
Système de mesure embarqué pour l’évaluation de l’effort de
propulsion d’une personne en fauteuil roulant dans son

environnement quotidien
François DEVILLARD1, Bernard HEIT1, Christophe BONNET2, Corinne GUINGAMPS3

1Université de Lorraine - CRAN - UMR 7039 Campus Sciences, F54506 Vandœuvre-lès-Nancy, France
2Pôle Innovation Instrumentation Contrôle et Mesures 6 rue du colonel Clarenthal, F-54300 Lunéville, France

3Faculté du Sport, 30 rue du jardin botanique, 54600 Villers-lès-Nancy, France
francois.devillard@univ-lorraine.fr,bernard.heit@univ-lorraine.fr,

christophe.bonnet@univ-lorraine.fr,corinne.guingamps@staps.uhp-nancy.fr

Résumé – La quantification des bénéfices d’une activité physique sur une technique de propulsion en fauteuil roulant manuel et la mise en
évidence des difficultés de déplacement, nécessitent le développement d’une instrumentation dédiée pouvant saisir les multiples données pro-
prioceptives et extéroceptives. Ces travaux décrivent les premiers résultats obtenus à partir d’un prototype équipé d’une électronique embarquée
adaptable à tout type de fauteuil. Ils démontrent les fortes potentialités de cette approche pour étudier l’autonomie des personnes à mobilité
réduite.

Abstract – To better appreciate how difficult wheelchair propulsion is, a embedded measurement system that can capture multiple propriocep-
tive and exteroceptive data is developped. This work describes the first results obtained by a prototype equipped with onboard electronics and
well adaptable to any type of wheelchair. They show the great potential of this new approach for the study of improving the independence of
people with disabilities

1 Introduction

La reconnaissance de tout individu dans notre société mo-
derne est définie pour beaucoup par son niveau d’autonomie
[2]. Chez les personnes en fauteuil roulant, l’autonomie est très
dépendante de la facilité avec laquelle le fauteuil est manipulé.
Cette efficacité de propulsion dépend de l’importance du han-
dicap, des capacités physiques de la personne, du matériel (de-
sign, poids, équipement du fauteuil), de l’environnement topo-
graphique urbain et de la nature du sol. De nombreuses études
se sont intéressées à ces différents aspects [5] et [9]. A notre
connaissance, aucun outil ne permet d’étudier l’efficacité des
déplacements de la personne handicapée dans son propre fau-
teuil roulant et en situation réelle. En dehors des caractéris-
tiques du fauteuil roulant, la propulsion dépend de la déficience
de la personne handicapée, de sa condition physique et de sa
technique de propulsion [8] et [7]. L’efficacité d’un déplace-
ment dans une discipline sportive peut être évaluée par le rap-
port entre la vitesse de déplacement et l’énergie engagée pour
ce déplacement. Ces deux paramètres peuvent être facilement
mesurés sur des ergomètres en laboratoire [8]. Cependant, ces
outils ne rendent pas toujours compte de la réalité du terrain,
notamment dans le cas des déplacements quotidiens en fauteuil
roulant. Il a donc été nécessaire de développer un système qui
permette de mesurer la vitesse et l’énergie simultanément et

instantanément à partir de fauteuils existants et sans modifica-
tion de leur structure. Ces mesures doivent pouvoir être réali-
sées pour toute personne handicapée sur son fauteuil roulant
personnel, puisqu’il lui est adapté ; notre choix s’est porté sur
un fauteuil standard. Le relevé de ces mesures s’effectue en si-
tuation réelle. Le système ne doit pas être intrusif ni gêner la
propulsion du fauteuil. Il existe aujourd’hui un certain nombre
de dispositifs de mesures sur fauteuil roulant décrits dans [4] et
[10] mais chacun à sa finalité qui ne répond pas à notre problé-
matique.

2 Architecture de traitement
Un bon indicateur de l’efficacité de la propulsion du fauteuil

peut être donné par l’observation conjointe du mouvement du
fauteuil et des efforts qui lui sont transmis. Cet indicateur re-
lève du couplage entre les deux mesures suivantes :

– la première évalue la force engagée sur les cerceaux des
roues du fauteuil roulant de manière indépendante pour
les deux mains,

– la seconde quantifie les mouvements du fauteuil roulant.
La force engagée sur les mains courantes du fauteuil se dé-

compose en forces radiale, axiale et tangentielle. Comme l’in-
dique [3], la composante permettant de faire avancer le fauteuil



FIGURE 1 – Déploiement des systèmes de mesure.

est la force tangentielle mais celle-ci ne peut exister sans une
force axiale qui lui est corrélée. Un indicateur de la force enga-
gée peut donc se faire par une unique mesure des pressions sur
la main courante qui est l’image de la force axiale.

2.1 Solution technique proposée
Notre réponse à cette problématique est, d’une part, de po-

sitionner 9 capteurs sur chacun des gants pour obtenir le reflet
des contacts des mains sur les mains courantes et d’autre part,
d’instrumenter le fauteuil roulant pour obtenir les paramètres
de trajectoire lors de son déplacement. Ces deux aspects né-
cessitent la conception de deux systèmes de mesure embarqués
distincts d’encombrement et de poids négligeables.

2.2 Définition des systèmes de mesure
Le premier système de mesure est constitué de gants instru-

mentés par des capteurs de pression de type FSR (Force Sen-
sing Resistor) positionnés sur les régions palmaires en contact
avec les mains courantes lors de la propulsion du fauteuil rou-
lant. La mesure porte sur une quantification de la durée du
contact et sur l’intensité de la pression exercée. Ce système né-
cessite une électronique d’acquisition numérique.

Le second système est une centrale inertielle. Basée sur des
accéléromètres et des gyroscopes, elle mesure à la fois l’accé-
lération et la vitesse de rotation sur trois axes. Ces six mesures
permettent d’obtenir une image du mouvement du fauteuil dans
l’espace après calculs. Cette centrale inertielle est gérée par un
processeur embarqué.

Ces deux systèmes de mesures ont donné lieu à la conception
de cartes électroniques. Le premier système est positionné sur
l’avant-bras et l’autre sur le fauteuil.

Les calculs à partir des mesures brutes de la centrale iner-
tielle placée sous le fauteuil, sont effectués sur ce prototype,
par un PC de supervision.

L’ensemble des systèmes de mesure est connecté à un PC
superviseur par une carte passerelle qui transfère les données
sur un réseau Ethernet afin de les traiter. Les trois cartes com-
muniquent par l’intermédiaire d’un réseau sans fil permettant
ainsi une grande liberté de mouvement. La technologie de ré-
seau ZigBee choisie est un compromis entre la quantité de don-
nées à transférer en lien avec la fréquence d’échantillonnage et
les économies d’énergie. L’exploitation conjointe des mesures
de ces deux systèmes permettent d’avoir un jugement objec-
tif sur la qualité de propulsion du fauteuil roulant en vue de

FIGURE 2 – Chaîne de mesure de la centrale inertielle.

FIGURE 3 – Chaîne de mesure des gants.

mesurer l’efficacité du programme d’entraînement par mesures
comparatives.

3 Algorithme
Les paramètres de trajectoire sont obtenus par la mesure de

l’accélération et de la vitesse de rotation du fauteuil simultané-
ment sur trois axes. Ces six mesures permettent d’obtenir une
image du mouvement du fauteuil dans l’espace après calcul.
La centrale mesure l’accélération et les vitesses angulaires sur
les 3 axes X, Y et Z. Plusieurs filtres fréquentiels délimitent la
bande passante des accéléromètres et gyroscopes.

Ha(s) ·Ga(s) + s ·Hg(s) ·Gg(s) = 1 (1)

Nous avons mis en places les filtres complémentaires Ga et
Gg [1] et [6] pour le calcul des angles d’assiette qui agissent
dans les plages fréquentielles où les capteurs donnent les meil-
leurs résultats. Les données issues de l’accéléromètre sont prises
en compte pour le calcul de l’angle pour des fréquences de 0
à 1 Hz et pour les fréquences supérieures, l’angle est calculé à
partir des données issues des gyroscopes. Les angles d’assiette

FIGURE 4 – Calcul des angles d’assiette (θx, θy).



permettent d’évaluer l’accélération causée par la gravité pour
la soustraire de l’accélération brute du fauteuil. Le résultat fi-
nal donne dans le repère du fauteuil son vecteur d’accélération
tridimensionnel.

4 Résultats

4.1 Mesures sur la centrale inertielle
Déplacement en ligne droite

Dans un premier temps, nous avons réalisé des mesures de
mouvements, sans s’intéresser aux gants, afin de valider le trai-
tement des mesures de la centrale inertielle. Un premier essai
a consisté à parcourir une distance d’une dizaine de mètres en
ligne droite. La figure 5 montre l’accélération nette et la vi-
tesse au cours du temps sur l’axe de déplacement du fauteuil
(Axe X). Nous pouvons voir que la vitesse de progression n’est
pas constante mais subit des variations causées par les poussées
successives produites par la personne sur les mains courantes.
La figure 5 montre la distance parcourue du fauteuil sur l’axe
X qui, à la fin du déplacement, est de l’ordre de 9 m.

FIGURE 5 – Accélération nette, vitesse et position sur l’axe X
lors d’un déplacement de rectiligne selon X

Montée sur un plan incliné

Un deuxième essai a consisté à monter le fauteuil sur un plan
incliné afin de valider la réponse du filtrage complémentaire sur

les angles. La figure 6 montre la mesure de l’angle θy lors de
la propulsion du fauteuil sur un plan incliné dont la pente a été
mesurée à 9˚. A 10 s le fauteuil entre en contact avec le plan
incliné, matérialisé sur la courbe par un pic d’angle. Au final,
l’angle indiqué lorsque le fauteuil est arrêté sur le plan incliné
est de 9,5˚.

FIGURE 6 – Mesure de l’angle de tangage lors de la montée
d’un plan incliné

4.2 Mesures des pressions sur les gants
Impact de la pression sur l’accélération

La figure 7 montre les mesures de pression recueillies par un
capteur du gant droit situé sur la paume de la main et de l’ac-
célération résultante sur l’axe X. Le parcours consiste à réali-
ser un trajet rectiligne de quelques mètres, faire un demi-tour
puis revenir au point de départ. Ces courbes montrent bien que
le mode de déplacement en fauteuil est irrégulier, et que l’ac-
célération résultante varie : la phase de poussée engendre une
accélération du fauteuil, puis, lors de la phase aérienne du re-
tour des mains, le fauteuil décélère. Entre 12 et 14 s, le fauteuil
décélère et s’arrête, le capteur ne répond pas lors cette phase de
freinage parce que la zone de la main correspondante n’est pas
en contact avec la main courante. En revanche elle l’est lors du
demi-tour sur place qui se déroule entre 15 s et 20 s.

FIGURE 7 – Pression (trait plein) et Accélération (pointillé)

Dissymétrie de la poussée

La figure 8 montre les mesures de pression sur un même
capteur sur les deux mains en rapport à l’accélération sur l’axe



X. Le mouvement a consisté à parcourir un trajet rectiligne
et les capteurs de pression représentés sont ceux positionnés
sur la dernière phalange du pouce. Les courbes montrent que
cette partie de la main n’est pas sollicitée lors du démarrage du
fauteuil (premier pic d’accélération). Ensuite, nous constatons
que les pouces exercent des pressions d’intensités différentes
et produisent leur action de façon décalée pendant les phases
temporelles de poussée.

FIGURE 8 – Pression (trait plein) et accélération (pointillé) des
gants droit et gauche de haut en bas

5 Conclusions
Le travail présenté ouvre de nouvelles perspectives concer-

nant l’évaluation de la propulsion en fauteuil roulant manuel
par des mesures plus réalistes pour des utilisations quotidiennes.
Chaque personne pouvant être évaluée sur son fauteuil rou-
lant personnel. Le prototype développé répond à une demande
croissante de surveillance d’activité de personnes et sa tech-
nologie le rend capable de mettre à jour des systèmes d’in-
formations utiles pour réaliser des diagnostics. L’instrumen-
tation de la personne apporte des renseignements fiables par
rapport à l’objectif visé. Le choix des capteurs, hormis la pré-
cision recherchée, est principalement fonction de leur taille, de
la consommation énergétique et du coût.

L’avantage du prototype réalisé est de favoriser une naviga-
tion fiable en tout temps et en toute situation. Une amélioration
importante sera réalisée en le couplant avec le GPS pour recaler
les positions lors d’un trajet quotidien et un magnétomètre pour
l’initialisation de l’angle de lacet ce qui n’est pas aujourd’hui
pris en compte dans ce travail. Une centrale inertielle intégrée
remplacera avantageusement les différents capteurs utilisés.

Les travaux menés n’avaient pas pour objectif d’optimiser
la partie matérielle mais de bien comprendre et cerner tous les
problèmes posés par une telle architecture. Les premiers résul-
tats obtenus sont un préalable à un ensemble de tests dont la va-
lidation par des mesures externes (par un VICON par exemple).
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