201.032.714 pessoas, com correspondente aumento da populacdo de pessoas deficientes.
O Censo de 2010 reporta ainda que 7% da populacdo brasileira apresentava algum tipo de
deficiéncia motora, 0 que corresponde a aproximadamente 14 milhdes de pessoas, das quais
40% (aproximadamente 5 milhGes) dependem permanentemente de cadeira de rodas para se
locomover.

Apesar da grande utilidade da cadeira de rodas manual, muitos estudos a classificam
como um meio de locomocao de baixa eficiéncia, ou seja, a energia metabolizada pelo usuario
para a propulsdo da cadeira de rodas manual, ndo € eficientemente aproveitada para a
propulsdo da cadeira. Brubaker et al. (1986), por exemplo, explicam que a baixa eficiéncia é
dada pelo fato de que as cadeiras de rodas manuais prescritas pelos médicos sdo genéricas, ou
seja, ndo estdo adaptadas para as caracteristicas fisicas de cada pessoa, possuem apenas
regulagem de altura e profundidade do assento. van der Woude et al. (2001) relatam que a
baixa eficiéncia da cadeira de rodas manual pode ser explicada pela pequena massa muscular
dos membros superiores quando comparada a massa muscular das pernas, o padrdo de

movimento da mao acoplada ao aro da cadeira e a anatomia funcional complexa dos ombros.
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Estudos de Sagawa et al. (2012) relatam que além da baixa eficiéncia mecénica, a
propulsdo da cadeira de rodas manual, exige elevados esforcos e muita repetitividade de
movimentos dos membros superiores que ndo sdo preparados para atividades repetitivas com
altas cargas. Van der Woude et al. (2001) declaram que existe um alto nimero de reclamacdes
por parte dos usudrios de cadeira de rodas manuais, de dores e lesGes nos membros superiores,
0 que indica a existéncia de uma alta carga suportada pelos membros superiores durante a
propulsdo. Os estudos de van Drongelen et al. (2005) e Westerhoff et al. (2011) também
afirmam que as altas cargas e a alta frequéncia de movimentos durante a propulsao da cadeira
de rodas manual sdo responsaveis pelo desenvolvimento de dores nos ombros.

Durante as Gltimas décadas, a comunidade de biomecénica vem buscando a reducao
das altas cargas nos membros superiores estudando as lesdes nas articulagdes e investigando o
esforco muscular durante a propulsdo de cadeiras de rodas manuais. Van der Woude et al.
(2001) mencionam que, embora alguns estudos tenham focado na melhoria do desempenho e
da ergonomia das cadeiras de rodas, a maioria estd centrada nas lesdes em membros
superiores, causadas pelos esforcos repetitivos durante a propulsdo de cadeira de rodas
manuais.

De acordo com Boninger et al. (2002), os usuérios de cadeiras de rodas manuais,
apresentam um alto risco de lesGes nos membros superiores, e o local mais afetado é o ombro,
com prevaléncia entre 31% e 73% de reclamacBes dos usuarios. Boninger et al. (2002)
também indicam que os estudos detalhados sobre a prevaléncia de dores nos membros
superiores apontam 0 uso de cadeira de rodas manuais como responsavel por lesdes por
esforcos repetitivos, que causam dor.

Os estudos de Rankin et al. (2012) relatam que mais da metade dos usuarios de
cadeiras de rodas manuais desenvolverao lesdes ou algum tipo de dor nos membros superiores
durante a vida. Rankin et al. (2012) reportam que estudos tém se concentrado na reducéo da
demanda exigida dos membros superiores durante a propulsdo da cadeira de rodas através da
modificacdo da configuracdo de cadeira de rodas e também da técnica de propulsdo. Algumas
variaveis vém sendo utilizadas na literatura para avaliar a biomecéanica de propulsdo, entre
elas estdo: a cadéncia (ciclos de propulsédo por segundo), angulo de contato (posicdo angular
do aro de propulsédo da cadeira em que ocorre 0 contato com a mao) e pico de forca. Essas trés
variaveis, tém mostrado influéncia na demanda dos membros superiores, incluindo a
eficiéncia mecénica da cadeira, momentos nas articulacdes e atividade eletromiogréafica
(EMG).
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O crescente interesse de pesquisadores na biomecénica da propulsdo de cadeira de
rodas manuais contribuiu para um melhor entendimento sobre a alta incidéncia de doencas
musculoesqueléticas em usuarios. De acordo com van der Woude et al. (2001), cada vez mais
se tem estudado a propulsdo de cadeiras de rodas no dia-a-dia dos usuarios e também em
esportes praticados por usuarios com deficiéncia motora, inicialmente pela engenharia e
fisiologia e, mais recentemente, pela biomecanica. Van der Woude et al. (2001) relatam que,
apesar do avanco cientifico, existem limitacdes metodoldgicas como a heterogeneidade dos
usuarios, 0 baixo nimero de pesquisadores na area e a inconsisténcia de técnicas de analises
dos dados coletados, dificultando o progresso na area.

O desenvolvimento e utilizacdo de modelos mateméticos que representam a
biomecéanica durante a propulsdo tém sido fundamental para fornecer uma visdo mais
aprofundada das forcas musculares, carregamentos articulares e momentos nas articulacdes.
De acordo com Leary et al. (2011), alguns modelos biomecénicos foram desenvolvidos por
autores como Cooper et al. (1999) que desenvolveram um modelo cinemético da articulagdo
glenoumeral do ombro, van der Helm (1994), que desenvolveu um modelo
musculoesquelético do ombro e Holzbaur et al. (2005), que desenvolveram um modelo
musculoesquelético tridimensional dos membros superiores que inclui os principais musculos,
capaz de fornecer estimativas mais precisas dos bragos de momento dos musculos.

A utilizacdo de modelos matematicos e computacionais pode contribuir para o estudo
da biomecanica interna do corpo humano. De acordo com Pandy (2001), essa abordagem tem
sido muito utilizada devido ao alto desempenho dos computadores atuais, capazes de realizar
simulagdes realistas de movimentos com modelos de varios graus de liberdade e fornecerem
explicacBes quantitativas, de como os sistemas musculoesquelético e neuromuscular
interagem para produzir movimento. Por exemplo, estes modelos sdo amplamente utilizados
em conjunto com a técnica de dinamica inversa para estimar os momentos articulares
associados a cinematica do movimento obtida experimentalmente (WU et al., 1998 e
RODGERS et al., 1998). Estes modelos do sistema musculoesquelético podem ainda ser
utilizados para estimar as forcas musculares utilizando técnicas como a otimizacdo estatica
para resolver o problema de indeterminacdo neuromuscular utilizando diferentes critérios de
otimizacdo (ERDEMIR et al., 2007). Normalmente, os modelos computacionais geram como
produto final um padrdo de forgas que agem em conjunto produzindo movimento. Como
menciona Seth et al. (2011), um dos possiveis subprodutos destas andlises sdo as forcas de
reacdo nas articulagbes. Estas forcas auxiliam no estudo do tipo de sobrecarga a que as

articulac@es estdo sujeitas durante um determinado movimento.
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O estudo da propulsdo de cadeiras de rodas manuais utilizando modelos matematicos e
simulacdo computacional do conjunto cadeira de rodas e cadeirante pode auxiliar no estudo
das forcas exigidas durante a propulsdo e no entendimento da contribuicdo muscular
individual & propulsdo. A partir de modelos matematicos, é possivel estimar fatores
biomecanicos como, por exemplo, esforcos musculares de cada musculo para diversos
ambientes e configuracdes de cadeira de rodas que, para métodos experimentais, teriam custos
relativamente altos e demandaria mais tempo.

Na propulséo de cadeira de rodas manuais, alguns fatores mecénicos, fisiolégicos e
musculoesqueléticos sdo pouco explorados em estudos encontrados na literatura. Dentre 0s
fatores que influenciam as forgas aplicadas no aro de propulséo, estdo as forgas inerciais, que
podem ser significativas mesmo em velocidades moderadas devido as grandes aceleragcdes dos
membros superiores. Esta contribuicdo pode ser quantificada a partir de um modelo
matematico do sistema cadeira de rodas e usuario.

Um entendimento mais fundamental sobre a influéncia isolada destes fatores e sobre
os fendbmenos envolvidos na propulsdo de cadeira de rodas pode, por exemplo, orientar a

utilizacdo de técnicas mais eficientes e menos prejudiciais as articulagdes durante a propulsao.

1.1 OBJETIVOS

O presente trabalho objetivou estudar a influéncia das forgas inerciais, gravitacionais e
musculares e também das propriedades musculoesqueléticas na propulséo de cadeira de rodas
manuais. Para isso, foi necessario o desenvolvimento de um modelo do sistema cadeira de
rodas e usuario e de uma metodologia para determinacdo e quantificacdo de esforcos
musculares e da contribuicdo das forcas inerciais e gravitacionais durante a propulséo de

cadeira de rodas manuais.
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2 REVISAO BIBLIOGRAFICA

As cadeiras de rodas sdo utilizadas com a funcdo de aumentar a funcionalidade e a
independéncia dos usuarios em diversos ambientes. Richter et al. (2001) mencionam que por
muitos anos a cadeira de rodas mais comumente usada € a cadeira de rodas manual tradicional
(Figura 1). As cadeiras de rodas manuais possuem mecanismos simples, sdo leves e na
maioria das vezes sua estrutura € dobravel facilitando o transporte. Leary et al. (2011) relatam
que a cadeira de rodas manual é a principal tecnologia que promove oportunidades para
reabilitacdo, mobilidade e competicdo atlética para pessoas com deficiéncia motora.

Alguns tipos de cadeiras de rodas manuais foram desenvolvidos para diferentes
aplicacdes e usuarios. As cadeiras destinadas a reabilitacdo, por exemplo, proporcionam
eficiéncia e conforto razoavel para usuarios que fardo seu uso temporariamente. As cadeiras
de competicdo sdo destinadas a pratica de esportes como basquete, corrida e ténis e séo
projetadas a fim de maximizar o desempenho dos atletas. As cadeiras destinadas a
mobilidade, utilizadas diariamente pelo usuario, tém o objetivo de maximizar o conforto e a
eficiéncia atendendo as exigéncias de uso diario do deficiente (LEARY et al., 2011).

De acordo com Cooper et al. (1999), a cadeira de rodas manual possibilita ao usuéario a
realizacdo de atividade fisica dos membros superiores durante a propulsdo, o que pode trazer
beneficios como sensacdo de bem-estar, reducdo de ansiedade, melhoria das condi¢Ges
musculoesquelética e cardiovascular, aumento da imunidade e ativacdo do metabolismo de
maneira geral. Por outro lado, o uso prolongado de cadeiras de rodas manuais pode causar
danos ao sistema musculoesquelético devido ao alto nivel de esforco para realizar a propulséo
em alguns tipos de ambientes, como percursos com inclinagdes, pisos em mal estado e

terrenos acidentados.
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Figura 1- Cadeira de rodas de acionamento manual.

Fonte: Jaguaribe (2013)

Apesar de a cadeira de rodas de propulsdo manual ser o método mais utilizado pela
populacdo que possui deficiéncia motora, ainda sdo necessarias pesquisas para compreender
as relacdes entre a mecanica de propulsdo da cadeira de rodas manual e a demanda exigida
dos membros superiores (RANKIN et al., 2012).

Alguns portadores de deficiéncias fisicas como paralisia cerebral e tetraplegia,
dependendo do nivel de deficiéncia, sdo impossibilitados de executar a propulsdo em uma
cadeira de rodas manual. Para essa populagéo de deficientes, outro tipo de cadeira de rodas
pode ser recomendado, a cadeira de rodas motorizada (Figura 2). Este tipo de cadeira possui
um motor que realiza a propulsdo, dispensando esforcos e preparo fisico do usuario para essa
atividade.

A cadeira de rodas motorizada apresenta algumas desvantagens como desfavorecer a
realizacdo de exercicios fisicos, privando os usuarios dos beneficios comentados
anteriormente, e terem peso e dimensdes maiores devido aos motores e baterias, 0 que
dificulta o transporte e o acesso a alguns lugares. Além disso, seu elevado preco é

incompativel com as condigdes econdmicas de muitas familias brasileiras.
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Figura 2 - Cadeira de rodas motorizada.

Fonte: Jaguaribe (2013)

Um terceiro tipo de cadeira de rodas, proposta mais recentemente, é a cadeira de rodas
manual assistida, ou ‘“hibrida”, Fig. 3. Esta cadeira possui um sistema que agrega vantagens
das cadeiras de rodas manual e motorizada. Nesse tipo de cadeira, motores acoplados as rodas
fornecem um momento complementar, reduzindo os esforgos excessivos durante a propulsédo
da cadeira, 0os quais podem causar danos ao sistema musculoesquelético dos membros
superiores.

Kloosterman et al. (2012) avaliaram as alteragdes biomecanicas e os esforgos nos
membros superiores resultantes da utilizagdo desse tipo de cadeira e concluiram que as altas
cargas na articulacdo do ombro foram reduzidas de forma consideravel quando comparada a
propulsdo de cadeiras de rodas manuais, 0 que pode reduzir efetivamente os riscos de lesdes

no ombro relacionadas a esta atividade.
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Figura 3 - Cadeira de rodas hibrida (Sistema modular E-motion).

Fonte: ALBER (2013)

Cada vez mais se tém realizado estudos concentrados na propulsédo de cadeiras de
rodas, principalmente relacionados a cadeira de rodas manual. Estudos tanto experimentais
como computacionais sdo realizados com a finalidade de se compreender os fendmenos
envolvidos e os efeitos sobre o sistema musculoesquelético.

De acordo com Leary et al. (2011), para a otimizacdo de um projeto de cadeira de
rodas utilizam-se métodos experimentais, tedricos ou uma abordagem dos dois métodos
combinados. Um projeto de cadeira de rodas inadequado pode trazer como consequéncias
uma lesdo ao usuario ou o comprometimento do desempenho do conjunto usuério e cadeira de
rodas. Delp et al. (2007) relatam que a compreensdo da dindmica de movimento do corpo
humano usando apenas experimentos é limitada pela dificuldade de medir algumas variaveis,
como, por exemplo, as forcas geradas pelos masculos e também pela dificuldade em
estabelecer relagdes de causa e efeito em sistemas dindmicos complexos.

Os métodos experimentais permitem dados precisos referentes ao desempenho, poréem
estdo sujeitos a limitacdes técnicas na aquisicdo de dados, possuem um custo relativamente
elevado e também sdo mais demorados. Leary et al. (2011) relatam que existe uma limitago
fundamental nos resultados de analises experimentais no que se refere & compreensdo do
desempenho em cenérios alternativos. Além disso, estudos experimentais ndo fornecem uma
plataforma para a otimizacdo em cenarios diferentes. Segundo Erdemir et al. (2007), a
medicdo de forcas musculares utilizando-se métodos invasivos ou diretos exige um ambiente
clinico e é geralmente invidvel, o que torna necesséria a utilizacdo de métodos ndo invasivos,

baseados em modelagem musculoesquelética.
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As andlises baseadas em modelos e simulacdo computacional oferecem uma
abordagem de baixo custo permitindo a investigacdo de diferentes cenarios fisicamente
simulados, e a otimizacdo de cadeiras de rodas. De acordo com Leary et al. (2011),
normalmente a analise computacional da propulsdo de uma cadeira de rodas € baseada em um
modelo paramétrico do conjunto cadeira de rodas e cadeirante. Ap6s o modelo ter sido
elaborado, pode-se otimizar o desempenho em um determinado cenario para uma vasta gama
de parametros possiveis.

Ha uma grande quantidade de trabalhos na literatura que investigam o comportamento
biomecanico do ser humano durante a propulséo da cadeira de rodas manuais. Ackermann et
al. (2014) propuseram um modelo que descreve a dindmica da propulsdo da cadeira de rodas
manual e uma formulacdo de controle 6timo capaz de gerar simulagcBes com o propoésito de
investigar a influéncia da massa do modelo na propulsdo da cadeira de rodas para diferentes
inclinagGes de rampa.

Rankin et al. (2011) utilizaram um modelo representativo dindmico para investigar
como os musculos, de forma individual, entregam, absorvem ou transferem energia mecanica
durante a propulséo de cadeira de rodas. O estudo teve o proposito de desenvolver técnicas de
treinamento para reduzir os esforcos musculares durante a propulsdo da cadeira de rodas
manual e melhorar os resultados de pacientes em reabilitagdo. Em outro estudo, Rankin et al.
(2012) fizeram simulagdes a partir de um modelo musculoesquelético detalhado dos membros
superiores, com 0 objetivo de investigar a demanda de forca muscular nos membros
superiores, alternando a frequéncia dos ciclos de propulsdo, picos de forcas aplicados e
posicdo angular do aro de propulsdo em que ocorre o contato com as maos do usuario.

Em seu estudo, Boninger et al. (2002) realizaram testes experimentais com a
finalidade de analisar os padrGes de propulsdo da cadeira de rodas manual e também a
biomecanica associada a cada padrdo de propulsdo. Participaram desse estudo 38 usuarios
com paraplegia com suas prdprias cadeiras de rodas manuais. Foram coletados dados
cinematicos como: o padrdo de propulsdo, a posi¢do do eixo das rodas, o angulo inicial e total
do contato da médo no aro durante a propulsdo. Na aquisicdo desses dados, foi utilizado um
sistema com duas cameras de analise cinematica, uma em cada lado do participante, as quais
registraram o movimento de duas marcacdes em cada lado, uma posicionada sobre a pele das
mé&os, na articulacdo do terceiro metacarpo, e a outra posicionada no eixo traseiro da cadeira
de rodas.

Para as informacdes de forcas e momentos aplicados no aro da cadeira, Boninger et

al. (2002) utilizaram o sistema SmartWheel, que consiste em uma roda instrumentada capaz
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de medir as 3 componentes das forcas e momentos aplicados no aro de propulsdo da cadeira.
Esse sistema foi instalado nas duas rodas da cadeira, sem alterar a cambagem, posicédo do eixo
das rodas ou o diametro do aro de propulsdo da cadeira. Os participantes foram instruidos a
propulsionar a cadeira de rodas manual, que foi fixada a um dinamémetro posicionado entre
as cameras de andlise cinematica. A resisténcia do dinamdmetro foi equiparada a uma
superficie de piso liso e os participantes da pesquisa tiveram a informagdo visual da
velocidade atual da cadeira de rodas a fim de manter as duas velocidades impostas no estudo:
0,9 e 1,8 m/s. Foram identificados quatro padrdes diferentes de propulsdo entre o0s
participantes, porém ndo foram identificadas diferencas significativas entre os padrdes de
forgas aplicadas no aro de propulsdo da cadeira de rodas.

Modelos biomecanicos do sistema musculoesquelético sdo frequentemente usados em
simulacdes, pois possibilitam a associacdo de dados anatémicos e fisioldgicos, o que permite
uma grande variedade de estudos do sistema neuromuscular. De acordo com Holzbaur et al.
(2005), um modelo musculoesquelético deve ser acessivel aos utilizadores, fornecer
representacdes precisas dos musculos e articulacGes e mostrar interacBes importantes entre as
articulacdes.

Holzbaur et al. (2005) desenvolveram um modelo com 15 graus de liberdade dos
membros superiores representando o ombro, cotovelo, antebraco, pulso, polegar e dedo
indicador, incluindo 50 musculos que cruzam essas articulagdes. Foram comparados os bragos
de momento e os momentos maximos de cada grupo de muasculos com dados experimentais,
com a finalidade de avaliar a precisdo do modelo. As informacgdes de cinematica e de forcas
foram obtidas a partir de dados experimentais, enquanto que os bragos de momento e 0S
comprimentos de cada musculo que cruzam as articulages estudadas foram estimados para
varios posicionamentos dos membros superiores.

Richter (2001) propds um modelo matematico bidimensional simplificado de cadeira
de rodas e usuario para uma andlise quase estatica. O trabalho investigou a influéncia da
posicdo do assento da cadeira em relacdo as rodas traseiras na biomecéanica de propulsdo. No
modelo proposto por Richter (2001), foi utilizado um mecanismo de quatro barras capaz de
simular a propulséo da cadeira de rodas manual no plano sagital e foram analisados a posi¢éo
dos ombros em relacdo ao cubo da roda, o diametro do aro de propulséo da cadeira, 0s
comprimentos dos bracos e antebracos e a forca aplicada no aro de propulséo.

Para validacdo de seu modelo, Richter (2001) realizou experimentos com a
participacdo de doze cadeirantes. Foram coletados dados experimentais da propulsdo sobre

esteiras utilizando rodas instrumentadas para medir as forcas no aro e sensores
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eletromiogréaficos para medir sinais de ativagdes musculares nas articulagdes dos ombros e
cotovelos.

Comparando os dados analiticos e experimentais, Richter (2001) concluiu que durante
o ciclo de propulsdo da cadeira de rodas manual, a estabilizagéo da articulacdo gleno-umeral
do ombro é a que demanda maiores esfor¢os da musculatura do ombro, causando o desgaste e
esmagamento das cartilagens. Segundo van der Woude et al. (2001) esses esfor¢os impostos
pelos bracos na propulsdo da cadeira de rodas, impdem forcas de compressao elevadas na
articulacdo gleno-umeral que foram estimados em aproximadamente 2000 N para a

estabilizagédo do ombro.

3 BIOMECANICA DOS MEMBROS SUPERIORES NA PROPULSAO DA CADEIRA
DE RODAS MANUAIS

As secOes a seguir apresentam brevemente a estrutura muscular e seu processo de
geragdo de forca, assim como algumas propriedades intrinsecas dos mausculos.
Posteriormente, sdo apresentados o sistema musculoesquelético dos membros superiores e 0s
principais muasculos que atuam nas articulagfes do ombro e cotovelo durante a propulsédo de

cadeira de rodas manuais.

3.1 SISTEMA MUSCULAR

De acordo com Ferreira (2005), o musculo é um érgdo do corpo humano especializado
na transformacdo de energia quimica em energia mecanica (movimento). Nigg e Herzog
(2006) relatam que os musculos exercem forca e produzem movimento, portanto, podem ser
considerados os elementos basicos da mecénica do movimento em humanos e animais.

Segundo Nigg e Herzog (2006) os musculos geralmente sdo classificados como
estriados (que sdo divididos em musculos esqueléticos e cardiacos) e ndo estriados. Os
musculos estriados cardiacos e ndo estriados sdo controlados pelo sistema nervoso auténomo,
diferentemente do musculo estriado esquelético que produz movimento a partir de comandos
voluntarios. O musculo esquelético tem como estrutura bésica as fibras musculares (Figura 4).
As fibras musculares s@o arranjadas em conjuntos paralelos revestidos por um tecido
conjuntivo chamado de endomisio. Estes conjuntos revestidos estdo arranjados formando

feixes revestidos individualmente por uma camada denominada perimisio. O conjunto desses
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feixes musculares por sua vez forma a estrutura muscular revestida pelo epimisio. Na
extremidade do musculo, é feita a insercdo com o esqueleto por meio do tenddo, cuja funcéo é

transferir a forca do masculo ao esqueleto.

Figura 4 - Anatomia do musculo esquelético.

Tenddo Epimisio

Fibra Muscular
Miofibrila

Fonte: Autor “adaptado de” EI Musculo Esquelético, [20157]

3.1.1 Dinanica da contracao muscular

Para que haja movimento no corpo humano, é necessario que os musculos sejam
ativados ocorrendo contragdo muscular e producdo de forgca. Essas forgcas movimentam as
articulagbes de forma controlada e executam tarefas predeterminadas que muitas vezes védo
contra a acdo de forcas externas. Todo esse processo depende em grande parte das
propriedades de geracdo de forca dos musculos, das caracteristicas anatdbmicas do sistema
esquelético e da agdo voluntaria do sistema nervoso (ERDEMIR et al., 2007).

As fibras musculares sdo formadas por unidades chamadas de miofibrilas que séo
organizadas paralelamente atribuindo ao musculo esquelético seu padrdo tipico estriado. As
miofibrilas sdo formadas por unidades chamadas sarcbmeros, que sdo arranjados de forma
paralela e seriada, formando a unidade basica contratil do madsculo (NIGG e HERZOG,
2006). Os sarcomeros (Figura 5) sdo formados por filamentos grossos (compostos por
proteinas chamadas Miosina) e por filamentos finos (compostos por proteinas chamadas
Actina), estes filamentos sdo delimitados pelas linhas Z (Figura 5).

O processo de contracdo dos musculos ocorre pela interacdo das proteinas contrateis

Miosina e Actin. De acordo com Ferreira (2005), essa interagdo ocorre quando uma série de
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eventos moleculares sdo causados pelo aumento de calcio citosolico ([Ca?]i) causando o
deslizamento dos filamentos finos (Actina - faixa A) sobre os filamentos grossos (Miosina -
faixa I) e, com isso, o encurtamento dos sarcomeros em série fazendo o fechamento da zona H

alcancando os limites laterais dos sarcomeros, as linhas Z.

Figura 5 - Sarcémero relaxado e contraido.
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Fonte: Autor

De acordo com Vilela et al. (2011) para a cinesiologia (ciéncia que estuda 0s
movimentos do corpo humano), o termo contracdo é o desenvolvimento de tensdo interna de
um mausculo, tendo ou ndo encurtamento visivel das fibras. A contracdo pode ser isométrica,
quando o musculo produz forca sem alterar seu comprimento, concéntrica, quando o musculo
produz forca e contrai, diminuindo seu comprimento, ou excéntrica, quando o musculo produz
forca enquanto é alongado. Além disso, os musculos também podem ser classificados como
agonistas, que executam o movimento, ou antagonistas, que se opdem a acdo dos musculos

agonistas.



26

3.1.2 Relagéao forga-comprimento e forga-velocidade

A geracéo de forca de um musculo esta associada ao seu nivel de ativacdo, e também a
outros dois fatores: as relagbes forca-comprimento e forca-velocidade (ERDEMIR et al.,
2007). De acordo com Zajac (1988), a relacdo forca-comprimento € construida através da
medicédo da forca muscular em diferentes comprimentos das fibras musculares e em condicdes
isométricas, i.e., com velocidade de contracdo nula e comprimento constante. Existe um

comprimento 6timo das fibras musculares (I,

), ho qual o musculo é capaz de aplicar forca
maxima (Fp.,). Esse comprimento 6timo é caracterizado pelo maior nimero de ligacGes
entre as proteinas contrateis actina (filamentos finos) e miosina (filamentos grossos) nos
sarcémeros. Observando o grafico da figura 6, nota-se que, conforme o comprimento da fibra
diminui, ocorre também a diminuicdo da forca, os filamentos finos no sarcémero comegcam a
se sobrepor e a forca cai. Se o comprimento das fibras aumenta em relacdo ao comprimento
6timo, ha menor sobreposi¢do dos sitios ativos dos filamentos finos e grossos ocasionando a
diminuicao da forca muscular.

A partir do comprimento 6timo das fibras musculares, os componentes elasticos
passivos em paralelo as fibras afetam a relagdo forca-comprimento de acordo com a figura 6.
Entre esses componentes estdo o endomisio, 0 perimisio e 0 epimisio, que sdo os tecidos

conjuntivos que envolvem os componentes musculares.

Figura 6 - Relagéo for¢a-comprimento.
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Fonte: Autor — adaptado de Zajac (1988)
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Conforme Zajac (1988), existe um limite maximo de velocidade em que ocorre a interagcdo
das proteinas actina e miosina nos sarcomeros. A relacdo forca-velocidade pode ser analisada para
duas situagdes: quando o musculo aumenta de comprimento (agdo excéntrica) e quando o musculo
diminui de comprimento (acdo concéntrica). O grafico da figura 7 mostra que na acdo excéntrica,
a esquerda, a forca aumenta com o aumento da velocidade. J& na acdo concéntrica, a direita, a
forca diminui com o aumento da velocidade. O ponto em que a velocidade é nula corresponde a
acao isometrica, na qual as fibras ndo mudam de comprimento.

Figura 7 - Relagéo forca-velocidade.
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Fonte: Autor — adaptado de Zajac (1988)

3.1.3 Modelo muscular

Em sistemas musculoesqueléticos dindmicos, o0 modelo de musculo do tipo Hill com
trés elementos (HILL, 1938) tem sido aceito e amplamente utilizado em diversos trabalhos de
modelagem do sistema musculoesqueléticos. De acordo com Erdemir et al. (2007), esse
modelo representa as propriedades intrinsecas dos componentes que constituem o musculo e
que influenciam na magnitude da forga muscular, levando em consideragdo as propriedades
mecanicas de cada componente.

Segundo Zajac (1988), € comum na literatura a representacdo da unidade musculo-
tendinea atraves da definicdo dos parametros: forca isométrica maxima, comprimento 6timo
de fibra muscular, velocidade maxima de encurtamento do masculo, comprimento neutro do
tendd@o e angulo de penacdo. Holzbaur et al. (2005), por exemplo, utilizaram estes parametros

para determinar a geracdo de forca muscular em um modelo do tipo Hill. No modelo do tipo
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Hill (Figura 8) os tendbes sdo representados por um elemento em série (SE) com
comportamento ndo linear. O tecido conjuntivo que envolve as fibras é representado por um
elemento elastico passivo (PE) ndo linear em paralelo aos elementos contrateis ativos do
musculo (CE) que representam os sarcémeros. 6 é o angulo de penacéo das fibras musculares

em relacgdo ao eixo longitudinal do musculo.

Figura 8 - Modelo de musculo do tipo Hill.

\ee /
S0

—_—>
Fm

SE
22

Fm

se

l

m

Fonte: Adaptado de Erdemir et al. (2007)

Segundo Zajac (1988), quantificam-se os niveis de ativacdo dos musculos utilizando-
se valores numéricos entre 0 e 1. Para um valor de ativacdo de 1, o musculo exerce forca

méaxima para as condi¢des de velocidade e comprimento atuais.

3.1.4 Brago de momento

De maneira simplificada, o braco de momento de um musculo em relacdo a uma
articulagcdo cruzada por ele pode ser definido como a distancia entre a linha de acdo do
musculo e o eixo de rotacdo da articulacdo em questdo (ERDEMIR et al. 2007). A figura 9
ilustra esquematicamente a variagdo do braco de momento com a posi¢do angular de um
membro em relacdo a outro. Para um angulo de 90° o braco de momento é dado pela
distancia d;, com a articulacdo estendida (angulo > 90°) o braco de momento é d, e para a

articulacdo fletida (d&ngulo < 90°) o braco de momento é ds.
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Figura 9 - Variacdo do braco de momento com a configuracdo do sistema esquelético.

Linha de acdo da
Forca

Fonte: Autor

De acordo com Delp et al. (1990), a maioria dos musculos interage com estruturas de
membros adjacentes a articulacdo como superficies 0sseas e outros musculos e, por isso, a
acao destes musculos ndo pode ser representada simplesmente como uma reta entre a origem
e o local de insercdo. De acordo com Delp et al. (1990), o brago de momento (b;;) de um
musculo i em relacdo a uma determinada articulacdo na direcdo de uma coordenada
generalizada (q;) pode ser determinada pela derivada parcial do comprimento total do mdsculo

(I;) em relacéo a coordenada generalizada (g;):

al;

3.2 SISTEMA MUSCULO-ESQUELETICO DO MEMBRO SUPERIOR

A elevada incidéncia de lesdes e dores nas articulagcbes dos membros superiores pode
estar relacionada com a complexa anatomia do bragco e ombros, mais especificamente com a
necessidade de se estabilizar a articulagdo gleno-umeral do ombro durante a propulsdo da
cadeira de rodas manual (van der WOUDE et al., 2001).

A articulacdo gleno-umeral é formada pela juncdo da cabeca do Umero com a fossa
glenoidal da escapula (Figura 10), formando uma articulagdo do tipo esférica e que possui a
maior mobilidade entre as articulagbes do corpo humano. Essa mobilidade da juncéo gleno-
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umeral é devida ao tamanho da cavidade glendide, correspondendo a pouco mais de um terco
da cabeca umeral. Cartucho et al. (2007) argumentam que esse potencial de mobilidade torna
a articulacdo gleno-umeral naturalmente instavel.

Cartucho et al. (2007) define a instabilidade do ombro como a incapacidade de manter
a cabeca umeral no centro da glendide durante a mobilizacdo ativa do brago. Para manter a
estabilidade da gleno-umeral, 0 complexo articular do ombro possui estabilizadores estaticos
(capsula articular e ligamentos) e dindmicos (muasculos), mas, mesmo com esses
estabilizadores, o ombro esta sujeito a deslocamentos e lesdes causadas por esforcos

repetitivos.

Figura 10 - Articulacdo gleno-umeral do ombro.

Cabeca do Umero

PPy

Fossa Glenoidal

Fonte: Autor “adaptado de” Fisionews (2012)

A articulacdo gleno-umeral, como toda articulagdo, por questdes anatdmicas permite
alguns graus de liberdade e restringe outros. Assim, naturalmente ela é mais resistente a
forcas em determinadas diregdes e menos resistente em outras. A frequente incidéncia de
forcas em direcOes nas quais a articulacdo € menos resistente pode levar a lesdes.

Na propulséo de cadeiras de rodas manuais, as principais articulagdes envolvidas sdo
a do ombro e a do cotovelo. Através dessas articulagdes, 0s bracos e antebragos sdo capazes
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de produzir os momentos necessarios para a propulsdo da cadeira e, por meio do contato das
méaos com o aro de propulsdo, a forca é transferida movendo o aro de propulsdo. Neste
trabalho é utilizado um modelo de membro superior com movimentos apenas no plano sagital,
onde as articulagdes do ombro e cotovelo exercem momentos de extensao e flexdo. O modelo
é atuado por um conjunto de 21 musculos, cujas propriedades sao obtidas a partir do software
OpenSim.

Dos 21 mausculos listados na tabela 1, 12 sdo destacados como principais muasculos
envolvidos na propulsdo de cadeiras de rodas (TORTORA e DERRICKSON, 2012). A tabela
1 indica as funcBes preponderantes de cada um destes musculos. Alguns desses musculos ndo
contribuem diretamente para a propulsdo da cadeira de rodas manual, mas desempenham a
funcéo de estabilizacdo e/ou neutralizacéo das articulagdes (van der WOUDE et al., 2001). A
funcdo estabilizadora garante que determinada articulagdo permaneca em posicéo estacionaria
enquanto outro conjunto de masculos executa 0 movimento. Os musculos neutralizadores
impedem outros musculos de provocar algum movimento indesejado, sendo 0s que estdo

envolvidos na execuc¢do do movimento.
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Tabela 1 - Musculos das articulagdes do ombro e cotovelo envolvidos na
propulsdo de cadeiras de rodas manuais.

Ombro Cotowelo
Flexores | Extensores | Flexores | Extensores
Biceps longo X X
Biceps curto X X
Braquial X
Coracobraquial X
Deltdide Anterior (1)
Deltdide Lateral (2)
Deltoide Posterior (3) X
Infraespinal
Lateral Redondo Menor (1)
Lateral Redondo Maior (2) X
Lateral Grande Dorsal (3) X
Peitoral Maior Superior (1) X
Peitoral Médio (2)
Peitoral Inferior (3)
Subescapular
Supraespinal
Trapézio Maior
Trapézio Menor
Triceps Lateral X
Triceps Longo X X
Triceps Médio X

Mousculos

Fonte: “Adaptado de” Kendall et al., 2007 e Tortora e Derrickson, 2012

De acordo com a tabela 1, os musculos biceps curto, biceps longo, coracobraquial,
deltoide anterior e peitoral maior superior atuam no ombro como flexores. Os musculos
deltoide posterior, grande dorsal, redondo maior e triceps longo executam o papel de
extensores do ombro. No cotovelo, 0 movimento de flexdo é realizado pelos musculos biceps
longo, biceps curto e braquial, j& os masculos responsaveis pelo movimento de extensdo sdo o
triceps medio, triceps lateral e triceps longo. A figura 11 ilustra os movimentos de flexao e

extensdo do ombro e cotovelo.



33

Figura 11 - Denominacdo dos movimentos nas articulagées do ombro e do cotovelo.

Ombro

extensdo

Fonte: Autor

3.3 BIOMECANICA DO CICLO DE PROPULSAO DA CADEIRA DE RODAS MANUAL

As posicdes do assento e encosto da cadeira de rodas influenciam diretamente na
posicao relativa entre 0 ombro do cadeirante e 0 eixo da roda traseira da cadeira, alterando
também a posicao de contato das méaos com o aro de propulsdo, que define o inicio e o fim do
ciclo de propulséo. Segundo Boninger et al. (2002), o ciclo de propulséo da cadeira de rodas
manual é composto pela fase de avanco e pela fase de retorno. A fase de avango inicia-se no
momento em que as maos do cadeirante entram em contato com o aro de propulsao (Yiniciar), €
termina no momento em que elas perdem o contato com o aro (ysina). A fase de retorno
envolve o retorno da mao a posic¢do inicial de contato da mao com o aro de propulsdo para

reinicio do ciclo (Figura 12).
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Figura 12 - Ciclo de propulsdo: avango e retorno.

Fase de avanco Fase de retorno

Fonte: Autor

4 MODELOS E METODOS

O modelo matematico proposto neste trabalho visa, atraves de simulagdo
computacional, viabilizar uma metodologia para estudar a influéncia das forcas inerciais,
gravitacionais e musculares e também das propriedades musculoesqueléticas na propulséo de
cadeira de rodas manuais. A partir de dados experimentais da velocidade angular da roda
traseira da cadeira, de forgas de contato entre as méos e aro de propulséo e da cinematica dos
segmentos do modelo serd possivel estimar as ativacdes de 21 musculos do membro superior
envolvidos na propulsdo da cadeira de rodas como um problema de otimizacdo estatica.
Posteriormente, também sera proposta uma metodologia que permitird a estimativa das
contribui¢Bes das forcas inerciais, gravitacionais e ativas dos muasculos a propulsdo, a partir

das equacdes de movimento do sistema que serdo desenvolvidas nas proximas secoes.
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4.1 MODELO DA CADEIRA DE RODAS E CADEIRANTE

De acordo com van der Woude et al. (2001), a interacdo entre o sistema
musculoesquelético e a cadeira de rodas, a geometria da cadeira e 0 mecanismo de propulsdo
tem grande influéncia no desempenho do sistema como um todo.

A figura 13 ilustra 0 modelo proposto nesse trabalho formado por quatro segmentos
rigidos: o braco de comprimento B, o antebrago de comprimento A, as rodas de raio R, e 0
conjunto formado pela cadeira sem as rodas e o cadeirante sem o0s bracos. O brago e antebraco
estdo ligados, respectivamente, ao ombro e ao cotovelo por meio de juntas de revolugéo,
permitindo apenas movimentos de flex&o e extensdo no plano sagital.

A base de referéncia do sistema tem como origem o ponto O (ombro). A coordenada x
representa o deslocamento do ombro na direcdo horizontal com sentido positivo da esquerda

para a direita.

Figura 13 - Representacdo do modelo da cadeira de rodas e cadeirante.

Fonte: Autor



36

As distancias do centro de massa do braco em relacdo a articulacdo do ombro (O) e 0
centro de massa do antebraco em relacdo a articulacdo do cotovelo (C) sdo representados
pelas letras a e b, respectivamente. O ponto P representa o0 ponto de contato entre a mao e o
aro de propulsdo (de raio R;) e 0 ponto E € o eixo da roda traseira da cadeira. O angulo S € a
orientacdo do braco em relacdo a vertical e o do antebrago em relagdo ao eixo longitudinal do
braco.

Algumas simplificacdes e condicdes de contorno sdo adotadas para 0 modelo:

a) Os deslocamentos dos quatro corpos rigidos do modelo estdo contidos em planos

paralelos ao plano sagital, definidos pelos versores 7 e J;

b) A articulacdo do punho ndo é considerada e a méo € vinculada ao aro de propulséo
por meio de uma junta de revolugdo que conecta o antebraco diretamente ao aro de
propulséo, permanecendo em contato durante toda a fase de avanco;

¢) Uma forcga constante de resisténcia ao rolamento é considerada. Preliminarmente, o
valor adotado € de 20 N como um valor médio para um piso liso do tipo vinil
(gym), (van der WOUDE, 2001). Este valor pode ser estimado experimentalmente
por meio de um teste de desaceleragédo da cadeira de rodas;

a) O escorregamento da roda em relacdo ao piso é considerado desprezivel.

Como nao hé escorregamento da roda em relacdo ao piso, 0 modelo representado na
figura 14 passa a ser um mecanismo de quatro barras moveis com um unico grau de liberdade
na fase de avanco e um mecanismo de cadeia cinemética aberta na fase de retorno. A
orientacdo da roda y é dependente do deslocamento horizontal do ombro x. Na fase de avanco,
a orientacao do braco S e o angulo de flexdo do cotovelo « sdo também dependentes de x.

Pode-se relacionar o posicionamento das maos sobre o aro de propulsdo, determinado

por v, com a coordenada X por:

y=o 2

As equacdes de movimento do modelo sdo obtidas a partir da aplicacdo do formalismo
de Newton-Euler (SCHIEHLEN, 1997), para o sistema em malha aberta, sem o contato das

mé&os do cadeirante com o aro da cadeira, com trés graus de liberdade, obtendo-se na forma

matricial um conjunto com trés equacdes. Um vetor g de coordenadas generalizadas foi criado
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para representar o deslocamento x do conjunto e os angulos S e a do bragco e antebraco

respectivamente,
X

q= lﬁl (3)
(44

O equacionamento através da aplicacdo do formalismo de Newton-Euler é apresentado

no apéndice A. Esse equacionamento resulta nas equa¢fes do movimento na forma minima:

MG +k(q,q) = k°(q), (4)

onde M € a matriz de massa, k € a matriz de forcas generalizadas de Coriolis e centrifugas e
k® é o vetor de forcas generalizadas externas ndo vinculares. Como esta descrito no apéndice
A, o vetor k° foi dividido em quatro partes, a fim de separar as contribuicdes dos diferentes
conjuntos de forcas e momentos de forma que o conjunto de equacgdes de movimento em (4) é

reescrito como:

M+ k@) = k@) + 6@ [ ]+ H@ [[7] + 0l ©)

onde kg é o vetor de forcas generalizadas resultantes das forgas gravitacionais que agem sobre
os segmentos do modelo, a matriz G leva as componentes F, e F, da forca de contato entre a
méao e o aro de propulsao as forcas generalizadas, a matriz H leva os momentos zo nos ombros
e 7c nos cotovelos as forcas generalizadas e a matriz Q leva a forca de resisténcia ao
rolamento F, as forcas generalizadas.

As equacdes de movimento sdo complementadas por duas restricdes cinematicas
provenientes do contato das mdos com o aro de propulsao e que relacionam as coordenadas X,
[ e o. Essas restricdes definem a cadeia cinematica fechada de quatro barras mével com um
grau de liberdade. As quatro barras séo representadas pelo brago de comprimento B, pelo
antebraco de comprimento A, pelo raio do aro de propulséo R; e pelo corpo rigido que conecta

0 ombro (O) ao eixo da roda traseira (E) (Figura 14).
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Figura 14 - Representacdo do modelo de quatro barras com um grau de liberdade.

Fonte: Autor

As distancias v (vertical) e h (horizontal) representam a posicao relativa entre o0 ombro
O e 0 eixo E da cadeira.
As equacdes das restricdes cinematicas (Equacéo 6), foram formuladas considerando o

escorregamento nulo das rodas em relagéo ao piso (Equagéo 2):

B senf + Asen(f + a) —h + R;cos (Ri)
C = *1=0. (6)
B cosp + A cos(B + a) — v+ R;sen (Ri)
2

4.2 DESACOPLAMENTO DAS EQUACOES DE MOVIMENTO

Com as medicdes das forgas Fy e Fy de contato da méo com o aro de propulséo e com
os dados de movimento (movimento do ombro, do braco e do antebraco) prescritos, para a
dindmica inversa é possivel desacoplar as equacdes de movimento. Assim, apenas a segunda e
terceira equacgdes que descrevem o movimento do brago e do antebraco, serdo utilizadas daqui

para frente. A figura 15 mostra a nova representagdo do modelo:
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Figura 15 - Representagdo do modelo desacoplado

Fonte: Autor

Agora 0 modelo se resume a um sistema composto por dois corpos rigidos
representando o brago de comprimento B (segmento 5_5) e 0 antebraco de comprimento A

(segmento ﬁ), com movimentos prescritos pelos angulos S e a, respectivamente, e pelo
deslocamento x do ombro. As forgas Fy e Fy sdo aplicadas no ponto de contato entre a méo e o
aro de propulsdo. As equacbes de movimento continuam sendo representadas na forma
matricial, porém apenas com duas equacdes, referentes ao movimento do brago e antebrago
(equacdo 7). As posicBes de Q na equacdo 5 referentes a estas duas equacBes sdo nulas,

portanto, o Ultimo termo da equacao 5 ndo aparece na equacao 7.

M+ k09 =@+ 6@ | 7]+ @[] ™
q+k(q,q) =ke(q D|E, D |,

onde:

(8)

=) 0
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— k921
kg = lk l (10)
931
= Gz,1 Gzz]
_ 2| 11
Gs1 Gan (1)
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Hyy Ha, (12)

4.3 DINAMICA INVERSA

Os momentos 1, e 1 referentes ao ombro e cotovelo, respectivamente, séo calculados
por dindmica inversa com as informagdes de forcas de contato (Fy e Fy) e da cinematica do

movimento (g, g e g) utilizando as equacBes de movimento como:

[Z] =H(@)™' (M G+ k@, ) —ky(q) — G(q) [}iﬂ) (13)

4.4 MODELO DO SISTEMA MUSCULOESQUELETICO DOS MEMBROS SUPERIORES

A plataforma aberta de simulagdo computacional em Biomecanica OpenSim, permite
o0 desenvolvimento de modelos musculo-esqueléticos e a realizagdo de simulagdes dinamicas
de uma grande variedade de movimentos (DELP et al., 2007). Neste trabalho, o0 modelo
musculoesquelético utilizado no OpenSim foi o ArmCurling_StatOpt.osim (Figura 16)
desenvolvido por Holzbaur et al. (2005). Esse modelo é baseado no modelo
3DGaitModel2354.0sim (DELP et al., 2007) e no modelo de Stanford VA do membro
superior Model.osim (HOLZBAUR et al. 2005). Nesse modelo, para compatibilizagdo com o
modelo do Matlab, foram desconsiderados 0os movimentos do punho, da escapula e da
cravicula, e as articulagbes do ombro e do cotovelo foram consideradas como juntas de
revolucdo, agindo apenas no plano sagital.

Com base nos valores de massa corporal e estatura do voluntario da pesquisa, 0

modelo foi escalonado para uma estatura de 1,69 m e massa corporal de 69,5 kg. Esses
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valores podem ser inseridos no modelo do OpenSim através da ferramenta Scale Model no

menu Tools do programa.

Figura 16 - Modelo “ArmCurling_StatOpt.osim” — Interface grafica do programa OpenSim.
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Fonte: Programa OpenSim 3.2, (www.simtk.org)

Para que o movimento do braco e do antebraco do modelo sejam prescritos, é
necessario um arquivo contendo os angulos do braco e do cotovelo ao longo do tempo. Esses
dados foram obtidos a partir da aquisicdo da cinematica dos membros superiores e da cadeira
em experimentos realizados com o voluntario.

As informacGes necessarias para as simulagfes, como 0s bracos de momento no
ombro e no cotovelo e as forcas isométricas maximas de cada musculo, e foram exportadas
utilizando ferramentas internas do programa.

Com as informagdes fornecidas pelo programa OpenSim, um fator de modulacdo k;
(Equacdo 11) que engloba as relagOes forca-velocidade, forga-comprimento e o efeito do
angulo de penacdo pode ser gerado para cada musculo ao longo do ciclo a partir do modelo de
musculo do tipo Hill adaptado de Schutte et al. (1993) implementado no modelo.

Neste modelo, a forga no tenddo de um masculo i pode ser expressa por

Fti = aqa; fll fvi COS(ei) FiSOi = q; ki FiSOi s (14)
L )
Y

ki
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onde a; é a ativacdo do musculo, fl; a relacdo forca-comprimento, fv; a relacdo forca-
velocidade cos(@;) o efeito do angulo de penagdo do musculo i e Fiso; a forca isométrica
maxima. E importante frisar que na equacéo 14 desconsidera-se o efeito do elemento passivo
em paralelo as fibras musculares.

A partir da Equacéo 14, o fator de modulacdo k; pode ser calculado por:

Ft;

a;i Fiso; '

Esta foi a maneira pela qual o fator k; foi extraido do modelo implementado no
OpenSim. Primeiramente, prescreveu-se 0 movimento do braco e resolveu-se um problema de
otimizacdo estatica no OpenSim cujos resultados para Ft; e a; foram utilizados para o calculo
do fator ki pela Eqg. (15). Note que os valores de Ftj e a obtidos no OpenSim ndo
correspondem a valores realistas porque a simulacdo no OpenSim ndo considerou o
deslocamento translacional da articulagdo do ombro (que ocorre com o deslocamento da
cadeira de rodas) e as forcas de contato com o aro. No entanto, os fatores k; dependem apenas
do movimento do brago e podem ser calculados a partir dos valores obtidos para uso posterior
na otimizacdo estatica realizada no Matlab com o modelo completo.

A partir de ferramentas internas do programa OpenSim, é possivel exportar os bragos
de momento de cada musculo que cruza as articulacdes do ombro e do cotovelo para cada
posicao angular e cada instante de tempo para os quais foi realizada a simulag&o.

Os momentos nas articulagbes dos ombros e cotovelos podem ser representados a

partir das equagdes:

Top = Xt doi Ft; (16)

To = Xitydc Ft; (17)

onde 1o € Tc SA0 0S Momentos e dg € dci 0S bragcos de momento do musculo i em relagdo ao
ombro e ao cotovelo, respectivamente. Lembrando que 0s momentos 1o ¢ tc sdo calculados

por dindmica inversa, assim como foi visto na se¢éo 4.3.
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4.5 INTEGRACAO ENTRE OS MODELOS

Para a realizacdo das simulacGes da propulsdo da cadeira de rodas, sera necessaria uma
integracdo entre o modelo musculoesquelético do OpenSim e o0 modelo mecénico do sistema
esquelético e da cadeira de rodas implementado em Matlab. A figura 17 apresenta as etapas
para a determinacdo das ativagbes musculares a partir dos modelos e ilustra como esta
integracao € implementada.

A partir do tratamento dos dados de cinematica dos membros superiores adquiridos
experimentalmente, sdo calculadas as informagdes de posicOes, velocidades e aceleragdes
(t,q(t), q(t)e G(t)). Os angulos articulares a(?) e p(¢) sdo fornecidos ao programa OpenSim
para descrever o movimento do brago e antebraco do modelo musculoesquelético. Com a
ferramenta Static Optimization do OpenSim, é possivel obter os dados de forgas nos tenddes
Ft; e ativagdes musculares a;, 0s quais séo utilizados para o célculo do fator de modulacéo k;
para cada muasculo i em cada posicao considerada da mao sobre o aro de propulsdo. Além dos
fatores k;, sdo também exportados do OpenSim os bracos de momento e as forcas isométricas
méaximas de cada musculo ao longo do movimento. Levando em conta que ambos o0s bragos
contribuem para a propulsdo da cadeira de rodas, nas simulacbes em Matlab a forga
isométrica maxima é multiplicada por dois, assim como as propriedades inerciais do braco e
do antebraco.

As informages de forga de contato Fy e Fy, também adquiridas experimentalmente,
possibilitam o célculo de 1o ¢ 1c por dindmica inversa no Matlab. Por fim as informacGes
podem ser reunidas para a obtencdo das ativacGes a; de cada musculo por otimizacdo estatica
no Matlab.
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Figura 17 - Diagrama de blocos das etapas do tratamento de dados até a otimizagdo estatica.
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Fonte: Autor

4.6 PROBLEMA DE INDETERMINACAO NEUROMUSCULAR
Com as informacgdes de bracos de momento d,; e d.; relativos ao ombro e cotovelo

para cada musculo i em cada configuracdo angular do braco, pode-se escrever os momentos T,

e tcem funcéo das ativagdes musculares na forma matricial como:

: (18)

onde D é uma matriz de dimensdo 2 x 21 que leva as ativagdes musculares a; ... a; aos
momentos nas articulagdes e contém as informacGes de forcas isométricas maximas Fiso;, 0s
fatores de modulagéo k; e os bracos de momento do ombro e cotovelo do; e dc; para os 21

musculos do modelo:

= (19)

, , a
[TO] _ dO,l k1 FlSOl b d0,21 k21 FlSOZl] 1
dC,l kl FiSOl dc'21 k21 FiSOZl a )

\ J




45

Para os momentos articulares calculados por dindmica inversa anteriormente, como
explicado na secdo 4.3, a Equacdo (19) representa um conjunto de duas equacdes algébricas
com 21 incognitas (ativagdes musculares a;... a,1), 0 que torna o problema indeterminado e
tem infinitas solucBes. Para casos como esse, é frequente assumir que os seres humanos e
animais tendam a minimizar o custo energético durante uma atividade fisica (Bertram, 2005).

Assumindo que o cadeirante executara a propulsdo da cadeira de rodas de forma a
maximizar o desempenho e minimizar o esfor¢o, pode-se usar uma abordagem amplamente
utilizada na literatura denominada otimizacdo estatica (Erdemir et al., 2007). De acordo com
esta abordagem, em cada instante de tempo considerado, as ativagédo e forcas musculares séo
encontrados pela resolugéo de um problema de otimizacdo em que as restricbes do problema
sdo dadas pelas equacGes de movimento para um movimento medido de forma a minimizar
uma funcéo custo que quantifica o desempenho associado a atividade em questdo. A funcéo
custo para quantificar esforco muscular comumente encontrada na literatura (van der Helm et

al., 1994 e Happee et al., 1994) é a soma quadrética das ativa¢cdes musculares:
J =X a0 (20)

Ao problema de otimizacdo, sdo ainda adicionadas restri¢des fisioldgica que garantem

ativacGes dos 21 masculos limitadas por O e 1.

4.7 CONTRIBUICAO DAS FORCAS INERCIAIS, GRAVITACIONAIS E ATIVAS A
FORCA NO ARO DE PROPULSAO

Para estimar as contribui¢fes individuais das forcas inerciais, gravitacionais e ativas
que agem sobre o aro de propulsdo da cadeira de rodas, pode-se decompor a equacdo do

movimento

a;

M+ 5@ 9) = T @) + 6@ ] + At @)

azq

em trés conjuntos de equacdes (ACKERMANN et al., 2015), cada um representando uma das

contribuigdes:
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v — = Fyi
Wi + k. 0) = 6@ | @2)

_ =~ [Frg
0 =ky(q) +G(q) [Fyg], (23)

a;

: (24)

_ F, —
0=G(@) || + it

az1

de tal forma que a soma das trés equacdes resulta na equacdo de movimento (Equacdo 21)

para
al=ll 2]+ [

=" |+ +1-7 | 25
Fel T E T IE 4 T 1B, (25)
4.7.1 Contribuigao das forgas inerciais

A partir de um padrdo de movimento do membro superior, considerando que as
ativagdes a; nos masculos sejam nulas, ou seja, que 0s momentos sejam nulos (zo = 7c = 0) nos
ombros e cotovelos, e considerando a aceleracdo da gravidade g nula (@ = 0), pode-se
estimar a contribuicdo isolada das forcas inerciais a forca no aro, Fy; e Fy;, resolvendo o

seguinte sistema de equacdes:
F, ; _ _ _
r| = 6@t + kea,a0), (26)

4.7.2 Contribuicéo das forc¢as gravitacionais

Em outra condicio, consideram-se os termos inerciais nulos (Mg + k(q,q) = 0) e as
ativacOes a; nos musculos também nulas, com 7o = 7c = 0. Desta forma, é possivel calcular a
contribuicdo isolada das forgas gravitacionais a for¢a no aro de propulséo, Fxge Fygq, a partir

da solucéo do seguinte sistema de equac0es:

E, _ _
2= @ K@, @)
v.9
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4.7.3 Contribuicéo das forgas ativas

Considerando os valores das ativagfes musculares (a;...a»1) estimados pela aplicagdo
da abordagem ilustrada na figura 17, os termos inerciais nulos (Mg + k(q, ) = 0) e as forcas
gravitacionais nulas (k,(q) = 0), estima-se a contribuicdo isolada das forcas musculares
ativas a forga no aro de propulséo, Fyxa e Fy,, através da solugéo do seguinte sistema de

equacoes:

a;

Foul - _
| = 6@ A@n| £ . (28)
y.a

azy

A soma das contribuicdes Fy;i, Fxg, Fxa € Fy.i, Fygq € Fyaresulta na forga total no aro

Fx e Fy, respectivamente.

4.8 CONTRIBUICAO DAS FORCAS INERCIAIS, GRAVITACIONAIS E NO ARO AOS
MOMENTOS ARTICULARES

A partir de uma outra perspectiva, podem ser calculadas as contribuicdes das forcas
inerciais, gravitacionais e de contato com o aro de propulsdo aos momentos articulares no
ombro e no cotovelo adotando abordagem semelhante. Para tanto, realiza-se novamente a

decomposic¢éo da equagdo do movimento
T o = . T — = F,
[rg] =H(@'"(M G +k(q,q) —ky(q) — G(q) [F;])' (29)

A contribuicdo isolada das forcas inerciais aos momentos articulares € calculada
considerando nulo o termo k_g(q) referente ao efeito das forcas gravitacionais e impondo

valores nulos as forgas de contato no aro Fy e Fy,

[oi| =A@ + k.o, (30
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A contribuicdo isolada das forcas gravitacionais aos momentos articulares é calculada
considerando os termos inerciais (Mg + k(q,¢) = 0) e as forcas de contato no aro, Fy e Fy,

nulos:
T —
B EOREAO! @y

A contribuicdo isolada das forgas de contato com o aro de propulsdo aos momentos
articulares ¢ calculada considerando os termos inerciais nulos (Mg + k(q,q) = 0) e também

a parcela k, (q) referente as fogas gravitacionais nula:
Yool _ g/ Ne1r A E
ESEOREHOIE @)

A soma das contribui¢bes 70 , 704 Toc € Tci, Tcg € Tcec resulta nos momentos

articulares totais 7o € zc, respectivamente,

e =l e <33>
Tcl ™ [Tcy Tcg Teel

5 PROCEDIMENTO EXPERIMENTAL

Neste estudo, tendo em vista o envolvimento de seres humanos no protocolo
experimental, foi necessaria a submissao do protocolo a um comité de ética em pesquisa,
segundo determina a resolucdo 466 de 2012 do Conselho Nacional de Salde, através do
Sistema Nacional Unificado da Plataforma Brasil. No Apéndice B, anexa-se o Termo de
Consentimento Livre e Esclarecido (TCLE) aprovado pelo Comité de Etica da Umesp,
parecer numero 1.243.289.

Foi selecionado, dentro da comunidade académica, um voluntario ndo portador de
deficiéncia fisica ou motora com 26 anos de idade que foi brevemente entrevistado sobre a
existéncia de algum historico anterior de lesdes, queixa de dores ou qualquer
comprometimento neuromuscular nos membros superiores. Ndo houve qualquer uma das
condigdes acima, entdo o voluntério leu o termo de consentimento livre e esclarecido (TCLE

— Apéndice B) e, estando de acordo, assinou o documento.
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Uma sessdo preliminar de anamnese foi realizada com o voluntério, na qual foi
esclarecido o protocolo experimental e coletadas as dimensdes antropométricas como altura e
peso corporal.

A avaliacdo foi realizada para duas tarefas: 1-) velocidade normal (confortavel) no
plano horizontal (inclinagdo nula), percorrendo uma distancia de aproximadamente 7,5
metros, e 2-) velocidade alta no plano horizontal (inclinagdo nula), percorrendo uma distancia
de aproximadamente 9,5 metros.

Os testes foram realizados de forma que o voluntério partiu do repouso no inicio do
percurso, e atingiu a condi¢do em regime na regido central do percurso para a coleta dos
dados. Apos cada teste bem sucedido, o voluntério teve de 3 a 5 minutos de descanso para
minimizar os efeitos da fadiga muscular. Para cada tarefa foram realizadas trés repeticdes,
totalizando seis testes. O voluntario foi instruido a reduzir a um minimo o movimento do
tronco.

Para a realizagcdo dos experimentos deste trabalho, foi adquirida uma cadeira de rodas
manual convencional da marca Kuschall do modelo Compact 2009 SB 400mm. Esse modelo
suporta pessoas de até 100 kg e possui tamanhos usuais compativeis com uma cadeira de
rodas convencional. Possui largura total de 60 cm, largura do assento de 40 cm, didmetro do
pneu de 24 polegadas e aro de propulsdo com diametro externo de 21 polegadas.

O ajuste da posicdo relativa entre 0 ombro O do voluntério e o eixo E da cadeira
(Figura 14) foi de 0,66 m na vertical v e -0,07 m na horizontal h.

A cadeira de rodas foi equipada com uma roda instrumentada SmartWheel (OUT-
FRONT, 2015) capaz de medir as forcas e momentos aplicados ao aro de propulséo pelo
usuario da cadeira nas trés direcbes (X, y e z). De acordo com Cooper (2009), a roda
instrumentada SmartWheel tem ajudado a fornecer uma base mais ampla de dados para as
analises da biomecénica de propulsdo da cadeira de rodas, ajudando a compreender a
ergonomia da cadeira de rodas e a compreensdo das causas de lesbes por altas cargas e
esforgos repetitivos. O sistema da SmartWheel é capaz de medir também a cadéncia de
propulsdo, comprimento do impulso, posicdo angular da roda, velocidade, entre outros, e €
dotada de sistema wireless, o que dispensa a utilizacdo de fios proporcionando maior
liberdade ao cadeirante durante os testes.

Em todos os testes realizados nesse trabalho, foram coletados dados de forgas de
contato entre a mdo do voluntério e o aro de propulsdo por meio do sistema SmartWheel. Os

dados de cinematica dos membros superiores e da cadeira no plano sagital, foram medidos por
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meio de uma camera digital BASLER modelo scA640-120gc com 120 fps (frames por
segundo).

Para a quantificacdo da cinematica, foram colocadas marcas reflexivas esféricas com
didmetro de 25 mm sobre pontos anatdmicos especificos no voluntario e na roda da cadeira.
Um total de 6 marcas foram colocadas nos membros superiores do lado esquerdo do
voluntario e na roda esquerda da cadeira, uma vez que o deslocamento aconteceu (na vista
frontal) da direita para a esquerda (Figura 18). As marcas nos membros superiores foram
colocadas na parte superior do acrébmio, no musculo deltoide lateral para identificacdo do
centro de rotagdo da articulacdo glenoumeral quando o brago estd alinhado com o tronco, no
epicondilo lateral (articulacdo do cotovelo) e na mdo, localizada sobre a terceira articulagcdo
matacarpo-falangiana (BONINGER et al., 1997), que identifica o ponto de contato entre a
méo e o aro de propulsdo. Uma marca também foi colocada no eixo da roda e outra localizada
no raio da roda a aproximadamente 12 centimetros da marca do eixo. Esta marca serve para
identificacdo da posi¢ao angular da roda (Figura 18).

Figura 18 - Localizagdo das marcas reflexivas para quantificacdo da cinematica.
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Fonte: Autor
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Posteriormente, os videos foram digitalizados com o objetivo de se obter as
coordenadas das marcas utilizando o software aberto SkillSpector (video4coach.com/). O
software SkillSpector € um software gratuito que pode ser utilizado na biomecénica para
analise cinematica bidimensional ou tridimensional.

Para a coordenada x do ombro, utilizou-se a coordenada x do acrémio, que representa
0 deslocamento no eixo i. A coordenada y do ombro esta 5 cm abaixo da coordenada y do
acrémio, essa corresponde a distancia das marcas do acrémio e do deltoide quando estas
estdo alinhadas verticalmente. Esse ajuste foi utilizado para se obter um melhor
posicionamento do centro de rotacdo da articulagdo do ombro e diminuir os erros devidos ao
deslizamento dos tecidos moles como pele e musculos sobre a articulagéo.

O comprimento do braco, B, foi calculado como a distncia média entre as
coordenadas do ombro e da marca localizada na articulacdo do cotovelo (epicondilo lateral)
durante a fase de avanco na propulsdo. Analogamente, 0 comprimento do antebrago, A, foi
adotado como a distancia meédia durante a fase de avanco entre as marcas da articulagdo do
cotovelo e da articulagdo metacarpo-falangiana (ponto de contato entre médo e aro de
propulséo).

Os angulos f e a, referentes ao braco e antebrago, foram determinados a partir de
segmentos de retas tragadas pelos pontos identificados no ombro, cotovelo e m&o com a coleta
dos dados cinemaéticos. Posteriormente, com os dados de deslocamento horizontal x da marca
no acrémio, e os angulos B e a, foram calculadas as derivadas primeira e segunda por
diferencas finitas para se obter as informacGes de velocidade e aceleracdo do conjunto e

também velocidades e aceleragdes angulares do braco e antebrago.

5.1 TRATAMENTO DOS DADOS

Os dados de video (cinematica) foram obtidos a uma frequéncia de 120 Hz e os dados
de forcas de contato com a roda instrumentada SmartWheel a uma frequéncia de 240 Hz. A
sincronizacdo dos dados cinemaéticos e de forcas foi feita pela comparacdo das posi¢oes
angulares da roda obtidas pelo sistema SmartWheel e pela trajetéria das marcas presas a roda.
Apos a sincronizacdo, todos os dados foram interpolados a uma frequéncia de 120 Hz. Todos
os dados foram filtrados utilizando um filtro passa-baixa do tipo Butterworth zero-lag, de
ordem 4, com frequéncia de corte de 6 Hz (BONINGER et al., 1998, FINLEY et al., 2004).

Todos os dados foram tratados e filtrados utilizando o software Matlab.
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6 RESULTADOS

Sdo apresentados inicialmente nessa secdo, os dados de entrada do modelo como a
cinematica e forcas de contato entre a mao e o aro de propulsdo, que foram coletados e
tratados conforme descrito anteriormente. Em seguida, s@o apresentados os resultados dos
momentos articulares totais no ombro e no cotovelo obtidos por meio da dindmica inversa e
as contribuicdes individuais a0 momento articular dos principais musculos que atuam nas
articulagdes do ombro e do cotovelo, obtidos por otimizacdo estdtica. Também sdo
apresentados alguns resultados referentes as propriedades intrinsecas que compde o fator de
modulacéo k;.

Em seguida, sdo expostos os resultados referentes as contribuicdes isoladas das forcas
inerciais, gravitacionais e de ativacdo muscular a forca no aro, e também as contribuicGes
isoladas das forcas inerciais, gravitacionais e de contato com o aro de propulsdo aos
momentos articulares no ombro e no cotovelo.

Os graficos construidos para os resultados desse trabalho foram normalizados para
viabilizar o calculo e a apresentacdo dos valores médios das curvas em funcdo do percentual
do ciclo de propulséo (de 0 a 100%).

Os dados de velocidades médias obtidas a partir do deslocamento x da marca
posicionada no acrémio do voluntério para os 6 testes realizados (3 em velocidade confortavel
e 3 em velocidade alta) sdo apresentados na tabela 2. Sdo mostradas também nessa tabela, a
cadéncia de propulsao (ciclos de propulsdo por segundo) e a porcentagem de duracdo da fase
de contato da mao com o aro para cada ciclo analisado. As médias e os desvios padrdo foram
calculados para os trés testes em velocidade confortavel (testes 1, 2 e 3) e para os trés testes
em velocidade alta (testes 4, 5 e 6). A figura 19 mostra os graficos das curvas de velocidade
confortavel (a esquerda) e alta (a direita) para cada teste e as curvas médias para cada

velocidade.



Tabela 2 — Dados experimentais.
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Velocidade confortavel

Teste 1 | Teste 2 | Teste 3 | média desvio padrio (o)
velocidade acrémio 1,28 1,35 1,40 1,34 0,049
cadéncia de propulsao 1,22 1,24 1,15 1,21 0,037
% da fase de contato 39,80 46,39 40,38 42,19 2,98

Velocidade alta

Teste 4 | Teste5 | Teste 6 média desvio padrio (o)
velocidade acrémio 1,96 2,00 191 1,96 0,034
cadéncia de propulsao 1,88 1,67 1,64 1,73 0,104
% contato 34,38 40,28 42 47 39,040 3,42

Fonte: Autor

Figura 19 - Velocidade horizontal da marca no acrémio.
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A curva média para os testes em velocidade confortavel (a esquerda) descreve uma

variacdo de aproximadamente 0,15 m/s durante o ciclo de propulsdo, alcancando a maior

velocidade (1,4 m/s) no inicio da fase de retorno (44% do ciclo) e a menor velocidade (1,26

m/s) na metade da fase de retorno em 71% do ciclo. O grafico a direita mostra a curva média

da velocidade alta. A variacdo da velocidade para esta curva é de pouco mais de 0,25 m/s,

com uma maior velocidade em 46% do ciclo, também no inicio da fase de retorno. Na fase de

avanco, em 39% do ciclo, ocorre a menor velocidade do ciclo (1,8 m/s).
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A cinemética dos membros superiores é apresentada nos graficos da figura 20, que
descrevem o angulo do brago em relacdo a vertical £ e o angulo de flexdo do cotovelo a para
o ciclo completo de propulsdo. O grafico da esquerda representa os dados coletados dos testes

com velocidade confortavel e o da direita com velocidade alta.

Figura 20 - Angulos /3 e a durante o ciclo de propulséo.

100 1 100G
80 80
60 —P-teste 1 60 —P-teste 4
B - teste 2 B-teste 5
—PB-teste 3 —PB-teste 6
= 40 ---o-teste 1 - 40 -~ -a-teste 4
o e o - teste 2 o LAy o - teste 5
% 20 T ---o-teste 3 En 200 AN ---a-teste 6
« ——média B « ——média 8
0 |~ média o U \ —média o
-20 20 -
-40 40 +
60 o : 1 o : : <~
Fase de avango Fase de retorno Fase de.avango | Fase de retorno
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% do ciclo - (velocidade confort.) % do ciclo - (velocidade alta)

Fonte: Autor

Para a velocidade confortavel, a articulagdo do ombro apresenta uma extensao maxima
média de -54° no inicio da fase de avanco e uma flex&o ao final dessa fase de 23°. A partir do
inicio da fase de retorno, ocorre a extensdo do ombro até o préximo contato com o aro. A
articulacdo do cotovelo esta flexionada no inicio da fase de avango a um angulo de 97°, e
estende-se até atingir 24° no final desta fase. A flexdo do cotovelo ocorre a partir do inicio da
fase de retorno, chegando a 94° em 95% do ciclo de propulsao.

Na velocidade alta, 0 comportamento é analogo a velocidade confortavel, porém as
articulagbes do ombro e do cotovelo apresentam valores maiores de flexdo e extensdo,
chegando a -61° para a extensdo do ombro e 101° para a flexdo do cotovelo no inicio do ciclo
de propulsdo. No inicio da fase de retorno, 0 ombro esta flexionado a um angulo de 21°e o
cotovelo estendido em 25°.

As forgas de contato F, e Fy com o aro de propulsdo para as velocidades confortavel e

alta medidas a partir da roda instrumentada SmartWheel sdo mostradas nos graficos das
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figuras 21 (forca em x) e 22 (forca em y). Os testes em velocidade confortavel estdo no

grafico da esquerda, e os em velocidade alta no grafico da direita.

Figura 21 - Forgas F4 de contato com o aro de propulséo.
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Fonte: Autor

A curva média das forcas de contato na direcdo x (curva na cor preta) para a
velocidade confortavel mostra que, no inicio do ciclo de propulséo, a forga possui valor
negativo de - 6 N, chega ao valor madximo de 33 N em 19% do ciclo na fase de avanco e -5 N
no fim da fase de avanco. Em velocidade alta, o comportamento é analogo, porém, com
amplitudes maiores. O valor no inicio do ciclo é de -11 N, com valor maximo de 57 N em
23% do ciclo na fase de avanco e com valor negativo de -9 N em 48% do ciclo, ja na fase de
retorno.

Na figura 22, os valores negativos de forca na diregdo x aplicadas no aro de propulséo
podem ser atribuidos ao contato inicial da mdo do voluntario com o aro, que gera forcas
contrarias ao movimento. O mesmo acontece no fim do ciclo de propulsdo, pois a méo pode
continuar em contato deslizante com o aro apds o instante identificado nos videos como

transicdo entre as fases de avango e retorno.
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Figura 22 - Forcas Fy de contato no aro de propulsdo (positivo para cima), para as velocidades
confortavel (a esquerda) e alta (a direita).
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Fonte: Autor

Na direcdo y, a curva média das forcas de contato no aro em velocidade confortavel
tem seu valor maximo de -67 N em 22% do ciclo na fase de avanco. Assim como acontece
com a forca na direcdo X, a curva média de forca de contato em y mostra amplitudes maiores
para a velocidade alta, com valor méximo de -117 N em 24% do ciclo (na fase de avanco).

Observa-se que existe uma continuidade de valores negativos para essas for¢as no aro
de propulsdo durante a fase de retorno, tanto em x quanto em y (Figuras 21 e 22). Nas
extremidades da fase de retorno estas forcas medidas pelo sistema SmartWheel podem ser
atribuidas am parte ao contato deslizante que pode ainda haver entre as maos e os aros, ja que
o limite entre as fases foi identificado visualmente a partir dos videos dos testes. No entanto,
os valores negativos na regido mais central da fase de retorno certamente ndo podem ser
atribuidos ao contato das maos e sdo, provavelmente, devidos a erros de medicao do sistema
SmartWheel. Esses valores medidos na fase de retorno foram mantidos nos resultados e
utilizados nos célculos e seus efeitos sobre 0os momentos articulares na fase de retorno
analisados.

A figura 23 ilustra o padrdo de propulsdo durante o ciclo completo para o teste 1
(velocidade confortavel - escolhido aleatoriamente). Na figura, o braco e antebraco sdo

representados pelos segmentos azuis e vermelhos, respectivamente. A direcdo e médulo (em
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escala de 0,01 m/N) da forga no aro, sdo representados pelas setas de cor preta como forgas de

reacdo aplicadas na mao do voluntario.

Figura 23 - Figura representativa do padréo de propulséo e da for¢a na méo para o teste
1 (velocidade confortavel).
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—— brago
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Fonte: Autor

Os momentos articulares totais no ombro e no cotovelo, calculados a partir da
dindmica inversa sdo mostrados nas figuras 24 e 25. Os gréaficos a esquerda representam os

experimentos com velocidade confortavel e os a direita os testes com velocidades altas.
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Figura 24 - Momentos articulares totais no ombro para velocidades confortavel (a direita) e
alta (& esquerda).
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Fonte: Autor

Como o ombro estd sofrendo flexdo na fase de avanco, os valores negativos de
momento representam acdo excéntrica enquanto valores positivos de momento representam
acdo concéntrica. Ja na fase de retorno, como o ombro estd sofrendo predominantemente
extensdo, os valores negativos representam acdo concéntrica enquanto 0s positivos, acdo
excéntrica.

Em velocidade confortavel, os resultados mostram uma alternancia entre acédo
conceéntrica e excéntrica durante a fase de avan¢o com predominancia de agao concéntrica.

Na velocidade alta, houve um aumento consideravel nas amplitudes em relacéo
aquelas na velocidade confortavel. No inicio da fase de avango (a¢do concéntrica para a
flexdo do ombro) ocorreu um aumento de 66% no momento maximo e, no final da fase de

retorno, o pico do momento aumentou em 232%.
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Figura 25 — Momentos articulares totais no cotovelo para velocidades confortavel (a
esquerda) e alta (a direita).
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Fonte: Autor

Nos gréaficos da figura 25, na fase de avanco em que o cotovelo sofre extensao (figura
20), os valores positivos das curvas médias dos momentos na articulacdo do cotovelo
descrevem acédo excéntrica e os valores negativos representam agdo concéntrica. Na fase de
retorno, em que o cotovelo sofre predominantemente flexdo (figura 21), valores negativos
descrevem uma acao excéntrica e os valores positivos representam acdo concéntrica, exceto
no final da fase de retorno (90 - 100%), em que héa inversdo da velocidade angular do cotovelo
(extensdo) e, portanto, a agdo passa a ser excéntrica.

Em velocidade confortavel, a fase de avanco € iniciada com uma agdo excéntrica até
10% do ciclo apresentando um pico de 13 N.m. Em 18% do ciclo, ainda na fase de avanco, a
articulacdo do cotovelo continua a estender, mas passa a sofrer acdo concéntrica dos
musculos, apresentando um pico de -9,8 N.m. Durante a maior parte da fase de retorno
(predominantemente flexdo do cotovelo), a acdo dos musculos é concéntrica, com excessdo de
um periodo (53% a 67% do ciclo) de acdo excéntrica fraca.

O momento articular no cotovelo em velocidade alta também apresentou aumento nas
amplitudes das curvas. No inicio da fase de avanco, a acdo excéntrica sofreu aumento de 23%
e, no meio da fase de avanco, a acdo concéntrica teve aumento de 76%. Na fase de retorno, de
47% a 70% do ciclo de propulsdo, ocorreu um periodo de acdo excéntrica com um pico de -

7,5 N.m. Ao final da fase de retorno, houve um aumento de 50% no momento de flexao.
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Com as informacoes de ativacdo muscular para cada um dos 21 musculos do modelo
obtidos por otimizacao estatica, foi possivel calcular os momentos individuais dos musculos
no ombro e no cotovelo. A figura 26 ilustra a contribuicdo ao momento articular dos
principais musculos envolvidos no movimento de flexdo e extensdo do ombro (Tabela 1) e a

figura 27, a contribuicéo dos principais masculos (Tabela 1) ao momento no cotovelo.

Figura 26 - Momentos no ombro de mdsculos selecionados conforme tabela 1, para
velocidade confortavel (a esquerda) e velocidade alta (a direita).
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Fonte: Autor

Os graficos mostram que os musculos triceps longo, deltoide anterior, deltoide
posterior, biceps curto e biceps longo sdo os mais ativos na a articulacdo do ombro. Na fase de
avanco, os musculos mais atuantes sdo o deltoide anterior e o biceps curto, atuando na flexdo
do ombro. No periodo em que o deltoide anterior atua na flexdo do ombro, o triceps longo
atua como antagonista, ou seja, tem agdo contraria ao deltoide anterior, que é o agonista. Na
fase de retorno, o triceps longo é o principal extensor, porém, de 80% a 90% do ciclo
acontece a acdo excéntrica dos musculos biceps longo, biceps curto e deltoide anterior. Apos
90%, esses musculos estdo em acao concéntrica novamente iniciando a flexdo do ombro.

Assim como ocorre com 0 momento total na articulagdo do ombro (Figura 24),
individualmente para cada mdsculo analisado, ha um aumento nos momentos para

velocidades maiores.
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Figura 27 - Momentos no cotovelo de musculos selecionados conforme tabela 1, para
velocidade confortavel (a esquerda) e velocidade alta (a direita).

8 8 S
Fase de avango Fase de retorno Fase de avango Fase de retorno
6 1 6
4 4
g g
& &
S 2 © 2
[ (4
g g
3 0 8 0
o o
] £
] 8
g -2 § -2
& £
g —Biceps Longo g
4T - - -Biceps Curto || -4
—Braquial
6L - - -Triceps lateral || 6
Triceps longo
— Triceps medio
_8 1 1 1 T _8 1 1 1 1
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
% do ciclo - (velocidade confort.) % do ciclo - (velocidade alta)

Fonte: Autor

Na articulagdo do cotovelo, a fase de avanco € iniciada com a agdo excéntrica dos
musculos biceps longo, biceps curto e braquial até aproximadamente 10% do ciclo. O triceps
médio, o triceps longo e o triceps lateral téem agdo concéntrica (extendendo o cotovelo) entre
10% e 35% do ciclo, na fase de avanco. A partir da transicdo da fase de avango para a fase de
retorno, o biceps longo, o biceps curto e o braquial tem acdo excéntrica no fim da fase de
avancgo e concéntrica na fase de retorno, com acdo antagonista e excéntrica do triceps longo
de 50% até 80% do ciclo (na fase de retorno). Como visto nas curvas do momento total na
articulacdo do cotovelo (Figura 25), ha um aumento nos momentos de cada musculo analisado
para velocidades maiores.

A influéncia das propriedades intrinsecas dos musculos, descritas anteriormente na
secdo 3.1.2 (figuras 6 e 7) e representadas pela equacdo 14, é ilustrada na figura 28. A forca
no tenddo, o fator de modulacéo k;, a ativacdo muscular e a velocidade do comprimento 6timo
para 0 musculo braquial (flexor do cotovelo) mostram o efeito modulador das propriedades

intrinsecas incorporadas no fator k;.
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Figura 28 — Forga no tend&o, fator k;, ativagdo muscular e velocidade de contragdo muscular,
para o musculo braquial, para velocidade confortavel (a esquerda) e velocidade alta (a direita).
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Fonte: Autor

Os dados coletados em velocidade confortdvel mostram que na fase de avango a partir
de 11% do ciclo de propulsdo, a velocidade do masculo (curva preta) mostra valores
negativos (alongamento do musculo) e o grafico de k; (curva azul) valores maiores que 1,
como decorréncia de o musculo braquial estar em acdo excéntrica, ou seja, aumentando seu
comprimento. J& na fase de retorno a curva de velocidade do musculo tem valores positivos
(encurtamento) até 92% do ciclo e a curva de k; valores menores que 1. Nesta fase do ciclo, o
musculo braquial esta em acdo concéntrica. As magnitudes de forca no tenddo (curva
vermelha) estdo diretamente relacionadas com os niveis de ativacdo muscular (curva verde) e
com o fator de modulacéo k; (equagéao 14).

Observa-se na comparacdo entre os graficos de dados obtidos em velocidades
confortavel e alta que, na fase de avanco (acdo excéntrica do musculo braquial), os valores
altos de velocidade do musculo (negativos) elevam o fator ki e que, na fase de retorno, os
valores altos de velocidade do musculo (positivos) reduzem o valor de k;. Isto faz com que o
pico de ativacdo deste musculo na fase de avango (~30% do ciclo) sofra um aumento com a
velocidade menor que aquele observado para as forcas. Por outro lado, o efeito da maior

velocidade sobre o fator k; na fase de retorno, ocasiona um aumento no pico de ativacédo

100
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(~70% do ciclo) maior que aquele observado para o pico da for¢ca muscular F, evidenciando
novamente o efeito da relacdo forca-velocidade em velocidades maiores de propulséo.

Serdo agora apresentados os resultados das contribuicGes inerciais, gravitacionais e de
ativacdo muscular a forca de cotato entre a mao e o aro de propulsdo nas direcoes x e y. Os
graficos da figura 29 ilustram essas contribui¢des para a componente na dire¢do x da forca no
aro. As contribui¢cGes & componente na dire¢do y da forga no aro sdo mostradas nos gréaficos

da figura 30.

Figura 29 — Contribui¢es isoladas das forcas inerciais, gravitacionais e de ativagdo muscular
para a componente na direcdo x da forga no aro, para velocidade confortavel (a esquerda) e
velocidade alta (a direita).
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Fonte: Autor

Os graficos mostram que entre a velocidade confortavel e a velocidade alta, as
magnitudes das curvas de contribui¢des das for¢as inerciais e das forcas de ativagdo muscular
praticamente dobraram. Para as forgas gravitacionais, as curvas apresentam amplitudes
bastante préximas para as duas velocidades ja que o perfil do movimento ndo se alterou

muito.
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Figura 30 — Contribui¢6es isoladas das forgas inerciais, gravitacionais e de ativagdo muscular
para a componente na direcdo y da forca no aro, para velocidade confortavel (a esquerda) e
velocidade alta (a direita).
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Fonte: Autor

Para as contribui¢des inerciais e de ativagdo muscular na direcdo y, os graficos da
figura 30 mostram que, assim como acontece na dire¢do X, a velocidade influencia nas
amplitudes com um aumento significativo aproximado nos picos das curvas. A contribuicdo
das forcas gravitacionais para a componente na dire¢do y da forca no aro, assim como na
direcdo x, ndo apresenta uma variacao significativa com o aumento na velocidade.

Também é possivel calcular as contribuicGes das forcas inerciais, gravitacionais e de
contato com o aro aos momentos articulares. As figuras 31 e 32 mostram os graficos dessas

contribui¢des nas articulagbes do ombro e cotovelo, respectivamente.
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Figura 31 — Contribuigdes isoladas das forgas inerciais, gravitacionais e de contato aos
momentos articulares no ombro, para velocidade confortavel (a esquerda) e velocidade alta (a
direita).
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Fonte: Autor

A contribuigdo das forgas inerciais é determinante do momento total no ombro ao
longo de todo o ciclo para ambas as velocidades e é preponderante na fase de retorno,
particularmente na velocidade mais alta de locomocéo.

O efeito das forcas gravitacionais é anti-ciclico em relacdo ao momento total, 0 que
contribui para uma diminuicdo do momento necessario durante todo o ciclo de propulsdo. A
contribuicdo das forgas gravitacionais varia pouco com a velocidade porque os perfis de
movimento sdo semelhantes para as velocidades aqui analisadas (Figura 20). Por sua vez, a
contribuicdo da forca no aro para 0 momento no ombro durante a fase de avango é
relativamente discreta apesar das elevadas forcas no aro porque o a linha de acéo da forca de
contato no aro passa nas proximidades da articulacdo do ombro, de forma que 0 momento da
forca de contato em relacdo ao ombro é reduzido. A contribui¢do das for¢as no aro durante a
fase de retorno deve ser desconsiderada porque estas sdo decorrentes de erros de medida no
sistema SmartWheel. Os padrds das curvas na figura 31 sdo semelhantes para as duas
velocidades, com a diferenca de que as magnitudes sdo significativamente maiores para a
velocidade alta, exceto para a contribuicdo das forgas gravitacionais, cujas amplitudes sdo
semelhantes.
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Figura 32 - Contribui¢Oes isoladas das forgas inerciais, gravitacionais e de contato aos
momentos articulares no cotovelo, para velocidade confortavel (a esquerda) e velocidade alta
(& direita).
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Fonte: Autor

A inspecéo da figura 32 mostra que a contribuicdo da forca no aro é preponderante na
fase de avanco enquanto a contribuicdo das forcas inerciais é dominante na fase de retorno.
Novamente, os padrdes sdo semelhantes para as duas velocidades mas as magnitudes sao
significativamente maiores na velocidade alta, exceto para a contribuicdo das forcas
gravitacionais. Assim como para a articulagdo do ombro, a contribuicdo da forca gravitacional
ao momento articular no cotovelo é pouco influenciada pela velocidade, mantendo

magnitudes semelhantes e aproximadamente constantes para as duas velocidades.

6.1 DISCUSSAO

Como descrito anteriormente, os testes experimentais foram realizados para duas
velocidades diferentes, sendo uma considerada confortavel e outra considerada alta pelo
préprio voluntario da pesquisa. Para cada teste realizado, foi possivel obter apenas um ciclo
completo de propulsdo. Uma variabilidade consideravel pode ser observada nas curvas dos
graficos de velocidade (Figura 19) entre os trés testes e também nas curvas de forgas F, e Fy

de contato (Figuras 21 e 22) tanto em velocidade confortavel quanto em velocidade alta. Parte
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desta variabilidade pode ser explicada pelo fato de o voluntario da pesquisa ndo ser usuario de
cadeira de rodas e, portanto, ndo estar habituado a padrdes de propulsdo consistentes.

De acordo com os resultados apresentados na tabela 2, a curva média dos trés
experimentos para a velocidade confortavel foi de 1,34 m/s, e para a velocidade alta 1,95 m/s.
Esses valores estdo proximos aos relatados por Boninger et al. (1997) para estas condi¢fes de
propulsdo de cadeira de rodas. Os resultados na tabela 2 também mostram que, com o
aumento da velocidade, ocorreu um aumento na cadéncia de propulsdo, causando o aumento
da frequéncia de repeticdo dos esfor¢cos durante a propulsdo da cadeira de rodas, os quais séo
responsaveis pelo desenvolvimento de dores nos ombros (van DRONGELEN et al., 2005 e
WESTERHOFF et al., 2011). No entanto, € importante observar que o niamero de ciclos por
unidade de distancia percorrida é praticamente 0 mesmo para as duas velocidades, indicando
que o numero de repeticBes seria similar para a mesma distancia percorrida em velocidades
diferentes, porém a intensidade das forcas e momentos envolvidos é claramente muito maior
na locomocéo a velocidades mais altas.

O desacoplamento das equacdes de movimento realizado nesse trabalho, com a
consideracdo apenas das equacdes que descrevem a dindmica dos membros superiores, foi
possivel devido a medicéo das forcas de contato com a roda instrumentada SmartWheel. Com
isso, foi possivel desconsiderar a simplificagdo no modelo original de que o deslocamento do
ombro € solidario a cadeira de rodas. Observou-se que, mesmo com a instru¢do de movimento
minimo no tronco, o voluntario acabou movimentando o tronco o que é evidenciado pelas
diferencas entre os perfis de velocidade horizontal do acrémio e do eixo da roda.

As curvas médias das componentes de forgca F, e F, aplicadas no aro de propulséo
(Figuras 22 e 23) mostram que os picos de forcas na direcdo y sdo aproximadamente 100%
maiores que os picos de forcas na direcdo x. A forca de contato no aro de propulsao, ilustradas
no grafico da figura 23 como forcas de reacdo na mao do voluntério, é de fato verticalizada,
indicando elevados valores de FEF (Fraction of Effective Force) o que € consistente com
dados reportados na literatura (van der WOUDE et al., 2001, GROOT et al., 2002).

A curva caracteristica para 0 momento total na articulacdo do ombro (Figura 24) é
consistente com os resultados encontrados para a fase de avanco no estudo de Mercer et al.
(2006). Os valores de pico dos momentos de extensdo do cotovelo e flexdo do ombro na fase
de avango, séo condizentes com os resultados em Veeger et al. (2001). A comparacdo direta
desses resultados com outros estudos € incerta, pois existem diferencas nas condi¢Bes de
velocidades, modelos, técnicas computacionais e equipamentos de laboratério (MERCER et
al., 2006).
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No presente estudo, 0 momento total no ombro pode ser melhor compreendido a partir
da analise da contribuicdo das forcas inerciais ao momento total, ilustrada na figura 31. Nesta
figura, pode-se observar a preponderancia da contribuicdo das forgas inerciais ao momento no
ombro ao longo de todo o ciclo de propulsdo, mesmo em velocidades mais baixas. As forcas
inerciais também contribuem de maneira significativa para 0s momentos totais na articulacdo
do cotovelo (Figura 32), particularmente na fase de retorno. Esta observagédo desaconselha a
utilizacdo de modelos quase estaticos como aqueles utilizados em Leary et al. (2011) e indica
a relevancia da determinacdo acurada das propriedades antropométricas relacionadas as forcas
inerciais como massas e momentos de inércia dos segmentos do membro superior.

Assim como concluiu Ackermann et al. (2015), no presente estudo também foi
observado que a contribuicdo das forcas inerciais as forgas no aro é superior a contribuicéo
das forcas gravitacionais, particularmente para a velocidade mais alta de locomocao (Figuras
29 e 30). O mesmo vale para as contribui¢bes inercial e gravitacional aos momentos
articulares (Figuras 31 e 32), com a contribuicdo das forcas inerciais bem superior a
contribuicéo das forcas gravitacionais, principalmente na velocidade mais alta.

Os momentos articulares associados a forca de contato no aro, por sua vez, sdo
maiores em velocidade mais alta, comparados aqueles em velocidade mais baixa o que reflete
as maiores aceleragdes da cadeira de rodas e, portanto, maiores forgas tangenciais no aro.

Os momentos individuais dos musculos nas articulages do ombro e cotovelo nas
figuras 26 e 27 mostram a complexidade da coordenacdo muscular durante o ciclo de
propulsdo. Exemplo disto é a co-ativacdo dos musculos antagonistas no ombro, triceps longo
e deltoide anterior na porcdo central da fase de avanco (figura 26). Isto ocorre pelo fato de o
mausculo triceps longo ser um musculo biarticular e estar envolvido nesta fase na extensdo do
cotovelo gerando poténcia positiva para a propulsdo do sistema. Esta acdo no cotovelo acaba
gerando um momento de extensdo com consequente acao excéntrica no ombro maior do que o
requerido, o que é compensado pela ativagdo do musculo deltdide anterior. No cotovelo, por
outro lado, a co-contragdo de musculos antagonistas € bem mais discreta. O triceps longo
destaca-se como um dos musculos mais solicitados, com acdo concéntrica no cotovelo na fase
de avango conjunta com 0s outros compartimentos do triceps, enquanto aplicando momento
negativo na articulacdo do ombro. O triceps longo tem ainda acdo importante na fase de
retorno, com agéo excéntrica no cotovelo, para evitar sua flexdo exagerada, e concéntrica no
ombro, para acelerar o braco para tréas.

Algumas simplificacdes importantes foram feitas nesse trabalho. O fato de 0 modelo

estar contido apenas no plano sagital inviabiliza a analise de masculos que atuam em outras
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direcdes ou que tem funcdo de estabilizar a articulagdo do ombro. A determinagdo do centro
de rotacdo da articulacdo do ombro, que foi determinada pela marca do acromio devido a
tecidos deslizantes, pode gerar imprecisdes no posicionamento correto da articulagcdo do
ombro.

Outro fato importante a ser destacado é que a analise feita nesse trabalho é baseada em
apenas um sujeito ndo usuario de cadeira de rodas, o que caracteriza o trabalho como um

estudo de caso. Os resultados obtidos podem nao ser representativos para uma populacao.
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7 CONCLUSAO

Este trabalho propGe o estudo das contribuicbes das forcas inerciais, gravitacionais e
de ativacdo muscular e também das propriedades musculoesqueléticas na propulsao de cadeira
de rodas manuais. Para isso, desenvolveu-se um modelo do sistema cadeira de rodas e usuério
incorporado a um modelo do sistema musculoesquelético dos membros superiores
disponibilizado na plataforma aberta de simulacdo em biomecanica OpenSim. Este modelo é
utilizado para determinacdo de momentos articulares através da técnica de dindmica inversa e
das forcas musculares através da técnica de otimizacdo estatica para dados de propulsdo de
cadeiras de rodas coletados no Laboratério de Biomecanica e Controle Motor (BMClab) da
UFABC (liderado pelo Prof. Marcos Duarte) para um voluntario em duas velocidades de
propulsdo. Os dados foram coletados utilizando um sistema de cinemetria composto por uma
camera de video e uma roda dinamomeétrica SmartWheel e tratados no Matlab.

O trabalho também apresenta e aplica um método para determinar as contribui¢bes
isoladas das forcas inerciais, gravitacionais e musculares a forca de contato entre as méos e o
aro de propulsdo da cadeira de rodas e outro método para a determinacdo das contribui¢Bes
inerciais, gravitacionais e das forgas no aro para 0s momentos articulares no ombro e no
cotovelo. Os resultados obtidos sdo analisados e a contribuicdo destas forgas é quantificada
para cada fase do ciclo de propulsdo a partir dos dados coletados em laboratério para o
voluntario.

Os resultados dos momentos nas articulacdes do ombro e do cotovelo mostraram que,
em velocidades mais altas, a demanda de esfor¢os musculares aumenta consideravelmente,
principalmente na articulagdo do ombro, tanto na fase de avangco como na fase de retorno,
devido ao efeito das forcas inerciais. Esse aspecto pode ser mais bem compreendido a partir
do estudo realizado da contribui¢do isolada das forcas inerciais, que revelou uma influéncia
determinante no resultado do momento total.

Na articulagdo do cotovelo, a solicitacdo é maior durante a fase de avango, dominada
pela contribuicdo da forca no aro ao momento. Na fase de retorno prevalece a influéncia das
forcas inerciais ao momento no cotovelo.

Os resultados obtidos para a contribuicdo das forcas inerciais ao momento, tanto em
velocidades baixas quanto altas, mostram a importancia de se considerar as propriedades
inerciais no estudo da propulsdo de cadeira de rodas, e que simulages realizadas em situacoes

quase estaticas, ou em velocidade constante, podem estar mais distantes da realidade.
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As forcas e ativagBes musculares determinadas por otimizacdo estatica revelam
coordenacdo muscular complexa com a ocorréncia frequente de acdo excéntrica de varios
musculos e forte co-contracdo de musculos antagonistas no ombro durante a fase de avanco
em decorréncia da agdo biarticular no masculo triceps longo. Os resultados mostram também
a influéncia da velocidade da locomogdo na ativagdo muscular em decorréncia da influéncia

da relacdo forca-velocidade dos musculos.

7.1 PROPOSTAS PARA TRABALHOS FUTUROS

O estudo descrito neste trabalho foi realizado com base nos dados experimentais
coletados para um unico voluntario que pode ndo ser representativo de uma populacdo de
cadeirantes. Uma continuacao natural deste trabalho é certamente realizar as analises descritas
aqui com um grupo maior de voluntario, preferencialmente cadeirantes, de forma a quantificar
as significancias estatisticas das observacdes reportadas. Pesquisas futuras devem levar em
conta o tipo de deficiéncia do cadeirante, ja que os padrdes de propulsdo variam
significativamente para diferentes deficiéncias motoras.

Além disso, as analises realizadas nesse trabalho ndo consideram alguns aspectos e
caracteristicas da realidade diaria de um usuario de cadeira de rodas manual. A propulsdo em
rampas, por exemplo, representa uma atividade de alta demanda e poderia ser o foco de
pesquisas futuras utilizando a abordagem proposta aqui.

Como mencionado anteriormente, 0 modelo plano utilizado neste trabalho ndo permite
investigar a acdo estabilizadora dos musculas nos planos coronal e frontal e ndo leva em
consideracdo o movimento fora do plano sagital. Isto seria possivel com a utilizacdo de um
modelo em trés dimensdes, que poderia ser desenvolvido para levar em conta também a acédo

estabilizadora dos musculos na articulagdo do ombro.
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APENDICE A

Desenvolvimento do modelo matematico do sistema cadeira de rodas e cadeirante

A figura 1 ilustra 0 modelo do sistema cadeira e usuario no plano sagital (plano dos
eixos i e j) formado por quadro segmentos rigidos: o brago de comprimento B, o antebraco de
comprimento A, as rodas de raio R, e 0 conjunto formado pela cadeira sem as rodas e o
cadeirante sem os bracos. O braco e antebraco estdo ligados respectivamente ao ombro e
cotovelo por meio de juntas de revolugdo, permitindo apenas movimentos de flexdo e
extensdo no plano sagital.

Os eixos de referéncia do sistema tem como origem o ponto O do ombro, 0 eixo i
representa deslocamentos na direcdo horizontal com sentido positivo da esquerda para a

direita e o eixo j deslocamentos na direcdo vertical com sentido positivo de baixo para cima.

Figura 1 — Representacdo do modelo

S~

Fonte: Autor

O escorregamento da roda em rela¢do ao piso sera adotado como desprezivel, entdo o

modelo passa a ser um mecanismo de quatro barras com um unico grau de liberdade. A
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orientacao da roda vy, do brago B e do antebraco a sdo dependentes do deslocamento horizontal
x do ombro, que é solidario a cadeira de rodas.
Pode-se relacionar o posicionamento das méaos sobre o aro de propulsdo com a

coordenada x, determinando o angulo y em fun¢do do deslocamento horizontal:
Y==—. (1)

As equacgdes de movimento do modelo apresentado nesse trabalho séo obtidas a partir
da aplicacdo do formalismo de Newton-Euler (Schiehlen, 1997), para o sistema em malha
aberta, sem o contato das médos do cadeirante com o aro da cadeira, com trés graus de
liberdade. Um vetor g de coordenadas generalizadas representa o deslocamento x do conjunto
e os angulos B e a das articulagdes do ombro e cotovelos respectivamente (com f relativo a

vertical e a relativo a B):
x

q= [ﬁl (2)
a

Com as derivadas primeira e segunda do vetor g obtém-se respectivamente os vetores

g e g relativos a velocidade e a aceleracao:

x

i
a

[
(04

Os vetores de posicdo dos centros de massa (CG) dos quatro segmentos do sistema séo

apresentados nas Equacdes de 5 a 8 e as orientagfes nas Equacgdes de 9 a 11:
e =[x +x], (5)

_ [x + bsenp
b = [ —bcosp |’ (6)
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_ [x + Bsenf + asen(f + a)

a = | —BcosB — acos(B + a) |' ")
no= e+, (8)
65 = B, (9)
04 = (B + ), (10)
= . (1)

onde r¢ é o vetor posi¢do do CG do conjunto, r, do brago, r, do antebraco e r, da roda traseira
da cadeira.

A derivada parcial de primeira ordem em relacdo as coordenadas generalizadas dos
componentes dos vetores de posicédo e das orientacdes representados nas Equacfes de 5 a 11

sao calculadas através do Jacobiano do sistema:

[07Tcx  OTcx  OTcx
ox ap Jda
8rbx 6rbx arbx
ox ap Jda
0rpy  0Tpy  OTpy
ox ap Jda
0rgxy Orgy OTgy
0x ap Jda

] _ O0rqy 0Tqy OTqy (12)

ox op da |
Oryxy  OTyx  OTpy
ox ap Jda
00p, 00y 00py
0x ap Jda

004, 004, 004y
ox ap da
00rx 00gy 00Ry

L Ox ap Jda

A matriz Jacobiana do sistema de equacdes de posicionamento do modelo de acordo

com as respectivas derivadas parciais € mostrada na Equagao 13:
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1 0 0
1 bcosp 0
0 bsenf 0
1 Bcosf +acos(f +a) acos(f + a)

J=10 Bsenf +asen(ff +a) asen(f +a)! (13)

1 0 0
0 1 0
0 1 1

& 0 0

A partir da derivada primeira em relacdo ao tempo dos vetores de posi¢do do CG dos

segmentos do modelo, se obtém os vetores de velocidades (Equagdes 14 a 20):

re = [x], (14)
o[ spet]
;= [x + pﬁ'cosﬁ + a_([% + @)cos(f + a) | (16)
Bfsenp + a(f + d)sen(B + a)
7 = [x], (17)
05 = B, (18)
64 = (B + d), (19)
b, = —Riz. (20)

Com a derivada segunda em relacdo ao tempo dos vetores de posicdo do CG dos

segmentos do modelo, se obtém os vetores de aceleracdes (Equacdes 21 a 27):

e = [%], (21)
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i [x + b(fcosp — B?senp) 22)
7| b(fsenB + fZcosp) |
. [x + B(BcosB — %senB) + a[(f + &)cos(B + a) — (B + d)?sen(B + a)] 23)
Ta = B(fsenf — B?cospB) + a[(B + @)sen(B + &) + (B + &)%cos(B + a)]
fr = [%], (24)
0p = B, (25)
b= (B + i), (26)
6 = — - 27)
A derivada do Jacobiano no tempo é mostrada na Equacéo 28:

0 0 0

0 —bBsenf 0

0 bBcosp 0

0 —Bpfsenf —a(B + a)sen(f +a) —a(f + d)sen(B + a)
J=[0 Bfcosp +a(f +d)cos(B+a) a(f +a)cos(B +a) | (28)

0 0 0

0 0 0

0 0 0

n 0 0

Com os equacionamentos de posicao, velocidade e aceleracdo e considerando que 0s
membros do corpo, como 0 braco e o antebrago, devem ser tratados como sendo corpos
rigidos, o formalismo de “Newton-Euler” pode ser aplicado (SCHIEHLEN 2006).

O diagrama de corpo livre (DCL) mostrado na figura 2 representa os centros de massa
de cada um dos segmentos do modelo em que age a forca peso, e também as forgas e
momentos envolvidos nas articulacbes do ombro (Ponto O), cotovelo (Ponto C), punho (Ponto

P) e centro do eixo da roda (Ponto E).
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Figura 2 — Diagrama de corpo livre para os segmentos do modelo
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Fonte: Autor
A partir das Equacdes 29 e 30 e do diagrama da figura 14, aplica-se o Teorema do

Momento Angular (TMA) em relagéo aos centros de massa e o Teorema do Movimento do

Baricentro (TMB) para 0s trés corpos.

TMB: mya; = f€+fP. (30)
Com a representacdo do sistema cadeira de rodas e cadeirante no modelo apenas no

plano sagital, plano dos eixos i e j, e adotando o centro de massa de cada segmento como

ponto de referéncia, a segunda parcela da soma contida no primeiro membro do TMA pode

ser desconsiderada:

TMA: ]id)i = lle + lzj . (31)

Os parametros das equacdes do TMA e TMB séo:
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* J; —momento de inércia do segmento
* w; —aceleragéo angular do segmento
« [7 — momentos externos

« [{ — momentos vinculares

* m; — massa do segmento

* a; — aceleracdo do segmento

« £, —forcas externas

« f;V —forgas vinculares
As equacdes obtidas com a aplicacdo do TMA e TMB para todos 0s segmentos podem

ser agrupadas na forma matricial e posteriormente com a aplicacdo do formalismo de Newton-

Euler, se obtém as equac¢des do movimento na forma minima:

MG+j Mjq=ke (32)

Cada uma das parcelas da Equacdo do movimento na forma minima podem ser

mostradas em detalhes:

M = JtM ] ©> Matriz de massa do modelo, (33)
k = JtM j ¢ > Matriz de forcas generalizadas (Coriolis e centrifugas), (34)
k¢ - Vetor de forcas generalizadas externas ndo vinculares. (35)

Com o auxilio do manipulador simbdlico do programa Matlab (The Mathworks, Inc.)
as multiplicagdes das matrizes acima podem ser efetuadas.

A matriz de massa do modelo M é determinada através da multiplicacdo matricial da
matriz Jacobiana Transposta (Equacdo 37), da matriz de inércia global do modelo (Equacéo

38) e da matriz Jacobiana (Equacéo 13) na sua forma normal.

M=JtM]J, (36)
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1 1 0 1 0

Jt= 0 bcosff bsenf BcosB +acos(f +a) Bsenf +asen(f + a)

-1
Ry
ol (B7)
0 0 0 acos(f + a) asen(f + a) 0

O R
omRm o
== O

Q

)

o O O
o O O O

A

o O O OO

=l
I
3

, (38)

A

OOOOOOOgO
OOOOOOE o o
3

o cocoococococo

5
cCons ocoocoococoo

SO OO OO OO o
o O O OO
o O OO

co o
oo ocoococococ o
L |

onde

* Mcc € a massa do conjunto cadeira sem as rodas e cadeirante sem 0s bracos na
direcdo i;

« mgé a massa dos bracos nas direcdes i e j respectivamente;

* maé a massa dos antebracos nas direcdes i e j respectivamente;

* mr € a massa das rodas na direcdo i;

« Js € 0 momento de inércia dos bragos em rela¢do ao CG;

 Ja € 0 momento de inércia dos antebracos em rela¢do ao CG;

 Jr € 0 momento de inércia das rodas em relacdo ao CG.

Obtemos:

mA+mB +mcc+mR +%
2
my(acos(B + a) + BcosB) + b mgcosp

amycos(f + a)

M=

my(acos(B + a) + B cos B) + b mgcosp
muB? + 2mycosa B a + mya? + mgh? + J, + Jg
amy(a+ B cosa) + ],
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amycos(f + a)
amy(a+ B cosa)|. (39)
mua’ + J,

A matriz de forgas generalizadas k é determinada através da multiplicacdo matricial da
matriz Jacobiano transposta (Equacdo 37) da matriz de inércia global do modelo (Equacéo
38), da derivada no tempo da Matriz Jacobiana (Equacdo 28) na sua forma normal e pela
derivada primeira do vetor de coordenadas generalizadas (Equacéo 3).

k=J"MJq (40)
a1

= H @)
az.»

onde:

ay1- — B(ma(asen(B + @) (B + &) + BfBsenB) + bfmpsenpB) — aamysen(f + a)(B + &),
az1= — B a amysena(a + 2B) e

a,, = Bap*mysena.

O vetor de forcas generalizadas externas ndo vinculares k® foi dividido em quatro
partes kq(q), G(q), H(q) e Q(q), a fim de separar as contribui¢des dos diferentes conjuntos de
forgas e momentos.

A parcela kgy(q) é relativa as forgas generalizadas resultantes das forgas gravitacionais
que agem sobre os segmentos do modelo. Para viabilizar simulagdes em rampas, o valor da

aceleracdo da gravidade foi decomposto nos eixos i € j, ou seja, gx e gy. Tem-se entdo que

ke(@) =J° f°,.

[~ MccYx
—MpJx
—Mpggy
—Muygx
ff£=1-magy | (42)
—MgpYx

0

0

0
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A parcela G(q) se refere as forcas de contato entre as méos e os aros de tragéo Fy e Fy

e é calculada por G(q) = J* f¥:

0 0
0 0
0 0
-1 0 E,
ff=| o -1 g (43)
1 0 y
0 0
—(A—a)cosa —(A— a)sena
—R;seny —Ricosy
0
0
0
—F,
ff = 5 . (44)
Fy
0
—Fcosa(A — a) — Fysena(A — a)
—FRy;seny — F,Ricosy

A parcela H(q) se refere aos momentos externos aplicados ao modelo sendo calculada
por H(q) =J* f3"

_O 0 -
0 O
0 O
0 O
To
f3€ = 8 8 _[Tc], (45)
1 -1
0 1
L0 0
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: (46)

| cocoocoocoo

To — T¢

onde 7 o € 7 ¢ S40 0S momentos no ombro e cotovelo respectivamente(positivo no sentido anti-
horario).

A parcela Q(q) representa a resisténcia ao rolamento Fy,, calculada por Q(q) = J*¢ f£:

17
0
0
0
f4e =10 -[Frol], (47)
0
0
0
n
_Frol
0
0
0
f£=|0 (48)
0
0
0
L ()

Somando-se as matrizes ky(cf), G(q), H(q) e Q(q), temos o resultado do vetor de forgas

generalizadas externas néo vinculares k°:

[ E,Rycosy + F,R seny ]
I Fror + R, I

e __
= | 7o — F(acos(B + a) + B cosf) — E,(a sen(f + a) + B senfs) ... |
lrc —F.acos(B +a) — F,asen(f + a) — F cosa (A —a) — E, sena (A — a) J
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.. —gymy(asen(f + a) + B senf) — g, my(acos(f + a) + B cosf) — F, cos(a) (A —a) ...

e T YGxMa — Gx M — Yxmee — Gx MR -
. —agymgcos(f+a)—ag,mgsen(f +a)..

[ — FEsen(a)(A—a)—b gx mgcosf — b g, mgsenpf (49)
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APENDICE B

CENTRO UNIVERSITARIO FEI
TERMO DE CONSENTIMENTO LIVRE E ESCLARECIDO

Vocé esta sendo convidado a participar de um estudo denominado: "Avaliacéo
Comparativa de Cadeiras de Rodas com Propuls&o Manual e Hibrida do Ponto de
Vista Biomecanico", cujo objetivo € comparar os esfor¢cos exigidos dos musculos
dos seus bracos e ombros enquanto vocé se locomove usando uma cadeira de
rodas manual e um modelo de cadeira de rodas hibrida, em diversas situagdes.

| - DADOS DE IDENTIFICACAO DO VOLUNTARIO DA PESQUISA
1. NOME DO VOLUNTARIO:

DOCUMENTO DE IDENTIDADE Ne¢: SEXO: M O O
DATA NASCIMENTO (dd/mm/aaaa):

ENDERECO: Ne: Comp:
BAIRRO: CIDADE:

CEP: TELEFONE: DDD () -

Il - DADOS SOBRE A PESQUISA CIENTIFICA
1. TITULO DO PROTOCOLO DE PESQUISA: Avaliacdo Comparativa de Cadeiras de Rodas com

Propulsdo Manual e Hibrida do Ponto de Vista Biomecanico e de Interface com o Usuério.

2. PESQUISADOR:

ALUNO DE MESTRADO: ALBERTO AMANCIO JUNIOR (RG. 29937439-7)

CARGO/FUNGAO: PESQUISADOR

ORIENTADOR DA PESQUISA: PROF. DR. MARKO ACKERMANN (RG. 27633954-X)

CARGO/FUNGAO: PROFESSOR TEMPO INTEGRAL ADJUNTO | DO DEPTO. DE ENGENHARIA MECANICA
DA FEI

LABORATORIO DE BIOMECANICA

CO_ORIENTADOR: PROFA. DRA. MARIA CLAUDIA FERRARI DE CASTRO (RG. 22697291-4 /| CREA:
5060015556)

CARGO/FUNGAO: PROFESSOR TEMPO INTEGRAL ADJUNTO | DO DEPTO. DE ENGENHARIA ELETRICA
DA FEI LABORATORIO DE ENGENHARIA BIOMEDICA
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3. AVALIAGAO DO RISCO DA PESQUISA:
Os riscos sdo minimos ndo havendo nenhuma evidéncia especifica de que o

participante ira sofrer algum dano como consequéncia imediata ou tardia do estudo.
Em funcéo do esfor¢o realizado durante a locomoc¢ao com as cadeiras e repeticdo dos
movimentos, podera haver um desconforto devido a uma leve fadiga muscular nos
bracos e ombros. Contudo, como forma de evitar sera utilizado um periodo de

descanso entre cada ensaio.

4.DURACAO DA PESQUISA: 24 meses

Il - REGISTRO DAS EXPLICACOES DO PESQUISADOR AO VOLUNTARIO:

1. Justificativa e os objetivos da pesquisa: O estudo em que vocé estid sendo
convidado a participar tem como objetivo comparar os esforcos musculares durante a
locomocado em cadeiras de rodas manual e hibrida em diversas situacdes. Para isso,
serdo colocados sensores no seu ombro, braco, antebraco, peito e costas a fim de
monitorar a contragdo de alguns musculos e o movimento dos bragos enquanto vocé
executa 0s movimentos necessarios para a locomoc¢do com a cadeira de rodas. ApGs
esse projeto, teremos condicdes de dar continuidade ao estudo e desenvolvimento de
cadeiras de rodas alternativas que oferecam maior conforto aos cadeirantes.

2. Procedimentos que serdo utilizados e propésitos, incluindo a identificagdo dos
procedimentos que sdo experimentais: O procedimento de teste sera realizado em duas
sessdes. Na primeira sessao, vocé sera esclarecido sobre o protocolo experimental e
serdo coletadas as suas medidas como altura, peso corporal, e comprimentos do
braco, antebraco e também serd ajustada nas duas cadeiras de rodas (manual e
hibrida) a posicdo que vocé esteja confortavel. Ainda nessa sessdo, vocé se
familiarizara com os dois tipos de cadeiras de rodas e sera orientado quanto a
postura, movimentos dos bragos necessarios para a locomoc¢do com as cadeiras de
rodas e velocidades propostas para as avaliacdes.

Na segunda sessdao, realizada de 2 a 3 dias ap6s a primeira sessédo, colocaremos
alguns sensores autoadesivos sobre a pele do ombro, bragco, peito e costas que
detectam o0 quanto vocé ativa seus musculos e os movimentos durante a locomoc¢éao
ApOs a colocacdo dos sensores, solicitaremos que vocé sente-se na cadeira de rodas
manual instrumentada para um teste de forca maxima. Neste teste, a roda da cadeira
estara travada e vocé serda instruido a aplicar sua forca maxima ao aro de propulsao
da cadeira de rodas para frente e para trds para que informacdes da atividade

muscular e for¢cas aplicadas no aro, durante esta tarefa, sejam coletadas.
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ApOs esse teste, daremos inicio aos ensaios onde vocé percorrera uma distancia de
16 metros com a cadeira de rodas, duas vezes, em cada uma das seguintes situacdes:
e Cadeira manual, no plano, com velocidade de 0,9 m/s;
e Cadeira manual, no plano, com velocidade de 1,8 m/s;
e Cadeira manual, em rampa, com velocidade confortavel;
e Cadeira hibrida, no plano, com velocidade de 0,9 m/s;
e Cadeira hibrida, no plano, plana, com velocidade de 1,8 m/s;

e Cadeira hibrida, em rampa, com velocidade confortavel;

Portanto, vocé passara por 12 repeticdes dos experimentos, havendo um periodo de
descanso de 3 a 5 minutos entre cada ensaio. A ordem de realizacdo dos ensaios sera
aleatoria de forma a minimizar sua influéncia nos resultados coletados. Os ensaios

serédo filmados para facilitar a analise posterior dos dados.

Os dados coletados serdo processados para a comparacdo dos esfor¢cos exigidos na
locomog&o das duas cadeiras nas diversas situagdes analisadas, a fim de dar
continuidade ao estudo e desenvolvimento de cadeiras de rodas alternativas que
proporcionem maior conforto e exijam menor esfor¢co do usuario.

3. Desconfortos e riscos esperados: A sua participagdo nesta pesquisa é voluntaria e
a avaliacdo oferece risco e desconforto minimos. Em funcdo do esforgo realizado
durante a sua locomogéo com as cadeiras e repeticdo dos movimentos, podera haver
um desconforto devido a um leve cansa¢co da musculatura dos bracos e ombros.
Contudo, como forma de evitar, sera utilizado um periodo de descanso entre cada
ensaio.

4. Beneficios que poderdo ser obtidos: A sua participagcdo nao trara qualquer
beneficio direto, mas contribuira para um melhor conhecimento a respeito de
esforcos musculares na locomogdo em cadeiras de rodas manual e hibrida
contribuindo indiretamente para o desenvolvimento de sistemas de locomoc¢do mais

eficientes para deficientes fisicos.
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IV - ESCLARECIMENTOS DADOS PELO PESQUISADOR SOBRE GARANTIAS DO
VOLUNTARIO DA PESQUISA CONSIGNANDO:

1. Acesso, a qualquer tempo, as informacgdes sobre procedimentos, riscos e beneficios
relacionados a pesquisa, inclusive para dirimir eventuais dlvidas: Informo que o Sr(a) tem
a garantia de acesso, em qualquer etapa do estudo, a qualquer esclarecimento de
eventuais duvidas, bem como 0 acesso aos resultados parciais e totais da pesquisa.

2. Liberdade de retirar seu consentimento a qualquer momento e de deixar de participar
do estudo: Também é garantida a liberdade da retirada de seu consentimento, a
qualguer momento, deixando de participar do estudo.

3. Salvaguarda da confidencialidade, sigilo e privacidade: A equipe se compromete a
utilizar os dados coletados somente para pesquisa e os resultados serdo veiculados
através de artigos cientificos em revistas especializadas e/ou em encontros
cientificos e congressos, sem nunca tornar possivel a sua identificacdo, garantindo o
sigilo de sua participacéo.

4. Disponibilidade de assisténcia, por eventuais danos a salde, decorrentes da pesquisa:
O presente estudo oferece risco minimo a salde, e 0s pesquisadores se
disponibilizam a dar assisténcia por eventuais intercorréncias.

5. Viabilidade de indenizagdo por eventuais danos a saude decorrentes da pesquisa:

Sim, através de recursos préprios dos pesquisadores.

V. INFORMACOES DE NOMES, ENDERECOS E TELEFONES DOS RESPONSAVEIS
PELO ACOMPANHAMENTO DA PESQUISA, PARA CONTATO EM CASO DE

INTERCORRENCIAS CLINICAS E REACOES ADVERSAS.

ALUNO DE MESTRADO: ALBERTO AMANCIO JUNIOR
CARGO/FUNCAO: PESQUISADOR

RG. 29937439-7 / Tel.: (11) 983337789

ORIENTADOR DA PESQUISA: PROF. DR. MARKO ACKERMANN

CARGO/FUNGCAO: PROFESSOR TEMPO INTEGRAL ADJUNTO | DO DEPTO. DE ENGENHARIA MECANICA
DA FEI

LABORATORIO DE BIOMECANICA

RG. 27633954-X / Tel.: (11) 973550406

CO_ORIENTADOR: PROFA. DRA. MARIA CLAUDIA FERRARI DE CASTRO

CARGO/FUNCAO: PROFESSOR TEMPO INTEGRAL ADJUNTO | DO DEPTO. DE ENGENHARIA ELETRICA
DA FEI

LABORATORIO DE ENGENHARIA BIOMEDICA

RG. 22697291-4 / CREA: 5060015556 / Tel.: (11) 991863413
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VIl - CONSENTIMENTO POS-ESCLARECIDO
Declaro que, apds convenientemente esclarecido pelo pesquisador e ter entendido o que me
foi explicado, consinto em participar do presente Protocolo de Pesquisa. O presente

documento é emitido em duas vias, sendo uma do pesquisador e outro do participante.

Séo Bernardo do Campo, de de 201 .

Voluntario da pesquisa

Maria Claudia Ferrari de Castro Marko Ackermann
RG. 22697291-4 /| CREA — 5060015556 RG. 27633954-X
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APENDICE C
Scripts do Matlab

Script que gera um delta "t" para cada experimento (T2 ... T7) para sincronizacao dos dados
obtidos na digitalizacdo da cinemética no programa SkillSpector, com os dadosobtidos com a
roda instrumentada SmartWheel.

Nota: Os testes descritos no corpo do texto estdo nomeados de T1 ateé T6, no script do Matlab
estdo nomeados de T2 até T7. O teste T1 do texto equivale ao teste T2 no Matlab, e assim por
diante. 1sso ocorre devido a desclassificacdo do experimento T1 no Matlab.

clear all, clc
%% seleciona experiment
3 T2,T3 e T4 exp

dade normal
idade alta

% T5,T6 e T7 experimen

exp_name = 'T2';

3% Load dos arquivos

raw = load([exp_name ' smart raw.txt']);

f2 = load([exp _name ' smart f2.txt']);

spec = load([exp_name ' spector completo.txt']);
5% frequéncias de aquis
f_smart = 240;

f spec = 120;

%% Vetores de tempo
dt_smart = 1/f smart;
dt_spec = 1/f_spec;
t_smart_raw = O:dtismart:(length(raw(:,l))—1)*dtismart;
t_smart_f2 = 0:dt_smart: (length(f2(:,1))-1)*dt_smart;
t_spec = 0:dt_spec: (length(spec(:,1))-1)*dt_spec;

y_br

= spec(:,12); y da o aro da roda
y_e = spec(:,10); y da roda
x_br = spec(:,11); x da C
x_e = spec(:,9); x da da
y m = spec(:,8); y do aro de propu
x m = spec(:,7); x do > aro de pro
gama = atan2(y_br - y e,x br - x e);
figure
plot (t_spec,gama, 'k'")
grid on

for i = l:length(gama)
if gama(i) > 0

angulo (i) = 360 - (180/pi)*gama(i);
else
angulo (i) = -(180/pi)*gama(i);
end
end
figure

plot (t_spec,angulo, 'k")
legend('angulo")
grid on
if strcmp(exp_name, 'T2")
%% T2_raw
tldesc_raw = 1.3583;
t2desc_raw = 4.225;
delta_raw = t2desc_raw-tldesc_raw;

3% T2 f2
tldesc_f2 = 1.3583;
t2desc f2 = 4.1042;

delta_f2 = t2desc_f2-tldesc_f£2;
%% Events in s o]
fr_ini 319;
fr_end = 549;
fr ci 402;
fr_ri 441;
fr_rf = 500;

tini_spec = 0;

tci_spec = (fr_ci-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); i ante de inicio da f de contato
tri_spec = (fr_rifl)*(l/f_spec) - (fr_inifl)*(l/f_spec); % instante de inicio e de retorno
trf_spec = (frirf—l)*(l/fispec) - (friini—l)*(l/fispec); ¥ instante de final da fase de retorno

elseif strcmp(exp_name, 'T3')
$% T3 raw
tldesc_raw = 0.2166;
t2desc_raw = 3.245;
delta_raw = t2desc_raw-tldesc_raw;

3% T3 f2
tldesc f2 = 1.6083;
t2desc f2 = 4.515;

delta f2 = t2desc_f2-tldesc_f2;

%% Events in spec para T3 (cic
fr_ini = 364; % frame em que
fr end = 583; % frame
fr_ci = 460; % frame
fr_ ri = 505; % frame de
fr rf = 557; 3 frame final

tini_spec = 0;
tci_spec (fr_ci-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de i
tri_spec (friri—l)*(l/fispec) - (friini—l)*(l/fispec); ¥ instante de inici




trf_spec = (fr_rf-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de

elseif strcmp(exp_name, 'T4')

%% T4 raw

tldesc_raw = 0.625;

t2desc_raw = 3.61;

delta_raw = t2desc_raw-tldesc_raw;

%% T4 f2

tldesc f2 = 0.625;

t2desc_f2 = 3.499999;

delta_f2 = t2desc_f2-tldesc f2;

%% Events in spec para T4 (ciclo 2)

fr ini = 366; % frame em que andlise se inicia no SkillSpector
fr_end = 584; % frame em que andlise acaba no SkillSpector
fr_ci = 458; % frame inicio da fase de contato (propulsé&o)
fr ri = 500; % frame de inicio da fase de retorno

fr rf = 562; % frame final da fase de retorno

tini_spec = 0;

tci_spec = (fr_ci-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de
tri_spec = (fr_ri-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); instante de
trf_spec = (fr_rf-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de

elseif strcmp(exp_name, 'T5')

%% TS5 raw

tldesc_raw = 0.5083;

t2desc_raw = 3.721;

delta_raw = t2desc_raw-tldesc_raw;

%% TS5 f2

tldesc_f2 = 0.5083;

t2desc_f2 = 3.604;

delta_f2 = t2desc_f2-tldesc_ f2;

%% Events in spec para T5

fr_ini = 402; frame em que andlise se inicia no SkillSpector
fr_end = 550; frame em que andlise acaba no SkillSpector

fr ci = 472; frame inicio da fase de contato (propulsédo) para CICLO
fr ri = 494; frame de inicio da fase de retorno para CICLO 2
fr rf = 536; frame final da fase de retorno para CICLO 2

9o o o o

o

tini_spec = 0;

tci_spec = (fr_ci-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de
tri_spec = (fr_ri-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de
trf_spec = (fr_rf-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de

elseif strcmp(exp name, 'T6')

%% T6 raw

tldesc_raw = 0.1917;

t2desc_raw = 3.099;

delta_raw = t2desc_raw-tldesc_raw;

%% T6 f2

tldesc_f2 = 0.1917;

t2desc_f2 = 2.99;

delta_f2 = t2desc_f2-tldesc_f2;

%% Events in spec para T6 (ciclo 2)

fr_ini = 351; % frame em que analise se inicia no SkillSpector
fr_end = 503; % frame em que analise acaba no SkillSpector

fr ci = 417; % frame inicio da fase de contato (propulsdo) para CICLO
fr ri = 446; % frame de inicio da fase de retorno para CICLO 2
fr_rf = 489; % frame final da fase de retorno para CICLO 2

tini_spec = 0;

tci_spec = (fr_ci-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de
tri_spec = (fr_ri-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de
trf spec = (fr_rf-1)*(1/f spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de

elseif strcmp(exp name, 'T7')

%% T7 raw

tldesc_raw = 0.2583;

t2desc_raw = 3.3833;

delta_raw = t2desc_raw-tldesc_raw;

%% T7 f2

tldesc_f2 = 0.2583;

t2desc_f2 = 3.2708;

delta f2 = t2desc_f2-tldesc f2;

%% Events in spec para T7

fr_ini = 409; frame em que andlise se inicia no SkillSpector
fr_end = 566; frame em que andlise acaba no SkillSpector

fr ci = 469; frame inicio da fase de contato (propulsdo) para CICLO
fr ri = 500; frame de inicio da fase de retorno para CICLO 2
fr rf = 542; s frame final da fase de retorno para CICLO 2

o° o0 0P

o o

tini_spec = 0;

tci_spec = (fr_ci-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de
tri_spec = (fr_ri-1)*(1/f_spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de
trf spec = (fr_rf-1)*(1/f spec) - (fr_ini-1)*(1/f_spec); % instante de

end
save ([exp_name

' _instantes'], 'tldesc_raw', 't2desc_raw', 'delta_raw', 'tldesc

'tciispec',‘triispec‘,‘trfispec‘,'friini','f;iend','frici','friri','frirf');

final da fase de retorno

inicio da fase de contato
inicio da fase de retorno
final da fase de retorno

inicio da fase de contato
inicio da fase de retorno
final da fase de retorno

inicio da fase de contato
inicio da fase de retorno
final da fase de retorno

inicio da fase de contato
inicio da fase de retorno
final da fase de retorno

f£2','t2desc_f£f2', 'delta_f2',...
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Script para tratamento de dados obtidos (Smartwheel e SkillSpector)

clear all, clc

Seleciona experimento
% T2,T3 e T4 experimentos com velocidade normal
T5,T6 e T7 experimentos com velocidade alta

o0

exp_name = 'T2'; % experimento
rr = 0.001*597.5/2; % [m] raio da roda

%% Load dos arquivos

spec = load([exp name ' spector completo.txt']);
raw = load([exp_name ' smart raw.txt']);

f2 = load([exp_name ' smart f2.txt']);
load([exp_name ' instantes.mat']);

%% Frequéncias de aquisicao
f smart = 240; %frequencia smartwheel
f spec = 120; *frequencia Spector (videos

%% Vetores de tempo

dt_smart = 1/f smart;
dt_spec = 1/f_spec;

t_smart_raw = 0:dt_smart: (length(raw(:,1))-1)*dt_smart; % vetor de tempo do arquivo raw
t_smart_f2 = 0:dt_smart: (length(f2(:,1))-1)*dt_smart;
t_spec = 0:dt_spec: (length(spec(:,1))-1)*dt_spec;

o0

o0

tratamento para eliminar descontinuidade do angulo (raw)

raw_new = raw;

for i = 1:(length(raw(:,4))-1)

if (raw(i,4) < 5) && (raw(i+l,4) > 355) % descontinuidade entre i e i+1

raw_new(i+l:end,4) = raw_new(i+l:end,4) - 360;
elseif (raw(i,4) > 355) && (raw(i+l,4) < 5)
raw_new(i+l:end,4) = raw_new(i+l:end,4) + 360;
end
end

raw = raw_new;

%% Caracteristicas do filtro
= 6; % [Hz] frequéncia de corte
n = 4; % order of the zero-lag Butterworth filter

5 Filtro para arquivo raw
raw_filt = zeros(size(raw));
inds_raw = [4 5 19:24];
for k = l:length(inds_raw)
i = inds_raw(k);
raw_filt(:,i1) = butter_zlag(fc,n,f_ smart,raw(:,1));
end

velovidade em m/s filtrada

forca de contato da m&o com o aro de propulsdo em x
forca de contato da mdo com o aro de propulsdo em y
momento na roda em z

v_raw_filt = raw_filt(:,5);

fx_raw_filt = raw_filt(:,19);
fy raw_filt = raw_filt(:,20);
Mz_raw_filt = raw_filt(:,24);

Filtro para arquivo format2 (£2)
f2_filt = zeros(size(f2));
inds_f2 = 1:11;
for k = l:length(inds_f£2)
i = inds_f2(k);
f2_filt(:,i) = butter_zlag(fc,n,f smart,f2(:,1));
end

v_f2_filt = £2_filt(:,2);
fx_f2_filt = £2_filt(:,4);
fy £2_ filt = £2_ f£ilt(:,5);
Mz_f2_filt = £2_f£ilt(:,9);

ES

velovidade em m/s filtrada

forca de contato da m&o com o aro de propulsdo em x
forca de contato da m&o com o aro de propulsdo em y
momento na roda em z

o o

o0

Filtro para arquivo Skillspector
spec_filt = zeros(size(spec));
for i = l:length(spec(l,:))
spec_filt(:,i) = butter_zlag(fc,n,f spec,spec(:,1i));
end

%% Identificcdo das colunas do arquivo do SkillSpector
x_acromio = spec(:,1); coordenada x da marca no acrdmio

y_acromio = spec(:,2); % coordenada y da marca no acrémio

x_delt = spec(:,3); % coordenada x da marca no acrdémio

y_delt = spec(:,4); % coordenada y da marca no acrdmio

x_cot = spec(:,5); % coordenada x da marca no acrdémio

y_cot = spec(:,6); % coordenada y da marca no acrémio

x m = spec(:,7); % coordenada x do contato da md&o com o aro de propulsdo
y_m = spec(:,8); % coordenada y do contato da mdo com o aro de propuls&o
x_e = spec(:,9); % coordenada x da marca no eixo da roda

y_e = spec(:,10); % coordenada y da marca no eixo da roda

X _br = spec(:,11); % coordenada x da marca no aro da roda

y br = spec(:,12); % coordenada y da marca no aro da roda

% Identificcdo das colunas "filtradas" do arquivo do SkillSpector

x_acromio_filt = spec_filt(:,1); % coordenada x "filtrada" da marca no acrémio
y_acromio_filt = spec_filt(:,2); % coordenada "filtrada" da marca no acrdémio

Y
x_delt_filt = spec_filt(:,3); % coordenada x "filtrada" da marca no acrdémio
y_delt_filt = spec_filt(:,4); % coordenada y "filtrada" da marca no acrdmio
x_cot_filt = spec filt(:,5); % coordenada x "filtrada" da marca no acrdémio
y_cot_filt = spec_filt(:,6); % coordenada y "filtrada" da marca no acrdémio
x_m_filt = spec_filt(:,7); % coordenada x "filtrada" do contato da m&o com o aro de

vetor de tempo do arquivo format2
vetor de tempo do arquivo spector

propulséo

96
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y m filt = spec_filt(:,8);
x e filt = spec filt(:,9);
y e filt = spec_filt(:,10);
x_br filt = spec_filt(:,11);
y_br filt = spec_filt(:,12);

coordenada y "filtrada" do contato da mdo com o aro de propulsdo
coordenada x "filtrada" da marca no eixo da roda
coordenada y "filtrada" da marca no eixo da roda

x

Y

90 o0 o0 oe

coordenada "filtrada" da marca no aro da roda
coordenada "filtrada" da marca no aro da roda

£

derivada dos vetores do arquivo "sem filtragem" do Skillspector por diferencas finitas (central finite differences
% Nota: para reduzir efeito de borda

x_acromio_d = (x_acromio(3:end)-x_acromio(l:end-2))/(2/f_spec); % central finite differences (central finite differences)
x_delt _d = (xfdelt(B:end)—xidelt(lzend—Z))/(2/fispec); % central finite differences (central finite differences
x_ e d = (x_e(3:end)—x_e(1:end—2))/(2/f_spec); % central finite differences (central finite differences)
y e d = (y_e(3:end)-y_e(l:end-2))/(2/f_spec); % central finite differences (central finite differences
x br d = (x_br(B:end)fx_br(l:ende))/(Z/f_spec); % central finite differences (central finite differences)
y br d = (yﬁbr(S:end)—yﬁbr(l:end—Z))/(Z/fispec); % central finite differences (central finite differences
% repete o primeiro elemento no inicio para reconstituir tamanho original do vetor

x_acromio_d = [(xiacromio(2)—x7acromio(1))/(1/fispec); x_acromio_d; (Xiacromio(end)—xiacromio(end—l))/(l/fispec)];

x delt_d = [(x_delt(2)-x_delt(1l))/(1/f_spec); x_delt d; (x_delt(end)-x_ delt(end-1))/(1/f_spec)];

x ed = [(xe(2)-x_e(l))/(1/f_spec); x e d; (x_e(end)-x_e(end-1))/(1/f spec)];

yed = [(ye(2)-y e(l))/(1/f_spec); y e d; (y_e(end)-y e(end-1))/(1/f_spec)];

x br d = [(x_br(2)-x br(l))/(1/f_spec); x br d; (x_br(end)-x br(end-1))/(1/f_spec)];

y br d = [(y_br(2)-y br(l))/(1/f _spec); y br d; (y br(end)-y br(end-1))/(1/f spec)];

spector_d = [x_acromio d, x delt d, x e d, y e d, x br d, y br d];

%% filtragem do vetor spec_d
spector_d filt = zeros(size(spector_d));
for i = l:length(spector_d(1,:))
spector_d_filt(:,i) = butter_zlag(fc,n,f_spec,spector_d(:,i));
end

%% Identificacdo das colunas da matriz spec_d filt

x_acromio_d_filt = spector_d filt(:,1); derivada primeira filtrada da coordenada

x delt d filt = spector d_filt(:,2); derivada primeira filtrada da coordenada

x_e d filt = spector_d filt(:,3); derivada primeira filtrada da coordenada

y_ e d filt = spector_d filt(:,4); derivada primeira filtrada da coordenada
derivada primeira filtrada da coordenada

x br d filt = spector_d filt(:,5);
y br_d filt = spector_d filt(:,6); derivada primeira filtrada da coordenada

da marca no acrdmio
da marca no acrémio
da marca no eixo da roda
da marca no eixo da roda
da marca no aro da roda
da marca no aro da roda

o0 OO0 G0 P 0P

KOX KX X X

o

%% segunda derivada dos vetores de spector d _filt por diferencas finitas (central differences
x_acromio_dd = (x_acromio_d filt(3:end)-x_acromio_d filt(l:end-2))/(2/f_spec); % central finite differences (central finite
differences)

x_delt dd = (x_delt_d_filt(B:end)—x_delt_d_filt(l:end—Z))/(2/f_spec); % central finite differences (central finite
differences)
x_e dd = (x_e_ d filt(3:end)-x_ e d filt(l:end-2))/(2/f_spec); % central finite differences (central finite
differences)
y e dd = (y e d filt(3:end)-y e d filt(l:end-2))/(2/f_spec); % central finite differences (central finite
differences)
x_br dd = (xibridifilt(S:end)—xibridifilt(lzend—Z))/(2/fispec); % central finite differences (central finite
differences)
y_br dd = (y_br_d_filt(B:end)fy_br_d_filt(lzende))/(Z/f_spec); % central finite differences (central finite
differences)
% repete o primeiro elemento no inicio para reconstituir tamanho original do vetor
x_acromio dd = [(x_acromio d_filt(2)-x_acromio_d filt(1l))/(1/f_spec); x_acromio_dd; (x_acromio_d filt (end)-
x_acromio_d_filt(end-1))/(1/f_spec)];
x delt_dd = [(x_delt d filt(2)-x_delt d filt(1l))/(1/f_spec); x delt dd; (x_delt d filt(end)-x_delt d filt (end-
1))/ (1/f_spec)];
x e dd = [(x_e d filt(2)-x_ e d filt(1))/(1/f_spec); x_e dd; (x_ e d filt(end)-x_e d filt(end-1))/(1/f_spec)];
y e dd = [(y_e d filt(2)-y e d filt(1))/(1/f spec); y e dd; (y_e d filt(end)-y e d filt(end-1))/(1/f_spec)];
x_br dd = [(x_br d filt(2)-x_br d filt(l))/(1/f_spec); x br dd; (x_br d filt(end)-x br d filt(end-1))/(1/f_spec)];
y br dd = [(y_br d filt(2)-y br d filt(1))/(1/f spec); y br dd; (y_br d filt(end)-y br d filt(end-1))/(1/f_spec)];
velocidades
Pelo derivada da coordenada x do acrdémio
v_acromio_ filt = -x_acromio_d filt;

Pelo derivada da coordenada x do deltoide
v_delt filt = -x delt d filt;

%% Pela derivada da coordenada x da marca do eixo
v_eixo filt = - x e d filt;

Pela derivada do deslocamento angular da roda no Spector

z (y_br filt - y e filt)./(x_br filt - x e filt);

w_spec = (l./(l+z.“2)).*((y_br_d_filt—y_e_d_filt)./(x_br_filt - x_e_filt)—z.*(x_br_d_filt—x_e_d_filt)./(x_br_filt -
x_ e filt));

v_spec_angular_ filt = w_spec*rr;

%% Pela velocidade a partir dos dados de deslocamento angular do arquivo raw no Smartwheel
w_raw = diff(raw(:,4))/(1/f_smart);

w_raw = [w_raw(l); w_raw];% repete o primeiro elemento no inicio para reconstituir tamanho original do vetor
v_raw_angular_unfilt = —wiraw*(pi/180)*rr;

% filtro para v_raw_angular
virawiangularifilt = butterizlag(fc,n,fismart,virawiangulariunfilt);

%% Pelos dados de velocidade do arquivo raw

v_raw_filt = raw_filt(:,5); % velovidade em m/s filtrada

%% Pelos dados de velocidade do arquivo format2 (£2)
v_f2_filt = f2_filt(:,2); % velovidade em m/s filtrada

comparacdo das velocidades

figure

title ('Velocidades');

hold on

plot (t_smart_raw,v_raw_filt,'r'");

plot (t_smart_ f2+(delta_raw-delta f2),v_£f2 filt,'g');
plot (t_spect+delta_raw,v_eixo_filt, 'm");

plot (t_spectdelta_raw,v_spec_angular filt,'k');

plot (t_smart_raw,v_raw_angular filt,'c');
Smartwheel)

ES

plot da velocidade do arquivo raw (smartwheel)

plot da velocidade do arquivo format2 (smartwheel)

plot da velocidade pela coordenada x do eixo (Spector)

plot da velocidade pela derivada do deslocamento angular (Spector)
plot da velocidade pela derivada do deslocamento angular (raw no

g0 de oo

ES



plot (t_spect+delta_raw,v_acromio_ filt,'b'); % plot da velocidade pela coordenada x do acrémio (Spector)
plot (delta_rawt([tci_spec; tci_spec], [0; 2.5],'--")
plot (delta_raw+([tri_spec; tri_spec], [0; 2.5],'--"'
plot (delta raw+ [trf spec; trf spec],[0; 2.5],'--")

% legend(‘;aw fllt‘,TfZ fllt',TX eixo','ang spec','ang raw')
legend('raw filt','f2 filt','x eixo','ang spec','ang raw', 'acromio')

grid on
hold off
Aceleracgdes
Pelo derivada da velocidade filtrada da coordenada x do acrdémio
acel_acromio = -x_acromio_dd;
%$% Pelo derivada da velocidade filtrada da coordenada x do deltoide

acel delt = -x delt_dd;
3% Pela derivada da velocidade filtrada da coordenada x da marca do eixo

acel e = -x e _dd;

%% Pela derivada da velocidade a partir do deslocamento angular da roda no Spector

acel_spec_angular = (vispeciangularifilt(S:end)—vispeciangularifilt(1:end—2))/(2/fispec); % central finite differences
acel_spec_angular = [(v_spec_angular filt (2)-v_spec_angular_ filt(1))/(1/f_spec); acel_spec_angular;

(v_spec_angular_ filt (end)-v_spec_angular_ filt(end-1))/(1/f_spec)];

%% Pela derivada da velocidade a partir dos dados de deslocamento angular do arquivo raw no Smartwheel
acel_raw_angular = (v_raw_angular filt(3:end)-v_raw_angular_filt(l:end-2))/(2/f_smart); % central finite differences
acel raw_angular = [(v_raw_angular filt(2)-v_raw_angular filt(1))/(1/f_smart); acel_raw_angular;...
(virawiangularifilt(end)—virawiangularifilt(end—l))/(1/fismart)];

%% Pela derivada dos dados de velocidade do arquivo raw

acel raw = (v_raw_filt(3:end)fv_raw_filt(l:ende))/(Z/f_smart); % central finite differences

acel _raw = [(v_raw_filt(2)-v_raw_filt(1))/(1/f_smart); acel_raw; (v_raw_filt(end)-v_raw_filt (end-1))/(1/f_smart)];
%% Pelos derivada dos dados de velocidade do arquivo format2 (£2)

acel f2 = (v_f2_filt(3:end)—v_f2_filt(1:end—2))/(Z/f_smart); % central finite differences

acel f2 = [(v_f2 filt(2)-v_f2 filt(1l))/(1/f_smart); acel f2; (v_f2 filt(end)-v_f2 filt(end-1))/(1/f_smart)];

%% Calculo da posicdo da articulacdo do ombro
x_ombro_filt = x_acromio_filt;

y_acromio_med = mean(y_acromio_ filt);

o

o0

coordenada y média da marca no acrémio

dao = 0.05; % distéancia vertical entre o acrémio e a articulacdo do ombro
(Gleno-umeral) [m]
y_ombro_ filt i = y acromio_med - dao; % ombro a um disté&ncia fixa em y da média do acromio

y_ombro_ filt = y ombro filt i*ones(length(x_ombro filt),1l) % vetor da distdncia fixa em y da média do acromio

%% Calculo das posigdes angulares: alpha e beta (braco e antebracgo)
beta = atan2(x_ombro_filt-x_cot filt,y ombro filt-y cot filt);

theta = atan2(x_cot_filt-x m filt,y cot_filt-y m filt);% = alpha + beta
alpha = theta - beta;

Céalculo das velocidades angulares: alpha e beta (braco e antebraco)
betad = (beta(3:end)-beta(l:end-2))/(2/f_spec); % central finite differences
betad = [(beta(2)-beta(l))/(1/f_spec); betad; (beta(end)-beta(end-1))/(1/f_spec)];

alphad = (alpha(3:end)-alpha(l:end-2))/(2/f_spec); % central finite differences
alphad = [(alpha(2)-alpha(1l))/(1/f_spec); alphad; (alpha(end)-alpha(end-1))/(1/f_spec)];

%% Calculo das aceleracdes angulares: alpha e beta (braco e antebraco)
betadd = (betad(S:end)—betad(l:end—2))/(2/fispec); % central finite differences
betadd = [(betad(2)-betad(1))/(1/f_spec); betadd; (betad(end)-betad(end-1))/(1/£f_spec)];

alphadd = (alphad(S:end)—alphad(l:end—2))/(2/fispec); % central finite differences
alphadd = [(alphad(2)-alphad(1l))/(1/f_spec); alphadd; (alphad(end)-alphad(end-1))/(1/f_spec)];

%% Interpolacdo e "corte"
_cut = 10; % numero de frames "cortados" das extremidades dos dados de spec

=]

spec_f = spec_filt(n_cut+l:end-n_cut,:);

alpha_f = alpha(n_cut+l:end-n_cut);

beta f = beta(n_cut+l:end-n_cut);

alphad f = alphad(n_cut+l:end-n_cut);

betad_f = betad(n_cut+l:end-n_cut);

alphadd_f = alphadd(n_cut+l:end-n_cut);

betadd_f = betadd(n_cut+l:end-n_cut);

x_ombro f = x ombro_filt(n_cut+l:end-n_cut);
y_ombro f = y ombro_filt(n_cut+l:end-n_cut);
v_acromio f = v_acromio filt(n_cut+l:end-n_cut);
v_eixo f = v_eixo_filt(n_cut+l:end-n_cut);

acel acromio f = acel_acromio(n_cut+l:end-n_cut);
acel _eixo_f = acel _e(n_cut+l:end-n_cut);

raw_f = interpl(t_smart_raw-delta raw,raw_filt,t spec(n_cut+l:end-n_cut));

f2_f = interpl(t_smart_f2-delta f2,f2 filt,t spec(n_cut+l:end-n_cut));
t_spec_f = 0:(1/f_spec): (1/f_spec)* (length(spec_f)-1);

tci_spec fl = tci_spec - n_cut*(1/f_spec);
tri_spec_fl = tri_spec - n_cut*(1/f_spec);
trf spec_fl = trf spec - n_cut*(1/f_spec);

% Correcdo dos instante para que coincidam exatamente (sem erros de truncamento) com aqueles no vetor t_spec f
deltat = 0.1*(1/f_spec);

tci_spec_f = t_spec_f(t_spec_f<tci_spec_fl+deltat & t_spec_ f>tci_ spec_fl-deltat);

tri_spec_f = t_spec_f(t_spec_ f<tri spec_fl+deltat & t_spec f>tri spec_ fl-deltat);

trf spec_f = t_spec_f(t_spec_ f<trf spec fl+deltat & t_spec f>trf spec fl-deltat);

ind vec = l:length(t_spec f);

ind_ci = ind_vec(t_spec_f
ind_ri = ind_vec(t_spec_f
ind rf = ind_vec(t_spec_f

%% gerador de arquivo txt
salpha = alpha f*180/pi;
sbeta = beta_ f*180/pi;

== tci_spec_f);
== tri_spec_f);
== trf spec f);

que compde os dados de movimento para simulacdo no OpenSin

noventa_graus_1 = 90*ones (length (sbeta),1);
noventa_graus_2 = 90*ones (length(salpha),1);
matriz = [t_spec_ f', sbeta, salpha, sbeta, salpha, noventa graus_l, noventa _graus_2]';

98

posicdo do ombro exatamente alinhada com o acrémio na vertical
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fileID = fopen([exp name,' mov_Opensim.sto'],'w');

fprintf (fileID, '$10s %10s %$10s %10s %10s %10s %10s \n','time', 'shoulder_ flexion r', 'elbow_ flexion r',...
'shoulder_ flexion_r','elbow_flexion r','elv_angle r','elv_angle_1');

fprintf (fileID, '$10.7f %10.4f %10.4f %10.4f %10.4f %10.4f %10.4f\n',matriz);

fclose (filelID);

save ([exp_name ' dados_tto'],'spec_f',
'alpha f','beta f','alphad f', 'betad f','alphadd f', 'betadd f','x ombro f','y ombro f','v_acromio f',...

'v_eixo_f','acel acromio f','acel eixo f','raw f','f2 f','t spec_f','tci_spec f','tri spec_f','trf spec f','ind ci','ind ri’,
'ind_rf');

Script da simulacéo da propulsédo em cadeira de rodas (Membros superiores)

Coordenadas generalizadas:
1 - Angulo do braco com a vertical (beta)
2 - Angulo do antebraco com o Braco (alfa)

3 - Deslocamento do conjunto na horizontal
% nota: os experimentos aqui s&o nomeados de T2 a T7. No texto da
dissertacdo foram nomeados de Tl a T6, onde T2 = Tl e assim por diante.

clear all;
close all;
cle;

5% Seleciona experimento
T2,T3 e T4 experimentos com velocidade normal
T5,T6 e T7 experimentos com velocidade alta

o

exp _name = 'T2'; % experimento

%% Seleciona tipo de movimento do ombro
0 - fixo
1 - mével

ombro_flag = 1;
%% arquivos salvos em 'exp name _tto_dados':

load([exp_name ' dados_tto'l);

% Parametros da pessoa (Winter
Peso do individuo

mP = 69.500;

mA = 2*(0.022*mP) ;

o0

[kg] massa do corpo da pessoa

[kg] massa dos ante-bracos + médos

% mA = 2*(0.016*mP) ; [kg] massa dos ante-bracos

mB = 2*(0.028*mP) ; [kg] massa dos bracos

mC =(0.900*mP) ; % [kg] massa do corpo (tronco + pernas + cabeca)

oo de

o0

%% Altura do individuo (Winter
hPes = 1.690; % [m] altura do individuo

cadlculo do comprimento médio do braco
B = 0.186*hPes;

B = ((spec_f(:,5)-x_ombro_f)."2+(spec_f(:,6)-y_ombro_f)."2)."0.5;

B = mean(B(ind_ci:(ind_ri - 1))); % comprimento médio do braco calculado pelas marcas no spector na fase de contato
%calculo do comprimento médio do antebraco

% A = 0.253*hPes;

A = ((spec_f(:,7)-spec_f(:,5))."2+(spec_f(:,8)-spec_f(:,6)).%2).70.5;

A = mean(A(ind_ci:(ind_ri - 1))); % comprimento médio do antebraco calculado pelas marcas no spector na fase de contato
a = (0.682*Rn); % [m] distdncia do CG do antebraco + mdos # cotovelo

% a = (0.430*n); % [m] disté&ncia do CG do antebraco sem mdos # cotovelo

b = (0.436*B); % [m] disténcia do CG do braco # ombro

JA = 2*(0.022*mP* (A*0.468)"2); % [kg*m”~2] momento de inércia dos dois antebraco + mdos

% jA = 2*(0.016*mP* (A*0.468)"2); % [kg*m”~2] momento de inércia dos dois antebraco sem maos

jB = 2*(0.028*mP* (B*0.322)"2) ; % [kg*m”2] momento de inércia dos dois bracos

%% Pardmetros da cadeira
mCd = 9.52;

m_rodal = 1.65;

m_roda2 = 4.35;

mR = m_rodal + m_roda2;
Rl = 0.26625;

R2 = 0.29875;

[kg] massa do quadro da cadeira de rodas (12.000 Kg)

[kg] massa da roda simples

[kg] massa da roda instrumentada (smartwheel)

[kg] massa das duas rodas da cadeira

[m] raio do aro de propulsdo (diadmetro de 22 polegadas = 0.5588 m)
[m] raio da roda da cadeira

R3 = 0.02; [m] raio do cubo da roda

$JR = 2%(0.185806) ; % [kg*m"2] momento de inércia da roda

jR_rodal = m_rodal* ((R1+R2)/2)"2; % [kg*m”"2] momento de inércia da roda simples
jR_roda2 = m_roda2*((R1+R2)/2)A2; % [kg*m”~2] momento de inércia da roda instrumentada
jR = jR _rodal + jR_roda2; % [kg*m"2] momento de inércia das duas rodas

Pardmetros do conjunto
mCCd = mC + mCd; % [kg] massa do corpo + cadeira

Parémetros gerais
nn = length(t_spec_f);
ni = (0*pi/180);
graus)

g = 9.81; % [m/s”2] aceleracdo da gravidade

o0

numero de segmentos (linhas) do vetor para cada experimento
[graus] &angulo de inclinacdo da rampa (inclinacdo da rampa de entrada da Fei Predio K = 4.4

o0

Forca de atrito ao rolamento --> revisar, colocar metade? ou ndo <--
Nota: Para a estimativa do atrito de rolamento utilizar dados do
experimento de desaceleracdo

Fatr = -20; % [N] Forca de atrito de rolamento (valor negativo contra o sentido de deslocamento
%% posicdo relativa entro o ombro da pessoa e eixo da roda traseira da cadeira

% Nota: se ombro for considerado fixo & cadeira, obter distédncia média

% horizontal de x_eixo em relagdo a x_ombro (negativo porque sentido de x invertido em spec

% se posicdo do ombro em relacdo a cadeira variédvel, h é um vetor h = -(x_eixo-x_ombro)

%$%% USAR spec_f %%%%



100

if ombro_flag == % fixo
h = mean(-(spec_f(:,9)-x_ombro_ f))*ones(nn,1); % [m] distédncia fixa na horizontal do ombro até o eixo da roda
xd = v_eixo_f; % velocidade do eixo
xdd = acel_eixo_f; % aceleracdo do eixo
else
h = -(spec_£(:,9)-x_ombro_f); % [m] distdncia variavel na horizontal do ombro até o eixo da roda
xd = v_acromio f; % velocidade do acrémio
xdd = acel_acromio_f; % aceleracdo do acrdmio

end
v = y ombro_f - mean(spec_f(:,10)); % [m] distancia na vertical do ombro até o eixo da roda
v = mean (spec_f (:,10))-y_ombro_f£; % [m] distédncia na vertical do ombro até o eixo da roda

%% cdlculo da velocidade média e do cadéncia de propulsé&o
v_media_eixo = mean(v_eixo_f(ind_ci:ind rf));
v_media_acromio = mean(v_acromio_f(ind_ci:ind rf));
cadencia_prop = 1/ (trf_spec_f-tci_spec_ f);
porc_contato = ((tri_spec_f-tci_spec_ f)*100)/ (trf_spec_f-tci_spec_ f);
%% Dados musculoesqueléticos obtidos do OpenSim
% Forgca Isométrica Maxima
% musculos: BIClong BICshort BRA Corb Deltl Delt2 Delt3 Infsp Latl Lat2 Lat3 Pecl Pec2 Pec3 Subsc Supsp TMaj TMin TRIlat
TRIlong TRImed
vetor Fisomaxnormal = [624.30 435.56 987.26 242.46 1142.60 1142.60 259.88 1210.84 389.10 389.10 281.66 364.41 515.41 390.55
1377.81 487.82 425.39 354.25 624.30 798.52 624.30];
Fisomaxnormal = zeros(length(t_spec_f),length(vetor_Fisomaxnormal));
for i=1:length(vetor Fisomaxnormal)
Fisomaxnormal (:,1)= vetor_ Fisomaxnormal (i);
end
Fisomaxos = Fisomaxnormal;
Fisomax = 2*Fisomaxnormal;

%% Brago de Momento em Relacdo ao Ombro - por Miasculo

% musculos: BIClong BICshort BRA Corb Deltl Delt2 Delt3 Infsp Latl Lat2 Lat3 Pecl Pec2 Pec3 Subsc Supsp TMaj TMin TRIlat
TRIlong TRImed

SMA = load ([exp_name ' sma.m']);

%% Braco de Momento em Relacdo ao Cotovelo - por Musculo

% musculos: BIClong BICshort BRA Corb Deltl Delt2 Delt3 Infsp Latl Lat2 Lat3 Pecl Pec2 Pec3 Subsc Supsp TMaj TMin TRIlat
TRIlong TRImed

EMA = load ([exp_name ' ema.m']);

Ativacao dos musculos para cada velocidade determinada

% misculos: BIClong BICshort BRA Corb Deltl Delt2 Delt3 Infsp Latl Lat2 Lat3 Pecl Pec2 Pec3 Subsc Supsp TMaj TMin TRIlat
TRIlong TRImed

AM = load ([exp_name ' am.m']);

$AM = load ([exp_name '_am filt.m']);

s Forcas nos Tenddes (Otimizacdo Estéatica)

misculos: BIClong BICshort BRA Corb Deltl Delt2 Delt3 Infsp Latl Lat2 Lat3 Pecl Pec2 Pec3 Subsc Supsp TMaj TMin TRIlat
TRIlong TRImed

FT = load ([exp_name ' ft.m']);

$FT = load ([exp _name ' ft.m filt']);

%% Conversdo da matrizes FT's --> Transpostas

FTt = FT."';

%% Calculo da constante Ki para as diversas velocidades

Ki = FT./(AM.*Fisomaxos) ;
o0

arquivos de otimizacdo estdtica realizadas pelo OpenSim com forcas fx e fy
misculos das 21 colunas: BIClong BICshort BRA Corb Deltl Delt2 Delt3 Infsp Latl Lat2 Lat3 Pecl Pec2 Pec3 Subsc Supsp TMaj
TMin TRIlat TRIlong TRImed
AM Openopt = load([exp_name ' Open_opt am.m']);
FT_Openopt = load([exp_name ' Open opt ft.m']);
%% Equacionamento
tau = zeros(2,nn);

Fxy i = zeros(2,nn);
Fxy a = zeros(2,nn);
Fxy_g = zeros(2,nn);
Fxy = zeros(2,nn);

for i = l:nn
gama = gamav (i) ;

fx_fy forces = 2*[raw_f(i,19); raw_f(i,20)];
Fxy(:,1) = fx_ fy forces;

beta = beta_f(i);
alpha = alpha f(i);

alphad = alphad_f(i);
betad = betad f(i);

alphadd = alphadd f(i);
betadd = betadd f(i);

qd = [xd(i); betad; alphad];

gqdd = [xdd(i); betadd; alphadd];

%% Jacobiano Transposto (completo utilizado para as equacoes do movimento)

Jgt = [ 1, 1, 0, 1, 0, 1, 0, 0, -1/R2;
0, b*cos(beta), b*sin(beta), B*cos (beta)+a*cos (betatalpha), B*sin(beta)+a*sin(betatalpha), 0, 1, 1, 0;
0, 0, 0, a*cos (betatalpha) ’ a*sin (beta+alpha), 0, 0, 1, 01;

%% Matriz de massa do modelo, onde: M=Jt*MM*J)
M = [mA+mB+mCCd+mR+ (JR/R2°2), mA* (a*cos (betatalpha) +B*cos (beta) ) +b*mB*cos (beta) ,
a*mA*cos (betatalpha) ;
mA* (a*cos (betatalpha) +B*cos (beta) ) tb*mB*cos (beta), mA*B"2+2*mA*cos (alpha) *B*a+mA*a”2+mB*b”2+jA+jB,
mA*a”2 + B*mA*cos(alpha)*a + JA;
a*mA*cos (betat+alpha), mA*a”2 + B*mA*cos (alpha)*a + jA,
mA*a”2+jAl;

%% Matriz de forcas generalizadas (coriolis e centrifugas)resultado da equacgdo k=Jt*MM*Jd*qgd)
k = [-betad* (mA* (a*sin (betatalpha) * (betad+alphad) +B*betad*sin (beta)) + b*betad*mB*sin (beta)) -
a*alphad*mA*sin (beta+alpha) * (betad+alphad) ;
-B*a*alphad*mA*sin (alpha) * (alphad+2*betad) ;
B*a*betad”2*mA*sin (alpha)];
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Vetor de forcas generalizadas externas dividido em quatro partes: Kg, D, H e Q
parcela "Kg" forcas gravitacionais (Kg = Jt*fel)
gx = g*sin(ni);
gy = g*cos(ni);
fel = [-mCCd*gx; -mB*gx; -mB*gy; -mA*gx; -mA*gy; -mR*gx; 0; 0; 0];
kg = Jt*fel;
% parcela "G" de entrada Fx e Fy, forcas de contato entre mdo e aro de propulsdo (G = Jt*fe2)
fe2 = [0 0; 0 0; 0 0; -1 0; 0 -1; 1 0; O O; -(A-a)*cos(alphatbeta) -(A-a)*sin(alphatbeta); -Rl*sin(gama) -
Rl*cos (gama)];
G = Jt*fe2;
% parcela "H" de entrada dos momentos externos TauO e TauC (H = Jt*fe3
fe3 = [0 0; O O; 0 0O; O 0O; 0O O; 00; 1 -1; 01; 001
H = Jt*fe3;
% parcela "Q" de resisténcia ao rolamento (Q = Jt*fed)
fed = [1; 0; 0; 0; O; 0; 0; O; 01

Q = Jt*fed;
% Calculo dos momentos articulares (DINAMICA INVERSA)
taul = inv(H(2:3,:))*(M(2:3,:)*qdd + k(2:3) - kg(2:3) - G(2:3,:)*fx_fy forces);
% taul = H(2:3,:)\(M(2:3,:)*qdd + k(2:3) - kg(2:3) - G(2:3,:)*fx fy forces); % mais eficiente numericamente
tau(:,1i) = taul;

%% Valores iniciais do otimizador
PO = zeros(21,1);
%% Valores de limites das ativacodes
% Limite inferior da ativacdo muscular - Opensim
LB = zeros(21,1);
% Limite superior da ativacdo muscular - opensim
UB = ones(21,1);
%% Vetor beq da restricdo linear da otimizacao
beq = taul;
%% Matriz Aeq da restricdo linear da otimizacgédo
Aeq = [Ki(i,:).*Fisomax(i,:).*SMA(i,:);
Ki(i,:).*Fisomax (i, :).*EMA(i,:)];
% Otimizador
H = diag(ones(1,21));
[Popt (:,1),EVAL(i),EXITFLAG(i)] = quadprog(HH,[],[],[],Req,beq,LB,UB);
CUSTO (i) = 2*EVAL(1i);
if EXITFLAG(i) ~= 1
warning ('NAO CONVERGIU!!');
i
pause
end

a0

oo}

s Contribuicdo individual dos musculos ao momento

tauO_musc(:,1i) = Aeq(l,:)'.*Popt(:,1i);
tauC_musc(:,i) = Req(2,:)'.*Popt(:,1);
%% Contribuicdo das forcas inerciais para forcas na mao

Fxy i(:,1) = inv(G(2:3,:))*(M(2:3,:)*qdd + k(2:3));
%% Contribuicdo das forcas gravitacionais para forcas na méo
Fxy g(:,1) = inv(G(2:3,:))*(-kg(2:3));
%% Contribuicdo das forcas ativas para forcas na méo
Fxy a(:,1) = inv(G(2:3,:))*(-H(2:3,:) *Aeg*Popt (:,1));
$Fxy a_1(:,1i) = fx_fy forces - Fxy i(:,i) - Fxy g(:,1);% forma alternativa de célculo
%% Contribuic¢do das forcas inerciais para momentos articulares
tau i(:,1) = inv(H(2:3,:))*(M(2:3,:)*qdd + k(2:3));
%% Contribuicdo das forcas gravitacionais para momentos articulares
tau_g(:,1) = inv(H(2:3,:))* (- kg(2:3));
%% Contribuicdo das forcas ativas para momentos articulares
tau_a(:,1) = inv(H(2:3,:))* (- G(2:3,:)*fx_fy forces);
Stau_a_1(:,1i) = taul-tau i(:,i)-tau_g(:,i); % forma alternativa de cédlculo
end

%% arquivos salvos plot dos graficos
save ([exp_name
'
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_dados_finais'],'SMA','EMA', 'FT', 'AM', 'Ki', 'Popt', 'tau', 'tau0_musc', 'tauC_musc', 'Fxy', 'Fxy i','Fxy g','Fxy a','tau i','tau g
','tau_a','tci_spec f','tri_spec_f','trf spec f','ind ci','ind ri','ind rf','spec_f', 'alpha f', 'beta_f', 'alphad f', 'betad f',
'alphadd_f','betadd f','x ombro f','y ombro_f','v_acromio f','v_eixo f','acel acromio_f', 'acel eixo f','raw_f','f2 f','t spec

_f','porc_contato');



