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RESUMO

Neste trabalho, foi realizado um estudo de uma protese de cotovelo para reduzir o
estado de estresse na interface prétese-cimento-0sso. Para alcancar este objetivo, um estudo
tedrico foi realizado para determinar um modelo fisico que melhor caracterizasse a articulagdo
do cotovelo, levando em consideragdo os musculos, 0s 0ssos e as forgas. Posteriormente, com
o0 auxilio do software CAD, procedeu-se a realizacdo de diferentes modelos que apresentaram
diferentes configuracbes de montagens geometricas. Procedeu-se entdo, através de uma
andlise de elementos finitos, ao estudo do modelo, levando em consideragdo, também, trés
angulos diferentes entre o brago e o antebraco: 0°, 90° e 145°. O resultado mostra que a pior
condicdo de carga ocorre no cimento ulnar quando o angulo entre o braco e o antebraco é de
90°. Fazendo uma modificacdo de -3 ° na inclinacdo do eixo protético em relacdo ao eixo

ulnar no plano sagital, ha uma melhoria de cerca o 25%.

Palavras-chave: Prétese de cotovelo, simulacdo numérica, modelo fisico.
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ABSTRACT

In this work, a study of an elbow prosthesis was carried out to reduce the stress state
in the prosthesis-cement-bone interface. To achieve this goal, a theoretical study was
conducted to determine a physical model that best characterized the elbow joint, taking into
account muscles, bones and forces. Afterwards, with the aid of CAD software, different
models were developed that presented different configurations of geometric assemblies. A
finite element analysis was then carried out to study the model, taking into account also three
different angles between the arm and the forearm: 0°, 90° and 145°. The result shows that the
worst loading condition occurs in the ulnar cement when the angle between the arm and the
forearm is 90 °. By making a -3 ° change in the inclination of the prosthetic axis relative to
the ulnar axis in the sagittal plane, there is an improvement of about 25%.

Key-words: Elbow prosthesis, numerical simulation, physical model.
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1. Introducio

1.1 Formulac¢io do Problema

Embora a engenharia e medicina tenham raizes muito antigas, o desenvolvimento de
uma estrutura conjunta de assisténcia por parte da engenharia para o ramo médico avancado ¢
um fendmeno relativamente novo. A engenharia biomédica surge da aplicagdo de conceitos e
métodos de engenharia a problemas bioldgicos.

O objetivo final da engenharia biomédica ¢ contribuir para a medicina como um todo
propondo solucdes para problemas dificeis de interpretar analiticamente ou intuitivamente.
Uma das principais areas de aplicagdo desta engenharia é a prototipagem de proteses
ortopédicas. A implementacdo de uma protese no corpo humano ¢, sem duvida, uma
intervengdo invasiva e dificil, capaz de recondicionar, ou pelo menos melhorar, a vida
recuperando sua funcionalidade de permitir realizar atividades de vida diaria. Assim, procura-
se assegurar que a protese seja mais anatdmico possivel e tenha uma vida util mais longa
possivel, estes sao seus requisitos basicos.

Na prototipagem, o sofiware matematico de calculo numérico ¢ amplamente utilizado,
principalmente o método dos elementos finitos, do inglés Finite Element Method (FEM). O
FEM ¢ uma técnica numérica usada para resolver problemas de natureza de engenharia que
sdo complexos demais para buscar a solu¢do por meio de uma técnica analitica. Consiste na
subdivisdo e subsequente remontagem do sistema em um conjunto de componentes chamados
"elementos" conectados por “nds” cujo comportamento pode ser descrito através das equagdes
analiticas conhecidas (ZIENKIEWICZ, 2000).

De fato, o comportamento de cada elemento que compde a estrutura, por meio de sua
interacdo, pode determinar o do sistema global. Cada elemento do sistema global consiste em
um pequeno numero de nds, dependendo do tipo de elemento usado e do tipo de abordagem
escolhido para a andlise do problema (2-D, 3-D, axissimétrico, etc.).

A solugdo ¢ determinada primeiro por equacdes de equilibrio nos nods e
subsequentemente interpolados em cada ponto da estrutura por meio de equagdes precisas.
Todos esses tipos de andlises seguem um padrao que ¢ universalmente adaptavel a qualquer
sistema discreto, portanto, € possivel definir um sistema padrao discreto, cujas caracteristicas
sdo aplicaveis a toda a estrutura. A existéncia de um sistema discreto padronizado significa
que o resultado da analise ¢ aproximado por varias razdes. Analogamente a uma conversao

analogico-digital, a presenga de uma discretizacdo da estrutura torna possivel conhecer as



solicitacdes apenas por um numero discreto de pontos, € ndo em todo o continuo; quanto
maior o numero de elementos e, portanto, os pontos levados em consideragao, mais confidvel
serd a analise. No entanto, a verdadeira razao pela qual a anélise ¢ aproximada ¢ que a fungao
dos deslocamentos utilizados ¢ aproximada, cuja tarefa ¢ interpolar os valores dos
deslocamentos para os nds para determinar os resultados em cada ponto dentro do elemento e,
portanto, da estrutura. As fungdes de deslocamento utilizadas sdo do tipo polinomial e o grau
delas depende, para determinado elemento, do niumero de nos e seus graus de liberdade
(ZIENKIEWICZ, 2000).

Como ja mencionado, o FEM ¢ adequado para uso em varios campos. Em particular, é
util no campo da prototipagem: de fato, com um modelo matematico adequado, ¢ possivel
aproximar comportamentos do corpo humano tanto a nivel fluido-dinamico (sistema cardio-
circulatorio e pulmonar), a nivel elétrico (sistema nervoso) ¢ musculo-esquelético (protese
Ossea e articular).

De acordo com Enderle et al. (2012) a engenharia biomédica ¢ um ramo
interdisciplinar entre engenharia e ciéncias médicas, isso pode se relacionar com pesquisa,
desenvolvimento e aplicagdes de varios tipos. A ideia deste ramo ¢ aplicar os varios principios
que pertencem as disciplinas de engenharia (elétrica, quimica, Optica, mecanica) a problemas
especificos no campo das ciéncias médicas, a fim de entender, modificar ou controlar o
sistema bioldgico animal ou humano. Um dos campos de aplicagdo da engenharia biomédica
¢ a criacdo e aperfeigoamento de dispositivos para a substituicdo ou aumento de funcdes
corporais, como proteses.

Uma protese ¢ definida como a substituicdo de um 6rgao (ou parte dele) ou de um
segmento corporal com estruturas artificiais que recuperam sua funcionalidade
(DICIONARIO TRECCANI, 2018); elas representam uma das inovagdes mais antigas em
engenharia biomédica. As proteses ortopédicas do membro superior podem ser funcionais ou
podem ter apenas objetivos estéticos.

As proteses funcionais podem ter caracteristicas passivas ou ativas. Os membros
superiores artificiais ativos podem ser divididos em proteses estimuladas pela energia do
corpo e proteses alimentadas por energia externa. O primeiro grupo inclui os sistemas
operados pelo movimento de outras articulagdes e os sistemas do corpo movidos através dos
musculos do braco e seus tenddes (DAVALLI et al, 2009; CHIRLESS et al, 2001). As
proteses de energia corporal sdo geralmente bem toleradas devido a relativa leveza,

confiabilidade, robustez e auséncia de acumuladores de energia elétrica e permitem que o



paciente tenha, durante seu uso, uma boa aceitagdo diminuindo as chances de rejei¢do; no
entanto, elas sdo capazes de desenvolver uma forga preénsil limitada e exigem mais gasto de
energia do que outras proteses ativas (NADER et al, 1990).

Entre as proteses no membro superior estdo as do ombro, cotovelo, mao, dedos e
transumeral. Em particular, os desenvolvimentos na substitui¢do da articulacdo do cotovelo
nao foram tao expressivos quanto os das proteses de joelho, quadril e ombro por varias razoes,
como a alta taxa de insucesso dos primeiros projetos (MAARTEN et al, 2013).

A principal causa de falha do implante em uma artroplastia total de cotovelo, do inglés
Total Elbow Arthroplasty (TEA) ¢ representada pela formagao de folga entre os componentes
protéticos. Esse afrouxamento pode ser causado pela falha primaria da interface osso-cimento
(ENDERLE et al, 2012; FORSTICK et al, 2017; GIANNICOLA et al., 2014). Seria
hipoteticamente possivel, através de uma analise de elementos finitos, procurar diferentes
configuragdes geométricas e posiciona-las de forma a prolongar a vida util da protese

passando a reduzir as condi¢des de carga nesta interface, entdo:

Se existe, qual é configuracio geométrica 6tima dos componentes e 0 melhor

posicionamento da proétese para reduzir o estado de tensdes na interface cimento-osso?

1.2 Justificativa

A andlise de elementos finitos ¢ um meio virtual de verificar os parametros de projeto
de uma pega mecanica por meio de uma simulagdo apropriada das cargas e restrigoes as quais
sera submetida durante o cumprimento da tarefa para a qual foi projetada.

Uma analise FEM, se corretamente modelada, representa, portanto, uma maneira
econOmica de projetar, especialmente quando se trata de usar materiais particularmente caros,
em aplicacdes que exigem certa precisdo e certas caracteristicas mecanicas: uma prototipagem
experimental levaria a enormes custos no caso de ser necessario retornar a fase de projeto. Por
outro lado, dada a natureza virtual deste tipo de abordagem, ¢ possivel modificar os
parametros geométricos da peca reduzindo o tempo necessario e sem qualquer Onus
econdmico. A aplicagdo principal da analise de FEM esté relacionada a sua capacidade de
lidar com problemas de engenharia muito complexos, devido a natureza da geometria e as
complexas condi¢des de limite, carga e anatomia.

Estas representam as razdes pelas quais a analise de elementos finitos ¢ amplamente
utilizada também no campo da engenharia biomédica, especialmente na realizacao de proteses

fisicas e sua otimizag¢@o. No campo biomecénico, existem diferentes modelos projetados para



uma correta representacdo do corpo humano, a fim de substituir a aplicagdo experimental e
prever respostas do sistema biologico, caso estes possam ser invasivos, dificeis ou perigosos.
Portanto, a correta aplicagdo destes em um software de analise FEM, pode se tornar também
muito Util para a verificagdo das condi¢gdes de trabalho de implantes protéticos, para reduzir os
efeitos do estresse na interface implante / sistema bioldgico, a fim de aumentar a vida util da
instalacao. Outro objetivo ¢ aumentar sua capacidade de carga, para reproduzir no melhor
modo possivel o potencial natural do corpo biologico substituido.

A TEA ¢ uma opgao de tratamento cirirgico para substitui¢ao total da articulagdo por
implante de protese. Os percentuais de confiabilidade do TEA variam de 72% a 94% em um
periodo de 5 anos a partir da implementacao da protese, dependendo da indicagdo cirurgica
(PERRETTA et al, 2017; GILL et al, 1998; SCHNEEBERGER et al, 1997). Limitar o
maximo possivel a ocorréncia de problemas durante a utilizacdo da protese ¢é, portanto, de
fundamental importancia, tanto por um fator econdmico, quanto, principalmente, para evitar
mais desconforto ao paciente, que possivelmente ja apresenta problemas de saude.

Um estudo de uma prétese de cotovelo UNLIKED ja foi realizada no Trabalho de
Conclusao de Curso "Analisi di una Protesi di Gomito" de Andrea Valenti da Universita degli
Studi di Palermo (2017). Nesta pesquisa especificamente a resposta do implante protético foi
observada em uma configuragdo em que o angulo entre a ulna e a continuagdo ficticia do
umero ¢ igual a 90 °. Diante dos resultados obtidos, a busca por uma geometria 6tima que
reduza o estado de estresse e leve a um aumento nos ciclos de fadiga e, portanto, a um

aumento na taxa de sobrevivéncia do implante de protese € de extrema importancia .
1.3 Objetivos
1.3.1 Geral

Encontrar a configuragdo geométrica Otima dos componentes e o melhor
posicionamento da prétese para reduzir o estado de tensdes na interface cimento-0sso.

1.3.2 Especificos

e Realizar um estudo teorico sobre os padrdes bioldgicos de cargas e restri¢oes, a fim de
encontrar um modelo fisico/matematico mais confiavel e/ou que exija menor recurso
computacional;

e Avaliar os padrdes de carga atuando em diferentes angulos, em particular a 0°, 90° e

145°;



e Desenvolver uma andlise de metodologia FEM para avaliar a variagao do estado de
tensao nas trés configuragdes de posicionamento da protese (0°, 90° e 145°) para
determinar a mais severa;

e Avaliar a variacdo do estado de tensdes, na configuragdo mais severa, seguindo uma

mudanga na geometria dos componentes protéticos € seu posicionamento.
1.4 Estrutura do Trabalho

O trabalho foi dividido em cinco capitulos, o primeiro descreve o tipo de problema, a
razdo de sua realizacdo e, finalmente, os objetivos almejados. No segundo capitulo, buscar-se-
4 0 melhor modelo anatdmico, por meio de fundamentos tedricos e estudos ja realizados, que
permitam a realizagdo de uma andalise o mais proxima possivel da realidade. No terceiro
capitulo serdo apresentadas as caracteristicas mecanicas dos materiais utilizados para a
analise, o tipo de abordagem utilizada para sua configuragdo e¢ os diagramas de cargas ¢
restrigdes. No quarto capitulo, os resultados da analise serdo apresentados e, finalmente, no
quinto, as conclusdes e recomendagdes necessarias serdo apresentadas, a fim de melhorar os

resultados obtidos a partir deste elaborado.



2. Fundamentos teoricos
2.1 Modelo anatomico do cotovelo

O membro superior pode ser dividido em duas partes: braco e antebraco. Juntando os
dois segmentos ha a articulagdo do cotovelo. Esta ¢ formada pela unido do umero distal
(extremidade do brago), ulna proximal e raio proximal (inicio do antebrago) (KINCAID et al.,
2013) O cotovelo gira em torno de um eixo que passa nos respectivos centros do capitulu
humeri e da tréclea do imero (HOLZABAUR et al., 2004) e permite um angulo entre o brago
e antebrago que vai de 0° a 145° respectivamente, para membro completamente aberto e

completamente fechado. Na Figura 1, uma representag¢do da articulagdo.
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Figura 1: Ossos do cotovelo.
Fonte: Putz et al. (2000).

Quanto aos musculos do membro superior, estes se distinguem nos musculos flexores
e extensores, dependendo da fun¢do de fechamento e de abertura do membro, respectivamente

(MENCHLI, 2018). A Tabela 1 lista os misculos que fazem parte da articulagdo do cotovelo.



Tabela 1: Lista dos musculos com suas caracteristricas.

PCSA Comprimento | Comprimento Angulo
Musculo (cm?) ideal das do tenddo | de pena
fibras (cm) (cm) °)
Triceps
Cabeca | 57 13,4 14,3 12
longa
Cabeca | g 11,4 9,8 9
lateral
Cabeca |, o 11,4 9,7 9
medial
Anc6neo 2,5 2,7 1,8 0
Biceps braquial
Cabeca
longa 4,5 11,6 27,2 0
Cabeca | 5, 132 19,2 0
curta
Braquial 71 8,6 54 0
Braquiorradial 1,9 17,3 13,3 0

Fonte: Adaptado de Kincaid ef al. (2013).

O biceps braquial ¢ um musculo biarticular que passa frontalmente ao umero. Isto da
uma grande contribui¢do na flexdo do cotovelo e expressa seu maximo em um angulo que esta
entre 40 e 110°. O biceps braquial ¢ composto de dois feixes paralelos que compartilham o
mesmo tenddo somente em sua extremidade inferior; a extremidade superior ¢ ancorada na
escapula em dois pontos diferentes.

O braquial anterior também ¢ colocado na parte anterior do imero, mas um pouco
mais abaixo. Quanto ao biceps braquial, trata da flexdo do antebrago. Esta ancorado na parte
superior do imero e na parte inferior da ulna (MENCHI, 2018).

O braquiorradial ¢ um musculo que ¢ colocado na regido lateral-anterior do antebrago
e estd ancorado na parte inferior do umero e na extremidade distal do radio. Também
desempenha um papel flexor e exerce seu maximo nos primeiros graus de movimento gragas
a sua posicao (MENCHI, 2018).

O triceps braquial ¢ o musculo que realiza na maior parte do trabalho de extensdo do
antebraco. Estd posicionado na parte de trds do imero ao longo de todo o seu comprimento e
¢ composto por trés feixes ancorados por meio de um unico tenddo da ulna proximo ao

cotovelo. As trés feixes sdo: feixes lateral, feixes medial e feixes longa (MENCHI, 2018).



O ancodnio ¢ muito pequeno e ¢ colocado na articulagdo do cotovelo na parte de tras.
Esta ligado as duas extremidades do iimero e da ulna e, dada a sua posicao, ajuda a acao de
extensdo e desempenha um papel fundamental na estabilizacao da articulagao.

A Figura 2 mostra os musculos acima mencionados (MENCHI, 2018).

\_.

Figura 2: Musculos do brago: (a) biceps braquial; (b) braquial anterior; (¢) braquiorradial; (d) anconio; (e)
triceps.
Fonte: Adaptada de Menchi (2018).

2.1.1 Modelo fisico/matematico do cotovelo

A andlise estrutural do sistema musculo-esquelético, especialmente no caso da
articulagdo do cotovelo, ¢ dificil de resolver devido a participagdo simultinea de varios
musculos na realizagdo do movimento mais simples (PENNESTRI ez al., 2006).

O cotovelo pode ser visto como a juncao de trés corpos rigidos: timero, ulna e radio.
Os trés ossos sdo conectados pela articulacdo do cotovelo, o que, do ponto de vista mecanico,
pode ser interpretado como uma articulacdo de rotagdo entre o imero e a ulna e como uma
articulacdo esférica entre o imero e o radio. Este ultimo tem, de fato, a possibilidade de fazer
uma rotagdo (pronagdo / supinagao), cobrindo a ulna até o maximo de pronagao.

A Figura 3 mostra o sistema de referéncia utilizado para a colocacdo dos pontos de

ancoragem muscular, cujas coordenadas estdo apresentadas na Tabela 2.
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Figura 3: Sistema de referéncia.
Fonte: Pennestri et al. (2006).

Tabela 2: Posicao e caracteristicas dos musculos do cotovelo.

L F Primero ponto de Segundo ponto de
Musculo 0 0 ancoragem (mm) ancoragem (mm)
(mm) | (N)
] X \ y \ z X | y | z
Umero - resto do corpo
Biceps braquial (Cabeca 230 47 0 15 10 952 21 0
curta)
Ulna - resto do corpo
Biceps brlaqmal (Cabeca 270 90 0 15 10 38 0 10
onga)
Radio - resto do corpo
Triceps 285 [ 135 | 25 | 20 | -20 | 38 | 27 | -30
Umero - ulna
Ancbneo 75 40 265 5 -19 42 12 29
Triceps 210 108 78 11 -10 38 -27 -15
Umero - radio
Braquial 105 | 167 176 -8 16 33 5 10
Braquiorradial 220 45 246 -27 0 238 -12 0

Fonte: Adaptado de Pennestri et al. (2006).

Na tabela 2, além das coordenadas dos pontos de ancoragem, existem dois parametros:
lo comprimento do musculo em repouso e F; for¢ca muscular nominal.
No que diz respeito a modelagem muscular, existem duas maneiras de representa-las:

considerando a for¢ca que elas exercem ao longo de uma linha que une os pontos de
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ancoragem da mesma; considerando os vetores de forca ao longo de uma linha que conecta os

pontos médios das se¢des transversais do musculo dado (BUCHANAN et al., 1998).
2.1.2 Caracteriza¢ao mecanica do cotovelo

O musculo, como ja visto, exerce sua acao nos ossos através dos tenddes. A forca
maxima explicavel pelo musculo depende: da area fisiologica transversal (em inglés
Physiological Cross Section Area PCSA) e da pressdo normal maxima, que varia de 0,2 a
0,35 N/mm”. O PCSA, por sua vez, depende do angulo de pena (), do comprimento do
musculo (L), da densidade do musculo (p) e da massa do musculo (M;,). Multiplicar o
PCSA para pressdao normal pode determinar a forca maxima Fo (HOLZABAUR et al., 2004;
PENNESTRI et al., 2006; BUCHANAN et al., 1998). No entanto, a for¢a de F( representa
apenas uma parte da forca explicavel pelo musculo, que é composto de um componente ativo

€ um componente passivo:

Fm=Fa+Fp=F0(f1f2a(t)+f3) (2.1.1)

Sendo: a(t) a fungdo de ativacdo que toma valores entre 0 ¢ 1 (0 quando o musculo
ndo estd ativado, 1 quando estd totalmente ativado); as funcdes f dependem de outras

variaveis:
— o—40(x=0,95)*+(x-0,95).
f1 =e ;
f =16—1,6e 1,1/(-v+1)*+0,1/(-v+1) ;

f3 = 1,3arctan[0,1(x — 0,22)'°];

Com: / o comprimento do musculo e V' a velocidade de contracdo do mesmo (ZAJAC
et al. apud HOLZABAUR et al., 2004)

Outro parametro quantitativo dos musculos ¢ o braco de alavanca que gera a forca
exercida pelo musculo em relagdo ao eixo de rotagdo do cotovelo, do inglés moment arm
(mg). Essa distancia transforma a for¢a do musculo no momento rotacional que gera o

movimento de flexdo/extensdo do cotovelo, o m, ¢ importante para determinar a contribuig¢do
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de cada musculo no movimento do membro (MURRAY et al, 2001). Essa distancia ¢

mostrada na Figura 4.

BRA

BRA

BAD )

Figura 4: Representa¢do do moment arm para braquial
(BRA) e braquiorradial (BRD).
Fonte: Murray et al., 2001.

Experimentalmente, o m, relativo a cada musculo responsavel pelos movimentos de
flexdo e extensdo do cotovelo foi determinado, mostrando que isso varia com a variagao do
angulo do cotovelo (PIGEON et al. 1996; GUENZKOFER et al. 2018). Em particular
braquial (BRA), braquiorradial (BRD), pronador redondo (PT), biceps (BIC) e triceps (TRI)
de Murray et al. (1995) e todos os musculos do membro superior de Pigeon el al. (1996).

Murray et al. (1995) utilizaram o método de deslocamento do tenddo, determinando o

m, como:

al

m, =—
¢ 06

Medindo experimentalmente, por meio de um transdutor, o alongamento / de cada

tendao devido a modificacdo do angulo entre o braco e o antebraco. Um modelo também foi

desenvolvido para comparar com dados experimentais. A tendéncia do moment arm

determinado ¢ mostrada na Figura 5 e 6.
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Angulo do cotovelo (°)

Figura 5: Tendéncia moment arm segundo Murray
et al. (1995): braquial (BRA), braquiorradial
(BRD), pronador redondo (PT), biceps (BIC) e
triceps (TRI).

Fonte: Murray ef al. (1995).

Nota-se na Figura 5 que o moment arm varia de acordo com o dngulo entre o brago e o
antebragco. A tendéncia deste parametro ¢ diferente para cada musculo considerado, mas
aproximadamente todos eles tém o valor méximo proximo de 100°. Além disso, nota-se que o
triceps tem valores negativos, isso se deve ao fato de ndo exercer um torque de flexdo, mas
sim de extensdo. Pode-se observar que as curvas referentes as amostras femininas apresentam

ndo somente valores menores, mas sdo mais atenuados por pequenos valores angulares, isto ¢

devido ao maior angulo de valgismo que ha no cotovelo feminino.
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Figura 6: Tendéncia moment arm segundo Murray et al., (2001).
Fonte: Murray et al., (2001).
Os dados da Figura 6 estdo relacionados a um segundo estudo de Murray et al (2002)
que avalia o ma para um grupo de controle, tentando determinar uma tendéncia que ¢ o
resultado de um estudo estatistico.

Os resultados de Pigeon et al. (1996), no entanto, foram obtidos pela equagao:
MA?YLF — qu;_l + Cn—lq;l_l + o4 C1Qj + Co (212)

Sendo MAPF o moment arm, expresso em mm, de um dado musculo m, para um

determinado numero de graus de liberdade, g; o angulo do cotovelo, n o grau do polindmio
] 5

que vai de acordo com a quantidade de coeficientes usados (no caso do cotovelo ¢ 5). A

Tabela 3 mostra os coeficientes ¢, utilizados.



Tabela 3: Coeficientes c,. braquial (BS), braquiorradial (BR), anconeo (AN), biceps (BB) e

triceps (TB).

Flexao/Extensio do cotovelo
Muscolo Cs X 10° | ¢, x 10’ C3 X 10° | ¢;x10° | ¢, x 10" Co
BS -2,053 2,3425 2,308 5,5492
BR -6,5171 | 10,084 | 1,6681 19,49
AN -2,7306 | 10,448 | -14,329 | 8,4297 | -2,2841 | -5,3450
BB -2,9883 | 1,8047 | 4,5322 14,66
TB -3,5171 | 13,277 | -19,092 | 12,886 | -3,0284 | -23,287

Fonte: Adaptado de Pigeon et al. (1996).

A Figura 7 mostra a tendéncia que Pigeon et al. (1996) encontrou:

Moment arm (mm)

_4&, L i A i

0 20 40 80 B0

100 120

Angulo do cotovelo (°)

140

Figura 7: Tendéncia moment arm dos musculos do membro
superior: braquial (BS), braquiorradial (BR), anconeo (AN),

biceps (BB) e triceps (TB).
Fonte: Adaptado de Pigeon et al. (1996).
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A partir desses valores de m,, Buchanan et al., (1998) e Holzabaur et al. (2004)

determinaram o momento rotacional expresso no cotovelo. Em particular Buchanan et al.

(1998) comparou seu modelo com os resultados experimentais obtidos medindo a forca

isostatica maxima expressa pelo antebraco em flexdo e extensdo. Quanto ao modelo

matematico, Buchanan et al., (1998) usou o método PCSA aplicando uma tensdo normal de

170 N/mm? para os musculos flexores ¢ 140 N/mm? para os musculos extensores, Holzabaur

et al. (2004) usando o mesmo método, mas uma tensio de 140 N/cm?. Os resultados sio

mostrados na Figura 8.
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Figura 8: Momento de rotagdo segundo Holzbaur et al. (2004)
¢ Buchanan et al,, (1998).
Fonte: Adaptado de Holzbaur, (2004).

Por meio de um programa especial (software ADAM) , Saeed et al. (2013) estimaram
o tempo no cotovelo como a soma das contribuigdes braquial, braquiorradial e do biceps. Os

resultados sdo mostrados na Figura 9.
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Torque (Ncm)

10004
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Analysas Last Run ‘-_:‘;nm]lﬂ do cotovelo (3} 20121011 10:5213
Figura 9: Momento segundo Saeed et al. (2013).
Fonte: Adaptado de Saeed et al. (2013).
Finalmente, por meio de uma medida experimental de uma amostra de 20 sujeitos do

sexo masculino, Guenzkofer et al. (2018) determinaram a variagdo do momento agular do
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cotovelo em fungdo ndo apenas da variagdo do angulo entre brago e antebrago, como para os
autores anteriores, mas também em relacdo com a posi¢cdo do ombro. A tendéncia ¢ mostrada

na Figura 10.

Angulo do cotovelo para diferentes posicdes do
ombro

B O~
o o o o

P
o]

Torque (Ncm)
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o

=
o o

0 20 40 60 80 100 120 140

Angulo do cotovelo (°)
= Ombro0° ..m. Ombro60° Ombro 135°

Figura 10: Momento segundo Guenzkofer ef al. (2018).
Fonte: Adaptado de Guenzkofer ef al. (2018).
Como pode ser visto, o pico maximo pertence a curva obtida com um angulo de

ombro igual a 0 graus, ou seja com o brago aderente ao corpo.
2.2 Total Elbow Arthroplasty (TEA)

A artroplastia total de cotovelo (do inglés total elbow arthroplasty TEA) é uma
técnica cirurgica, criada no inicio dos anos 50, que prevé a substituicao total da articulacao do
cotovelo. O objetivo deste tratamento cirurgico € recondicionar as principais caracteristicas de
um cotovelo: auséncia de dor e que seja uma articulagdo estdvel com boa mobilidade
(RAMSEY, 2010). O TEA foi criado para tratar os sintomas da artrite reumatdide, mas hoje
também ¢ usado para outros tipos de artrite secunddria e para reconstrugdes devidos a traumas
de varios tipos, como danos devidos a presenca de tumores (MARSH ez al, 2013; ARMAH,
2017; PRKIC et al., 2017).

Os tipos de proteses utilizados sdo substancialmente divididos em dois tipos: linked e
unlinked. A diferenca entre os dois tipos de implantes reside no nivel de constraint, que ¢ a
capacidade da protese de resistir a0 deslocamento (GIANNICOLA et al, 2012). As proteses

do tipo linked tém, de fato, a presenca de uma restricao na articulagao que junta os dois semi-
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componentes da protese, o que limita a rotagdo relativa ao longo dos eixos protéticos
transversais. Na realidade, o nivel de contragdo depende da conformacgdo geométrica da
protese ¢ nao da presenga ou auséncia de uma ligagdo fisica dentro dos dois semi-
componentes (RAMSEY, 2010; GIANNICOLA et al, 2012).

Na realidade, as proteses ligadas nao proibem completamente o deslocamento entre o
umero ¢ a ulna, mas permitem um alcance de 5 a 10 graus, dependendo do modelo escolhido,
motivo pelo qual hoje esse tipo de protese € definido como semi-constrained (GIANNICOLA
et al, 2012; RAMSEY, 2010; CROSS et al, 2010; MARSH et al, 2013). A razdo pela qual o
tempo tem sido escolhido para dar uma certa mobilidade a este tipo de protese ¢ devido ao
fato de que houve uma melhoria das tensdes no cimento. A literatura relata que um alto grau
de constricio aumenta as tensdes na interface protese-cimento-osso € acarreta desgaste
excessivo do componente em polietileno, reduzindo a vida util do implante protético; isso
também poderia ser ligado ao fato de que uma constricdo alta ndo reproduz a anatomia
original do cotovelo (GIANNICOLA et al., 2012; MARSH et al, 2013; RAMSEY, 2010;
CROSS et al, 2010).

A escolha de um tipo de implante em relagdo ao outro ¢ uma fungdo do tipo de doenca
e do paciente: idade e condi¢dao dos tecidos (RAMSEY, 2010) (MARSH, 2013). O motivo ¢
devido as diferentes caracteristicas dos dois implantes. Uma prétese unlinked taz mais uso dos
tecidos originais do paciente (ossos e tecidos moles), razdo pela qual este tipo de protese ¢
usado principalmente para pacientes jovens ou para condicdes ndo muito degeneradas. E
também gracas a presenca de tecidos moles que as forcas sdo parcialmente "amortecidas",
reduzindo o risco de mobilizagdo asséptica (MARSH et al, 2013). A principal vantagem da
protese ligada ¢ que ela ¢ intrinsecamente estavel e, portanto, ndo precisa da integridade
perfeita do osso e dos tecidos moles. Esse recurso abre a possibilidade de usa-lo para um
maior numero de trauma (RAMSEY, 2010; MARSH et al/, 2013), mas, como mencionado
acima, também representa o maior defeito desse tipo de protese. Ambos os tipos de proteses
sdo montados no osso através da interposicdo de uma pelicula de cimento que garante a sua
fixacao.

E claro que, para que a protese permaneca implantada o maior tempo possivel, sem a
necessidade de operagdes de subsequentes manutengdo, o estado de tensdo na interface de
jungdo deve ser o mais baixo possivel. Neste sentido, recomenda-se uma carga maxima de 5
Ib para um unico esfor¢o e uma carga méaxima de 2 lb para esforgos repetitivos (MARSH et al,

2013). Os dados relatados na literatura mostram que a maioria dos casos de falha da protese
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ocorre por mobilizacdo asséptica (desgaste dos componentes com liberacdo relativa de
particulas que produzem uma reagdo no osso que tende a "desencaixar" da protese) de 18 a
48% (GIANNICOLA et al, 2012; CROSS et al, 2010; PRKIC et al., 2017) e desgaste do
polietileno de 11 a 20% (GIANNICOLA et al., 2012), mais geralmente por uma falha
estrutural dos componentes (PERRETTA et al., 2017). Isso se deve a um over-use inadequado

do membro prostético (GIANNICOLA et al., 2012).
2.2.1 Implantaciio da protese - posicionamento correto

Foi demonstrado experimentalmente que uma montagem correta da protese nos
respectivos assentos 0sseos leva a estados de tensao reduzidos nas interfaces de acoplamento

(BROWNHILL, 2012; LENOIR, 2015; MUDGAL et al., 2012).

1 Plano sagital 5 Eixo sagital

2 Plano sagital mediano 6 Eixo transversal
3 Plano frontal (coronal) 7 Eixo longitudinal
4 Plano transversal -

f (horizontal)
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a Plano sagital, eixos sagital e longitudinal
b Plano transversal (=plan horizontal), eixos tranversal e sagital
c Plano frontal (=plano coronal), eixos longitudinal e tranversal

Figura 11: Plano de referéncia do corpo humano.
Fonte: Adaptado de Putz et al. (2000).

Quanto ao umero, dada a sua forma ligeiramente curva, ¢ possivel identificar dois
eixos no plano sagital e um no plano frontal. Os dois eixos no plano sagital partem um do
umero distal e um do imero proximal. Ambos os eixos sdo identificados como linhas retas

que passam pelos dois pontos médios dos segmentos obtidos como uma juncdo das
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superficies corticais anterior e posterior do umero. Estes segmentos sdo colocados a uma
distancia de: 1 cm e 3 cm do ponto mais extremo do umero distal para determinar o eixo
distal; 8cm e 1lcm do ponto mais extremo do umero proximal para a geracdo do eixo
proximal. O eixo no plano frontal é em vez identificado pela linha recta que passa pelo ponto
médio dos segmentos que unem as superficies cortical lateral do eixo no ponto mais distal do
ultimo e cerca de 8 cm de distancia em direcgdo a extremidade proximal. A representagcao dos

eixos mencionados ¢ preexistente na Figura 12.

Figura 12: Representacdo dos eixos umerais e protéticos: a) eixo do imero proximal no plano sagital; b) eixo do
umero distal no plano sagital; ) deslocamento anterior; f) eixo da haste umeral no plano sagital; g) o angulo
formado entre o implante protético e o Uimero no pinao sagital; h) eixo do umero no plano frontal; 1)
deslocamento lateral; j) eixo da haste umeral no plano frontal; k) angulo valgo formado pela protese e o imero
no plano frontal; m) eixo do umero distal.

Fonte: Lenoir ef al. (2015).

No que diz respeito a ulna, € possivel identificar dois eixos no plano sagital e os dois
eixos no plano frontal. No plano sagital, o eixo proximal ¢ identificado pela linha que passa
pelos pontos médios de dois segmentos que unem as superficies corticais laterais do processo
coronoide e um plano a 2 cm de distancia dele. O eixo distal ¢ identificado pela linha que
passa pelos pontos médios de dois segmentos que conectam as superficies corticais laterais
localizadas a 7 cm e 10 cm da ponta do olécrano. No plano frontal, o eixo proximal ¢

identificado pela linha reta que passa pelos pontos médios de dois segmentos que unem as
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superficies corticais laterais colocadas a 2 cm e 4 cm da ponta do olécrano. O eixo distal ¢
identificado pela linha reta através dos pontos médios de dois segmentos que conectam as
superficies corticais laterais localizadas a 11 cm e 14 cm da ponta do olécrano. A Figura 13

mostra os eixos ulnares acima mencionados.

Y

s Andle |

Figura 13: Representacdo dos eixos ulnar e protético: a) eixo da ulna distal no plano sagital;
b) eixo da ulna proximal no plano sagital; €) deslocamento frontal; f) eixo prostético no
plano sagital; g) o angulo formado entre a protese e a ulna no plano sagital; h) eixo da ulna
distal no plano frontal; i) eixo da ulna proximal no plano frontal; j) angulo formado entre a
protese e a ulna no plano frontal; 1) deslocamento lateral; p) eixo do olecrano ulnar.

Fonte: Lenoir ez al. (2015).

Dada a complexidade da operagdo, os angulos mostrados na Figura 12 e na Figura 13,
obtidos a partir da intersecdo dos eixos dos componentes protéticos com os respectivos 0ssos,

tém uma faixa de valores considerados 6timos. Em particular, para o imero, os angulos g e k
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nao devem exceder o valor de 8 °, enquanto a ulna os angulos g e j ndo devem exceder 10°

(HARRY apud MUDGAL et al., 2012).
2.2.2 Parametros de influéncia

Como ja mencionado, um posicionamento diferente do implante protético leva a
variagoes no estado de tensao na interface osso-cimento. Dada a tendéncia de falha devido ao
desgaste dos componentes, ¢ bom procurar a melhor configuracdo de montagem, avaliando a
influéncia dos varios pardmetros. Além de uma diferenga no posicionamento, houve também
uma certa influéncia da espessura do cimento (MORREY et al. apud MUDGAL et al., 2012).

Lenoir et al. (2015), para comparar os €ixos anatomicos € os eixos protéticos, levou
em consideragdo a variabilidade de cinco parametros, avaliando os feedbacks de 25 pacientes
apresentando diferentes configuracdes de montagem. Para Lenoir et al. (2015) os parametros

sao:

1) Offset dianteriro: distancia entre o centro da articulagdo protética e o eixo distal do
umero ou a distancia do eixo ulnar distal no plano sagital;

2) Offset lateral: definido como a distancia entre o eixo da protese e o eixo do imero ou o
eixo da ulna proximal no plano frontal;

3) Valgo: angulo formado pelo eixo da prétese com o eixo do imero ou da ulna proximal
no plano frontal,

4) Altura: distancia do centro da articulacdo ao ponto extremo do epicondilo medial do
umero ou ao olecrano ulnar;

5) Rotagdo: angulo formado entre o eixo da articulagdo e o eixo do umero distal ou o

eixo do olecrano ulnar.

Para valores pequenos de offset anterior hd& uma melhoria na funcionalidade do
cotovelo, e também relata que mudancgas nos angulos de valgo e rotag@o influenciam o estado
de estresse (LENOIR ez al, 2015). Para validar ainda mais a influéncia do angulo entre o eixo
da protese e o do umero distal no plano sagital e frontal, sdo relatados os resultados
experimentais de uma protese de cotovelo montada com células de carga, cujas diferentes

configuracdes sdo relatadas em Tabela 3 (BROWNHILL et al., 2012).
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Tabela 4: Configuragdes de posicionamento protético
Dianteiro
Nome Posicdo | Frontal (°) | Sagital (°) | (mm)

0

Otima

Dianteiro

0

0

Interno 0
Externo 0 -8

6

6

6

Varus

Varus interno

Varus externo
Valgo -6
Valgo interno -6

o9}
O O O[O |0 |0 (O | |wn (o

Valgo esterno -6
Fonte: Adaptado de Brownhill ez al., (2012).

Na Figura 14 e na Figura 15, os valores dos resultados obtidos por Brownhill et al.
(2012) para as diferentes configuracdes analisadas sdo relatados. A tendéncia qualitativa se
levante em consideragdo, ndo a quantitativa, que se refere as condi¢des de carga aplicadas por

ele.

4000
3000

L iialihh

Torque (Nmm)

Otima
Dianteira
Interno
Externo

Varo

Varo interno
Varo externo
Valgo

Valgo interno
Valgo externo

Figura 14: Variacdo de carga encontrada para diferentes
configuragdes de montagem.
Fonte: Adaptado de Brownhill ez al. (2012).
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Torque (Nmm)
N s
o o
o O O

Otima
Dianteira
Interno
Externo

Varo

Varo interno
Varo externo
Valgo

Valgo interno
Valgo externo

Figura 15: Variagdo do momento de flexdo e tor¢do para as diferentes configuragdes de

montagem.
Fonte: Adaptado de Brownhill et al. (2012).

Nota-se que hd um aumento nas condigdes de carregamento devido a variagdes no
angulo de langamento, tanto para as forcas quanto para os momentos resultantes. Quanto aos
momentos, a configuragdo que da valores menores ¢ aquela relativa a um offset frontal, em

conformidade com Lenoir ef al. (2012).
A Tabela 4 mostra a qualidade do filme de cimento em funcdo de sua espessura e da

presenca ou auséncia de cimento além do final da haste protética.

Tabela 5: Qualidade do cimento em fungio da espessura

: Dimenséo zona Cimento além da ponta da
Qualidade radiolficida haste
Adequado <1 mm Yes
Marginal 22 mm Yes
Marginal <2 mm No
Inadequado =2 mm No

Fonte: Mudgal et al. (2011).
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2.3 Finite Element Method (FEM)

Existem problemas de natureza de engenharia, e ndo, de dificil solugdo para a mente
humana, porém, se representados por um modelo fisico/matematico adequado, ¢ possivel
recorrer a softwares que utilizam o método dos elementos finitos.

O método dos elementos finitos, nasceu em 1940 quando foi decidido substituir
pequenas por¢des do continuo por barras elasticas, obtendo solugdes razoavelmente
aceitaveis. Posteriormente foram utilizadas pequenas porgdes de "elementos": a solugdo
obtida mostrou-se ndo menos intuitiva, mas mais precisa e simples.

A idéia subjacente ao FEM ¢ a de discretizar o continuum em um numero finito de
elementos de comportamento conhecido, determinando a solucdo geral do problema como
uma sobreposicao dos efeitos das solugdes de todos os elementos que compdem a estrutura.
Cada um desses elementos ¢ composto de um determinado numero de nds em que a solugdo ¢
pesquisada primeiro. Através do uso de certas fung¢des de deslocamento, a solugdo ¢
posteriormente determinada dentro de cada ponto do elemento e, portanto, no continuo todo.
A escolha do tipo de elemento e, consequentemente, da funcdo de deslocamento, ¢
responsavel pela precisdo da andlise e, portanto, sua confiabilidade (ZIENKIEWICZ, 2000).

Pela determinagdo da solugdo para todos os ndés que compdem a estrutura, € utilizado o

método de formulagdo de deslocamento, em inglés displacement formulation.
2.3.1 Fundamentos do método de formulacao de deslocamento

Levando em consideragdo cada elemento individual e, que possui um determinado
numero de noés, as forgcas nos ultimos sdo determinadas unicamente pelos deslocamentos
nodais e pelas condi¢des de contorno (ZIENKIEWICZ, 2000).

Considerando, por simplicidade, a estrutura discretizada na Figura 16, para dado

elemento ¢ possivel escrever:

{q°} = [K°]{a®} (2.3.1)



Sendo:

{q°} = 1

(95
qs
q3
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("

| ¢2
a

1
S {ae}=$ _3i (2.32)e(2.3.3)

\q5,/

\a,)

Sendo m o niimero de noés para um dado elemento e. Cada g ¢ a; tem um niimero de

elementos igual ao nimero de graus de liberdade de cada né individual, o que depende do tipo

de elemento de conjungdo inter-nodal.

Figura 16: Estrutura de descretizagao.
Fonte: Zienkiewicz (2000).

A matriz de rigidez do elemento K¢ é quadrada e ¢é do tipo:

e e e
Kii KU .. Kim

[K°] =

e . . .
Koo (2.3.4)

e e
K& .. .. K&m
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Sendo que cada elemento K f] ¢ a matriz de rigidez de cada elemento de conjungao
inter-nodal entre dois nos i e ;.

O proximo passo ¢ a montagem dos elementos da estrutura completa, que deve atender
a duas condi¢des: compatibilidade de deslocamentos e balanceamento. O primeiro ¢
facilmente verificado usando os deslocamentos nodais de todos os elementos que compdem a
estrutura, para verificar o segundo, o que € necessario fazer € impor as condigdes de equilibrio
nos nos.

Considere a estrutura carregada por um sistema de forgas externas {r}:

(M

[2 ]
{r}= {r3 } (2.3.5)

[ .|

\r.)
Sendo que cada elemento r; ¢é, por sua vez, a matriz de componentes vetoriais para
determinado no i. Para que a condi¢do de equilibrio seja satisfeita, cada i-ésimo componente

deve ser igual a soma dos componentes de for¢a de cada no, considerando todos os elementos

que o compoem:

Sendo q! a contribuigdo de for¢a do elemento 1 no né i, g% é a contribuigio de forca
do elemento 2 no no i, etc.

As forgas internas do elemento podem ser calculadas usando o (1), obtendo:
1= Qs KiDag + et K)a, + -+ (2.3.7)

Que pode ser escrito em forma de matriz como:

{r} = [Kl{a} (2.3.8)

Com:

Kij = Yot Ki (2.3.9)
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A solugdo para (8) ¢ obtida pela introdug¢do das condigdes de contorno. Em outras

palavras, o procedimento para resolver o problema ¢:

1)

2)
3)
4)

Discretizagdo da superficie, determinagdo da matriz de rigidez de cada elemento
individual de acordo com as caracteristicas do material;

Montagem da equacao final do tipo (8);

Introducdo das condi¢des de contorno;

Determinacdo de tensdes e deformacdes pela escolha apropriada de equagdes de

congruéncia.

2.3.2 Procedimento de analise

Segundo Zienkiewicz (2000) o processo de aproximac¢dao do comportamento da

estrutura em elementos finitos pode ser resumido em cinco etapas:

1)

2)

3)

4)

5)

Discretizacdo do continuo em linhas e superficies, dando origem a um numero finito
de elementos: cada um sera definido por um niimero e conexdes nodais especificas;

Os elementos estdo conectados uns aos outros através de nos, cujos movimentos sao
os desconhecidos do problema;

E escolhida uma funcio de deslocamento que identifica os deslocamentos dentro de
cada elemento, em fun¢do dos deslocamentos de seus proprios nos;

O estado de tensdo ¢ determinado a partir das funcdes de deslocamento, das
propriedades do material e das equacgdes de congruéncia opostas;

Aplicacdo das condi¢des de contorno e determinagdo de um sistema de forgas nodais

através de (8).
2.3.3 Funcao de deslocamento

Sendo u o vetor que contém os deslocamentos de cada ponto Unico da estrutura, ¢

possivel aproxima-lo a um vetor U através do uso de fun¢des de forma apropriadas que

permitem que ele seja identificado como uma fung¢ao dos deslocamentos do n6 em cada no:

aie
o
(W) ~ () = N N, = [No ;.. ]9 - b = [NI{a)e (23.9)

L)
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A matriz [N] inclui todas as fung¢des da forma N, e a matriz {a}® inclui todos os

deslocamentos nodais para determinado elemento: cada elemento dessa matriz poderia, por

sua vez, ser uma matriz cujo nimero de elementos depende de n graus de liberdade de cada

no. As fungdes de forma fornecem o "peso" que os deslocamentos nodais do elemento tém

sobre os de cada ponto dentro dele. Para um elemento com um comportamento linear, as

fungdes de forma tém um valor unitario no ndé em que sdo calculadas e chegam a um valor

nulo nos outros nds do elemento, como mostrado na Figura 17.

Levando em consideragdo o elemento triangular na Figura 17, por exemplo, cujos

elementos de jun¢do nodal s@o hastes, contando assim um total de seis graus de liberdade.

A ¥ I‘
e
i
N;
J;-\.
< im
r B

Figura 17: Fungdo de forma de um elemento triangular
com 6 g.d.l.
Fonte: Zienkiewicz (2000).

Sendo os deslocamentos nodais e totais respectivamente:
Ui
a; = {Ui}

U;
]

a; = { }
] UJ

am={,"}
i = o]

Os componentes v € u totais serdo dados por:

u = Nju; + Nju; + Nyu,
v = N;v; + N;v; + N,u,

Que na forma matricial podem ser escritos como:

(2.3.10)

(2.3.11)

(2.3.12)

(2.3.13)

(2.3.14)
(2.3.15)
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(%
[ Vi]

U

v ol ol 5
N, ollN; ofln, o

- u(x,y)} [ U
= = 2.3.16
{”(x.y) Y ( )
um
V)
Pode-se notar, portanto, que: o numero de linhas da funcdo de deslocamento depende
do namero de graus de liberdade de cada nd; a matriz das fungdes de formulario tem um

numero de linhas igual ao nimero de graus de liberdade por n6 € um nimero de colunas igual

ao numero de graus de liberdade total do elemento.
2.3.4 Deformacao, tensoes e determinaciao de forcas nodais

Conhecidos os deslocamentos de cada ponto unico do elemento, {@i}, ¢ possivel

determinar as deformacdes ¢ através do uso de uma matriz adequada [L]:

{e} = [LI{T} (2.3.17)

Em que [L] ¢ uma matriz cujos componentes sdo operadores diferenciais e dependem
do tipo de problema (unidimensional, bidimensional, axissimétrico, etc.).

Substituindo o (9) para (17), obtemos:

{e} = [L][N]{a}® = [B]{a}* (2.3.18)

Dadas as caracteristicas mecanicas do material e, consequentemente, a matriz de elasticidade

[E], as tensdes sdo facilmente determinaveis como:

{0} = [E]{e} (2.3.19)

Para um sistema de forgas {q}¢, aplicado aos nés do elemento corresponde um sistema
de deslocamentos nodais {a}¢, para que o sistema seja balanceado, essas forcas devem ser
estaticamente iguais a resposta das for¢as internas da estrutura. Para fazer isso, € possivel usar
o principio dos trabalhos virtuais, que de acordo com Lagrange (1736-1813) ¢é:

"A condi¢do necessaria ¢ suficiente para um sistema material estar em
equilibrio é que o trabalho virtual das forcas ativas associadas a qualquer
deslocamento virtual rigido compativel seja nulo".

Aplicando um deslocamento nodal virtual {da}, as equacdes (16) e (18) tornam-se

respectivamente:
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{6u} = [Nl{6a}  {b¢} = [B]{6a}* (2.3.20), (2.3.21)

O trabalho virtual das forcas nodais sera igual ao produto das forgas nodais e os

deslocamentos gerados:
5L, = {6a}*" {q} (2.3.22)
O trabalho interno virtual por unidade de volume devido a estresse externo sera:
SL; = {6}7{o} = {6a}¢” [B] {0} (2.3.23)

Ao equacionar (21) e (22) e integrando ao longo do volume, obtemos:

6a)°"{q} = {6a)°” fv (B] {0} dV (2.3.24)
Da qual, substituindo a (18) ¢ a (19) ¢ recordando o (1), obtemos:
() = f [BI"[E]{e}av = f [BI" [E][Bl{a)*dV = [K]{a} (2325)
Entdio a matriz de rigidez [K] acaba por ser:
[K] = jv [BI" [E][BIdV (2.3.26)
Em geral, a (24) pode ser escrita como:
{q) = f [BI" {0} dV — f [NTT{b} v — f [NY7 {8} dA — f [BI" [E){eo} AV + f [BI" oo} AV (22;)

Em que: {b} representa o vetor de for¢as de volume; {t } representa o vetor de forgas
externas por unidade de superficie; {¢,} € o vetor de deformagdes pré-existentes (por exemplo,
devido a deformagdes térmicas anteriores) e {0y} ¢ o vetor que contém as tensdes devido a
estados de pré-tensdo. Deve-se notar que a matriz {q} representa forgas aplicadas aos nos, ou
seja, todas as cargas presentes na estrutura (interna e externa) sdo equivalentes as cargas

pontuais aplicadas aos ndés da mesma.
2.3.5 Condigdes de convergéncia

A escolha da funcdo de deslocamento influencia diretamente a qualidade da analise.
Em particular, quanto maior o grau do polindmio, mais precisa serd a solugdo. Para que a
solugdo discretizada converja para a solucdo real, ¢ necessario respeitar trés critérios para

representa-la com a maior precisao possivel.
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Critério 1: A funcdo de deslocamento deve ser escolhida de modo a poder representar
movimentos rigidos do elemento sem que tais deslocamentos determinem o surgimento de
deformagdes dentro do elemento.

Critério 2: A fungdo de deslocamento deve ser capaz de representar estados constantes
de deformagao.

Critério 3: A funcdo de deslocamento deve ser escolhida de tal maneira que, na

interface entre dois elementos, a diferenca entre as deformagdes seja finita.
2.3.6 Precisao da solucao

Para obter uma solucdo tdo precis