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RESUMO

A compreensao das forcas atuantes sobre o membro superior € essencial para o
aperfeicoamento de procedimentos de reabilitacdo e de cirurgia. Nos ultimos anos,
tém se consagrados modelos biomecéanicos que traduzem o comportamento de
tecidos e de seres vivos em equagdes para que, utilizando as ferramentas da
engenharia, seja possivel melhorar a compreensao dos fenémenos fisiologicos. Este
trabalho trata do modelamento biomecénico do membro superior utilizando técnicas de
geragdo das geometrias que representam os diferentes tecidos, a prescricdo dos
modelos constitutivos e a geracado de malhas adequadas para simulagéo de esforgos e
deformagbes empregando o método dos elementos finitos. O objetivo deste estudo foi
desenvolver metodologia para gerar modelos tridimensionais apropriados para realizar
simulagbes do membro superior de interesse da biomecanica, da reabilitagdo e da
ortopedia. A metodologia consistiu no desenvolvimento, validagédo e aplicagdo de
modelos biomecanicos da mao e do cotovelo. Para a criacdo de modelos
biomecanicos foram utilizadas duas propostas, uma com base em modelos
geomeétricos fornecidos por empresas de animacgao grafica e outra a partir de imagens
médicas. As aplicagbes dos modelos biomecénicos consistiram no aperfeicoamento da
ortese de membro superior e na analise de diferentes configuracbes de insercao de
pinos para reduzir fratura supracondilar do umero. Os modelos da 6rtese de méo e o
modelo da fixagdo de fratura supracondilar foram validados por valores experimentais
obtidos na literatura, enquanto o modelo da értese de cotovelo foi validado por
experimento realizado no Laboratério de Bioengenharia da Universidade Federal de
Minas Gerais. Os resultados obtidos da simulacdo numérica da o6rtese de mao
possibilitou determinar a relagdo entre a forca de tracdo no tendao artificial com o
angulo de flexdo do dedo indicador. A comparagdo dos resultados numéricos da
simulacdo da oértese de cotovelo com os resultados experimentais e analiticos
possibilitou a sua validagdo. Foi demonstrado que o modelo de fixacdo da fratura
supracondilar & capaz de representar os fendmenos mecanicos que ocorrem durante
as cargas de torcdo na fratura reduzida. Concluiu-se que a metodologia de
desenvolvimento e validacdo de modelos tridimensionais adotada neste trabalho
possibilitou, com sucesso, a geracao de um modelo biomecéanico do membro superior.

Palavras-chave: bioengenharia, engenharia biomecénica, modelo biomecéanico, méo,

cotovelo, fratura supracondilar, método dos elementos finitos.
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ABSTRACT

The comprehension of the forces to which the upper members are subjected is essential to
improve rehabilitation and chirurgical procedures. Recently, biomechanical models have
been developed to reproduce the behavior of tissues and living systems by means of
mathematical equations, such that, by using engineering tools, it is possible to improve our
knowledge of the physiological phenomenon. The present work deals with the
biomechanical modeling of the human upper member. The geometrical models were
constructed using computational technics, to represent the different tissues, to which
boundary conditions and constitutive models were applied. Finite element meshes were
generated from the constructed geometries and using the finite element method, the stress
and strain fields were obtained. The objective of the present study was to develop a
methodology to generate tridimensional models, optimized to be use on numerical
simulations of the upper member, with interests on rehabilitation and orthopedics. The
methodology consisted on the development, validation and application of biomechanical
models of the hand and elbow. To generate the biomechanical models, to different
approaches were used, one based on geometrical models obtained from a graphical
animation company, and another based on medical images. The models developed on the
present work were applied to improve an upper limb orthosis and to analyze the different
possible configurations for the insertion of the fixation pins, in order to reduce the
supracondylar fracture of the humerus. The models for the hand orthosis and fixation
system for the supracondylar fracture of the humerus were validated by experimental
values obtained from the literature, while the model for the elbow orthosis was validated
with experimental data obtained on the Laboratério de Bioengenharia da Universidade
Federal de Minas Gerais. The results obtained from the numerical simulations of the
developed hand orthosis allowed to determine the relation between the traction force on the
artificial tendon and the degree of flexion of the index finger. Comparing the numerical
results with the experimental and analytical results made its validation. It has been
demonstrated that the model for the fixation system for a supracondylar fracture is able to
reproduce the mechanical system that occur during the torsion loads on the reduce
fracture. Concluding, the methodology used to develop and validate the tridimensional
models developed on this work allowed to generate a biomechanical model fro the upper

member.

Keyword: bioengineering, biomechanical engineering, biomechanical model, hand, elbow,
supracondylar fracture, finite element method



1. INTRODUCAO

Lesbes que acometem o membro superior, causadas por patologias ou
acidentes, ocasionam sérias consequéncias socioeconémicas, impedindo o
individuo de estar ativo no mercado de trabalho. Além disso, limitam o individuo
no desempenho das suas atividades diérias, resultando em incapacidades
significativas (WU et al., 2008).

Segundo dados do Ministério da Previdéncia Social, em 2009, o numero de
acidentes ocupacionais atingiu 740 mil trabalhadores. Dentre os acidentes
registrados, os de maior participacao foram lesao e fratura do punho (10,6%) e
lesdo e fratura da mao (6,5%) (PREVIDENCIA SOCIAL, 2011).

Outra lesdo de membro superior com alta incidéncia € a que decorre da
hemiplegia do Acidente Vascular Encefalico (AVE). O AVE é a principal causa
de incapacidade no mundo (LAVADOS et al, 2007). Com base nas
informacdes do DataSus, de 2005 a 2009 registraram-se no Brasil cerca de
170.000 internacdes por AVE/ano (DATASUS, 2011).

Uma lesdo do membro superior muito comum também, em criangas, sado as
fraturas supracondilares do umero (FIG. 1.1) que totalizam 17% de todas as
fraturas no corpo e até 60% das fraturas do cotovelo (HOUSHIAN et al., 2001;
TERRA et al., 2005; MAHAN et al.,, 2007). O método de escolha para o
tratamento é a reducdo incruenta (manipulacéo forcada do fragmento 6sseo
para restaurar a anatomia do osso) e a fixacdo percutdnea com pinos.
Entretanto, durante a analise pré-cirurgica, o posicionamento dos pinos para a
estabilizacdo da fratura ainda € controverso. Além de nado definir qual é o
método mais estavel aos esforcos antero-posterior e rotacional, ha a
possibilidade de ocorrer lesdo do nervo ulnar no ponto de entrada do pino
(LARSON et al., 2006).



FIGURA 1.1 - Fratura supracondilar (MAHAN et al., 2007).

Para o desenvolvimento de Orteses utilizadas na reabilitacdo de lesdes
ocupacionais e neurolégicas e para as andlises pré-cirirgicas de fraturas
supracondilares, é essencial a compreensdo das forcas atuantes sobre o
membro superior. Uma das mais promissoras abordagens teoricas que utilizam
os conceitos da biomecénica para explorar as forgas aplicadas e seus efeitos
sobre o corpo humano sao os modelos biomecanicos (SANCHO-BRU et al.,
2001; MOLINARI et al., 2005; WU et al., 2008).

Estudos evidenciam que os modelos biomecanicos, por meio do método de
elementos finitos, auxiliam na compreensdo das forcas atuantes sobre as
estruturas do corpo humano (DA CUNHA et al., 2000; DANDEKAR et al., 2003;
LEE e ZHANG, 2007; GENTIL et al., 2008; PARENTE et al., 2009). Mesmo
com o0s avancos na area dos algoritmos computacionais, analises
experimentais devem ser realizadas para a validacdo dos modelos
biomecanicos. Tal validagcao pode ocorrer por meio de experimentos in vivo
(THEN et al., 2007) ou ex vivo (BANDAK et al., 2001; LEE et al., 2008).

Este trabalho trata do modelamento biomecanico do membro superior
utilizando técnicas de geracdo das geometrias que representam os diferentes
tecidos, a prescricdo dos modelos constitutivos e a geracdao de malhas
adequadas para simulacao de esforcos e deformacdes empregando o método
dos elementos finitos. A metodologia descrita neste trabalho foi utilizada no



desenvolvimento da 6rtese de membro superior, que atualmente ocorre no
Laboratério de Bioengenharia (Labbio) da UFMG. Para demonstrar o potencial
de aplicacdo desta metodologia também na ortopedia, foram estudadas as
diferentes configuracbes de reducdo de fraturas na area supracondilar

(cotovelo) por meio de pinos.

1.1 — OBJETIVO GERAL

Desenvolver metodologia para gerar modelos tridimensionais apropriados para
realizar simulagdes do membro superior de interesse da biomecéanica, da

reabilitacdo e da ortopedia.

1.1.1 — Objetivos especificos

1. Desenvolvimento de modelos biomecanicos em trés dimensdes do membro

superior: mao e cotovelo.

2. Criar um modelo computacional da 6rtese de mao do Labbio/UFMG.

3. Criar um modelo computacional da 6rtese de cotovelo do Labbio/UFMG.
4. Criar um modelo computacional da fixacdo da fratura supracondilar.

5. Validar os modelos computacionais com valores obtidos experimentalmente

e valores encontrados na literatura.



2. REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1 — MoDELOS BIOMECANICOS

2.1.1 — Modelos biomecanicos do membro superior

Modelos biomecéanicos em 3D sdo propostos para determinar as forcas
exercidas durante a preensdao de objetos de massa e largura diferenciados
(DOMALAIN et al., 2007). Em 1995, Brook e colaboradores apresentaram um
modelo dinamico para o dedo indicador (FIG. 2.1). Foram utilizadas
aproximacodes nao-lineares nos modelos para predi¢do das forgas nos tenddes
durante movimentos especificos. Os resultados das simulagbes alcancados
pelo modelo foram comparados com valores de forcas obtidos
experimentalmente por outros autores (BROOK et al., 1995).

FIGURA 2.1 - Modelo dinamico do dedo indicador (BROOK et al., 1995).

Sancho-Bru e colaboradores (2001) desenvolveram um modelo 3D dinamico de
um dedo humano com a finalidade de estimar as forcas musculares envolvidas
durante os movimentos de flexdo e extensado. A validade do modelo foi provada
por meio de duas simulagdes: movimentos livres de flexao e extensao de todas

as articulacbes e livre movimento de aducdo da articulagao



metacarpofalangeana. O modelo do musculo considerou trés elementos: um
elemento contratil responséavel por gerar a for¢ca, um elemento elastico paralelo
que é responsavel pela forga passiva gerada pelo musculo quando é alongado,
e um componente elastico. No modelo, ndo foram adicionados tecidos moles,

tais como: derme, epiderme, tecido adiposo, ligamentos e capsulas (FIG. 2.2).

MCP PIP DIP

FIGURA 2.2 - Modelo tridimensional de um dedo (SANCHO-BRU et al., 2001)

Sibille e colaboradores (2002) descreveram um modelo anatémico de uma mao
constituida por ossos, tenddes e tecidos moles. A geometria representante dos
tecidos moles foi modelada por elipses envolvendo todas as falanges. Durante
o movimento dos dedos, as deformacdes dos tecidos foram determinadas por
uma metodologia que considera a incompressibilidade e o contato dos sélidos.
Essa metodologia consiste no monitoramento dos nds das malhas dos soélidos
(FIG. 2.3a) e, assim, quando ha sobreposicao (FIG. 2.3b) um algoritmo desloca
0s nés sobrepostos (FIG. 2.3c) e calcula a forca de reagéao no contato (SIBILLE
et al., 2002).

Antes da colis3o Depois da colisao Depois da resolugao

(@) (b) (c)

FIGURA 2.3 - Algoritmo de analise de contato (SIBELLE et al., 2002)



Os movimentos da mao resultam da aplicacdo de forcas exercidas pelos
tendées sobre a estrutura 6ssea (FIG. 2.4). Entretanto, a geometria dos
tendées ndo foram representadas, sendo suas ag¢des aplicadas em pontos
especificos em cada falange (SIBILLE et al., 2002).

FIGURA 2.4 - Modelo anatémico da mao humana (SIBILLE et al., 2002).

Wu e colaboradores (2003) desenvolveram um modelo biomecanico para
simular carregamentos dindmicos na ponta do dedo obtendo como resposta a
forca resultante. Para a analise biomecénica, foram criados dois modelos: o
primeiro representa o contato com uma superficie rigida (FIG. 2.5a) e o
segundo representa o pressionamento de uma tecla (FIG. 2.5b). Em ambos os
modelos, o osso foi submetido a deslocamentos verticais. A principal limitagéo
do modelo proposto € que os efeitos da inércia dos dedos e méaos foram
desprezados.
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FIGURA 2.5 - Analise de contato do dedo com (a) superficie rigida e (b) uma tecla
(WU et al., 2003).

Em 2003, Albrecht e colaboradores apresentaram modelos da mao humana em
3D com estrutura anatémica (FIG. 2.6), adequados para uso em tempo real,
tendo sua animacao baseada em simulagdo de deformacdes de tecidos com
propriedades elasticas. Sistemas massa-mola foram utilizados como
modelagem das deformacgdes do sistema (ALBRECHT et al., 2003).

FIGURA 2.6 - Modelo 3D utilizado para animagéao (ALBRECHT et al., 2003).

Com a finalidade de compreender 0os mecanismos e o controle motor dos
dedos durante a digitacdo, um modelo dinamico foi proposto (FIG. 2.7). Os
momentos nas articulacbes dos dedos foram calculados com base em
conceitos de Newton e Euler (KUO et al., 2006).



Xp

FIGURA 2.7 - Modelo dindmico (KUO et al., 2006).

Considerando que algumas atividades envolvem risco elevado de ruptura de
tenddes, em 2006, Vigouroux e colaboradores criaram um modelo biomecénico
estatico do dedo para analisar as tensbes aplicadas nos tenddes (FIG.2.8).
Para a validagdo do modelo foi realizado um experimento para determinar a
relacdo da forca aplicada na ponta do dedo e os angulos das falanges
(VIGOUROUKX et al., 2006).

tepp  + tpps

FIGURA 2.8 - Modelo de for¢gas no tendao; Experimento para determinagéo de forcas
(VIGOUROQUKX et al., 2006).

Um modelo biomecéanico dindmico dos movimentos da mao foi proposto para
determinacao de torques nas articulagdes (FIG. 2.9). O modelo facilitou
computacionalmente a simulacdo dos movimentos de multiplos dedos da mao.



Este modelo incorpora torques dinamicos nas articulacbes e utiliza como

realimentacdo dados cinematicos experimentais (LEE e ZHANG, 2007).

FIGURA 2.9 - Modelo dindmico (LEE e ZHANG, 2007).

Modelos com aparéncia realistica sdo apresentados utilizando fotografias para
a construcao geométrica. Lee e Kim (2007) criaram um modelo anatémico
animado que reproduz movimentos da mao humana. Algoritmos criam uma
superficie de deformagédo do modelo, onde marcadores naturais sdo adaptados
para indicar as articulacdes. Pelo fato do modelo ser utilizado apenas para
animagdes, nao houve a necessidade de caracterizacdo de materiais. O
modelo representa apenas uma estrutura externa, ou seja, apenas a pele da
mao humana. Esse tipo de modelo cinematico nao é capaz de predizer tensdes
e deformacgdes (FIG. 2.10).

FIGURA 2.10 - Modelo anatémico da mao (LEE e KIM, 2007).
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Em 2007, Dong e colaboradores apresentaram modelos analiticos a fim de
estudar o comportamento da mao humana em resposta a vibragdes. Os
modelos propostos sdo considerados para servir como ferramentas Uteis na
concepcao e avaliacao de métodos de isolamento as vibracées, e também em
analises de vibragdes de ferramentas elétricas (FIG. 2.11).
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FIGURA 2.11 - Modelo constitutivo para analises de vibra¢des (DONG et al., 2007).

Para uma andlise biomecéanica de um dedo pressionando uma tecla, Wu e
colaboradores (2008) criaram um modelo dindmico em 3D. Neste modelo os
musculos e tenddes sdo conectados aos ossos. O dedo é representado pelo
metacarpo e pelas falanges: distal, medial e proximal (FIG. 2.12a). As
conexdes entre os 0ssos sao feitas pelas articulagdes. A simulacdo tem como
resultado a forga gerada na ponta do dedo (FIG. 2.12b). Modelos utilizados
para determinacdo das forcas durante a interagdo de pessoas com objetos
possibilitam o desenvolvimento de equipamentos mais ergonémicos,

minimizando lesdes dos trabalhadores (WU et al., 2008).

F()
Botéo do \
teclado

FIGURA 2.12 - Desenvolvimento de equipamentos ergonémicos. (a) Modelo dindmico 3D; (b)

Simulacao de pressionamento de uma tecla (WU et al., 2008).
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Em 2009, Rocha e colaboradores criaram um modelo biomecénico 3D da méo
humana utilizando MEF (FIG. 2.13). O modelo constituia-se dos ossos dos
dedos, das capsulas articulares e da pele. O modelo utilizava propriedades
hiperelasticas para a pele e para as capsulas. Os autores realizaram
simulacbes biomecanicas para analisar o comportamento do modelo. O

resultado foi a flexdo do dedo indicador.

FIGURA 2.13 - Modelo biomecanico tridimensional da mao humana (ROCHA et al., 2009).

Em 2002, Takatori e colaboradores criaram um modelo biomecéanico
tridimensional do cotovelo com o objetivo de analisar a distribuigcdo de tensdes
na articulagdo umero-radial (FIG. 2.14a). O modelo geométrico era constituido
apenas pelas estruturas dos 0ssos, as quais foram obtidas por tomografia
computadorizada. Para a validacdo do modelo foi realizado um experimento
utilizando articulagées de cadaveres (FIG. 2.14b). A distribuicdo de tensbes na
junta umero-radial foi analisada com filme sensivel a pressdo. Os padroes de
distribuicdo de tensdes experimentais foram semelhantes aos numéricos
(TAKATORI et al., 2002).
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FIGURA 2.14 - Estudo biomecénico do cotovelo; (a) Modelo Biomecénico do cotovelo;
(b) Analise experimental (TAKATORI et al., 2002).

Considerando a lesdo do cotovelo comum em atletas de ténis, em 2009, Jia
propbés um modelo computacional para explicar, pelo ponto de vista da
mecanica, a lesdo de cotovelo. As distribuicoes de tensdées nos ligamentos
foram analisadas por meio de métodos de elementos finitos. As simulagbes
demonstraram que o cotovelo em extensdo maxima, posicao muito solicitada
durante o jogo de ténis, gera concentracao de tensdées no ligamento colateral
medial (FIG. 2.15). O autor atribui a degeneracao da adesao do tecido fibroso a
concentragédo de tensdes resultando na lesdo dos ligamentos (JIA, 2009).

FIGURA 2.15 - Distribuicao de tensdes no ligamento colateral medial (JIA, 2009).
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Tarnita e colaboradores (2010) criaram um modelo computacional
tridimensional do cotovelo com o objetivo de estudar a otimizacao de préteses.
O trabalho apresenta uma metodologia para obter um modelo do cotovelo
usando imagens de tomografia computadorizada associado com um programa
CAD. O modelo computacional do cotovelo humano contendo 0ssos,
ligamentos e musculos utilizou 0 método dos elementos finitos para estudos
biomecéanicos (FIG. 2.16). As geometrias dos ligamentos e musculos foram
criadas a partir de estudos anatbmicos, uma vez que nao eram visiveis nas

imagens da tomografia computadorizada.

FIGURA 2.16 - Modelo tridimensional do cotovelo (TARNITA et al., 2010).

2.1.2 — Geracao de geometrias

Técnicas avancadas de captacdo de imagens, tais como tomografia
computadorizada (TC) e ressonancia magnética (RM) sdo utilizadas para a
geracdo das geometrias dos modelos biomecanicos. As imagens sao
importadas em programas de desenho auxiliado por computador (Computer-
aided design - CAD) para a criacdo das geometrias dos modelos em 3D
(ALEXANDRE et al., 2006; PIMENTA et al., 2006).

Além dos exames imageoldgicos, outra fonte de imagens para a criacao das
geometrias dos modelos biomecéanicos sdo imagens reais de cadaveres. Essas
imagens representam cortes transversais de corpos cadavéricos congelados. A
National Library of Medicine (NLM) dos EUA criou o primeiro projeto do homem
visivel (Visible Human Project - VHP). Em 1994 e 1995, Health Science
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Center da Universidade do Colorado, estabeleceu o primeiro conjunto de dados
do sexo masculino e feminino. Em marco de 2001, uma universidade na Coréia
e o Instituto Coreano de Ciéncia e Tecnologia da Informagéao criaram o Visible
Korea Human (VKH). Posteriormente, em 2001, a China iniciou o projeto
Virtual Chinese Human (VCH) e em fevereiro de 2003, o conjunto de dados
de uma mulher foi finalizada em Southern Medical University, com o catalogo
Virtual Chinese Human Female (VCH-F1). (SPITZER e WHITLOCK, 1998;
PARK et al., 2008; YUAN et al., 2008).

Um modelo de elementos finitos 3D da articulacdo do tornozelo humano foi
desenvolvido por Bandak e colaboradores em 2001 para estudar as lesdes
causadas por impactos. Para representar a estrutura éssea, contornos foram
extraidos de imagens médicas (FIG. 2.17a). Curvas suavizadas continuas
foram usadas para representar as fronteiras dos diferentes tecidos dos 0ssos
(FIG. 2.17b). Em cada secao foi criada a malha representativa (FIG. 2.17c). A
unido das segdes gerou os sélidos do modelo (FIG. 2.17d).

FIGURA 2.17 - Geragao da geometria do fémur: (a) Contornos do 0sso; (b) Curvas suavizadas;
(c) Malha bidimensional; (d) Malha tridimensional. (BANDAK et al., 2001)

Em 2003, Wu e colaboradores criaram um modelo representativo em 2D do

perfil da ponta do dedo (FIG. 2.18). Dimensdes geométricas encontradas na
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literatura foram utilizadas para a criagdo da geometria do modelo.
Considerando formas elipticas gerou-se o perfil da ponta do dedo. O tecido da
pele, incluindo a derme e epiderme, recebeu propriedades hiperelasticas. A

unha e os ossos foram considerados como linear elastico.

FIGURA 2.18 - Modelo 2D da ponta de um dedo (WU et al., 2003).

Um sistema de video incorporado a um microscopio foi utilizado para adquirir
uma sequéncia de imagens de alto contraste em 2D de réplicas de dedos de
primatas em diversas orientagbes (DANDEKAR et al., 2003). Um total de 100
imagens de planos distintos foi obtido para cada dedo. Em cada plano foi
extraida a fronteira da geometria do dedo (FIG. 2.19a). Pontos de referéncia
foram gerados em sec¢des transversais ao longo dos dedos (FIG. 2.19b) e

posteriormente unidos para criar os perfis das geometrias (FIG. 2.19c).

FIGURA 2.19 - Geragao da geometria 3D da ponta do dedo: (a) Fronteiras relativas aos planos;
(b) Pontos representativos; (c) Perfis ao longo do dedo (DANDEKAR et al., 2003).
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Com a unido dos perfis criados nas secOes transversais o0s autores
reconstruiram as geometrias em 3D da ponta do dedo de um homem
(FIG. 2.20a). A pele foi modelada com duas camadas correspondente a
epiderme e a derme. As dimensdes da falange distal foram extraidas de
imagens de raios-X. Mais duas camadas intermediarias foram criadas entre a
pele e o 0sso para o modelo dos tecidos adiposos e fibrosos. Estas cinco
camadas foram definidas em cada uma das seccdes transversais do modelo
(FIG. 2.20b) (DANDEKAR et al., 2003).

(b)

FIGURA 2.20 - Modelo da extremidade do dedo; (a) Superficie externa; (b) Camadas internas
do modelo do dedo (DANDEKAR et al., 2003).

Then e colaboradores propuseram em 2007 um modelo em 2D utilizando MEF
para a caracterizacdo das propriedades mecéanicas da regido glutea. Para a
geracao das geometrias do modelo, foram utilizadas imagens de ressonancia
magnética. As imagens foram criadas antes do experimento (FIG. 2.21a), para
gerar o sélido inicial, e durante o experimento (FIG. 2.21b), para gerar o solido
deformado devido a presséo aplicada.

(a) (b)

FIGURA 2.21 - Obtencao da geometria da regido glutea; (a) Imagem de ressonancia antes do
experimento; (b) Imagem durante o experimento (THEN et al., 2007).
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Cox e colaboradores, em 2007 realizaram um estudo para analisar os fatores
associados ao desconforto. O modelo geométrico foi criado a partir de
fotografias de fatias do corpo humano, estas foram fornecidas pelo programa
Visible Human. Pelo fato das imagens serem retiradas de um cadaver em
posicdo de decubito dorsal, o modelo geométrico inicial apresentava os
membros inferiores estendidos. Como o objetivo da simulacdo era analisar
pressdes na regidao glutea, foi necessario adaptar o modelo geométrico.
Utilizando um scanner laser foi possivel criar um modelo geométrico com os

membros inferiores flexionados (FIG. 2.22).
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FIGURA 2.22 - Modelo geométrico 3D dos membros inferiores (COX et al., 2007).

2.1.3 — Caracterizacao de tecidos moles

A correta modelagem das leis constitutivas é de fundamental importancia para
a analise do comportamento mecénico de sélidos e estruturas. Propriedades
mecanicas de tecidos moles de amostras da mesma origem podem apresentar
caracteristicas diferenciadas devido, apenas, a sua hidratagdo quando
comparadas com tecidos normais (HENDRIKS et al., 2004).

Na andlise estrutural é importante compreender a relagdo da tensao com a
deformacédo, sendo essas relacdes constitutivas realizadas por equacoes
lineares ou nao-lineares. Conhecidas as propriedades mecénicas definidas

como médulo de elasticidade (E) e o coeficiente de Poisson (v), pode-se
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descrever o comportamento de um material elastico linear pela equacéo. Essa

relacao pode ser descrita pela Lei de Hooke (EQ. 2.1):

E 14
G"":l+v(€i"+l—2v€kk5’:’) (2.1)

onde o é o tensor de Cauchy e ¢ é o tensor deformagéo infinitesimal.

Materiais como tecidos moles possuem uma relacao nao-linear entre tensao e
deformacao independentemente do nivel de solicitacdo, caracterizando uma
nao linearidade quanto a relacao constitutiva do material. A cadeia de colageno
presente nos tecidos moles é a grande responsavel pela ndo linearidade da
relacdo tensdo e deformagao mecanica (BISCHOFF et al., 2000). Neste caso, a
Lei de Hooke nao € aplicavel, isto €, ndo € possivel relacionar tensdo com
deformacgéo utilizando apenas duas constantes do material. A forma mais
comum de relacionar a tenséo (Tj) e a deformacdo (Ej) neste caso, € a partir
de uma funcao de energia de deformacéao (W) (HOSS, 2009). Essa relagéao é
descrita por (EQ. 2.2):

T, = f{%} @2)

A compreensdo da mecanica do tecido mole, por causa do comportamento
nao-linear comumente exibidos pelas propriedades mecanicas dos materiais,
torna comum o uso de modelos hiperelasticos constitutivos. Modelos
hiperelasticos, no entanto, dependem de um conjunto de variaveis que devem

ser obtidos experimentalmente.

Considerando ser um problema fundamental na teoria da elasticidade encontrar
a expressao correta para a energia de deformacao de um corpo submetido a
uma deformagdo, Mooney (1940) propés um modelo fenomenolégico com
dependéncia linear do primeiro e segundo invariante de deformagéao, 11 e 12
respectivamente, sendo este talvez o mais celebrado de todos os modelos

hiperelasticos. O modelo hiperelastico de energia de deformacédo (W) de
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Mooney-Rivlin de dois parametros pode ser representado pela equacao
(EQ. 2.3):

W=C,,I -3)+C, I, —3)+%(J—1)2 (2.3)

Considerado um dos modelos de maior potencial na caracterizagao de
materiais hiperelasticos, o modelo de Ogden (1972) é possivelmente o modelo
mais conhecido depois de Mooney-Rivlin. A energia de deformagao (W) baseia-
se diretamente nos alongamentos principais (Aj) ao contrario dos invariantes de

deformacao, podendo ser expressa pela equacao (EQ. 2.4):

W= i Clai-1) (A + 2 + 2 =3) -

izl Co;

Em um estudo realizado em 2006, Martins e colaboradores estudaram o
comportamento nao-linear mecanico de tecidos bioldgicos moles sob tenséo
uniaxial. As constantes de material para sete diferentes modelos de materiais
hiperelasticos foram obtidas por meio de métodos inversos. Os autores
utilizaram os seguintes modelos: MOONEY-RIVLIN, YEOH, NEO-HOOKEANQO,
OGDEN, HUMPHREY, MARTINS e VERONDA-WESTMANN.

A diferenca entre os modelos esta na funcao de energia de deformacéao (W). As
equacoes de cada modelo é apresentada na TAB. 2.1 (MARTINS et al., 2006).



TABELA 2.1 - Fungbes de energia de deformagao de modelos hiperelasticos.

20

Modelo Funcéao de energia de deformacéao

2

Mooney—Rivlin W=>cl(1-3)
i=1

3 i

Yeoh W=>¢l1,-3)
i=1

Neo—Hookean W =c(1,-3)

Ogden w=> G (e 4 g 4+ A —3)
i=l Gy
Humphrey W =c (et 1)
Martins W = ¢ (602(11_3) _1)+ ¢ (ec'4(ﬂ—l)2 _1)

Veronda—Westmann

W=, [602(11_3) —1]—%(12 —3)

O resultado experimental e os resultados numéricos foram tracados na

FIG. 2.23. Dos sete modelos de materiais analisados, seis apresentaram boas

correlacées (fator de correlacdo > 0,99) entre os dados tebricos e o0s

experimentais. O modelo Neo-Hookeano apresentou o pior desempenho,

incapaz de captar a nao linearidade das propriedades mecanicas dos materiais

(MARTINS et al., 20086).
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FIGURA 2.23 - Analise dos modelos constitutivos das propriedades dos materiais
(MARTINS et al., 2006).

Martins e colaboradores (2006) verificaram que o numero de parametros do
modelo constitutivo influencia na aproximacdo dos modelos de otimizacéo.
Uma das melhores aproximagdes apresentada foi o resultado numérico obtido
utilizando o modelo de Ogden com seis parametros, entretanto o nimero de
interacdes realizadas foi muito superior ao modelo de Mooney-Rivlin com
apenas dois parametros. Diante da facilidade na obtengédo dos parametros do
modelo Mooney-Rivlin, alguns estudos consideram esse o melhor modelo para
predizer o comportamento nao linear de materiais hiperelasticos, isotrdpicos e
incompressiveis em seres humanos (VALENCIA; BAEZA, 2009).

Pela simplicidade e boa representacdo do comportamento dos tecidos moles o
modelo constitutivo Mooney-Rivlin foi utilizado nos modelos biomecanicos

gerados no presente trabalho.

Uma padronizacdo do procedimento para determinar as propriedades
mecanicas de tecidos moles in vivo ainda nao foi estabelecida. Diferentes
metodologias s&o empregadas por diversos pesquisadores. Algumas
metodologias serdo apresentadas a seguir. Em 1996, Clark e colaboradores

realizaram um experimento para determinar as propriedades mecanicas da
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pele. Durante o experimento, a pele foi esticada por separadores e entre estes
foi instalado um extensémetro. A rigidez da pele pode ser calculada com os
valores das forgcas aplicadas pelos separadores e com os valores de
deformacgdes medidos pelo extensémetro (FIG. 2.24) (CLARK et al., 1996).

FIGURA 2.24 - Experimento in vivo para determinagao de propriedades mecanicas da pele
(CLARK et al., 1996).

Com o intuito de determinar os parametros dos tecidos moles da ponta do
dedo, em 2003, Dandekar e colaboradores realizaram simulacées numéricas
(FIG. 2.25) utilizando diferentes propriedades nos tecidos e os resultados foram

comparados com valores experimentais encontrados na literatura.

L_L/‘

FIGURA 2.25 - Modelo 3D da ponta do dedo (DANDEKAR et al., 2003).
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Em 2003, para a caracterizacdao do comportamento mecanico da pele, Hendriks
e colaboradores apresentaram um meétodo numérico e experimental. A
geometria do modelo foi obtida a partir de imagens de ultra-som. As imagens
de ultra-som foram geradas antes (FIG. 2.26a) e durante o experimento
(FIG. 2.26b), e a partir destas foi possivel gerar curvas de tensdo em fungéo da
deformacéo.

(b)

Pele  Gordura Masculo

Gordura Misculo

FIGURA 2.26 - Andlises de comportamento da pele utilizando imagens de ultra-som (a) antes
do experimento e (b) durante o experimento (HENDRIKS et al., 2003).

Apés a realizacdo do experimento, um modelo numérico foi criado (FIG. 2.27a)
utilizando as propriedades encontradas pelas curvas de tenséo por deformacao
obtidas no experimento (HENDRIKS et al, 2003). A espessura da pele foi
obtida da imagem de ultra-som. Os autores concluiram que o resultado
reproduziu 0 comportamento do modelo da pele (FIG. 2.27b).
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Pressdo

(b)

FIGURA 2.27 - Determinagao das propriedades da pele. (a) Modelo da pele humana utilizando
MEF; (b) Resultado da simulagao (HENDRIKS et al., 2003).

Wu e colaboradores (2007) propuseram um novo método para determinar o
comportamento n&o linear elastico da pele e do tecido subcutaneo (FIG. 2.28).
Amostras que continham pele e tecido subcuténeo foram retiradas de tecidos
suinos. Os espécimes foram comprimidos entre duas placas cilindricas de aco
inoxidavel. O deslocamento de compressao foi determinado usando sistema

6tico e mecéanico.

Pele ~

+— Diviséo

1mm
[

Subcuténeo

FIGURA 2.28 - Determinacgéo de propriedades mecanicas do tecido subcutaneo
(WU et al., 2007).

2.2 — ORTESE DO MEMBRO SUPERIOR

O desenvolvimento de 6rteses dinAmicas se iniciou na década de 90. Estas
orteses sdo conhecidas também como O6rteses funcionais. Um desafio a ser

vencido é reproduzir a fungdo sensorial e motora da méao, um sistema
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complexo e adaptavel capaz de manipular objetos com precisdao (CHAO, 1989).
Para a regulagem automatica das propriedades de entrada e saida do
movimento de preensdo da mao, dois parametros fisicos sdo de extrema
importancia: o angulo de abertura da mao e a forca exercida no objeto durante
a preensao. Antes do seu contato com algum objeto, apenas a abertura sera
importante. Entretanto, ap6s o contato com objetos rigidos apenas o retorno da
forca sera importante, uma vez que nao havera variacao do angulo (CRAGO et
al., 1991).

Benjuya e Kenney (1990a) desenvolveram uma oOrtese de mao (HO-Hand
Orthosis, FIG. 2.29), mioelétrica utilizada para restaurar a preensao tridigital.
Esta oOrtese utiliza sistemas de transmissao de engrenagem e rosca sem fim,
tornando o sistema robusto e com grandes dimensdes. O sistema elétrico da

ortese HO-Hand também possui um volume consideravel.

FIGURA 2.29 - Ortese de mao (BENJUYA e KENNEY, 1990a).

A preensao bidigital entre os dedos polegar e indicador é responsavel por cerca
de 20% da manipulacdo nas atividades da vida diaria, sendo esta forma de
preensdo mais comum (MAGEE, 2007). Em 1990, Benjuya e Kenney,
propuseram a Ortese hibrida de braco, HAO - Hybrid Arm Orthosis (FIG. 2.30).
Esta 6rtese possui dois sistemas de acionamento: o sistema mecanico e o
sistema eletromecanico. No sistema mecanico, as articulagdes do ombro e do

cotovelo sdo interconectadas por um cabo flexivel, desta forma, quando o
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usuario fizer a elevacao contralateral do ombro, o sistema ira flexionar o
cotovelo. No sistema eletromecénico, dois motores sdo responsaveis pelo
movimento de pronacao e supinacao do pulso e da preensao da mao. A értese
€ adaptada na cadeira de rodas, os controles dos motores se baseiam em
portas logicas que sdo comutadas para ativar os motores. A Ortese nao
apresenta sensoriamento, com isso o retorno se faz de forma visual. A
utilizacdo de sistema mecénico limita a Ortese para usuarios que possuem

algum movimento de ombro.

FIGURA 2.30 - Ortese Hibrida de Braco (BENJUYA e KENNEY, 1990b).

Em 1992, Slack e Berbrayer desenvolveram uma értese mioelétrica de méo e
punho, WHO - Wrist Hand Orthosis (FIG. 2.31) para individuos com lesdo do
plexo braquial unilateral. A funcao desta ortese era devolver o movimento de
pinca. Esta értese possuia um atuador linear capaz de exercer uma forca de
até 62 N. A utilizacdo de atuadores lineares resultou em um aumento de peso e
volume, pois o tamanho minimo da base do atuador € o seu proprio

deslocamento linear.
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FIGURA 2.31 - Ortese de Mao e Punho (SLACK e BERBRAYER, 1992).

Em 1993, Makaran e colaboradores desenvolveram uma értese funcional para
pacientes quadriplégicos (FIG. 2.32). Esta értese utiliza ligas com memoria de
forma, que quando aumentam sua temperatura mudam de forma, sendo
utilizadas como atuadores. As ligas com memoria de forma trabalham em altas
temperaturas, gerando risco de queimaduras ao usuario. A presenca de
componentes metélicos robustos dificulta a interacdo social. Seu sistema
mecanico torna a 6rtese pesada e esteticamente desagradavel.

FIGURA 2.32 - Ortese funcional para pacientes quadriplégicos (Makaran et al., 1993).

A utilizacdo de materiais como termoplasticos moldaveis na estrutura de

orteses funcionais de mao resultou em uma diminuicdo significativa no seu
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peso (FIG. 2.33) (PINTO, 1999). O fechamento da pin¢ca deve-se apenas ao
movimento do dedo indicador. Isto foi feito pela atuacao de um servomotor, de
acordo com a “rotacdo” do punho que era medida pelo sensor de posicdo, um
potenciémetro. O acionamento por rotagdo do punho limita a utilizacao desta
Ortese para usuarios que nao perderam os movimentos de flexao e extensao
do punho. O servomotor aplica um torque na articulagdo correspondente a
articulacdo do dedo indicador, o qual leva ao fechamento da pinca em torno do
objeto. Por ndo possuir sensoriamento, o usuario utiliza a sua visdo como
retorno. O posicionamento do servomotor e o sistema elétrico na prépria értese

a torna deselegante e pesada.

FIGURA 2.33 - Ortese funcional robotizada (PINTO, 1999).

Ogce e Ozyalcin, em 2000, utilizaram 6rteses de ombro-cotovelo na
reabilitacdo de pacientes com lesbées do membro superior. As Orteses foram
fixadas ao tronco e membros superiores por uma bandagem. A parte proximal
foi projetada para a fixacdo e estabilizacdo do ombro, enquanto a parte distal
abrigava a unidade de controle. Uma articulacéo foi incorporada para unir as
duas partes. As oOrteses foram feitas de polietilieno de 3 mm de espessura e as
articulagdes foram produzidas em polietileno de alta densidade. Um motor com
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uma bateria de 12 V foram usados em combinagdo com 0s sensores para

realizar o seu acionamento.

Em 2004, Dicicco e colaboradores desenvolveram um exoesqueleto focado no
movimento basico de preensao entre o dedo indicador e o polegar. Os autores
consideravam esse movimento responsavel por uma grande parte das tarefas
diarias, como pegar pequenos objetos (FIG. 2.34). O exoesqueleto usa o sinal
EMG processado para controlar a pressao nas valvulas pneumaticas que, por
sua vez, acionam cilindros e, assim, promovem a flexdo e extensdo do dedo
indicador. A utilizacao de atuadores pneumaticos em érteses tem limitacoes
quanto ao armazenamento de ar comprimido, sendo estes reservatérios
pesados e de volumes consideraveis. O sistema mecanico de transmissao de
movimento, incluindo os atuadores pneumaéticos, torna a Ortese robusta e
pesada. O equipamento ndo utiliza nenhum sensoriamento da forgca de

preensdo, sendo este apenas visual.

FIGURA 2.34 - Exoesqueleto (DICICCO et al., 2004).

Andreasen e colaboradores, em 2005, desenvolveram um prototipo de sistema
robético para auxiliar pacientes que sofreram lesées do membro superior
durante a sua reabilitacao (FIG. 2.35). Um atuador é acionado por cabos,
diminuindo assim o peso do mecanismo. Uma unidade base portatil contém um
motor elétrico e células de carga para monitorar as forcas nos cabos dos

atuadores. Um conjunto de sensores de angulo é utilizado para fornecer
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informacao da posicdo para o sistema de controle. A atuacdo resultante
elastico tem a vantagem de que, mesmo para as entradas bruscas de torque
do usuario, o sistema é, naturalmente, mecanicamente compativel. Dois grupos
musculares sdo responsaveis pelos sinais EMG que ativam o prototipo. Os
pesquisadores concluiram que o dispositivo tem grande potencial na

reabilitacdo de pacientes com les6es do membro superior.

1  Anel fixo

/’ . I
% Suporte do
cotovelo

Rolamento—/ ¥

FIGURA 2.35 - Sistema robotico de reabilitacado (ANDREASEN et al., 2005).

Meneses e colaboradores (2005) descreveram uma Ortese funcional para a
mao. A grande contribuicdo desta értese esta em seu aspecto visual. A értese
utilizou tenddes artificiais, mais leves e de dimensdes reduzidas, no lugar de
mecanismos mais robustos e, com isso, obteve-se uma oértese esteticamente
agradavel e confortavel. Foram utilizados eletrodos ativos para acionamento
por sinal EMG, circuito eletrénico e motor CC (FIG. 2.36).
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FIGURA 2.36 - Primeiro prot6tipo da értese do Labbio/lUFMG (MENESES et al., 2005).

Em 2008, a 6rtese de mao desenvolvida no Labbio sofreu modificacoes
significativas em seu projeto (FIG. 2.37). A luva foi otimizada para facilitar a
sua vestimenta pelo usuério. O motor CC foi modificado para um servo
motor, garantindo assim um melhor controle de posi¢édo, além da diminuigao
do peso do sistema de acionamento. O circuito elétrico se mostra simples e
pequeno. O posicionamento do atuador fora da luva tornando-a leve
(MENESES, 2008).

FIGURA 2.37 - Ortese de mao do Labbio/UFMG (MENESES, 2008).
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Desde 2009, o Labbio/UFMG desenvolve uma oértese que faz parte da
estratégia clinica de um sistema para reabilitacdo de pacientes com acidente
vascular encefalico (AVE) (ARAUJO, 2011). Este sistema consiste de um
exoesqueleto e uma luva funcional para realizar movimentos do cotovelo e
mao, respectivamente (FIG. 2.38). Ela é baseada na captura de sinais
mioelétricos dos musculos flexores e extensor do cotovelo e mao, que
produzem uma acgao intencional dos seus membros, desde que o paciente seja
capaz de controlar parcialmente os movimentos do membro afetado
(CORREA JR et al. 2010).

Conjunto
motor-redutor

. . ~
Sistema de acionamento
i)

FIGURA 2.38 - Detalhe da 6rtese de cotovelo (CORREA JR et al., 2010).
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3. METODOLOGIA

Esse capitulo descreve a metodologia para a geracdo de modelos
biomecéanicos da mao e do cotovelo, as aplicagdes para os modelos criados e

os métodos de validacdo para cada aplicacao.

3.1- DESENVOLVIMENTO DE MODELOS BIOMECANICOS

Geracao da geometria e caracterizacdo do modelo sdo passos fundamentais
para a analise biomecéanica. Um modelo completo utilizando o método dos
elementos finitos (MEF) com o objetivo de representar o comportamento
biomecanico deve incluir as propriedades e as equacdes constitutivas dos
tecidos humanos, tais como pele, ossos, musculos, tenddes, ligamentos e
tecido adiposo, além de suas propriedades morfoldgicas (MOES e HORVATH,
2002). Duas metodologias distintas para a criacdo de modelos biomecanicos
serdao descritas a seguir. Uma utiliza como base modelos geométricos
fornecidos por empresas de animacao grafica e a outra cria modelos a partir de

imagens médicas.

3.1.1 - Modelo geométrico 3D da mao humana

O modelo biomecéanico da mao humana foi desenvolvido em conjunto com a

Faculdade de Engenharia da Universidade do Porto (FEUP) em Portugal.

A mao humana é uma ferramenta extremamente complexa, sendo a sua
estrutura constituida por 27 ossos (FIG. 3.1). As estruturas de tenddes,
musculos, cartilagens e ligamentos que envolvem 0s 0ss0s sao responsaveis

pela mobilidade e pela rigidez da mao.
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FIGURA 3.1 - Representacao da estrutura 6ssea da mao humana
(Adaptado de OLSON, 1998).

Para o movimento do punho e da mao utilizam-se 39 muasculos, que podem ser
separados em dois grupos: musculos extrinsecos que se localizam no
antebraco e tem seus movimentos transmitidos aos dedos por meio de uma
rede de tenddes e polias, e musculos intrinsecos que se localizam dentro da

mao.

Além de musculos e 0ssos 0 mecanismo de sustentacdo e de movimentacao
da mao conta com diversos ligamentos e tenddes. Os ligamentos fazem a
conexao entre 0s 0ssos, estabilizando as articulagdes e os tendbes entre os
musculos e 0s 0ssos. Em muitos casos, um musculo pode atuar em varios
dedos ao mesmo tempo através de diferentes tenddes. O muasculo extensor
comum, o extensor profundo, o flexor profundo e o flexor superficial atuam em
varios dedos ao mesmo tempo. Pode ser observado que os movimentos dos
dedos estdo intimamente ligados, pois nao é possivel movimentar um Unico
dedo sem gerar uma movimentacdo de outro. Porém, existem também
musculos que atuam somente em uma articulacdo, permitindo que, com a

atuacao conjunta de outros musculos, ocorra um movimento mais preciso.
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Dentro da arquitetura da mao, pode-se destacar que, quando os dedos se
separam voluntariamente, o eixo de cada dedo converge para um ponto
correspondente aproximadamente ao tubérculo do escafdide (KAPANDJI,
1990). Quando a mao é fechada com as articulagées interfalangeanas
estendidas, os eixos das duas ultimas falanges, com excec¢ao da ultima falange
do polegar, convergem para um ponto situado na parte inferior do punho.

As articulagdes responsaveis pelos movimentos de flexdo e extensdo dos
dedos sdo: articulacdo  metacarpofalangeana (MCF), articulacao
interfalangeana proximal (IFP) e articulagéo interfalangeana distal (IFD). Essas
sao as articulacoes fundamentais para estudos biomecanicos da mao humana

durante a preensao de objetos.

Para a criacdo do modelo da mao, os solidos das geometrias foram baseados
em um modelo dos ossos da mao humana (FIG. 3.2) adquirido em 2008 da
empresa Anatomium (ANATOMIUM 3D, 2011).

FIGURA 3.2 - Modelo geométrico da estrutura 6ssea da mao humana
(ANATOMIUM 3D, 2011).

Como a empresa forneceu somente o0 modelo geométrico, foi necessario definir
as estratégias para a criacao da estrutura do modelo em 3D da mao humana.
Devido a complexidade da tarefa do modelamento completo da mao humana,

decidiu-se focar o trabalho em um modelo simplificado, porém que atenderia



36

adequadamente aos propoésitos de estudar os movimentos dos dedos e das
forcas geradas por estes movimentos nas diferentes estruturas da mao. O
modelo que foi criado € composto por 16 ossos dos dedos (4 metacarpos e 12
falanges), pelos ligamentos colaterais, pelas capsulas articulares e pela

geometria representativa da pele.

Durante a geragdo dos modelos tridimensionais dos ossos da mao, foram
necessarios ajustes para adequar a resolucao dos modelos aquela adequada
as simulacées propostas. As geometrias dos ossos (FIG. 3.3a) foram
importadas para o programa SolidWorks®, onde pontos de referéncias foram
criados em cada geometria e posteriormente interligados por curvas
polinomiais denominadas splines. Apds a criacao destas curvas, procedeu-se a
sua interligacédo, gerando os novos solidos. A utilizagdo das curvas polinomiais
para a reconstrucao dos novos sélidos tornou as superficies mais suaves,
sendo mais adequadas as simulacdes pela supressao das arestas que existiam
devido a baixa resolucdo utilizada para a geracdo dos modelos. Os sélidos
suavizados adquiriram um aspecto mais préximo do real, como pode ser visto
na FIG. 3.3b.

(@) (b)

FIGURA 3.3 - Modelo geométrico do osso metacarpo: (a) Geometria base, (b) Reconstrugao
do Sdlido.

Apdés a geracao dos soélidos, os ossos, cartilagens e capsulas foram
organizados espacialmente. Com o auxilio de imagens de um atlas de
anatomia (FIG. 3.4a) (NETTER, 2000), e com a disposi¢cdo espacial das
geometrias importadas do modelo base, foi possivel programar a montagem
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dos ossos, cartilagens e capsulas (FIG. 3.4b). As articulacbes
Metacarpofalangeanas  (MCF), Interfalangeanas Proximal (IFP) e
Interfalangeanas Distal (IFD) foram criadas para conectar os o0ssos. As
articulagdes sao constituidas por capsula articular e cartilagens, ambas fixadas

nas extremidades dos ossos (FIG. 3.4c).

FIGURA 3.4 - Modelo geométrico do dedo indicador. (a) Imagem anatdomica (NETTER, 2000);
(b) Montagem das geometrias; (c) Articulagédo Interfalangeanas Distal (IFD).

Realizada a montagem dos sélidos, foi possivel criar a ultima estrutura que
representa os tecidos moles. Para a criacdo desta estrutura, foram utilizados
planos transversais ao longo dos dedos (FIG. 3.5a). Em cada plano foram
gerados novos pontos de referéncia, que foram afastados superficialmente de
acordo com as espessuras dos tecidos moles. As espessuras utilizadas
correspondem a valores experimentais (WU et al., 2006). Estes pontos foram
interligados por curvas polinomiais (FIG. 3.5b). A partir dai, foi possivel criar o

so6lido mais superficial que representa a pele (FIG. 3.5c).
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FIGURA 3.5 - Geragao da geometria da méo: (a) Planos transversais; (b) Curvas de

suavizagao; (c) Geometria final.

Construcao do modelo de elementos finitos

As geometrias representativas dos solidos foram exportadas para o programa
Abaqus® com a finalidade de criar um modelo utilizando MEF, onde as
analises biomecanicas foram realizadas. A utilizacdo de elementos finitos
implica em uma discretizagdo do modelo em uma malha de nés. A natureza do
material que constitui as geometrias é de extrema importancia para descrever o
comportamento do tecido a ser simulado. As geometrias podem ser

caracterizadas como corpos deformaveis ou corpos rigidos.

Nos corpos deformaveis, todas as tensdes a que estdo submetidos provocam
deformacgdes. Tais deformagdes sdo mais pronunciadas ou nao, dependendo
da intensidade das cargas aplicadas, das caracteristicas de deformagéao
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prescritas aqueles elementos e das acdes exercidas pelos elementos da

vizinhanca.

Os corpos rigidos, ao contrario dos corpos deformaveis ndo se deformam
quando submetidos a esforcos. Todos os seus elementos dependem apenas
de um ponto, denominado ponto de referéncia. A vantagem na utilizagdo
destes corpos é a simplificacdo de calculo do modelo, pois possuem apenas
relacbes de deslocamentos. Por outro lado, a grande desvantagem na

utilizacao é o fato de nao incluir deformacdes, logo ndo calculam as tensdes.

Uma vez escolhido o tipo de corpo, o proximo passo é caracteriza-lo quanto a

sua forma, podendo ser de trés tipos distintos:

Solido: O corpo com forma sélida possui uma malha volumétrica, ou seja, o
corpo no seu interior é preenchido por elementos. Esta caracteristica é aplicada

apenas para corpos deformaveis.

Casca: Corpos com a forma de casca ndo possui uma malha volumétrica e sim
uma malha superficial, assim para o célculo de deformacdes é necessario

indicar a sua espessura.

Fio: Os elementos de corpos com esta forma possuem apenas dois nos.

Posteriormente é possivel aplicar perfis ao longo dos corpos.

O ultimo passo da caracterizacdo do modelo antes da geracao das malhas foi a
definicdo das superficies dos pares de contato (contact pair) e das superficies

das unides entre os solidos (tie).

O contato é responsavel por impedir a penetracdo dos ndés da superficie
escrava (slave) em uma superficie mestre (master). Esses pares de contato
foram utilizados entre as cartilagens para permitir o deslizamento entre elas
sem que houvesse penetracdes (FIG. 3.6). Outros pares de contato foram
criados entre 0s 0ssos e as capsulas para garantir que a capsula fique
envolvida na articulagdo durante a simulagdo. Os contatos criados no modelo

foram considerados sem atrito.
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FIGURA 3.6 - Par de contato entre as cartilagens

As unides entre os solidos sao utilizadas para garantir que os corpos figuem
unidos durante a simulacdo. As superficies das unides criadas receberam
propriedades de restricoes de deslocamentos entre elas, ou seja, os nds da
superficie escrava assumiram os mesmos deslocamentos dos nés das
superficies mestres. No modelo, foram utilizadas unides tanto entre as
capsulas e os ossos (FIG. 3.7), bem como entre os 0ssos € as cartilagens.

FIGURA 3.7 - Superficies de unido entre Cépsula e Osso.

Apds as definicbes e caracterizacdes das geometrias do modelo, deu-se inicio
a geracao das malhas dos corpos representativos da mao humana e da értese
de mao. Considerando que 0s 0ssos nao iriam deformar durante as analises
biomecénicas de flexdo e extensao dos dedos, eles foram considerados corpos
rigidos com forma de casca (shell). Para a geracdao das malhas destes corpos
foram utilizados elementos triangulares rigidos de 3D (R3D3). Uma vez que
estes ndo deformam por serem corpos rigidos, ndo houve a necessidade de
aplicar propriedades mecanicas. A FIG. 3.8a mostra a malha do metacarpo do
dedo indicador, sendo apenas uma malha de superficie (FIG. 3.8b). A utilizacao
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de corpos rigidos na representacdo dos 0ssos resulta na auséncia de calculos
de deformacdes dos elementos de sua malha e assim diminuiu o tempo

computacional.

(a) (b)

FIGURA 3.8 - Modelo do metacarpo. (a) Malha 3D de um metacarpo; (b) Detalhe da malha.

As capsulas (FIG. 3.9a) e as cartilagens (FIG. 3.9b) foram consideradas corpos
deformaveis com formas sdélidas. A malha volumétrica utilizou elementos
tetraédricos deformaveis 3D (C3D4). Devido a auséncia de estudos de
determinacao das propriedades dos tecidos presentes na mao humana, as
capsulas e as cartilagens das articulacbes interfalangeanas e
metacarpofalangeanas receberam propriedades dos tecidos similares da
articulacdo do cotovelo. As capsulas receberam propriedades elasticas do
ligamento colateral medial do cotovelo (modulo de elasticidade de 125 MPa e
coeficiente de Poisson de 0,4). As cartilagens também receberam propriedades
elasticas com modulo de elasticidade de 20 MPa e coeficiente de Poisson de
0,4 (JIA, 2009).

o

(@) (b)

FIGURA 3.9 - Malhas volumétricas: (a) Malha da capsula; (b) Malha da cartilagem.
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O tamanho dos elementos foi limitado de acordo com os seguintes parametros:
Representatividade geométrica. Quanto maior o nivel de detalhes da

geometria, COMO curvas e espessuras, menores foram os elementos;

Pares de contatos. Para garantir uma menor penetracdo entre 0s corpos
envolvidos no contato, o tamanho dos elementos das superficies escravas foi

definido como a metade do tamanho dos elementos das superficies mestres;

Regiao de interesse. Com a proposta de obter uma melhor analise dos
resultados, regides de interesse tiveram seus elementos reduzidos quanto ao
tamanho. E possivel verificar na FIG. 3.10, a diferenca no tamanho dos
elementos dos diferentes corpos (0ssos, capsulas e cartilagens) devido a suas

geometrias e pares de contato que estdo submetidos.

FIGURA 3.10 - Malha representativa dos 0ssos, capsulas e cartilagens.

A pele também foi considerada um corpo deformavel com forma sélida, sendo
possivel uma analise de todo o seu volume. Para a geracédo volumétrica da
malha, foram utilizados elementos tetraédricos deformaveis de trés dimensdes

(C3D4). Na FIG. 3.11 pode ser observado que os elementos da regidao dos
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dedos sdo menores em tamanho quando comparados com os elementos do
punho, visto que a proposta deste estudo foi a analise biomecéanica dos dedos.

FIGURA 3.11 - Malha volumétrica representativa da pele.

No presente trabalho realizaram-se duas simulagcdes a fim de verificar o
comportamento da forca necessaria para ocasionar a flexao do dedo indicador
em funcdo de diferentes propriedades mecénicas aplicadas na geometria

representativa da pele.

O modelo constitutivo hiperelastico de Mooney-Rivlin foi utilizado para
representar as caracteristicas ndo lineares dos tecidos macios biolégicos do
modelo geométrico de pele. Na primeira simulagao, utilizou-se as constantes
Ci0= 9,4 kPa e Cq1 = 82 kPa (HENDRIKS et al., 2003). Na segunda simulacgao,
foram atribuidas as seguintes constantes: Cio= 1,7 kPa e C11 =1 kPa (COX et
al., 2007). Os metacarpos receberam restricdes de deslocamento em todas as
direcbes como condicao inicial. Como condicao de contorno, foi aplicado um
deslocamento de 20 mm na ponta do dedo indicador em diregédo ao centro da
mao com a finalidade de ocasionar a rotagcdo de todas as articulacoes
(FIG. 3.12).
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FIGURA 3.12 - Simulagéo biomecénica da méo. Detalhe da malha.

3.1.2 - Modelo geométrico 3D do cotovelo

O complexo do cotovelo é constituido por trés 0ssos: 0 umero, a ulna e o radio.
A articulacdo do cotovelo envolve trés articulacbes separadas, que
compartilham uma mesma membrana sinovial. As articulagdes entre a ulna e o
umero (Umero-ulnar) e entre a cabeca do radio e o Umero (Umero-radial) estao
relacionadas com os movimentos de extensédo e flexdo do antebraco sobre o
brago. Juntas, sdo as principais articulacées do cotovelo. Ja a articulacao entre
a cabeca do radio e a ulna (radiulnar proximal), é responsavel pela pronagéo e
supinagao do antebrago. Essas articulagbes estdo envolvidas por uma capsula
articular que é reforcada pelos ligamentos colaterais ulnar e radial (que dao
suporte aos movimentos de extensao e flexao) e pelo ligamento anular do radio
(que reforgca a capsula lateralmente). Esses ligamentos estdo representados na

FIG. 3.13.
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FIGURA 3.13 - Representagao dos ligamentos da articulagao do cotovelo (NETTER, 2000)

Essa articulacdo é definida como sendo do tipo ginglimo (articulagdo com
presenca de liquido sinovial lubrificante) ou dobradica capaz de realizar
movimentos uniaxiais (um eixo, dois movimentos) de flexdo e extensao
cotovelo. Entretanto, o termo dobradica modificada € mais apropriado, uma
vez que a ulna permite um leve movimento de rotagédo axial verificado a medida
que se realiza os movimentos de flexdo e extensao do cotovelo (MORREY et
al., 1981).

Para executar as atividades diarias, a faixa da variagcdo angular da articulacao
do cotovelo durante o0 movimento de flexdo deve ser de 30 a 130°. As medidas
do limite de arco funcional relativo aos movimentos de pronagédo e supinagao
do antebrago também foram realizadas considerando a posi¢cdo neutra como
referéncia (0 grau) e as faixas obtidas foram de 0 a 70 graus para pronacao e 0
a 85 graus para supinacdo. Esses valores foram determinados
experimentalmente (FIG. 3.14) (MORREY et al., 1981).
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FIGURA 3.14 - Experimento para determina¢do da variagao angular do cotovelo
(MORREY et al., 1981).

Diversos autores tém utilizado técnicas avancadas de captacdo de imagens
para a geracdo das geometrias dos modelos biomecanicos. Utilizam-se
exames com imagens como a tomografia computadorizada (TC) e a
ressonancia magnética (RM) para a aquisicdo de imagens. Posteriormente,
essas imagens sdo importadas em programas de desenho auxiliado por
computador (CAD) para a criacdo das geometrias dos modelos em 3D
(ALEXANDRE et al., 2006; PIMENTA et al., 2006).

Neste trabalho foram utilizadas imagens reais obtidas de cortes transversais de
cadaveres. As imagens foram fornecidas pelo Visible Human Project® (VHP)
mediante um acordo de licenca entre o Laboratério de Bioengenharia da
Universidade Federal de Minas Gerais (UFMG) e o National Library of Medicine
(NLM) (The Visible Human Project, 2009).

As imagens do VHP possuem excelente resolucdo (podem produzir modelos
muito semelhantes aos diversos tecidos humanos) e a identificacdo das
diversas camadas ¢€ facilitada pelo fato de serem coloridas. O projeto constitui
de um banco de dados contendo imagens de tomografia computadorizada,
ressonancia magnética e imagens das secoes transversais congeladas reais de
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cadaveres do sexo masculino e feminino (FIG. 3.15). A resolucdo das imagens
da tomografia computadorizada, da ressonancia magnética e das secdes

transversais sdo 512 x 512, 256 x 256 e 2048 x 1216 pixels, respectivamente.

El W@ o °F0SfovaoN

FIGURA 3.15 - Visible Human Project (The Visible Human Project, 2009)

Além da alta resolucdo das imagens das secdes reais dos cadaveres, cada
pixel possui 24 bits para representar o sistema de cor RGB. O espagcamento do
pixel no plano “XY” para as imagens dos cadaveres do homem e da mulher é
de 0,33 mm para ambas coordenadas. O espacamento na direcdo “Z” € dado
pela espessura do corte dos cadaveres, sendo que o cadaver do homem foi
seccionado em intervalos de 1 mm e o da mulher em intervalos de 0,33 mm. O
namero de imagens por cadaver é inversamente proporcional a espessura do
corte, totalizando assim 1871 imagens para o homem e 5000 imagens para a

mulher.

Para gerar os modelos biomecanicos tridimensionais € necessario traduzir a
informacdo do segmento corporal de interesse, que esta disponivel em
dezenas (as vezes centenas) de secOes transversais, em soélidos
tridimensionais. Para realizar esta tarefa, foram utilizados os seguintes passos:
- Identificacdo das secbes transversais que contém a informacao completa do

segmento corporal a ser modelado;
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- Delineamento dos contornos dos tecidos e/ou estruturas de interesse em

cada secao transversal;

- Alinhamento das secdes ao longo do eixo vertical, posicionando-as nas
coordenadas em que os cortes foram obtidos;

- Interpolacdo dos contornos delineados em cada segao transversal para
obtencéao de sélidos tridimensionais.

Identificacao das secoes transversais que contém a informacao completa
do segmento corporal a ser modelado. No presente estudo utilizou-se as
imagens da mulher para criar 0 modelo geométrico do cotovelo, em virtude da
sua grande complexidade anatdmica. Selecionaram-se todas as secdes
transversais que continham as imagens referentes a regiao da articulagao do
cotovelo, sendo essa limitada por dois tercos do comprimento total do imero e
do radio. Este processo implica na andlise detalhada das imagens referentes a
regidao do cotovelo. As imagens selecionadas foram posteriormente editadas

em um programa de edicdo de imagens.

Delineamento dos contornos dos tecidos e/ou estruturas de interesse em
cada secao transversal. Este passo representa a identificagcdo nas imagens
das geometrias a serem criadas. Essas sédo analisadas individualmente em um
programa de edicdo de imagens, possibilitando assim delimitar as geometrias
0s 0ssos (radio, ulna e umero) por meio de pontos. A FIG. 3.16 mostra em
detalhe a regido da articulagdo do cotovelo com a identificacdo dos ossos. O

Umero esta marcado em azul, o radio em verde e a ulna em vermelho.
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FIGURA 3.16 - Identificacao e delineamento das geometrias.

O processo de delimitagcao dos tecidos é essencial para a geracao do modelo

geomeétrico tridimensional.

Alinhamento das secdes ao longo do eixo vertical, posicionando-as nas
coordenadas em que os cortes foram obtidos. As imagens do VHP séao
cortes transversais do corpo humano, ou seja, imagens bidimensionais. Para
criar as geometrias em 3D, foi necessario sobrepor as imagens em planos
paralelos, utilizando o programa SolidWorks®. A distancia entre os planos
estavam de acordo com as espessuras fisicas dos cortes transversais. As
imagens foram importadas nos seus respectivos planos criando assim uma

matriz de imagens.

Interpolacdao dos contornos delineados em cada secao transversal para
obtencao de sdlidos tridimensionais. Nesse passo, em cada plano foi criado
um esboco contendo curvas polinomiais (FIG. 3.17). Essas foram responsaveis
pela unido dos pontos criados anteriormente e assim representar o perfil

anatémico de cada tecido biol6gico do modelo geométrico.
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FIGURA 3.17 - Posicionamento das imagens dos 0ssos.

Apés a criacao das curvas polinomiais, as imagens foram removidas para uma

pré-visualizacdo das geometrias (FIG. 3.18).

FIGURA 3.18 - Curvas referentes as geometrias dos 0ssos

A ultima etapa deste passo implica na unido das curvas polinomiais dos tecidos
para geracao dos sélidos geométricos do umero (FIG. 3.19a), da ulna (FIG.
3.19b) e do radio (FIG. 3.19c).
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(a) (b) (c)

FIGURA 3.19 - Modelo geométrico do tecido 6sseo; (a) umero; (b) ulna; (c) radio.

Neste estudo, foram incluidos, além das geometrias dos 0ssos, 0s ligamentos
(colateral radial, colateral ulnar e anular do radio) e a capsula articular (FIG.
3.20). O mesmo processo para gerar os soélidos tridimensionais dos 0ssos

descrito anteriormente foi aplicado para os ligamentos e capsula.

FIGURA 3.20 - Modelo geométrico do cotovelo com a cépsula articula e os ligamentos.
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A ultima geometria do modelo representa os demais tecidos moles contidos na
regiao do cotovelo. O mesmo processo para gerar os sélidos tridimensionais
descrito anteriormente foi aplicado (FIG. 3.21).

FIGURA 3.21 - Modelo geométrico da pele.

No que se refere ao modelo geométrico da mao, a mesma metodologia descrita
anteriormente foi utilizada. As secdes transversais que contém a informagao
completa da mao foram identificadas e, posteriormente, o delineamento dos
contornos da pele foi realizado em cada secéo transversal. As se¢cdes foram
alinhadas ao longo do eixo vertical (FIG. 3.22a) e a obtencdo do sdlido
tridimensional da méao foi possivel a partir da interpolacdo dos contornos
delineados em cada sec¢éao transversal (FIG. 3.22b).

(@) (b)

FIGURA 3.22 - Construcao do modelo da mao; (a) Alinhamento das secdes transversais; (b)

Sélido tridimensional da méo.
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O delineamento dos contornos das falanges e metacarpos também foi
realizado e as segOes transversais foram alinhadas ao longo do eixo vertical
(FIG. 3.283). Durante o processo de obtencédo dos soélidos tridimensionais das
falanges e metacarpos, verificou-se que nao foi possivel finalizar o modelo
geométrico a partir das secdes transversais. Neste modelo, as secdes
transversais nao forneceram detalhes anatdbmicos das articulagdes

interfalangeanas devido ao posicionamento das falanges e suas dimensdes.

FIGURA 3.23 - Alinhamento das segbes transversais delineadas.

Dada a limitacdo no uso das secdes transversais para a obtencédo de sélidos
tridimensionais das falanges, foi necessario o desenvolvimento de uma nova

metodologia para obtengao de sec¢des sagitais e frontais.

Um algoritmo foi implementado no programa MatLab para criar as novas
secdes a partir das imagens do VHP. Cada secao transversal representa uma
matriz bidimensional de pixels formada por linhas e colunas (FIG. 3.24a). O
algoritmo realiza o empilhamento das sec¢des transversais em planos paralelos,
de tal forma que uma nova dimensdo denominada "nivel" foi acrescentada,
formando, assim, uma matriz tridimensional de pixels (FIG. 3.24b). Dessa
forma, a uniao de uma mesma coluna de todos os niveis representa uma secao
frontal (FIG. 3.24c), enquanto que a unido de uma mesma linha de todos os

niveis representa a secao sagital. Assim, uma nova matriz bidimensional é
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criada a partir da coluna (FIG. 3.24d) ou linha selecionada e posteriormente
convertida em imagem (FIG. 3.24e).

FIGURA 3.24 - Geragao das secoes frontais: (a) Matriz bidimensional; (b) Matriz tridimensional;
(c) Secao frontal; (d) Nova matriz bidimensional; (e) Imagem frontal.

Criadas as novas sec¢des frontais, a mesma metodologia de delineamento dos
contornos das falanges e metacarpos e de posicionamento das segdes foi
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realizada. A FIG. 3.25a mostra a secao transversal na altura da articulacao
interfalangeana distal do dedo indicador, enquanto a FIG. 3.25b mostra a secéo
frontal perpendicular da mesma articulagdo onde é possivel visualizar toda sua
extensdo. Uma visivel diferenca na representacdo anatdbmica das falanges
pode ser vista quando comparado o alinhamento dos contornos das secbes
transversais (FIG. 3.24c) com o alinhamento dos contornos das secdes frontais
(FIG. 3.25d).

(c) (d)
FIGURA 3.25 - Comparagao dos delineamentos; (a) Secao transversal; (b) Posicionamento da

sec¢ao frontal; (c) Contornos das sec¢des transversais; (d) Contornos das se¢des frontais.

A metodologia utilizando diferentes segbes forneceu um melhor detalhamento
das articulagdes interfalangeanas e possibilitou a obtencdo dos solidos

tridimensionais das falanges e dos metacarpos.

A metodologia utilizando sec¢des transversais, frontais e/ou sagitais € utilizada
atualmente no Labbio/UFMG para o desenvolvimento de modelos geométricos
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de diversas partes do corpo humano, tais como: olho, pé, joelho, sistema
respiratério, sistema arterial, entre outros (FIG. 3.26).

FIGURA 3.26 - Modelos geométricos em desenvolvimento no Labbio/UFMG.

Construcao do modelo de elementos finitos. Uma vez gerados os sélidos
tridimensionais que representam 0s segmentos corporais, esses foram
exportados para o programa Abaqus com a finalidade de criar um modelo
utilizando MEF, onde as analises biomecanicas foram realizadas.
Considerando que os esforcos aplicados no modelo, que representam as
condi¢cbes que se deseja simular, os ossos foram considerados corpos rigidos

e, para diminuir o esforco computacional, foram modelados em forma de casca
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(shell). Para a geracdo das malhas foram utilizados elementos triangulares
rigidos tridimensionais (R3D3) e, portanto, ndo houve a necessidade de aplicar
as propriedades mecanicas. Os ligamentos e a capsula articular foram
considerados corpos deformaveis com formas sélidas. A malha volumétrica
utilizou elementos hibridos tetraédricos deformaveis tridimensionais (C3D4H).
A FIG. 3.27 mostra as malhas que foram geradas para representar os sélidos

tridimensionais.

FIGURA 3.27 - Malha do modelo de elementos finitos.

Uma vez que a pele sofre grande deformagédo durante o movimento de flexao,
também foi considerada um corpo deformavel com forma soélida. A malha
volumétrica da pele (FIG. 3.28a) utilizou elementos hibridos tetraédricos
deformaveis tridimensionais (C3D4H). A montagem final das malhas das

geometrias da pele, 0ssos, capsula e ligamentos é apresentada na FIG. 3.28b.
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(a) (b)

FIGURA 3.28 - Modelo do cotovelo utilizando FEM; (a) Malha da pele; (b) Montagem das

malhas.

As propriedades mecanicas utilizadas para a capsula articular foram as
propriedades da derme. Este sélido foi considerado um material hiperelastico
com constantes de Mooney-Rivlin, sendo Ciy = 9,4 kPa e Cy1 = 82 kPa
(HENDRIKS et al., 2003). Os ligamentos receberam propriedades mecénicas
do ligamento colateral medial do cotovelo, sendo um material elastico com
mébdulo de elasticidade de 125 MPa (JIA, 2009). A capsula e os ligamentos
foram considerados materiais isotropicos e suas propriedades nao variaram
nas interfaces com os 0ssos.

3.2 — UTILIZACAO DOS MODELOS BIOMECANICOS DA MAO E DO COTOVELO

No intuito de ilustrar a possibilidade de aplicacdo, a metodologia de geragéo
dos modelos foi utilizada para o aperfeicoamento da oértese de membro
superior (integracado das érteses de mao e de cotovelo) e para analisar, do
ponto de vista de esforgos transferidos aos fragmentos 6sseos, as alternativas
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de utilizacao de diferentes configuracbes de insercdo de pinos para reduzir

fratura que ocorre na regiao do cotovelo.

3.2.1 — Modelo da ortese de mao

A értese de mao é composta por uma luva de protecao, que envolve a mao do
usuario, tenddes artificiais e um musculo artificial eletromecanico (MENESES et
al., 2005, MENESES, 2008). A luva é confeccionada com um tecido maleavel e
antialérgico, pois esta em contato direto com a mao do usuario (FIG. 3.29a).
Tendbes artificiais que conectam as pontas dos dedos a um tendao artificial
central localizado no antebraco sédo implementados na luva. Os tenddes
artificiais reproduzem a fungédo dos tenddes da mao humana (ROCHA, 2007).
Eles transmitem o movimento do musculo artificial eletromecanico para os
dedos, gerando os movimentos de flexdo e extensao. No interior da luva ha
uma Ortese estdtica, responsavel pela imobilizacdo do polegar e do punho
(FIG. 3.29Db).

Ortese estatica

Tendao artificial

(b)
FIGURA 3.29 - Ortese de méo do Labbio/UFMG; (a) Luva; (b) Ortese estatica
(MENESES, 2008).

O acionamento da ortese é feito por sinais eletromiograficos (EMG) captados
por dois pares de eletrodos passivos superficiais, onde cada um deles esta
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posicionado em um grupo muscular ativo do usuario (FIG. 3.30). Um desses
grupos musculares é responsavel pelo comando de flexdo dos dedos e o outro
pela extensdo. Quando o usuario deseja acionar a ortese, ele contrai 0 grupo
muscular, gerando um sinal EMG que sera captado por um dos pares de
eletrodos (MENESES, 2008).

—

FIGURA 3.30 - Posicionamento dos eletrodos passivos
(MENESES, 2008).

Para realizar a simulacdo do uso da értese de mao durante os movimentos de
flexao e extensao dos dedos, foi necessario adicionar o modelo geométrico da
mao, desenvolvido anteriormente. O modelo geométrico da értese € composto

pela geometria da luva e dos tenddes.

A geometria da luva foi construida a partir da utilizagdo do modelo geométrico
da mao. As superficies da mao que estdo envolvidas pela luva foram
selecionadas e posteriormente espacadas superficialmente em 0,5 mm
gerando a geometria da luva. Esse método foi aplicado pelo fato de a luva se
ajustar ao formado da méao do usuario, por ser confeccionada de um material
elastico (FIG. 3.31).
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FIGURA 3.31 - Geometria da luva da 6rtese da UFMG

O modelo geométrico da ortese foi finalizado com a criagdo dos tenddes
artificiais. O primeiro passo para a criacdo da geometria do tendao foi
determinar o seu plano de deslocamento. O plano foi criado a partir de trés
pontos da superficie do dedo que coincidem com a regido de fixagdo dos
tend6es no dedo da luva (FIG. 3.32a). Considerando que o tendao se ajusta ao
dedo da mao e segue o plano de deslocamento, foi possivel determinar o seu
perfil (FIG. 3.32b). O perfil gerado pela intercessao do plano de deslocamento
com a superficie do dedo representou a geometria do tendao artificial (FIG.
3.32c).

(c)
FIGURA 3.32 - Geometria do tendao artificial: (a) Plano de deslocamento; (b) Perfil do tendao

artificial; (c) Geometria final.
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O mesmo procedimento utilizado anteriormente foi aplicado para a criacao das
geometrias dos outros tenddes artificiais.

Geradas as geometrias da értese de mao, o proximo passo foi a geracao da
sua malha. Para a caracterizacao dos elementos da malha da luva da értese foi
considerada que ela é feita de tecido, ou seja, pequena espessura e apresenta
grande deformacdo em relacdo as outras geometrias. Assim, a luva foi

caracterizada como um corpo deformavel com forma de casca.

Na utilizagdo de elementos de casca, é necessario a caracterizacdo dos
elementos quanto a sua espessura e aos graus de liberdade. Tais elementos

sao caracterizados como:

Membrana - Os elementos de membrana possuem como caracteristica
principal apenas a transmissdo de tragdo e compressao entre eles, nao

transmitindo momentos (FIG. 3.33a);

Casca Homogénea — Durante a simulacdo, estes corpos consideram a
resisténcia de rotacdo entre os elementos, transmitindo, assim, momentos
(FIG. 3.33b).

(a)

e~
FIGURA 3.33 - Comportamento de: (a) Elementos de membrana; (b) Elementos de Casca

homogénea.

Para a geragdo da malha da luva da ortese (FIG. 3.34) foram utilizados

elementos deformaveis triangulares com forma de casca homogénea (S3).
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FIGURA 3.34 - Malha a luva da 6rtese de méo.

Os tenddes artificiais foram considerados como corpos deformaveis com
formas de fios. A utilizacao destes corpos necessita de uma caracterizagao dos
seus elementos quanto ao comportamento e grau de liberdade. Estes podem

ser caracterizados como:

Trelica. Os elementos apenas transmitem tragcdes e compressdes, nao
transmitindo momentos entre eles. Como exemplo, a FIG. 3.35a mostra uma
simulacao onde foi aplicado um deslocamento na extremidade direita do corpo,
e devido a utilizagdo de elementos de trelica, apenas o primeiro elemento

rotacionou:;

Viga. Estes elementos transmitem forcas e momentos, sendo necessario
definir o perfil do corpo. A FIG. 3.35b mostra uma simulacdo com as mesmas
condi¢cbes da anterior, mas, agora, com a utilizacao de elementos de barra. O
deslocamento imposto no primeiro elemento resultou na rotacdo de todos os

demais devido ao momento gerado.

(a)

(b)

FIGURA 3.35 - Comportamento de: (a) Elementos de Trelica; (b) Elementos de Barra.
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Uma combinagéo de elementos de trelica e elementos de barra foi necessaria
para modelar o comportamento dos tendfes artificiais (FIG. 3.36). Os
elementos de trelica garantiram a resisténcia do tendao quanto a tracao,
enquanto os elementos de barra impuseram uma pequena resisténcia quanto a

sua flexao.

)

T~ Elemento
\/
——

FIGURA 3.36 - Malha de um tend&o artificial.

Finalizado o modelo biomecénico da értese utilizando MEF, uma analise da sua
acao sobre o modelo da méao foi realizada. A finalidade foi comparar o seu
comportamento com resultados obtidos em testes clinicos por Meneses (2008)

na aplicacao clinica da 6rtese em usuarios.

Considerando que a forca de preensado nos dedos da oOrtese esta relacionada
diretamente a forca aplicada nos tenddes artificiais (ROCHA et al., 2009), foi
proposta uma simulacdo numérica para determinar a forca de tragao aplicada

nos tendoes artificiais.

Nesta simulagdo, o modelo computacional da mao e da Ortese estavam
presentes. Com o objetivo de representar a imobilizacdo do punho realizada
pela Ortese estatica, restricbes de deslocamentos para os 0ssos metacarpos
foram impostas em todas as direcbes (Ui, U> e Uz) como condicbes de
contorno, deixando-os imdveis durante toda a simulagéo (FIG. 3.37).
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FIGURA 3.37 - Restricdo de deslocamentos.

Para simplificagdo do modelo e diminuicdo do tempo computacional, a
geometria da luva foi limitada apenas ao revestimento do dedo indicador. Um
deslocamento de 20 mm foi aplicado no tendao artificial na direcao e no sentido
da palma da mao (FIG. 3.38). O deslocamento representa a agdo do conjunto

motor-redutor utilizado na 6rtese de mao.

Deslocamento

FIGURA 3.38 - Condigéo de contorno aplicada ao tendao artificial.

3.2.2 — Modelo da ortese de cotovelo

A ortese de cotovelo é composta por uma estrutura articulavel, apoios para o
brago e antebraco e um sistema de acionamento. A estrutura é composta por
duas partes articulaveis (superior e inferior) confeccionada em ago carbono
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1020 e suas dimensbes correspondem a anatomia do usuario. Os apoios sao
confeccionados por materiais termo moldaveis denominados termoplasticos, os
quais sdo moldados no brago do usuario. Esses sao fixados na estrutura
articulavel da 6rtese, sendo o do braco fixado por parafuso na parte superior,
enquanto o do antebracgo fixado na parte inferior apenas por velcro, permitindo
assim o seu deslizamento (CORREA JR et al., 2010) (FIG. 3.39).

FIGURA 3.39 - Ortese de cotovelo do Labbio/UFMG.

O sistema de acionamento contém um conjunto motor-redutor fixado na parte
superior da estrutura articulavel, além de uma polia fixada na parte inferior
(FIG. 3.40). A polia é responsavel por converter a acao do motor, por meio de
cabos, em movimentos de flexao e extensdo do cotovelo, uma vez que o seu

centro coincide com o eixo de rotagdo da articulagéo.
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FIGURA 3.40 - Sistema de acionamento da 6rtese de cotovelo.

O controle da 6rtese de cotovelo é realizado voluntariamente pelo usuéario por
meio de sinais eletromiograficos (EMG) captados por dois pares de eletrodos
passivos superficiais posicionados em grupos musculares ativos. Um desses
grupos € responsavel pelo comando de flexdo do cotovelo e o outro pela sua
extensdo (ARAUJO, 2011).

Para realizar a simulagdo do uso dessa Ortese durante os movimentos de
flexdo e extensado do cotovelo, foi necessario adicionar ao modelo geométrico
do cotovelo, desenvolvido anteriormente, o modelo geométrico da oOrtese de
cotovelo. O modelo geométrico da 6rtese de cotovelo contém as geometrias
dos apoios, da estrutura articulavel e da polia do sistema de acionamento.

Considerando que os apoios sdo moldados diretamente no brago dos usuarios,
as geometrias dos apoios foram construidas a partir da geometria do brago do
modelo geométrico do cotovelo. Inicialmente, identificou-se na superficie da
geometria do braco as regides nas quais os apoios do brago e antebraco ficam
em contato. Posteriormente, a partir dessas regidbes foram criadas as
superficies de contato (FIG. 3.41).
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FIGURA 3.41 - Superficies de contato entre os apoios e a geometria do braco.

Para a construgdo geométrica de cada apoio, foi criada uma nova superficie
espacada de 2 mm a partir da superficie de contato (FIG. 3.42a). As
geometrias dos apoios foram criadas pela unido das superficies de contato com

as superficies espacadas (FIG. 3.42b).

FIGURA 3.42 - Geometria do apoio do ante-braco; (a) Superficie espagada; (b) Sélido
tridimensional.

O modelo geomeétrico da estrutura articulavel da 6rtese bem como o da polia,
aqui utilizados, foram criados durante o desenvolvimento do projeto da 6rtese

de cotovelo (FIG. 3.43).
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FIGURA 3.43 - Modelo geométrico da estrutura articulavel.

A finalizacdo do modelo geométrico se deu a partir da unido das geometrias do
modelo do cotovelo com as geometrias dos apoios, da estrutura articulavel e da
polia (FIG. 3.44).

FIGURA 3.44 - Modelo geométrico da 6rtese de mao e do cotovelo.

Criada as geometrias da 6rtese de cotovelo, iniciou-se o processo de geracao
da sua malha. As geometrias dos apoios foram caracterizadas como corpos



70

deformaveis com formas soélidas e elementos tetraédricos deformaveis
tridimensionais (C3D4) foram utilizados para a criacao das malhas (FIG. 3.45).
Propriedades mecanicas do polipropileno (PP) foram aplicadas aos apoios
(modulo de elasticidade de 1,03 GPa e coeficiente de Poisson de 0,43) (CHU et

al., 1995).
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FIGURA 3.45 - Malha dos apoios.

A geometria da estrutura articulavel foi considerada como corpos deformaveis
com formas sélidas e sua malha foi gerada por elementos tetraédricos
deformaveis tridimensionais (C3D4) (FIG. 3.46). A estrutura articulavel recebeu
propriedades mecanicas do aco 1020: moédulo de elasticidade de 200 GPa e
coeficiente de Poisson de 0,33 (WALKE et al., 2005).
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FIGURA 3.46 - Malha da estrutura articulavel.

A polia foi considerada um corpo rigido, uma vez que sua deformacédo nao é
importante para este modelo. O ponto de referéncia foi posicionado no centro
geométrico da polia (FIG. 3.47a). Elementos triangulares tridimensionais
(R3D3) foram utilizados para gerar a malha da polia (FIG. 3.47b).
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FIGURA 3.47 - Polia; (a) Ponto de Referéncia; (b) Malha da polia.

A FIG. 3.48 mostra as malhas do modelo da 6rtese adicionadas as do modelo
do cotovelo.
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FIGURA 3.48 - Malha do modelo da értese de cotovelo.

Finalizado o modelo biomecénico da értese utilizando MEF, uma analise da sua
acao sobre o modelo do cotovelo foi realizada com a finalidade de verificar o
comportamento do modelo do cotovelo quando ocorre a acdo do modelo da

ortese.

Para manter o modelo fixo durante a simulacdo, uma condicdo de contorno foi
imposta na superficie superior do Umero para restringir os deslocamentos nas
direcoes U4, Us e Uz (FIG. 3.49a). Como condicao de entrada, uma rotacao de
90° foi aplicada na polia com a finalidade de produzir o movimento de flexao do
cotovelo (FIG. 3.49b).
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FIGURA 3.49 - Simulagao biomecanica da értese de cotovelo; (a) Condigdes de
contorno; (b) Movimento de flexao do cotovelo (FREIVALDS, 2004).

Uma segunda simulacdo, com a finalidade de determinar a relagdo do torque
na polia em funcédo do angulo da articulacdo para diferentes cargas aplicadas
na extremidade inferior da 6rtese, foi proposta. Essa simulacédo corresponde a
forca que o motor devera aplicar na polia durante o movimento de flexdao da
ortese de cotovelo e as cargas aplicadas na extremidade distal que
representam possiveis pesos que o usuario podera carregar utilizando o
dispositivo. Para esta simulacao, apenas o modelo computacional da értese de
cotovelo foi utilizado. Os deslocamentos (U4, U2 e U3) da extremidade superior
da estrutura articulavel foram restringidos como condi¢gdo de contorno inicial
(FIG. 3.50).
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FIGURA 3.50 - Condigcéo de contorno aplicada a simulagdo da ortese.

A simulacdo foi dividida em duas etapas. A primeira etapa corresponde a
aplicacdo de uma carga na extremidade distal da oOrtese e a segunda
corresponde ao movimento de flexdo do cotovelo. Na primeira etapa, forgas
conhecidas foram aplicadas na regido central do espacador da extremidade
distal da ortese (FIG. 3.51). Essa carga representa o peso do antebraco

somado a carga que o0 usuario ira segurar.

FIGURA 3.51 - Aplicagéo da forga na extremidade inferior da estrutura articulada.
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Para realizar o0 movimento de flexdo do cotovelo, durante a segunda etapa, foi
aplicada uma rotacao de 180° no ponto de referéncia da polia na direcdo UR1
(FIG. 3.52). As condi¢des da primeira etapa foram mantidas durante a segunda

etapa.

FIGURA 3.52 - Condigcéo de rotacdo aplicada na polia.

3.2.3 — Analise da fixacao da fratura supracondilar do umero

As colunas medial e lateral do Uumero distal sdo conectadas por uma delgada
area de osso entre a fossa do olécrano e a fossa corondide (FIG. 3.53). As
fraturas supracondilares sao classificadas quanto ao mecanismo de trauma em
extensao e flexdo. O mecanismo de trauma mais comum é em extensdo (97 a
99%) (SKAGGS; FLYNN, 2009), no qual o cotovelo é forcado em
hiperextensdo e o olécrano colide de encontro a fossa do olécrano,
determinando o traco de fratura (TOPPING et al., 1995; SANDOR et al., 2005).
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FIGURA 3.53 - Identificagcao da fossa corondide, fossa do olécrano e olécrano.

O posicionamento dos pinos para a estabilizagdo da fratura ainda é um ponto
controverso, no tocante ao ponto de entrada e a possibilidade da lesdo do
nervo ulnar medialmente e também quanto a estabelecer qual delas é mais

estavel ao stress antero-posterior e rotacional (LARSON et al., 2006).

Diante da necessidade de estudos mais aprofundados para avaliar a
estabilidade das diversos tipos de fixacdo das fraturas supracondilar, foi
realizada uma parceria entre o Laboratério de Bioengenharia (Labbio) da
Universidade Federal de Minas Gerais (UFMG) com Servigo de Ortopedia e
Traumatologia Pediatrica do Hospital Maria Amélia Lins (HMAL) da Fundagao
Hospitalar do Estado de Minas Gerais (FHEMIG) com o intuito de criar um
modelo biomecéanico em 3D do Umero utilizando o MEF.

O modelo geométrico do umero, desenvolvido a partir das imagens do VHP, foi
utilizado para realizar a simulagdo biomecanica da fixagdo da fratura
supracondilar. A fratura simulada em todos os modelos de fixacdes foi criada
no programa SolidWorks®, onde o trago de fratura foi construido
horizontalmente a 26 mm da borda distal do umero (FIG. 3.54), sendo este o
parametro utilizado por Larson e colaboradores (2006).
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fratura

26 mm

FIGURA 3.54 - Geometria do umero fraturado.

As simulacdes biomecéanicas reproduziram os métodos de fixacdo realizados
nos estudos de Zionts e colaboradores (1994) e Larson e colaboradores (2006)
totalizando sete tipos distintos de posicionamento dos pinos (FIG. 3.55). Os
pinos e foram criados e posicionados no programa SolidWorks®.

FIGURA 3.55 - Posicionamento dos pinos para analise da estabilizagado da fratura

supracondilar.
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Ao contrario das demais simulacdes, as quais 0s 0ssos foram considerados
corpos rigidos, nesse modelo de fixacdo da fratura supracondilar o umero foi
considerado um corpo deformavel. Diante da sua complexa geometria, foi
necessario utilizar elementos tetraédricos tridimensionais (C3D4) para a
geragdo da sua malha. Os pinos também foram considerados corpos

deformaveis e para a construgcdo de suas malhas elementos hexaédricos
tridimensionais (C3D8) foram utilizados (FIG. 3.56).
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FIGURA 3.56 - Malha do modelo da fixag&o da fratura supracondilar.

As malhas das geometrias receberam propriedades mecénicas referentes aos
materiais a qual representam. Uma vez considerados corpos deformaveis
nessa aplicacdo, os 0ssos receberam propriedades lineares elasticas com
modulo de elasticidade de 100 MPa e coeficiente de Poisson de 0,32 (WAKE et
al., 2004). Propriedades mecéanicas do aco inox foram atribuidas aos pinos,

sendo o modulo de elasticidade de 200 GPa e o coeficiente de Poisson de 0,33
(WALKE et al., 2005).

Como condi¢cao de contorno inicial, a extremidade inferior do Umero recebeu
restricbes de deslocamentos em todas as diregdes (FIG. 3.57a), ficando essa

imoével durante toda a simulacdo. Pares de contato sem atrito foram criados
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entre os pinos e as superficies internas do Umero para evitar a penetracao

entre os corpos (FIG. 3.57b).

N %

y
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(a) (b)

FIGURA 3.57 - Simulagao biomecanica da fratura supracondilar. (a) Restricao

de deslocamento; (b) Pares de contatos.

Finalizada a configuracdo das condicées iniciais do modelo, foi aplicado como
entrada uma rotagdo de 30° na extremidade superior do umero (FIG. 3.58).
Esse processo foi aplicado nos sete tipos de fixacao.

PN T

FIGURA 3.58 - Rotagéao aplicada na extremidade superior do Umero.
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3.3 — VALIDACOES DOS MODELOS

Pelo fato dos modelos biomecanicos criados serem modelos computacionais,
foi necessario valida-los experimentalmente. Neste estudo, os modelos
computacionais da o6rtese de mao e o modelo da fixagdo de fratura
supracondilar foram validados por valores experimentais obtidos da literatura,
enquanto o modelo da értese de cotovelo foi validado por experimento
realizado no Labbio/UFMG.

3.3.1 — Analise experimental da 6rtese de mao

Em estudo preliminar, Rocha (2007) teve como objetivo determinar a forca de
tracdo no tendao artificial em funcdo da forca de preensdo de objetos para
cada angulo de flexdo e extensdo dos dedos da értese de mao. A FIG. 3.59

mostra o esquema da bancada utilizada neste experimento.

Ortese de mao
Latl)bio

Roldana Fios de_
transmissao
/

- Base |ah
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\ ) detracdo
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FIGURA 3.59 - Experimento para determinar a relagao entre a forga no tendao artificial e o
angulo de flexao dos dedos da 6rtese (ROCHA, 2007).
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3.3.2 — Solucao analitica e analise experimental da 6rtese de cotovelo

Os resultados obtidos na segunda simulagédo do modelo numérico da 6rtese de
cotovelo, referentes a determinagéao do torque na polia em funcéo do angulo da
articulacao, foram comparados com os resultados obtidos de solucao analitica

e com dados experimentais.

Uma solugéo analitica bidimensional foi realizada considerando as dimensdes
da estrutura da értese de cotovelo. A origem das coordenadas do modelo
analitico foi considerada coincidente com o centro de rotacao da articulacéo da
estrutura da ortese. A forgca (F) que representa as cargas a serem suportadas
foi aplicada na extremidade distal da estrutura da értese. Para facilitar o modelo
analitico, o comprimento da haste (h) e o deslocamento () podem ser
associados em um novo comprimento (L) com um angulo inicial (6;) (FIG. 3.60).

FIGURA 3.60 - Solugao analitica para a 6rtese de cotovelo.



82

O torque resultante (T) a ser aplicado na polia para realizar o0 movimento de

rotacdo da articulacdo pode ser expresso pela EQ. 3.1:

T=F-L-sen(0-6,) (3.1)
T é o torque aplicado na polia [N.m];
F é a carga aplicada na extremidade inferior da ortese [N];
L é a distancia entre o ponto de rotacao e o ponto onde sera aplicada a carga
[m];
i € o angulo inicial [graus];

0 é o angulo da articulagao desejado [graus].

Os parametros h e / (FIG. 3.60) foram obtidos das dimensées da estrutura da
ortese, com valores de 180 mm e 37 mm, respectivamente. Assim os valores

calculados para L e 6i foram 183,76 mm e 11,61 ¢, respectivamente.

Um experimento utilizando a 6rtese de cotovelo foi proposto para validar o
modelo computacional. Para realizar o experimento, foi construida uma
bancada de testes a qual a értese foi fixada. O torque na polia da értese foi
mensurado utilizando uma célula de carga (Kratos modelo MM20K). A célula de
carga foi fixada em uma guia linear posicionada na extremidade superior do
suporte da bancada. Pesos conhecidos foram posicionados em uma base
presa na célula de carga com a finalidade de ajustar as medidas de forca do
sistema (FIG. 3.61).

- Base

FIGURA 3.61 - Experimento de calibracao da célula de carga.
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O angulo da articulacao foi mensurado por um potencibmetro adaptado na
articulacao da estrutura. Entretanto, como o sinal de saida do circuito eletrénico
do potencidbmetro é dado em valores de tensdo, foi necessario criar uma
relacdo entre os valores de tensdo com o angulo da articulagdo. Essa relacéao
foi determinada por um experimento, onde valores de um goniémetro (DASCO
PRO AF100M), fixado na extremidade inferior da értese, e valores de tenséo do
potencibmetro foram amostrados para diferentes angulos da articulagao
(FIG. 3.62).

FIGURA 3.62 - Experimento para calibragdo do potencidémetro.

Nesse experimento, a acao do conjunto motor-redutor no cabo fixado na polia
responsavel pelo movimento de flexdo e extensao da értese de cotovelo foi
substituida no experimento pelo movimento da célula de carga conectada na
guia linear (FIG. 3.63a). Dessa forma, o deslocamento para cima da célula de
carga pela guia linear resulta no movimento de flexao da 6rtese de cotovelo
(FIG. 3.63b). Analogamente, o deslocamento contrario produz o movimento de

extensdo da értese de cotovelo.
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FIGURA 3.63 - Experimento de validagao da értese de méao; (a) értese em 0° de flexao; (b)

ortese em 909 de flexao.

Foi realizado o movimento de flexdo da értese entre os angulos de 302 e 110°
aplicando cargas de 5 N, 10 N e 20 N na sua extremidade inferior.

Os valores de forca obtidos da célula de carga e os valores de angulo obtidos
pelo potenciémetro foram adquiridos por uma placa de aquisicdo da National
Instruments modelo USB-6009. Um algoritmo foi desenvolvido no programa
Labview para a visualizacdo e armazenamento dos resultados (FIG. 3.64). Os
dados foram processados no programa MatLab.
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FIGURA 3.64 - Tela do aplicativo desenvolvido no programa Labview.
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Para a validagdo do modelo da ortese de cotovelo foi realizada uma
comparacao entre os resultados numéricos e os resultados analiticos por meio

da diferenga percentual relativa ( Dif .,), representada por (EQ. 3.2):

Dif ., =(Va‘;v"j-100% (3.2)

a

onde V;(N) é o valor analitico e V, (N) é o valor numérico.

Considerando que o modelo computacional criado nesse trabalho tem como
finalidade representar o comportamento da értese de cotovelo, outra
comparagdo realizada para a validagdo do modelo foi entre os resultados
numéricos e os resultados experimentais por meio da diferenca percentual

relativa ( Dif ., ), representada por (EQ. 3.3):

e

onde V, (N) é o valor experimental e V,, (N) € o valor numérico.

3.3.3 — Analise experimental de fixacao da fratura

A validacdo do modelo de fixacao da fratura supracondilares foi realizado pela
comparagado dos resultados numéricos da simulagdo com os resultados de
estudos experimentais obtidos por Zionts e colaboradores (1994) e Larson e
colaboradores (2006).

Zionts e colaboradores (1994) realizaram um estudo biomecanico em modelo
de cadaver humano, no qual diferentes fixacdes da fratura supracondilar foram
testadas. Na primeira etapa, a linha da fratura foi reproduzida, posteriormente
reduzida e fixada por fios de Kirschner em diferentes configuragdes: um medial
e um pino lateral cruzado (marcado como ZL na FIG. 3.65a), trés pinos laterais
(dois paralelos e um cruzado) (marcado como Z, em FIG. 3.65b), dois pinos
laterais paralelos (marcado como Zz; em FIG. 3.65c) e dois pinos laterais
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cruzados (Z4 marcado como em FIG. 3.65d). Os espécimes foram montados
em uma bancada de testes e o angulo de torcao foi medido em funcdo do

torque imposto a cada configuracdo. Foram observados angulos de torcao até

30° (ZIONTS et al., 1994).
A B
c D
FIGURA 3.65 - Configuragdes de fixagdes; (a) ZL1; (b) ZLy; () Zs; (d) Z4

(ZIONTS et al., 1994).

Larson e colaboradores (2006) comparou a estabilidade da fixacdo em modelos
de Uumeros sintéticos. A linha de fratura foi reproduzida 26 milimetros acima da
extremidade distal. Os modelos de fixacdo testados foram: dois pinos laterais
divergentes (marcados como L, na FIG. 3.66a), um pino medial e um lateral
cruzado (marcado como ZL; na FIG. 3.66b), trés pinos laterais divergentes
(marcado como Lz na FIG. 66d) e dois pinos laterais divergentes, com um
cruzado medial (marcado como L4 na FIG. 66¢). Os modelos foram submetidos
a um aumento de torque, enquanto o angulo de torcao foi medido. Nesses
experimentos, o angulo maximo de tor¢cao foi de 25°. Uma vez que este valor
do angulo de torcao foi alcancado considerou-se que a fixacao falhou.
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FIGURA 3.66 - Configuragdes das fixagdes; (a) L; (b) ZL4; (c) Ls; (d) Ly
(LARSON et al. 2006).

Nao ha informacdes nos estudos de Zionts e Larson sobre a distancia (L) entre
a linha de fratura e da forca aplicada, para gerar o torque. A auséncia desta
informacgao dificulta a utilizagcdo do angulo de torcado medidos pelos diferentes
autores como uma medida absoluta de estabilidade. Angulo de torcdo () é
definido por (EQ. 3.4):

TL I
=——7>——ds 3.4
v 4A°Gt @4
onde T (Nm) é o torque imposto nas amostras, L (m) é o comprimento
submetidos ao torque, A, (m?) é a area média da secdo, G (Pa) é o mddulo de
cisalhamento, t (m) é a espessura da parede e a linha integral representa o

comprimento total do contorno na segcéao nao-circular.

Para obter resultados comparaveis para um especifico angulo de torcao de
diferentes autores e o0s resultados obtidos pelas simulagcbes realizadas no
presente estudo, definiu-se o torque adimensional, 7, expresso por EQ. 3.5,

COmMo se segue:

T

conf

T

max

T =
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onde T. . (Nm) é o torque medido em uma determinada configuracdo e

conf
T.. (Nm) é o torque maximo medido no experimentos para configuracdo
especifica. Ao utilizar o torque adimensional (EQ. 3.5) é possivel avaliar, em

um conjunto de experimentos, qual configuracdo apresentou o maior torque ou

se uma determinada configuracado € mais estavel do que outra.
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4. RESULTADOS E DISCUSSAO

Neste capitulo sdo apresentados os resultados das simulagdes que foram
conduzidas para se estudar as Orteses de membro superior atualmente
desenvolvidas no Laboratério de Bioengenharia da UFMG e um exemplo de
aplicagédo das técnicas utilizadas nas simulagdes anteriores para a area de
ortopedia. A estratégia de apresentacdo dos resultados segue a seguinte
l6gica: estudo da influéncia das propriedades constitutivas dos tecidos nas
forcas obtidas para movimentacdo de flexdo do dedo indicador, que é um
parametro importante para analisar a Ortese de mao; comparacdo dos
resultados da simulagédo de forca necessaria a atuagao da értese de mao com
resultados experimentais previamente obtidos e, completando a andlise da
ortese de membro superior, foi realizado o estudo do torque necessario para
movimentacado desta értese, comparando-se os resultados da simulacdo com
0s experimentais realizados especialmente para este fim. Ao final deste
capitulo, apresentam-se os resultados da analise dos diferentes tipos de
fixacdo de fraturas supracondilares. Todas as aplicacbes mostradas aqui
utiizam os modelos biomecanicos que foram obtidos por metodologia
desenvolvida durante a realizacao desta tese.

4.1 — RESULTADOS DAS SIMULACOES BIOMECANICAS DA MAO

O resultado das simulagdes possibilitaram analisar o comportamento da forga
de flexdo dedo indicador em funcdo de diferentes propriedades mecanicas
aplicadas na geometria representativa da pele. O deslocamento aplicado na
ponta do dedo indicador teve como resultado a sua flexado (FIG. 4.1). Durante
as simulacoes, foi verificado que ocorreu o deslizamento entre as cartilagens e
a permanéncia das extremidades dos 0ssos no interior das capsulas,
respeitando os pares de contato e, deste modo, representando corretamente os

movimentos fisioldgicos.
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FIGURA 4.1 - Resultado da simulagao biomecénica da mao.

O resultado do comportamento da forga necessaria para realizar a flexdo do
dedo foi diferente para cada simulacdo. A simulacdo que empregou as
constantes hiperelasticas da pele iguais a Ciyp = 9,4 kPa e Cy1=82 kPa
(HENDRIKS et al., 2003) obteve uma forca na ponta do dedo de 0,97 N,
enquanto que na simulacao onde utilizou-se as constantes hiperelasticas iguais
a Cio=1,7kPa e Ci1 = 1 kPa (COX et al., 2007) e observou-se uma forca
flexao de 0,19 N. Esses resultados demonstram a sensibilidade do modelo com
relagdo as propriedades mecéanicas aplicadas aos tecidos, destacando a
influéncia da variabilidade individual das propriedades da pele dos pacientes.

4.2 — SIMULACAO DA ORTESE DE MAO

Os resultados obtidos da simulacao foram Uteis para analisar a interacao entre
o modelo da mao e a 6rtese que esta sendo desenvolvida, favorecendo, assim,
o seu aperfeicoamento. A condicdo de contorno no modelo que simulou uma
acao no tendao artificial da ortese, resultou no movimento de flexdo do dedo
indicador (FIG. 4.2). Esta simulagdo reproduziu 0 movimento que ocorria na
mao dos pacientes durante testes realizados por Meneses (2008) para
avaliacao clinica da ortese.
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FIGURA 4.2 - Simulagao do movimento de flexao do indicador por agao da 6rtese de mao.

Durante a simulagéo, verificou-se que os pares de contatos evitaram as
penetracdes entre os corpos, fazendo com que tanto o tendao artificial quanto o
dedo indicador permanecessem no interior da luva ao longo da simulacéo. Isto
comprova que os elementos que constituem o modelo foram corretamente
descritos e todos os movimentos e diretivas prescritas para o seu movimento
foram adequadas para reproduzir a fisiologia da mao. O comportamento
apresentado pelo modelo demonstrou sua capacidade de representar
numericamente a a¢ao da értese de mao da UFMG.

Os valores das forgas de tracao (N) no tendao artificial foram obtidos a partir da
simulagdo numérica, durante o seu deslocamento (indicado em milimetros). A
medida que o deslocamento foi imposto no tendao, a forgca de tracdo
aumentou, como pode ser observado na FIG. 4.3, que mostra o valor da forca
em funcao do deslocamento. O valor inicial de forca de tracdo coincide com a
carga aplicada na ponta do dedo indicador uma vez que essa carga é a Unica

forca atuante no sistema nesse instante.
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FIGURA 4.3 - Comportamento da forga de tragdo em fungéo do deslocamento do tendao.

O deslocamento imposto no tendao resultou no movimento de flexdo do dedo
indicador. Na FIG. 4.4a esta identificada a localizacao do angulo de flexao.
Esse angulo representa a inclinacao da falange distal do dedo indicador
tomando como referéncia o eixo do metacarpo, que para este trabalho coincide
com a horizontal. A flexdo do indicador é mostrada na FIG. 4.4b, expressando
o angulo de flexao em funcao do deslocamento do tendao. Devido a posi¢ao do
modelo geométrico da mao que se encontrava com o dedo indicador em semi-

flexdo, pode-se observar que o valor de angulo inicial foi de 30°.
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FIGURA 4.4 - Comportamento do angulo de flexdo do dedo indicador; (a) Representagao do
angulo do dedo indicador (8); (b) Relagao do angulo (°) com o deslocamento (mm).

A partir destes resultados foi possivel determinar a relagao da forga de tragao
(N) no tendao artificial em fungdo do angulo de flexdo do dedo indicador (°)
para a carga de 5 N (FIG. 4.5). O comportamento da forca em funcédo do
deslocamento angular do dedo indicador pode ser previsto por uma reta, como
demonstrado na FIG.4.5, com alta correlacdo (R? > 0,99).
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FIGURA 4.5 - Relacao entre forga de tragcao e angulo de flexao do dedo indicador.

Ao comparar os resultados numeéricos com o0s valores experimentais
encontrados por Rocha (2007), verificou-se que ambos apresentaram
comportamento linear. Entretanto, os valores das forgas nao foram
semelhantes, podendo atribuir essa disparidade as propriedades mecanicas
utilizadas no modelo biomecéanico uma vez que o autor realizou testes em um
modelo de mao artificial com propriedades mecanicas desconhecidas. Outro
fator que interferiu foi a ndo utilizagdo de atrito entre o tend&o artificial e as
demais geometrias (luva e pele), ndo reproduzindo a histerese encontrada por
Rocha (2007).

4.3 — SIMULAGAO DA ORTESE DE COTOVELO

Para determinar a parcela do torque devida somente a resisténcia mecéanica da
articulacdo do cotovelo foi utilizado um artificio de desprezar as forcas da
gravidade durante essa simulacdo. A rotacdo aplicada na polia resultou no
movimento de flexdo do cotovelo. O torque necessario para atingir o angulo de
90°, em relagao ao eixo vertical, foi de 0,75 Nm. Na FIG. 4.6 esta representada
a localizacao do angulo (0) da articulacao da estrutura da értese.
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1
(

FIGURA 4.6 - Simulagéo da 6rtese provocando movimento de flexao do cotovelo.

by

As simulagbes relacionadas a estrutura da értese de cotovelo foram
conduzidas para obter como resultado a curva de torque (Nm) em fungédo do
angulo da articulagédo (°). A FIG. 4.7 mostra a relagdo para a carga de 20 N
aplicada na extremidade distal da értese, de modo a simular o peso do
antebrago segurando um objeto.
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FIGURA 4.7 - Resultados numéricos para a carga de 20 N.

Os valores negativos de torque encontrados para angulos menores do que 11°
representam torque no sentido contrario a referéncia adotada na simulacao,
pois, na posicao inicial, o ponto de aplicacdo da carga é deslocado do eixo
vertical (eixo do braco) que intercepta o ponto de rotacdo. Esse fato ocorre
devido a configuracdo da estrutura da értese, como visto na FIG. 3.61. O
torque foi nulo para o angulo de 11,5° representando que, nesse instante, a
forca é alinhada com o eixo vertical que passa pelo ponto de rotacdo. Esse
valor se aproxima do valor de 6; (11,6°) calculado analiticamente. O toque
maximo obtido na simulagéo foi 3,5 Nm para o angulo de 101,5°, esse valor
representa um angulo de 90° entre o eixo vertical e o eixo que liga o ponto de

aplicacao da carga ao ponto de rotacéao.

Para a solugcdo analitica foram aplicadas cargas de 5 N, 10 N e 20 N. Os
valores calculados dos torques (Nm) em fungdo do angulo da articulacao (°)
foram obtidos e mostrados na FIG. 4.8. Os resultados apresentaram valores
proporcionais a carga aplicada visto que na solucao analitica ela é um
multiplicador da funcéo senoidal.
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FIGURA 4.8 - Resultados da solugéo analitica do torque em fungéo do angulo da articulagdo da

ortese de cotovelo.

O experimento utilizando a ortese de cotovelo baseia-se em trés etapas.
Primeiramente, foi feito a calibragdo do sinal de saida da célula de carga que
consistiu em determinar uma equacao capaz de correlacionar os valores de
tensdo (V) em forca (N). Foram realizadas cinco medidas com a célula de
carga para os seguintes pesos: 9,80 N; 9,70 N; 29,43 N; 39,24 N; 49,06 N;
58,87 N. Posteriormente, foi calculada a média e o desvio padrao de cada

peso, conforme visto na TAB. 4.1.

TABELA 4.1 - Medicbes da célula de carga

Peso (N)
Medidas (V) 9,80 9,70 29,43 39,24 49,06 58,87
1 -0,04| -0,03 0,92 1,42 1,89 2,36
2 -0,03| -0,04 0,92 1,41 1,89 2,37
3 -0,03| -0,04 0,92 1,41 1,88 2,37
4 -0,03| -0,03 0,91 1,42 1,88 2,36
5 -0,03| -0,03 0,91 1,41 1,89 2,36
Média -0,03| -0,03 0,92 1,41 1,88 2,37
desvio padrao 0,01 0,01 0,01 0,01 0,01 0,01
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Para a realizagdo da calibracdo do sinal de saida da célula de carga foram
utilizados os valores médios de tensao (V) em funcdo da carga (N). Foi feita
uma aproximagao linear com a finalidade de determinar os parametros da
equacao de calibracdo. O coeficiente de correlacao foi superior a 0,99 como
observado na FIG. 4.9.
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FIGURA 4.9 - Calibragao da célula de carga.

A segunda etapa constituiu na calibragdo do sinal de saida do potenciémetro
que consistiu em definir uma equacéo capaz de correlacionar os valores de
tensdo (V) em angulos da articulagéo (°). Trés medigbes foram realizadas com
o potenciémetro para os seguintes valores de angulo: 8, 15, 30, 45, 60, 75, 90
e 110 graus. Diante dos valores de tensdes obtidos, foi calculada a média e o
desvio padrado da tensé@o que foi observada para cada angulo (TAB. 4.2).

TABELA 4.2 - Medi¢des do potenciémetro.

Angulo (°)
Medidas (V) 8 15 30 45 60 75 90 110
1 0,02 | 0,16 | 0,44 | 0,71 | 0,99 | 1,28 | 1,56 | 1,97
2 0,030,413 | 0,44 | 0,70 | 0,99 | 1,29 | 1,57 | 1,96
3 0,02 | 0,15 | 042 | 0,72 | 1,02 | 1,28 | 1,57 | 1,96
Média 0,02 | 015|043 | 0,71 | 1,00 | 1,28 | 1,57 | 1,96
Desvio Padrao 0,01 | 0,02 | 0,01 | 0,01 | 0,02 | 0,01 | 0,01 | 0,01
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A calibracdo do sinal de saida do potenciémetro foi feito por meio dos valores
médios de tensdo (V) em funcdo do angulo (°). Para definir os parametros da
equacao de calibracdo uma aproximacao linear foi realizada. O coeficiente de
correlacao foi superior a 0,99 como observado na FIG. 4.10.

120

0 = 52,636v+ 7,2348
R? = 0,9999

-
. _
. _
. e
N
-

0 T T T T \
0,00 0,50 1,00 1,50 2,00 2,50
Tensio (V)

Angulo (?)

FIGURA 4.10 - Calibragao do potenciometro.

Na ultima etapa, as equacoes resultantes da calibracdo do sinal da célula de
carga e do sinal do potencibmetro foram implementadas no algoritmo
desenvolvido no programa Labview®. Consequentemente, foi possivel realizar
o experimento da értese de cotovelo proposto para validar o modelo
computacional. Os resultados experimentais foram obtidos entre os angulos de
30° e 110° sendo que este é o limite fisico implementado no projeto da drtese
de cotovelo responsavel pela seguranca do usuario (ARAUJO, 2011). Na
FIG. 4.11 podem ser observados os resultados experimentais da forga (N) em
funcdo do angulo (°), mensurados pela célula de carga e pelo potenciémetro,
respectivamente. As curvas tracadas representam os resultados para as cargas
de 5N, 10 N, e 20 N aplicadas na extremidade distal da 6rtese. Para a carga
de 20 N nao foi possivel determinar a forca para o dngulo de 110° por causa da

grande deformagéao ocorrida na estrutura da ortese.
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FIGURA 4.11 - Relacao entre forga e o angulo da articulagdo da 6rtese de cotovelo.
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Os resultados numéricos foram comparados com os resultados analiticos e

experimentais para as cargas de 5 N, 10 N e 20 N como evidenciado na

FIG. 4.12, FIG. 4.13 e FIG. 4.14, respectivamente. Os valores dos torques da

solucdo analitica e da simulacdo numérica foram convertidos em forca para

comparar com os valores experimentais da célula de carga e em seguida,

foram tragadas as suas curvas. Os valores experimentais foram expressos por

areas as quais representam a combinacdo das incertezas dos sensores de

angulo e forca. Para isso foi calculada a incerteza expandida de cada sensor

com 95% de confiabilidade.
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FIGURA 4.12 - Analise comparativa dos resultados numéricos, analiticos e experimentais para
acargade 5N.
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FIGURA 4.13 - Analise comparativa dos resultados numéricos, analiticos e experimentais para
acargade 10 N.
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FIGURA 4.14 - Analise comparativa dos resultados numéricos, analiticos e experimentais para
a carga de 20 N.

Foi realizada também uma analise de diferencas percentuais relativas para os
angulos de 30°, 40°, 50°, 60°, 70°, 80°, 90° e 100° da articulagio da 6rtese com
a aplicacéo das cargas de 5 N, 10 N e 20 N como evidenciado na TAB 4.3,
TAB. 4.4 e TAB. 4.5, respectivamente. Na coluna denominada Dif. 1 esta
representada a diferenca percentual relativa entre os resultados numéricos e 0s
analiticos, enquanto na coluna nomeada Dif. 2 esta indicada a diferenca
percentual relativa entre os resultados numéricos e experimentais. Para cada

coluna foi calculada a média e o desvio padrao.

TABELA 4.3 - Andlise da diferenca para a carga de 5 N.

Angulo (9) Erro 1 (%) | Erro 2 (%)

30 0,0 -10,9
40 0,0 2,6
50 0,0 5,8
60 0,0 4,2
70 0,0 5,1
80 0,0 1,6
90 0,0 2,6
100 0,0 1,2
Média 0,0 1,5
Desvio padrao 0,0 5,3
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TABELA 4.4 - Andlise da diferenca para a carga de 10 N.

Angulo (9) Erro 1 (%) | Erro 2 (%)

30 0,0 9,1

40 0,0 10,2

50 0,0 -0,3

60 0,0 -3,3

70 0,0 -5,6

80 0,0 -5,4

90 0,0 -4,2
100 0,0 -3,9
Média 0,0 -0,4
Desvio padrao 0,0 6,4

TABELA 4.5 - Andlise da diferenca para a carga de 20 N.

Angulo (9) Erro 1 (%) | Erro 2 (%)

30 0,0 3,7

40 0,0 1,6

50 0,0 0,4

60 0,1 -2,6

70 0,1 -3,1

80 0,1 -5,7

90 0,1 -6,6
100 0,1 -5,0
Média 0,1 -2,2
Desvio padrao 0,1 3,7

Pode ser observado na TAB. 4.3, TAB. 4.4 e TAB. 4.5 que os valores das diferencas
percentuais relativas entre o resultado numérico e analitico para as cargas de 5 N,
10N e 20 N apresentaram valores inferiores a 0,1%. As médias das diferengas
percentuais relativas entre os resultados numéricos e os analiticos (coluna Dif. 1) de
cada carga foram inferiores em relacao as médias das diferencas percentuais relativas
entre os resultados numéricos e os experimentais (coluna Dif. 2). Esse fato pode ser
justificado pela presenga de variaveis externas durante o experimento, tais como o
atrito na articulagdo, que ndo foram consideradas na simulagdo numérica. Entretanto,
o médulo do valor maximo da média das diferengas percentuais relativas nao
ultrapassou 3%. Diante das diferencas percentuais relativas encontradas na
comparagdo dos resultados numéricos com o0s resultados analiticos e

experimentais pode-se afirmar que o modelo foi validado.
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4.4 — SIMULACAO DA FIXACAO DA FRATURA SUPRACONDILAR UTILIZANDO PINOS

Os resultados das simulacdes possibilitaram analisar a estabilidade da fixacao
da fratura supracondilar nas diferentes configuracbes de pinos. Para cada
configuracao foi obtido o valor do torque (Nm) aplicado na extremidade superior
do Umero necessario para ocasionar a rotacdo da fixacdo da fratura
supracondilar (°). As curvas das simulagdes das fixacoes dos pinos foram
tracadas na FIG. 4.15 possibilitando uma comparacdo entre os torques

aplicados em cada angulo de rotacéo.
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FIGURA 4.15 - Resultados das simulagbes das diferentes configuracdes das fixagoes.

A comparagdo dos resultados numéricos com os experimentais encontrados na
literatura demonstrou que o modelo de fixacdo da fratura supracondilar obteve
comportamento similar. A disparidade dos valores pode ser atribuida a nao

padronizacdo entre os experimentos realizados pelos autores.

Simulacdes usando os modelos biomecéanicos foram realizadas em diferentes
angulos de torcao. A TAB. 4.3 mostra os resultados calculados no angulo de
torcdo de 20°. Esse valor foi escolhido porque é o Unico dngulo de torcdo em
comum usado por ambos Zionts e Larson. A TAB. 4.3 foi organizada para exibir

as configuracbes simuladas pelo modelo biomecéanico na ordem decrescente
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de estabilidade, ou seja, a configuracdo mais estavel (torque adimensional
igual a 1) no lado esquerdo da figura e a configuracdo menos estavel (torque
adimensional igual a 0,24) no lado direito da figura.

TABELA 4.6 - Comparagao entre os resultados numéricos com os resultados encontrados na

literatura:

A

P 1,0 0,96 0,83 0,67 0,65 0,63 0,24

Nao foi Nao foi Nao foi
L 1.0 1,0 0.79 testada testada 0,53 testada
Nao foi Nao foi Nao foi
z testada 1,0 testada 038 038 testada 0,23

(P) Presente Estudo; (L) LARSON et al. (2006); (Z) ZIONTS et al. (1994).

E interessante notar que a ordem de classificacdo da estabilidade (a mais
estavel para a menos estavel) obtida pelas simulagdes numéricas concorda
com a classificacdo das estabilidades dos estudos experimentais de Zionts e
colaboradores (1994) e Larson e colaboradores (2006), demonstrando que o
modelo biomecanico € capaz de representar os fendmenos mecanicos que

ocorrem durante as cargas de tor¢ao na fratura reduzida.

Além dos estudos sobre a estabilidade da fixacao das fraturas supracondilares,
o modelo computacional foi empregado para avaliar as pressées de contato
nas superficies dentro da fratura e as tensdées no 0sso ao redor dos pinos de
fixacdo. A pressdo nas superficies de contato das extremidades do uUmero
(regidao da fratura) durante a carga de rotacdo alterou significativamente. A
fixacdo mais estavel (dois pinos laterais divergentes, com um cruzado medial)
apresentou uma distribuicdo de pressdo na superficie de contato com uma
distribuicdo homogénea, levando a valores moderados de pressdes dentro da

fratura (FIG. 4.16a). Por outro lado, a fixacado menos estavel (dois pinos laterais




106

cruzados) exibiu uma distribuicdo de pressdo na superficie de contato
heterogénea ao longo da fratura. As maiores pressoes (FIG. 4.16b) ocorreram

na regido de menor area transversal do 0sso.

CPRESS

+5.000e+00
+4.533e+00
+4.167e+00
+3.750e+00

+0.000e+00

CPRESS

+5.000&+00
+4.583e+00
+4.167e+00
+3.750e+00
+3.333e+00
+2.917e+00
+2.500e+00
+2.083e+00
+1.667e+00
+1.250e+00
+8.333e-01

+4.1678-01

+0.000e+00

(b)

FIGURA 4.16 - Distribuicao de pressao na superficie de contato; (a) Fixagcdo mais estavel; (b)

Fixagdo menos estavel.

Em relacdo a fixagdo do pino, as tensdes mais elevadas ocorrem na regido
onde os pinos de cruzam a linha da fratura. A fixagcdo mais estavel (L4)
apresentou tensées mais elevadas do que a fixacdo menos estavel (Z4), como
esperado, pois para um determinado angulo de torcdo, quanto maiores 0s
valores de tensdo nos pinos na linha de fratura, mais estavel é a fixacdo. As
FIG. 4.17a e FIG. 4.17b mostram a distribuicado de tensdo na fixacdo mais
estavel (Lsy) e na fixacdo menos estavel (Z4), respectivamente. Na regido
cortical do osso da diafise proximal do Umero, onde os pinos sao fixados, as
tensdes resultantes sdo menores na fixacado mais estavel (FIG. 4.17c) do que
na fixacdo menos estavel (FIG. 4.17d).
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FIGURA 4.17 - Analise de tensdes; (a) Regido da fratura da fixacao mais estavel; (b) Regido da
fratura da fixagdo menos estavel; (c) Regido cortical da fixagdo mais estavel; (d) Regiao cortical

da fixagdo menos estavel.

Esses resultados demonstram que, sempre que as tensdes estdo elevadas na
superficie de contato da fratura, resultard em valores altos de tensdo no local
da fixagdo dos pinos no osso cortical da diafise do Umero. Esta é uma
informacao util para identificar as regides do osso, onde 0s pinos induzirdo
tensdes superiores ao limite de elasticidade do osso. Se a fixag&do cortical ndo
ocorrer corretamente, a tensdo exercida no 0sso esponjoso ira resultar na
degradacao do osso (ostedlise) em torno dos pinos, podendo levar a falha da

neoformacéo 6ssea em volta dos pinos (osteossintese).



108

5. CONCLUSAO

Neste trabalho foram desenvolvidas duas metodologias para gerar modelos
tridimensionais utilizando o Método dos Elementos Finitos para realizar
simulagdes biomecénicas do membro superior. A primeira metodologia utilizou
como base modelos geométricos fornecidos por empresas de animacéao grafica
e a segunda possibilitou a criagao de modelos a partir de imagens médicas.

Ambas as metodologias possibilitaram a geracdo dos modelos biomecanicos
do membro superior. A primeira foi aplicada no desenvolvimento do modelo
geométrico da mao, enquanto a segunda proporcionou a criacdo do modelo
geomeétrico do cotovelo e da méao.

Os resultados obtidos da simulacdo numérica da 6rtese de mao possibilitou
determinar a relacéo entre a forga de tracéo no tendao artificial com o angulo
de flexdo do dedo indicador, sendo que o mesmo comportamento foi
encontrado por Rocha (2007).

A comparacao do modelo da értese de cotovelo resultou em valores médios na
diferenga percentual relativa entre os resultados numéricos e os analiticos de
1,7%, 1,7% e 1,8% para as cargas de 5 N, 10 N e 20 N, respectivamente.
Enquanto que os valores médios na diferenca percentual relativa entre os
resultados numéricos e experimentais compreenderam 4,2%, 5,3% e 3,4%
para as cargas de 5 N, 10 N e 20 N, respectivamente.

Um modelo computacional da fixacdo da fratura supracondilar foi criado usando
a geometria do umero, no qual diferentes arranjos dos pinos de fixacdo da

fratura supracondilar foram reproduzidos.

O modelo da fratura supracondilar foi validado com valores experimentais
adquiridos na literatura. A ordem de classificacdo da estabilidade obtida pelas
simulagdes numeéricas concorda com a classificacdo das estabilidades dos
estudos experimentais de Zionts e colaboradores (1994) e Larson e
colaboradores (2006).
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6. SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

O presente estudo abordou a metodologia de criacdo de modelos
biomecanicos tridimensionais da mao e do cotovelo incluindo suas aplicacbes e
validagdes. Entretanto, os fatores relacionados as aplicacoes e validacées nao
foram totalmente abordados. Algumas sugestbes para os préximos trabalhos
serao descritas a seguir:

o Adicionar ao modelo tridimensional da mao as geometrias dos tenddes a
fim de colaborar nas analises cirurgicas e nos estudos de lesdes;

o Adicionar ao modelo tridimensional do cotovelo as geometrias dos
musculos flexores e extensores, proporcionando a analise das forcas
resultantes nas cartilagens da articulacao durante as atividades esportivas;

J Realizar simulagdes envolvendo todos os dedos no modelo
tridimensional da 6rtese de mao, possibilitando assim, aperfeigoar o movimento
de preensao de objetos;

o Analisar a influéncia do movimento do ombro na relacdo entre a forca
aplicada na polia e o angulo da articulacédo da 6rtese de cotovelo.

o Criar um modelo fisico da geometria do Uumero desenvolvida neste
trabalho, por meio de prototipagem tridimensional, e reproduzir as fixacdes da
fratura supracondilar para realizar experimentos em bancada de teste. Aplicar
as propriedades mecanicas do protétipo ao modelo computacional para
comparacao dos resultados experimentais com 0s numéericos.

o Desenvolver um algoritmo de segmentacdo que possibilite criar os
modelos geométricos a partir das imagens do VHP.
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