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Resumo

Existe alguma controvérsia sobre a adequabilidade dos elementos finitos tetraédricos lineares
de 4 nés e quadréticos de 10 nos para simulagdes de estruturas 0sseas presentes em deter minados
problemas da biomecéanica. Neste artigo analisa-se o desempenho destes dois tipos de elementos
na modelacdo numérica do fémur distal e da tibia proximal, necessarias para estudos sobre a
protese do joelho. Faz-se também estudo complementar experimental com uso de extensometria
para comparacao das extensoes obtidas com as deformacgdes numéricas. Os resultados mostram
gue se obtém excelente correlagéo numérica-experimental para malhas tetraédricas de 4 nds, com
6 graus de liberdade por n6, com um nimero de graus de liberdade superiores a 125000 para a

tibia e superiores a 160000 para o fémur.
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Introducao

O método dos elementos finitos (MEF) é uma
técnica numérica computacional, desenvolvida
originalmente paraaobtencéo do estado de tensio
em problemas complexos de estruturas diversas.
Para estruturas continuas, mesmo com pouca
complexidade geométrica, ndo é geralmente
possivel encontrar uma solugdo que satisfaca o
conjunto de equagdes diferenciais utilizando os
métodos da matematica classica. No MEF, a
estrutura complexa é dividida numa malha de
elementos interligados onde cada qual assume um
campo de deslocamentos. A solucdo aproximada
paraum problema, original mente complexo, é entéo
encontrada numa combinacdo de solucgdes de
problemas elementares.

Desdeasuaprimeiraaplicagdo em 1972[1], na
biomecanica ortopédica, que os elementos finitos
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tém sido largamente utilizados para avaliagdo do
comportamento mecanico detecidos biol gicos, em
particular ossos, musculos e cartilagem articular.
O método permite determinar o estado de tensdo e
ou deformacéo dos tecidos, relacionando-o com
processos biolégicos de crescimento 6sseo,
remodelacdo e tratamento de fracturas e
possibilitam, ainda, testar e optimizar o desempenho
acurto e longo prazo de dispositivos ortopédicos,
tais como proteses para articulagdes, fixadores
internos e externos de fracturas, etc. [2]. Mais
recentemente, modelos de elementos finitos,
gerados a partir de imagens obtidas a partir de
tomografia axial computorizada do esqueleto do
paciente, sdo usados na pratica clinica, em
combinac&o com sistemas de cirurgiaassistida por
computador [3], ou para a previsdo do risco de
fractura em pacientes com osteoporose [4]. O
fémur e atibia sdo duas das partes do esqueleto
mai's frequentemente analisadas pelo MEF [2].
Apesar de os modelos de elementos finitos
serem uma ferramenta adequada para a analise de
tensbes em estruturas complexas ao nivel da
geometria, de sistemas de forgcas e do
comportamento dos materiais, deve-se estar

65


https://core.ac.uk/display/15566908?utm_source=pdf&utm_medium=banner&utm_campaign=pdf-decoration-v1

66

consciente de que a precisao dos resultados
calculados é dependente do tipo malha e elemento
utilizado e do nivel de refinamento da
malha[5].

Quando a estrutura modelada €
geometricamente complexa, é previsivel que as
cargas aplicadas resultem em complexas
distribuicdes e gradientes de tensdo. Com o
objectivo de alcancar a solugdo mais precisa,
mesmo onde existam variacbes acentuadas do
campo de tensdo, uma refinagé@o suficiente da
malha, assim como um campo de deslocamentos
mais complexo no interior do elemento, pode ser
necessario.

Do ponto devistateorico, amedidaque o nimero
de elementos e 0 nimero de graus de liberdade
aumentam, os resultados calculados convergem
paraumasolugdo mais correctaassimptoticamente.
Em contrapartida, utilizando umamalha grosseira
podem gerar-se erros grosseiros. Paraalém de um
determinado nivel de refinamento da malha ou
ndamero de graus de liberdade, o aumento da
exactiddo do resultado pode ser minimo,
incrementando-se 0 tempo de processamento para
a obtencdo da solucédo do problema.

A criac8o de elementos finitos tridimensionais
de 0ssos humanos, tais como o fémur ou atibia,
ndo é propriamente uma tarefa simples. Partindo
deimagens detomografiacomputorizada dos 0ssos
especificos do paciente ou de geometrias
tridimensionais de réplicas humanas de fémures e
tibias (Sawbones, Pacific Research Laboratories,
Inc., Vashon, WA) ja disponiveis na Internet na
International Society of Biomechanics Finite
Element Repository, gerida pelo Instituto
Ortopédico Rizzoli, de Bolonha, em Itédia, varios
métodos podem ser adoptados para a geracdo da
malha. A geracdo manual da malha pode produzir
modelos com solugdes muito exactas, mas requer
um tempo de manuseamento elevado para a
obtenc&o de umamalha simples. Por estarazéo, a
refinagdo da malha e os testes de convergéncia
raramente sdo realizados recorrendo a geracdo
manual de malha, principalmente em geometrias
complexas. Actual mente existem varias aplicacoes
gue permitem a geracdo automaticade malha, com
base em algoritmos concebidos parao efeito. Estas
aplicacbes podem gerar a malha de elementos
finitos de um objecto a partir das suas formas
geométricas automati camente, tendo o utilizador a
possibilidade de controlar os parametros de
discretizacdo tais como a densidade ou o
comprimento daarestado elemento e, apos geracéo
automatica, verificar o comprimento minimo e

maximo do lado do elemento, assim como a sua
distorcdo, etc.

Existem diferentes métodos de geracéo
automatica para a geracdo de malhas tetraédricas,
hexaédricas e voxel. Merz et a. [6] apresentaram
uma comparacdo desses métodos quando usados
para a geracdo de malha no fémur humano.
Viceconti et a. [7] investigaram, igualmente, os
aspectos da geracao autométi cade malhano fémur
humano com cinco métodos diferentes e
comparam-nos com resultadosin vitro. Utilizando
0 Sandardized Femur [8] como geometria de
referéncia, demonstraram que os elementos
tetraédricos de 10 nés, gerados automaticamente,
permitem um nivel aceitével de exactiddo e um bom
récio de convergéncia. Ao contrario, estudos
comparativos de geracéo automética de malha na
tibia sdo raros. Au et al. [9] relatam, num estudo
numeérico sobre ahaste do prato tibial naATJ, uma
comparacgao entre varios tipos de elementos
tetraedricos e hexaédricos com o mesmo tamanho.

A validagdo dos resultados numéricos s é
possivel recorrendo a simulagdes in vitro, onde
normalmente séo medidas as extensdes na
superficie dos model os. Paramuitas das aplicaces
clinicas dos elementos finitos é praticamente
impossivel validar os model os. Por vezes, mesmo
um simples teste de convergéncia € dificil de
realizar. Assim sendo, é importante conhecer a
inerente exactiddo dos modelos em particular da
tibiae do fémur.

Tendo em consideracdo a complexidade
geométrica do fémur na sua zona distal (condilos
medial e lateral, assim como a presenca da fossa
intercondilar) e na tibia na sua zona proximal
(condilos medial elateral, zonaintercondilar, zona
da epifise e tuberosidade anterior) ao que se
adiciona a complexidade geométrica dos
componentestibial efemoral daprétese do joelho,
torna-seimpraticavel ageracéo de malhadeforma
manual. Por outro lado, a utilizacdo de aplicactes
de CAD tridimensional nageracéo das geometrias
datibiaefémur, assim como dos componentes dos
implantes, tornam a adopcdo de geradores
automaticos de malhaumaopcgao razoavel . Alguns
algoritmos altamente sofisticados podem gerar
malhas hexaédricas automaticamente [7], mas a
maior parte dos algoritmos comerciaisgeramalhas
de elementos tetraédricos.

Os elementos tetraédricos mais comuns,
disponiveis nas aplicactes de elementos finitos,
existem na sua formulacéo linear de 4 nds ou
quadratica de 10 nos. Os elementos tetraédricos,
de 4 no6s e 3 graus de liberdades por nd, sdo



conhecidos pela sua baixa prestagdo sobre accéo
deesforcosdecorte[10]. Além disso, o seusimples
ponto de integracdo pode n&o permitir seguir
correctamente gradientes acentuados de tens&o.
Em certas aplicagbes, como o utilizado neste estudo,
e possivel utilizar aformulagdo com seis graus de
liberdade por né. Esta situagdo aumenta o
desempenho do elemento, colocando-o entre os
cléssicos elementos tetraédricos lineares de 4 nés
e 0s elementos quadréticos de 10 nos [11]. Na
prética, a precisdo alcancada com elementos
tetraédricos lineares € amplamente dependente do
problema em andlise. Os elementos tetraédricos
de 10 nos alcancam, normalmente, um bom
desempenho em termos de precisdo, mesmo em
problemas complexos [7]. A grande barreiradeste
tipo de elemento, particularmente relevante no
problemaem estudo, é alimitacéo da utilizacdo do
mesmo em estudos numéricos que envolvam
problemas de contacto ndo lineares. Este tipo de
problema requer a utilizagdo de processos
interactivos complexos, 0 que resulta num
incremento bastante significativo do tempo de CPU.
Algunsalgoritmos de contacto podem trabal har com
elementos de 12 e 22 ordem. Neste estudo em
particular, o problemade atrito surge naandlise de
préteses com hastes ndo cimentadas (press-fit).
Além dos proprios 0ssos, tibiaefémur, deveter-
se também em conta a adi¢do dos componentes da
prétese, que vao ainda aumentar a complexidade
do problema e o tempo de célculo necessario. Um
dos objectivos principais do desenvolvimento dos
model osde el ementosfinitostridimensionais, neste
trabalho, consistiu em investigar varios aspectos
biomecanicosdaartroplastiatotal do joelho (ATJ).
O estudo, aqui descrito, teve fundamentalmentedois
objectivos. O primeiro consistiu em determinar que
tipo de elemento, assim como 0 nimero minimo de
graus de liberdade necessérios para o estudo
numeérico da tibia proximal e do fémur distal, na
perspectiva do estudo da biomecéanica da
artroplastia total do joelho. O segundo objectivo
consistiu em determinar até que ponto osresultados
obtidos numericamente em determinadas condicdes
de carga e fronteira se aproximam dos valores
obtidos nos ensaios com modelos experimentais.
O estudo incidiu sobre os elementos tetraédricos
de 4 nos e 10 nos com 6 graus de liberdade por no.

Materias e métodos
Modelo numérico

Asgeometrias dereferéncianeste estudo foram
o fémur e tibia compositos, disponiveis

comercialmente (Sawbones, Pacific Research
Labs, Vashon Island, WA). Estes ossos artificiais
sS40 estruturas compadsitas compostas por fibra de
vidro curtaembebidaem resinade epdxido, nasua
camadaexterior (0sso cortical), einteriormente sdo
preenchidos com espuma de poliuretano, que
assume desta forma a fungdo do 0Sso esponjoso.
Estesmodel os s8o, normalmente, usados em estudos
de biomecénica in vitro. As geometrias
tridimensionais do fémur e da tibia normalizada
foram obtidas em site dainternet [8].

Geraram-se 0s elementos finitos tetragdricos,
baseados na geometria tridimensional do fémur e
da tibia. Cada malha de elementos finitos
tridimensionais foi criada a partir da geragéo, nas
diversas superficies do modelo de malha de
superficie, de elementos triangulares de 3 nés. A
medida que as diversas malhas se foram
desenvolvendo, foi decrescendo o tamanho médio
doselementosde superficie. Esteselementosforam
criadosrecorrendo ao gerador automéatico de malha
triangular de superficie, disponivel no software
utilizado (Altair HyperWorksv6.0, Troy, Michigan,
USA). Apos a formagdo da malha em cada
superficie, entre outros parémetros, verificou-se o
comprimento dos elementos, jacobiano, récio de
aspecto, skew, desvio cordal e angulos internos.
Em todas as malhas geradas foi assegurado que
estes elementos se encontravam dentro dos limites
especificados pela aplicagao.

As dimensdes médias dos lados dos elementos
de superficie dos tetraedros de 4 nos gerados para
atibiaforamde7; 5; 3.5; 3; 2.75; 2.5; 2.35; 2.2; 2;
1.8; 1.5; 1.2 e Imm e, para o fémur foram de 5;
3.5; 3, 2.75; 2.5; 2.35; 2.2; 2; 1.5, 1.2 e Imm. Foram
geradas as mal has de superficie parao 0sso cortical
e, também, para 0 0sso esponjoso, sendo o limite
deste definido com base nos dados bibliogréficos
daanatomiado fémur e datibia. As superficiesda
tibia consideradas estendem-se até asuazonamais
distal, antes do inicio do maléolo medial, jAque a
geracdo de malha nesta extremidade ndo revela
nenhum interesse para o estudo em questdo. Para
o fémur foram suprimidas as superficies relativas
a sua parte proximal, isto €, cabeca e trocanter
maior.

Para 0 0sso cortical datibia proximal e fémur
distal foram criadas malhas para as superficies
internas e externas, gerando-se um volumedema ha
completamente fechado. Para 0 0sso esponjoso
criou-se uma malha exterior delimitada por uma
mal ha que corresponde ao fim anatébmico do 0sso
esponjoso, dando igual mente origem aum volume
de malha superficial completamente fechado. Na

67



68

zona de interface osso cortical/0sso esponjoso
garantiu-se que todos os nos dos elementos desta
interface eram coincidentes e partilhados, de modo
a criar uma fronteira rigida entre os
dois.

ApOs a geragdo de cada maha de superficie,
natibiaeno fémur, criou-se deformaautométicaa
malha tridimensional utilizando o algoritmo
Tetramesh da aplicacgo HyperWorks® disponivel
para o efeito de geracdo de malhatetraédricade 4
nos. Estes elementos tridimensionais resultam da
propagacdo realizada a partir das superficies com
malhade superficietriangular interior eexterior para
0 volume cortical e apenas exterior parao volume
correspondente a0 0SSO esponjoso. A propagacao
destes elementos foi realizada utilizando a opgéo
disponivel de optimizagdo daqualidade do elemento
e de propagacdo standard, ocupando esta opcéo
mais tempo de CPU, ja que procura optimizar o
récio volumétrico skew durante a geracdo dos
elementos de volume.

Constatou-se, durante a geracdo da malha
tridimensional, que a qualidade do resultado da
mesma é claramente dependente da qualidade da
malha de superficie que lhe deu origem. Os
elementosinicialmente gerados foram de 4 nés de
primeira ordem com fungdes de deslocamento
linear, mas com seis graus deliberdade por né com
trés deslocamentos e trés rotagdes.

Num passo posterior, estes elementos de 4 nos
foram convertidos em elementos tetraédricos de
10 nés. Este elemento de segunda ordem é
tetraédrico com quatro pontos de integracdo de
Gauss, 0 que permite, teoricamente, uma
representacdo mais exacta do campo de tensdes,
no elemento. Esta conversdo de elementos de 4
nos para elementos de 10 n6s garante que 0 no
intermédio dos elementos de segunda ordem se
mantém sobre a aresta do elemento de primeira
ordem, ndo existindo a adaptacdo deste né
intermédio a geometria do modelo, permitindo
introduzir apenas uma fungéo de deslocamento
quadrética. Este procedimento permite separar 0
efeito de adaptacdo a geometria que os elementos
parabolicosiriam, eventua mente, admitir, do efeito
de aumentar o grau das fungdes de deslocamento
no elemento. A qualidade dosresultados paraambos
os elementos, numaandliselinear el astica, édificil
de avaliar, contudo a qualidade geométrica dos
elementos gerados foi verificada, sendo esta
qualidade uma primeiraindicacdo paraacondic¢éo
dosresultados obtidos. Deu-se especial atencéo ao
récio de aspecto (quociente entre adimensao maior
e menor do elemento). Posteriormente, os

resultados numeéricos aqui descritos, foram
validados experimental mente.

Duranteas actividadesnormais, osossosdatibia
e do fémur estdo sujeitos a cargas de compressdo,
flexdo etorcdo. Apesar detodos estestiposde carga
estarem presentesao nivel dojoelho, isto é nazona
datibiaproximal e do fémur distal, o esfor¢co mais
importante observado nestaarticulaco € o esforgo
de compressdo existente entre atibiae o fémur, ao
nivel do prato tibial. O tipo de carga utilizado para
atibiaeparaofémur é representativo deumjoelho
em total extensdo, nafase de apoio do pé, durante
um ciclo de caminhada normal de uma pessoa de
aproximadamente 80 Kg, onde asforcasregistadas
na interface tibia-fémur sdo cerca de 3 vezes o
peso do corpo [12,13]. Esta carga de 2.2 kN foi
distribuida entre os dois condilos media e lateral
datibiaedo fémur, de umaforman&o uniforme. A
carga nos condilos mediais representa 60% da
carga total e os condilos laterais recebem os
restantes 40% [12]. Esta distribui¢cdo assimétrica
da carga, entre os condilos, permite aumentar o
efeito de flexdo sobre atibia e o fémur. As cargas
foram aplicadas distribuidas sobre os nos dos
elementos numa area delimitada por um diédmetro
de 16mm na zona central dos condilos,
representando asuperficie de contacto entreatibia
e o fémur.

A direcgéo das cargas, nos condilos medial e
lateral, seguiu 0s eixos mecanicos da tibia e do
fémur. Manteve-se, paratodos os model os gerados,
a mesma posi¢cdo da zona de carregamento nos
condilos, assim como a mesma carga ja que a
avaliagdo do desempenho entre os elementos
tetraedricos de 4 e 10 nos pressupde as mesmas
condic¢des de fronteira para ambos.

O encastramento datibiafoi feito nazonadistal
noinicio do maléolo medial e, no caso do fémur, na
sua zona proximal no inicio do trocanter maior
(figura 1), sendo os noés fixos sem qualquer
deslocamento ou rotacao.

O osso cortical foi modelado como um material
homogéneo, isotrépico, linear elastico, com um
médulo de elasticidade de 14 200 MPa e um
coeficiente de Poisson de 0.3. O 0sso esponjoso
foi igualmente assumido como homogéneo,
isotropico e linear elastico com um modulo de
elasticidade de 104 M Pa e coeficiente de Poisson
de 0.3. Estas propriedades de rigidez, citadas na
bibliografia[14], ndo influenciam qualitativamente
aandliserealizada, devido anaturezacomparativa
do estudo.

No total foram analisados 40 modelos de
elementosfinitos, correspondendo 13 mode osatibia



e 11 model os ao fémur, compostos por el ementos
tetraédricos de 4 noés. Para os modelos de
elementos finitos tetraédricos de 10 nds 0 nimero
demodelos utilizado foi inferior, 10 modelos paraa
tibiae 6 model os parao fémur. Estes tltimosforam
explorados em menor quantidade, jaque o niUmero
de graus de liberdade para elementos de 10 nos
gerados por ma has de pequenadimensdo implicaria
tempos de CPU muito para além do razoavel. O
numero limite de graus de liberdade considerado
foi de cercade 860 000, jacom um tempo de CPU
de 1260s, o que € consideravel para uma andlise
linear elastica.

N&o se fixou um tempo limite para aresolugdo
do problema, apenas se procurou uma escolha do
numero de grausdeliberdade e do tipo de elemento
para obter uma exactiddo suficiente, procurando
gue tal fosse conseguido com 0 menor tempo de
cdculopossivel.

Para os elementos tetraédricos de 10 nds
consideraram-se, apenas, as seguintes dimensdes
dearestado elemento paraatibia: 7,5, 3.5, 3, 2.75,
2.5, 2.35, 2.2, 2 e 1.8mm. Para o fémur
sel eccionaram-se as dimensdes seguintes: 7, 5, 3.5,
3, 2.75 e 2.5. Todos estes elementos foram criados
a partir dos modelos tetraédricos de 4 nés com a
mesma dimensdo, aumentando simplesmente a
ordem dos elementos, conseguiu-se, ainda assim,

um numero idéntico de graus de liberdade entre os
elementos tetraédricos de 4 e 10
nos.

Na tabela 1 podemos observar 0 nimero de
graus de liberdade gerados para cada dimens&o de
elemento datibia e fémur.

Todas as andlises se redizaram num computador
DELL Xeon, a2,66GHz e 1GB de RAM utilizando
o software de analise e optimizacdo estrutural
OptiStruct v6.0 (Altair Engineering Inc.), tendo
todas elas sido realizadas com sucesso.

Inicialmente, calculou-se para cada andlise o
maximo deslocamento (U __) do modelo e o
deslocamento em 8 nds (U ), pré-sel eccionados por
cadaaspecto, bem como adeformac&o equivalente
de von Mises nos mesmos 8 nés (4 ), por aspecto,
para a tibia e para o fémur. Na figura 2 pode
observar-se aposi¢ao dos nds analisados natibiae
no fémur (pontosaamarel 0), sendo estes 0smesmos
paratodos os model os analisados.

A andlise das deformacdes ou das tensdes
equivalentes é idéntica, jA que o Unico factor
divergente entre os dois resultados € o modulo de
elasticidade do material, que no presente caso é
constante. Privilegiaram-se asdeformagdes, jaque
€ objectivo deste trabalho ser posteriormente
validado experimental mente recorrendo ao uso de
extensdometros em rosetas.

Proxim
I .

Distal

Distal

Proxim

Figura 1. Model osde elementosfinitosdatibiae do fémur.
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Tamanho do 7 5 35 3 2.75 25 2.35 2.2 2 1.8 15 1.2 1
elemento
(mm)
N° Elementos 10852 16492 32937 49106 56671 76860 87980 107193 140976 184060 299032 498740 901588
TIBIA
T4 - NGL 7932 13029 25170 34971 42549 54825 63534 76302 97221 125055 197865 319140 559929
T10 - NGL 53445 85134 166659 232185 283590 373050 430341 520929 671058 868437 NR NR NR
N° Elementos 9478 22795 55278 82047 107002 136755 158966 189185 246079 NR 429279 674975 1174879
FEMUR
T4 - NGL NR 17328 40020 57270 73509 92826 106662 125781 160953 NR 271356 418683 713721
T10 - NGL 49950 115146 270969 393438 508320 645303 NR NR NR NR NR NR NR

Tabela 1. Nimero de elementos e graus de liberdade (NGL) dos model os de elementos finitos. NR - Ma has ndo

geradas

Figura 2. Pontos em amarel o indicam os nds onde foram analisados os deslocamentos e as deformagdes natibiae

fémur.



Natibia as deformagdes equival entes sdo maximas na zona da sua diéfise, paratodos os aspectos. O
aspecto medial é o que apresenta os niveis de deformagdes mais el evadas em todos 0s 8 nés observados,
guando comparado com os outros aspectos. No fémur as deformacBes equivalentes sGo maximas na
zona de transicdo dos condilos para a diéfise, em todos o0s aspectos, sendo o aspecto medial 0 que
apresenta os mais elevados niveis de deformacdes equival entes.

Calculou-se a convergéncia para os deslocamentos méximaos por noé pré-seleccionado, assim como
para as deformagdes equivalentes nos diversos nos por aspecto. Uma malha pode considerar-se
suficientemente refinada quando o deslocamento ou as deformagdes ndo se alteram significativamente
com um subsequente refinamento de malha.

Calcularam-se os desvios do desl ocamento maximo rel ativamente ao desl ocamento observado paraa
malha mais refinada (1), assim como o desvio relativo a malha anterior (2). Também foi calculado o
desvio relativo dos deslocamentos para cada tipo de elemento T4 (3) e T10 (4), relativamente ao
deslocamento damalha mais refinada do elemento oposto.

Desvio U ma =¥ =Y 10004 (1)
' (para cada tipo de elemento)
Desvio relativo U me =202 =YD 10006 (2)

U (n-1)
l (para cada tipo de elemento)

Desvio U max T10/TanGL = (Uaanen - U aionen) X 100% 3

U (T4)NGLn

Desvio U maxrio/re = (T @ - Unmo) a0 (4)

Uref (T4

Determinou-se, para cada malha, o desvio da deformacéo equivalente em determinados nés pré-
seleccionados, relativamente & deformacdo correspondente a malha mais refinada (5). Foi também
calculado o desvio dadeformagao paracadatipo de elemento T4 (6) e T10 (7), relativamente adeformacéo
damahamais refinada do elemento oposto.

Desvio &x = £ L 100% ®)
Eref (para cada tipo de elemento)
Desvio &ni (t4/710) = (Ere r10) - £nicrs) x 100% (6)
E'ref (T10)
Desvio &ni (t10/74) = (Era o) - £t ) x 100% ()

Eref (T4)

Numafase posterior comparou-se, paraum nimero de graus de liberdade aproximadamenteidéntico
entre os elementos T4 (8) e T10 (9), o desvio relativo entre os deslocamentos ocorridos entre os dois
tipos de elementos.
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Desvio U max T4/T10 NGL

(U aanen - U Tionetn)

X 100% (®)

Desvio U max Ti0/74 NGL

(U aanetn - U (Ti0ynGLn)

U (T4)nGLn

X 100% )

U (T4)NGLn

U, = Deslocamento maximo para a malha com o maior nimero de graus de liberdade para os elementos

de cada tipo T4 ou T10

U ,= Deslocamento maximo para a malha n (n=nimero de graus de liberdade)
U, .= Deslocamento maximo para a malha anterior a malha n

(1)

o

4~ Deformagdo para o maior niimero de graus de liberdade no ponto i

4 = Deformac@o no ponto i na malha com n graus de liberdade
Como ja descrito, para cada malha gerada, foram respeitados os parametros de
verificagdo disponiveis na aplicagado, tanto para as malhas de superficie assim como para as malhas

solidas.

Modelo experimental

Nesta componente do trabalho foram utilizados
duas tibias em material compoésito (modelos 3302
esquerdos, Pacific Research Labs, Vashon Island,
WA, USA, fabricados em fibra de vidro curta,
refor¢ados com resina de epoxido e espuma de com
a forma concava de cada condilo no lado inferior e
um apoio para a esfera de carregamento do lado
superior. Este adaptador foi colado com adesivo
epoxido a cada condilo do componente de
polietileno (figura 3).

Ap0s estas operagdes os modelos intactos e com
implante foram levados a uma maquina de medida
por coordenadas, para medir a posicdo exacta das
rosetas e da posicdo dos acessorios para
carregamento, assim como da posi¢do angular da
relativamente a base dos sistemas de fixacdo, de
modo que toda esta informagao pudesse ser utilizada
posteriormente no modelo numérico.

Os sistemas de fixacdo das extremidades distal
da tibia foram montados, a vez, sobre a maquina
de ensaios (concepgdo propria do Laboratorio de
Biomecanica do Departamento de Engenharia
Mecanica da Universidade de Aveiro) na sua parte
inferior, ficando livres para a aplicag@o das cargas
as zonas proximal da tibia. Esta maquina esta ligada
a um computador pessoal ¢ através da aplicagdo
Dbase ¢ possivel controlar a forca e a frequéncia
da carga aplicada, assim como a posigdo ¢ a
velocidade do carregamento.

A carga foi transmitida aos adaptadores de
carregamento dos modelos através de uma esfera
com deslocamento exclusivamente vertical, ja que
esta se encontra encaixada num orificio de uma
placa que esta rigidamente ligada a guia movel da

maquina de ensaio, onde se encontra instalada uma
célula de carga (AEP TC4 1T Modena Italia) que,
por sua vez, esta solidaria a haste do cilindro
pneumatico que fornece a forca ao sistema.

Os modelos que sofreram a cirurgia virtual para
colocagdo dos implantes foram todos sujeitos ao
mesmo tipo de carregamento na situacdo de modelo
intacto, antes da colocag¢do dos implantes. Este
procedimento permite o registo das extensdes no
mesmo modelo no estado de intacto e apds
colocacdo dos implantes. Estes valores serdo
utilizados para comparagdo das extensoes
experimentais, eliminando o erro associado ao
posicionamento das rosetas tri-axiais, ja que estas
sdo colocadas no modelo ainda no estado intacto
como ja descrito e mantém-se na mesma posi¢ao
apods a cirurgia virtual.

Para cada tipo de modelo foram realizados
carregamentos independentes sobre os condilos
mediais e, posteriormente, sobre os condilos
laterais. Os niveis de carregamento utilizados em
cada condilo foram de S80N, 870N, 1160N e 1450N.
Estes niveis de forga estdo dentro do campo
fisiologico de esforgo sobre o joelho, que pode variar
entre trés e oito vezes o peso do corpo, segundo
Morrisson [12] e Harrington [13], em fungdo da
actividade desenvolvida.

O registo das extensdes, apos descarregamento,
serviu para garantir a inexisténcia de deformagao
permanente no modelo. A temperatura a que se
realizaram os ensaios foi controlada, situando-se
entre 20°C e 22°C.

A sequéncia descrita foi repetida cinco vezes
para cada nivel de carga aplicado a cada condilo
de cada modelo. Para cada registo efectuado, das



Figura 3. Modelos invitro da tibia e do fémur compositos.
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Figura 4. Posicdo e orientacdo das rosetas tri-axiais na tibia.



74

3 extensdes a45° (4, 4 e 4 ) de cada extensometro da roseta, foram calculados os valores das extensdes

principais de acordo com as seguintes expressoes:

El = 0,5x(¢a + £c) + O,5x\/( ga- &) + (2xeb - ec - €a) ?

(10)

E2 = 0,5x(ga + £c) —O,SX\/( ga - &) + (2xeb - ec - ga)?

(11)

O éangulo entre o extensémetro 4_da roseta a 45° € o eixo vertical da tibia e do fémur € a extensdo
principal de compressado foi determinado através da seguinte expressao:

arctan {
0 —_—

2Xeb - €a - €c
(€a - £0)

}

(12)

2

O angulo ¢ € positivo no sentido dos ponteiros do relogio (sentido directo).

Apos o calculo das extensdes principais, para cada uma das cinco medigoes realizadas, determinaram-
se os valores médios dos 5 valores calculados, assim como o desvio padrao para cada roseta, condilo,
carga ¢ modelo. Realizou-se o0 mesmo calculo para o angulo ¢, com observagao da média e do desvio

padrao.
Resultados e discussao

O tempo de CPU necessario para a resolugdo
do sistema de equagdes aumenta rapidamente e
de forma exponencial com a diminuigdo do tamanho
do elemento e consequentemente com o aumento
do nimero de graus de liberdade. Para os
elementos tetraédricos de 4 nos (T4) e para a malha
da tibia, com o elemento de dimensdo média de
2.5mm (54825 NGL), foram necessarios 18s,
enquanto que para o elemento de dimensao de 1mm
(559929 NGL) necessitou-se de 1860s, cerca de
100 vezes mais tempo para 10 vezes maior nlimero
de graus de liberdade. Nos elementos tetraédricos
de 10 no6s (T10), para um nimero idéntico de graus
de liberdade aos dos elementos T4 atras descritos,
o elemento de dimensdo 7mm (53445 NGL)
demorou 25s enquanto para o elemento com a
dimensao de 2,2mm (520929 NGL) demorou 2040s.

Conclui-se, assim, que o tempo de CPU
necessario, em média, para a resolugo dos sistemas
de equagdes para um numero idéntico de graus de
liberdade ¢ superior nos elementos tetraédricos de
10 no6s, variando essa diferenga entre 10% a 30%.

Os deslocamentos méaximos dos modelos na tibia
e no fémur situaram-se sempre na mesma regiao,
para todas as dimensdes de malhas analisadas,
sejam elas de 4 ou de 10 nds.Assume-se que a

convergéncia ocorre para o maximo de refinamento
de malha, para cada tipo de elemento T4 e T10. A
figura 5 mostra a evolugao do valor de deslocamento
maximo a medida que se aumenta o refinamento
da malha para a tibia e para o fémur.

Na tibia, a regido de deslocamento maximo
encontra-se na zona intercondilar, enquanto para o
fémur a zona onde ocorre o deslocamento maximo
¢ o epicondilo medial. Estas regides de
deslocamento méximo estio de acordo com o tipo
de carregamento realizado.

Com o aumento do numero de graus de liberdade,
o deslocamento maximo converge para ambos os
tipos de elementos, apesar de o valor de
convergéncia ndo ser aparentemente 0 mesmo para
ambos os elementos. A diferenca de deslocamento
maximo, na tibia, para a malha mais refinada entre
os 2 elementos foi de 0.099 mm, representando este
valor cerca de 1.2% do deslocamento méaximo da
tibia para o elemento T10.

Para o fémur verifica-se, igualmente, uma
convergéncia ao nivel do deslocamento maximo a
medida que se aumenta o nimero de graus de
liberdade para ambos os tipos de elementos, ndo
se observando uma convergéncia de valor entre os
dois elementos para o nimero de graus de liberdade
analisados, podendo isto ocorrer somente para um
nimero demasiado elevado de graus de liberdade.



A diminui¢do do desvio de deslocamento
maximo, relativamente ao valor da malha mais
refinada para cada tipo de elemento para a tibia e
para o fémur é apresentada na figura 6. A
convergéncia do deslocamento maximo ¢é bastante
mais rapida nos elementos de 4 n6és (T4), enquanto
que para os elementos de 10 nds essa convergéncia
surge para um numero bastante superior de graus
de liberdade. Para a tibia e para os elementos T4,
¢ possivel observar-se um desvio inferior a 0.5%,
relativo a malha mais refinada, a partir de 125000
graus de liberdade, enquanto para o elemento T10
esse nivel de desvio s6 € possivel a partir dos 430000
graus de liberdade. No fémur o comportamento ¢

8,40

idéntico ao descrito para a tibia, sendo a
convergéncia do deslocamento maximo atingido
mais tardiamente para os elementos tetraé¢dricos
de 10 nds.

A zona assimpotica das curvas de desvio de
deslocamento maximo ¢ atingida a partir dos 125000
graus de liberdade para a tibia, e dos 165000 para
o fémur, nos elementos de 4 nds. A mesma zona,
nos elementos de 10 nos, € menos evidente, mas
para a tibia podera considerar-se que esta zona ¢
atingida a partir de 430000 graus de liberdade e de
300000 para o fémur.

Os elementos de 10 nos, para qualquer nimero
de graus de liberdade, revelam alguma instabilidade

8,30

8,20

8,10

8,00

7,90
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—o—T4
—e—T10

7,&) T T T
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875000

4,50
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3,50 |

3,40 T \

Fémur
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Figura 5. Deslocamento maximo da zona proximal da tibia ¢ da zona distal do fémur, em fungdo do nimero de graus

de liberdade e do tipo de elemento.
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com aumento e decréscimo do desvio relativo, ao
contrario dos elementos tetraédricos de 4 nos onde
essa instabilidade na convergéncia ocorreu,
somente, para as malhas com um niimero de graus
de liberdade inferior a 76000 graus de liberdade.
Para o fémur o comportamento dos elementos, em
termos de estabilidade, foi idéntico ao da
tibia.

Apesar da diferenca de deslocamento maximo
encontrada para as malhas mais refinadas entre os
2 tipos de elementos ser de 1.2% na tibia e 1.4%
no caso do fémur, é necessario averiguar qual dos
valores dos deslocamentos maximos apresentados
por ambos os elementos ¢ o deslocamento real.
Todavia é extremamente dificil responder a esta
questdo sem a realizagdo de ensaios in vitro,

simulando os materiais, geometria ¢ condi¢des de
carregamento aplicados nestes modelos
numericos.

Foi analisado, para a tibia e para o fémur, o desvio
relativo entre os deslocamentos maximos dos dois
tipos elementos para um numero de graus de
liberdade equivalente (figura 7). No caso da tibia o
desvio relativo entre os dois tipos de elementos ¢
inferior a 3% a partir dos 125000 graus de liberdade.
Para o fémur um nivel de desvio idéntico ao da
tibia necessita de um niimero de graus de liberdade
cima dos 150000.

Quantificou-se o desvio induzido pela opgao de
um tipo de elemento em detrimento do elemento
oposto, isto é, determinou-se o desvio de
deslocamento maximo para cada tipo de elemento,

750000 875000

Tibia
——T4
—e—T10

———

o

D 125000 250000

375000 500000

—@
625000

F
750000

Fémur
o T4
—o— T10

NGL

Figura 6. Desvio do deslocamento maximo da zona proximal da tibia e da zona distal do fémur, relativamente a malha

mais refinada para cada tipo de elemento.



assumindo que o deslocamento real é o
deslocamento da malha mais refinada do elemento
oposto (figura 7). Assim, na tibia, a opgdo pelo
elemento tetraédrico de 10 nds, sendo o
deslocamento assumido como tedrico o do elemento
tetraédrico de 4 nos para a malha de maior grau de
liberdade, revela desvios da ordem de 3 a 4% para
NGL em torno dos 125000; enquanto a opgao dos

elementos tetraédricos de 4 nos provoca um desvio
inferior a 2% para um niimero de graus de liberdade
superior a 100000. Assim sendo, a op¢do que menos
desvio pode gerar entre os dois elementos ¢ a opgao
pelo elemento tetraédrico de 4 nos.

Para o fémur, foi realizada uma analise
equivalente que demonstrou resultados idénticos
aos da tibia. A opgdo pelo elemento tetraédrico de

12
Tibia
10 -
—e&— Desvio relativo T4/T10
8 | —— Desvio T4 relativo ao limite T10 (868437)
—aA— Desnvio T10 relativo ao limite T4 (559929)

875000

Fémur
—e— Desvio relativo T4/T10
-20 —e— Desvio de T4 relativo 2o limite DOF T10 (645303)
—a— Desvio de T10 relativo 2o limite DOF T4 (713721)
25

NGL

Figura 7. Desvio relativo do deslocamento maximo entre os elementos tetraédricos de 4 e 10 nds, para um numero
aproximado de graus de liberdade. Desvio de cada elemento relativamente a malha mais refinada do elemento

oposto, para as diversas malhas analisadas.



10 nds é aquela que pode revelar maior desvio no
caso de o deslocamento teérico ser o indicado pelo
elemento de 4 nds. Este desvio ¢ de cerca de 4%
para cerca de 125000 graus de liberdade. A opgdo
pelo elemento tetraédrico de 4 nds revela um desvio
inferior a 2% a partir dos 125000 graus de liberdade.

Foram analisados, igualmente, os deslocamentos
em 8 nds de cada aspecto (medial, lateral, anterior
e posterior), na tibia e no fémur para todas as malhas
analisadas. Todos os resultados observados nestes
nds seguiram o comportamento do deslocamento
maximo em termos de convergéncia, instabilidade
e desvios relativos para ambos os tipos de
elementos. Além dos deslocamentos analisaram-
se as deformagdes equivalentes de von Mises nos
8 nds de cada aspecto, para todas as malhas nos
dois tipos de elementos. As deformagdes revelaram
uma maior instabilidade na convergéncia em relagdo
aos deslocamentos para ambos os tipos de
elemento.

O valor de deformag@o encontrado para a malha
mais refinada de cada tipo de elemento ¢
ligeiramente diferente entre estes, sendo essa
diferencga influenciada pelo no6 analisado. O n6 M3,
na tibia (figura 2), foi o n6 com a diferenga mais
significativa, com cerca de 10% entre os dois tipos
de elementos. O elemento de 2% ordem revelou-se
particularmente instavel neste no. A zona onde este
né se localiza coincide com uma zona de grande
transi¢do geométrica, podendo ser esta a causa para
uma maior instabilidade. A zona M8 da diafise ¢
aquela que apresenta menor desvio entre os dois
tipos de elementos. No fémur existe uma maior
estabilidade do desvio relativo de deformac@o entre
os dois elementos. A explicacdo para este facto
pode advir de uma maior uniformidade da geometria
do fémur nos nos analisados.

Tal como o realizado para os deslocamentos
maximos determinou-se o desvio cometido pela
opcdo de determinada malha do elemento
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Figura 8. Desvio da deformagdo equivalente de von Mises para os elementos T4, relativamente a malha mais

refinada nos quatro aspectos da tibia e fémur.
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tetraédrico de 4 nos, relativamente a malha mais
refinada do elemento tetraédrico de 10 nos (2°
ordem). No caso da tibia, a op¢do pelo elemento
tetraédrico de 4 nos, para uma malha de 125000
graus de liberdade, gera um desvio inferiora 1.5%
relativamente a malha de elementos tetraédricos
de 10 nds, com 868437 graus de liberdade. Para o
fémur a op¢ao pelo elemento tetraédrico de 4 nos,
com 160000 graus de liberdade, gera um desvio
inferior a 2%, relativamente ao elemento tetraédrico
de 10 nos, com 645000 graus de liberdade.

Determinou-se, também, para os elementos
tetraédricos de 4 nos, o desvio da deformacéo
equivalente relativamente a deformacao obtida da
malha mais refinada no mesmo tipo de elemento
(figura 8), para os 3 nods dos 4 aspectos medial,
lateral, anterior e posterior do fémur e da tibia. Na
tibia o desvio relativo da deformagao diminui,
claramente, a partir do 76000 graus de liberdade
para a generalidade das posi¢des dos nos e dos
aspectos, tornando-se mais evidente devido a
utilizagdo da escala logaritmica para os graus de
liberdade. O comportamento, nos diversos nos ¢
aspectos, € relativamente idéntico, apresentando um
comportamento relativamente homogéneo do
modelo numérico ao nivel das deformacdes
equivalentes. O desvio relativamente a malha mais
refinada é da ordem dos 10% para as malhas com
um numero de graus de liberdade superior a
125000.

Para o fémur o comportamento das
deformagoes ¢ semelhante ao da tibia, existindo
para a generalidade das posigdes e aspectos um
comportamento idéntico. Ocorre uma reducao
significativa do desvio da deformagdo relativa a
partir dos 160000 graus de liberdade, sendo o valor
do desvio inferior a 10% relativamente ao valor da
malha mais refinada. Verifica-se que determinadas
posicdes nos aspectos lateral e anterior s3o mais
instaveis em termos de convergéncia. Estes
aspectos coincidem com os aspectos de menor valor
de deformacao.

Um significativo niimero de estudos apresenta
as suas conclusdes, tendo por base os resultados
das analises realizadas por elementos finitos. E
igualmente reconhecido por todos os investigadores
que utilizam estes métodos, que a qualidade dos
resultados obtidos ¢ claramente dependente do
tamanho e do tipo de elemento utilizado. Existem
alguns estudos publicados que contém referéncias
aos desvios resultantes do refinamento do modelo
¢ ao tipo de elemento [6, 7, 16] ou a sensibilidade
as condicdes de fronteira [16] e as propriedades
mecanicas, tais como o coeficiente de Poisson [17].

No caso do estudo realizado, a opgdo consiste
em utilizar modelos com um ntimero de graus de
liberdade superiores a 125000 para a tibia e
superiores a 160000 para o fémur. As figuras 9 e
10 ilustram as extensdes principais experimentais
e deformacdes principais dos modelos numéricos
da tibia e do fémur intacto ¢ com prétese para uma
carga de medial de 1160 N. Como se pode observar,
obteve-se boa concordéncia entre resultados quer
para a situacgdo das estruturas dsseas intactas quer
para a situacdo com a protese. Nesta Gltima
situagdo, os resultados também foram bons quer
simulado a interface colada ou com atrito. Deste
modo, constata-se que os elementos tetraé¢dricos
de 4 nés com 6 graus de liberdade por n6 permitem
simular convenientemente o comportamento in
vitro da tibia proximal e do fémur distal em situacao
intacta e implantada.

Verificou-se para a generalidade dos modelos
da tibia e do fémur analisados, que os valores de
correlagdo das extensdes-deformagdes principais
de compressao sdo bastante superiores aos valores
de correlacdo das extensdes-deformacgdes
principais de trac¢ao. Estes resultados parecem ser
explicados pelas amplitudes de um e outro tipo de
extensdo. Como se pode constatar nos modelos
analisados, os valores absolutos das extensdes
principais de trac¢do sdo varias vezes inferiores
aos valores absolutos obtidos para as extensoes de
compressdo. Devemos ter em conta os efeitos da
viscoelasticidade e da anisotropia do material dos
modelos experimentais, situacdo em que valores
baixos de extensdo podem dificultar a obtengdo de
uma melhor correlagdo com os experimentais, tendo
em conta que os materiais foram tratados como
materiais com um comportamento linear elastico
nos modelos numéricos.

Tendo em conta os resultados obtidos com este
estudo considera-se, para os futuros trabalhos a
desenvolver no ambito do estudo numérico da tibia
proximal e do fémur distal que as consideragdes
para os modelos numéricos aqui descritos
apresentam um desvio aceitavel entre os resultados
da simulagdo numérica e os resultados
experimentais.

Conclusoes

Este trabalho teve como objectivo a construgao
de modelos numéricos da tibia proximal e do fémur
distal. Os resultados experimentais, sob a forma
de extensoes, sdo idénticos aos numéricos, sob a
forma de deformacoes. Estes resultados nio teriam
sido alcancados sem o trabalho realizado ao nivel
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Tibia intacta ¢/ carga medial = 1160N Tibia com implante de base c/carga medial =
1160N
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Figura 9. Extensoes principais experimentais e deformagdes principais dos modelos numéricos da tibia, para os
modelos de tibia intacta e com implante de base.
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Figura 10. Extensdes principais experimentais e deformagdes principais dos modelos numéricos do fémur para os
modelos intacto e com implante de base.



da convergéncia da malha dos modelos numéricos
da tibia proximal e do fémur distal, de onde se
seleccionaram o tipo de elemento € o numero de
graus de liberdade que serviram de base aos
modelos numéricos, para a comparagdo com 0S
resultados experimentais. Existem varios estudos
de validacdo numérica e experimental que
comparam as extensdes obtidas na superficie dos
modelos experimentais em material compdsito com
as deformacdes obtidas nos modelos numéricos
para o fémur na sua zona proximal, normalmente
relacionados com a artroplastia da anca, mas até
ao momento nenhum estudo tinha sido realizado
com o objectivo de comparar modelos experimentais
em material composito para a zona proximal da tibia
ou distal do fémur com e sem implantes.

Este estudo mostra que se obtém excelente
correlagdo numérica-experimental para malhas
tetraédricas de 4 nos, com 6 graus de liberdade por
nod, com um numero de graus de liberdade
superiores a 125000 para a tibia e superiores a
160000 para o fémur.
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