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RESUMO

O joelho humano ¢ a articulagdo mecanicamente mais solicitada da estrutura
esquelética humana. Devido a isto, grande numero de lesdes estdo associadas a ele, tais como
rompimentos totais e parciais dos ligamentos, fissuras e lesdes nos meniscos, fraturas 0sseas,

artrites entre outras.

A simulacdo computacional do movimento da articulacio do joelho humano pode
configurar uma ferramenta de apoio a decisdo médica com aporte importante em ortopedia,

fornecendo subsidios para a solucao de problemas mecanicos associados a esta articulacao.

Este trabalho trata da construcdo de um modelo tridimensional da articulagao do
joelho humano com o objetivo de simular os esfor¢os sofridos pelas inser¢des ligamentares
frente a0 movimento de flexdo e a agcdo de cargas mecanicas especificas. Foram utilizados
codigos comerciais para a descricdo geométrica do sistema Osseo e para a andlise via

Elementos Finitos do movimento.

Devido a diferenca em rigidez, os grupos Osseos foram considerados praticamente
indeformaveis frente aos ligamentos, modelados como materiais elasticos ndo lineares, com
propriedades mecanicas obtidas da literatura. Devido a alta lubrificacdo, condi¢des de contato
sem atrito foi admitida entre as superficies articulares. A simulacao foi realizada em um modo

quase-estatico.

Foram obtidos diferentes resultados como o movimento adutor/abdutor, rotagdo
interna/externa do fémur em relagdo a tibia e esforcos nos ligamentos como func¢do do
movimento de flexdo. Estes valores foram analisados qualitativamente e confrontados com

valores equivalentes obtidos na literatura.

A andlise de resultados permitiu observar que varios aspectos cinematicos sao
satisfatoriamente reproduzidos, embora os esfor¢os ligamentares ndo se comportam como
esperado. Estima-se que a auséncia da geometria dos meniscos no modelagem seja a principal
responsavel por estas diferencas. Estado de pré-carga dos ligamentos e o posicionamento das

inser¢des ligamentares mostraram-se variaveis relevantes nos resultados.

Palavras-chave: engenharia biomecanica, método dos elementos finitos, analise nao-linear,

articulagdo do joelho, angulo de flexao.
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ABSTRACT

The human knee is the joint more demanded of the human skeletic structure. Because
this, great numbers of injuries they are associates with it, such as total and partial disruptions

of ligaments, fissures and injuries in the meniscus, bone fracture, arthritis and others.

Computational simulations of the displacements of human knee joint perform a tool of
support to the medical decision with importance in orthopaedy, supplying subsidies to

solution of mechanical problems associated with de joint.

This work, concerned of a construction of three-dimensional human knee model, with
objective of simulates the efforts supported for ligamentar union with the flexion and a
specific mechanics loads. They had been used commercial codes to generate a geometric bone

systems and to Finite Element analysis of displacements.

Because the difference in rigidity, the bone groups had considered practically
undeformable compared with the ligaments, modeled as nonlinear elastic material, with the
mechanical properties gotten of literature. Because the great lubrication, contact without
friction conditions was admitted between the articular surfaces. The simulation was

accomplished in a quasi-static way.

Different results had been obtained as ab/adduction and internal/external rotation of
femore in tibia relation and efforts in the ligaments in function of flexion movements. These
values had been qualitatively analyzed and collated with equivalents values gotten in

literature.

The analysis of results permitted to observe that some kinematics aspects was
satisfactorily reproduced, but the ligamentar efforts they do not behave as expected. Believe
that the non existence of meniscus geometry in de model be it a main responsible for these
differences. The pre-tension in the ligament and the positioning of the ligamentar unions they

had revealed a variable important in the results.

Keywords: biomechanical engineering, method of the finite elements, nonlinear analysis, joint

of the knee, angle of flexion.
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1-INTRODUCAO

A anatomia foi por séculos baseada na experimentagcdo sobre animais e seres humanos
tendo o objetivo de aumentar a compreensdao sobre a biologia animal e humana, com a
importante finalidade de aumentar a eficicia de determinados processos além do

desenvolvimento de novos métodos e processos.

A partir do século 20, a utilizagdo de técnicas numéricas como elementos finitos
tornaram-se mais baratas e rapidas. Isto facilitou a utilizagdo destas ferramentas no campo da
engenharia, sendo possivel, criar e testar modelos e prototipos virtuais antes que estes sejam

realmente manufaturados, reduzindo assim a quantidade de testes experimentais.

A articulacdo do joelho Fig. 1 ¢ a maior e mais solicitada articulagdo do corpo
humano. Além de suportar o peso proprio do corpo, ela estd sujeita aos esfor¢os de
compressdo oriundos dos impactos decorrentes do toque dos pés ao solo, onde nestes
impactos os esfor¢os de compressdo podem atingir valores muito maiores que o peso estatico

do corpo [1].

LATERAL

T

Figura 1 - Joelho, vista frontal [1].
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O joelho ¢ uma articulacdo de extrema importancia, sendo composto pelos 0ssos
fémur e tibia, além da patela (antigamente chamada de rétula). A jungdo desses ossos depende
de estruturas de suporte, como ligamentos, a cépsula da articulacdo e os meniscos, que

garantem a estabilidade da mesma.

Devido a elevada solicitagdo a que € submetido o joelho, um grande ntimero de lesdes
estdo associadas a ele, tais como rompimentos totais e parciais dos ligamentos, fissuras e

lesOes nos meniscos, fraturas osseas, artrites entre outras.

Lesdes no ligamento cruzado anterior (LCA) s3o muito comuns, fundamentalmente
em atividades esportivas e acidentes automobilisticos [2]. Estudos indicam uma incidéncia de
0,03% de lesdes no LCA ao ano na popula¢do dos Estados Unidos. Nestes casos, apesar de
bons resultados clinicos serem alcancados logo apos a cirurgia de reconstru¢do ligamentar, 20
a 25% dos individuos apresentam algum tipo de complicagdo pds-operatdria, incluindo
osteoartrite e instabilidade, fendomenos estes que podem progressivamente causar danos a

outras estruturas do joelho [3].

Cabe destacar, entretanto, que lesdes nos ligamentos nao sdo dependentes apenas de
sobrecargas. Estudos j& realizados indicam que variacdes hormonais possuem grande

influéncia no mecanismo de ruptura dos ligamentos.

Com o intuito de estudar este tipo de influéncia, foram realizados estudos
comparativos de incidéncia de lesdes ligamentares em mulheres atletas, comparadas com
homens que praticam o mesmo esporte. Constatou-se que a incidéncia de lesdes varia
significativamente com a fase do ciclo menstrual do qual a mulher se encontra. Verificou-se
que ¢ na fase de ovulagdo quando se constata a maior ocorréncia de lesdes ligamentares,

enquanto na fase folicular do ciclo menstrual a incidéncia ¢ significativamente menor.

Concluiu-se entdo que as variagdes dos niveis de estrogénio estdo ligadas a essa variagao [4]
[5].

A técnica cirtrgica que busca restaurar o funcionamento normal da articulagdo do

joelho apos lesdes de ligamentos ¢ denominada Reconstrugdo Ligamentar.

A reconstrucdo do LCA ¢é um procedimento complexo, com muitas variaveis
cirirgicas envolvidas que afetam a capacidade do enxerto restaurar a funcionalidade da
articulagdo do joelho. Algumas dessas variaveis sdo estudadas com maior freqiiéncia, estando
entre elas o posicionamento das fixagdes do enxerto aos ossos, o método de fixagdo, o
material do enxerto e a tensdo dada ao enxerto no momento da fixagdo. Os resultados, porém

apresentam frequentemente conclusdes contraditorias [6]. Alguns autores defendem que a
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tensdo do pré-carregamento dado ao enxerto do LCA no momento da reconstrugdo deve ser
pequena para minimizar o risco de ruptura do enxerto durante o uso, bem como reduzir as
tensoes de contato nas superficies articulares do joelho [7]. Contudo, outros estudos defendem
que uma grande tensdo aplicada ao enxerto do LCA no momento da reconstrugdo seria

benéfico do ponto de vista da estabilidade da articulagao [8].

Um grande nimero de estudos in-vitro mostram que a tensdo dada ao enxerto do
ligamento cruzado anterior (LCA) no momento da fixagdo, tende a afetar a estabilidade
normal da articulagdo do joelho, mas a maioria dos estudos relatam quase nenhuma diferenga

a longo prazo [6].

Muitos estudos cadavéricos experimentais visaram resolver esta questdo, mas
apresentaram resultados controversos com alguns que sugerem que o valor da tensdo inicial
no enxerto no momento da fixacdo ndo afeta a cinematica do joelho e as forgas no LCA
enxertado [9], quando outras demonstraram que aumentar a tensao inicial do enxerto conduz a
uma diminuicdo significativa na mobilidade do joelho, e outras ainda indicaram que uma

tensao excessiva pode conduzir a um joelho sobre-confinado [10] [11].

Em um estudo realizado por Fleming et all [11] examinou se o efeito da tensdo inicial
no enxerto no instante da reconstru¢do como uma fung¢do da flexdo do joelho em um modelo
da cabra. Encontraram que os niveis da tensdo aplicados em varios angulos de flexdo do
joelho, resultaram todas em aumentos ou em diminuigdes significativas na flexibilidade

natural do joelho comparado ao joelho intacto.

Estudos em cdes revelados em trés meses de pos-operatdrio ndo foram verificadas
diferencas na flexibilidade natural do joelho nem nas propriedades estruturais das unides entre

0 enxerto e 0 0sso, isto com o enxerto reparado com 1 N e com 39 N [7] .

Em outro estudo trés niveis de tensdo (firmemente, anatomicos, ¢ frouxo) foram
aplicados em coelhos na reconstru¢cdo do ligamento colateral medial (LCM), onde grandes
diferengas foram verificadas logo apos a cirurgia, comparadas com o joelho intacto, contudo
ap6s 12 semanas essas diferencas tiveram extrema diminui¢dao, e apds 24 semanas essa
diferenca foi praticamente indetectavel. Mais tarde, avaliaram pacientes apds dois anos cujos
ACLs foram reconstruidos com enxerto do semitendinoso aos quais foram aplicadas cargas no
momento da fixagdo de 20 N, 40 N, ou 80 N. O unico relacionamento encontrado foi uma
correlagdo inversa entre a tensdo do enxerto e o comportamento do joelho para os enxertos

reparados em 20 N e em 80 N [12].
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Como visto acima, os estudos realizados indicam que ocorre certo nivelamento das
tensdes nos enxertos apos certo tempo decorrido da intervengao cirurgica. Isto pode estar
relacionado como o remodelamento do ligamento reconstruido, sendo que o enxerto serve
como base para a remodelacdo do novo ligamento. Como o passar do tempo ap0s a cirurgia o

enxerto vai necrosando, enquanto o novo ligamento ¢ formado sobre este.

A simulagdo computacional do movimento da articulagdo do joelho, a qual aparece
como a articulacdo mecanicamente mais solicitada na estrutura esquelética humana, configura
uma ferramenta para apoio a decisdo médica com aporte importante em ortopedia. Isto pois,
deste modo, o estudo e a busca por solugdes particulares aos problemas associados a esta
articulacdo seriam mais precisos antes de uma intervengdo cirurgica, representando um
aumento consideravel no possivel éxito da operagdo. Isto, por sua vez, possui uma alta
demanda social devido ao elevado numero de individuos que apresentam transtornos no

aparato locomotor em conseqiiéncia de enfermidades ou acidentes.

O conhecimento sobre o comportamento mecanico de materiais usuais de constru¢ao
tais como, metais, plasticos, etc, encontra-se num nivel muito superior aqueles sobre tecidos

bioldgicos, tanto em aspectos experimentais como no seu modelamento.

A contribuicdo deste trabalho ¢ iniciar a constru¢do de um modelo tridimensional da
articulagdo do joelho que possa, num futuro, ser utilizado como ferramenta de apoio no estudo
de técnicas cirargicas de reconstrucdo dos ligamentos cruzados e demais intervencdes
cirirgicas na regido do joelho relacionadas a mobilidade e estabilidade da articulagdo. Espera-
se que apo6s um processo de calibragdo e estudo de diferentes modelos, possa se fornecer
subsidio e apoio ao desenvolvimento de proteses totais do joelho tanto internas, no caso de

artroplastia total do joelho, e também proéteses externas, no caso de amputagdes.

Este trabalho focaliza um modelo tridimensional da articulagdo do joelho humano com
o objetivo de simular os esforcos sofridos pelas inser¢cdes ligamentares frente a0 movimento
de flexdo e a ag¢do de cargas mecanicas especificas. Foram utilizados codigos comerciais para

a descricdo geométrica do sistema dsseo e para a analise via Elementos Finitos do movimento.

Devido a diferenga em rigidez, os grupos Osseos foram considerados praticamente
indeformaveis frente aos ligamentos, modelados como materiais elasticos ndo lineares, com
propriedades mecanicas obtidas da literatura. Devido a alta lubrificagdo, condi¢des de contato
sem atrito foi admitida entre as superficies articulares. A simulacao foi realizada em um modo

quase-estatico.
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2 - REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1 - TERMINOLOGIA ANATOMICA

Aqui ¢ apresentado de forma breve, a nomenclatura utilizada pela area médica para
denominar as posi¢des das estruturas corporais. Desta forma, este topico servira para a
uniformizacdo da linguagem referente as posicdes e direcdes relativas das estruturas no

contexto deste trabalho.

medial
ey
‘ }\\
il l *?
proximal é superior
|
distal
inferior

-
lateral

Figura 2 - Posigdo anatomica e dire¢cdes do corpo [13].
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Existe uma convengdo universal na anatomia, que assume que as descrigdes do corpo
humano sejam feitas com base em uma posi¢ao especifica, chamada de posicdo anatémica. Na
posicdo anatdmica, o individuo esta de pé, ereto, de frente para o observador, com os
membros superiores estendidos e posicionados lateralmente, as palmas das maos voltadas
para frente, os dedos estendidos e os polegares situados em posi¢ao afastada do corpo e os pés

apoiados ao chao, conforme Fig. 2 [14].

Para facilitar a localizagdo das diversas estruturas corporais e seu posicionamento em
relagdo as demais, foram definidos planos e diregdes, como estdo apresentados nas Fig. 2 e 3.

A Tab. 1 mostra defini¢des usuais, usadas nas Fig. 2 e 3.

Plano frontal \ R
| -

o Plano
'.F transversal

Plano parassagital
{sagital
paramediano)

Plano sagital mediano
Plane obliguo — -

Figura 3 - Planos anatomicos do corpo humano [13].
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Tabela 1 -  Exemplos de termos utilizados no posicionamento de estruturas corporais.

Superior (cefalico ou |Em direcdo a cabeca ou parte superior de uma . .
. O coragdo ¢ superior ao figado
cranial estrutura

Anterior (ventral Mais perto ou na frente do corpo O coragao ¢ anterior a coluna

Mais proximo a linha mediana do corpo oude  [O cotovelo esta na porcao medial do
uma estrutura. braco

Medial

O dedo anular é intermédio entre o
dedo médio e o dedo minimo

Mais distante da fixagdo de um membro ao As falanges sdo distais aos 0ssos
tronco ou estrutura; carpais

As costelas sdo profundas a pele do
torax

Intermédio Entre duas estruturas

Profundo Distante da superficie do corpo

Fonte [14]

2.2 - IMAGENS MEDICAS

A obtengdo de imagens médicas tem como objetivo possibilitar uma avaliagdo médica
a partir de imagens. Essas imagens podem ser oriundas de radiografia ou de técnicas mais

recentes, tais como tomografia computadorizada, ressonancia magnética e ultra-sonografia.

Embora estas novas técnicas fornegcam um nimero muito maior de informagdes que as
convencionais radiografias, as imagens oriundas de tomografia computadorizada e
ressonancia magnética ainda estdo sendo utilizadas de forma apenas qualitativa na maioria

dos laboratorios de bio-imagens.

O caminho natural nessa area ¢ a reconstrucao tridimensional das imagens médicas,
para melhor visualizagdo das estruturas do corpo, e a extragdo de maior niimero de

informagdes quantificdveis dessas imagens.
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2.2.1 - Tomografia Computadorizada

A tomografia computadorizada foi desenvolvida pelo engenheiro eletrénico Godfrey
N. Hounsfield, que, por esse desenvolvimento recebeu o prémio Nobel em fisiologia e
medicina em 1979, juntamente com o fisico sul-africano Allan McLeod Cormack. O
tomografo ¢ composto basicamente de fonte de raios-x e detectores de radiacdo. Conhecendo
a intensidade de radiag@o emitida e a recebida, pode ser determinadas a quantidade de energia
absorvida por determinado regido do corpo. Esta energia absorvida, ou atenuacgdo, ¢

proporcional a densidade do corpo naquela regido.

Movendo-se as fontes de raios-x e os detectores, term-se imagens planas paralelas com
distancia desejada entre elas. A imagem formada ¢ representada através de pixels de tons de
cinza, os quais estdo relacionados com a densidade a partir das unidades de Hounsfield.

Quanto maior a densidade, mais claro o tom [15].

Figura4 -  Imagem tomografica de um maxilar.
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2.2.2 - Ressonancia Magnética

A ressonancia magnética nuclear (RMN) ¢é outro recente avango na anatomia
radiografica. A RMN foi utilizada primeiramente como instrumento de pesquisa, mas esta
sendo utilizada com proposito de diagnosticos. Esta técnica possui a vantagem de usar
radia¢do ndo ionizante, menos lesiva as células do que os raios-x. No aparelho de RMN o
paciente ¢ colocado em uma camara de tamanho do corpo contendo um grande ima
(magneto). O campo magnético causa o alinhamento de nucleos de hidrogénio, bem como de
outros nucleos, ao longo do corpo. Ajustando-se a energia magnética gerada pelo ima, ¢
possivel detectar a quantidade de energia absorvida pelos vérios nticleos. Esta informagao,
fornecida a um computador, pode ser usada para mapear a distribui¢do dos nicleos originando

imagens dos orgdos do corpo [14].

2.2.3 - Formato DICOM

Com o advento da tomografia computadorizada e das demais imagens médicas em
formato digital, a partir da década de 70, a American College of Radiologists (ACR) e a
National Electrical Manufactures Associantion (NEMA), perceberam a necessidade da
geracao de um formato padrdo para visualizagdo das imagens médicas, facilitando assim o
intercadmbio de informacdes contidas nas imagens, mesmo quando obtida por equipamentos
de empresas distintas [15]. A partir disso foi criado o formato de imagem digital conhecido
como DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine), que atualmente ¢ o

formato padrao dos arquivos gerados nos aparelhos de obtengao de imagens médicas.

As imagens em formato DICOM sdo formadas por uma escala de 2000 a 3000 tons de
cinza, chamados de pixels, quantificados em termos de unidades Hounsfield, que relacionam a
densidade do ponto com a escala de cinza da imagem. Essas imagens também contém um
cabecalho (Dicom File Meta Information Header), no qual se armazena informag¢des como o
nome do paciente, a data e hora do exame, caracteristicas do imageamento, resolucdo, entre

outras informagdes que se achar necessario, conforme Fig. 4 [15].

Outro formato muito utilizado para ler imagens médicas ¢ o TIFF (Tagged Image File

Format), e pode ser obtido pela conversao do formato DICOM. A grande vantagem desta
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conversdao ¢ a possibilidade de visualizagdo em muitos programas comercias e pode ser
importado diretamente pelos programas de modelagem geométrico, tais como CAD
(Computer Aided Design). A conversao de imagem DICOM para TIFF, provoca uma redugao
no namero de tons de cinza, de 2000 do formato DICOM, para 256 no formato TIFF, isto
pode facilitar a distingdo visual das estruturas, pois o olho humano distingue entre 15 e 20

tons de cinza [16].

2.3 - 0OSSOS

Os ossos realizam varias fungdes mecanicas e bioldgicas, tais como proporcionar
apoio para suportar esforcos, transferir forcas, proporcionar protecdo aos 0rgaos internos,

tomar parte no processo de circulacdo sanguinea e armazenar calcio e fosforo.

O osso pode ser classificado como um compoésito natural formado basicamente por
matriz organica (= 20%), fase mineral (= 65%) ¢ agua (= 15%). A matriz organica ¢
constituida principalmente de fibras de coldgeno (conjunto de fibrilas) com caracteristicas
mecanicas de anisotropicas. A fase mineral ¢ constituida principalmente de cristais de apatita
depositadas dentro dos espacos discretos das fibrilas. Como uma fibra, o coldgeno promove
resisténcia e rigidez apenas sob tragdo, e por isto, as fibras de colageno sdo embebidas em
outra substancia para prevenir a flambagem sob cargas compressivas. No o0sso, as fibras de
colageno estdo embebidas em material cristalino inorganico composto principalmente de

calcio e fosfato [17].

Os ossos s3o tecidos do corpo bastante dindmicos e ativos metabolicamente [15],
capazes de se renovarem permanentemente durante a vida toda do individuo. Essa renovagao
deve-se as células Osseas responsaveis pela atividade de formagdo e de reabsorcao do tecido

0sseo.

Em nivel macroscopico existem duas formas para o material 6sseo humano, chamadas
de osso compacto (ou cortical) e osso trabecular (ou esponjoso/cancelar). Osso compacto €
um material denso que forma a maioria das placas externas dos ossos, sendo distinguido do
0sso trabecular por sua baixa porosidade (entre 5 a 10%). A matriz dssea do 0sso compacto
possui alta fragdo volumétrica com pouca fragdo de vazios, existentes principalmente para o
abastecimento sanguineo. No fémur, este tipo de osso ¢ encontrado na diafise Fig. 5 como um

tubo cortical de parede espessa. O centro vazado do tubo cortical (canal intramedular) ¢é



2 — REVISAO BIBLIOGRAFICA 11

preenchido com tutano 6sseo amarelo (nos adultos) que ¢ primariamente gordura. O 0sso
trabecular, por sua vez, possui uma microestrutura esponjosa com a matriz 6ssea constituindo
padroes tridimensionais de suportes e placas, caracterizando uma estrutura porosa de células
abertas. Os espagos vazios sdo preenchidos por tutano 6sseo vermelho, nervos e canais
sanguineos. Em regides proximas as areas carregadas, os suportes mais espessos seguindo as
dire¢des do carregamento. Regides mais densas de osso trabecular podem apresentar placas
suportando um carregamento vertical com barras conectando as placas na dire¢ao transversa
para prevenir a flambagem. Presente apenas no interior dos ossos, este tipo de osso ¢

encontrado nas extremidades de ossos longos, i.e., nas regides epifiseal e metafiseal.

Epifise Didfise Epifise

r Y T I ]

Figura5-  Diagrama esquematico de um osso longo [18].

Apesar da correspondéncia entre o comportamento material da matriz compacta e
aquele da matriz trabecular ainda ser motivo de estudos controversos, a hipotese de que o 0sso
cortical pode ser considerado osso trabecular densificado tem servido de base para muitos

investigadores do comportamento da rigidez trabecular [16].

OS50 LSPONjosn
asteidcitos

canal de Havers

0580 compacto

Figura 6 - Osso cortical e osso trabecular [30].
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O tecido cortical situado principalmente na diafise proporciona a resisténcia mecanica
aos 0ssos, enquanto o tecido trabecular com sua matriz porosa preenchida por liquido ajuda a

absorver as cargas de impacto [15], Fig. 6.

O osso compacto ¢ considerado um composito hierarquicamente estruturado, cujo
comportamento mecanico global ¢ dominado pela fase solida da matriz 6ssea porosa e cujos
vazios intersticiais, ocupados por uma fase ossea liquida, possuem influéncia menor na

rigidez estrutural.

O osso trabecular ¢ mecanicamente caracterizado pela quantidade de volume ocupado
por material s6lido, e pela arquitetura e orientacdo das trabéculas. A quantidade de volume
ocupado por material sélido ¢ descrita pela fracdo volumétrica relativa, que ¢ o volume de
trabéculas em uma unidade, dividida pelo volume unitério total. O comportamento mecanico
global do osso trabecular depende do arranjo tridimensional das suas macroestrutura

apresentando um comportamento, em geral, anisotropico [17].

2.4 - ESTRUTURA DOS LIGAMENTOS E TENDOES

Os tenddes e ligamentos estdo inclusos no grupo dos tecidos biolégico moles. Uma
breve introducdo se faz necessario para um maior embasamento sobre sua mecanica e

estrutura.

Os tenddes tém a func¢do de conectar o tecido muscular ao tecido 6sseo, enquanto os
ligamentos conectam ossos. Devido a essa fun¢do de conexdo, além de sua estrutura, sdo

também chamados de tecidos bioldgicos conectivos moles[14].

Sendo os tenddes estruturas sujeitas a carregamentos basicamente unidirecionais,
induzem suas fibras a um alinhamento paralelo. J& os ligamentos, sdo estruturas normalmente
carregados uniaxialmente, mas outros carregamentos mais complexos nas dire¢des nao
preferenciais podem se fazer presentes, tais como torgdes € interagdes com outras estruturas.
As fibras de coldgeno desses ligamentos ndo estao necessariamente paralelas, podendo formar
uma complexa rede de fibras entrelagadas, originando a grande anisotropia encontrada em

alguns ligamentos.

Ligamentos e tenddes sdo tecidos conectivos densos, sendo constituidos

primariamente de fibras de coldgeno, possuindo poucas células, chamadas de fibroblastos, e
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sdo imersos em uma grande matriz intercelular, correspondente a cerca de 80% do volume
total dos ligamentos. Essa matriz ¢ formada aproximadamente por 70% de agua e 30% de
material sélido. Colageno tipo I, III e V, glicoproteinas e elastina representam a maior parte

deste material solido.

O ligamento colateral lateral ¢ um tecido que possui suas fibras de colageno dispostas
de forma paralela, enquanto os ligamentos cruzados possuem uma estrutura com um namero

maior de fibras entrelagadas [19].

Essa estrutura dos tecidos conectivos moles da origem a uma complexa interagdo entre
os fibroblastos e a matriz intercelular, promovendo o carater Viscoelastico ao comportamento
mecanico dos ligamentos. Em ensaios de tragdo com ligamentos, o formato da curva tensdo-
deformacdo ¢ dependente da taxa de deformagao em que o teste é realizado. Os efeitos da taxa
de deformagdo sobre a curva de tensdo-deformagdao sdo assuntos bastante estudados, em
ligamentos cruzados anteriores, tenddes, ligamentos do pulso, ligamento periodontal e

ligamento glenohumeral inferior [20] [21] [22] [23].

A principal caracteristica dos tecidos biologicos conectivos moles é que eles suportam
grandes deformacdes, rotagdes e deslocamentos, tendo um grande comportamento nao linear e

propriedades mecanicas fortemente anisotropicas.

Os modelos constitutivos mais utilizados para a representa¢do dos ligamentos estdo

baseados em leis elasticas e suas extensoes a viscoelasticidade [24].

Para o modelagem das propriedades do ligamento no plano transversal ao seu eixo,
alguns estudos admitem que essas propriedades permanecem constantes neste plano, enquanto
outros estudos defendem a utilizagdo de modelos que contenham certa anisotropia transversal

[25] [26] [27] [28].

Grande numero dos estudos que utilizam modelos viscoeldsticos, sejam eles
transversalmente isotrépicos ou anisotropicos, trabalham com a abordagem de material
composto, o qual engloba fibras de coldgeno e uma matriz de glicoproteinas e elastina [19]

[29].

Do ponto de vista do comportamento mecanico, os ligamentos sdo estruturas
submetidas a eclevadas deformacdes com leis constitutivas de tensao/deformagdo ou
forca/deslocamento ndo lineares. Tendo na sua constituicdo 70% de agua, sdo em geral
modelados como materiais incompressiveis. Por outro lado a intera¢do entre as estruturas
celulares promove um comportamento dependente da velocidade das deformacgdes as quais

sdo submetidas, isto €, propriedades viscosas.
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Diversos modelos sdo utilizados na literatura, dependendo do foco de aplicagdo. Os
mais freqiientes sdo modelos hiperelasticos (independentes da velocidade de deformacgio) e
visco-hiperelasticos. As propriedades de anisotropia sdo freqiientemente incorporadas, usando

abordagem de materiais compostos (fibras em matriz homogénea).

A literatura neste aspecto apresenta um grande nimero de estudos, conforme

referencias podem ser vistas em [19] [25] [27] [28] [29] [30] [31] [32] [33] [34].

2.5 - ARTICULACAO DO JOELHO

O joelho humano ¢ um sistema articulado com 6 graus de liberdade (DOF — degrees-
of-freedom), havendo movimentos combinados de rotacdo e translacao, e possuindo um grau
de liberdade principal: a flexdo/extensdo (rotagdo em torno do eixo x). Os demais graus de
liberdade sdo os trés movimentos de translacdo, superior/inferior (translagcdo ao longo do eixo
z), medial/lateral (translacdo ao longo do eixo X) e anterior/posterior (translagdo ao longo do
eixo y), como exemplificado na Fig. 7, além do outros dois movimentos de rotagao,

interno/externo (rotacdo em torno do eixo z) e abducao/adug¢do (rotagdo em torno do eixo y).

O joelho tem fungdes extremamente importantes para a locomog¢ao do individuo pois,
além de transmitir e suportar cargas, ajuda na conserva¢do do momento corporeo e

proporciona estabilidade durante o movimento do individuo[34].

O sistema articular do joelho humano ¢ formado por trés ossos, o fémur, tibia e a
patela. Estes formam duas articulagdes, a articulagdo tibio-femoral e a articulagdo patelo-
femoral, como pode ser visto nas Fig. 1. A articulacdo tibio-femoral pode ainda ser derivada

em outras duas, a tibio-femoral medial e a tibio-femoral lateral.

A funcionalidade da articulacdo do joelho ¢ governada por uma complexa interacao
entre seus componentes: a patela, a por¢do distal do fémur e por¢do proximal da tibia, os
ligamentos e cépsula sinovial, as cartilagens articulares e meniscos, e os musculos. Devido a
uma complexa interagdo entre essas estruturas, qualquer dano a um desses componentes, pode

levar a deterioragao de todo o sistema articular [24].
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Movimentos tibiais

Translagdo superior-inferior

Translagio inferior-superior | +z
Translagio antero-posterior -y
Translagdo postero-anterior +y
Translagio medial-lateral +x
Translagio lateral-medial -X
Rotacgdo interna-externa -z
Rotacdo externa-interna tz
Rotagio de flexido +x
Rotacgio adugio +y
Rotacio abdugio -y

Figura7-  Movimentos do joelho.

Os ligamentos cruzados recebem estes nomes devido as seus posicionamentos dentro
da estrutura do joelho, como pode ser visto nas Fig. 1 e 9. O ligamento cruzado anterior se
fixa ao fémur na area intercondilar anterior e, na face medial do cOndilo femoral lateral, e se
fixa a tibia na regido intercondilar anterior como visto na Fig. 8. O ligamento cruzado

posterior se fixa ao fémur na area intercondilar posterior na face lateral do condilo femoral

medial [1] [35].

O papel principal dos ligamentos cruzados ¢ evitar a ocorréncia de movimentos
antero-posteriores chamados de gavetas. O ligamento cruzado posterior impede que a tibia
deslize excessivamente para trds (gaveta posterior) e o ligamento cruzado anterior impede que

a tibia deslize excessivamente para frente (gaveta anterior) tudo isso auxiliado pelos meniscos

[35].
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Insercdo Tibial do LCA

- < Menisco
Insercdo.Tibial do LCP S Sleiicel

Figura 8 - Locais de inser¢ao dos ligamentos cruzados [8].

Tubérculo adutar i
[epicEndilo medial do FEmur]

Ligamento cruzado posterior

Ligamento cruzado anterior
Ligamento meniscobemoral posterior

Candila lateral da Fémur
[superficie articular]

Céndila medial do Fémur
[superficie articular)]

Tendio do poplitea

flenizco medial

\1 Ligamento colateral fibular

Ligamento colateral tibial L

Condilo medial da tibia

Menisco lateral

Cabega dafibula

Vista posterior { ﬁ'gﬁ

EIMauarti

Figura9 - O joelho e seus componentes, joelho direito em extensao total [36].
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A articulagdo tibio-femoral ¢ a principal das duas articulagdes presentes no joelho,
sendo formada pelas duas superficies articulares da tibia, a lateral e a medial, e pelos dois
condilos do fémur, o medial e o lateral. Assim essa articulagdo pode ser analisada como duas
articulagdes interdependentes. Uma formada pela superficie articular superior medial da tibia
com a superficie do condilo medial do fémur, e outra formada pela superficie articular

superior lateral da tibia com a superficie do condilo lateral do fémur.

Deve-se salientar que nem os dois condilos femorais nem as duas superficies
articulares da tibia sdo iguais ou simétricas entre si, como podemos verificar na Fig. 10. Esta
diferenca na geometria dos condilos do fémur auxilia os movimentos de rotacdao

interna/externa além do movimento de rotagdao de abdugao/aducao.

O movimento passivo do joelho (sem contracdo dos musculos envolvidos no
movimento) ¢ determinado pela forma das superficies articulares, da tibia e dos condilos do
fémur, pela orientacdo dos quatro ligamentos principais, pela pressdao da patela sobre o fémur

e pelo processo de estabilizacdo dado pelo menisco.

Condilos

Figura 10 -  Condilos femorais e ligamento cruzado anterior [8].

A rotacdo da tibia sobre o fémur durante a flexao/extensao do joelho € passiva. Isto se
deve as geometrias das superficies articulares da tibia e dos condilos do fémur. O condilo
femoral medial ¢ mais longo que o condilo lateral. Este fato ¢ o responsavel pela existéncia da
rotagdo interna/externa da tibia sobre o fémur, os meniscos lateral e medial atuam como

sistemas auxiliares na estabilidade da articulagao [1] [25] [37].
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A estabilidade da articulacdo do joelho ¢ fundamentalmente mantida pelos quatro
ligamentos principais associados com a articula¢do, ou seja, os ligamentos cruzados, anterior
e posterior, ¢ os ligamentos colaterais, (tibial e fibular), auxiliados principalmente pelos

meniscos lateral ¢ medial [1].

A faixa de flexdo do joelho humano em quase todas as atividades da vida diaria
estende-se aproximadamente entre 20° +10° a 110° +10°. Durante este arco de flexdo, o joelho
humano ¢ muito similar aos joelhos dos mamiferos quadrapedes. Contudo, o arco de flexao
do joelho humano pode ser dividido em trés segmentos, onde em cada um destes o modo de
funcionamento da articulagao ¢ diferente. Um desses arcos comeca em 20°+10° (admitido aqui
como 20°) e se estende até 110° +10° (admitido aqui como 120°). O segundo arco vai da
flexao de 20° até a extensao total (admitido aqui como sendo 5°, embora o valor do angulo de
hiper-extensao varie de joelho para joelho) e um terceiro arco que abrange o arco que tem
inicio em 120° e vai até a flexdo total (isto € 145 nos caucasianos e 160 nos japoneses) [38]. A

representacdo desses arcos esta apresentada na Fig. 11.

Partindo da posi¢do completamente estendida do joelho e iniciando a flexdo deste,
temos que a tibia segue inicialmente a orientagdo dos condilos do fémur. Essa flexao inicial ¢
acompanhada por uma rotacdo interna da tibia sobre o fémur, causada pela geometria dos
condilos e pela agdo dos musculos, popliteo e do quadriceps. A medida que a flexdo continua,
o condilo lateral permite o deslizamento do fémur sobre a tibia na dire¢do posterior, ¢ a flexao
acaba quando as superficies com maior arredondamento dos condilos sdo depositados sobre o

platd da tibia [37].

Arco Ativo
Funcional

110

Figura 11 -  Diagrama mostrando os trés arcos de flexdo [38].
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Li et al (2004), estudou experimentalmente a influéncia das contragdes do quadriceps
femoral e dos musculos semitendinoso e biceps da coxa sobre a cinematica da articulacao
tibio-femoral. Constatou-se que existe influéncia da contracdo destes musculos na cinematica
da articulagdao. O quadriceps provoca uma translacdo anterior € uma rotagao interna da tibia
sobre o fémur, enquanto os musculos posteriores da coxa (hamstring) causam uma translagao
posterior e uma rotacdo externa da tibia sobre o fémur. Para uma flexdo de 30° e com um
carregamento de 400 N o quadriceps causou uma translagdo anterior da tibia de 5 = 1,0mm e
uma rotagdo interna de 1,9 &+ 2,2°, e o hamstring carregado a 200 N provocou o efeito inverso,

ou seja, translag@o posterior da tibia de 1,5 + 1,2mm e rotagdo externa de 1,8 & 3,2° [39].

25r
20 = - = .
g
——  Modelo e -
= == Experimental o
- T __-"-
1=l -.-.-'_:- :__.,-F"
__;.-L-"F- Rotagio da tibia
— g
9 .
= - -7
o ="
=] Fa
IE; l ’;‘-"_'.-
12 | r';’l
1 -
iy
i /.
A d r - --.____r"
# Ab/Aducio -~
# L
# -
or k_}q_ el
‘";-'-‘h___%‘__;______ﬂ—_.:'.ﬁﬁ_’f _'_,_:—'—"'_'_'_FH--;-
_5 i i 1 il 1 ]
=20 0 20 40 &0 B0 100 120

.-;'Ln:_':uhl de Mexdo [graus]

Figura 12 -  Abducao/aducdo tibial como funcao do angulo de flexdo do fémur [40].

Valores relacionados com a cinemadtica da articulagdo do joelho, ou seja, suas rotagdes
e translagdes estdo apresentados nas Fig. 12, 13 e 14 os quais sdo relacionados com o angulo

de flexdo do fémur sobre a tibia ou da forca antero-posterior aplicada sobre o fémur.

Na Fig. 12 ¢ apresentada a evolugdo da rotacdo tibial e da abdu¢do/aducdo com o
aumento do angulo de flexdo do fémur. Estes valores foram obtidos por Wilson, et al., tanto

experimental como numericamente utilizando técnicas de analise de mecanismos.
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A Fig. 13 apresenta a evolugdo da translagdo antero-posterior do fémur em relagdo a
tibia com aumentos gradativos do angulo de flexdo do fémur. Estes dados apresentados por
Moglo e Shirazi, foram obtidos por analise de elementos finitos e comparam essa translagao
antero-posterior estando o LCP intacto e cortado. Enquanto na Fig. 14 os mesmos autores
apresentam valores da evolugdo da translacdo antero-posterior do fémur em relagdo a variagao
da for¢a aplicada antero - posteriormente no fémur e apresentam a comparacao destes valores
admitindo o LCP intacto, com rompimento de 5% , totalmente cortado e com o LCP ¢ o LCL

totalmente cortados, estando o joelho em extensao total.

22
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Figura 13 -  Translagdo antero-posterior do fémur em fun¢ao do angulo de flexdo do fémur

em relacdo a tibia com carregamento antero-posterior de 100 N [41].

Quando o joelho esta em extensdo total, o ligamento cruzado anterior estd com sua
tensdo maxima, limitando uma rotacdo excessiva da tibia sobre o fémur, juntamente com os
dois ligamentos colaterais. Com a progressdao da flexdo o ligamento cruzado posterior vai
sendo tensionado, enquanto o ligamento cruzado anterior vai gradativamente perdendo sua
tensdo, igualmente aos ligamentos colaterais. No final da flexdo, o ligamento cruzado
posterior estd com sua tensdo maxima, restringindo um deslizamento excessivo do fémur na
dire¢do anterior, enquanto os ligamentos colaterais e cruzado anterior estdo com sua tensao

minima. Com o relaxamento dos ligamentos colaterais, fica permitida a rotagao da tibia [37].
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Translagdo antero-posterior do fémur em relagdo a tibia em fungao de

carregamento antero-posterior para diferentes estados do LCP [41].
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Forca nos quatro ligamentos principais em funcao de carregamento antero-

posterior para diferentes estados do LCP [41].
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Nas Fig. 15, 16, 17 e 18, sdo mostrados dados oriundos dos trabalhos de Moglo [41],
Wilson [40] e Mesfar [33], os quais apresentam dados experimentais € numéricos relativos as

forcas suportadas pelos ligamentos durante o ciclo de flexao.

Nas Fig. 15, sdo apresentados valores das forcas ligamentares em relagdo a forca
antero-posterior aplicada sobre o fémur, enquanto que nas Fig. 16 e 17 sdo apresentados
valores das forcas ligamentares em relagdo ao angulo de flexdo do fémur, ambos apresentam a

comparagdo entre as situagdes com o LCP intacto, com ruptura de 5% e totalmente cortado.
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Figura 16 -  Forga nos ligamentos cruzados em func¢ao do angulo de flexdo com

carregamento antero-posterior de 100 N para diferentes deformacdes do LCP [41].

Na Fig. 18, sdo apresentados os valores obtidos por Mesfar e Shirazi, os quais
apresentam dados experimentais relativos as forgas suportadas pelos ligamentos durante o

ciclo de flexao, com carregamento do quadriceps equivalente a 3, 137 e 411 N.
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Figura 17 -  Forga nos ligamentos colaterais em fun¢do do angulo de flexdo, com forga
antero-posterior de 100 N para diferentes deformacdes do LCP [41].
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Figura 18 -  Forga no ligamento cruzado anterior em funcao do angulo de flexdo para

diferentes carregamentos do quadriceps [33].
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2.6 - CURVA CINEMATICA

A curva cinematica da articulacdo do joelho representa os movimentos relativos

capazes de serem realizados pela articulacao.

Um conhecimento mais apurado da cinematica do joelho humano ¢ muito importante
para o tratamento das patologias deste, [42], assim como para o desenvolvimento e
refinamento das técnicas utilizadas nas intervencdes cirurgicas da regido da articulagdo e
servir de subsidio para o desenvolvimento de proteses para amputados. A caracterizagdo desta
cinematica ¢ ainda tema de pesquisa na area de engenharia biomecanica, onde sao utilizadas
principalmente técnicas utilizadas, as mais citadas sao aquelas que utilizam técnicas de videos
[43] [44] [45], equipamentos opto-eletronicos [46], radiografias convencionais [47] [48] [49]
[50] imagens de ressonancia magnética [51] [52] [53] [54] [55] [56], e robds manipuladores
[57][58] [59].

Recentemente tém surgido alguns estudos nos quais o objetivo ¢ implementar modelos
tridimensionais do joelho humano, gerados a partir de tomografias computadorizadas, onde ¢

estimado o movimento do ponto de contado entre o plato da tibia e o fémur.

2.7 - MODELOS CONSTITUTIVOS

Para construir um modelo de joelho que permita descrever o comportamento das
tensdes/deformagdes ligamentares em fungdo das cargas e angulos de flexdo deste, ¢ preciso

utilizar relagdes constitutivas apropriadas para o tecido ligamentar.

Como descrito no capitulo anterior, devido a sua constitui¢do fibrosa, os ligamentos
possuem um comportamento fortemente anisotropico. Resistentes a tracdo, ndo oferecendo
resisténcia a compressdo, num comportamento similar a uma corda. A curva de

comportamento trativa, tem caracteristica viscoelasticas ndo lineares.

Uma revisdo na literatura mostra que os modelos mais utilizados em situagdes sdao os
modelos constitutivos hiperelasticos e viscoeldsticos, assim como modelos simplificados
unidimensionais. Modelos hiperelasticos sdo aqueles nos quais se admite a existéncia de uma

funcdo energia de deformacao ¥ cuja derivacao fornece a relacao constitutiva,
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o¥
pP=2"" 1
5C (1)

onde P ¢ o primeiro tensor de Piola Kirchhoff e C o tensor de de Cauchy. Os modelos mais
usuais sdo Neo-Hookean, Money-Rivlin, Ogden, dentre outros. Os dois primeiros sao
frequentemente escritos em fungdo dos invariantes do tensor de Cauchy, enquanto o tltimo ¢

definido em fungao das dire¢des e valores principais de tensor de Cauchy, C, sendo:

3
C=) A'e®e 2)

i=1
onde ¢; sdo as diregdes principais € A’ os valores principais do tensor de Cauchy.

Os materiais viscoelasticos, diferente dos hiperelésticos, dependem ndo somente do
valor final da deformacdo, como também da taxa de deformagdo (velocidade em que a
deformacao acontece). A forma mais usual de representar este comportamento ¢ dada por
modelos inspirados nas representacdes reologicas unidimensionais de Kelvin, Maxwell e
combinagdes, mostrados aqui nas Fig. 19, 20 e 21. Nestes modelos (lineares,

unidimensionais), £ representa o Modulo de Elasticidade e 7 o coeficiente de viscosidade do

modelo.
e=2.9 3)
£
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G, €
Figura 19 -  Representacao esquematica do modelo de Maxwell para viscoelasticidade.
oc=FEc+ne @
E

U s

£

Figura 20 -  Representacdo esquematica do modelo de Kelvin para viscoelasticidade.
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e=Y] 2.2 (5)
i=1 ;

Figura 21 -  Representacdo esquematica do modelo de Maxwell generalizada.

Os modelos viscoelasticos adequados para a simulagdao dos tecidos ligamentares sao
extensdes ndo lineares das expressdes (3) (4) e (5). A maioria, no entanto, dos modelos
classicos citados tem caracteristicas fisicas isotropicas, diferentes do comportamento dos
ligamentos. Uma simplificacdo significativa, mas adequada aos objetivos deste trabalho, ¢
considerar os ligamentos como componentes unidimensionais com resisténcia exclusivamente
trativa (comportamento de uma corda). Este tipo de modelo se adapta aos objetivos deste
trabalho e ¢ apropriado como primeiro passo de modelagem. Modelos deste tipo foram usados

em [41] [33] [60].

2.8 - PROBLEMA DE EQUILIBRIO E SOLUCAO NUMERICA

Solidos submetidos a solicitagdes mecanicas sao usualmente modelados através da
Mecénica do Continuo, resultando em um conjunto de equagdes diferenciais cuja solugdo, em
geral, ¢ obtida numericamente. O método numérico mais utilizado para analisar estes
fenomenos ¢ o Método dos Elementos Finitos (MEF). Apresenta-se a seguir uma breve

descri¢cdo do problema de Equilibrio assim como sua discretizagao e solu¢ao via MEF.
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2.8.1 - Problema de Equilibrio. Principio dos Trabalhos Virtuais

A condi¢do de equilibrio de um so6lido pode ser descrita através da expressdao
variacional dada pelo Principio dos Trabalhos Virtuais. Seja K, o conjunto dos deslocamentos
cinematicamente admissiveis, isto ¢, aqueles deslocamentos que satisfazem as condic¢des de
contorno na fronteira 02, do corpo com deslocamentos prescritos. Estas fungdes de
deslocamento devem ser suficientemente regulares para permitir as operagdoes de
diferenciagdo e integracdo. Seja ¢ o conjunto das variagdes. Desconsiderando as forcas
inerciais, o principio dos trabalhos virtuais (P.T.V.) postula que um corpo qualquer esta em

equilibrio se e s6 se o campo de tensdes de Cauchy, o, satisfaz a equacao,
J.Qt[O':Vxn—bn]dV—J.mtftndAzO Vned (6)

Esta ¢ a versdo espacial do P.T.V., onde a integracdo ¢ realizada na configuragao
(dominio) atual Q, e as for¢as em equilibrio sdo a tensdo de Cauchy o e as forcas externas de

superficie f; (x,¢) e e de corpo b(x,t) dependentes do ponto espacial x.

Se descrito na configuragao material ou de referéncia €y, o P.T.V. ¢ dado através de
uma integracdo em € e o balanco ¢ realizado entre o primeiro tensor tensdo de Piola-

Kirchhoff e os esforgos externos como fungdes do ponto material X:

b(x,t)=b(x(X)t) e  f(xt)=[f(x(X)t)

_ — (7)
=b(X,t) =f(X,t)

Na configurac¢do de referéncia o P.T.V. postula que um corpo estd em equilibrio se o

campo de tensdes do primeiro tensor de Piola-Kirchhoff P satisfaz a equagdo

Por outro lado, o tensor P ou ¢ pode ser substituido pelas relagdes constitutivas e
cinematicas, dependentes das deformacdes. Neste caso, o problema de equilibrio se
transforma em um problema de valor de contorno e o objetivo passa a ser a determinagdo dos

deslocamentos que produzem um campo de tensdes equilibrado com as ac¢des externas.

Assim, dada uma equacao constitutiva do tipo

o=6(a,,F(u)) )
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onde ¢, representam as variaveis internas do modelo constitutivo e F(u) ¢ o gradiente das

deformacdes. Substituindo esta expressao no P.T.V. (6), o problema de valor de contorno se

transforma em determinar o campo de deslocamentos u € K, tal que

J[&(ak,F(u)).'Vxn —bn]dV — jftﬂdA =0 . Vned (10)
Qt

00,

Freqlientemente, no entanto, as equagdes constitutivas do modelo material sdo
dependentes do caminho, isto ¢, o tensor tensdes depende da historia de deformacgdes a que o
material foi submetido, e ndo mais apenas dos seus valores instantaneos. Neste caso ¢é
necessario o uso de algoritmos de integracao das equacdes constitutivas, dadas em formas de
taxas temporais das variaveis de interesse adotando-se algum tipo de discretizacao no tempo

resultando em equagdes constitutivas para intervalos de tempo [ty ,ty+1]:

cSn+1 = é\S(a’n9Fn+1) (11

isto €, dado o conjunto de variaveis internas, a,, o gradiente de deformacao F,,+; no tempo ty:1,

determinara o tensor tensdo de Cauchy, o,

n

O problema de valor de contorno inicial se obtém mediante a introducdo da lei
constitutiva discretizada no problema de equilibrio. Dado o conjunto de variaveis internas a,
no tempo ¢,, ¢ dados os valores de cargas externas no tempo ¢,;, encontre uma configuragdo

cinematicamente admissivel x,+;, tal que satisfaga a equagao de balango:

I[&(an’Eﬁl )'.szn _bn+177]dV_ J.f;wlndA = O 5 Vﬂ € ‘9 (12)
0Q

Q

Nesta expressao, a configuragdo deformada x,+; € o gradiente de deformacdo em #,+,

sdo dados por:

xn+1 — (0n+1 (X) = X + un+l
e (13)
F —I1+V,u

n+l

- VXan n+l

A solugdo desta condicdo em problemas gerais s6 pode ser obtida numericamente.

Descreve-se a seguir como a mesma ¢ aproximada através do MEF.
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2.8.2 - Incorporaciao de Condi¢des de Contorno de Contato

Em problemas envolvendo contato entre dois so6lidos deforméveis ou um soélido
deformavel e um corpo rigido, € preciso a incorporagdo das for¢as de fronteira produzidas por
esta interagdo. Considerando por simplicidade apenas um corpo deformavel, isto implica

formalmente na alteracdo da equagdo (12) pela inclusdo de uma integral na fronteira de

contato das forcas de superficie f“(u,, ) agora dependentes da solugdo do problema. O

problema de equilibrio se escreve:
J.Q [5'(0{”, Ez+1 )‘.szi/] -b my) k V- J.agﬁz+177dA_ '[396 f ‘ (l/ln+1 );7 dA=0 (14)

As forcas f“(u,,, ) sdo normalmente decompostas num sistema local de coordenadas

sobre a superficie de contato que permitem a separacdo do fendomeno de ndo penetracdo e do

fendmeno do atrito.

2.8.3 - Aproximacio por Elementos Finitos

O método de elementos finitos para solucdo numérica do problema descrito pela
equagio (6) consiste em substituir os conjuntos de fungdes K, e 9 por subconjuntos "k, e "9

gerados por uma discretizagao por elementos finitos # do dominio Q.

"K, E{hu(x)zN(x)U|hu(x)=;(x) Sexeaﬂu}
e (15)
"9={"n(x)=N(x)n|"n(x)=0 se xe02,}

Nestes conjuntos, N(x) ¢ a matriz de fung¢des de forma, U € o vetor de parametros de

deslocamentos e n € o vetor de pardmetros de deslocamentos virtuais.

Substituindo na equacgao (14) os campos de fung¢des aproximadas, operando e levando
em conta a arbitrariedade dos deslocamentos virtuais, o problema discreto pode ser escrito
como a identificacdo do vetor de deslocamento global cinematicamente admissivel que

satisfaz a equagdo de equilibrio incremental:
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r(un+1) = fi”t (un+1 ) - ;ﬁ (urH—I) = O (16)

onde r é o vetor residuo e os vetores de forga interna e externa sao definidos como:

fé‘r)lt = J;DnJrl ( de) ) BT&(an’ F(un+1 ))d V
3= g N oV [ o N S N

. ( _Q(e)) n+l - ( d e)) n+l .., n+l

n

(17)
)dA

Na expressdo acima a matriz B ¢ o operador gradiente simétrico discreto.

2.8.4 - Método de Newton-Raphson. Lineariza¢ao

Em problemas ndo-lineares incrementais utilizando MEF, o algoritmo de Newton-
Raphson ¢ amplamente utilizado devido a sua taxa convergéncia, robustez e eficiéncia. Ele

pode ser obtido através da expansdo por série de Taylor do vetor residuo: dado um vetor de

k+1
n+l

deslocamentos u* torne nulo o residuo, isto

n+l?

: ~ ok
deseja-se encontrar a corre¢do ou” tal que u

¢,
or(u’,
0 r(ufﬁ)sr(ufﬂ)—i- ( 1) ou* (18)
ou
Desta expressao se obtém a formula recursiva

K, ou" =—r(u,,) (19)

onde K7 ¢ a matriz de rigidez tangente global dada por:

or(u*

K. = ( n+l ) (20)

g ou

o critério que define a satisfacdo da equacdo (19), ¢ denominado critério de convergéncia,
sendo que um dos mais utilizados ¢ uma medida (norma) relativa do vetor . A expressao
utilizada neste trabalho requere que a norma do residuo, relativa a norma do desequilibrio

inicial seja menor que uma tolerancia.
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2.8.5 — Condicao de Contato

Cabe ainda comentar algumas particularidades introduzidas pela condi¢do de contato
entre os corpos. A analise de problemas que envolvem contato entre sélidos, ou superficies,

envolve geralmente duas etapas:
1- Busca e localizagdo dos pontos de contato entre as superficies.

2- Introducdo de formulagdao de contato que restrinja as penetragdes entre os sélidos,

incorporando os esfor¢os normais e tangenciais (lei constitutiva do atrito) entre as superficies.

A Fig. 22 apresenta um exemplo de malha de contato gerada neste trabalho, sendo a
malha superior a contatora e a inferior a alvo, entre as quais sdo formados os elementos de

contato.

Figura 22 -  Representacdo de um dos pares de contato do modelo.

Existem varios métodos na literatura e nos programas comerciais de Elementos Finitos
para considerar as restricdes impostas pela condi¢do de contato. Dentre eles citamos aqui o
método dos Multiplicadores de Lagrange, o método de Penalizacdo e o Lagrangeano

Aumentado.

O método dos Multiplicadores de Lagrange obriga que as restrigdes de contato se
verifiquem de forma exata, através dos Multiplicadores de Lagrange. Este método tem como
inconvenientes o aumento do nimero de incognitas do problema e o aparecimento de zeros na
diagonal principal da matriz de rigidez associada aos multiplicadores de Lagrange, o que pode

trazer dificuldades num processo de solucao direta.
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O método de Penalizagdo impde que as condi¢des de contato se verifiquem de forma
aproximada, por meio de termos de penalizacdo. Este método ndo conduz a um aumento do
nimero de incognitas, mas leva a um mau condicionamento da matriz de rigidez. Do ponto de
vista pratico, o problema fundamental deste método esta na escolha de um valor apropriado
para tal fator, do numero total de incognitas do sistema de equagdes e da rigidez dos

elementos envolvidos no contato.

O método de Lagrangeano Aumentado pode ser visto como uma seqiiéncia de
problemas de Penalizagcdo, onde os Multiplicadores de Lagrange sdo construidos de forma
iterativa, de forma a satisfazer a condicdo de ndo penetragdo e minimizar o problema de

condicionamento devido ao fator de penalizagao.
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3-MODELO DO JOELHO

3.1 - MODELO GEOMETRICO

Os modelos geométricos de pecgas anatdmicas sdo de dificil obtengdo e manipulacao,

devido principalmente a irregularidade das suas superficies.

As trés principais formas utilizadas para a caracterizacdo geométrica de pegas
anatomicas s3o: a medi¢ao por coordenadas de pecas anatomicas cadavéricas, o escaneamento
a laser de pecas anatomicas cadavéricas e obtencdo da geometria a partir de ressonancia

magnética ou tomografia computadorizada in vivo.

E conveniente do ponto de vista pratico, que as superficies articulares sejam continuas
e suaves. Isto permite a geracdo de malhas de elementos superficiais de boa qualidade e
pouca distor¢do inicial dos elementos, e facilidade no tratamento das condi¢des de contato

entre as superficies.

As geometrias das pecas Osseas utilizadas para a construcdo desse modelo foram
obtidas do Biomechanics European Laboratory, disponiveis na internet no site deste

laboratorio, mostradas na Fig. 23.

Figura 23 -  Modelo geométrico do fémur obtido do Biomechanics European Laboratory.
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Figura 24 -  Nuvem de pontos do fémur do Biomechanics European Laboratory.

Estes modelos geométricos obtidos do Biomechanics European Laboratory, ndo
atendem 4s necessidades de suavidade ja citadas. Para solucionar este problema, foi utilizado
o software de engenharia reversa Geomagic Studio, que importa arquivos geométricos (no
formato padrdo iges) gerando uma nuvem de pontos, como mostrado na Fig. 24 Esta
informagdo pode ser tratada para reduzir ruido da nuvem, ou seja, pontos que promovem a
distor¢do da nuvem, além de suavizacdo da superficie da nuvem e homogeneizagdo da

distribui¢do dos pontos, como apresentado na Fig. 25-a

O software de engenharia reversa, Geomagic Studio, foi utilizado com licenga

temporaria cedida pela empresa Geomagic Inc.

Com os pontos na nuvem devidamente tratados, foi realizada uma triangularizagao
desses pontos. Gerada uma superficie formada por tridngulos planos e, a partir destes, foram
gerados patches de superficies NURBS sobre estes triangulos, como pode ser visto na Fig. 25-
b. Desta forma obtém-se um novo modelo geométrico, agora sim, com continuidade entre os

patches NURBS adjacentes. A seqiiéncia de passos esta representada na Fig. 25.

Uma triangulariza¢do de um conjunto de pontos consiste em encontrarmos segmentos
de reta que conectam estes pontos de tal modo que esses segmentos ndo se cruzem e que cada
ponto seja vértice de pelo menos um triangulo. Esses segmentos dividem a superficie em

triangulos, justificando o nome de Triangularizagdo.

Ap6s salvar o arquivo geométrico de cada pega anatomica em formato iges, utilizando
o software Geomagic Studio, estes arquivos foram importados pelo software ANSYS ICEM,

onde foi realizada a montagem dessas pegas.



3 —-MODELO DO JOELHO 35

O software ANSYS ICEM, foi utilizado com licenca proviséria cedida pela empresa

ESSS.

(a) (b)

(c)

Figura 25 -  Passos da obtengdo do modelo geométrico com o software Geomagic Studio.

O modelo geométrico deste trabalho ¢ constituido por fémur, tibia e fibula, obtidos
inicialmente do Biomechanics European Laboratory e processados posteriormente como

explicado acima.

Embora ja seja conhecida clinicamente a importincia dos meniscos na estabilidade
fisica do joelho, ndo foi possivel sua modelagem por ndo contar com uma descri¢do
geométrica dos mesmos adaptada a geometria do conjunto 6sseo disponivel. Optou-se assim
por analisar o conjunto articular sem estes elementos, de forma similar a outros trabalhos [60]
[32]. Como pode ser visto na secdo de resultados, estima-se que esta decisdo tem impacto

relevante no comportamento do modelo.
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3.2 - MODELO NUMERICO

A modelagem numérica deste trabalho foi realizada utilizando o software ANSYS

ICEM como pré-processador e o software ANSY'S como solver.

O modelo geométrico, oriundo do software Geomagic Studio, foi importado pelo
software ICEM, onde foram construidos os ligamentos e geradas as malhas sobre a geometria
dos ossos, assim como a defini¢do dos pares de contato, condigdes de contorno, propriedades,

modelos de material e carregamentos.

Os ossos constituintes do joelho experimentam deformagdes muito inferiores as
deformacgdes dos ligamentos e ndo sdo o foco de observagdo deste trabalho. Assim estes foram
considerados quase rigidos em relacdo aos ligamentos e modelados com elementos de cascas
definidos na superficie articular, com rigidez superficialmente elevada para conservar sua
geometria. Desta forma ¢ reduzido significativamente o nimero de graus de liberdade em
relagdo a um modelo so6lido. Podemos verificar isso de forma esquematica nas Fig. 27, 28 e

29.

Como podemos verificar pela revisdo da literatura ja apresentada, os ligamentos sao
materiais viscoelasticos, sendo que esta propriedade torna-se importante na simulacdo de
processos dindmicos. Porém neste trabalho admite-se que os movimentos estudados sdo
realizados a baixa velocidade. Neste caso os efeitos viscosos sdo despreziveis, ¢ modelos

puramente eléasticos tornam-se adequados.

Como ja foi visto no capitulo de revisdo da literatura, os ligamentos estdo formados
por fibras de coldgeno praticamente paralelas, conferindo propriedades anisotropicas, contudo

pode-se admitir uma isotropicas transversal [19] [28] [26] [25] (Fig. 26).

n

Fibras Alinhadas com o
Eixo Normal

A\ Matriz Isotropica
Solida

Figura 26 -  Representacdo grafica do ligamento modelada por Limbert e Middleton [27].
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Elementos uniaxiais sdo particularmente adequados para simular estes componentes,
em funcdo de suas propriedades mecanicas alinhadas com sua geometria de se¢do transversal
sensivelmente inferior ao seu comprimento. Tenddes, que tem as suas fibras orientadas
praticamente paralelas entre si, e ligamentos que também possuem certo alinhamento de suas

fibras de colageno sdo neste trabalho representados por elementos unidimensionais.

Figura27 -  Modelo geométrico puro do fémur.

Figura 28 - Modelo geométrico do fémur com a malha de superficie sobreposta.

‘ 7
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Figura 29 -  Malha de superficie do fémur.
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Como vimos na revisdo da literatura, os ligamentos praticamente ndo resistem a
esfor¢os compressivos nem esfor¢os de flexdo ou tor¢do, sendo assim uma espécie de corda
elastica. Contudo, eles possuem um tonus, que lhes proporciona uma condigdo pré-tracionada

mesmo em situagao de relaxamento muscular.

Os dados da relagdo entre a tensdo e a deformagdo dos ligamentos foram obtidos de
[33] e estdo apresentados na Fig. 30 a partir dos quais foi construida uma lei de
comportamento para os ligamentos. A curva de tensdo-deformagdo utilizada neste trabalho

esta mostrada na Fig. 31.

70

o LP /
60 - —e— LCA LCM LCL 4] ~ LPFM o
—&— ALCP /

o~ PLCP

50 -

40

30

Tensao (Mpa)

20
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Deformacio (%)

Figura 30 -  Curvas tensdo-deformacao para: LP, LCA, LCM, LCL, ALCP- cruzado
posterior anterior, PLCP- cruzado posterior posterior, LPFM- patelo femoral medial,

LPFL- patelo femoral lateral [33].

Tensdo [Mpa] .

Deformacio [%]

Figura 31 -  Curva tensdo-deformagao aplicada aos ligamentos.
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Os elementos usados para representar os ligamentos sdo elementos de barra (3 GL por
nd) que respondem a esforcos unicamente axiais. Este modelo corresponde ao elemento
LINK8 no ANSYS. Para evitar tensdes compressivas, foi admitido um estado de pré-tensao
(tonus) de tal forma que ao atingirem seu menor comprimento ainda tenham uma deformacao

residual de tracao.

Os ligamentos cruzado anterior, cruzado posterior, colateral lateral e colateral medial

foram modelados como um feixe de trés (3) elementos de barra para cada ligamento.

Neste trabalho, para a formulagdo do contato entre as superficies articulares, optou-se
pela utilizagdo do método dos Multiplicadores de Lagrange devido a menor penetragdo entre

as superficies de contato e por se apresentar mais eficiente neste caso.

O joelho humano possui um excelente sistema de lubrificacdo das articulagdes. Este
sistema ¢ formado basicamente pela bolsa sinovial a qual contem o liquido sinovial e coxins
de gordura localizados em varios pontos do conjunto articular. Assim, o atrito entre as

superficies articulares ¢ extremamente baixo foi desprezado na modelagem.

Um dado muito importante para a constru¢ao desse modelo sdo as dimensdes médias
das areas das sessdes transversais dos ligamentos. Estes dados foram obtidos da literatura [41]

e transcritos na Tab. 2.

Tabela 2 -  Secgdes transversais dos principais ligamentos do joelho.
Ligamento Area da secdo transversal
Ligamento Cruzado Anterior (LCA) 42 mm’
Ligamento Cruzado Posterior (LCP) 60 mm”
Ligamento Colateral Medial (LCM) 18 mm’
Ligamento Colateral Lateral (LCL) 25 mm’
Fonte [41]

O modelo aqui descrito ¢ composto por fémur, tibia, fibula, ligamento cruzado
anterior, ligamento cruzado posterior, ligamento colateral medial e ligamento colateral lateral.
A tibia e a fibula s3o totalmente restritas ao movimento, tendo o fémur todos os graus de
liberdade livres, exceto a rotacao de flexdao/extensdo, cujo movimento ¢ controlado. Técnica

similar a esta foi utilizada por Blankevoort e Hhiskes [60] e por Moglo e Shirazi-Adl [41].

Como ja comentado, os meniscos foram excluidos deste primeiro trabalho em fungao
da indisponibilidade de sua descricdo geométrica compativel com o conjunto 0Osseo

disponivel.
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3.4 - LEVANTAMENTO DAS PRE-CARGAS NOS LIGAMENTOS

A tensdo nos ligamentos quando esses estdo com seu menor carregamento, ¢ chamada
de tensdo inicial ou pré-carga. Muitos estudos in vitro foram desenvolvidos para quantificar e
qualificar os efeitos desses pré-carregamentos quando feita a cirurgia de reconstrucdo de

ligamentos.

A grande maioria dos estudos para levantamento das cargas iniciais sobre os
ligamentos do joelho ¢ experimental. Dentre estes, aqueles que utilizam o procedimento de
acoplar uma extremidade da articulagdo do joelho a um sensor de carga universal e este a um
robd serial, estando a outra parte da articulagdo do joelho engastada a uma base, apresentam

os melhores resultados [57] [39] [61] [9].

Para promover a pré-tensdo nos ligamentos, foi utilizado um artificio numérico
consistente na inclusdo de um coeficiente de expansdo térmica nos ligamentos. Para cada um
deles, foi aplicado o carregamento térmico necessario para gerar a deformagdo inicial

desejada.

Os ligamentos foram construidos de tal forma a se aproximar dos valores apresentados
na literatura. Os comprimentos dos ligamentos quando o joelho esta em extensdo total estdo

representados na Tab. 3.

Os dados da propriedade térmica definida para os ligamentos e a variagao térmica dada

no inicio do processo, ¢ a forga gerada apos acomodacao inicial estao apresentados na Tab.4.

Tabela3 -  Comprimento dos ligamentos com joelho em extensdo total.
Wilson et al (1998) | Feikes et al (2002) | Modelo Proposto

LCA 37,045 mm 39,702 mm 28,580 mm

LCP 34,757 mm 28,249 mm 21,042 mm

LCM 79,529 mm 90,644 mm 65,221 mm

LCL - - 50,644 mm

Tabela4 -  Dados para pré-carregamento dos ligamentos do modelo.
Coeficiente de | Pré-carregamento-1 | Pré-carregamento-2 | Pré-carregamento-3
dilatacdo térmica

[mm/mm/°C] [°C] [N] [°C] [N] [°C] [N]
LCA 0,01 -25 120,6 -25 95,1 -25 133,0
LCP 0,01 -10 140,0 -5 75,0 -15 190,0
LCM 0,01 -10 72,6 -10 64,7 -10 84,7
LCL 0,01 -10 177,1 -10 107,8 -10 188.,9
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Figura 32 -  Modelo geométrico do modelo em estudo.

Na Fig. 32 ilustra-se 0 modelo do sistema articular do joelho: Na parte inferior tibia e
fibula, na parte superior, o fémur. A geometria apresentada ja esta discretizada com elementos

triangulares enquanto os ligamentos sdo representados por linhas.

Uma forc¢a na seguidora de 100 N foi aplicada ao fémur antero-posteriormente, a fim

de representar a forcga aplicada ao fémur pela patela.
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4 - RESULTADOS OBTIDOS

Neste capitulo sdo apresentados os resultados de translagdo femoral antero-posterior e
rotagdes femorais de aducdo/abducdo e de rotagdo interna-externa, além das forcas nos quatro
ligamentos principais, ou seja, ligamento cruzado anterior, ligamento cruzado posterior,
ligamento colateral lateral e ligamento colateral medial, obtidos com este modelo. Isto para os

3 estados de pré-carregamento.

Podemos verificar nas Fig. 33 e 34 uma seqiiéncia de movimentos realizados pelo
fémur durante o ciclo de flexdo. Na Fig. 33 uma visdo medial/lateral e na Fig. 34 uma visao

isométrica anterior.

30° 40 °
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50°

70 ° 80°
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Figura 33 -  Representacao da flexdo femoral do modelo, vista medial/lateral.
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7se 100°
Figura 34 -  Representacdo da flexdo femoral do modelo, vista isométrica anterior.
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Os resultados obtidos com o modelo submetido ao pré-carregamento-1, estdo
ilustrados nas Fig. 35 a 41 onde os valores sdo comparados com resultados equivalentes

obtidos por Moglo [41] e Wilson [40]

As comparagdes entre o primeiro, o segundo e o terceiro estado de pré-carregamento
comparados com resultados equivalentes obtidos por Moglo [41] e Wilson [40] estdo

ilustrados nas Fig. 42 a 47.
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Translacio antero-posterior
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Angulo de flexdo [graus]
Figura 35 -  Translacdo antero-posterior do fémur em func¢ao do dngulo de flexao.

O grafico da Fig. 35 mostra a os valores de translagdo antero-posterior do fémur sobre

a tibia, comparados com os valores obtidos por Moglo.

Pode-se verificar neste grafico que os valores estdo muito proximos até
aproximadamente 30 graus de flexdo femoral com os dados por Moglo. Apos este valor de
angulo de flexdo, os valores tornam-se significativamente maiores. Esta maior translagdo
antero-posterior do fémur deve estar sendo provocada pela ndo presenca do menisco neste
modelo, assim como verificado em articulagdes onde esta estrutura foi retirada

cirurgicamente.

O gréafico da Fig. 37 mostra a comparacdo dos valores de abdugdo/adugao tibial deste
trabalho com os valores experimentais e numéricos apresentados por Wilson, onde se observa
a mesma tendéncia de comportamento, porém, com valores significativamente maiores. A
abducdo/adugdo tibial ¢ governada basicamente pela geometria das superficies articulares,

tendo pouca influéncia dos meniscos e ligamentos. Desta forma a diferenca entre os valores
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aqui obtidos e os apresentados por Wilson devem estar relacionados com a diferenca nos

modelos geométricos utilizados em cada trabalho.

O modelo também consegue obter uma boa representacdo da rotacdo tibial, se
comparada com os respectivos valores de Wilson. Porém, apresenta certa oscilacdo nestes
valores, caracterizando uma instabilidade no movimento. Esta instabilidade pode estar sendo
provocada pela ndo presenca dos meniscos e também pelo fato do método de contato aqui
utilizado ser o Método Lagrangeano o qual garante a ndo penetragdo entre as superficies,

desta forma as irregularidade das superficies de contato afetam diretamente a suavidade nos

movimentos do fémur.

Experimental Wilson

4 —— Modelo Wilson /.

2 Pré-carregamento-1

Abduciao/Aducio [graus]

'8 T T T T T
0 20 40 60 80 100
Angulo de flexdo [graus]
Figura 36 -  Rotagao tibial como fun¢ao do angulo de flexdo do fémur.
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Figura37 -  Rotag¢do da tibial como funcao do angulo de flexdo do fémur.
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Figura38 -  For¢a no LCP em funcao do angulo de flexdo, com carregamento antero-

posterior de 100 N.

Na Fig. 38 sdo apresentados os valores de forca no ligamento cruzado posterior

obtidos por este modelo comparados com os valores apresentados por Moglo.

Vemos que os valores de forga obtidos sdo sensivelmente superiores aos apresentados
por Moglo. Contudo, os valores aqui obtidos apresentam uma amplitude maior. A maior
amplitude apresentada por este modelo deve estar relacionada com uma excessiva pré-tensao

dada ao ligamento.

Vemos que os valores de forga obtidos sdo sensivelmente superiores aos da referéncia,
porém apresentando a mesma tendéncia em funcao do angulo de flexdo. A maior amplitude

apresentada por este modelo esta relacionada com uma maior pré-tensdo dada ao ligamento

Na Fig. 39, 40 e 41 sao mostradas as for¢as no LCL, LCM e LCA respectivamente em

funcdo do angulo de flexao.
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Figura 39 -

For¢a no ligamento colateral lateral em fungao do angulo de flexdo, com

carregamento antero-posterior de 100 N.
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Figura 40 -

Forga no ligamento colateral medial em funcdo do angulo de flexao, com

carregamento antero-posterior de 100 N.
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Figura41 -  Forca no ligamento cruzado anterior em fun¢ao do angulo de flexdo, com

carregamento antero-posterior de 100 N.

Como pode ser visto nas Fig. 39, 40 e 41, percebe-se sensiveis diferencas das forgas
ligamentares em relagdo ao angulo de flexdo, tanto em amplitude quanto em comportamento,
principalmente no que diz respeito ao LCA, que neste modelo apresenta um aumento das
forcas em func¢do do angulo de flexdo, contrario ao esperado clinicamente, assim como 0 nao

descarregamento do LCM.

O fato da discrepancia entre os valores de forca do LCA pode estar sendo causado pela
ndo representacdo dos meniscos neste modelo. Clinicamente se verifica que joelhos sem
meniscos apresentam amplitudes de movimento aumentadas, € como foi verificado no grafico
da Fig. 35, o fémur teve uma maior translacdo antero-posterior ¢ como o LCA ¢ responsavel
pela limitacdo deste movimento ele foi continuamente solicitado, assim impedindo seu

descarregamento.

Como visto na revisdo da literatura, o menisco ¢ uma estrutura estabilizadora da
articulagdo do joelho, atuando de forma passiva sobre a articulagdo. Conforme Palastranga
[1], articulagdes sem menisco, (removidos cirurgicamente), mostram amplitude de
movimentos aumentada, podendo causar instabilidade e degeneracdo das superficies

articulares.

As diferengas de comportamento dos ligamentos colaterais acredita-se estarem
relacionadas com os locais de insercao desses ligamentos nos 0ssos, visto que esta variavel

apresenta grande influéncia nos resultados.
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Figura42 -  Comparagdo entre os deslocamentos antero-posterior de Moglo com o modelo

aqui apresentado com pré-carregamento-1, 2 e 3.

O grafico da Fig. 42 mostra os valores do deslocamento antero-posterior da tibia sobre
o fémur, durante o ciclo de flexdo, apresentando a comparagdo do modelo com o pré-

carregamento-2 € com pré-carregamento-3.

O grafico da Fig. 43 mostra a rotacdo tibial interna-externa da tibia sobre o fémur,
durante o ciclo de flexdo, e igualmente ao anterior apresentando a comparacdo do modelo

com o pré-carregamento-2 e com pré-carregamento-3.
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Figura43 -  Comparagdo entre as rotagoes tibial por Wilson, numérica experimentalmente,

com o modelo aqui apresentado com pré-carregamento-1, 2 e 3.
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Figura44 -  Comparagao entre as for¢cas no LCP obtidas por Moglo, com o modelo aqui

apresentado com pré-carregamento-1, 2 e 3.

Nas Fig. 44 a 47 sao apresentadas as comparagdes entre os valores das resultantes das
forcas no LCA, LCP, LCL e LCM dos trés modelos aqui apresentados, juntamente com os

valores obtidos por Mesfar ou Moglo.

Podemos verificar nas Fig. 43, 46 e 47 que pré-tensdo muito elevada provoca um
sobre confinamento da articulagdo promovendo bruscas variagdes de comportamento, bem

como verificado clinicamente.
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Figura 45 -  Comparagdo entre as forgas no LCA obtidas por Mesfar, com o modelo aqui

apresentado com pré-carregamento-1, 2 e 3.
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Na Fig. 45 podemos perceber que mesmo com variagdes nas pré-tensdes dadas aos

ligamentos o comportamento do LCA manteve-se similar.
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Figura46 -  Comparagao entre os valores de forca no LCL obtidos por Moglo, com o
modelo aqui apresentado com pré-carregamento-1, 2 e 3.
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Figura47 -  Comparagdo entre os valores de forgca no LCM obtidos por Moglo, com o

modelo aqui apresentado com pré-carregamento-1, 2 e 3.

Podemos verificar na Fig. 35 e 42 que a translagdo tibial antero-posterior teve uma
amplitude maior que os valores apresentados por Moglo, desta forma provocando uma maior
tragdo no ligamento cruzado anterior, impedindo seu descarregamento como era previsto. Este

nao descarregamento pode ser verificado pela Fig. 41 e 45.



4 —RESULTADOS OBTIDOS 53

Outra resultante do fato da maior amplitude de translagdo antero-posterior
experimentada pela tibia parece estar influenciando o ndo descarregamento de ambos os
ligamentos colaterais, estes mantendo suas tensdes ao longo do ciclo de flexdo (Fig. 39, 40, 46
e 47). Estes deveriam experimentar uma reducdo na tensdo como verificado pelos dados

apresentados na literatura.

Como podemos perceber nos graficos das Fig. 37 e 43, os valores da rotacdo interna-
externa do fémur sobre a tibia, a partir de aproximadamente 50° de flexdo, também
apresentam significativa diferenga com os valores obtidos por Wilson. Isto pode ser devido a

maior amplitude antero-posterior.

Assim o excesso de translacdo femoral antero-posterior e de rotagdo interna externa do
fémur sobre a tibia podem estar relacionados com a nao presenga de menisco no modelo aqui
construido, provocando uma elevagao nos niveis de tensdao nos ligamentos colaterais e

cruzado anterior.

Um outro fato que pode estar afetando os resultados sdo os locais de inser¢do dos
ligamentos. Isto pode ser resolvido com uma reconstru¢do geométrica mais precisa baseada

em dados reais.

Pelos gréficos das Fig. 48 a 55 que apresentam as componentes de for¢a na insercao
dos ligamentos, podemos verificar principalmente nos ligamentos colaterais, que a elevagao
do pré-carregamento do LCP provoca uma significativa elevacdo das forg¢as proximal-distal,
responsaveis pela pressao no contato articular. A elevacdo desta pressdo esta diretamente

ligada a ocorréncia de artrites e osteoartrites.
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Figura 48 -  Forga resultante e componentes de forga no LCA, com pré-carregamento-2.
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Figura49 -  Forca resultante e componentes de forca no LCA, com pré-carregamento-3.
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Figura 51 -  Forca resultante e componentes de forca no LCP, com pré-carregamento-3.
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Figura 54 -  Forga resultante e componentes de forca no LCM, com pré-carregamento-2.
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Podemos verificar nos graficos em anexo como, por exemplo, o da Fig. 56, uma
grande instabilidade nos movimentos do fémur. Estima-se que isto deve estar sendo causado
pela descrigdo geométrica nao suave da superficie (triangulariza¢do) aliada ao método de
contato utilizado, o método Lagrangeano. Este, evitando toda possivel penetracdo entre ambas

as superficies deixa os movimentos do fémur sujeitos a qualquer irregularidade na malha do

contato.

Forga resultante e componentes de for¢a no LCM, com pré-carregamento-3.
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Figura 56 -

Rotagao femoral interna/externa em relagdo ao angulo de flexdo com o pré-

carregamento-2.
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A cirurgia de reconstitui¢do ligamentar ¢ um procedimento freqiiente na ortopedia, em
fungdo do numero recorrente de lesdes desta natureza. Um risco associado a este
procedimento ¢ a diminui¢do da estabilidade da articulagdo, artrite e/ou artrose em
decorréncia de uma inadequada reprodugdo da cinematica original do joelho. Assim, constata-
se do levantamento bibliografico realizado no presente trabalho que estudos detalhados da
mecanica local da articulagdo do joelho, podem ser uma informacdo relevante capaz de

auxiliar a equipe médica na decisdo da técnica cirurgica apropriada para cada paciente.

O modelo de um joelho humano desenvolvido e implementado computacionalmente
neste trabalho deve ser analisado como um primeiro passo no desenvolvimento de uma
ferramenta de apoio médico na area de cirurgias ligamentares e fisioterapia. Tal modelo visa
simular a mecanica da articulagdo do joelho humano, fornecendo informacao dos esforcos
ligamentares e esforgos de contato entre as articulagdes durante o movimento de flexdo do

joelho.

Do ponto de vista geométrico, a precisdo de um modelo numérico para simular a
dindmica e a cinematica da articulagdo de um joelho esta intimamente ligada com a uma boa
representacdo das superficies articulares e dos pontos de inser¢do dos ligamentos nos 0ssos,

assim como da consideracao de todos os elementos estruturalmente relevantes.

Como mencionado ao longo do trabalho, foram utilizados descrigdes geométricas
padrdo da tibia, fémur e fibula, obtidas do Biomechanics European Laboratory Repository,
geradas a partir de reconstitui¢do tridimensional de imagens planas de tomografias
computadorizadas de pecas anatomicas cadavéricas. A geometria dos meniscos, ndo estava
disponivel e foram desconsiderados nesta primeira andlise. Os ligamentos foram modelados
como componentes unidimensionais, submetidos a deformacdes finitas e respondendo a leis
de comportamento de material eldstico ndo linear. As pegas dsseas foram consideradas rigidas

em comparagao aos ligamentos.

Foi realizada uma validagdo qualitativa do modelo utilizando dados equivalentes

obtidos da literatura, os quais serviram como parametros de comparagao.

As analises apresentadas no trabalho focalizam os esfor¢os sofridos pelos ligamentos
assim como os movimentos do fémur durante o movimento de flexao do joelho. Constatou-se

que houve uma boa reprodu¢do destes movimentos se comparados com outros trabalhos
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similares. Porém, os resultados ndo resultaram satisfatorios no que diz respeito aos esforcos

ligamentares, encontrando-se diferengas significativas.

E conhecido clinicamente que o menisco tem um papel importante na estabilizagdo da
articulacdo, restringindo o fémur a menores rotagdes e translacdes. A analise dos resultados
obtidos leva a crer que a auséncia deste elemento no modelo deva ser a principal causa das
diferencgas entre os esfor¢os ligamentares obtidos e os esperados, e que sua inclusdo deva ser

um aspecto essencial na correta reproducdo da mecanica do joelho.

Foi também observado numericamente que a geometria das superficies articulares e o
local de insercdo dos ligamentos nos ossos tem grande influencia na cinemadtica da
articulagdo. A obteng¢do direta do modelo geométrico das partes componentes da articulagdo ¢
um objetivo relevante a ser atingido. O desenvolvimento de um sistema capaz de obter
modelos geométricos utilizaveis em simulagdes por elementos finitos, de partes anatomicas
obtidas diretamente de imagens médicas, estd sendo construido pelo Laboratorio de Software

e Hardware do departamento de computagdo desta Universidade.

Além das consideragdes e criticas ja levantadas, o presente trabalho permitiu
identificar um conjunto de agdes cuja execucdao contribuiria no desenvolvimento das

pesquisas nesta area.

Como visto acima, para que seja possivel a modelagem do conjunto articular do
proprio paciente € necessario o modelo geométrico tridimensional das pegas articulares de
forma independente uma da outra, obtido de tomografias computadorizadas, ressonancias
magnéticas, ultra-sonografias ou outro meio de uso médico normal. Por outro lado, ¢
importante o conhecimento da posi¢do exata dos locais de inser¢d@o dos ligamentos nos 0ssos,
visto que estes locais de insercdo apresentam grande influencia na resposta cinematica do
modelo. Desafortunadamente, a obtengdo das geometrias dos diversos componentes do joelho
a partir de tomografias de um joelho montado (isto €, in vivo) apresenta-se como tarefa
complexa. Isso ocorre pelo fato estas sdo obtidos a partir de informagdes de gradientes de
densidade, existindo assim um alto grau de dificuldade para definir as superficies de contato,

ou seja, a definicao da fronteira entre uma peca e outra.

A titulo de sugestdo, a reconstru¢do do modelo sdlido poderia ser realizada a partir de
um modelo paramétrico com dados provenientes de tomografias e ndo gerados inteiramente

por estas.

Com a obtencao de um modelo geométrico, tridimensional do préprio paciente, com as

pecas articulares independentes, e com o exato local da insercao dos ligamentos e de todos os
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elementos estruturalmente relevantes, serd possivel a aplicacdo das técnicas aqui estudadas na

analise personalizada das intervengdes cirirgicas na regido da articulagdo do joelho.

Outro aspecto importante a ser realizado ¢ a elaboragdo de testes experimentais
incorporando dados que permitam calibrar o modelo numérico e assim homologar os
resultados obtidos através de simulagdes. Esta tarefa abre um amplo espectro de trabalho
experimental, envolvendo grande nimero de varidveis (pré-carga ligamentar e esforcos ao
longo do experimento, posicionamento, controle geométrico, esfor¢os de contato articular,

etc.)
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Graficos originais obtidos diretamente do software ANSYS
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Anexo 1. Flexao imposta sobre o fémur no tempo, com pré-carregamento-1.
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Anexo 2. Rotacgdo femoral interna/externa em relagdo com o angulo de flex@o, com pré-

carregamento-1.
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Anexo 3. Translagdo femoral antero-posterior em relagdo ao angulo de flexao, com pré-
carregamento-1.
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Anexo 4. Translagdo femoral proximal/distal em relacdo ao angulo de flexao, com pré-
carregamento-1.
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Anexo 5. Translagao femoral lateral/medial em relagdo ao angulo de flexao, com pré-

carregamento-1.
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Anexo 6. Forga em x no elemento-1 do ligamento cruzado anterior em relacdo ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.

Anexo 7. Forca em x no elemento-2 do ligamento cruzado anterior em relagdao ao angulo
de flexdao, com pré-carregamento-1.

Anexo 8. For¢a em x no elemento-3 do ligamento cruzado anterior em relagdo ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 9. Forga em y no elemento-1 do ligamento cruzado anterior em relagcdo ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
AN
Anexo 10. For¢a em y no elemento-2 do ligamento cruzado anterior em relagcdo ao angulo
de flexdo, com pré-carregamento-1.
' AN
Anexo 11. Forca em y no elemento-3 do ligamento cruzado anterior em relagao ao angulo

de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 12. Forca em z no elemento-1 do ligamento cruzado anterior em relagdo ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
: AN
Anexo 13. Forca em z no elemento-2 do ligamento cruzado anterior em relacdo ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
: AN
Anexo 14. Forca em z no elemento-3 do ligamento cruzado anterior em relagdo ao angulo

de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 15. Forga em x no elemento-1 do ligamento colateral lateral em relacao ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 16. Forga em x no elemento-2 do ligamento colateral lateral em relacao ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 17. For¢a em x no elemento-3 do ligamento colateral lateral em relagdo ao angulo

de flexdo, com pré-carregamento-1.
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Anexo 18. Forga em y no elemento-1 do ligamento colateral lateral em relacao ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 19. For¢a em y no elemento-2 do ligamento colateral lateral em relagdo ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 20. For¢a em y no elemento-3 do ligamento colateral lateral em relacdo ao angulo

de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 21. Forca em z no elemento-1 do ligamento colateral lateral em relagdo ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 22. Forca em z no elemento-2 do ligamento colateral lateral em relagdo ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 23. Forca em z no elemento-3 do ligamento colateral lateral em relagdo ao angulo

de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 24. Forca em x no elemento-1 do ligamento colateral medial em relacao ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 25. Forca em x no elemento-2 do ligamento colateral medial em relacao ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 26. Forca em x no elemento-3 do ligamento colateral medial em relagao ao angulo

de flexdo, com pré-carregamento-1.
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Anexo 27. Forca em y no elemento-1 do ligamento colateral medial em relacao ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 28. Forca em y no elemento-2 do ligamento colateral medial em relacao ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
AN
Anexo 29. Forca em y no elemento-3 do ligamento colateral medial em relagao ao angulo

de flexdo, com pré-carregamento-1.
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Anexo 30. Forca em z no elemento-1 do ligamento colateral medial em relagdo ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 31. For¢a em z no elemento-2 do ligamento colateral medial em relagdo ao angulo
de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 32. Forca em z no elemento-3 do ligamento colateral medial em relagdo ao angulo

de flexao, com pré-carregamento-1.
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Anexo 33.

Anexo 34.

Anexo 35.

FALD

TIHE.

Forca em x no elemento-1 do ligamento cruzado posterior em relagdo ao

angulo de flexao, com pré-carregamento-1.

WAL

TIHE.

AN

Forca em x no elemento-2 do ligamento cruzado posterior em relacdo ao

angulo de flexao, com pré-carregamento-1.

FRLI

AN

Forca em x no elemento-3 do ligamento cruzado posterior em relacdo ao

angulo de flexdo, com pré-carregamento-1.
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Anexo 36.

Anexo 37.

Anexo 38.
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angulo de flexdo, com pré-carregamento-1.
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TLHE.

angulo de flexdo, com pré-carregamento-1.
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angulo de flexdo, com pré-carregamento-1.

Forga em y no elemento-1 do ligamento cruzado posterior em relagao ao

For¢a em y no elemento-2 do ligamento cruzado posterior em relagdo ao

Forca em y no elemento-3 do ligamento cruzado posterior em relacdo ao
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Anexo 39. Forca em z no elemento-1 do ligamento cruzado posterior em relagcdo ao

angulo de flexdo, com pré-carregamento-1.
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Anexo 40. Forca em z no elemento-2 do ligamento cruzado posterior em relagao ao
angulo de flexdo, com pré-carregamento-1.
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Anexo 41. Forca em z no elemento-3 do ligamento cruzado posterior em relagcdo ao
angulo de flexdo, com pré-carregamento-1.
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Anexo 42. Representagdo da flexdo femoral do modelo, vista isométrica posterior.
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