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Resumo A cabeça é uma das partes mais importantes do corpo humano, uma vez
que inclui o cérebro, um órgão vital para a vida humana. Dada a sua im-
portância, as lesões que nela ocorrem podem ser bastante graves, levando a
incapacidades a longo prazo ou até mesmo à morte. Para melhor entender
os mecanismos que as provocam ou desenvolver mecanismos de prevenção e
deteção, têm vindo a ser desenvolvidos vários modelos de elementos �nitos
da cabeça humana. O YEAHM (Yet Another Head Model) é um desses
modelos, desenvolvido por membros do TEMA. O YEAHM começou por ser
composto pelo crânio, pelo cérebro e por um elemento que agrupava o falx,
as meninges e o líquido cefalorraquidiano (CSF). Esta primeira versão do
YEAHM foi validada através de duas simulações recriadas a partir de dois
testes realizados em cadáveres. O primeiro, visa a validação dos modelos
através da avaliação do gradiente de pressão originado no modelo aquando
do impacto entre um projétil e o crânio. O segundo ensaio visa a validação
dos modelos de cabeça por via do movimento do cérebro originados pela
aplicação de acelerações rotacionais e tangenciais à cabeça. No entanto,
esta versão do YEAHM não estava habilitada para a deteção de hematomas
subdurais, um dos tipos de lesões na cabeça que mais sequelas origina no ser
humano e que possui uma taxa de mortalidade considerável. Neste trabalho
foi desenvolvida uma geometria para as veias de ponte, com o intuito de
contornar esta limitação. A nova versão do modelo, que já inclui as veias de
ponte, foi testada em dois ensaios distintos: o primeiro, de modo a veri�car
a in�uência da presença das veias nos gradientes de pressão originados pelo
impacto e um segundo com o objetivo de avaliar a deteção de ruturas nas
veias de ponte e validação do modelo de dano.
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Abstract The human head is one of the most important part of the human body, since
it includes the brain, a vital organ to the human life. Given its importance,
the head injuries can be quite serious, leading to a long-term incapacity or
even to death. To better understand the mechanisms that trigger them or
to develop prevention and detection mechanisms, many �nite element head
models (FEHM) have been developed. YEAHM (YEt Another Head Model)
is one of these models, and its �rst version was composed by brain, skull
and a volume that groups falx, tetorium, meninges and the cerebrospinal
�uid (CSF). This version of YEAHM was validated through simulations of
two di�erent tests on cadavers. The �rst one aims at validating the models
by assessing the pressure gradient originated in the model when a projec-
tile contacts the skull. The second one aims at validating the head models
through the movement of the brain originated by the application of rotati-
onal and tangential acceleration to the head. However, this version of the
YEAHM does not enable the detection of subdural hematomas, one of the
types of head injuries that causes more sequelae in humans and which has a
considerable mortality rate. In this work, a geometry was developed for the
bridging veins, in order to overcome this limitation. This new version of the
model, which already includes the bridging veins, was also tested with two
di�erent tests: the �rst one, to verify the in�uence of the presence of the
veins on the overal behavior of the skull/brain kinematics, and a second one
with the objective of evaluating the rupture onset of the bridging veins and
the validation of the damage model implemented.
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Capítulo 1

Introdução

1.1 Motivação

Os acidentes de viação são uma das principais causas de morte por lesões não intencionais.
Grande parte destas lesões ocorrem na cabeça, uma das partes mais importantes do corpo
humano, uma vez que esta inclui o cérebro, um órgão vital para a vida humana. Para além
deste, a cabeça engloba ainda quatro dos cinco sentidos do corpo humano (visão, olfato,
paladar e audição). Na Figura 1.1 é possível observar a taxa de visita às urgências devido a
traumatismos cranianos nos Estados Unidos da América entre os anos de 2007 e 2013.

Figura 1.1: Taxa de visitas às urgências devido a traumatismos cranianos nos Estados Unidos
da América entre 2007 e 2013, por idade (x100000 população). Adaptado de Statista [1].

Qualquer impacto que ocorra com a cabeça humana pode resultar no aparecimento de
variadas lesões, quer sejam cranianas ou cerebrais, capazes de originar incapacidade a longo
prazo ou mesmo levar à morte. Um dos tipos de lesões com consequências graves a si asso-
ciadas são os hematomas subdurais. Estes hematomas possuem uma taxa de mortalidade de
cerca de 30-90% [2; 3] e ocorrem quando há, por exemplo, a rutura de uma ou mais veias de
ponte, veias que drenam o sangue desde o córtex cerebral até ao seio sagital superior, e existe
acumulação de sangue no espaço subdural, localizado entre a dura máter e a aracnoide, duas

1



2 1.Introdução

das três meninges existentes. Assim, e dada a sua importância, o estudo da cabeça é parte
fundamental na prevenção e identificação destas lesões.

Grande parte destes estudos recorre à simulação através do método dos elementos fi-
nitos, sendo cada vez mais utilizado com o avanço do poder computacional. O modelo de
cabeça YEAHM (YEt Another Head Model), desenvolvido e validado por Fernandes et al. [4]
é um exemplo de um dos modelos da cabeça humana que é utilizado para o estudo e de-
teção de lesões na cabeça. Este é o modelo de cabeça que serve de base para a realização
deste trabalho. Uma vez que este modelo ainda não possui as veias de ponte modeladas,
este trabalho passa pelo seu desenvolvimento, implementação e posterior validação, o que
requer um estudo prévio da geometria e propriedades mecânicas, dada a sua complexidade.
Posteriormente, este modelo é usado para o estudo da possível ocorrência de hematomas
subdurais através da rutura das referidas veias.

1.2 Objetivos

Este trabalho pode ser definido como tendo um principal objetivo, que por sua vez, estava
dividido em subobjetivos (ou etapas) que tiveram de ser atingidos para que o objetivo princi-
pal fosse cumprido. Assim, o objetivo principal passou pelo desenvolvimento de um modelo
computacional das veias de ponte para deteção de hematomas subdurais, a sua implemen-
tação num modelo de elementos finitos da cabeça humana e respetiva validação. Os subob-
jetivos são descritos de seguida.

O primeiro subobjetivo passou pelo estudo e compreensão da literatura já existente sobre
este tema, nomeadamente sobre a anatomia, a geometria e propriedades mecânicas das BV
(bridging veins ou veias de ponte), os modelos de elementos finitos em que elas já existem e
as suas características e os tipos, mecanismos e critérios das lesões da cabeça.

Após esta etapa estar concluída, o subobjetivo que se seguiu foi o desenvolvimento do
modelo material e do modelo de dano para posteriormente utilizar nas BV. Numa primeira
fase, procurou-se obter uma validação numa geometria mais simplificada, e só depois fazer a
sua inclusão nas veias de ponte. A par da validação do modelo material, a geometria das veias
também começou a ser modelada segundo imagens radiográficas e atlas anatómicos. Assim
que as veias ficaram modeladas e o modelo material validado, iniciou-se a incorporação das
veias de ponte num modelo de elementos finitos. O modelo da cabeça que será utilizado foi
o YEAHM, desenvolvido e validado por Fernandes et al. [4].

Após a inclusão das veias de ponte no YEAHM, foi necessário proceder à verificação da
sua influência no comportamento do modelo e procedeu-se à validação da nova versão do
mesmo.

Por fim, e após a nova versão do YEAHM estar validada, esta foi utilizada num outro en-
saio distinto para testar a deteção de ruturas nas veias de ponte e consequentemente a ocor-
rência de hematomas subdurais.

1.3 Guia de Leitura

Esta dissertação está dividida em cinco capítulos. De forma a introduzir o conteúdo de cada
capítulo e assim, ajudar o leitor, uma pequena descrição dos mesmos foi feita.

• Capítulo 1 - Introdução
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O capítulo 1, onde este guia de leitura se enquadra, apresenta uma pequena introdução
ao trabalho efetuado, onde é possível encontrar a motivação que levou à realização
deste trabalho e os objetivos do mesmo.

• Capítulo 2 - Estado da arte

No capítulo 2 é apresentado o estado da arte referente aos temas abordados neste tra-
balho. Neste capítulo é falado um pouco sobre a anatomia da cabeça humana, com
especial foco para a anatomia das veias de ponte (BV). A geometria, histologia e pro-
priedades mecânicas das BV também foram alvo de análise.

Após a análise da constituição da cabeça humana, é apresentada uma breve descrição
das lesões da cabeça, assim como os mecanismos que as originam, a resposta mecâ-
nica da cabeça e os critérios para a deteção das lesões. Por fim, é apresentada uma
pequena revisão sobre os modelos da cabeça humana por elementos finitos (finite ele-
ment head models ou FEHM) previamente desenvolvidos por outros autores.

• Capítulo 3 - Métodos e modelos das BV

Neste capítulo pode ser encontrado o modelo material e modelo de dano adotados
para este trabalho, bem como as razões que levaram a essas escolhas e as respetivas
validações. Depois é apresentada uma breve descrição sobre a geometria desenvolvida
para as BV e sobre a implementação do modelo material na geometria desenvolvida.

• Capítulo 4 - Simulações e análises de resultados

Neste capítulo encontram-se as descrições dos ensaios utilizados para testar a nova
versão do YEAHM (YEt Another Head Model), bem como o procedimento adotado nas
simulações, resultados obtidos e análise de resultados.

• Capítulo 5 - Conclusões e trabalho futuro

Este capítulo apresenta as conclusões obtidas no trabalho realizado e algumas suges-
tões para possíveis trabalhos futuros, de modo a continuar a aprimorar a deteção de
hematomas subdurais e outras lesões na cabeça humana.
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Capítulo 2

Estado da Arte

2.1 Anatomia da cabeça humana

Embora já haja um avanço considerável na investigação e compreensão dos mecanismos que
originam as lesões na cabeça e já estejam introduzidas diferentes medidas para as prevenir,
estas lesões que resultam, por exemplo, de acidentes de viação, continuam a ser uma das
principais causas de morte e de deficiências motoras.

Nesta secção pretende-se descrever a anatomia da cabeça humana, seguida da apresen-
tação das diferentes lesões que existem e seus respetivos mecanismos.

Além disso, e com base em vários estudos previamente realizados por outros autores, é
descrita a resposta biomecânica da cabeça e os critérios de lesão que quantificam a resposta
da cabeça ao impacto.

2.1.1 Meninges e toda a parte envolvente

A cabeça humana é composta maioritariamente por ossos, tecidos moles e fluidos [5]. Esta
estrutura pode ser descrita como uma camada múltipla, cujo objetivo é cobrir e proteger o
cérebro. Ao observar esta estrutura (vd. Figura 2.1), é possível identificar as diferentes cama-
das que a constituem, sendo elas: o couro cabeludo, periósteo, crânio, dura-máter, aracnoide
e pia-máter. As três últimas são também denominadas de meninges, cuja função é proteger
e apoiar a medula espinhal e o encéfalo. As meninges são atravessadas por vasos sanguíneos,
por exemplo, as veias que atravessam o espaço subdural, denominadas de veias de ponte
(bridging veins ou BV), detalhadas na secção 2.1.4. Ainda como parte constituinte da cabeça
tem-se o líquido cefalorraquidiano (CSF) [6].

O couro cabeludo possui em média uma espessura entre 5 e 7 mm e consiste num con-
junto que contém uma camada epitelial, um tecido subcutâneo de conexão e uma camada
de músculo. Este conjunto move-se como um todo quando é aplicada uma força de tração
na cabeça. Por baixo do couro cabeludo existe um tecido solto de conexão e o periósteo
(membrana fibrosa), que cobre o crânio.

O crânio é uma estrutura complexa composta por ossos e linhas de sutura (vd. Figura
2.2). O único osso ligado ao crânio por via de articulações móveis é a mandíbula. Entre o
crânio e a dura-máter (uma membrana fibrosa muito resistente), existe o espaço epidural,
um espaço real em torno da medula espinhal onde estão alocadas as artérias principais e os
nervos raquidianos. Entre a dura-máter e a aracnoide, existe o espaço subdural, um espaço
virtual que é composto por uma pequena quantidade de fluído que atua como um lubrifi-
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cante [7]. Abaixo do espaço subdural, existe ainda um outro espaço, que localizado entre a
aracnoide e a pia-máter, é denominado de espaço subaracnóide. Este espaço é preenchido
pelo CSF. A camada mais interna é a pia-máter, uma membrana flexível que adquire a forma
do cérebro.

Figura 2.1: Representação das várias camadas constituintes da cabeça humana. Adaptado
de Gray [8].

Figura 2.2: Representação do crânio humano. Adaptado de Schmitt [6].

2.1.2 Líquido cefalorraquidiano

O CSF é um líquido semelhante ao plasma e ao líquido intersticial, que banha o encéfalo
e a medula espinhal e que constitui uma almofada protetora em torno do sistema nervoso
central (SNC).
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2.1.3 Cérebro

O cérebro, um órgão vital composto à base de material viscoelástico [9], é protegido pelo crâ-
nio e é a parte mais conhecida do SNC. É composto por dois hemisférios (direito e esquerdo)
conectados entre si pelo corpo caloso (corpus callosum). Os hemisférios cerebrais também
podem ser divididos em quatro lobos: o lobo frontal (importante na função motora voluntá-
ria, motivação, agressão, sentido do olfato e humor), o lobo parietal (principal centro de re-
ceção e avaliação de informação sensorial, onde não são incluídos o olfato, visão e audição),
o lobo temporal (recebe e avalia o estímulo do olfato e da audição e tem papel importante na
memória) e o lobo occipital (receção e integração dos estímulos visuais) [10].

A substância cinzenta na superfície exterior do cérebro é denominada de córtex (vd. Fi-
gura 2.3). Na parte posterior da cabeça está localizado o cerebelo, responsável por efetuar a
coordenação motora fina por meio da sua função comparadora (vd. Figura 2.3).

Figura 2.3: Representação do cérebro humano.

2.1.4 Veias de ponte (Bridging Veins)

Anatomia

As veias de ponte têm como função drenar o sangue venoso desde o córtex cerebral até ao
seio sagital superior (SSS) [11] atravessando assim o espaço subdural.

Apesar da sua importância na biomecânica do impacto da cabeça, pouco se sabe sobre
as suas propriedades em relação à histologia, morfologia e comportamento mecânico. O co-
nhecimento dessas características é fundamental para a criação de um modelo de elementos
finitos que viabilize o estudo dessa mesma biomecânica.

Embora alguns modelos já desenvolvidos possuam as veias de ponte modeladas, essas
representações ainda não são totalmente fidedignas, dada a sua complexidade em termos
geométricos e constitutivos [2]. Para conseguir isso, é necessária uma visão completa da sua
natureza e comportamento.
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A extremidade craniana destas veias encontra-se na dura-máter e a extremidade cere-
bral encontra-se fixada nos hemisférios móveis. Ao contrário do espaço subaracnoídeo onde
existem trabéculas aracnóideas, o espaço subdural não fornece qualquer suporte estrutural
às veias de ponte. Enquanto que o movimento lateral do cérebro é minimizado pela presença
das pregas durais, para o movimento antero-posterior não há qualquer tipo de proteção [12].
Daqui, pode-se concluir que qualquer impacto que origine esse tipo de movimento pode
levar à rutura das veias de ponte e consequentemente, a uma hemorragia que preenche o
espaço subdural [13].

A direção do fluxo que passa nestas veias foi descrito pela primeira vez por Oka et al.[14],
onde demonstrou a elevada variabilidade das veias de ponte. Já Brockmann et al. [15] definiu
cinco categorias que comprovam essa mesma variabilidade:

• ao longo da direção de fluxo do SSS (anterógrada);

• perpendicular;

• oposto à direção do fluxo do SSS (retrógrada);

• em forma de gancho, isto é, muda de direção pouco antes de entrar no seio;

• lacunas, isto é, espaços venosos ampliados.

As ligações das BV ao longo do SSS não estão uniformemente distribuídas. Han et al. [16]
procedeu à divisão do SSS em quatro segmentos, desde a parte anterior à parte posterior.
Os dois primeiros segmentos possuíam um comprimento médio de 5 cm, enquanto que os
restantes dois tinham um comprimento médio de 7 cm. Nas observações realizadas, o autor
revela que nos segmentos 1 e 4 (extremidades), podem ser observados grupos extensos de BV
enquanto que nos segmentos 2 e 3 são observados apenas algumas.

Por outro lado, Brockmann et al. [15] usou a sutura coronária (vd. Figura 2.2) como re-
ferência para a divisão do SSS. Para BVs localizadas junto à sutura coronária, observou-se
que existe uma formação dominante de lacunas seguidas de fluxo em forma de gancho. Na
zona posterior à sutura coronária, segmento 3, a direção do fluxo das BVs é maioritariamente
retrógrada [15; 16]. Para a zona anterior à sutura, os autores apresentam diferentes obser-
vações. Han et al. [16] observou que os fluxos nessa zona apresentam cerca de 20% anteró-
gradas, 40% perpendicular e 40% retrógradas. Em contraste, Brockmann et al. [15] observou
uma direção anormal antecipada predominante de cerca de 2 cm anterior da sutura coroná-
ria.

Em jeito de conclusão, Han et al. [16] afirmou que devido às varias orientações de fluxo
no SSS, qualquer que seja o movimento do cérebro em relação ao crânio resultará em cargas
de tensão e corte em algumas BVs, possibilitando a sua rutura e levando ao aparecimento de
lesões.

Pesquisas sobre as dimensões das veias de ponte já foram publicadas e relatadas por di-
versos autores e os resultados são apresentados na Tabela 2.1. Na tabela podemos comprovar
que o diâmetro externo médio varia entre 0,5 e 5,3 mm, sabendo que o diâmetro varia con-
soante a localização do ponto de estudo.

Importa realçar uma zona particularmente interessante das veias de ponte chamada out-
flow cuff segment, uma zona curta e estreita. Como se pode observar na Figura 2.4a), o diâme-
tro mantém-se aproximadamente constante ao longo de todo o comprimento da veia, mas
antes de chegar a esta zona delicada, o diâmetro aumenta ligeiramente, resultando numa
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aparência de inchaço [11]. Observando a Figura 2.4b), e de acordo com Pang [17], o outflow
cuff segment está ligado ao SSS através da ampullar bulging, uma zona localizada justo ao
SSS, com uma pequena saliência. Estes dois relatos não confirmam nem validam os resulta-
dos um do outro, e assim, são necessárias mais pesquisas para poder ser obtida uma teoria
válida. Tal como o diâmetro externo, também o comprimento e a espessura das paredes das
BV foram alvo de pesquisas e os seus resultados também podem ser consultados na Tabela
2.1. Nesta tabela são apresentados vários parâmetros tais como o comprimento das veias
(L), o diâmetro externo (De ) e a espessura (e), havendo um autor que faz a distinção entre o
género masculino (M) e o género feminino (F).

Figura 2.4: Representação esquemática de uma veia de ponte que mostra: A) - o aumento do
diâmetro de acordo com Vignes et al. [11]; B) - a estrutura de ampulheta de acordo com Pang
[17].

Tabela 2.1: Dimensões relatadas por diversos autores. Adaptado de Famaey et al. [2].

L [mm] De [mm] e [mm] Referência

10-20 1-3
Subdural: 0.01 ± 0.6 Yamashima e

Friede (1984)Sub-aracnóide: 0.05-0.2
0-70 0.5-5.3 - Oka et al. (1985)
6.42 ± 4 1.4 ± 0.63 0.05 ± 0.02 Lee e Haut (1989)
- 0.5-4 -

Sampei et al. (1996)
- 1.4-3.1 -
- 1.84 ± 0.35 0.12 ± 0.02 Monson (2005)
M: 22.11 ± 7.6 M: 2.7 ± 0.85 M: 0.03 ± 0.01

Delye et al. (2006)
F: 17.92 ± 5.93 F: 2.71 ± 1.06 F: 0.04 ± 0.02
- 0.5-4 - Vignes et al. (2007)
- Cadáveres: 2.5 ± 1.1 -

Han et al. (2007)
- DSA: 3.4 ± 0.8 -
- 3.42 ± 1.18 0.044 ± 0.017 Monea et al. (2014)

Monea et al. [18], juntamente com as dimensões das veias de ponte presentes na última
linha da Tabela 2.1, realçou também a dimensão da SSS, tomando o valor de Dmax =4.99±1.86
mm.
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Histologia

Embora nem sempre sejam distinguíveis, em geral, uma parede venosa é definida por três
camadas, sendo elas:

• Túnica adventícia. A túnica adventícia cobre a parte externa da veia. Esta camada é
composta por tecido conectivo que varia de denso, próximo da túnica média, a laxo.
Este tecido é composto por fibras de colagéneo, fibras elásticas e algumas células me-
senquimatomosas [12]. Estas fibras protegem a veia da sobre-extensão.

• Túnica média. A segunda camada designa-se por túnica média. Esta camada é cons-
tituída por células musculares lisas dispostas circularmente à volta do tecido do vaso
sanguíneo. Estas células são responsáveis pela regulação do fluxo sanguíneo através da
sua contração ou relaxamento. No que diz respeito às veias de ponte, alguns autores
não estão de acordo entre si, uma vez que para Yamashima e Friede [12] e Vignes et al.
[11] afirmam que as veias de ponte possuem este tipo de células musculares, enquanto
que Pang et al. [17] e Kiliç e Akakin [19] constatam que não há qualquer vestígio da
sua existência. A ausência das células musculares implicaria que a regulação do fluxo
sanguíneo fosse feita passivamente.

• Túnica íntima. Finalmente, a túnica íntima. Esta camada é composta por endotélio,
uma membrana basal de tecido conjuntivo delicada e por uma camada de fibras elás-
ticas, denominada de membrana elástica interna [12].

A orientação das fibras de colagéneo varia consoante a localização das veias de ponte
que está a ser observada. A orientação é maioritariamente na direção longitudinal, enquanto
que no outflow cuff segment, a orientação principal é a direção circunferencial. Por outras
palavras, o outflow cuff segment atua como uma válvula que regula o fluxo sanguíneo nas
veias de ponte, de acordo com o efeito de Venturi [11; 17].

Importa referir que neste trabalho não foram tomadas em consideração estas caracterís-
ticas.

Propriedades mecânicas das veias de ponte

O comportamento mecânico das veias de ponte pode ser descrito como não-linear elástico,
anisotrópico, viscoelástico e propenso a rutura [17].

O comportamento mecânico dos materiais pode ser descrito pela mecânica dos méto-
dos contínuos, que é baseada em leis constitutivas fenomenológicas. Para o tecido biológico,
existe um número considerável de leis constitutivas sugeridas na literatura, desde a lei de
Hooke até expressões matemáticas mais complexas [20]. A descrição das propriedades hipe-
relásticas é realizada com base na energia potencial de deformação ou potencial elástico (Ψ).
A função define a energia potencial armazenada por unidade de volume de um material elás-
tico em função da deformação, que resulta da relação entre o tensor das segundas tensões (S)
de Piola-Kirchhoff e o tensor de deformação Lagrangiano (ε), que por sua vez depende dos
termos invariantes (I1, I2 e I3) e do tensor gradiente de deformação (F). O gradiente de tensão
direito de Cauchy-Green (C) é definido por:

C = FT F. (2.1)

Os invariantes de C definem-se por:
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I1 = tr(C), (2.2)

I2 = 1

2

[
tr(C)2 − tr(C2)

]
, e (2.3)

I3 = det(C). (2.4)

O tensor de deformação Lagrangiano é dado por:

ε= 1

2
(C− I), (2.5)

e, finalmente, tem-se que

S = ∂Ψ(ε)

∂ε
. (2.6)

Material linear elástico. A função mais simples é puramente linear:

Ψ= λ

2
(tr(εlin)2 +µ(tr(ε2

lin)), (2.7)

onde λ e µ representam o primeiro e o segundo parâmetros de Lamé. O εlin é a versão linear
do tensor Lagrangiano, que é valida em situações de pequenas deformações. O coeficiente de
Poisson (ν) e o módulo de Young (E) relacionam-se com os coeficientes de Lamé da seguinte
forma:

E = µ(3λ+2µ)

λ+µ , e (2.8)

ν= λ

2(λ+µ)
. (2.9)

Para os casos 1D, aplica-se a expressão σ= Eε, sendo σ a tensão de Cauchy e o ε a defor-
mação uniaxial. Na Tabela 2.2 é possível observar alguns valores apresentados por diferentes
autores para a definição das propriedades das veias de ponte utilizando materiais lineares
elásticos. Na tabela estão presentes a tensão e deformação de cedência (σY , εY ) e a tensão e
deformação de rotura (σU , εU ).

Tabela 2.2: Propriedades mecânicas das veias de ponte. Adaptado de Famaey et al. [2].

σU [MPa] εU (%) σY [MPa] εY (%) E [MPa] Referência
3.33 ± 1.52 53 ± 1.52 - - - Lee e Haut (1989)
1.32± 0.62 50 ± 19 1.15± 0.47 29 ± 9 6.43 ± 3.44 Monson et al. (2005)
4.99 ± 2.55 25 ± 8 4.13 ± 2.14 18 ± 7 30.69 ± 19.40 Delye et al. (2006)
4.19 ± 2.37 29.82 ± 13.26 1.73 ± 1.37 12.85 ± 13.35 25.72 ± 15.86 Monea et al. (2014)

Material não-linear elástico. Como descrito anteriormente, o colagéneo e as fibras elás-
ticas constituem maioritariamente as paredes das veias. Muitas equações não lineares de
múltiplas complexidades foram utilizadas para o tecido arterial, que quando utilizadas cor-
retamente e com os parâmetros corretos podem ser utilizadas também para as veias.
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Kleiven [21] utilizou o modelo de Fung para modelar as veias de ponte no seu modelo
3D da cabeça, onde os parâmetros se basearam nas curvas tensão-deformação obtidas por
Monson et al.[22]. Este modelo pode ser definido como:

Ψ= c

2
(eQ −1), (2.10)

sendo Q calculado segundo a equação 2.11, c e Ai são parâmetros do material e εi j são as
diferentes componentes de deformação:

Q = A1ε
2
11 + A2ε

2
22 +2A3ε11ε22 + A4ε

2
12 +2A5ε12ε11 +2A6ε12ε22. (2.11)

Já Holzapfel [23] utilizou o modelo Neo-Hookean para definir os tecidos arteriais:

Ψ= µ

2
(I1 −3)+ K

2
(J −1)2, (2.12)

onde µ é o módulo de corte e o K é o módulo de compressibilidade volumétrico, que pode ser
calculado por K =λ+ 2µ

3 . O I1 é um dos invariantes apresentados anteriormente e o J=det(F).
É comum ser utilizada para modelar tecido venoso e algumas partes do tecido arterial [23;
24].

Anisotropia. Como referido anteriormente, no tecido vascular as fibras de colagéneo
possuem diferentes orientações para diferentes zonas ao longo das veias. Assim, as proprie-
dades mecânicas do tecido são dependentes da sua orientação [25]. A equação mais utilizada
para os tecidos cardiovasculares é:

Ψ(I1, I∗4 , I∗6 ) = c

2
(I1 −3)+ k1

2K2

∑
i=4,6

(exp[k2(I∗i −1)2]−1). (2.13)

Para esta equação, c>0 e k1>0 são parâmetros de tensões, k2>0 é um parâmetro adimen-
sional, I1 é o primeiro invariante e o I∗i são os pseudo-invariantes relacionados com a direção
das fibras. Esta componente pode ser calculada da seguinte forma:

I∗i = kI1 + (1−3k)Ii , Ii =λ2
θ cos2α+λ2

z sin2α, i = 4,6, ... (2.14)

Viscoelasticidade. Muitos dos tecidos moles possuem propriedades viscoelásticas, o que
faz com que a taxa de deformação seja dependente dessas propriedades. Löwenhielm [26]
foi um dos primeiros a testar a teoria das veias de ponte, tendo conseguido uma redução
da deformação de rutura de 70% para 20% com o aumento da taxa de deformação dos 1s−1

para os 1000s−1. Mais tarde esta afirmação foi confirmada por Gennarelli e Thibault [27].
Esta hipótese foi rejeitada por muitos utilizadores por considerarem que não há qualquer
efeito na taxa de deformação [13; 22]. De notar que neste trabalho, quer a anisotropia, quer a
viscoelasticidade não foram tidos em conta.

Características de rutura. Carga excessiva pode originar a rutura das veias de ponte. As
características de rutura são geralmente expressas com parâmetros tais como tensão de ro-
tura (ultimate stress), deformação de rotura (ultimate strain), tensão de cedência (yield stress)
e deformação de cedência (yield strain). Os parâmetros de cedência descrevem a passagem
do comportamento elástico para o comportamento plástico. Alguns estudos já definiram va-
lores para estes parâmetros, como já demonstrado na Tabela 2.2. Monea et al. [18] reportou
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que estas características dependem do género do indivíduo, sendo os valores mais elevados
para o género feminino.

Lee e Haut [13] apresentaram uma curva representativa da relação força-deformação real,
que pode ser observado na Figura 2.5. Mais tarde Kleiven apresentou uma curva semelhante
para força-deformação de engenharia (vd. Figura 2.6).

Figura 2.5: Relação entre força e de-
formação real das veias de ponte.
Adaptado de Lee e Haut [13].

Figura 2.6: Relação entre força e de-
formação de engenharia. Adaptado
de Kleiven [7].

2.2 Lesões na cabeça

Cargas excessivas na cabeça resultam em lesões que podem causar incapacidade ou até mesmo
ser fatais. As lesões podem ser divididas em dois grandes grupos: lesões cranianas e lesões
intracranianas (ou lesões no cérebro) [28].

De seguida pode observar-se uma representação gráfica, onde estão detalhadas as lesões
que serão abordadas neste documento (vd. Figura 2.7).

Figura 2.7: Representação das lesões existentes.
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2.2.1 Fraturas

• Fraturas faciais: As fraturas faciais incluem a fratura do osso nasal e as fraturas maxila-
res. São classificadas com notas AIS de 1 até 3 em função da sua gravidade. Esta escala
pode ser observada na Figura 2.8.

Figura 2.8: Três tipos de fraturas faciais, classificadas segundo LeFort. Adaptado de Schmitt
[6].

• Fraturas do crânio: Este tipo de lesão está associada à fratura de um ou mais ossos do
crânio. Normalmente, estas lesões ocorrem quando a força de impacto é excessiva, o
que resulta num trauma contundente.

As fraturas podem ser abertas ou fechadas. Uma fratura aberta é uma fratura óssea com
lesões substanciais na pele circundante. São piores e mais perigosas para a saúde, uma
vez que o risco de infeções causadas pela exposição a agentes patogénicos é elevada.
As fraturas fechadas são fraturas ósseas sem a existência de lesões na pele.

A fratura do crânio pode ocorrer com ou sem danos cerebrais [29; 30]. Quando os frag-
mentos de osso penetram nos vasos sanguíneos ou no tecido cerebral são originadas
complicações graves [31].

As fraturas do crânio podem ser divididas em fraturas da base do crânio (mais graves),
fraturas lineares (há quebras no osso do crânio, mas não há deslocamento envolvido)
e fraturas com afundamento (o deslocamento do fragmento ósseo pode danificar os
tecidos sub-adjacentes [32].

Os fragmentos de osso que penetram no crânio podem resultar em hematomas intra-
cranianos, lesões cerebrais ou ambos, apesar da fratura no crânio não causar necessa-
riamente uma incapacidade neurológica [30].

2.2.2 Lesões cerebrais focais

As lesões cerebrais focais são lesões localizadas. Geralmente resultam de tensões de tração
e/ou de compressão. A estas lesões está associada um elevado risco de mortalidade [32].
Estas lesões podem ocorrer em diferentes partes da cabeça e são divididas em hematomas
epidurais (EDH), hematomas subdurais (SDH), hematomas intracerebrais (ICH) e contusões
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Figura 2.9: Ilustração das diferentes fraturas cranianas que podem surgir (lineares e com
afundamento). Adaptado de Krames [33].

Figura 2.10: Lesões cerebrais focais. Adaptado de Krames[33].
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cerebrais. (vd. Figura 2.10 ). A lesão focal que ocorre mais frequentemente está relacionada
com o contacto direto do cérebro com fragmentos de osso.

• Hematoma epidural (EDH): O hematoma epidural é uma lesão que ocorre no espaço
epidural. É uma lesão que não afeta diretamente o cérebro e que depende essencial-
mente da deformação do crânio. Assim, este tipo de lesões, resultam geralmente como
consequência de uma fratura do crânio, embora também possa ocorrer na ausência
da mesma (devido a hemorragias por cima do dura máter, que formam um volume
significativo de sangue que aumenta a pressão craniana [34].

No entanto, pode-se afirmar que o EDH é uma consequência rara de traumatismo cra-
niano, com ocorrências em cerca de 0.2-6% e 1.2-1.7% de acordo com Cooper [35] e
Oehmichen [36]. Além disso, é uma lesão pouco fatal [37], menos fatal do que por
exemplo o hematoma subdural, que irá ser descrito de seguida.

Também pode ocorrer o trauma epidural duplo, embora seja mais raro. Segundo Gor-
gulu [38], este ocorre em cerca de 2-10% de todos os hematomas epidurais. Para este
tipo de lesão mais grave, a taxa de mortalidade ultrapassa os 30% [39].

• Hematoma Subdural (SDH): Um hematoma subdural (SDH) resulta geralmente da ru-
tura de uma artéria ou de uma veia de ponte (bridging vein ou BV) devido a um carrega-
mento excessivo [7; 34; 40; 41]. Este tipo de lesões ocorre devido a uma força tangencial
que é aplicada contra o crânio, o que origina um efeito rotacional excessivo do cérebro
em relação ao crânio [42]. Assim, foi definido por Sahuquillo-Barris [43] que um SDH
é causado por uma carga de elevada tensão e de curta duração (pulso). A seguir ao
impacto na cabeça, o cérebro desacelera em relação ao crânio, o que origina tensões
longitudinais nas veias e que conduzem à sua rutura.

Um tipo de SDH são os ASDH (casos agudos de SDH), que são geralmente causados
por contusões hemorrágicas que atravessam a matéria aracnóide devido à rutura das
veias. Estatisticamente, um terço dos casos agudos de SDH estão relacionados com a
rutura das veias de ponte [44].

Nos acidentes de viação, um dos tipos mais frequentes e fatais de lesão cerebral é o
SDH, que é também associado à incapacidade de longo prazo [42]. Gennarelli e Thi-
bault [27] relataram uma incidência de SDH aguda de 30%, com uma taxa de morta-
lidade associada de 60%. Mais recentemente, foi relatada uma taxa de mortalidade
superior a 30% [45]. De acordo com um estudo realizado por Richter et al. [46] , de um
total de 409 casos de lesões na cabeça, foi observou-se que mais de metade eram lesões
cerebrais e desses, uma parte importante era SDH.

• Hematomas Intracerebrais: Este tipo de lesão focal distingue-se das contusões por
uma localização mais pronunciada do hematoma [47]. Os hematomas intracerebrais
(ICH) definem-se por quantidades homogéneas bem definidas de sangue dentro do cé-
rebro. Este tipo de lesão é causada geralmente por aceleração/desaceleração repentina
da cabeça. Este tipo de lesão é geralmente considerado de menor importância [7].

• Contusão: A contusão é a lesão mais frequente após um impacto da cabeça [6; 7; 48].
Esta lesão consiste no aparecimento de áreas heterogéneas de necrose, hemorragia ou
edema. As contusões resultam do movimento local do tecido cerebral dentro do crânio
[49] e também podem ocorrer no local das fraturas do crânio deprimido [40].
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Geralmente, existem dois tipos distintos de contusões: golpe e contragolpe. Nas con-
tusões golpe o ferimento ocorre no local do impacto, enquanto nas contragolpe, o fe-
rimento ocorre no sítio oposto do impacto, como demonstrado na Figura 2.11. As con-
tusões de golpe e contragolpe são lesões de contacto [29; 50], originadas por forças de
compressão ou forças de tração.

No entanto, lesões de contragolpe são consideradas mais significativas e mais frequen-
tes do que as contusões de golpe [45].

Figura 2.11: Contusões golpe/contragolpe. Adaptado de Kleiven [7].

2.2.3 Lesões cerebrais difusas

As lesões cerebrais difusas (DBI) são bastante diferentes das lesões focais, sendo estas associ-
adas à rutura global do tecido cerebral. Esta classe de lesões geralmente é uma consequência
de condições de carregamento distribuídas, que geralmente induzem danos de baixa energia
em substanciais volumes [52]. O DBI geralmente ocorre por impacto, muitas vezes sem fra-
tura do crânio [27]. O DBI representa cerca de 40% dos pacientes com lesões cerebrais graves
e um terço das mortes por lesão na cabeça [53].

• Concussão: Uma concussão é caracterizada por um ligeiro aumento da pressão intra-
craniana [36] e por perda transitória de consciência ou mesmo amnésia pós-traumática
de duração variável nos casos graves. Geralmente, não é uma lesão grave e o tempo de
recuperação é curto [36; 54]. Uma concussão é um resultado comum para impactos
com a cabeça, mesmo usando capacete [37; 46].

• Lesão axonal difusa: A lesão axonal difusa (DAI) é causada pela rutura ou alongamento
dos axónios neuronais no tecido cerebral [6]. É mais comum ser observada dentro da
matéria branca profunda do cérebro [55]. Além disso, Adams et al. [56], Gennarelli et
al. [57] e Smith e Meaney [58] identificaram o corpo caloso e o tronco cerebral como
locais altamente propícios a este tipo de lesão. A Figura 2.12 ilustra um exemplo de
DAI.

O mecanismo que origina a DAI é em tudo semelhante ao que origina o SDH, contudo
a DAI surge através de uma força com duração mais longa [27; 48]. De acordo com
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Oehmichen et al. [36], a DAI é causada pela aceleração rotacional e/ou translacional
resultante do impacto da cabeça, que expõe os axónios à tensão de tração transitória.
Pode ser originado por via de uma carga de magnitude suficiente, gerada por um im-
pacto.

No entanto, Povlishock [59] descobriu que a DAI não está diretamente relacionada com
a mecânica de rutura dos axónios na matéria branca do cérebro, mas sim, com o trans-
porte de axoplasma que leva ao inchaço axonal local e lobulação, que foram encontra-
dos em locais onde o axónio mudou o seu caminho anatómico, como por exemplo, os
vasos sanguíneos. Além disso, a DAI foi identificado como resultado de compressão
cerebral e de gradientes de deformação de corte com elevadas forças inerciais [60].

A DAI é considerado o DBI mais severo [61] e um dos mais frequentes tipos de trau-
matismo craniano [57]. Estudos indicaram que no final de um mês, 55% dos pacien-
tes provavelmente morreram, 3% podem ter sobrevivência vegetativa e 9% ficam com
uma deficiência grave [32; 57; 61]. Recentemente, Bandak [52] observou que esse tipo
de lesão constitui cerca de 50% de todos os ferimentos na cabeça. Outros autores con-
sideram a DAI como a causa mais comum do estado vegetativo ou incapacidade grave
[49; 62; 63]. Assim, a DAI é uma lesão cerebral frequente que resulta de impactos da
cabeça e muitas vezes resulta em fatalidade ou em reabilitação de longo prazo [42; 57].

Figura 2.12: Mecanismo para a lesão axonal difusa. Adaptado de Accident Attorneys [64].

O traumatismo crânio-encefálico (TCE) é uma disfunção cerebral, transitória ou perma-
nente, resultante do impacto do crânio com um agente externo, por exemplo, um projétil.
O TCE é uma das principais causas de morte e incapacidade em crianças e jovens adultos.
Este tipo de lesão pode ter diferentes tipos de consequência, que se manifestam de forma
distinta de pessoa para pessoa. Estas consequências podem ser físicas (mobilidade reduzida,
dificuldade na coordenação motora e equilíbrio, cansaço, fadiga e perdas de sensações, entre
outras), cognitivas (perturbação ao nível da atenção e concentração, ao nível da linguagem
e comunicação, falhas de memoria e atraso no raciocínio), emocionais e comportamentais
[10].
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2.3 Mecanismos que originam as lesões

As lesões na cabeça podem resultar de muitos mecanismos que originam mudanças mecâ-
nicas e fisiológicas instantaneamente e consequentemente apresentam danos funcionais e
anatómicos [65].

Normalmente as lesões resultam de um impacto direto na cabeça ou de um impacto in-
direto aplicado ao sistema cabeça-pescoço, quando o tronco é acelerado ou desacelerado
rapidamente. Como exemplo de lesões originadas por impacto direto temos as fraturas do
crânio, EDH e contusões. Forças de contacto podem causar lesões cerebrais focais sem que
tenha de existir necessariamente fraturas no crânio.

Os mecanismos de ferimento na cabeça podem ser divididos em carregamentos estáticos
e dinâmicos. Qualquer carregamento com uma duração superior a 200 ms é considerado um
carregamento estático [6]. Para este tipo de carregamento, a cabeça deforma-se até atingir
a deformação máxima levando muitas vezes a uma fratura do crânio. A flexão do crânio é a
causa das fraturas de crânio lineares.

O carregamento rápido de contacto produz ondas de pressão que se propagam pelo cé-
rebro, o que pode levar a um gradiente de pressão com pressão positiva no local de impacto
(golpe) e pressão negativa no lado oposto do impacto (contragolpe) [66], representado nas
Figuras 2.13 (abaixo) e 2.11 (no tópico contusões). Este mecanismo é apontado como a causa
para a geração de compressão intracraniana, o que provoca lesões cerebrais [6]. Além disso,
o gradiente de pressão pode originar tensões de corte dentro das estruturas profundas do cé-
rebro. Se a pressão for negativa, os gases que estão dissolvidos em fluidos, tais como o CSF
e o sangue, são libertados como bolhas (cavitações) e, consequentemente ocorre a rutura de
pequenos vasos [36]. Esta hipótese foi proposta por Goggio [67] e validada por Nahum et
al.[66]. O carregamento por contacto também pode resultar num movimento relativo entre
o cérebro e o crânio, causando contusões na superfície do cérebro e rasgando as veias de
ponte. Como consequência pode originar um SDH [29; 35]. ( vd. Figura 2.14).

Figura 2.13: Mecanismos de lesões relacionados com impactos da cabeça. Adaptado de Sch-
mitt [6].

Nas situações de não contacto, apenas os efeitos inerciais, como por exemplo, acelera-
ções ou desacelerações, originam um carregamento na cabeça. No entanto, um impacto na
cabeça também resulta na aceleração da cabeça, que leva ao carregamento inercial das estru-
turas intracranianas e que causa lesões como concussão, SDH, contusões contragolpe, DAI e
ICH.

A aceleração pode ser dividida em translacional ou rotacional. Geralmente, a acelera-
ção translacional resulta em lesões cerebrais focais e a aceleração rotacional causa DBI. A
aceleração translacional pura cria gradientes de pressão intracraniana, enquanto a acelera-
ção rotacional pura faz o crânio rodar em relação ao cérebro, podendo provocar a rutura das
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Figura 2.14: Mecanismo do hematoma subdural. Adaptado de Kleiven [7].

veias de ponte [52], como mostrado na Figura 2.14, e com menos frequência também pode
produzir o efeito de corte no tecido cerebral através do mecanismo mostrado na Figura 2.15.
No entanto, os impactos de cabeça reais combinam os dois tipos de aceleração e, portanto,
ambos os tipos de lesões podem ocorrer.

Figura 2.15: Aceleração angular produz tensões de corte. Adaptado de Anderson e McLean
[68].

Aare [48] afirmou que a aceleração da cabeça puramente translacional ou rotacional não
é comum na realidade, pois esses tipos de movimentos não são fisiologicamente possíveis.

Atualmente, muitos investigadores consideram que a aceleração rotacional é uma das
principais causas de lesões cerebrais, rasgando tecido cerebral e as veias de ponte. Por outras
palavras, grande parte das lesões na cabeça podem ser originadas devido a forças rotacionais
[61].

A Figura 2.16 mostra a relação entre amplitude de aceleração angular e a duração do pulso
para alguns tipos de lesões (baseado nas curvas de WSTC, abordados no tópico seguinte).
Acredita-se que a forma da curva para o SDH está relacionada com a sensibilidade das veias
de ponte.
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Figura 2.16: Relação entre a aceleração angular e a duração do pulso para alguns tipos de
lesões. Adaptado de Wismans [69].

2.3.1 Resposta mecânica da cabeça

Muitos estudos foram realizados em cadáveres com o objetivo de investigar as propriedades
de respostas mecânica da cabeça. Em geral, as respostas obtidas foram descritas em termos
de aceleração da cabeça ou força de impacto e, portanto, dependem das propriedades iner-
ciais da cabeça e da superfície de impacto. A Tabela 2.3 resume os valores de força máxima
relatados para a ocorrência de fraturas em diferentes locais da cabeça, estando por isso, de-
pendentes da forma do objeto de impacto e da espessura do crânio no local de impacto.

Tabela 2.3: Força máxima para diferentes regiões do crânio. Adaptado de Schmitt [6].

Área de Impacto Força [kN] Referências

Frontal

4.2 Nahum et al. 1968
5.5 Hodgson et al. 1971
4.0 Schneider e Nahum et al. 1972
6.2 Advani et al. 1975
4.7 Allsop et al. 1988

Lateral
3.6 Nahum et al. 1968
2.0 Schneider e Nahum et al. 1972
5.2 Allsop et al. 1991

Ocipital 12.5 Advani et al. 1982

Para além da força, a resposta em termos de aceleração da cabeça também foi investi-
gada. Ao medir a aceleração da cabeça, surgem dois problemas: primeiro, os acelerómetros
não podem ser montados no centro de massa da cabeça e, em segundo lugar, a cabeça não é
um corpo rígido. Portanto, vários métodos para medir a aceleração foram propostos [70].

Para que a aceleração do centro de massa possa ser calculada, é necessário medir a ace-
leração rotacional da cabeça. Ainda assim, permanecem algumas incertezas, já que a distri-
buição da rigidez exata do crânio não é conhecida.

Com base nos resultados foi estabelecida a curva de tolerância da Wayne State University
(WSTC) [6]. O WSTC indica uma relação entre a duração e o nível médio de aceleração da
translação antero-posterior (vd. Figura 2.17). Na Tabela 2.4 estão presentes as condições de
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teste usadas para obter estes resultados.

Figura 2.17: A curva de Wayne State Tolerance (aceleração vs duração do pulso). Adaptado
de Krabbel [71].

Tabela 2.4: Condições de teste em que os ensaios do WSTC são baseados. Adaptado de Sch-
mitt [6].

Duração
do Pulso

Objectos
de teste

Tipo de teste Respostas medidas Critério de lesão

2-6 ms Cadáveres Queda
Aceleração na parte
de trás da cabeça

Fratura do crânio

6-20 ms
Cadáveres
e animais

Impacto
Aceleração do crânio e
pressão no cérebro

Mudanças patológicas

>20 ms Voluntários SLED
Aceleração do corpo
sem impacto da cabeça

Concussão, estado
de consciência

As combinações entre níveis de aceleração e de duração do pulso que se situem acima
da curva presente na Figura 2.17 excedem os limites de tolerância, isto é, são passíveis de
originarem lesões cerebrais graves e irreversíveis. As combinações que se situem abaixo da
curva estão dentro dos limites, mas ainda assim, podem originar lesões, podendo estas se-
rem reversíveis. Analisando a curva, é fácil de perceber que a cabeça pode suportar maiores
acelerações quando a duração é menor.

O WSTC é suportado pelo JHTC (Japan Head Tolerance Curve), que se traduz em testes
experimentais efetuados no Japão com primatas e em que os resultados foram convertidos
para os humanos [6].

Tendo em mente que o WSTC é baseado em testes de impacto frontal direto, os resultados
podem não ser aplicados a condições de carregamento sem contacto e a outras direções de
impacto.

Outros estudos experimentais abordaram a aceleração rotacional causadora de lesões do
tipo difusas e hematomas subdurais. Voluntários, cadáveres e primatas foram submetidos à
rotação da cabeça, onde a aceleração foi medida e o grau resultante de lesão foi avaliado [6].
Verificou-se que a aceleração angular e os limiares de lesão estão relacionados com a massa
do cérebro. Assim, o limite de tolerância para o Homem foi obtido através da ampliação dos
resultados dos testes em primatas (vd. Figura 2.18).
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Figura 2.18: Resultados obtidos em ensaios combinados com toleranciamento para acelera-
ção rotacional. Adaptado de Krabbel [71].

Na grande maioria das situações de impacto de cabeça, pode-se esperar que ambas as
acelerações (translação e rotação) estejam presentes e se combinem para causar uma lesão
cerebral. Consequentemente, a previsão abrangente de lesões cerebrais requer a tomada
em consideração das várias respostas do tecido cerebral para qualquer combinação de carga
mecânica.

A Tabela 2.5 apresenta as tolerâncias do cérebro humano para a aceleração e velocidade
angular.

Tabela 2.5: Tolerâncias do cérebro humano para a aceleração e velocidade angular. Adaptado
de Schmitt [6].

Tipo de Lesão Limite Referência
Contusão α=2000-3000 rad/s2 Advani et al. [1982]

Concussão
50% probabilidade:

Ommaya and Hirsch [1971]α=1800 rad/s2 para t<20 ms
ω=30 rad/s para t>=20 ms

Hematoma subdural (SDH)
α=32 krad/s2 para t=14 ms Gennerelli e Thibault [1982]
α=10000 rad/s2 Yoganandan et al. [2005]
α=10000 rad/s2 para t>10 ms Depreitere et al. [2006]

Rutura das veias de ponte α=5000 rad/s2 e/ou ω<70 rad/s Löwenhielm [1975]

O desenvolvimento de modelos matemáticos sofisticados da cabeça, usando por exem-
plo o método dos elementos finitos, como neste trabalho, visa a determinação de medidas
para a previsão da resposta mecânica da cabeça ao impacto.

2.3.2 Critérios de lesão na cabeça

Ainda antes de entrar nos critérios propriamente ditos, é apresentada a escala utilizada como
referência para a quantificação das lesões. Esta escala, dominada AIS (Abbreviated Injury
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Scale), descreve a gravidade de uma lesão e o grau de mortalidade associado (vd. Tabela 2.6).

Tabela 2.6: Grau das lesões abreviado vs mortalidade associado a cada grau. Adaptado de
Hayes et al. [72].

Gravidade de
Lesão AIS

Código de
gravidade

Índice de
mortalidade (%)

1 Menor 0.0
2 Moderado 0.1-0.4
3 Sério 0.8-2.1
4 Severo 7.9-10.6
5 Crítico 53.1-58.4
6 Fatal ...

O critério mais conhecido e mais utilizado é o HIC (head injury criteria). Este critério é
baseado na curva WSTC para desenvolver o SI (severity index). A versão atual deste critério
(após algumas atualização ao longo dos anos) foi proposto pela US National Highway Traffic
Safety Administration (NHTSA) e está incluído no FMVSS No.208. O HIC é calculado tendo
por base a equação 2.15, onde t1 e t2 são o tempo inicial e final escolhidos para a aplicação
do critério.

H IC = max

[
1

t2 − t1
·
∫ t2

t1

a(t ) ·dt

]2,5

· (t2 − t1). (2.15)

A aceleração é medida em múltiplos da aceleração da gravidade [g] e o tempo é medido
em segundo [s]. Os tempos escolhidos não podem conter um intervalo superior a 36 ms, onde
o valor do HIC (neste caso H IC36) não pode ser superior a 1000 para um adulto masculino
de percentil 50. Em 1998, a NHTSA introduziu também o H IC15, onde o valor máximo para o
mesmo tipo de individuo é 700, sendo este o intervalo de tempo mais utilizado na aplicação
deste critério.

Para determinar a probabilidade de ocorrência de uma fratura craniana (AIS≥2) é utili-
zada a equação 2.16, onde N(µ,σ, HIC) é a distribuição gaussiana, µ=6,96352 e σ=0.84664,
apresentada de seguida:

p = N ·
(

(H IC −µ)

σ

)
. (2.16)

Em suma, a correlação entre o HIC e a probabilidade de ocorrência de fraturas cranianas
é dada pela Figura 2.19, apresentada de seguida.

Mais tarde, outros autores apontaram limitações a este critério quanto à sua valência para
a previsão de lesões, uma vez que este engloba apenas as acelerações translacionais ao invés
de considerar também as acelerações rotacionais. Alguns autores tentaram aplicar o HIC,
mas os resultados não foram satisfatórios, como é possivel verificar na Figura 2.20.

Em suma, o HIC é considerado como insuficiente para a previsão da ocorrência de lesões
uma vez que não leva em conta o tipo de lesão, o tamanho da cabeça, o movimento rotacional
e a direção do impacto [47]. Ainda assim, o HIC é o critério mais divulgado para as lesões na
cabeça e é muito utilizado pelas empresas construtoras de capacetes.

Como visto anteriormente, e pelo facto de o cérebro ser composto por um material visco-
elástico, a existência de aceleração translacional pura ou de aceleração rotacional pura não
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Figura 2.19: Correlação entre a probabilidade de ocorrência de fratura craniana e o critério
de HIC. Adaptado de Hertz [73].

Figura 2.20: Resultados da aplicação dos critérios. Adaptado de Bullock e Graham [74].
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é comum. Assim, alguns critérios tendo em conta estes dois fenómenos foram apresentados
por alguns autores.

O GAMBIT (Generalized Acceleration Model for Brain Injury Threshold) foi proposto por
Newman et al. [75] na tentativa de combinar as acelerações translacionais e rotacionais. Este
critério traduz-se na equação 2.17, onde a(t) eα(t) representam as acelerações translacionais
(em [g]) e rotacionais instantâneas (em [krad/s2]), m,n e s são constantes e ac e αc repre-
sentam os níveis críticos de tolerância para as acelerações. Ainda assim, este critério não é
dependente da duração do pulso.

G(t ) =
[(

a(t )

ac

)n

+
(
α(t )

αc

)m] 1
s

. (2.17)

Kramer [76] avançou valores para as constantes e definiu que o GAMBIT se definia por:

G(t ) =
[(

a(t )

250

)2,5

+
(
α(t )

25

)2,5] 1
2,5

. (2.18)

Kramer [76] concluiu que G(t)=1 representa uma probabilidade de 50% de ocorrência de
uma lesão irreversível. As curvas para a hipótese levantada por GAMBIT pode ser observada
na Figura 2.21. Alguns outros valores podem ser observados na Tabela 2.7.

Figura 2.21: Curvas para as constantes avançadas por Kramer [76].

Tabela 2.7: Limites para o GAMBIT. Adaptado de Fernandes [9].

Lesão Limite Referencia

Concussão
50% probabilidade: G≥ 0,4

Newman et al. [2000b]
95% probabilidade: G≥ 0,56

Generalizada
50% probabilidade of AIS>3: G=1

COST327 [2001]
1.5≤ G≤ 2

Em 2000, e proposto pelo mesmo autor, surgiu o HIP (Head Injury Power). Este crité-
rio é uma extensão do HIC, que se calcula através da soma das contribuições de cada grau
de liberdade, sendo m, ai e αi a massa, a aceleração translacional e a aceleração rotacional
respetivamente (Eq. 2.19).
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H I P = max

∫
ax dt +may

∫
ay dt +maz

∫
az dt

+ Ixxαx

∫
αx dt + Iy yαy

∫
αy dt + Izzαz

∫
αz dt .

(2.19)

Kleiven et al. [54] ainda fez uma atualização ao HIP, tentando acrescentar ao critério sen-
sibilidade direcional. Surgiu assim o PI (Power Index), que contém coeficientes para as diver-
sas direções.

PI = [
C+

1 θ(ax )+C−
1 θ(−ax )

]
max

∫
ax dt +C2may

∫
ay dt

+ [
C+

3 θ(az )+C−
3 θ(−az )

]
maz

∫
az dt +C4Ixxαx

∫
αx dt

+ [
C+

5 θ(ay )+C−
5 θ(−ay )

]
Iy yαy

∫
αy dt +C6Izzαz

∫
αz dt .

(2.20)

O termo θ assume valor 1 quando a aceleração for positiva e assume valor 0 quando a
aceleração for negativa. As constantes Ci são descobertas ao comparar os valores máximos
de deformação durante a simulação por elementos finitos. No entanto, este critério tem ten-
dência a apresentar incoerências quando vários tipos de força são conjugados num impacto.

Dada a importância da aceleração rotacional no estudo das lesões na cabeça, muitos au-
tores investigaram os limites máximos que a cabeça pode suportar até à ocorrência de lesões.
Löwenhielm [26] apontou como valores críticos de aceleração angular α=5000 rad/s2 junta-
mente com velocidade angularω=50 rad/s. A Figura 2.22 mostra a relação entre as diferentes
acelerações e velocidades angulares e quais os conjuntos que originam a rutura das veias de
ponte ou contusões.

Figura 2.22: Níveis de tolerância para a rutura das veias de ponte (linhas) e contusões (trace-
jado). Adaptado de Glaister [77].
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2.3.3 Modelos de elementos finitos da cabeça humana

Os modelos de elementos finitos da cabeça humana têm sido utilizados como um meio de
investigação, perceção e previsão da resposta da cabeça humana sob condições de impacto
severas. Estes modelos permitem também obter previsões sobre a ocorrência de lesões na
cabeça através de simulações computacionais. Atualmente os modelos são muito mais reais
e complexos do que quando surgiu o primeiro modelo devido ao avanço do poder computa-
cional.

Embora existam modelos de 1D e 2D, são os modelos 3D que são realmente utilizados
para este tipo de análise, uma vez que a informação neles contida é muito mais completa.

O primeiro modelo 3D foi desenvolvido por Ward and Thompson [78], sendo que este
modelo apenas continha geometrias simples e propriedades de materiais lineares elásticos.
Um pouco mais tarde, também Shugar [79] desenvolveu um modelo 3D partindo de um mo-
delo seu 2D. Nessa época, foram desenvolvidos ainda outros modelos [66]. Passados uns
anos, foi a vez de Hosey e Liu [80] apresentarem um modelo, um pouco mais avançado, con-
tendo já um cérebro e um pescoço. Um grande avanço tecnológico foi dado quando Krabbel
e Muller [71] e Hartmann e Kruggel [81], em 1996 e 1999 respetivamente, desenvolveram mo-
delos a partir de raios-X e de ressonâncias magnéticas. Estes exames foram utilizados para
fazer a digitalização da geometria do crânio e do cérebro.

Após estes modelos, surgiram os modelos mais conhecidos. O WSUHIM, um modelo ca-
paz de distinguir os materiais entre a massa cinzenta e a massa branca. Uma segunda versão
deste modelo foi desenvolvida por Al-Bsharat et al. [82] ao introduzir uma interface desli-
zante entre o cérebro e o crânio. Uma terceira e ultima versão deste modelo foi apresentada
por Zhang et al. [83] ao introduzir o couro cabeludo, o crânio, dura, pregas durais, líquido
cefalorraquidiano e o cérebro com distinção entre a matéria branca e a cinzenta. Esta última
versão utiliza um material viscoelástico para o cérebro e um material elástico-plástico para o
osso, possuindo ainda onze pares de veias de ponte e o SSS.

Figura 2.23: Ilustração do modelo WSUHIM. Adaptado de Zhang et al. [83].
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Figura 2.24: Ilustração das veias de ponte na última versão do modelo WSUHIM. Adaptado
de Viano et al. [84].

O SUFEHM foi apresentado por Kang et al. [85], onde a geometria externa do crânio
foi desenvolvida a partir da cabeça de um adulto masculino e a geometria interna adaptado
de um atlas, e foi atualizado por Sahoo et al. [86], onde foi desenvolvido um crânio mais
realista com variações de espessura, o que permitia simular fraturas no crânio e utilizado um
material não-linear para o cérebro.

Figura 2.25: Ilustração do modelo SUFEHM. Adaptado de Fernandes et al. [87].

O KTH FEHM foi desenvolvido por Kleiven [7; 21; 54] e é apresentado na Figura 2.26.
Este modelo é constituído pelo couro cabeludo, crânio, meninges, CSF, cérebro, cerebelo,
tronco cerebral, SSS, pescoço simplificado e onze pares de veias de ponte. Ho e Kleiven [88]
estudaram a influência dos vasos sanguíneos ao modelarem algumas veias. Estes autores
concluíram que este mecanismo pode ser muito útil no estudo de ASDH (hematoma subdu-
ral agudo). Mais tarde, os mesmos autores sugeriram a inclusão dos sulcos e circunvoluções
(giros), uma vez que estes alterariam o comportamento de tensões e deformações.
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Figura 2.26: Ilustração do modelo KTH FEHM. Adaptado de Ho e Kleiven [88].

O UCDBTM foi apresentado por Horgan e Gilhrist [89] e atualizado por Yan e Pangestu
[90]. Neste modelo destaca-se a utilização do líquido cefalorraquidiano como um fluido hi-
drostático.

Figura 2.27: Ilustração do modelo UCDBTM. Adaptado de Horgan e Gilchrist [91].

Figura 2.28: Ilustração das veias de ponte presentes no modelo UCDBTM. Adaptado de Do-
orly [92].
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O YEAHM (YEt Another Head Model) [4] foi desenvolvido de raíz com base em imagens
médicas. Este modelo distingue-se dos restantes pela existência de elementos diferenciados
dos restantes. Este modelo apresenta, por exemplo, os sulcos (concavidades) e as circun-
voluções (saliências ou giros) do cérebro, características que não se encontram na maioria
dos restantes modelos. Outra característica passa pelas interações entre os elementos que o
constituem. Na maioria dos modelos existentes, as ligações entre o crânio e o cérebro está
definida como rigidamente ligado. Este pressuposto é falso, uma vez que existem movimen-
tos relativos entre estes dois componentes que são os principais causadores de lesões (por
exemplo, a rutura das veias de ponte ou danos nos sulcos e circunvoluções do cérebro). Este
modelo baseou-se em raios-x para a construção principalmente dos ossos (por exemplo, o
crânio) e em ressonâncias magnéticas para os tecidos moles (por exemplo, o cérebro). De
seguida é apresentada uma Figura que resume o processo de criação do modelo. (vd. Figura
2.29).

Figura 2.29: Processo de criação do modelo YEAHM. Adaptado de Fernandes [9].

Descrição do modelo. O modelo consiste na utilização do crânio, do cérebro e do líquido
cefalorraquidiano (CSF) (vd. Figura 2.30). Neste modelo, não está patente a separação do
CSF, das veias de ponte e das meninges, o que significa que ao elemento que é referido como
CSF engloba todos estas partes da cabeça.

O modelo do cérebro contém as partes mais importantes: os quatros lobos, os dois he-
misférios, cérebro, cerebelo, corpo caloso, tálamo, mesencéfalo e o tronco cerebral. O modelo
global do CSF engloba o CSF e as meninges, sendo que a face interior funciona como a pia

Gonçalo Filipe de Jesus Migueis Dissertação de Mestrado



32 2.Estado da Arte

mater.

Figura 2.30: O YEAHM é constituído por diferentes elementos, sendo eles o crânio (azul),
cérebro (verde) e o CSF (vermelho). Adaptado de Fernandes [9].

Material. A fiabilidade dos modelos está em grande parte relacionada com as propri-
edades dos materiais utilizados. O modelo do material adotado para o cérebro foi do tipo
hiperelástico e viscoelástico, para o CSF foi definido um material hiperelástico e para o crâ-
nio um material elástico. Para todos os elementos foi definida ainda as suas densidades. Os
valores dos parâmetros utilizados para os diversos elementos encontram-se nas Tabelas 2.8,
2.9 e 2.10.

Tabela 2.8: Propriedades do material utilizado para modelar o cérebro. Adaptado de Fernan-
des [9].

ρ [kg/m3] µ [MPa] α1 D1 [MPa−1] g1 g2 τ1 [s] τ2 [s]
1040 0.012 5.0507 0.04 0.5837 0.2387 0.02571 0.02570

Tabela 2.9: Propriedades do material utilizado para modelar o CSF. Adaptado de Fernandes
[9].

ρ [kg/m3] C10 C01 D1 [MPa−1]
1000 0.9 1.0 0.9

Tabela 2.10: Propriedades do material utilizado para modelar o crânio. Adaptado de Fernan-
des [9].

ρ [kg/m3] E [MPa] ν

1800 6000 0.21

As propriedades presentes nestas tabelas são: ρ - massa específica; E - módulo de Young;
ν - coeficiente de Poisson; µ - módulo de corte; g - coeficiente de relaxamento; τ - tempo de
relaxamento e C10, C01, α1, D1 representam parâmetros do material.
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Condições de fronteira e contactos. Como referido anteriormente, uma das grandes li-
mitações dos modelos apresentados por outros autores passa pela ligação rígida implemen-
tada entre os elementos, ligação essa que não corresponde à realidade, uma vez que são pos-
síveis movimentos relativos entre o cérebro e o crânio. Então, este modelo apresenta como
interações finite-sliding formulation e contacto cinemático entre o CSF e o cérebro e entre
o CSF e o crânio, com um coeficiente de atrito de 0.2 para o comportamento tangencial [9].
Importa referir que este modelo encontra-se validado pelos ensaios de Nahum [66] e Hardy
[93]. Em suma, este modelo contribuiu bastante para uma melhoria na previsão de lesões no
cérebro.

Para além do desenvolvimento destes modelos mencionados anteriormente, muitos ou-
tros foram desenvolvidos. Uma vez que a maioria desses não possui qualquer característica
de interesse ou de distinção, optou-se por mencionar apenas estes.

Definição da malha. Para o cérebro foram utilizados 836328 elementos, para o crânio
foram utilizados 57257 elementos e para o CSF foram utilizados 98032 elementos. Foram uti-
lizados os elementos C3D10M de segunda ordem em detrimento dos elementos tetraedricos
padrão C3D4. Este tipo de elementos utiliza uma formulação de matriz condensada para
análises dinamicas ([94]). Estes elementos funcionam bem em situações de contacto, são ro-
bustos perante situações de retenção volumétrica ou ao corte transverso. Quando o controlo
do efeito de ampulheta (hourglass) é escolhido (M), estes normalmente não se propagam.

Figura 2.31: Comparação entre os gradientes de pressões obtidos enquanto se utilizou ele-
mentos C3D4 (esquerda) e elementos C3D10M (direita). Adaptado de Fernandes et al. [4].

O aumento do número de nós ajuda a prevenir os fenómenos de retenção volumétrica,
devido ao uso de materiais incompressíveis, que foram encontrados quando foram utilizados
elementos de primeira ordem [4]. Este fenómeno pode ser observado na Figura 2.31, onde é
possível verificar a mudança brusca dos valores de pressão de elemento para elemento numa
dada região (checkerboard pattern), o que aponta para a ocorrência de retenção volumétrica.
Para além deste fenómeno, este tipo de elementos possui quatro pontos de integração ao
invés de um único ponto que os elementos de primeira ordem possuem, o que permite uma
descrição mais pormenorizada do campo de tensões e deformações e consequentemente
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uma melhor avaliação do dano/rotura no corpo em análise.
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Capítulo 3

Métodos e Modelos das BV

3.1 Modelo material

Embora muitos autores relatem teoricamente que as veias de ponte possuem um comporta-
mento hiperelástico, os estudos experimentais mais recentes suportam a tese de que as veias
se comportam como um material elastoplástico, nomeadamente o estudo de Monea et al.
[18]. Assim, para este trabalho foi adotado este tipo de material.

3.1.1 Material elastoplástico

As curvas tensão-deformação para materiais do tipo elastoplástico possuem três fases distin-
tas, uma fase inicial onde o material possui um comportamento elástico, uma fase intermé-
dia onde o material se deforma plasticamente e uma fase final onde ocorre a rutura das veias.
Estas três fases podem ser observadas na Figura 3.1.

Figura 3.1: Curva tensão-deformação geralmente obtida após um ensaio experimental.
Adaptado de Monea et al. [18].
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Elasticidade

Para definir a parte elástica do material, é necessário definir dois parâmetros, o módulo de
Young e o coeficiente de Poisson. Os valores adotados foram escolhidos com base no estado
da arte (Tabela 2.2 do capítulo 2) e podem ser observados na Tabela 3.1 [18].

Tabela 3.1: Valores para a definição da elasticidade do material.

Módulo de Young [MPa] Coeficiente de Poisson
25.72 0.45

Adoptou-se o valor de 0.45, relativamente ao estado de incompressibilidade pura. Este
é um valor próximo do máximo admitido pelo Abaqus nas suas versões mais recentes (de
forma a evitar divisões por zero no cálculo de alguns termos da matriz de rigidez dos ele-
mentos finitos). De facto, trata-se então de um material quasi-incompressível, à semelhança
da maioria dos tecidos do cérebro.

Plasticidade

No estudo citado anteriormente [18], foram apresentadas diversas curvas de tensão-deformação
que resultaram de diferentes testes com diferentes veias (vd. Figura 3.2), inclusivamente a
curva que será utilizada neste trabalho.

Figura 3.2: Curvas tensão-deformação obtidas experimentalmente por Monea et al. [18].

Ao observar a Figura 3.2 é possível verificar que apenas uma das curvas (a indicada na
figura) se enquadra na gama de valores relatados pelos diversos autores (Tabela 2.2 na secção
2.1.4) no que diz respeito à tensão e deformação de rutura, sendo por isso a curva escolhida.
Esta curva experimental foi obtida com uma velocidade de elongação de 1358.55 mm/s e
uma taxa de deformação de 136.85 s−1.
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Validação

Numa primeira fase, e de forma a validar o material escolhido, recriou-se o ensaio de tração
uniaxial a que as veias foram sujeitas experimentalmente e que consequentemente origi-
naram a curva tensão-deformação escolhida. Assim, e recorrendo ao software Abaqus [94],
modelou-se uma veia sólida com cerca de 1.5 mm de diâmetro externo, sendo alongada si-
multaneamente em ambos os sentidos a uma velocidade constante de 1358.55 mm/s. Esta
simulação trata-se duma análise dinâmica explícita, à semelhança do que irá ser utilizado
posteriormente com o modelo do YEAHM. A densidade utilizada foi de 1130 kg/m3.

Para realizar esta simulação, é necessário fornecer ao software a curva tensão-deformação
experimental para a definição do material. Assim e para que a obtenção dos dados fosse rea-
lizada de uma forma precisa e consequentemente a recriação da curva fosse o mais próxima
possivel do original, foi utilizado o software WebPlotDigitizer [95], um programa onde se in-
troduz uma representação gráfica da curva, e através de um sistema com ampliação incor-
porado, é possível marcar pontos ao longo da curva, que depois são impressos numa folha
de dados. Um exemplo da utilização deste programa pode ser observado na Figura 3.3.

Figura 3.3: Exemplo da utilização do WebPlotDigitizer para a obtenção de dados provenien-
tes de uma representação gráfica.

Para a realização da simulação foram utilizados elementos tetraédricos de segunda or-
dem, de forma a prevenir fenómenos de retenção volumétrica, sendo que estes elementos
são os mesmos que irão ser utilizados na simulação com o YEAHM. Esta simulação foi rea-
lizada com uma malha de 39742 elementos. Como condições de fronteira foram aplicadas
velocidades constantes de 1358.55 mm/s a cada extremidade do cilindro que representa a
veia.
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Após a realização da simulação, foram analisados os dados obtidos para a tensão e defor-
mação, que pelo Método dos Elementos Finitos são calculados nos pontos de integração dos
elementos, e comparados com os dados introduzidos para a definição do material. A compa-
ração dos dados pode ser observada na Figura 3.4 e a ilustração do início e do fim do ensaio
uniaxial pode ser visualizado nas Figuras 3.5 e 3.6.

Figura 3.4: Sobreposição da curva obtida experimentalmente por Monea et al. [18] (input) e
da curva obtida através da simulação (output).

Figura 3.5: Ilustração do início da si-
mulação do ensaio uniaxial sem dano
material.

Figura 3.6: Ilustração do fim da si-
mulação do ensaio uniaxial sem dano
material.

Como se pode observar na Figura 3.4, as curvas são bastante semelhantes até ao ponto
de rutura. Após este ponto, a curva obtida através da simulação continua a aumentar, uma
vez que ainda não há qualquer tipo de modelo de dano implementado, o que significa que
não se dá a rutura de elementos na simulação. Assim, e dada a semelhança das curvas até
ao ponto de rutura, é possivel afirmar que o comportamento do material escolhido é igual
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ao comportamento da veia no ensaio experimental, o que indica que a validação foi bem
sucedida e que é possível avançar para a próxima fase, a introdução do dano no material.

3.1.2 Implementação de dano material

A introdução do dano no material visa a eliminação dos elementos que ultrapassem os valo-
res de rutura. Optou-se pelo critério de dano dúctil (ductile damage) uma vez que este é um
critério de simples implementação e consistente com as observações experimentais.

Critério de dano dúctil

O critério de dano dúctil é um modelo fenomenológico para prever o aparecimento de danos
devido ao aparecimento de vazios. O modelo assume que a tensão plástica equivalente no

início do dano é uma função da triaxilidade da tensão e da taxa de deformação: ε̄pl
D (η, ˙̄εpl ),

onde η = −p
q define a triaxilidade da tensão, sendo o p a tensão de pressão e q representa a

tensão equivalente de von Mises e o ˙̄εpl representa a taxa de deformação.
O critério de dano é iniciado quando a condição seguinte é verificada:

ωD =
∫ dε̄pl

D

ε̄
pl
D (η, ˙̄εpl )

= 1, (3.1)

onde o ωD representa uma variável de estado que aumenta com a deformação plástica. A
cada incremento durante a análise, o aumento incremental de ωD é descrito como:

∆ωD = ∆ε̄
pl
D

ε̄
pl
D (η, ˙̄εpl )

≥ 0. (3.2)

Evolução de dano

Assim que é atingido o critério de início de dano, o deslocamento plástico efetivo (ūpl ) é de-
finido através da equação 3.3, onde L representa o comprimento característico do elemento.

˙̄upl = L · ˙̄εpl . (3.3)

Para obter uma rutura instantânea, esse coeficiente deveria ser definido como tendo o va-
lor zero, sendo que o mesmo não é recomendado uma vez que ocorrerá uma queda abrupta
das tensões e consequentemente originará instabilidades dinâmicas.

3.1.3 Validação

Após a escolha do modelo de dano a utilizar, é necessário proceder à validação do mesmo.
Para isso, utilizou-se o mesmo procedimento que havia sido usado na validação do modelo
material, mas desta vez com a introdução do modelo de dano. Assim, ao fim da simula-
ção espera-se uma curva tensão-deformação igual à curva obtida na simulação anterior até
atingir a tensão de rutura, sendo que após a rutura, é esperado um decréscimo ao nível das
tensões até à ausência total das mesmas, isto nos elementos onde se dá a rutura.

Para o modelo de dano escolhido, é necessária a definição de quatro parâmetros, sendo
eles a triaxilidade da tensão, taxa de deformação, deformação de rutura e o coeficiente de
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evolução de dano. A deformação de rutura e a taxa de deformação já foram apresentados
anteriormente e podem ser observados na Tabela 3.2. A triaxilidade foi obtida através de um
parâmetro calculado pelo Abaqus denominado de TRIAX. Observando a Figura 3.7, é possível
verificar que a curva começa em zero, correspondente ao estado inicial de repouso, depois
aumenta até estabilizar aproximadamente em 0.33 e depois volta a aumentar. Este último
aumento ocorre quando o material já entrou em deformação plástica, o que faz com que a
triaxilidade aumente. Assim, pode-se concluir que a triaxilidade para este modelo material é
de 0.33, como apresentado na Tabela 3.2.

Figura 3.7: Curva obtida para determinação do valor de triaxilidade para o modelo material
em estudo.

O último parâmetro, a evolução de dano, está dependente do comportamento do mate-
rial na simulação uma vez que depende da resposta do material às tensões e deformações
desenvolvidas. Assim foram efetuadas duas simulações distintas, utilizando valores de evo-
lução de dano diferentes, a primeira com um coeficiente de 0.05 e a segunda com um valor
de 0.1. Os resultados obtidos são apresentados nas Figuras 3.8 e 3.9.

Tabela 3.2: Valores utilizados para a definição do modelo de dano.

Deformação de rutura Triaxilidade da tensão Taxa de deformação (s−1)
0.31875 0.33 135.86

Ao observar as Figuras 3.8 e 3.9 é facilmente identificável que a curva da Figura 3.9 re-
presenta melhor o comportamento do material, e assim sendo, o coeficiente de evolução do
dano a utilizar neste trabalho é de 0.05, condizente com a explicação teórica que aponta para
um coeficiente o mais próximo possível de zero.

Nas Figuras 3.10 e 3.11 podem ser observados o início e o fim da simulação do ensaio
uniaxial de validação da introdução do dano material.

Importa realçar que após a obtenção destes resultados no que diz respeito à validação
dos modelos de material e de dano, foi ainda feito um estudo à sensibilidade da malha nas
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Figura 3.8: Curva tensão-deformação obtida a partir da simulação, utilizando um coeficiente
de evolução de dano de 0.1.

Figura 3.9: Curva tensão-deformação obtida a partir da simulação utilizando um coeficiente
de evolução de dano de 0.05.
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Figura 3.10: Ilustração do início da
simulação do ensaio uniaxial com
dano material.

Figura 3.11: Ilustração do fim da
simulação do ensaio uniaxial com
dano material.

simulações que visaram a validação do material, tendo sido aumentado progressivamente o
tamanho dos elementos (e consequentemente diminuído o número de elementos da malha)
até um perímetro de 9.8 mm. Para este último valor, os resultados obtidos foram satisfatórios
e coerentes com os resultados obtidos com a malha mais refinada e por esse motivo, o tama-
nho de elemento 9.8 irá ser adotado quando for definida a malha para as veias de ponte. Os
resultados podem ser observados na Figura 3.12.

Figura 3.12: Comparação das curvas tensão-deformação obtidas com a malha testada inici-
almente e com a malha resultante do estudo de sensibilidade.
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3.2 Geometria das veias de ponte

Após o estudo e respetiva validação do material, o trabalho avança para o estudo da geome-
tria a adotar na simulação e quais os elementos a desenvolver de forma a que a simulação se
apresente o mais próxima possível da realidade. As questões que se levantam são: Será que
usar só as veias de ponte ligadas entre o crânio e o cérebro é suficiente para a deteção dos
hematomas subdurais? Será que a utilização do seio sagital superior trará uma mais valia à
simulação? Quantos pares de veias serão utilizadas? Nas secções seguintes procura-se res-
ponder a estas questões numa fase anterior à simulação, baseando as respostas apenas nos
estudos anteriores, contidos no estado da arte.

3.2.1 Conjunto SSS+BV

A utilização somente das veias de ponte seria uma abordagem bastante limitada uma vez que
a variabilidade, uma característica das veias de ponte, não iria estar presente na simulação,
isto é, todas as ligações que seriam efetuadas entre o crânio e o cérebro iriam conter apro-
ximadamente a mesma geometria. Com isto, o estudo seria limitado uma vez que as veias
seriam propensas a romper apenas num determinado movimento, o que não seria espelho
da realidade, dado que as veias de ponte são alvo de bastantes ruturas precisamente devido
à elevada vulnerabilidade aos diversos movimentos existentes.

Tomando a hipótese de desenvolver o sistema SSS+BV, garante-se uma maior fiabilidade
no que toca à sensibilidade das veias aos diversos movimentos, e com isso, uma maior pro-
babilidade de deteção de hematomas subdurais.

Outra característica que este sistema pode acrescentar é o facto de se garantir uma maior
aproximação à realidade nos movimentos relativos entre o crânio, o sistema BV+SSS e o cére-
bro. Para isso, efetua-se uma ligação entre o cérebro e os pequenos prolongamentos das veias
de ponte, desenvolvidos para esse efeito, e uma ligação entre o seio sagital superior e o crânio,
ao invés da única ligação que seria efetuada ao usar apenas as veias de ponte. A ligação entre
o crânio e o SSS é uma aproximação feita face à ausência das veias que o ligam ao crânio (as
quais não se encontram representadas neste trabalho), garantindo assim a semelhança de
movimentos entre os dois corpos. Ao incluir o seio sagital superior, e garantindo que o seu
movimento é coincidente com o do crânio, garante-se o movimento relativo entre o SSS e a
extremidade cerebral das BV e consequentemente a possibilidade de ocorrência de rutura.
De seguida, na Figura 3.13, é apresentada a geometria utilizada para o sistema SSS+BV.

3.2.2 Número de pares de veias

De acordo com estudos radiográficos efetuados por outros autores [19], existem entre oito
e doze pares de veias de ponte na cabeça humana. Para este trabalho foram desenvolvidos
nove pares de veias, baseando-se este valor em observações de imagens radiográficas e atlas
anatómicos.

De acordo com a validação efetuada anteriormente, as veias de ponte foram modeladas
com aproximadamente 1.5 mm de diâmetro, um valor dentro da média relatada no estado da
arte [18]. O diâmetro do seio sagital superior é de 5 mm, uma vez mais baseado no estado da
arte.

O comprimento das veias utilizado visa a obtenção dos movimentos relativos referidos
anteriormente, conseguidos através das ligações efetuadas entre elementos. O tipo de cone-
xões utilizadas serão abordadas mais abaixo.
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Figura 3.13: Ilustração do modelo do sistema SSS+BV em CAD.

3.2.3 Zona de análise

A zona de maior importância para a análise está situada junto ao SSS, perto da origem da
veia de ponte, que é o local onde a veia atravessa o espaço subdural. Na Figura 3.14 é possível
verificar as zonas de análise, sendo que estas identificadas com círculos.

Figura 3.14: Exemplo para dois pares de BV das zonas potencialmente mais críticas para a
ocorrência de rutura.
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3.3 YEAHM e as BV’s

Após a definição e criação do sistema SSS+BV, segue-se a incorporação do mesmo no modelo
do YEAHM. De seguida são descritos todos os procedimentos adotados para a sua realização.

3.3.1 Assemblagem

O sistema SSS+BV foi assemblado entre o crânio e o cérebro, podendo ser observado na Fi-
gura 3.15. A figura apresenta ainda a numeração para os pares das veias.

Figura 3.15: Representação da assemblagem das veias de ponte com o cérebro e a numeração
dos pares de veias.

3.3.2 Interações e conectores

Os conectores são uma ferramenta do Abaqus [94] que permite a modelação de uma cone-
xão/ligação entre duas entidades geométricas (pontos, superfícies). Estas ligações podem
variar em termos de complexidade, uma vez que podem ser simples ligações entre pon-
tos/superfícies ou ligações com restrições cinemáticas. Em suma, esta ferramenta permite
manter dois pontos/superfícies a uma distância fixa, tendo sido essa a solução aqui adotada.

Para efetuar a ligação entre as veias de ponte e o cérebro foi utilizada a ferramenta connec-
tors - tie entre as superfícies pretendidas. Nestas ligações, optou-se por utilizar a totalidade
do comprimento das veias, comprimento esse que foi desenvolvido com estas ligações em
mente, no sentido de maximizar a semelhança dos movimentos com a realidade, uma vez
que as veias estão ligadas por ramificações ao longo do cérebro. Foi efetuado um tie para
cada veia e um tie para o SSS, perfazendo um total de dezanove ligações. A maioria destas
ligações podem ser observadas na figura seguinte (vd. Figura 3.16).
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Figura 3.16: Representação dos conectores utilizados para efetuar as ligações entre as veias
e o cérebro.

3.4 Tipo e número de elementos finitos

Para o conjunto SSS+BV foi definida uma malha de 29980 elementos, resultante de um ta-
manho de elemento de aproximadamente 9.8, sendo estes elementos uma vez mais do tipo
C3D10M, elementos tetraédricos de segunda ordem com 10 nós e modificados. As razões da
utilização deste tipo de elementos foram as mesmas que levaram à sua utilização nos restan-
tes elementos do YEAHM, ou seja, a prevenção de patologias numéricas tais como a retenção
volumétrica e o padrão checkerboard resultante.
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Capítulo 4

Simulações e Análises de Resultados

4.1 Simulações

Para a definição da malha de elementos finitos para o conjunto SSS+BV, e por se tratar de
uma geometria complexa, foram adotados elementos tetraédricos. Esta escolha resulta não
só, devido à qualidade empregue por este tipo de elementos a geometrias com elevada com-
plexidade, como também devido aos erros de distorção que surgiram após a tentativa de es-
colha dos elementos hexaédricos. De salientar o facto de que nesta simulação, os elementos
tetraédricos são de segunda ordem para contornar possíveis fenómenos de retenção devido
a incompressibilidade (volumetric locking effect). A malha gerada contém 29980 elementos.

4.1.1 Ensaio de Nahum

Numa primeira abordagem, irá ser testado o YEAHM no ensaio de Nahum [66], uma vez que
este teste já foi validado num trabalho anterior desenvolvido por Fernandes et al. [4]. Esta
abordagem tem como objetivo o facto de perceber se a introdução das BV’s influência o com-
portamento cinemático do conjunto cérebro/crânio no momento do impacto, e assim verifi-
car se a validação efetuada por Fernandes et al. [4] se mantém válida. Nesta simulação serão
implementados também os modelos de material e dano validados anteriormente em geome-
trias mais simplificadas. Para efetuar a validação o modelo, recorreu-se às curvas da pressão
intracraniana em função do tempo.

Definição

Dos poucos testes que foram realizados em cadáveres, este consiste no impacto entre um
corpo rígido cilíndrico e a cabeça humana a uma velocidade constante. Embora seja um teste
relatado em 1977, este teste é ainda hoje muito utilizado para a validação dos modelos de
cabeça humana por elementos finitos. O impactor possui uma densidade de 1.4 kg/m3, um
módulo de Young de 6 MPa e um coeficiente de Poisson de 0.16, uma massa de 5.59 kg e uma
velocidade constante de 9.94 m/s. A posição da cabeça em relação à horizontal é de 45º. A
duração do impacto é tão curta que o pescoço não tem qualquer efeito no comportamento da
cabeça neste intervalo de tempo. De seguida é apresentada uma representação do impacto
do corpo com a cabeça humana (vd. Figura 4.1).

As figuras 4.2 e 4.3 representam o aspeto inicial e final da simulação e as figuras 4.4 e 4.5
representam o aspeto inicial e ao longo da simulação em corte.
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Figura 4.1: Representação do impacto realizado no teste de Nahum[66]. Adaptado de Fer-
nandes [9].

Figura 4.2: Representação do início
da simulação do ensaio de Nahum.

Figura 4.3: Representação do final da
simulação do ensaio de Nahum.
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Figura 4.4: Representação em corte
do início da simulação do ensaio de
Nahum.

Figura 4.5: Ilustração em corte ti-
rada durante a simulação do ensaio
de Nahum.

Gradientes de pressão hidrostática

Para avaliar a influência da inclusão das veias de ponte no YEAHM, foram retirados os valores
da pressão intracraniana ao longo do tempo do impacto para as diferentes zonas da cabeça,
de modo a poder traçar a curva da pressão em função do tempo. Esta curva é comparada
com as curvas obtidas por Nahum [66] com o intuito de validar o modelo. Nas figuras 4.6,
4.7, 4.8 e 4.9 é possível observar a sobreposição das curvas mencionadas anteriormente.

Nahum et al. [66] observou um elevado pico de pressão positivo um pouco abaixo do
local do impacto na zona frontal da cabeça. Os níveis de pressão são menores para as outras
zonas da cabeça, sendo que para a zona posterior da cabeça é observada um pico de pressão
negativo. O mesmo foi posteriormente observado nas simulação efetuadas com o YEAHM.

Figura 4.6: Comparação entre as pressões intracranianas obtidas experimentalmente e atra-
vés da simulação para a zona frontal.
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Figura 4.7: Comparação entre as pressões intracranianas obtidas experimentalmente e atra-
vés da simulação para a zona parietal.

Figura 4.8: Comparação entre as pressões intracranianas obtidas experimentalmente e atra-
vés da simulação para a zona occipital.
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Figura 4.9: Comparação entre as pressões intracranianas obtidas experimentalmente e atra-
vés da simulação para a zona da fossa.

As curvas obtidas através das simulações por elementos finitos apresentam uma geome-
tria com alguma irregularidade que pode ser justificada por diversos fenómenos, sendo um
deles a forma como as meninges estão modeladas, uma vez que no modelo do YEAHM estão
modeladas como um só corpo e não como camadas independentes. Por outro lado, o facto
de ter sido utilizado um algoritmo explícito de cálculo poderá ter induzido algum ruído que
se reflete na curva da pressão ao longo do tempo. No entanto, os resultados das simulações
são próximas o suficiente para validar o YEAHM e afirmar que a inclusão das veias de ponte
não trouxe qualquer influência ao comportamento cinemático e mecânico do cérebro e do
crânio.

Análise de resultados

Após o termino desta primeira simulação, foi possível perceber que a acumulação de ten-
sões e deformações ocorre sobretudo nas zonas identificadas na figura 3.14 da secção 3.2.3.
Também é possível perceber que o modelo material também não apresentou qualquer pro-
blema, pois não houve o termino precoce da simulação devido a distorções excessivas, o que
também é assinalável. O modelo de dano, não foi possível comprovar na totalidade uma vez
que o gradiente de deformações não atingiu o nível de deformações máximo identificado à
priori, e por essa razão, não foi possível verificar a existência de rutura nas veias e consequen-
temente a eliminação de elementos, função principal do modelo de dano.

Importa realçar o comportamento das ligações efetuadas, que funcionaram na sua to-
talidade, permitindo obter os movimentos relativos entre o crânio, o cérebro e o conjunto
SSS+BV, movimentos esses que induzem a deformação nas zonas críticas da análise.

Como é possível observar na figura 4.10, a deformação máxima presente nesta simula-
ção é de 0.2348, um pouco abaixo da deformação de rutura que é de 0.31875. O local onde
ocorre a deformação máxima pode ser observado na figura 4.10, na ampliação número 1. As
ampliações número 2, 3 e 4 são exemplos da acumulação de deformações nas zonas críticas
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e visam a sua demonstração.
Após a verificação de que a influência da inclusão das veias no YEAHM é mínima, irá ser

testado o modelo noutro tipo de ensaio, de modo a testar/detetar a ocorrência ou não de
rutura nas veias de ponte e consequentemente a ocorrência de hematomas subdurais.

Figura 4.10: Representação das deformações plásticas (PE) presentes nas BV após o ensaio
de Nahum [66].

4.1.2 Ensaio de Depreitere

Após uma primeira simulação onde o objetivo passava pelo estudo da influência das veias
de ponte no comportamento mecânico do cérebro e do crânio e respetiva validação da sua
implementação no modelo do YEAHM, passa-se agora para uma outra abordagem, cujo ob-
jetivo passa pela validação da deteção e identificação de possíveis ruturas nas veias devido
a impactos com a cabeça. Neste estudo irá ser também avaliada a influência da duração do
pulso na ocorrência de rutura das veias de ponte, assim como a influência dos dois tipos
de aceleração presentes nos impactos, translacional e rotacional. Para isso, recorreu-se ao
ensaio de Depreitere [3].

Definição

O ensaio de Depreitere [3] foi realizado utilizando cadáveres humanos como fonte de estudo.
Durante os ensaios, os cadáveres eram colocados numa posição sentada com as pernas es-
ticadas e apoiados nas laterais para ser possível manter a postura inicial. A postura inicial
pode ser observada na figura 4.11A). Após o cadáver estar na posição inicial, um pêndulo de
massa variável entre 43.4 e 63 kg foi largado de posições pré-definidas para dar origem a um
impacto na parte posterior da cabeça. As acelerações resultantes do impacto foram medidas
através de três acelerómetros acoplados através de uma placa de alumínio à parte lateral da

Gonçalo Filipe de Jesus Migueis Dissertação de Mestrado



4.Simulações e Análises de Resultados 53

cabeça. Os acelerómetros das pontas foram utilizados para a medição das acelerações ro-
tacionais, sendo que o do meio foi utilizado para estimar a aceleração linear da cabeça. As
posições dos acelerómetros na cabeça podem ser observados na figura 4.11B). Um líquido
fluorescente foi injetado nas veias da cabeça para uma melhor observação das ruturas das
veias. Esta técnica pode ter originado alguns ensaios falsos positivos [96].

Figura 4.11: A) Representação da posição inicial dos cadáveres no ensaio de Depreteire. B)
Representação da posição dos três acelerómetros impostos na cabeça do cadáver. Adaptado
de Depreteire [3].

Procedimentos

Uma vez que as curvas de acelerações rotacionais e lineares dos diferentes impactos são co-
nhecidas, bem como os valores de pico de aceleração e as durações do pulso, é possível re-
criar estes ensaios apenas com essa informação, sem ser necessário a utilização do pêndulo.

Então, o primeiro procedimento a adotar foi a conversão do crânio para um corpo rígido.
Este procedimento foi efetuado devido ao facto de as acelerações terem sido medidas através
dos acelerómetros apenas num ponto. Como toda a cabeça tem o mesmo comportamento
em termos de aceleração, e a definição de corpo rígido passa por todos os pontos terem o
mesmo comportamento, é possível assumir o crânio como corpo rígido.

As propriedades mássicas e inerciais foram introduzidas na nova simulação através da
criação de um novo sistema de eixos coincidente com o centro de massa do crânio. Os dados
introduzidos podem ser consultados nas tabelas 4.1 e 4.2.

Tabela 4.1: Propriedades mássicas e centro de massa do crânio em relação ao centro de massa
global do modelo.

Volume (mm3) Massa (x103 kg) Centro de massa
693542.56 0.00125 x=1.45 y=-11.38 z=13.91

De resto, todos os componentes, ligações entre componentes e afins serão mantidos da
outra simulação do ensaio de Nahum.
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Tabela 4.2: Propriedades inerciais em torno do centro de massa.

Propriedades inerciais (x103 kg· mm2)
Ixx =5.01 Iy y =6.17 Izz =5.58 Ix y =0.198 Ixz =0.671 Iy z =-0.170

Aceleração translacional vs rotacional

Como referido anteriormente, esta simulação consiste na introdução das curvas de acelera-
ções no crânio rígido de modo a avaliar posteriormente a ocorrência ou não de rutura das
veias de ponte.

Para este primeiro estudo onde se pretende somente a avaliação da sensibilidade das
veias de ponte a cada tipo de aceleração, escolheram-se alguns valores diferentes para os
picos de aceleração (apresentados na tabela 4.3), baseados nos valores obtidos por Depreitere
[3].

Para garantir que apenas os valores de pico influenciavam os resultados, utilizaram-se as
curvas presentes na figura 4.12, multiplicadas ou divididas por um fator de escala, de modo
a que a duração do pulso se mantivesse sempre a mesma. As curvas base utilizadas foram
retiradas do estudo de Depreitere [3].

Tabela 4.3: Valores de picos de acelerações utilizados neste estudo

Denominação Translacional [m/s2] Denominação Rotacional [rad/s2]
a 834 1 384
b 2000 2 2500
c 1250 3 5500
- - 4 10000

O procedimento adotado passou pela combinação dos diferentes valores de picos de ace-
lerações e pelo registo da ocorrência ou não da rutura das BV. A denominação das simulações
é a junção do número e da letra que caracterizam os picos de acelerações em causa. Os re-
sultados das simulações foram registados na tabela 4.4 e ilustrados na figura 4.13.

Observando a tabela 4.4 e a figura 4.13, é possível verificar rapidamente que se a acele-
ração linear for baixa, é necessário um valor de 10000 rad/s2 para existir rutura das veias de
ponte e consequentemente a ocorrência de um hematoma subdural, valor esse coincidente
com o valor limite relatado por Depreitere [3] e apresentado na tabela 2.5, presente no capí-
tulo referente ao estado da arte, sendo que para qualquer valor inferior a esse não se origina a
rutura das veias de ponte. No entanto, este valor apresenta-se superior ao valor relatado por
Löwenhielm [26], de 5000 rad/s2 e apresentado na mesma tabela.

No entanto, quando se analisa a influência da aceleração linear na ocorrência de rutura
das veias de ponte, o resultado é bastante diferente, uma vez que é possível observar que se a
aceleração linear aumentar, ainda que o aumento não atinja uma ordem de grandeza, existe
logo rutura, qualquer que seja a aceleração rotacional que com ela está combinada. Para
confirmar esta teoria, fez-se um último ensaio com um valor intermédio de aceleração linear
(aceleração linear c), no qual também foi obtido uma rutura das BV’s.

Assim, é possível concluir que a influência da aceleração linear nas ruturas das veias de
ponte é muito superior à da aceleração rotacional. Estas observações vão ao encontro do
relato de Bandak [52], já que se verificou que a aceleração linear potencia a ocorrência de
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Figura 4.12: Representação das curvas base de aceleração utilizadas para este estudo. A)
Curva da aceleração translacional, B) Curva da aceleração rotacional.
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Tabela 4.4: Resultados obtidos nas simulações efetuadas no estudo da influência de cada tipo
de aceleração na rutura das veias de ponte.

Simulação Picos de aceleração Resultado

1-a
a=834 m/s2

Não há rutura
α=384 rad/s2

2-a
a=834 m/s2

Não há rutura
α=2500 rad/s2

3-a
a=834 m/s2

Não há rutura
α=5500 rad/s2

4-a
a=834 m/s2

Há rutura
α=10000 rad/s2

1-b
a=2000 m/s2

Há rutura
α=384 rad/s2

2-b
a=2000 m/s2

Há rutura
α=2500 rad/s2

1-c
a=1250 m/s2

Há rutura
α=384 rad/s2

lesões cerebrais focais (entre elas os hematomas subdurais), pelo menos para um impacto
no plano sagital tal como realizado neste trabalho.

Figura 4.13: Representação dos resultados obtidos para as diferentes combinação de acele-
rações.

De seguida são apresentadas sequências de imagens com o objetivo de ilustrar a evolução
da rutura para algumas veias de ponte.
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Ilustração do
campo de
deformações.

t=0.0 ms. t=7.3 ms. t=7.4 ms. t=7.5 ms.

Figura 4.14: Ilustração da evolução da rutura da veia de ponte do lado esquerdo pertencente
ao par número 8, para a simulação 1-b.

Ilustração do
campo de
deformações.

t=0.0 ms. t=8.3 ms. t=8.4 ms. t=8.7 ms.

Figura 4.15: Ilustração da evolução da rutura da veia de ponte do lado direito pertencente ao
par número 8, para a simulação 1-b.

Duração de pulso

Após o estudo da sensibilidade das veias de ponte à variação dos dois tipos de acelerações,
efetuou-se o estudo da sensibilidade das veias à duração do pulso. Neste trabalho considera-
se que a duração do pulso corresponde ao intervalo de tempo da semi-sinusóide da curva da
aceleração linear representada na figura 4.12.

Para este estudo considerou-se uma duração de pulso mínima de 3.5 ms. Tendo em con-
sideração este aspeto, utilizaram-se apenas as combinações de acelerações que no estudo
anterior não apresentaram rutura, uma vez que a duração do pulso para as simulações fei-
tas com essas combinações coincide com o valor mínimo de duração de pulso considerado
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para este estudo. Na tabela 4.6 encontram-se os dados relativos aos ensaios efetuados e os
respetivos resultados e a figura 4.16 ilustra-os.

Tabela 4.5: Resultados obtidos para
as simulações com a duração do
pulso constante de valor 3.5 ms.

Acelerações
a b c

1 NR L R
2 NR R -
3 NR - -
4 R - -

Tabela 4.6: Resultados obtidos para o
estudo da sensibilidade das veias de
ponte à variação da duração do pulso.

Duração do
pulso [ms]

Simulação
1-a 2-a 3-a

3.7 NR NR L
4.2 L L L
4.7 L R R
6.0 R - -

Legenda: NR - Não rutura, L - Limiar de rutura, R - Rutura

Figura 4.16: Representação dos resultados obtidos e ilustração da zona considerada como
limiar de rutura.

Após as simulações, existem três resultados possíveis para cada ensaio. O primeiro da es-
cala, NR ou não rutura, é quando nenhum elemento finito atinge a deformação de rutura, ou
seja, não é apagado na simulação. O segundo, L ou limiar de rutura, ocorre quando existem
alguns elementos que são apagados durante a simulação, mas ainda assim existem dúvidas
se essa rutura é relativa à obtenção da deformação de rutura, ou se é devida a outros fenó-
menos (p.e. distorção excessiva). O terceiro e último resultado possível é a rutura das veias,
que ocorre quando uma ou mais veias rompem por completo.
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Analisando a tabela 4.6 e a figura 4.16, observa-se que à medida que a aceleração rotacio-
nal aumenta (neste caso, a aceleração linear mantém-se constante), a duração do pulso tende
a diminuir para que seja obtido a rutura parcial das veias (limiar de rutura) ou rutura total das
veias (rutura). O padrão da curva obtida é similar ao padrão da curva de WSTC, embora esta
relacione a aceleração translacional e a duração de pulso. Se se considerar os resultados do
estudo anterior, observa-se que se a aceleração linear aumentar, também é necessário uma
menor duração de pulso para obter rutura nas veias de ponte.

Análise de resultados

Após o término deste segundo estudo, verifica-se que, no geral, os resultados obtidos se en-
quadram com os relatos presentes no estado da arte.

Numa primeira fase, foi possível concluir que a aceleração linear tem uma maior influên-
cia na ocorrência de hematomas subdurais, mas que acelerações rotacionais na ordem dos
10000 rad/s2 também conseguem levar à rutura das veias e consequentemente, originar os
hematomas subdurais. Depois, concluiu-se que quanto maiores forem as combinações de
aceleração presentes no impacto, menor duração de pulso será necessário para a obtenção
de rutura das veias de ponte.

Importa referir que os resultados para este tipo de estudos são sempre influenciados por
vários fatores. Um deles é a geometria das veias, devido à sua elevada variabilidade. A geo-
metria das veias de ponte muda de pessoa para pessoa, o que leva a que os resultados dos
estudos efetuados sejam tidos como uma referência e não como uma ciência exata. É pos-
sível existirem geometrias que possuam veias com direções e sentidos que potenciem a ob-
tenção da rutura para movimentos específicos. Neste caso, como o movimento é sempre o
mesmo (rotação e avanço linear), apenas com a alteração dos valores de pico, poderão existir
algumas veias mais propensas a rutura.

Outro fator passa pela zona do impacto, sendo neste caso um impacto na nuca. Caso se
tratasse de um impacto na zona lateral ou frontal da cabeça, os resultados seriam certamente
diferentes.
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Capítulo 5

Conclusões e trabalhos futuros

5.1 Conclusões

Como referido na secção dos objetivos 1.2, este trabalho foi dividido em várias etapas, que
ao serem todas completadas, culminaram no objetivo principal, que passava pelo desenvol-
vimento de um modelo computacional das veias de ponte, a sua integração num modelo de
elementos finitos da cabeça humana e respetiva validação.

Na primeira fase deste trabalho, foi desenvolvido um modelo de material e de dano para
as veias. Embora neste tema, muitos autores abordassem a questão do modelo de mate-
rial hiperelástico como um modelo a ter em conta no futuro, adotou-se um material do tipo
elastoplástico baseando esta escolha nos ensaios experimentais de Monea et al. [18]. A vali-
dação do modelo material foi obtida com sucesso, garantindo a semelhança comportamen-
tal das veias face à realidade observada experimentalmente. Após a validação do material,
desenvolveu-se o modelo de dano material para as veias. Após vários testes, foram obtidos
os coeficientes corretos de modo às veias romperem na respetiva deformação de rutura. A
par do modelo material, foi desenvolvido o modelo geométrico das veias de ponte baseado
em imagens radiográficas e atlas anatómicos. Concluiu-se assim, com sucesso, o primeiro
subobjetivo do trabalho.

De seguida, os modelos material e geométrico foram integrados no modelo do YEAHM,
recorrendo a algumas ferramentas do Abaqus [94]. Uma vez mais, esta etapa foi concluída
com sucesso.

A nova versão do YEAHM foi testada e validada numa simulação do ensaio de Nahum
[66]. Esta validação foi obtida através das pressões intracranianas, comparando as curvas ob-
tidas através da simulação com as curvas experimentais obtidas pelo autor para as diversas
zonas da cabeça. Embora as curvas apresentassem alguma irregularidade, as características
principais observadas por Nahum [66] foram também observadas neste trabalho, pelo que se
concluiu que esta nova versão do modelo estava validada corretamente. De referir que as ir-
regularidades nas curvas das pressões intracranianas podem ter sido originadas pelo facto de
as meninges estarem modeladas neste modelo como um único conjunto e não como cama-
das independentes e também devido ao mais que provável ruído proveniente do algoritmo
explícito de cálculo utilizado na simulação. Assim, mostrou-se que a inclusão das BV’s não
tem impacto negativo na performance global do modelo.

Por fim, o YEAHM, com as veias de ponte, foi testado segundo o ensaio de Depreitere [3],
também ele realizado em cadáveres, de modo a detetar a ocorrência de rutura nas veias de
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ponte e consequentemente a ocorrência de hematomas subdurais. Nesta fase, foram feitos
dois estudos distintos, um em função das acelerações rotacional e translacional e o outro em
função da duração do pulso, com o intuito de perceber qual a influência de cada um destes
fatores na rutura das veias.

Comparando com as condições do teste original de Depreitere [3], as simulações aqui
apresentadas partiram de um conjunto de parâmetros também encontrados no trabalho ori-
ginal (834 m/s2 e 384 rad/s2) que serviram como ponto de partida para um caso de não ru-
tura. A partir desse teste, a referência original apresenta vários casos diferentes com valores
aleatórios que podem ser ditados pelas difíceis condições experimentais a que se está sujeito
ao lidar com cadáveres. Neste trabalho, foi considerada uma abordagem um pouco diferente,
aumentando individualmente cada um dos parâmetros (por exemplo, a aceleração transla-
cional), mantendo os restantes fixos. Neste sentido, foi possível capturar com precisão o
intervalo de valores que levaram ao aparecimento de rutura ou rasgos nas veias de ponte.

Para o primeiro estudo, concluiu-se que a aceleração linear tem uma influência supe-
rior, na medida em que potencia bastante a ocorrência de hematomas subdurais, embora
elevados níveis de aceleração rotacional também os originem. As conclusões retiradas para
este primeiro estudo estão fundamentadas com relatos de diversos autores que podem ser
visualizados no capítulo referente ao estado da arte.

Para o segundo, concluiu-se que a duração do pulso influência a rutura das veias de ponte
na medida em que quanto maior for a duração do pulso, menor será o valor necessário para
cada uma das componentes de aceleração de modo a iniciar a rutura das veias, o que também
corrobora os resultados de outros autores.

É importante referir que, para os estudos relativos à deteção de rutura das veias de ponte
e consequentemente ocorrência de hematomas subdurais, existe sempre a influência de al-
guns fatores, entre eles a geometria das veias e a zona de impacto na cabeça. A geometria
tem uma influência bastante grande, uma vez que difere de pessoa para pessoa. Para além
disso, a geometria das veias de ponte apresenta uma grande variabilidade, sendo que para
um certo movimento, existem direções e sentidos das veias que potenciam o rompimento
das mesmas. Nesse sentido, e olhando para os ensaios realizados para a deteção de hemato-
mas subdurais, é rapidamente identificável que o movimento da cabeça se manteve o mesmo
e que por essa razão, poderiam existir pares de veias mais vulneráveis à rutura. Se a zona de
impacto variasse, então os movimentos relativos entre os diversos componentes da cabeça
humana seriam diferentes, o que levaria a resultados distintos dos obtidos neste trabalho.
É por estas razões que é bastante complicado fazer comparações entre resultados obtidos
por diferentes autores, porque todos eles utilizaram geometrias de veias diferentes, e embora
possam utilizar os mesmos dados para recriar o ensaio, existirá sempre uma grande variância
(ainda que para alguns casos possam ser insignificantes).

Outros fatores que são necessários ter em consideração ao comparar estes resultados
com casos reais são a idade, o género e o historial de saúde.

5.2 Trabalhos futuros

Após a realização deste trabalho e tendo em consideração as conclusões descritas anteri-
ormente, algumas sugestões para trabalhos futuros são aqui descritos, estando as mesmas
divididas em dois grupos, um que visa a continuação deste trabalho e outro tendo em vista a
melhoria do modelo do YEAHM. Para o primeiro grupo, seria importante:
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• Efetuar um estudo mais preciso do tipo de elemento finito a utilizar para a malha das
veias de ponte e nesse sentido, procurar otimizar o modelo computacional das veias
de ponte;

• Variar as propriedades utilizadas para a definição do material das BV uma vez que,
consoante a idade e o género da pessoa em estudo, as propriedades materiais são dife-
rentes.

Para o segundo grupo, onde as sugestões visam a melhoria do modelo YEAHM, é de real-
çar as seguintes sugestões:

• Dividir o atual CSF do modelo do YEAHM em todos os elementos que o constituem, de
onde se destacam as meninges;

• A introdução de um modelo de crânio com fratura seria também um grande avanço na
otimização do modelo na deteção de uma gama mais alargada de lesões.
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