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RESUMO

A articulag@o do joelho humano é submetida a uma elevada demanda no de-
sempenho da sua funcdo biomecanica e lesdes sao frequentes. A ruptura do
ligamento cruzado anterior (LCA) € a lesdo mais comum do joelho humano
e proporciona importante instabilidade ao joelho, diminui¢do da habilidade
funcional, além da degeneracdo dos meniscos e da cartilagem articular adja-
cente. Lesdes ligamentares e problemas na cartilagem articular sdo problemas
tratados cirurgicamente com a utilizacdo de enxertos substitutos dos ligamen-
tos, no caso da reconstruc¢do ligamentar, ou utilizando préteses no caso de
artrose.

Os tratamentos de lesdes no joelho envolvem o ato operatério, protocolos de
fisioterapia e reeducacdo do paciente para recuperar as habilidades funcionais.
Para a intervencio cirtrgica, cabe ao cirurgifio ortopedista planejar a cirurgia
de modo a obter melhores resultados no pds-operatério. O planejamento pré-
operatério € um passo critico na selecdo da técnica cirdrgica e definicdo de
pardmetros a serem empregados na cirurgia de cada paciente e, assim, pode
afetar diretamente os resultados da cirurgia.

Para obter um planejamento pré-operatério adequado, o médico ortopedista
precisa conhecer exatamente o problema a resolver, as possiveis solugdes ci-
rirgicas e as consequéncias esperadas para cada solucao.

Na presente tese € proposta uma metodologia para a modelagem mecanica
computacional do joelho com base na teoria de mecanismos, método de Da-
vies e otimiza¢do, com a finalidade apoiar ao planejamento pré-operatério,
auxiliando ao cirurgido ortopedista na decisdo médica com informacdes ob-
jetivas simuladas pelo modelo.

A metodologia proposta apresenta contribuicdes inéditas e vantagens em re-
lagdo as atuais técnicas de modelagem do joelho humano, baseadas em teoria
de mecanismos, tais como: a abordagem sequencial da modelagem meca-
nica preliminar, a realizagdo completa do movimento, o uso de dlgebra de
quatérnions, a otimizacdo geométrica por Evolucdo Diferencial, a aplicagdo
do método de Davies, o cdlculo da forca in situ no LCA e a facilidade para
interpretacdo de resultados de forca quando aplicadas variacdes nas cargas
externas e nas posi¢des de ligamentos ou enxertos.

A metodologia proposta tem aplicag@o na estimagao de forcas internas do joe-
lho, na reconstrugdo de superficies articulares, no projeto de préteses e sintese
de orteses, apresentando énfase no projeto de reconstrug@o de ligamentos.
Palavras-chave: Biomecanica, Modelagem computacional do joelho, Plane-
jamento pré-operatério, Mecanismos, Método de Davies, Otimizagao.






ABSTRACT

The human knee joint is subjected to a high demand when performing its bi-
omechanical function and is a place where injuries are frequent. Rupture of
the anterior cruciate ligament (ACL) is the most common injury of the human
knee and causes great instability, decreased functional ability as well as de-
generation of the menisci and adjacent articular cartilage. Cartilage problems
and ligament injuries are treated surgically using grafts in replacement of the
ligaments, in case of ligament reconstruction, or using prosthesis, in case of
arthrosis.

The surgical treatment for injuries involves the knee joint surgery, physiothe-
rapy and rehabilitation procedures to restore the patient’s functional abilities
of the knee.

For the surgery, the orthopedic surgeon must plan the surgery in order to
obtain better results postoperatively. The preoperative planning is a critical
step in selecting the surgical technique and definition of parameters to be used
in surgery for each patient and thus can directly affect the results of surgery.
For an appropriate preoperative planning, the orthopedic surgeon needs to
know the exact problem to be solved, possible surgical solutions and the ex-
pected consequences for each solution.

This thesis propose a methodology for computational mechanical modeling
of the knee based on the theory of mechanisms, the Davies method and op-
timization, in order to assist the preoperative planning and provide to the
orthopedic surgeon objective information simulated by model that assist in
medical decision making.

The proposed methodology presents novel contributions and advantages re-
garding current techniques for modeling the human knee, based on mecha-
nisms theory, such as: the systematic approach of the preliminary modeling,
the achievement of the complete movement of the knee, the use of quaternion
algebra, the geometrical optimization by Differential Evolution, the applica-
tion of the Davies’ method, the calculation of the in situ force in the ACL
and the easiness to interpretation of results when applied changes in external
loads and positions of ligaments or grafts.

The proposed methodology is applicable for the estimation of internal forces
of the knee, reconstruction of articular surfaces, prosthetic design and knee
brace synthesis, with an emphasis on ligament reconstruction.

Keywords: Biomechanics, computational modeling of the knee, preoperative
planning, Mechanisms, Davies method, Optimization.
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L,M,N, P*, Q" , R*: Coordenadas homogéneas de Pliicker

A: Ordem do sistema ou do espago de trabalho

[: Nuimero de circuitos

C: Grau de restri¢do bruto da rede de acoplamentos
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C,: Numero total das ac¢des ativas
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N
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ARp: Matriz de rotacio da plataforma superior em relacio 2 inferior

BR,: Matriz de rotagio da plataforma inferior em relacio 2 superior
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1 INTRODUCAO

Deficiéncias comuns do joelho sdo ocasionadas por lesdes no Liga-
mento Cruzado Anterior (LCA), osteoartrite, inadequado controle muscular,
e joelhos que foram submetidos a procedimentos médicos e que tiveram des-
favordveis resultados pds-operatorios .

Quando ¢ indicada a intervengdo cirtirgica, os médicos ortopedistas
tém de planejar a maneira de proceder e o planejamento pré-operatério ¢ um
passo critico no tratamento do joelho podendo afetar diretamente os resulta-
dos da cirurgia.

Especificamente no planejamento pré-operatdrio de reconstrucao liga-
mentar, o conhecimento da forca in situ pode ser de grande ajuda. A forga
In Situ € a forca que € suportada pelo ligamento (ou enxerto) em resposta a
uma carga aplicada no joelho, caracterizando a func¢do do ligamento (WOO et
al., 2006, 2006a).

Dados os recentes avangos em mecdnica computacional, para seguir
um planejamento pré-operatorio satisfatério, o médico ortopedista pode em-
pregar ferramentas tecnolégicas para conhecer melhor o problema a resolver,
as possiveis solucdes cirtirgicas e as consequéncias esperadas para cada solu-
¢ao (técnica existente).

O principal objetivo de desta tese € o desenvolvimento de uma metodo-
logia para modelagem do joelho humano com base na teoria de mecanismos,
otimizagdo e no método de Davies (DAVIES, 2006, 1995). Esta metodologia
permitird implementar modelagens com informagdes que auxiliem ao médico
ortopedista na decisdo médica.

A nova metodologia para modelagem do joelho humano deve permi-
tir simular o0 movimento completo da articulagdo, simular as posicdes e as
forcas de condilos e ligamentos (forgas in situ), e superar as limitagdes das
metodologias ja existentes, sobretudo no que concerne a aplicabilidade no
planejamento pré-operatdrio.

1.1 CONTEXTUALIZACAO DO TRABALHO

O alto nimero de operacdes e implantacdo de préteses de joelho rea-
lizadas cada ano (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010) e os dispéndios associ-
ados, torna o joelho uma das articulagdes do corpo humano mais estudada e
por isto, nos dltimos trinta anos vdrios estudos t€m sido desenvolvidos para
definir modelos mecanicos representativos do joelho.

Estes modelos fornecem informagdes adicionais aos médicos ortope-
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distas em vdrios aspectos tanto do planejamento pré-operatdrio, quanto no di-
agnoéstico (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010; OLANLOKUN; WILLS, 2002), na
decisdo da técnica cirurgica especifica a executar (SANCISI; PARENTI-CASTELLI,
2010; OLANLOKUN; WILLS, 2002), no conhecimento das consequéncias da
aplicacdo da técnica cirdrgica (OLANLOKUN; WILLS, 2002) e no protocolo de
fisioterapia no pés-operatorio (SANCISI; PARENTI-CASTELLIL, 2011b). A Figura
1.1 representa esquematicamente estes importantes aspectos do planejamento
pré-operatdrio.

MODELOS MECANICOS DO JOELHO
APOIAM COM INFORMAGCOES NO:

U

DIAGNOSTICO

J

DECISAO MEDICA

J

RESULTADO DA

Conhecer exatamente o
problema a resolver

cirtirgicas aplicaveis

Conhecer as consequéncias

{Conhecer as possiveis solugdes

OPERACAO esperadas da cirurgia
TRATAMENTO POS- Conhecer o protocolo de
OPERATORIO fisioterapia recomendado

Figura 1.1 — Principais aspectos de um planejamento pré-operatorio
satisfatério, baseado em (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010; OLANLOKUN;
WILLS, 2002; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011b).

Especificamente, os modelos de mecanismos de joelho podem ser apli-
cados no planejamento de reconstrucdo de ligamentos, projeto de reconstru-
¢ao de superficies articulares e cirurgia de osteotomia (OLANLOKUN; WILLS,
2002). Além disso sdo indispensdveis para o projeto de préteses (SANCIST;
PARENTI-CASTELLI, 2010; OTTOBONI et al., 2005a; SANCISI et al., 2011), sintese
de orteses (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010), e para estimar indiretamente
forcas ndo mensuraveis (SANCISI et al., 2011) que sdo internas a articulag@o.

Atualmente a literatura biomecanica apresenta varios modelos de jo-
elho humano, desde os bidimensionais mais simples e mais antigos (HUSON
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et al., 1989; STRASSER, 1908; FUSS, 1989; GOODFELLOW; O’CONNOR, 1978;
O’CONNOR et al., 1989; ZAVATSKY; O’CONNOR, 1992a, 1992b; MENSCHIK, 1974),
até os mais elaborados e modernos modelos tridimensionais, cuja precisao
tem crescido continuamente no tempo (JIN et al., 2003; OLANLOKUN; WILLS,
2002; WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; DI-GREGORIO; PARENTI-
CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI,
2010, 2011a, 2011b; SANCISI etal., 2011).

No ambito da reconstrugdo de ligamentos e do projeto de dispositivos
ortopédicos, alguns autores (WOO et al., 2006, 2006a) indicam que o futuro
da biomecanica deve envolver estudos multidisciplinares integrados, basea-
dos em condicdes de cargas e cinemdticas mais realistas. Vislumbram assim
inovadoras praticas de pesquisa que envolvam paralelamente métodos expe-
rimentais e simulacdes com modelos computacionais de articulagdes. Na Fi-
gura 1.2, se representa esquematicamente esta visdo do futuro da pesquisa
biomecanica integrada.

Nos tltimos tempos as medi¢des in vivo da cinemdtica articular tem se
desenvolvido rapidamente, permitindo realizar medi¢cdes em atividades coti-
dianas com uma boa exatidao para posicdes e orientagdes, mediante métodos
de fluoroscopia dual ortogonal ! (LIetal., 2009; TORRY etal., 2011), cinemetria
(WOO et al., 2006, 2006a; WANG; ZHENG, 2010b) e por sistemas de medi¢do do
tipo Inertial Measurement Unit conhecidos também como IMU (MADGWICK,
2010; MADGWICK et al., 2011).

Dados cinematicos reais de articulagdes sdo coletados e podem ser
reproduzidos posteriormente em espécimes cadavéricos por sistemas de me-
dicdo de for¢a semiautomatizados e robéticos (Figura 1.2a). Estes sistemas
de medicdo permitem obter experimentalmente as forcas as quais sdo subme-
tidas estruturas anatdmicas articulares especificas em fun¢do de uma cinema-
tica aplicada (WOO et al., 1998; HOWARD et al., 2007).

Em outra abordagem, constroem-se os modelos computacionais da ar-
ticulacdo de um paciente especifico, seja modelado por elementos finitos ou
por teoria de mecanismos (Figura 1.2b). Estes modelos podem ser submeti-
dos aos mesmos dados cinemadticos ja reproduzidos nos sistemas de medi¢ao
de forca semi-automatizados e robéticos. Desta forma o modelo computaci-
onal fornece o resultado das forgas de elementos anatdmicos especificos em
questdo. Aprimora-se e valida-se o modelo computacional, comparando os
proprios resultados com os resultados experimentais de forgas, de maneira a
fazer coincidir ambos os resultados.

O modelo validado permitiria predizer forcas internas e deformagdes
nos enxertos, ligamentos e outras estruturas do joelho durante cargas mais

ITécnica usada para obter imagens em tempo real das estruturas internas dos pacientes me-
diante uma fonte de raios X e uma tela fluorescente.
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complexas que seriam dificeis de obter por procedimentos experimentais de

laboratério (Figura 1.2¢).

Finalmente pode ser possivel desenvolver uma base de dados em re-
lagdo ao funcionamento de enxertos, proteses e ligamentos de interesse no
joelho; baseando-se em dados especificos do paciente (idade, género, geo-
metria, etc.) para elucidar mecanismos de lesdo das estruturas anatdmicas,
customizar um planejamento pré-operatério especifico, e prescrever protoco-

los de reabilitacdo no pés-operatério (Figura 1.2d).

DADOS CINEMATICA

IN VIVO

J

SISTEMAS DE MEDIGAO
SEMI-AUTOMATIZADOS / ROBOTICOS

VALOR EXPERIMENTAL
DE FORGAS

PLANEJAMENTO
PRE-OPERATORIO E
REABILITAGAO

-

MELHORES
RESULTADOS

CIRURGICOS E
MENOR TEMPO DE

RECUPERAGAO

d)

———=> VALIDAGAO <——

MODELO COMPUTACIONAL
MECANICO / FEM

VALOR SIMULADO
DA FORGA

DADOS DO JOELHO EM SITUAGOES DE
CARGAS COMPLEXAS DIFICEIS
DEREPRODUZIR POR PROCEDIMENTOS
EXPERIMENTAIS

¢)

Figura 1.2 — Esquema de estudo biomecanico integrado, como futuro da

biomecanica, baseado em (WOO et al., 2006, 2006a).
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Acredita-se que os estudos biomecanicos integrados, que envolvam a
utilizagdo de modelos mecanicos computacionais validados por dados expe-
rimentais, forneceriam a médicos ortopedistas uma valiosa informagao para
o planejamento pré-operatdrio e prescricdo de uma reabilitagdo adequada no
pos-operatério. Estes estudos biomecanicos integrados contribuiriam para
melhorar os resultados da cirurgia e diminuir o tempo de recuperagdo do pa-
ciente (WOO et al., 2006, 2006a).

1.2 MOTIVACAO

Na cirurgia de substituicdo do Ligamento Cruzado Anterior (LCA)
existe a necessidade, por parte dos médicos ortopedistas,F de definir com base
cientifica ponto preciso para realizar a insercao do novo enxerto que devolva
a funcionalidade de um LCA intacto.

Caso o paciente apresente rompimento parcial do LCA, existe ainda
uma grande questdo na decisdo cirdrgica: substituir totalmente ou manter o
ligamento lesado.

e No caso de substituir totalmente o ligamento lesado, tem-se duas op-
¢cdes: pode-se aproveitar o ponto de inser¢do natural para colocar o
novo enxerto, ou pode-se posicionar o enxerto em um ponto diferente
ao de insercao natural.

e Manter o ligamento com rompimento parcial induz a colocacgio do en-
xerto em um ponto diferente ao de inser¢@o natural, para o fortaleci-
mento da estrutura danificada.

Além disso, no ambito do planejamento pré-operatério existe a ne-
cessidade de determinar qual é a melhor pré-tensdo com que deve ser fixado
cirurgicamente o enxerto no 0sso.

As questdes levantadas, podem ser analisadas e resolvidas conside-
rando que para obter uma cirurgia satisfatéria, o enxerto de LCA deve repro-
duzir a forga in situ similar a um LCA intacto (WOO et al., 1998).

A busca da decisdo mais correta para estas questdes tendo em conta a
especificidade de cada paciente, é a motivacao que deu inicio a esta tese.

1.3 DESCRICAO DO PROBLEMA

A determinacio da melhor posi¢@o do tinel para inser¢do de enxerto
de ligamento, ainda é uma controvérsia, principalmente na reconstru¢do do
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LCA. Os tineis (femoral e tibial) sdo perfuragdes realizadas com furadei-
ras especiais. Cada tinel deve ter uma correta localizagdo e orientagdo, pois
serd o lugar de posicionamento e fixacdo do enxerto de substitui¢do no pro-
cedimento de reconstru¢@o ligamentar. Pefia et al (PENA et al., 2006) indicam
que quando a localizacio do tinel de inser¢cdo do LCA se opde a funcdo do
LCP, pode se produzir altas tensdes nos ligamentos, inclusive lesdes nos me-
niscos 2. Dependendo também do angulo de orientacdo espacial do tiinel,
determinou-se que podem ser obtidas altas ou baixas tensdes. Especifica-
mente, a variagdo do angulo do tinel femoral afeta a pré-tensao do enxerto, e
a variagdo do angulo do tinel tibial afeta a frouxiddo do enxerto; bem como
os esforcos e deformagdes sobre os meniscos. Au et al. (2005) evidenciam
o aumento do fendmeno de stress shielding® dependendo da localizagdo do
tinel, chegando a comprometer seriamente a reconstru¢éio do LCA.

O local e tipo de fixacdo do enxerto dentro do mesmo tiinel é um ou-
tro tema que tem incidéncia no resultado da operagdo, tendo em conta que o
enxerto pode ser fixado na superficie do osso ou no interior do tinel. Assim,
por exemplo, tem-se evidéncias de que esfor¢os na superficie do fémur, cau-
sados por fixacdo superficial do tipo botdo ou suspensoéria (Figura 2.36, pag.
72) sdo relativamente baixos; mas a repetida aplicacao destas cargas podem
causar microfraturas e falhas por fadiga (AU et al., 2005).

Outro parametro que influencia fortemente o resultado da reconstrucio
ligamentar e que ainda é escopo de pesquisa (PREVIGLIANO, 2010; PIEDADE
et al., 2006) é a magnitude da pré-tensdo de fixagdo do enxerto, na hora de
ser posicionado no fémur e na tibia. Altas tensdes nos enxertos afetam a
funcionalidade do enxerto e do joelho como sistema (PENA et al., 2006).

Visando elucidar estas questdes, hoje sdo realizadas pesquisas base-
adas em simula¢gdes computacionais para ajudar a determinar os pardmetros
do projeto pré-operatério, mediante:

e modelagem por elementos finitos (PAVAN, 2010; JUNIOR, 2006; DO-
NAHUE et al., 2002; HALLORAN et al., 2005; BENDJABALLAH et al., 1997,
GARDINER; WEISS, 2003; GODEST et al., 2002; GUO et al., 2009; BAHRA-
MINASARB et al., 2010; HASHMI, 2007; INGRASSIA et al., 2011; TODO et al.,
2007; WILLING, 2011; BOUGHERARA et al., 2009; SHI, 2007), e

e modelagens baseados em teoria de mecanismos (PARENTI-CASTELLI;
SANCISI, 2013; WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HUSON
et al.,, 1989; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI

2Cartilagens presentes na articulagdo do joelho com a fungio de diminuir o impacto e pro-
mover a adaptagdo entre as faces articulares do fémur e da tibia.

3Redugio da densidade do osso (osteopenia) em consequéncia da remogdo do esforco normal
do osso por um implante ou prétese.
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etal., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010, 201 1b; SANCISI et
al., 2011; ANDRIACCHI etal., 1983; WISMANS et al., 1980; ABDEL-RAHMAN;
HEFZY, 1993; TUMER; ENGIN, 1993; OLANLOKUN; WILLS, 2002; SHEL-
BURNE; PANDY, 1997).

A modelagem por elementos finitos tem a vantagem de representar
em detalhe a anatomia do joelho, para andlise cinemdtica, dindmica e esta-
tica, mas perdem a fun¢do de restricao das estruturas anatdmicas modeladas,
devido a que os elementos e parimetros do modelo tem uma sutil relacio
com a anatomia (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2012). Se é considerada uma
mesma trajetdria realizada por dois modelos, um desenvolvido por elementos
finitos e outro por teoria de mecanismos, o modelo de elementos finitos terd
um maior nimero de elementos e parametros submetidos a diversas forgas
para desenvolver um mesmo movimento e, por tanto, varios elementos sdo
responsaveis pela fungdo de restricdo de um movimento especifico. Em con-
traste, um modelo desenvolvido por teoria de mecanismos permite que um
Unico elemento seja responsdvel pela funcao de estricdo de um determinado
movimento. Além disso método dos elementos finitos inviabiliza a sintese
geométrica por otimizacdo devido ao alto nimero de elementos utilizados
para representar uma Unica estrutura anatomica.

Na atualidade a modelagem computacional do joelho baseada em te-
oria de mecanismos é focada principalmente na cinemdtica de posicdo do
joelho, de maneira a sintetizar e otimizar um mecanismo capaz de reproduzir
uma trajetéria muito préxima a de um joelho real (PARENTI-CASTELLI; SAN-
CIS1, 2013; WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HUSON et al., 1989;
DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SAN-
CISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010; SANCISI et al., 2011). Devido ao fato
que estas modelagens analisam unicamente a cinemadtica de posicao, tendo
foco no projeto de prétese e Ortese, ndo fornecem informagdes das forgas do
sistema. Embora Sancisi e Parenti-Castelli (2011b) tenha mostrado um mo-
delo de rigidez do joelho, € complexo para anélise e os resultados ali apresen-
tados correspondem a deslocamentos e rotagdes do joelho, e ndo das forgas
que ocorrem nos diversos elementos anatdmicos durante o movimento. Estes
métodos apresentam outras desvantagens, tais como:

e utilizacdo de dois algoritmos de otimizagdo para sintese geométrica:
algoritmos genéticos e algoritmos de métodos numéricos de quase-
Newton (para refinamento),

e resolucdo de um percurso limitado do movimento do joelho (5° a 112°),
ndo incluindo o critico ponto de extensdo maxima (0° de flexdo) nem o
angulo de flexdo méaxima (120°),
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e cxigéncia de uma extensa secio experimental: devendo identificar mi-
lIhares de pontos de inser¢do ligamentar,

e ndo apresentacdo da andlise das forgas in situ dos ligamentos (para uma
Unica posi¢do do ligamento ou enxerto),

e ndo resolucdo das forgas internas do joelho, em funcdo da variagdo da
posi¢do de insercdo de ligamentos ou enxertos.

Apesar de existirem outros modelos que sdo baseados em teoria de
mecanismos e que incluem andlise da dindmica e das forcas, com geometrias
anatdmicas complexas e estruturas viscoeldsticas, como € o caso dos sistemas
multicorpos (ANDRIACCHI et al., 1983; WISMANS et al., 1980; ABDEL-RAHMAN;
HEFZY, 1993; TUMER; ENGIN, 1993; OLANLOKUN; WILLS, 2002; SHELBURNE;
PANDY, 1997), estes possuem as seguintes desvantagens:

e alta demanda computacional (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013, 2012),

e perdem as fungdes de restri¢ao das estruturas anatdmicas devido a com-
plexidade do modelo: os elementos e parametros do modelo tem uma
sutil relagdo com a anatomia (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2012),

e 0s modelos se ajustam a condicdes especificas e resultados experimen-
tais especificos, dificultando a extrapolacdo para diversas condi¢des de
cargas (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2012),

e os resultados sdo dificeis de interpretar para cirurgides e projetistas de
préteses, devido a complexidade do modelo (PARENTI-CASTELLI; SAN-
CIst, 2012).

Embora exista uma grande pesquisa desenvolvida para apoio na deci-
sdo médica, entrevistas com especialistas evidenciaram que hoje sdo aplica-
das técnicas cirurgicas baseadas em experiéncias puramente empiricas, que
demonstraram bons resultados para joelhos de uma populagdo estatistica-
mente significativa. Mas os problemas persistem quando essas técnicas ci-
rirgicas sdo aplicadas em joelhos especificos ou que desviam da anatomia
comum da populacdo estudada. Em outras palavras, a falta de um modelo
customizado (individualizado) que solucione os problemas de varia¢do anato-
mica de cada sujeito € ainda um tema controverso e por resolver, pois o proce-
dimento que teve sucesso em um paciente, ndo necessariamente terd sucesso
em outro.
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1.4 JUSTIFICATIVA

A vantagem do uso de modelagens baseadas em teoria de mecanis-
mos baseia-se no fato de que: uma estrutura anatomica pode ser discretizada
como um elo mecénico que compde o0 mecanismo de modelagem, permitindo
fazer uma correspondéncia dos resultados de forga e cinematica entre o ele-
mento mecanico e o elemento anatdmico de interesse, apresentando poucos
elementos mecanicos a serem analisados.

A modelagem baseada em teoria de mecanismos mantém a funcio de
restricdo das estruturas anatomicas, permitindo uma clara interpretagdo da
funcdo que desempenha cada elemento anatdmico modelado.

A modelagem por teoria de mecanismos é uma técnica mecanica, geo-
métrica e projetiva mais simples que o método dos elementos finitos.

Fica em evidéncia a vantagem da modelagem por teoria de meca-
nismos, quando assume-se que cada ligamento do joelho se comporta de
forma isométrica, ou seja, o comprimento do ligamento praticamente nio va-
ria durante a flexdo passiva do joelho (PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2010, 2011a; SANCISI et al., 2011; KAPANDIJI et al., 2000) o
que facilita a modelagem deles como elos mecanicos rigidos. Quando aplica-
das cargas na tibia e no fémur, o LCA pode ter um alongamento de até 2mm
aproximadamente. Mas a consideracdo de este alongamento para a simulacao
da forga in-situ traz resultados muito préximos das simulagdes que conside-
ram os ligamentos como elos rigidos, como demonstrado em Ponce-Saldias
et al. (2013).

Justifica-se deste modo o desenvolvimento de um modelo personali-
zado (customizado) de joelho que solucione os problemas de variacdo anato-
mica de cada paciente, utilizando a modelagem baseado em teoria de meca-
nismos e método de Davies, permitindo assim uma representacio completa
das posig¢des e forgas de cada estrutura anatdmica, mantendo as vantagens de
uma modelagem de processamento leve, mas sem deixar de representar cada
estrutura anatomica do joelho.

1.5 OBJETIVOS GERAIS

O objetivo principal deste trabalho é propor e implementar uma meto-
dologia para a modelagem computacional do joelho, para auxiliar a decisdao
médica no planejamento pré-operatério de reconstrucio ligamentar de joelho,
fornecendo informagdes da geometria e das forgas dos elementos anatdmicos,
considerando a especificidade de cada paciente. Esta metodologia estard ba-
seada em teoria de mecanismos, método de Davies e otimizagao.
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1.6 OBJETIVOS ESPECIFICOS

e Fornecer uma abordagem unificada e sistematizada para a andlise esta-
tica e cinemadtica do joelho; mediante a aplicacdo de ferramentas como
o método de Davies.

e Fornecer dados das forgas envolvidas nos elemento anatdmicos mode-
lados, durante a flexao do joelho, como a forga in situ no LCA.

e Fornecer uma metodologia que permita a andlise das forcas in situ
quando aplicadas: variagdes nas cargas externas do joelho e variagcdes
nas posi¢des de ligamentos ou enxertos.

e Ampliar a aplicabilidade dos atuais modelos mecéanicos 3-D, limitados
unicamente a andlise cinematica e ao projeto de prétese e Ortese, possi-
bilitando nesses modelos a andlise de forcas e a aplicacao para o projeto
de substituicdo ligamentar.

e Procurar novas técnicas de otimizagdo geométrica em relacao as apli-
cadas nas atuais metodologias de modelagem.

e Buscar vantagens em relacdo as metodologias ja existentes, em termos
de andlise e qualidade das informagdes geradas, sobretudo no que con-
cerne a aplicabilidade no planejamento pré-operatorio.

e Deve ser simples de operar para cirurgides, pesquisadores e projetistas
de prétese, oferecendo uma boa representacao das estruturas anatdmi-
cas e uma clara interpretagcdo dos resultados.

1.7 ESTRUTURA DO TRABALHO

Por se tratar de um trabalho multidisciplinar, este estudo comeg¢a no
capitulo 2 com os fundamentos tedricos biolégicos, onde se aborda a anato-
mia do joelho, a biomecanica do joelho e as técnicas cirdrgicas aplicadas na
reconstrugdo ligamentar do joelho. Com esta teoria tem-se conhecimento dos
requisitos de projeto, e pode-se descrever e analisar em termos da engenharia
os fendmenos que acontecem no joelho humano.

O capitulo 3 apresenta os fundamentos tedricos que ddo o embasa-
mento a metodologia proposta para modelagem do joelho. Esta se¢do é rea-
lizada uma revisdo da geometria e da cinemdtica dos robds paralelos que po-
dem simular o movimento do joelho mediante duas abordagens: por métodos
matriciais (tradicionais) e por dlgebra de quatérnions. A parte de fundamentos
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tedricos contempla também a descri¢do do método de Davies, e uma breve re-
visdo da técnica de otimizac¢ao para ajuste geométrico do modelo. No ambito
das modelagens do joelho baseados em teoria de mecanismos, a utilizagcdo de
quatérnions, algoritmos de Evolucao Diferencial e a aplicagdo do método de
Davies t€m um cardter inédito.

O capitulo 4 apresenta o estado da arte em modelos da articulagio
do joelho humano, revisando desde os primeiros modelos mecanicos em 2-
D, até chegar as mais avangadas e representativas modelagens mecanicas em
3-D, mostrando a evolucdo deles através do tempo.

O capitulo 5 apresenta a metodologia proposta para solucionar a pro-
blematica. Esta metodologia fornece uma abordagem unificada e sequencial
para a modelagem espacial do joelho humano, incluindo a modelagem cine-
matica e estdtica. O método consiste em quatro passos fundamentais: (1)
modelagem mecanica preliminar, (2) se¢do experimental, (3) modelagem ci-
nemdtica e (4) modelagem estdtica. O modelo € validado confrontando os
resultados obtidos computacionalmente e os dados experimentais, tanto cine-
maticos quanto estaticos. Apresenta-se também um exemplo de aplicacio da
metodologia proposta para o planejamento pré-operatdrio de reconstrugdo do
LCA.

Finalmente apresenta-se a conclusio do trabalho.



46



47

2 FUNDAMENTOS TEORICOS BIOLOGICOS

Este capitulo tem a finalidade de apresentar as caracteristicas fisiol6gi-
cas e funcionais do joelho humano que sdo fundamentais para a sintese e mo-
delagem mecanica da articulagdo. Sao resumidos aqui conceitos de anatomia,
biomecanica, técnicas cirdrgicas e planejamento pré-operatdrio da cirurgia de
reconstrugao ligamentar do joelho.

2.1 FUNDAMENTOS ANATOMICOS GERAIS

Para o entendimento da posi¢ao relativa e movimentos entre as dife-
rentes estruturas que formam o corpo humano, foram determinadas as po-
si¢des anatOmicas, 0s planos anatdmicos e os eixos anatdmicos. A posicao
anatOomica € uma convencao adotada em anatomia para descrever as posi¢des
e movimentos dos componentes e segmentos do corpo humano. Para que
o corpo humano assuma a posi¢do anatdmica o corpo estudado deve ficar
de pé com os calcanhares unidos, com os olhos voltados para o horizonte,
os pés também apontando para frente e perpendiculares ao corpo; os bragos
estendidos e com as palmas das maos voltadas para frente (PAVAN, 2010; ZAT-
SIORSKY, 1998) como mostrado na Figura 2.1. A posi¢do relativa de cada
plano esta mostrada na Figura 2.2. O corpo humano pode ser dividido em
trés planos (ZATSIORSKY, 1998) (Figura 2.1).

e Plano sagital: € o plano que divide ao corpo humano nas secc¢des direita
e esquerda. Este plano estd posicionado em direcao antero-posterior.
Se o plano divide ao corpo em duas metades simétricas, € chamado
de plano sagital cardinal ou principal. O que quer que esteja localizado
préximo a este plano € designado como medial, e o que esta longe dele,
lateral.

e Plano transversal: é o plano que atravessa o eixo menor do corpo, desde
o dorso até o ventre, ou seja, desde a sec¢@o posterior para a anterior.
Divide a estrutura transversalmente em por¢des superior e inferior. O
plano transversal que passa pelo centro de massa do corpo é chamado
de plano transversal cardinal ou principal.

e Plano frontal: ou coronal, é perpendicular aos planos sagital e trans-
versal. O plano frontal divide o corpo nas sec¢des anterior e posterior.
Quando este plano passa pelo centro de massas € chamado de plano
frontal cardinal ou principal.
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Plano sagital

Plano frontal

Plano transversal

Lot

-

Figura 2.1 — Planos anatémicos do corpo humano. Adaptado de Pavan
(2010).

Os eixos de interseccdo dos planos estdo apresentado na Figura 2.2 e
sdo chamados de:

e Anterior-posterior: interse¢do do plano sagital e transversal.
e Longitudinal: intersec¢@o do plano sagital e frontal.

e Lateral-medial: intersec¢@o do plano frontal e o transversal.

A posicdo anatOmica e os eixos anatdmicos nao permitem a descri¢do de
movimentos das articulagdes ou membros se a posicdo ndo é a anatdmica,
como por exemplo quando o tronco esta torcido ou flexionado.
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Figura 2.2 — Eixos anatdomicos e posicoes relativas. Adaptado de (HAMILL;
KNUTZEN, 2009).

2.2 ANATOMIA DO JOELHO

Analisando o joelho, especificamente na posicio anatdmica, definem-
se os planos e eixos anatdmicos como mostrado na Figura 2.3.

Para apresentar organizadamente a anatomia do joelho, divide-se esta
em quatro partes fundamentais: anatomia dssea, anatomia muscular, anato-
mia ligamentar e meniscos.

2.2.1 Anatomia 6ssea do joelho

A articulagdo do joelho é formada pela extremidade distal ! do fémur,
extremidade proximal da tibia e a patela (Figura 2.4).

A presenga de meniscos interpostos ao fémur e tibia ajuda na lubrifi-
cacdo e fornece simetria a articulacdo. As superficies dsseas do fémur e da
tibia sdo ndo concordantes, pois ambas sdo convexas em certa faixa angu-
lar da flexdo (KAPANDII et al., 2000). Esta ndo concordincia é compensada
pela interposicdo dos meniscos, aumentando a superficie de contato e dando
concavidade a superficie articular da tibia.

Regidio mais afastada da origem do elemento anatémico. Contrario de proximal.
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Eixo lateral-
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Figura 2.3 — Planos e eixos do joelho direito. Adaptado de (HAMILL;
KNUTZEN, 2009; PAVAN, 2010).

P } TN Femur

Patela A\ ) \ 4 . R Articulagao femoropatelar
~> T~ Articulagdo | Articulagio tibiofemoral
Joelho o) dojoelho I articulago tibiofibular
| Articulagao
_ _Fibula | Tibia

Figura 2.4 — Joelho direito com suas trés articulagcdes. Adaptado de (PUTZ et
al., 2008; PAVAN, 2010).

Além disso, a articulagdo é rodeada por ligamentos 2 e miisculos (CAIL-
LIET; DOLOROSAS, 1976; PAVAN, 2010) que completam sua estabilizacdo. A
articulagdo do joelho € formada por trés articulagdes, a femoropatelar, a tibi-
ofemoral e a tibiofibular. Assim € importante conhecer as estruturas anatdmi-
cas que compdem a regido distal do fémur, proximal da tibia e a patela. As
estruturas dsseas do joelho podem ser observadas na Figura 2.4.

e A extremidade distal do fémur.
A extremidade distal do fémur consiste em dois condilos recurvados,
o medial e o lateral. O condilo medial € maior e possui uma curvatura

2Um ligamento é um feixe de tecido fibroso que pode ligar dois ou mais ossos de uma arti-
culacdo. Estd constituido por fibras coldgenas ordenadas em feixes compactos e paralelos, o que
lhe constitui grande rigidez e resisténcia mecanica.
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mais simétrica; na face interior dele, estd a regido de inser¢do do LCP
(ligamento cruzado posterior). O condilo lateral ¢ menor e possui uma
curvatura mais abrupta; na face interior dele esta a regido de inser¢ao
do LCA (ligamento cruzado anterior). Os condilos estdo separados por
um profundo sulco em forma de U: a fossa intercondilar. A superficie
femoral estd em contato por duas articulagdes: anteriormente a femoro-
patelar e inferiormente a tibiofemoral . Esta estrutura anatdmica pode
ser observada na Figura 2.5 e 2.6.

Face patelar

Epicondilo lateral Epicondilo medial

Condilo medial

Coéndilo lateral /\

Incergdo do LCP
Incergdo do LCA Fossa intercondilar

Figura 2.5 — Vista inferior da extremidade distal do fémur direito. Adaptado
de (PUTZ et al., 2008; PAVAN, 2010).

Epicondilo lateral

Céndilo lateral —+

Sulco popliteo

Figura 2.6 — Vista lateral da extremidade distal do fémur direito. Adaptado
de (PUTZ et al., 2008; PAVAN, 2010).

o A extremidade proximal da tibia.

A extremidade proximal da tibia (Figura 2.7) expande-se para construir
uma plataforma destinada a articular-se com a extremidade distal do
fémur.
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Condilo Condilo medial

lateral
Tuberosidade

da tibia

Figura 2.7 — Vista frontal da extremidade proximal da tibia direita. Adaptado
de (PUTZ et al., 2008).

Tuberosidade da tibia

Area intercondilar
anterior

Condilo medial

Tubérculo intercondilar
medial

Figura 2.8 — Vista superior da extremidade proximal da tibia direita.
Adaptado de (PUTZ et al., 2008).

Esta plataforma estd constituida pelos platds medial e lateral da tibia
(Figura 2.8) que apresentam faces articulares na sua parte superior (DANGELO,
1984; PAVAN, 2010). Por sua vez, a Figura (2.9) apresenta as zonas de insercio
do ligamento cruzado anterior (LCA), do ligamento cruzado posterior (LCP)
e dos meniscos medial e lateral.

o A patela.

A patela € um osso sesaméide (nome dado a ossos inseridos em ten-
ddes) triangular, com cerca de 50 mm de didmetro médio, que estd
incluido no tenddo de insercdo do musculo quadriceps da coxa (DAN-
GELO, 1984). A superficie patelar tem a forma de sela e é assimétrica,



53
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posterior do menisco
lateral

Incergdo do LCP

Figura 2.9 — Regides de insercao dos ligamentos LCP, LCA e meniscos na
tibia direita. Adaptado de (NETTER, 1996).

com a face lateral maior e mais convexa que a face medial, sendo cons-
tituida pelas seguintes partes: base superior, dpice inferior, face articu-
lar medial e face articular lateral (DANGELO, 1984; PAVAN, 2010) como
apresentado na Figura 2.10. Articula-se com a face patelar do fémur,
entre os condilos femorais. Os movimentos da patela variam em rela-
cdo a flexdo e a extensdo do joelho, basicamente em trés partes:

— Extensdo completa: as faces articulares medial e lateral da patela
repousam na por¢do superior do sulco femoral.

— Flexdo a 90 graus: as superficies articulares articulam-se com
seus respectivos condilos femorais.

— Flexdo maxima: a superficie articular impar (entre a zona medial
e a lateral) faz contato com o fémur.

A superficie maxima de contato é de 1/3 da superficie patelar quando
o angulo de flexdo € de 45 graus.

_Base da patela Base da patela

——Face articular
Lateral

~ Face anterior | Medial

Apice da patela Apice da patela

Figura 2.10 — Vista anterior e posterior da patela.
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2.2.2 Anatomia muscular do joelho

O joelho € estabilizado e movimentado por misculos superiores que
cruzam a articulacio, originando-se acima da articulacdo do quadril, e por
musculos inferiores da perna que se originam acima do joelho, Figura 2.11.

Os miisculos anteriores que compdem o membro inferior podem ser
observados na mesma Figura 2.11.

Assim, os grupos musculares do membro inferior podem ser classi-
ficados em extensores, flexores, adutores, abdutores (CAILLIET; DOLOROSAS,
1976; KAPANDII et al., 2000) e rotadores (KAPANDII et al., 2000).



M. superiores

M. inferiores

55

M. iliaco (I) 227

(F Al
[

M. ili -
topsoas M. iliopsoas

maior (IM)

M. tensor da
M. abdutores < fascia lata (TFL)

~ M. pectineo (Pe) Z
M. sartério (Sa) — o
1 M. adutor longo (AL) g:
S
- a
o M. to lateral (VL . <
3 vasto lateral (VL) M. grécil (G)
§ E M. reto femoral (RF)
o
s E) M. vasto medial (VM)

M. fibular longo (FL) M. gastrocnémio (Ga)
M. fibular anterior (FA)
M. séleo (S)
M. extensor longo dos dedos (ELD)
M. extensor longo do halux (ELH)
§ (@Y

Figura 2.11 — Musculos anteriores da perna: superiores e inferiores,

modificado de (PUTZ et al., 2008; PAVAN, 2010).

Muisculos extensores: O quadriceps € o principal grupo muscular encar-
regado da extensdo do joelho. Trata-se de um grupo muscular potente,
sua superficie de seccdo fisiolégica é de 14800 mm>. O quadriceps
pode chegar a desenvolver, no trajeto da extensdo, aproximadamente
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1300N. O quadriceps € trés vezes mais potente do que os flexores. En-
tretanto, quando o joelho estd em hiperextensdo a a¢do do quadriceps
ndo é necessdria para manter a posi¢do de pé; porém quando se inicia
uma minima flexdo, uma intervengdo enérgica do quadriceps é neces-
sdria para evitar a queda por flexdo do joelho (KAPANDII et al., 2000).

O quadriceps, apresentado na Figura 2.12 é constituido, como o seu
nome indica, por quatro corpos musculares que se inserem na tibia,
(KAPANDII et al., 2000):

— trés musculos monoarticulares: o vasto intermédio (VI), o vasto
lateral (VL) e o vasto medial (VM).

— um misculo biarticular: o reto femoral (RF).

M. vasto lateral
(VL)

M. reto femoral
(RF)

M. quadriceps femoral

M. vasto medial
(VM)

Figura 2.12 — Musculos extensores do joelho: quatro corpos musculares que
formam o quadriceps femoral, modificado de (PUTZ et al., 2008; KAPANDIT et
al., 2000; PAVAN, 2010).

Dentro dos musculos classificados como extensores, encontra-se o mus-
culo tensor da fascia latta (TFL), mas pode ser considerado também
como flector quando o joelho ndo esta totalmente estendido.
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e Misculos flexores: Os flexores do joelho formam parte do comparti-
mento posterior da coxa, e podem ser divididos em miisculos monoar-
ticulares e biarticulares.

— Os musculos flexores monoarticulares sdo (Figura 2.13): a cabega
curta do biceps femoral e o popliteo (Pop).

— Os musculos flexores biarticulares possuem uma a¢ao simultanea
de flex@o e extensdo do quadril; portanto sua agdo sobre o joelho
depende da posi¢do do quadril (KAPANDII et al., 2000). Este grupo
¢é chamado de isquio-tibiais, e é formado pelos musculos: cabega
longa do biceps femoral (B), semitendinoso (ST), semimembra-
noso (SM) e sartdrio (Sa), mostrados na Figura 2.13; e o musculo
grécil (G) mostrado na Figura 2.11.

/ ‘ \
f \\ \ M. tensor da fascia | ‘
.\ lata(TFL)
M. semitendinoso (ST) £ |
| \
B M. sartorio (Sa) | \ 1
& ( | Cabega
\ \ ] longa
\ Trato ,\; M. biceps
1 liotibial (TT) M. semimembranoso (SM) -\i | Cabega femoral (B)
({EIN W curta
y \ ) /// \\ \ \
f Yo 2 /
/ (
(

J | P

/4 (e

\

M. popliteo (Pop) f

Figura 2.13 — Musculos flexores do joelho ou isquio-tibiais, adaptado de
(PUTZ et al., 2008; KAPANDII et al., 2000; PAVAN, 2010).

e Miusculos rotadores: Os flexores do joelho (e o flexor-extensor TFL)
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se em dois grupos dependendo do ponto de inser¢do no membro infe-
rior (Figura 2.14).

— Por inser¢do lateral: sdo os musculos rotadores externos (RE),
representados pelo biceps femoral (B) e o tensor da fascia lata
(TFL), nas Figuras 2.13 e 2.14. Quando ativados fazem o joelho
girar de tal forma que a ponta do pé se dirige para fora. O tensor
da féscia lata s6 age como flexor-rotador externo quando o joelho
estd flexionado. Pelo contrdrio, em um joelho totalmente esten-
dido, perde a sua ac@o de rotagd@o para transformar-se em extensor
(KAPANDII et al., 2000).

— Por inser¢cdo medial: sdo os rotadores internos (RI), representa-
dos na Figura 2.14 pelo sartério (Sa), o semitendinoso (ST), o
semimembranoso (SM), o vasto medial (VM) e o popliteo (Fi-
gura 2.13). Quando estes musculos sdo ativados, o joelho gira de
tal forma que a ponta do pé se dirige para dentro. Agem como
freios da rotacdo externa com o joelho flexionado, de forma que
protegem os elementos cdpsulo-ligamentares quando estes sao re-
queridos violentamente durante um giro inesperado da perna que
suporta 0 peso (KAPANDIJI et al., 2000).

e Miisculos adutores 3: sdo os miisculos que ao serem ativados, aproxi-

mam o membro inferior ao plano sagital. Este grupo muscular esté for-
mado pelos musculos (NETTER, 1996): grécil (G), adutor longo (AL),
pectineo (Pe), apresentados na Figura 2.11, e pelo adutor curto (AC) e
adutor magno (ADM), mostrados na Figura 2.15. O musculo pectineo
além de aduzir a coxa, auxilia na flexdo do quadril. O musculo grécil
além de aduzir a coxa auxilia também na flexdo e rotacdo medial (ou
interna) do joelho, (NETTER, 1996).

e Miisculos abdutores *: sdo os miisculos que ao serem ativados, afastam

o membro inferior do plano sagital. Este grupo muscular esta formado
pelos musculos (NETTER, 1996): tensor da fascia lata (TFL), sartério
(Sa), apresentados na Figura 2.11. O musculo tensor da féscia lata
abduz o quadril e auxilia na flexdo e rotacdo medial (ou interna) do
quadril; e na rotacdo lateral (ou externa) do joelho. O miisculo sartdrio
além de abduzir a coxa, auxilia na flexdo e rotacdo lateral (ou externa)
da coxa; e na flexdo e rotagdo medial (ou interna) do joelho (NETTER,
1996).

3 Adugdo: movimento do segmento aproximando-se ao plano sagital.
4 Abdugdo: movimento do segmento afastando-se do plano sagital.
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Figura 2.14 — Musculos rotadores internos (RI) e externos (RE) do joelho,
adaptado de (KAPANDII et al., 2000).

2.2.3 Anatomia ligamentar do joelho

Além do tecido 6sseo a articulac@io do joelho é composta por tecidos
fibrocartilaginosos na forma de ligamentos, meniscos e superficies articula-
res sinoviais (cartilagem) (PAVAN, 2010). A cartilagem articular e os meniscos
ajudam no amortecimento das for¢as suportadas pelo joelho, juntamente com
o liquido sinovial que funciona como lubrificante. Os ligamentos atuam como
estabilizadores e limitantes dos movimentos impostos pela acdo dos muscu-
los.

Os principais ligamentos que compdem o joelho sdo os capsulares, os
colaterais (medial e lateral), e os cruzados (anterior e posterior). Na sequéncia
faz-se uma descricdo de cada uma destas estruturas.

e Ligamentos capsulares (Figura 2.16): estdo formados por uma bainha
fibrosa que contorna a extremidade inferior do fémur e a extremidade
superior da tibia, mantendo-as em contato entre si e formando as pare-
des ndo dsseas da cavidade articular. A sua camada mais profunda esta
recoberta pelo liquido sinovial (KAPANDII et al., 2000). Os ligamentos
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M. adutor
magno (ADM)

Figura 2.15 — Musculos adutores do joelho. Na esquerda: vista anterior
adutor curto (AC). Na direita: vista anterior e posterior do adutor magno
(ADM). Adaptado de (NETTER, 1996).

capsulares promovem secundariamente a estabilidade do joelho.

Cépsula ligamentar do \
joelho

Figura 2.16 — Vista lateral (com tecido muscular) e posterior (sem tecido
muscular) da cdpsula ligamentar do joelho. Adaptado de (NETTER, 1996).

e Ligamentos colaterais (Figura 2.17): refor¢cam a cdpsula articular pelo
seu lado interno e externo, assegurando a estabilidade lateral do joelho
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em extensdo. O ligamento colateral medial estende-se da face cutinea
do condilo medial até a extremidade superior da tibia, e o ligamento co-
lateral lateral estende-se da face cutdnea do condilo lateral até a cabeca
da fibula (KAPANDII et al., 2000; PAVAN, 2010).

e Ligamentos cruzados: Os ligamentos cruzados (Figura 2.17) atuam na
restricdo dos movimentos de flexdo, extensdo, rotacdo no eixo longi-
tudinal e translagdes no eixo anteroposterior (Figura 2.3). ligamento
cruzado posterior (Figura 2.17) € tensionado em flex@o e o ligamento
cruzado anterior € tensionado em extensdo. Desta forma os ligamentos
cruzados atuam como principais limitadores dos movimentos de hiper-
flexdo e hiperextensdo no joelho (KAPANDII et al., 2000; PAVAN, 2010).
Outro importante papel do LCA ¢é o impedimento da translagio anterior
da tibia.

Ligamento cruzado
posterior (LCP)

Ligamento cruzado
anterior (LCA)

Ligamento colateral
lateral (LCL)

Ligamento colateral
medial (LCM)

Figura 2.17 — Vista anterior e posterior dos ligamentos colaterais e cruzados
do joelho direito. Adaptado de (NETTER, 1996).

2.2.4 Anatomia interarticular do joelho: meniscos

Os meniscos s@o placas semilunares de fibrocartilagem que repousam
na face articular dos platos da tibia; cobrindo 2/3 da superficie articular. As
suas principais fungdes sdo amortecer impactos e aprofundar a face de con-
tato tibiofemoral, ou seja, compensar a ndo concordancia destas superficies
articulares (KAPANDII et al., 2000). Esta ndo concordancia € devida a que a
superficie 6ssea do platd tibial lateral € convexa sagitalmente (forma de sela
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de cavalo), portanto o cdndilo femoral lateral (também convexo) € instavel
sobre esta "lombada".

Em relacdo a forma dos meniscos, a superficie superior € concava e
estd em contato com os condilos femorais. A superficie inferior € plana e estd
em contato com os platds tibiais (Figura 2.18).

Condilo medial
do fémur

Condilo lateral
do fémur

Menisco lateral Menisco medial

Platos tibiais

Figura 2.18 — Vista anterior da articulacio aberta do joelho direito
semiflexionado. Podem se ver os meniscos, os platds tibiais e os condilos
femorais. Adaptado de (NETTER, 1996).

A forma dos meniscos € explicada na Figura 2.19: quando uma esfera
(E) é colocada sobre um plano (P), existe contato através de um ponto tangen-
cial. Para aumentar a superficie de contato entre (E) e (P), deve-se interpor
um anel que represente o volume que existe entre o (P), (E) e o cilindro (C)
tangencial a esfera. Este anel (de cor vermelho) tem a mesma forma de um
menisco, possuindo uma sec¢do € triangular. Cada uma das trés faces do anel
vermelho (Figura 2.19) tem as seguintes caracteristicas:

e Face superior concava, em contato com os condilos.

e Face periférica cilindrica, sobre a qual se fixa a cdpsula articular do
joelho.

e Face inferior quase plana, situada na periferia dos platds tibiais.

Analisando o corte sagital do menisco, pode-se ver na Figura 2.20
que a borda externa é mais grossa e convexa, enquanto que a borda interna é
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mais delgada e de forma geométrica livre. Os meniscos, em forma de anéis,
estdo interrompidos ao nivel das espinhas tibiais (entre os platds tibiais) com
a forma de uma meia-lua, com um corno anterior e outro posterior.

Analisando os meniscos desde o plano transversal em forma superior,
tem-se que (Figura 2.21):

e O menisco medial: tem formato semicircular, possui um didmetro apro-
ximado de 35 mm e estd firmemente fixo a fossa intercondilar poste-
rior. Fixa-se a cdpsula articular por intermédio do ligamento medial
profundo.

e O menisco lateral: tem forma quase circular, forma um anel quase com-
pleto (fechado) e se fixa firmemente as fossas intercondilares. Conecta-
se posteriormente com o condilo medial do fémur e ao LCP por in-
termédio do ligamento meniscofemoral. O ligamento colateral lateral
(LCL) esta separado de seu menisco pelo tenddo do musculo popliteo
(Pop), que envia uma expansio fibrosa a margem posterior deste me-
nisco (KAPANDII et al., 2000) como mostrado na Figura 2.21.

Face superior

Face inferior — A

Figura 2.19 — Analogia da geometria do menisco, intersectando um cilindro
(C) entre uma esfera (F) e um plano (P). Adaptado de (KAPANDIT et al., 2000).
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Borda interna

Figura 2.20 — Borda externa e interna do menisco, no corte sagital do joelho.
Adaptado de (NETTER, 1996).

Forma circular

Tendao do
musculo popliteo

Ligamento meniscofemoral
Ligamento medial

\ profundo
LCLw, S

\

Fossa intercondilar

Menisco lateral Menisco medial
Figura 2.21 — Vista superior interna dos meniscos. Adaptado de (NETTER,
1996).

2.3 BIOMECANICA DO JOELHO

O movimento do fémur em relaco a tibia é governado pelos ligamen-
tos e restricdes geométricas das superficies articulares. A posic¢do espacial da
tibia em relagdo ao fémur pode ser descrita por trés coordenadas que com-
pdem o vetor p=(x,y,z), enquanto a orientacdo espacial pode ser descrita por
trés angulos que compdem o vetor v=(a, B, 7) (Figura 2.22). Os vetores p e
v especificam o movimento do centro anatdmico do fémur Sy em relacdo ao
centro anatomico da tibia S;, onde S; € considerado como a origem do sistema
coordenado. O centro anatdmico do fémur Sy estd localizado no ponto mé-
dio entre os condilos femorais, enquanto o centro anatdmico da tibia S; estd
localizado no ponto médio entre os condilos tibiais (platds) (GROOD; SUNTAY,
1983). Como apresentado na Figura 2.22, as dire¢des das translacdes p sdo
definidas como: anterior-posterior x, proximal-distal (axial) y e medial-lateral
z. As orientacdes dos dngulos que compdem v sdo definidas como: flexdo-
exensdo o, varus-valgus 3 e rotagdo interna-externa Y.
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3 Translagdes:
x = Anterior - Posterior (A-P)
y = Proximal - Distal (P-D)
z = Medial - Lateral (M-L)

3 Rotagdes:
Y = Interna - Externa (A-P)
B = Varus - Valgus (V-V)
o= Flexao - Extensao (F-E)

X
Flexdo - Extensdo

Varus-Valgus

Rotacgao
Interna-Externa

Figura 2.22 — Trés translagdes e trés rotacdes do joelho.

O joelho pode desenvolver dois tipos € movimentos: a movimentacio
ativa (Figura 2.23a) e a movimentagdo passiva (Figura 2.23b). E considerada
movimentacao ativa, quando o joelho estd sujeito a prépria ativacdo muscular
ou a uma carga externa. A movimentagdo ativa possui seis graus de liberdade
(6 — DOF) (WOO et al., 1999), isto significa que sdo necessdrias seis varidveis
independentes para descrever completamente a postura espacial instantdnea
do fémur em relagdo a tibia.

E considerada movimentagio passiva, ou flexdo passiva, quando o jo-
elho ndo estd sujeito a nenhuma ativacdo muscular or carga externa. A mo-
vimentagdo passiva possui 1 — DOF (PARENTI-CASTELLI et al., 2004), isto sig-
nifica que € necessdria uma unica varidvel independente para definir com-
pletamente a postura espacial instantanea do fémur em relacfo a tibia. Por
exemplo, impondo um angulo de flexdo o para o fémur, pode ser obtida uma
posicdo e orientacdo univoca para ele em relacdo a tibia. Impondo vdrios
angulos de flexdo o. na movimentacdo passiva, obtém-se uma trajetdria es-
pacial univoca e reproduzivel. Na Tabela 5.2 sdo indicadas as caracteristicas
relevantes da movimentacao ativa e passiva.

Além dos movimentos acima indicados, o joelho humano apresenta
dois importantes movimentos no percurso da flexdo extensdo: o movimento
screw-home e 0 movimento rollback (KAPANDII et al., 2000). Em ambos os
movimentos, a participagdo dos ligamentos cruzados é fundamental.

O movimentos screw-home (Figura 2.24) € desenvolvido no plano
transversal e corresponde a rotagdo interna-externa da tibia nos primeiros 20°
de flexdo, desde a extensdo maxima. Este movimento acontece tanto na mo-
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Movimentagao ativa do joelho

6-DOF

Movimentagao passiva do joelho

1-DOF: Trajetoria espacial univoca

b)

Figura 2.23 — Movimentos do joelho: a) movimentacio ativa e b)
movimentacio passiva.

Tabela 2.1 — Caracteristicas da movimentagdo ativa e passiva.

Movimentagdo ativa

Movimentagdo passiva

Produzida quando aplicada cargas
externas e/ou ativa¢do muscular.

Produzida em auséncia de cargas
externas ou ativa¢do muscular.

Trajetdria espacial de 6 — DOF'.

Trajetéria espacial de 1 — DOF,
univoca e reproduzivel.

Para conhecer a posicdo p e orien-
tacdo v € necessdrio definir seis va-
ridveis independentes.

Para conhecer a posicao p e orienta-
¢do v é necessdrio definir uma tnica
varidvel independente, por exemplo
o angulo de flexdo o.

Depende das caracteristicas hipe-
relasticas de ligamentos, meniscos,
cartilagens, superficies de contato,
musculos, etc.

Depende de estruturas anatdmicas
fundamentais: ligamentos e super-
ficies articulares.

vimentacao passiva quanto na ativa.

O movimento rollback (Figura 2.25) € o movimento do fémur em re-
lacdo a tibia definido no plano sagital, onde a razdo de deslizamento varia
durante a flexdo do joelho (KAPANDII et al., 2000). O movimento rollback
acontece tanto na movimentagdo passiva quanto na ativa. Autores como Ka-
pandji et al. (2000) descrevem da seguinte maneira esse movimento: "A partir
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Extensao Flexdo

Figura 2.24 — Movimento screw-home.

de uma extensdo maxima, o condilo comeca a rolar sem resvalar e depois o
deslizamento comeca progressivamente a predominar sobre o rolamento, de
maneira que no fim da flexdo o condilo resvala sem rolar".

-

Extensao Flexdo

Figura 2.25 — Movimento rollback.
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A andlise da movimentacdo passiva € muito importante para a ana-
lise da estabilidade do joelho, o projeto de préteses e o planejamento pré-
operatorio (SANCISI et al., 2011), pois a movimentacao passiva é determinada
pelas estruturas anatdmicas fundamentais do joelho (ligamentos e condilos),
permitindo identificar a fun¢do de restricdo de cada uma dessas estruturas
e analisar também a influéncia operacional que cada uma delas tem sobre
a cinemdtica da articulacdo como um conjunto. Além disso o fato da mo-
vimentacdo passiva possuir 1 — DOF permite que a andlise cinemadtica seja
mais simples do que a movimentagdo ativa. Por estas razdes a movimentacio
passiva ¢ utilizada no método proposto desta tese.

2.4 TECNICAS CIRURGICAS NA RECONSTRUCAO DO LCA

Na maior parte das atividades corriqueiras e esportivas, tanto para
jovens como para pessoas de idade média e avancada, os ligamentos mais
susceptiveis de serem lesados sdo o ligamento cruzado anterior (LCA) e o
ligamento colateral medial (LCM) (WOO et al., 2004). A frequéncia destas le-
soes equivalem a 90% do total das lesdes do joelho (MIYASAKA et al., 1991).
Estima-se que anualmente acontecem entre 150.000 e 200.000 novas lesdes
de LCA e 140.00 lesdes combinadas de LCA e LCM nos Estados Unidos
(MIYASAKA et al., 1991; BEATTY, 1999).

Pesquisas em animais t€m demonstrado que o LCM pode reparar-se
espontaneamente sem necessidade de procedimentos cirtirgicos, voltando sa-
tisfatoriamente ao seu funcionamento normal (WOO et al., 2004). Por outro
lado, as lesdes do LCA que apresentam ruptura parcial ou total, precisam de
interven¢do cirdrgica para sua reconstru¢do (FETTO; MARSHALL, 1980). Os
resultados da cirurgia do LCA t€m geralmente sucesso, podendo a maioria
dos pacientes voltar as atividades cotidianas e esportivas.

Em virios casos de lesdes combinadas de LCA e LCM, o processo de
restauragdo do LCM leva mais tempo, pois a auséncia do LCA sauddvel faz
com que esfor¢os adicionais sejam concentrados no LCM. Pesquisas revela-
ram que reconstrucdes satisfatérias do LCA derivam em efeitos benéficos na
reparagdo natural do LCM por reducdo dos esforcos nos ligamentos (MA et al.,
2000). Embora os tratamentos de lesdes combinadas de LCA e LCM este-
jam ainda em discussdo, resultados de pesquisa indicam que os tratamentos
que envolvem primeiro intervencdes cirdrgicas para o LCA seguido de trata-
mentos nao-cirdrgicas para o LCM sio satisfatérios (SHELBOURNE et al., 1995;
LARSON, 1980).

Fica em evidéncia a importancia predominante da cirurgia do LCA
em relacdo aos procedimentos de reconstru¢do dos demais ligamentos; por-
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tanto se realizard uma revisdo focada nos procedimentos de reconstrucio do
LCA, nos fatores que afetam os resultados da cirurgia do LCA, e também nas
ultimas tendéncias na reconstru¢do do LCA.

2.4.1 Procedimento de reconstrucao do LCA

A primeira reconstrug@o intra-articular do LCA comegou com Hey-
Groves em 1917, mas foi dada a conhecer por O’Donoghue em 1950 (WOO et
al., 2006a). A introducdo do equipamento de artroscopia introduziu mudan-
¢as revoluciondrias na cirurgia do LCA (SHELBOURNE; NITZ, 1990; BARTLETT,
1983; NOYES et al., 1987), e desde entdo (1970-1980) os procedimentos cirdr-
gicos no LCA tém tido um grande crescimento (BENNETT; CHEBLI, 2003).

O objetivo mais recente da reconstru¢do do LCA tem sido a restaura-
¢a0 da fun¢do do joelho ao nivel de um LCA intacto. Pesquisas em laboraté-
rio com equipamentos robdticos e automatizados estdo sendo realizadas com
a finalidade de avaliar a efetividade das técnicas cirdrgicas, demonstrando que
ainda existem falhas em devolver uma étima fung@o rotatéria ao joelho (YAGI
etal., 2002; YOO et al., 2005).

Na hora da operagdo, o paciente normalmente recebe anestesia geral,
embora sejam usadas outros tipos de anestesia.

O procedimento de reconstru¢cdo do LCA € baseado na substitui¢do do
LCA danificado por um enxerto. O tecido que substituird o LCA lesado vem
do préprio corpo ou de um doador (caddver). O tecido coletado do préprio
corpo é chamado de autoenxerto. O tecido coletado de um doador é cha-
mado de aloenxerto. As estruturas anatdmicas mais comuns para coletar o
tecido de autoenxerto sdo: o tenddo patelar (Figura 2.26), também conhecido
como enxerto BPTB (bone patellar tendon bone); o tendao semitendinoso
e o tenddo grécil (Figura 2.27), que sdo enxertos também conhecidos como
QSTG (quadrupled semitendinosus and gracilis tendon grafts); e os tenddes
dos quadriceps (Figura 2.28). Os lugares de coleta de aloenxertos sdo: tendao
patelar, tenddo de aquiles, semitendinoso e gricil.
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Figura 2.26 — Tenddo patelar (BPTB) utilizado como enxerto para
substituicdo do LCA. Adaptado de (INSTITUTE, 2010).

, . . Musculo grécil
Musculo semitendinoso g

Tendao semitendinoso Tendao gracil

Figura 2.27 — Tenddes semitendinoso e grécil utilizados como enxertos
(QSTG) para substitui¢do do LCA. Adaptado de (KIRITSIS, 2001).

Tend3o do quadriceps

Figura 2.28 — Tendao do quadriceps utilizado como enxerto para substituicdo
do LCA. Adaptado de (NETTER, 1996).

A cirurgia do LCA comeca com um exame de artroscopia do interior
do joelho (Figura 2.29). Esta técnica cirdrgica se realiza mediante trés pe-
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quenas incisdes de aproximadamente 6 mm de comprimento para criar "en-
tradas"no joelho. Uma luz de fibra dptica ilumina o interior do joelho e uma
camera de video fornece as imagens a um monitor para que o cirurgido possa
ver dentro da articulag@o. Uma solucio salina estéril € continuamente bombe-
ada até o joelho mediante uma canula para manter a zona de operag¢ao sempre
limpa.

Canula

W=

Artroscopio
(camera e luz)

Instrumento
artroscopico

Figura 2.29 — Artroscopia do joelho. Adaptado de (GOLLOGLY etal., 2011).

Depois que os cirurgides inspecionam o joelho, os restos de LCA le-
sado sdo removidos com instrumentos especiais, como apresentado na Figura
2.30. A superficie intercondilar onde estd a inser¢do do LCA (normalmente
a correspondente ao fémur), é preparada com uma fresa de alta velocidade a
modo que a localizag¢do do tinel para a fixacdo femoral seja pré-visualizado
claramente.

Figura 2.30 — Remocdo do LCA lesado. Adaptado de (GOLLOGLY et al.,
2011).
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Na sequéncia, sdo realizados os tineis no fémur e na tibia com furadei-
ras especiais (Figura 2.31), para que o enxerto possa ser colocado na mesma
posicdo do LCA original. O enxerto coletado, é entdo passado pelo tinel,
tensionado e fixado mediante estruturas mecanicas rigidas, como parafusos
especiais, que ajudam a segurar o enxerto ao osso (Figura 2.31). Alguns
cirurgides trancam o enxerto antes de passa-los pelo tinel, para dar maior
resisténcia. Uma grande variedade de técnicas de fixacdo tem sido desenvol-
vidas para ancorar o enxerto ao 0sso; assim, diferentes técnicas sdo usadas
dependendo do tipo de enxerto.

Uma vez que o enxerto € fixado, as incisdes sdo fechadas e cobertas
com ap6sitos esterilizados sobre todo o joelho. Estes ap6sitos devem perma-
necer alguns dias até as feridas sararem. O retorno as atividades cotidianas
ou esportivas normalmente leva de quatro a seis meses.

Realizagdo dos tuneis Fixagédo do enxerto

Figura 2.31 — Ttneis sdo realizados no joelho e posteriormente o enxerto é
fixado. Adaptado de (GOLLOGLY et al., 2011).

2.4.2 Fatores que afetam o resultado da reconstrucio do LCA

Os fatores que podem alterar o resultado de uma reconstru¢do do LCA
incluem a sele¢@o do enxerto, a localizacdo do tunel, a tensdo inicial do en-
xerto (pré-tensdo), o tipo de fixa¢do do enxerto, o movimento do enxerto no
tinel, e a cicatrizacdo do enxerto e do tinel (WOO et al., 2006a; PENA et al.,
2006; AU et al., 2005). O detalhamento de cada um destes fatores € apresen-
tado a seguir (Figura 2.32).

e Selecao do enxerto: ao longo dos anos t€m sido utilizada uma varie-
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ESCOLHA DO ENXERTO

LOCALIZAGAO DO TUNEL

TENSAO DO ENXERTO

FIXACAO DO ENXERTO

MOVIMENTACAO
NO TUNEL

CICATRIZACAO DO
ENXERTO

V

Similar a um LCA normal

Figura 2.32 — Sequéncia 16gica dos fatores a ser considerados na
reconstru¢do do LCA em ordem a obter um resultado satifatério. Adaptado
de (WOO et al., 2006a).

dade de autoenxertos e aloenxertos na reconstru¢cdo do LCA. Também
tém sido experimentados alguns enxertos sintéticos mas com resulta-
dos deficientes. Para os autoenxertos, 0 BPTB ¢ QSTG sido os mais
comuns, embora alguns cirurgides usem também o tenddo do quadri-
ceps ou do trato iliotibial (Figura 2.13). Atualmente os autoenxertos
BPTB tém sido proclamados como os padrdo ouro (gold standard) na
reconstrucdo do LCA.

Recentemente, questdes relacionadas a tendéncia de lesdes e doencas
no sitio de coleta, como artrofibrose, sindrome de dor patelo-femoral
e fraqueza nos quadriceps, tém causado uma mudanga no paradigma.
Assim, tém aumentado significativamente o uso do enxerto de ten-
dao semitendinoso e do tenddo gracil (QSTG) (GOLDBLATT et al., 2005;
FORSSBLAD et al., 2006). Um enxerto BPTB (patelar) de 10 mm de lar-
gura possui uma rigidez de 210 + 65 N/mm e possui uma resisténcia
maxima equivalente de 1784 + 580 N (WILSON et al., 1999; WOO et al.,
2006a). Estes valores sdo compardveis aos apresentados pelo complexo
fémur-LCA-tibia (FATC) de um individuo jovem: 242 £ 28 N/mm e
2160 % 157 N, respectivamente (WILSON et al., 1999; WOO et al., 2006a).
O enxerto BPTB tem também a vantagem de possuir 0ssos nos extre-
mos, o que melhora a fixagdo aos tuneis da tibia e do fémur, fornecendo
maior estabilidade e um breve retorno as atividades esportivas. O auto-
enxerto QSTG possui uma grande rigidez, tendo um valor de 776 +/—
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204 N/mm; e um alto limite de resisténcia maxima equivalente de 4090
+/— 295N (LH.etal, 1999). A selecdo do enxerto incide diretamente
em questdes relacionadas com o movimento do enxerto no tinel, tem-
pos de restauragdo do sistema osso-tenddo, e também na correta fungao
dos musculos isquiotibiais. Estas questdes ainda sdo foco de pesquisa
(WOO et al., 2006a).

Localizagao do tinel: A localiza¢do do tinel femoral causa um pro-
fundo efeito na cinematica do joelho. Recentemente, muitos cirurgides
decidiram mudar a posicdo do tinel femoral para a zona de insercio
da banda anteromedial do LCA (AM bundle) > ou seja, para a posicio
das 11 horas do reldgio, visto desde o plano sagital do joelho direito
fexionado a 90° (Figura 2.33). Estudos biomecanicos indicam que esta
localizacdo do tinel femoral pode ndo fornecer uma estabilidade rota-
toria do joelho, enquanto que uma localizagcdo mais préxima a zona de
insercdo da banda posterolateral do LCA ou PL bundle (para a posi-
¢ao das 10 horas do relégio), forneceria melhores resultados (LOH et al.,
2003). Além disso, deve-se tomar em conta o plano sagital do tinel
(BERNARD et al., 1997), pois em uma revisdo das cirurgias de reconstru-
¢do do LCA tem-se evidenciado que uma grande porcentagem de ttineis
foram realizadas de forma errada neste plano (SOMMER et al., 2000), em-
bora alguns autores afirmam que nao exista uma Unica localizacido do
tinel que produz uma estabilidade rotatéria do joelho, préxima a de um
joelho intacto (LOH et al., 2003).

A determinacdo da posicdo do tinel tibial ndo € simples de estabele-
cer. Por isto se mantém a drea nativa de insercdo do LCA, pois se usa
como uma posi¢do de referéncia. Para auxiliar no posicionamento e
orientacdo do tinel € usado um dispositivo chamado de Acuflex direc-
tor (PLAWESKI, 2009), como mostrado nas Figura 2.34. Este disposi-
tivo possui uma ponta guia, um brago horizontal e um pino guia onde
ingressa a furadeira. O pino guia da cinula € aplicado em um ponto
entre 30 a 40 mm abaixo do eixo lateral-medial da articulagdo, como
mostrado na Figura 2.34 (direita), passando pelo meio da tuberosidade
tibial. A ponta da guia se engancha as fibras posteriores da inser¢dao do
LCA na tibia. A ponta da guia deve estar localizada entre 20 a 30 mm
em direcdo anterior, em relacdo a mais anterior das fibras do LCP. O
pino guia deve estar sagitalmente, orientado a 45° em relagdo ao eixo
longitudinal da tibia como apresentado na Figura 2.34 (esquerda); e no
plano transversal deve-se cuidar para que: o angulo entre o tiinel ti-

50 LCA possui 2 bandas (Figura 2.38): a anteromedial (AM bundle) e a posterolateral (PL

bundle).



Figura 2.33 — Posicdes das 10 e 11 horas do relégio para ser realizado o
tunel femoral no joelho direito.

bial e o brago horizontal da guia seja de 55° (PLAWESKI, 2009) como

mostrado na Figura 2.34 (direita).
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Se for desejado, a operacdo de furacdo do tiinel femoral pode ser gui-
ada e orientada mediante o uso do tiinel tibial. O pino guia pode ser

projetado alguns centimetros dentro da articulagdo com a finalidade

marcar o ponto de entrada do tinel femoral. Mediante uma inspecio

de

por artroscopia se confere se a ponta do pino guia estd situada correta-
mente no fémur (circulo vermelho na Figura 2.34 (esquerda)). O tdnel
tibial € realizado mediante uma fresa especial cujo diametro deve coin-

cidir com o didmetro do enxerto.

e Pré-tensdo do enxerto: Pesquisas em laboratério t€m encontrado que
uma pré-tensdo do enxerto equivalente a 88 N resulta em joelhos com
super restricdes de movimento; enquanto uma baixa pré-tensao equiva-
lente a 44 N poderia ser mais conveniente (MAE et al., 2001). Estudos
relacionadas a viscoeslaticidade do tecido revelam que a pré-tensdo do
enxerto diminui no maximo 50% dentro de um curto periodo de tempo
depois da fixacdo, devido ao comportamento de relaxamento de tensdes
internas do tecido (BOYLAN et al., 2003; JOHNSON et al., 1994). Outras
pesquisas (YASUDA et al., 1997) avaliaram pré-tensdes nas faixas equi-

valentes a 20, 40, e 80 N, encontrando que a mais alta produz uma
grande estabilidade no joelho. Assim, a literatura é ainda pouco clara

neste assunto, permanecendo a controvérsia no tema da pré-tensio do

enxerto (WOO et al., 2006a; PENA et al., 2006; AU et al., 2005).
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Ponta da guia

vy A Brago horizontal
‘ # da guia

Figura 2.34 — Determinag@o da posigdo e orientagdo do tinel tibial usando o
instrumento Acuflex director. Modificado de (PLAWESKI, 2009).

e Tipo de fixacdo do enxerto: Visando melhorar a funcionalidade do jo-
elho, e assim um rdpido retorno as atividades didrias ou esportivas,
tém-se incrementado a resisténcia da fixa¢do dos implantes, existindo
uma grande variedade de dispositivos disponiveis para este fim. Em
termos biomecanicos, para os enxertos de tenddes com 0sso em um ou
ambos extremos (tenddo do quadriceps, tenddo de aquiles, e BPTB),
os implantes do tipo parafusos de interferéncia (Figura 2.35) tem tido
grande sucesso (LAMBERT, 1983; KUROSAKA et al., 1987).

Figura 2.35 — Parafusos de interferéncia no joelho esquerdo. Adaptado de
(MEDICAL, 2012).

Para enxertos do tipo BPTB, Rowden et al. (1997) encontrou que a
fixag@o com parafusos de interferéncia tem uma rigidez inicial de 51 £
17 N/mm, que é somente 25% da rigidez natural de fixacdo do LCA.
Tais fixagdes podem ser feitas na superficie articular (4rea de insercio
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natural do ligamento), podendo limitar a movimentagido do enxerto no
tunel e incrementar a estabilidade do joelho. Na pesquisa realizada por
Rowden et al. (ROWDEN etal., 1997), foram reconstruidos os ligamentos
cruzados anteriores de seis joelhos, mediante o enxerto do tipo BPTB,
com parafusos de interferéncia fixados no fémur e na tibia.

Novos parafusos de interferéncia com o espiral sem fio blunt threads
tém sido utilizados especialmente para que os tecidos moles ndo sofram
danos no contato com o parafuso.

Também estdo disponiveis os parafusos bioabsorviveis, que segundo
Walton (WALTON, 1999) possuem magnitudes de rigidez e resisténcia
maxima de fixacdo compardveis as magnitudes de fixa¢do de parafusos
metalicos. O procedimento da pesquisa de Walton (WALTON, 1999) foi
realizado mediante a reconstru¢do do LCA por enxertos do tipo BPTB
(patelar) de 71 ovelhas, para comparar a rigidez e resisténcia de fixa-
¢do de parafusos de interferéncia bioabsorviveis (polyglyconate) e de
titnio. A vantagem destes parafusos bioabsorviveis é que ndo preci-
sam ser removidos no caso de revisdo ou artroplastia, nem para exames
de ressondncia magnética. As desvantagens incluem possiveis rupturas
durante o processo de inser¢do, resposta inflamatéria do paciente, ou
inadequada fixacdo devido a ripida degradacdo do implante antes da
incorporacdo do enxerto no tinel femoral (WOO et al., 2006a).

Outro tipo de fixacdo é a chamada de fixagcdo com botdo (Figura 2.36),
para fixar o enxerto ao cortex (superficie) femoral lateral. Honl et al.
(2002) indicam que a rigidez de este tipo de fixa¢do é de 61 +/— 11
N/mm e suporta uma forga limite de 572 +/— 105 N. Para chegar a
esse resultado, Honl et al. (2002) realizaram a reconstru¢do do LCA
mediante o enxerto do tipo BTPB usando 48 joelhos de cadaveres hu-
manos, onde trés métodos de fixacdo foram comparados (fixagdo com
botdo, parafuso de interferéncia e sutura pds-fixacao). Os trés métodos
foram submetidos a testes de resisténcia maxima e de resisténcia sub
carrejamento clinico.

A técnica de pino transverso (Figura 2.37) € outro método de fixacao,
e cuja rigidez de fixa¢do segundo Brown et al. (2004), é de 240 +/—
47 N/mm e suporta uma forca limite de 934 4/— 296 N. Na sua pes-
quisa, Brown et al. (2004) testou o complexo fémur-LCA-tibia (FATC)
aplicando forgas ciclicas entre 50 e 250 N a 1 Hz por 1000 ciclos, com
a direcao da forga aplicada paralela ao eixo to tinel femoral.

Além de considerar esta variedade de dispositivos de fixac¢do, ¢ muito
importante ter em conta o angulo de flexdo do joelho na hora da fixagao
do enxerto. Tém se demonstrado que uma fixagdo mediante extensao
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total do joelho auxilia para aumentar a movimentacdo do joelho, en-
quanto uma fixag@o a 30 graus de flexdo, incrementa a estabilidade do
joelho (ASAHINA et al., 1996).

Figura 2.36 — Fixacdo com botao do enxerto: Endobutton and endotape.
Adaptado de (SPORTKLINIK, 2012).

L

Enxerto Tenddo #1 / &/ Fixagdo de pino transverso
( ‘ )/ T~
: L /
\ &/, / “~~ Guia do pino

Enxerto Tenddo #2 \\ =

Apertura do tanel tibial

Figura 2.37 — Fixag@o de pino transverso. Adaptado de (WILLIAMSII et al.,
2004)
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e Movimento do enxerto no tinel: O movimento do enxerto dentro do
tunel ésseo € um efeito indesejado, pois pode produzir frouxidao e las-
siddo do enxerto. Pesquisas realizadas em cabras (WOO et al., 2006a),
evidenciaram que a técnica de fixacdo com botdo (endobutton) junto
com fita de poliéster (polyester tape ou endotape) trangado no extremo
do enxerto, causam uma movimentacio longitudinal maior do enxerto
dentro do tinel que a técnica de fixacdo por parafusos de interferén-
cia bioabsorviveis. Além disso, a técnica de fixagdo com botdo tam-
bém teve resultados inferiores aos da técnica de fixacao por parafusos
de interferéncia bioabsorviveis quando o joelho foi submetido a car-
gas antero-posteriores (TSUDA et al., 2002). Outros pesquisadores (WOO
et al., 2006a) demonstraram que com a técnica de fixagdo com botdo
acompanhada de fita de poliéster, a elongac¢do do enxerto do tenddo
dos isquiotibiais sob uma for¢a ciclica de 50 N, foi de 14 a 50% do
total do movimento axial do enxerto no tinel, sugerindo que esta mo-
vimentacdo € devida principalmente a fita de poliéster.

e Cicatrizacdo do enxerto e do tiinel: uma rapida cicatriza¢do do enxerto
e do tdnel dsseo € obviamente desejavel. Enxertos que possuem 0sso
nos extremos permitem uma cicatriza¢do mais rdpida, préxima a seis
semanas. Ao contrdrio, enxertos sem 0ssos nos extremos precisam de
dez até doze semanas (WOO et al., 2006a). Em pesquisas em animais
tém sido usadas algumas substancias bioldgicas para acelerar o pro-
cesso de recuperagdo, incrementando a resisténcia no lugar de fixacio
do enxerto. Também estas substancias tém sido aplicadas na estrutura
do tenddo (enxerto) e inseridas dentro do tinel dsseo, resultando em
uma cicatriza¢do mais forte e rdpida (WOO et al., 2006a; VLADIMIR et al.,
2002). Estas tentativas tém sido continuadas pesquisando fatores que
ajudam ao crescimento, tempo de aplicag¢do e niveis de dosagem, que
permitam uma futura aplicacio clinica.

2.4.3 Ultimas tendéncias na reconstruciio do LCA

Tradicionalmente a reconstru¢do do LCA tem se realizado mediante a
técnica do banda tnica (single bundle), na qual utiliza-se um tnico enxerto
para substituir o LCA lesado; mas esta técnica pode ndo restabelecer total-
mente a estabilidade rotatéria do joelho. Por esse motivo, pesquisas tem de-
senvolvido reconstru¢des anatdomicas de banda dupla (double bundle) (ADA-
CHI et al., 2004; BUONCRISTIANI et al., 2006), que utilizam dois enxertos para
substituir o LCA lesado, como apresenta a Figura 2.38.

A reconstrucio anatdomica de banda dupla utiliza dois enxertos sepa-
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Figura 2.38 — De esquerda a direita: a) LCA com a banda anteromedial
(AM) e posterolateral (PL); b) técnica de reconstru¢c@o de banda tnica; c)
técnica de reconstrucio de banda dupla. Adaptado de (KORDAY, 2010).

rados, um para substituir a banda anteromedial (AM bundle), e outro a banda
posterolateral (PL bundle) do LCA.

Pesquisas biomecanicas t&€m demonstrado que a técnica de reconstru-
¢do anatdmica de banda dupla possui grandes vantagens em termos de atingir
uma cinemadtica ao nivel de um joelho intacto, a0 mesmo tempo que melhora
as forcas internas do LCA, aproximando-se também as que ocorrem no LCA
intacto, mesmo quando o joelho é submetido a forcas de tor¢do (YAGI et al.,
2002). Pesquisas realizadas em joelhos submetido a cargas combinadas rota-
cionais (abducgdo-adugdo e rotagdo interna-externa), indicam que a translacio
anterior tibial do joelho com reconstrucido anatomica de banda dupla é 24%
menor que o joelho com a técnica do banda tnica. Além disso, as forcas in-
ternas do enxerto com banda dupla sdo 93% da forca interna do LCA intacto,
em contraste a 68% obtido com o enxerto de banda tinica (WOO et al., 2006a).

Uma reconstrucio de banda dupla envolve um niimero maior de varia-
veis que afetam o resultado da opera¢do. Uma varidvel de grande importan-
cia, dentre todas, € a distribuicao de forcas entre as duas bandas, existindo o
perigo de sobrecarregar alguma delas (GABRIEL et al., 2004). A banda poste-
rolateral (PL bundle), é mais curta e de um didmetro menor, e por isto, corre
o risco de sofrer alguma falha ou ruptura.

Para encontrar o angulo de flexdo do joelho que permita uma segura
fixacdo de ambos os enxertos, Woo et al. (WOO et al., 2006a) t€m realizado
experimentos para descobrir quais angulos sdo os mais apropriados. Tém-se
encontrado que quando ambos enxertos sdo fixados a 30° de flexdo do joelho,
a forca interna no enxerto posterolateral pode ser até 67% maior que o enxerto
posterolateral intacto, em resposta a uma carga combinada (uma rotacional e
outra de sentido anterior-posterior) (WOO et al., 2006a).

Quando o enxerto anteromedial é fixado a 60°, e o enxerto posterola-
teral fixado no joelho em extensdo total, a forca encontrada no enxerto an-
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teromedial foi de 46% maior que no enxerto anteromedial intacto quando
submetida a uma carga de sentido anterior-posterior. Uma outra pesquisa
demonstrou que quando o enxerto posterolateral € fixo em 15° de flexdo, e o
enxerto anteromedial é fixo a 15° ou 45°, as forgas internas nos enxertos dimi-
nuiram de modo que nenhum deles ficou sobrecarregado; assim estes angulos
de flexd@o s@o os mais seguros para a fixagao dos enxertos usando a técnica de
banda dupla (WOO et al., 2006a).

2.5 CONSIDERACOES FINAIS

Este capitulo apresentou os fundamentos tedricos biolégicos, incluindo:
e A anatomia do joelho.
e A biomecéanica do joelho.
e As técnicas cirdrgicas de reconstrugdo do LCA.

Os fundamentos anatdmicos e biomecénicos do joelho aqui revisados
sdo importantes para o capitulo 5 de metodologia proposta da presente tese,
porque fornecem claridade na definicao dos requisitos que a modelagem deve
satisfazer, relacionando cada estrutura anatdomica do joelho a sua respectiva
funcdo mecanica. A revisao das técnicas cirtrgicas aqui apresentadas também
¢ indispensavel, porque incluiu a descri¢do do procedimento de reconstrucio
do LCA, os fatores que afetam o resultado da reconstrucdo do LCA e as ulti-
mas tendencias nas técnicas de reconstrucdo do LCA. Estes fatores permitem
definir quais devem ser as aplicagdes do modelo a ser proposto, definindo que
informagdes sdo Uteis para apoiar aos planejamento pré-operatorio.

No Capitulo seguinte sdo apresentados os fundamentos tedricos em ro-
bética, os quais fornecem o embasamento a metodologia proposta para mode-
lagem do joelho. Ali serd realizada uma revisdo da geometria e da cinematica
dos robds paralelos que podem simular o movimento do joelho. Contempla-
se também a descricdo do método de Davies, e uma breve revisdo da técnica
de otimizagdo por Evolucdo Diferencial para ajuste geométrico do modelo.
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3 FUNDAMENTOS TEORICOS EM ROBOTICA E
MECANISMOS

Para realizar uma modelagem do joelho, cada estrutura anatdmica
deve possuir uma representagdo completa do movimento e das forgas que
acontecem durante a flexao da articulacio.

Para andlise do movimento, a presente modelagem aproveita as simili-
tudes existente entre a articulacdo do joelho e as plataformas paralelas, cujas
andlises geométricas e cinemadticas ja tem sido propostas (TSAL 1999), medi-
ante as equagdes de vetor de malha fechada ou vector-loop equations. Neste
capitulo, apresenta-se a descricdo geométrica do manipulador paralelo conhe-
cido como plataforma de Stewart-Gough, de cuja topologia sdo derivados os
diversos modelos utilizados nas ultimas modelagens de joelho baseadas em
sintese de mecanismos (WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HU-
SON et al., 1989; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI
et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010, 2011b; SANCISI et al.,
2011). A descri¢do geométrica da plataforma de Stewart-Gough é realizada
por duas abordagens: por métodos matriciais (tradicionais) e por dlgebra de
quatérnions (inédito).

Na metodologia é proposta a sintese do modelo por otimizacdo, me-
diante algoritmos de Evolugéo Diferencial ED. Por isso sdo revisados os fun-
damentos tedricos de este tipo otimizagdo. Autores como Parenti-Castelli et
al. (2004) e Sancisi e Parenti-Castelli (2010, 2011a), Sancisi et al. (2011)
utilizam modelagem por outras técnicas de otimiza¢ao, como algoritmos ge-
néticos e técnicas de quase-Newton.

Por dltimo, a andlise das for¢as dos elementos anatdmicos modela-
dos é formulado pelo método de Davies (DAVIES, 1981), cujo uso é possivel
apenas através do conhecimento da teoria dos helicoides.

No ambito das modelagens do joelho baseados em teoria de meca-
nismos, a utilizagdo de quatérnions, algoritmos de Evolucdo Diferencial e a
aplicacdo do método de Davies t€ém um carater inédito.

Para o entendimento da formulagdo do método proposto, todas as fer-
ramentas teéricas mencionados acima serdo revistas neste capitulo.

3.1 ANALISE DE PLATAFORMAS PARALELAS ADEQUADAS A MO-
DELAGEM DO JOELHO

A andlise da geometria de um manipulador paralelo contribui para mo-
delar um joelho, pois possui uma base e uma plataforma moével que servem
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como analogia da tibia e do fémur, respectivamente. O manipulador paralelo
possui também elos que permitem modelar as estruturas anatdmicas do joelho
condilos femorais, platds tibiais e ligamentos seguindo a hipétese da isome-
tria (PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCIST; PARENTI-CASTELLI, 2010, 201 1a;
SANCISI et al., 2011; KAPANDII et al., 2000). Esta consideragdo é importante
porque implica que a modelagem pode ser simplificada, obtendo resultados
satisfatdrios.

Esta secdo apresenta a descri¢do geométrica do manipulador paralelo
conhecido como Plataforma de Stewart-Gough. Esta plataforma e sua geo-
metria foram usadas como base para as tltimas modelagens do joelho que uti-
lizam teoria de mecanismos (WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998;
HUSON et al., 1989; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI
et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010, 2011b; SANCISI et al.,
2011).

3.1.1 Plataforma de Stewart-Gough: analise geral

A plataforma de Stewart-Gough € um manipulador espacial de 6-DOF,
formado por seis juntas do tipo SPS (Spherical-Prismatic-Spherical). E im-
portante considerar que um joelho ativo possui também 6-DOF, assim este
manipulador pode realizar todos os complexos movimentos de um joelho
real. A Figura 3.1 apresenta uma plataforma de Stewart-Gough, que pos-
sui seis pernas idénticas com atuadores prismadticos, que unem a plataforma
moével com a base fixa, mediante juntas esféricas, desde os pontos B; até os
pontos A;, com i=1,2,...,6.
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Fixed base

Figura 3.1 — a) Plataforma de Stewart-Gough (6 — DOF), adaptada de Tsai
(1999). b) Plataforma paralela de 1 — DOF, adaptada de Sancisi e
Parenti-Castelli (2011b)

Uma plataforma de Stewart-Gough possui 14 elos, conectados por 6
juntas prismadticas e 12 esféricas. Daqui pode-se calcular o niimero de DOF
do mecanismo, seguindo o critério de Griibler ou Kutzbach, apresentado na
eq. 3.1 (TSAI, 1999):

F=AMn—j-1)+Y fi=6(14-18—1)+(6+3-12)=12  (3.1)

onde A sdo os graus de liberdade do espago de trabalho, 1 é o niimero de elos
do mecanismo, j é o nimero de juntas esféricas e f; € o grau de movimento
relativo permitido por cada junta i.

Deve-se ter presente que existem 6 graus de liberdade passivos as-
sociados as rotagdes axiais que produzem as juntas esféricas de cada perna.
Daqui, a plataforma mével possui 6 graus de liberdade efetivos e ndo 12 como
apresentado na eq. (5.1).

3.1.2 Geometria e cinematica da Plataforma de Stewart-Gough

Com a finalidade de facilitar a andlise, devem-se considerar dois sis-
temas coordenados: um sistema A(X,Y,Z) posicionado no centroide da base
fixa e um sistema B(u,v,w) posicionado no centroide da plataforma mdvel,
como mostrado na Figura 3.1a. A transformacdo desde a plataforma mdvel
para a base fixa (B representado em A) pode ser descrita pela matriz de rota-
¢ido 4Rp e pelo vetor posi¢io p cuja origem estd em A e chega até o B (TSAL
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1999). A matriz de rotagio ARp é fungio de o, B e v, que sdo os angulos que
descrevem a orientagdo da plataforma mével em torno aos eixos Z, X e Y,
respectivamente.

Sejam u, v e w trés vetores unitdrios ortogonais definidos ao longo dos
eixos u, v e w do sistema coordenado da plataforma movel, entdo a matriz de
rotagdo pode-se escrever como:

ux vx wx
ARg=[ uy w wy
uz vz wz

onde os elementos de “Rp devem satisfazer as condi¢des de ortogonalidade
(TSAL 1999).

Uma matriz de rotagio ARy adequada para descri¢io das rotagdes ar-
ticulares humanas, € descrita por Parenti-Castelli e Di-Gregorio (2000) e é
indicada na eq. 3.2:

Caly+ SasSgSy —SaCy + CoSpSy —CpSy
ARB = SaCp Cacp B (3.2)
C(xS'Y*S(xSBC'Y 7S(xS'Y7C'(xSBC'Y CBCY

onde ¢ = cos e s = sin. Esta matriz (eq. 3.2) estd definida pela p6s-multiplicagdo
de matrizes de rotagfio seguindo a sequéncia Z-X'-Y”, por tanto os eixos X’
e Y sdo moveis (correntes). Esta sequéncia é adotada como convencao na
biomecanica pois apresenta una forma conveniente e univoca para definicdo
do movimento articular. O &ngulo o rotaciona ao redor do eixo Z , B rotaci-
ona ao redor do eixo X e 7y rotaciona ao redor do eixo Y. Tanto os eixos X,
Y e Z, quanto os angulos a, B e v, sdo os mesmos adotados no capitulo de
Fundamentos tedricos bioldgicos e apresentados na Figura 2.22.

Seguindo a Figura 3.1a, considera-se a; = [a;y, iy, aiZ]T 0 vetor posicao
dos pontos A; em relagdo a origem A da base fixa ; e Bp; = [biu,biv,biw]T o
vetor posi¢do dos pontos B; em relagdo a origem B da plataforma mével.
Assim pode-se escrever a equacio do vetor de malha fechada ou vector-loop
equation (TSAIL, 1999) para a i-ésima perna do manipulador como segue:

AiB; =p+"Rp ®b; — a; (3.3)

O comprimento da i-ésima perna € obtido pelo produto ponto A;B; por
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ele mesmo:
di =[p+"Rg-"bi —a]" [p+" Rs-"b; —a] 34

onde d; expressa o comprimento da i-ésima perna. Expandindo a eq. 3.5,
tem-se que:

di =p"p+[®b;]" [®b;]+a] a;+2p" [*Rp ®b;] — 2p" a; — 2[*Rs "b;)" a;
(3.5)
Escrevendo a eq. 3.5 para cada uma das seis pernas do manipulador,
obtém-se seis equagdes que descrevem a localizagdo da posi¢do p=(x,y,z) e
orientacéo v=(a, P, ) da plataforma mével em relagéio a base fixa.

3.1.3 Plataforma I-DOF 5-5: anilise geral

Com a finalidade de obter uma plataforma paralela que permita mo-
delar a movimentacdo passiva do joelho (1 — DOF), sdo realizadas algumas
consideracdes em relacao a geometria da plataforma de Stewart-Gough, como
a eliminacdo das juntas prismaticas e a redu¢cdo do nimero de pernas, de i=6
para i=5.

A plataforma paralela resultante € denominada por Sancisi e Parenti-
Castelli (2011b) de 1-DOF 5-5 (Figura 3.1b). A plataforma possui:

e 7 elos: 1 base fixa, 1 mével e 5 pernas de comprimento constante L; ,
(i=1,..5).

e 10 juntas esféricas: localizadas na plataforma base em Ay, e na plata-
forma mével em By, (i = 1,...5).

Considerando o indicado acima, calcula-se o nimero de DOF do me-
canismo, seguindo o critério de Griibler (Eq. 5.1):

F=AMn—-j-1)+Y fi=6(7-10-1)+(3-10)=6 (3.6)

Deve-se observar que existem 5 graus de liberdade passivos associados
as 10 juntas esféricas, portanto verifica-se que a plataforma paralela possui /-
DOF, assim como a movimentagdo passiva do joelho humano.



88

3.1.4 Geometria e cinematica da plataforma 1-DOF 5-5

Considerando o mecanismo /-DOF 5-5 (Figura 3.1b), pode ser deter-
minada a posi¢do p=(x,y,z) e orientacdo v=(a, B, 7) da plataforma mével em
relacdo a fixa, desde que:

e uma varidvel independente seja imposta (e.g. o.=angulo de flexdo), e

e 0s comprimentos das pernas L; e as coordenadas espaciais de das juntas
esféricas A; e B;, (i = 1,...5), sejam conhecidas e fixas.

Isto se deve a que o mecanismo tem um movimento espacial caracte-
rizado por 1 — DOF e possui i=5 pernas.

Desde que um sistema possui um movimento de 1 — DOF, o nimero
de varidveis independentes necessdrias para determinar esse movimento é
iguala 1.

O ndmero de pernas i=5 do mecanismo, possibilita estabelecer um sis-
tema de i=5 equagdes vector-loop (uma equagdo por cada perna), permitindo
encontrar solucdo para as 5 incégnitas (B, v, x, y, z) que determinam a posi¢éo
p e orientacdo v da plataforma mével em relagdo a fixa.

3.1.5 Algebra de quatérnions aplicada a mecanismos paralelos

Os quatérnions apresentam-se como ferramentas matemdticas alterna-
tivas para o uso de matrizes, sendo muito eficientes na andlise de problemas
que envolvem rotagdes espaciais (KUIPERS, 1999).

A utilizacdo dos quatérnios nos problemas cinematicos em robética, é
relativamente recente (AZMY, 2012; GOUASMI; BRAHIM, 2012; RADAVELLI et
al., 2012; WANG; ZHENG, 2010a; AYDIN; KUCUK, 2006; AKYAR, 2008).

Os quatérnios sdo elementos integrantes das dlgebras de Clifford, neste
contexto, autores (AKYAR, 2008; CHOU, 1992; HORN, 1987; SARIYILDIZ; TE-
MELTAS, 2009; WALKER; SHAO, 1991; GAN et al., 2008) apontam as dlgebras
de Clifford e quatérnios como forte concorrente a dlgebra matricial, para a
resolver a cinematica de robds, possuindo mais eficiéncia computacional em
relacdo as ferramentas matriciais.

Na sequéncia é realizada uma revisdo conceitual de quatérnions, focando-
se posteriormente na aplicado em mecanismos paralelos e na representacio
por quatérnions da equag@o de vetor de malha fechada (vector-loop equa-
tion), o qual € uma contribuicao original no ambito da modelagem mecanica
do joelho.
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Considere-se que {1,i,j,k} seja uma base candnica de R*. Os qua-
térnions sdo elementos da forma ¢ = w+xi+yj+ zk, onde (w,x,y,z € R)
ei’ =j> = k> =ijk = —1. O espaco dos quatérnions é denominado H. Se
w = 0, o quatérnion ¢ corresponde a um vetor 3 — D chamado de quatérnion
puro. Sendo assim, considera-se o quatérnion como a soma de um escalar e
um vetor, denotado por:

g=w+v=S5c(q)+Ve(g), weR,7eR’.

Sejagi =witxii+yijtak=wi+Vieqa=wr+xitnjtak=wr+
dois quatérnions. Tém-se as seguintes operacdes:

g =w—v (3.7)

se(g) =15 = (38)

Ve(q) = % =7 3.9)

q1+q2 = (wi+w2)+ (V1 +72) (3.10)

lqll* = 94" = q"q G.11)

q192 = (Wiwz — Vi -V2) + (Wi + waVy + V) X V) (3.12)
Para quatérnions puros, tem-se que g1qx = ViV, = —V| - Vo + V| X ¥,

o que estabelece a relagdo de produto interno e externo dos quatérnions em
R3. Também se estabelece para quatérnions puros a relagio ¥ v, + | =
—2(\71 -\72) e \71\72 — V2‘71 = 2(1_)'1 X Vz).

A rotagiio de um vetor a (quatérnion puro) é dada por a’ = gag*, onde
q = cos(0/2) +s(sin(6/2)) = ¢(s,0) é o operador quatérnion que realiza a
rotagdo ao redor de um eixo representado pelo vetor unitdrio s € sua magni-
tude angular 6. Este operador quatérnion € denominado quatérnion rotador.
Uma forma mais geral para descrever a rotacdo por quatérnions estd dada por:

a'=gqg(a—so)q* +so, (3.13)

onde g é o vetor de posicio do eixo de rotacdo !. Para mais defini¢des e pro-

Is9 é um ponto.
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priedades de quatérnions, é sugerido Radavelli et al. (2012) e Kuipers (1999).

As equagdes vetoriais de malha fechada (vector-loop equations) 3.3
aplicadas na plataforma paralela /-DOF 5-5 (Fig 3.1b) podem ser resolvidas
por por 4lgebra de quatérnions. Para isso a matriz de rotagio #Rp é substituida
pelo quatérnion rotador ¢ = ¢, ¢, gy, onde g, = q@B), ¢y = q(j,y) e . =
q(%,oc) sdo os quatérnions rotadores que rotacionam ao redor dos eixos 3-
D. Também os vetores p, A; e B; devem ser transformados para quatérnions
puros, como apresentado na sequéncia: p =0+p, a; =0+ A;, b =0+ B;.

Na 4lgebra de quatérnions, as equacdes de vetor de malha fechada
(vector-loop equations) sdo reduzidas a:

lp+abig” —ail| =L, (i=1,....5). (3.14)
ou em termos dos seu componentes,
\/ﬂl,-Tai+bini+PTP*261,-Tbi+2(l’i —ai)"(qbiq*) = |[Lil, (3.15)
parai=1,...,5.

Pela imposicdo de uma variavel cinemadtica de posi¢do e/ou orientagio
(e.g. o angulo de flexdo a), dos comprimentos L; e as coordenadas espaciais
de das juntas esféricas A; e B;, (i = 1,...5), o sistema de 5 equacdes vetoriais
que descreve o mecanismo /-DOF 5-5 pode ser resolvido, tanto por dlgebra
matricial 3.3 como por dlgebra de quatérnions 3.14.

3.1.6 Outro manipulador paralelo que pode modelar o movimento do jo-
elho

Existe também outro manipulador paralelo, cuja descri¢do geomé-
trica foi aplicada no modelo de joelho utilizado por (SANCISI et al., 2011;
SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010, 2011a). Este manipulador é chamado de
Mecanismo de Orientacdo Espacial ou Spatial Orientation Mechanism (1-
DOF), cuja descri¢do geométrica e cinemdtica € muito similar & Plataforma
de Stewart-Gough (3-DOF), embora tenha uma junta esférica O no centro,
como origem do sistema coordenado de referéncia (Figura 3.2), o que faz que
o0 vetor posi¢do p seja nulo.

Desta forma a equacgdo do vetor de malha fechada ou vector-loop equa-
tion na forma matricial estd apresentada na eq. 3.16 (TSAI, 1999). Por sua vez,
a forma de essa equacdo por dlgebra de quatérnions estd apresentada na eq.
3.17, onde L; varia para cada posi¢do da plataforma mével.

ABi="Rp®b;—a;, (i=1,...,3) (3.16)
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Plataforma moével

Base fixa

Figura 3.2 — Mecanismo de Orientacdo Espacial ou Spatial Orientation
Mechanism. Adaptado de (TSAL 1999).

ILill = llgbig" —aill,  (i=1,...,3). (3.17)

Uma andlise mais detalhada de este manipulador pode ser encontrado
em (TSAI 1999).

No ambito da modelagem espacial do joelho, as equacdes de vetor
de malha fechada (vector-loop equations) (eq. 3.3) sdo tradicionalmente re-
solvidas por dlgebra matricial (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013; WILSON;
O’CONNOR, 1997; WILSON etal., 1998; HUSON et al., 1989; DI-GREGORIO; PARENTI-
CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI,
2011a, 2010; SANCISTetal., 2011). A aplicacdo de dlgebra de quatérnions para
resolugdo destas equagdes, no ambito da modelagem do joelho humano, € um
aporte inédito, apresentando uma diminui¢io de aproximadamente quatro ve-
zes no tempo de resolu¢dio em comparacgio aos métodos matriciais. Este fato
foi evidenciado em (PONCE-SALDIAS et al., 2014).

3.2 FUNDAMENTOS DA EVOLUCAO DIFERENCIAL

O procedimento de otimizacdo a ser utilizado neste trabalho deve ajus-
tar a geometria do mecanismo modelado para que possa reproduzir uma tra-
jetdria desejada mediante a minimizacdo do erro entre as trajetérias do me-
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canismo e de um joelho real. Nesse processo, a descricdo matemadtica dos
pontos geométricos do mecanismo ndo € trivial pois as equacgdes que definem
o0 espago de busca sdo ndo lineares.

A metodologia proposta para modelagem, exige a aplicacdo de meto-
dologias de otimizacao globais, pois minimos locais, que nao representam a
melhor solugdo, poderiam ser adotadas como solugdes validas.

A metodologia de otimizac¢do por Evolugdo Diferencial (ED) satisfaz
estas exigéncias, sendo utilizada em diversos trabalhos para resolver proble-
mas relacionados com robds paralelos (MEJIA et al., 2013; WETHMANN, 2011;
WEIHMANN et al., 2011a, 2011b).

Existem técnicas de otimizagdo exatas e heuristicas, utilizadas para
resolver o problema de otimizagdo global.

As técnicas exatas apresentam uma metodologia rigorosa que garante
que o minimo (ou mdximo) global seja alcancado, mas muitas vezes precisam
de um elevado custo de processamento computacional 2.

As técnicas heuristicas ndo garantem a convergéncia para 0 minimo
(ou maximo) global, mas conseguem lidar com problemas complexos que nio
podem ser abordados através das técnicas exatas (WEIHMANN, 2011). Exem-
plos de técnicas heuristicas, sdo os algoritmos genéticos (GOLDBERG, 1989),
estratégias evolutivas (OSMAN; KELLY, 1996) e busca tabu (GLOVER; LAGUNA,
1998).

A Evolucio Diferencial (ED) foi escolhido como o algoritmo de oti-
mizagdo a ser utilizado no presente trabalho, por apresentar as seguintes ca-
racteristicas:

e Comparada com a maioria das outras técnicas heuristicas, a ED & sim-
ples, direta e f4cil de implementar. O cédigo pode ser facilmente adap-
tado a problemas especificos.

e O desempenho geral da ED em termos de precisdo, velocidade de con-
vergéncia e robustez a torna atrativa para aplicacdo em problemas de
engenharia, tendo resultados expressivos em competi¢des de otimi-
zacdo organizadas durante as tultimas Conferencias Internacionais em
Computacio Evolutiva (CEC).

e Possui unicamente trés pardmetros de controle e a influéncia de estes
parametros no desempenho do algoritmo € bem conhecida.

e Permite facilmente a implementagdo de diferentes possibilidades de re-
combinag¢do para producdo de novas geracdes e vetores testes.

2Em geral menor que algoritmos genéticos.
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A Evolucio Diferencial é uma metodologia de otimizagdo que busca
sempre a minimizagdo da fungdo objetivo f(x). Para maximizar uma fungéo
simplesmente se busca minimizar — f(x). A Evolugdo Diferencial funciona
fundamentalmente gerando aleatoriamente solug¢des candidatas para o pro-
blema. Cada uma das solucdes candidatas é um individuo da populagdo na
geracdo atual. S@o geradas assim novas solugdes, utilizando processos de mu-
tacdo e recombinagdo da geragdo corrente. As solucdes com melhor fitness
permanecem na gerag@o seguinte e o processo continua até que um critério
de parada estabelecido seja alcangado. A solucao de melhor fitness € a que
apresenta funcio objetivo com menor valor.

Algoritmos evolutivos sdo classificados como métodos estocasticos de
busca e otimizagdo, baseados nos principios da evolugdo bioldgica natural.
Dentro dos algoritmos evolutivos estd a Evolucdo Diferencial (STORN; PRICE,
1997) que permite operar com funcdes objetivo ndo-lineares, ndo convexas
e ndo diferencidveis com varidveis continuas. A Evolucdo Diferencial ndo
estd baseada em uma inspira¢do bioldgica natural, embora esteja classificado
dentro dos algoritmos evolutivos.

Considere um problema de otimiza¢do com K varidveis de decisdo,
definido através de uma funcg@o objetivo e através de funcdes de restricdo. Na
Evolugdo Diferencial, os pardmetros de controle sdo o tamanho da populagdo
Np, o fator de escala F; e o fator de recombina¢do CR (STORN; PRICE, 1997).

O processo de otimizagdo inicia com a geragdo aleatéria de Np indivi-
duos que formam a populagdo inicial. Cada individuo da populagdo € identi-
ficado por x; », onde h € o indice do individuo na populagdo, e ¢ € o indice da
geracdo ao qual o individuo pertence. Vetorialmente pode ser representado
por:

Xt h,1

Xth2
Xeh = . (3.18)

Xthx

As varidveis de decisdo de cada individuo sdo representadas por x; p .
onde o terceiro indice corresponde ao utilizado para diferenciar cada uma das
K varidveis de decisdo presentes. A populacdo X; de uma dada geracdo ¢ esta
representada por:

X, = { Xt h } (3.19)

comh=1,...Np.

A partir da populacdo inicial é gerado para cada individuo x;p, um
vetor mutante #;11h. A equagdo que define este vetor mutante é (STORN;
PRICE, 1997; WEIHMANN et al., 2011b):
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U1 h = Xty + Fy Xt py — X0 1y (3.20)

Os indices rq, 1 e r3 representam individuos da geracao ¢ escolhidos
aleatoriamente, mas diferentes entre si e diferentes do individuo representado
pelo indice h. Ao pardmetro Fj, ou fator de escala, deve ser atribuido algum
valor entre [0,1]. A eq. 3.20 justifica o nome de "Evolucéo Diferencial",
devido a que o vetor mutante utiliza vetores diferenciais a partir de vetores
da prépria populagdo. O vetor x;,, € definido como vetor de base e o vetor
mutante € gerado a partir deste vetor de base, somado a diferenca entre dois
vetores da populacdo (WEIHMANN, 2011). A Figura 3.3 apresenta o meca-
nismo de geragdo de vetores mutantes no caso em que A seja igual a dois. As
variaveis de decisao sdo x; (eixo das abscissas) e x» (eixo das ordenadas).

o— Np individuos da geragdo ¢
A —Vetor mutante

Fs(xt,z'3 ° Xl‘,rj)

o) \ (vetor base)
X,
O

ﬁ
Minimo d

X3

A 4

Figura 3.3 — Mecanismo de busca da Evolu¢do Diferencial. Adaptado de
Storn e Price (1997) e Weihmann (2011).

Uma vez determinados os vetores mutantes, o proximo passo do al-
goritmo € a recombinac@o entre os individuos x; , € os individuos mutantes
U1 h, gerando os vetores teste v,y p através da eq. 3.21 (WEIHMANN et al.,
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2011b):

db(g) < CR = rnbr(h
Vt+1,h,g:{ Ur1hg Serandb(g) < ou g = rnbr(h) 321)

Xt h.g caso contrario

ondeg=1,2,....,K.

O parmetro CR é uma valor constante no intervalo [0, 1] definido pelo
usudrio. O termo randb(g) define um nimero aleatério com distribui¢io uni-
forme no intervalo [0, 1] gerado para cada g. O termo rnbr(h) é um indice que
assume um valor inteiro no intervalo [1,k]. A recombinagdo para k = 7 pode
ser ilustrada na Figura 3.4.

Individuo da geragdot, Vetor mutante Vetor teste
contendo as k varidveis

de decisdo x;,

Figura 3.4 — Mecanismo de geracdo do vetor teste na Evolugdo Diferencial.
Adaptado de Storn e Price (1997) e Weihmann (2011).

No exemplo da Figura 3.4, o vetor teste V| possui trés varidveis
do vetor mutante u, 11 p € quatro varidveis do vetor original x; ,. A condigdo
rnbr=g garante que pelo menos uma varidvel do vetor mutante esteja presente
no vetor teste. O valor de CR tem influéncia no nimero de varidveis do vetor
mutante a serem herdadas pelo vetor teste. No limite, quando CR=1, o vetor
teste € igual ao vetor mutante.

O fitness de um individuo é o valor da fungdo objetivo calculado a
partir das suas varidveis de decisdo.

No passo seguinte do algoritmo, € calculado o fitness dos vetores ori-
ginais e dos vetores teste. O valor do firness do vetor original € comparado
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com o valor do seu vetor teste correspondente e aquele que tiver melhor fit-
ness sobrevive, formando a proxima geracdo. O processo de geragdo de novas
populagdes continua até que um critério de parada previamente estabelecido,
seja satisfeito.

3.2.1 Parametros de controle e a sua influéncia

Os pardmetros de controle sdo o tamanho da populagcdo Np,
o fator de escala F;. Estes pardmetros possuem valores recomendados em
fungdo da fungdo objetivo a minimizar. Storn e Price (1997) e Weihmann
(2011) recomendam valores de 5k ate 10k para o tamanho de populacido Np,
onde x é o nimero de varidveis de decisdo.

Em relagdo a escolha do tamanho da populacdo Np, quanto maior a
populagdo, maior a probabilidade do algoritmo de encontrar o mi-
nimo global, mas deve ser considerado que uma populagdo muito grande
implica em um alto tempo necessario para convergéncia.

Em relag@o ao fator de escala Fy, Weihmann (2011) indica que a ve-
locidade de convergéncia ¢ influenciada diretamente por este fator.
Especificamente, valores pequenos na faixa entre 0,3 e 0,4, favore-
cem a uma rdpida convergéncia, porém, o algoritmo pode ficar
preso em minimos locais. Por sua vez, valores maiores de F; favorecem
a que o algoritmo escape dos minimos locais, mas podem prejudicar a
convergéncia pois a distancia desde vetor base pode ser maior que a
distdncia necessdria para chegar ao valor minimo da funcdo objetivo.

Valores tipicos usados na ED estdo entre 0,4 < F; <0,95, sendo
0,9 uma boa escolha inicial. Também existe outra alternativa, fazendo
com que Fy assuma valores distintos para cada geracdo, seguindo uma
distribuicdo normal com média 0,5 e desvio padrao 0,3. Outra pos-
sibilidade, proposta por Weihmann (2011), ¢é utilizar em cada gera-
¢do valores de F; randdmicos (distribuicdo uniforme) entre 0.4 e
0,9. O valor de F; € sempre positivo e estudos empiricos (STORN;
PRICE, 1997) mostram que valores abaixo de 0,4 e acima de 1,0 sdo
efetivos apenas em situagdes ocasionais, ndo sendo empregados.

O fator de recombinagdo CR pode assumir valores no intervalo
[0 , 1]. Para valores préximos de zero, o nimero de varidveis que pa-
ssam do vetor mutante para o vetor teste € pequeno. Com CR préximo
de um, o vetor teste ¢ composto praticamente pelas varidveis do ve-
tor mutante (ver eq. 3.21 e Figura 3.4).

Ainda que uma boa escolha para CR € 0,1, ¢ também interes-
sante utilizar como tentativa inicial um valor préximo de 0,9 devido a
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que valores altos de CR aceleram a convergéncia (STORN; PRICE, 1997). Por
ultimo, Storn e Price (1997) recomenda valores de CR entre 0,9 e 1 para
0s casos que as funcdes apresentem varios minimos locais e dependéncia
entre as varidveis.

3.3 METODO DE DAVIES

O método de Davies (DAVIES, 1995, 2006) adapta a lei de Kirchhoff
para resolver a estdtica dos mecanismos. A lei das correntes de Kirchhoff
diz que a soma algébrica das correntes que entram e saem de um né é zero.
De forma andloga para estatica dos mecanismos, Davies estabelece que que a
soma algébrica dos heliforcas (forcas e torques) que pertencem a um mesmo
corte, realizado em um subconjunto de acoplamentos, é zero, sendo esta cha-
mada a Lei dos Cortes Para finalizar a se¢o, sdo estabelecidos os sistemas de
equagdes obtidos pelo Método de Davies.

Os parametros fisicos como posic¢do, orientacdo, forca e torque, estdo
contemplados na representacdo por helicoides, que vem a ser explicada na
sequéncia.

3.3.1 Teoria geral de helicoides

A teoria de helicoides foi formulada por Mozzi em 1763 (M0zzI, 1763)
e sistematizada por Ball no ano 1900 (BALL, 1900). Esta teoria permite repre-
sentar a cinemadtica e a estdtica de corpos rigidos no espago.

Para poder entender o conceito de helicoide, emprega-se a analogia
com um elemento geométrico. Assim como um ponto € um elemento geomé-
trico que pode representar uma particula de massa, e uma reta que é também
um elemento geométrico pode ser usada para representar um momento; um
helicoide € um elemento geométrico que € definido por uma reta direcionada
(eixo) e um passo h associado, que pode servir para representar grandezas
mecanicas (CAMPOS, 2004; CAZANGI, 2008). E dito helicoide normalizado $
quando a reta direcionada € representada por um vetor normalizado.

Tendo presente este fato, no século XIX Julius Pliicker considerou dar
coordenadas proprias a estas retas chamadas coordenadas de Pliicker, que
servem para descrever o helicoide. O helicoide pode ser expressado conveni-
entemente através das seis coordenadas homogéneas de Pliicker, como segue:
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L
S M
N
$=| ————— = ————= (3.22)
P*=P+hL
So x S+hS Q*=Q+hmM
R* =R+hN

onde S € o vetor dire¢@o ao longo do eixo helicoidal, So é o vetor posicao de
qualquer ponto do eixo helicoidal em rela¢do a origem do sistema. L, M, N,
P*, O* e R* sdo as coordenadas homogénas de Pliicker (CAMPOS, 2004).

3.3.2 Helicoides na estatica

O estado de a¢des de um corpo rigido relativo a um sistema inercial,
pode ser descrito por um helicoide chamado de helifor¢a ou helicoide de acdo
$4, constituido por duas componentes principais: um binario T paralelo ao
eixo ao eixo helicoidal, e um vetor forga resultante R, cuja linha de ag@o
define o eixo helicoidal (BALL, 1900; CAZANGI, 2008).

O bindrio 7 tem unidades de [forca]x[comprimento] equivalente ao
produto da forga resultante R com o passo h, como mostra a eq. 3.23.

T = hR (3.23)

Em forma similar a cinematica, as coordenadas homogéneas de Plii-
ker (eq. 3.22) podem ser reescritas como seis coordenadas de acdo, como
mostrado na eq. 3.24. Neste caso é adotada a formagao radial, onde as coor-
denadas L, M e N se posicionam na parte inferior da matriz, (na cinematica
foi usada a formacdo axial). O super-indice A em $* denota que o helicoide é
de acdo (estética).

P*=P+hL
0" =Q+hM So x R+ hR Tp
R* =R+hN
$A_ fffff | _—____ R
L
M R R
N

(3.24)
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A Figura 3.5 apresenta as componentes 7p ¢ R da eq. 3.24. As trés
primeiros componentes deste vetor, correspondem ao bindrio Tp, e representa
um vetor livre que age sobre o corpo rigido em um ponto P instantaneamente
coincidente com a origem O. A forca resultante R é um vetor linha (CAZANGI,
2008) que atua sobre o eixo helicoidal, e corresponde as trés tltimas compo-
nentes do vetor da eq. 3.24.

Figura 3.5 — Heliforca de um corpo rigido (CAMPOS, 2004).

Normalizando o heliforca $2, é possivel separd-lo em um elemento
geométrico $4, sem nenhuma grandeza mecénica associada, e em uma mag-
nitude ¥ com unidades de for¢a, como mostrado na eq. 3.25.

§0 XI_éJrh]_é (§0X§A+h§A)‘P

(3.25)

O helicoide pode assumir duas condigdes de acordo com o valor do
passo. Quando o passo é nulo h=0, o Heliforca representa o estado de acdes
puramente de forca, como mostrado na eq. 3.26:
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=] ————- (3.26)

Quando o helicoide tem o passo & =eo, significa que a forca resultante
R é nula e o Heliforca representa o estado de a¢des puramente bindrio como
mostrado na eq. 3.27.

=] ————- (3.27)

Considere um acoplamento a entre os corpos i € j, com uma forca
representado por um helifor¢a $2. Neste caso, as agdes relativas transmitidas
podem ser representadas pela soma dos heliforcas $§‘ e $’} como mostrado na
eq. 3.28.

$p=8=8'+9] (3.28)

Assim, em um acoplamento, cada restri¢ao unitdria é representado por
um heliforca ou helifor¢a unitario (CAZANGI, 2008). Também, todos os heli-
forcas de um mecanismo podem ser dispostos na chamada matriz das Acdes,
que permite dar uma representagdo matricial da estatica do sistema mecénico
em estudo.

A matriz das Ag¢des é denotada por [Ap]yyc, mostrada na eq. 3.29;
onde C € o grau de restricdo bruto da rede de acoplamentos, equivalente a
soma de todas as restricOes unitdrias ¢, de cada acoplamento do circuito do
mecanismo.

[Aplixc = [$4 S -+ $¢] (3.29)
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A matriz das Ag¢des Unitdrias [AAD]XX ¢ estd composta por helifor¢as normali-
zadas:

[Aplixe = [ﬁﬁ §p-- $é} (3.30)
As magnitudes dispostas como matriz, compdem o vetor das magnitu-
des das agdes {‘i‘}

Cx1

2
{\_P}cm - ‘Iéb 3.3

e

A Lei das Correntes de Davies, estabelece que a soma algébrica dos
heliforcas que pertencem a um mesmo corte (realizado em um subconjunto
de acoplamentos) € zero. Isto implica que para qualquer rede de corpos aco-
plados em equilibrio, onde quer que exista um subconjunto de acoplamentos
separados por um corte, a soma de cada coordenada de acdo destes acopla-
mentos é zero. Assim um corte no espagco A=6 pode ser representado pela
notacdo matricial de helicoides como mostrado na eq. 3.32:

Y $* = [Aplixc = [Aplixc {‘f‘} = {G}M (3.32)

Cx1
Cazangi (2008) apresenta de forma clara, como chegar a matriz de
Acdes Unitdrios em Rede [Ay], ;. a partir da matriz das A¢des Unitdrias
[AAD] axc- tendo em conta os grafos que determinam a relagdo topoldgica do
mecanismo. Assim, para uma rede de acoplamentos com nimero de cortes k
no espago de ordem A, podem ser escritas A.k equagdes que devem satisfazer
as C incégnitas.

Anlixc {@}Cxl - {6}x.kx1 (3.33)

Por sua vez, se o sistema de A.k equagOes mostrada em 3.33 possui a
equagdes independentes, entdo tem-se a seguinte notacao para o sistema:

[Anlaxc {\i‘}cm - {a}axl (3.34)

Onde as a equagdes independentes impdem a restricdes sobre as C in-
cognitas de magnitudes de ac¢do, permitindo obter o grau de restricao liquido
(Cwn) ou redundéncia da cadeia, através da equagio:
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Cy=C—a (3.35)

A solucao do sistema 3.34 depende da selecdo apropriada das Cy va-

ridveis primdrias pertencentes ao vetor {‘I’} que geralmente estdo rela-
CN x1

cionadas aos atuadores, através de forcas externas que foram internalizadas.
Este sistema de equacdes pode ser particionado entre Cy varidveis primarias
e a variaveis secunddrias, rearranjando da seguinte forma:

[[ANS]W : [ANP]MN] {[@s}axl : [\‘Pp]chlr B () SEE

Onde as varidveis secunddrias levam o sub-indice S e as varidveis pri-
madrias levam o sub-indice P. O ultimo passo ¢ isolar o vetor das incégnitas
{¥s},x1» 0 que resulta na solugdo estatica:

{¥s} = —lAnslatalAwrlaxcy {¥r (3.37)

Cyxl1

Atribuindo valores as varidveis primdrias € possivel obter a solucdo
estdtica, correspondente ao sistema 3.37.

3.4 CONSIDERACOES FINAIS

Este capitulo apresentou uma revisdo dos fundamentos em robética
e em mecanismos que dardo o embasamento tedrico para a modelagem do
joelho a ser proposta na presente tese. A revisdo incluiu: a andlise das plata-
formas paralelas adequadas a modelagem do joelho, os fundamentos de oti-
mizagdo por Evolugdo Diferencial e o método de Davies. Cada um dos itens
que compdem esta revisdo sdo fundamentais para a realizacao e compreensao
dos capitulos de estado da arte e do método proposto, onde particularmente:

e A andlise das plataformas paralelas adequadas a modelagem do joelho:
apresentou uma revisdo da geometria e da cinemdtica dos robds para-
lelos que podem simular o movimento do joelho, mediante duas abor-
dagens, por métodos matriciais (tradicionais) e por dlgebra de quatér-
nions. Em particular, a dlgebra de quatérnions foi estudada para propor
uma metodologia alternativa a dlgebra matricial.

e Os fundamentos de Evolu¢do Diferencial: apresentou uma metodologia
de otimizagdo para ajuste geométrico do modelo, com grande robustez
e apresentando flexibilidade no ajuste de pardmetros de controle. Deve
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ser destacado que métodos tradicionais de otimizagdo geométrica de
modelos de joelho apresentam duas técnicas de otimizacdo deferentes,
uma para obter uma soluc¢do aproximada e a outra, para refinamento.

e O método de Davies: apresentou uma metodologia unificada e orga-
nizada para andlise da estdtica do modelo, sendo que a aplicagdo no
ambito da modelagem de articulacdes humanas tem um caricter iné-
dito.

No seguinte capitulo serd apresentado o estado da arte da modelagem
do joelho por teoria de mecanismos. Ali serdo abordados desde os mode-
los bidimensionais mais simples, até os mais elaborados modelos espaciais
baseados em plataformas paralelas.
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4 ESTADO DA ARTE DA MODELAGEM DO JOELHO POR
TEORIA DE MECANISMOS

Nos ultimos anos grandes esforcos tem sido focados na modelagem de
articulagdes humanas com a finalidade de apoiar o planejamento pré-operatério.
O grande nimero de operagdes de reconstrucdo de ligamentos e substitui¢des
prostéticas no joelho, fazem que esta articulagdo seja uma das mais estudadas.
Estudos tem sido focados na defini¢do dos modelos do joelho: comecgando
desde as primeiras modelagens bidimensionais (HUSON et al., 1989; STRASSER,
1908; Fuss, 1989; GOODFELLOW; O’CONNOR, 1978; O’CONNOR et al., 1989; ZA-
VATSKY; O’CONNOR, 1992a, 1992b; MENSCHIK, 1974) chegando até as mais
modernas modelagens tridimensionais (JIN et al., 2003; OLANLOKUN; WILLS,
2002; WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; DI-GREGORIO; PARENTI-
CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI,
2010, 2011a, 2011b; SANCISI et al., 2011); fazendo com que a precisdo da
descricdo mecanica desta articulac@io esteja em constante crescimento.

Uma importante parte dos pesquisadores estdo focados ainda no es-
tudo do movimento passivo do joelho, ou seja, a cinemadtica de posicdo sem
cargas no joelho. O completo estudo deste aspecto é fundamental para co-
nhecer todos os parimetros associados a estabilidade do joelho (SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2010), e serve também como ponto de partida para as
subsequentes modelagens e simulacdes que envolvem cargas externas e mus-
culares sobre a articulagdo (PARENTI-CASTELLI, 2010).

Em relacdo ao estudo do movimento passivo do joelho, varios autores
(WILSON; O’CONNOR, 1997; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-
CASTELLI; DI-GREGORIO, 2000; GOODFELLOW; O’CONNOR, 1978) demonstra-
ram que o joelho segue uma trajetéria de um grau de liberdade definido no
espaco tridimensional isto significa desde um ponto de vista mecanico, que a
trajetéria pode ser reproduzida de modo apropriado por um mecanismo de 1-
DOF. Os mecanismos que ji foram propostos na literatura com este conceito
(DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SAN-
CISI; PARENTI-CASTELLI, 2010, 2011a, 2011b; SANCISI et al., 2011) baseiam-
se na geometria de manipuladores paralelos como a plataforma de Stewart-
Gough, onde os ligamentos e os cdndilos sdo substituidos por elos mecani-
cos rigidos. Também ja foi realizada a substituicdo dos cdndilos por esfe-
ras, o qual ofereceu bons resultados (DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006;
PARENTI-CASTELLI et al., 2004), mas as esferas podem também ser trocadas por
elos unidos com juntas esféricas nos extremos(que sao elementos mais sim-
ples). Por sua vez, a substitui¢do de esferas por superficies mais complexas
(PARENTI-CASTELLI et al., 2004; OLANLOKUN; WILLS, 2002) ndo demonstrou
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beneficios, pelo contririo, o uso de b-splines acrescenta tempo de processa-
mento e dificulta o processo de otimizacao.

O presente capitulo de estado da arte, apresenta uma revisdo desde os
primeiros modelos mecanicos de joelho em 2-D, relatando as contribui¢des a
modelagem do joelho e ao projeto de préteses; até chegar as mais avancadas
e representativas modelagens mecénicas em 3-D.

4.1 PRIMEIROS MODELOS MECANICOS DO JOELHO EM 2-D

Até anos recentes tém sido relatadas muitas contribuigdes a partir dos
modelos de joelho baseados em mecanismos bidimensionais (HUSON et al.,
1989; STRASSER, 1908; FUSS, 1989; GOODFELLOW; O’CONNOR, 1978; 0’CONNOR
etal., 1989; ZAVATSKY; O’CONNOR, 1992a, 1992b; MENSCHIK, 1974). A Figura
4.1 apresenta um joelho humano esquerdo com o cdndilo lateral do fémur
removido, expondo os ligamentos cruzados. Sobre os ligamentos cruzados
superpde-se o diagrama equivalente a um mecanismo de quatro barras ABCD;
sendo que AB representa o ligamento cruzado anterior e CD representa o li-
gamento cruzado posterior. AD € o elo correspondente a tibia; e estd unido
com AB e CD nos pontos de insercao tibial dos ligamentos cruzados. BC é o
elo correspondente ao fémur, que por sua vez estd unido com AB e CD nos
pontos de insercio femoral dos ligamentos cruzados. O angulo entre o elo da
tibia AD e o elo do fémur BC muda conforme o angulo de flexdo. O ponto
de intersec¢do I dos ligamentos cruzados corresponde ao centro instantdneo
de rotacdo do movimento relativo tibio-femoral, para todo o movimento de
flexdo. Este Ponto I é justamente o eixo de flexdo do joelho, perpendicular ao
plano sagital (O’CONNOR et al., 1989; ZAVATSKY; O°'CONNOR, 1992a).

Figura 4.1 — Mecanismo de quatro barras superposto no plano sagital do
joelho esquerdo. Modificado de (O’CONNOR et al., 1989).
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A modelagem do joelho como mecanismo de quatro barras baseia-se
no principio que ligamentos e 0ssos sdo estruturas isométricas (KAPANDII et
al., 2000); sendo um modelo efetivo em varias aplicacdes (PARENTI-CASTELLI
et al., 2004; KAPANDII et al., 2000), pois descreve satisfatoriamente a rela-
¢do entre a forma da superficie articular e a disposi¢do geométrica dos li-
gamentos. Particularmente, tem provado ser de grande valor para o plane-
jamento pré-operatério na reconstrucdo de superficies articulares (GOODFEL-
LOW; O’CONNOR, 1978). Pesquisadores como Goodfellow e O’Connor (GO-
ODFELLOW; O’CONNOR, 1978) t€m também deduzido principios que servem
como guia para o projeto de préteses, especificamente relacionados com o
limite e controle do movimento do joelho, e fatores que determinam a trans-
missdo de cargas entre o fémur e a tibia.

O’Connor et al. (CONNOR et al., 1990) acrescentaram alguns tenddes e
miusculos do joelho ao ja existente modelo cinematico de quatro barras, de-
terminando a direcdo de forcas e momentos em uma faixa angular de flexao.
Incluiram-se posteriormente modelos bi-articulares, incorporando a articu-
lacdo patelo-femoral (GILL; O’CONNOR, 1996). Estes pesquisadores usaram
restri¢gdes geométricas e diagramas de equilibrio de forcas para calcular a po-
sicdo e orientagc@o da patela, tenddo patelar e tenddo do quadriceps, durante
angulos especificos de flexdo.

Mediante o modelo bidimensional de quatro barras tém se estudado
também o efeito das forcas sobre a superficie articular e a estabilidade do
joelho, como também a interacdo entre musculos e ligamentos (IMRAN et al.,
2000). Neste ambito Ponce-Saldias et al. (2013) e Ponce-Saldias et al. (2013)
apresentam uma modelagem das forcgas in situ do LCA quando é aplicada
uma carga anterior tibial de 110N ao longo da flexdo do joelho. A Figura
4.2 apresenta os resultados simulados considerando comportamento elastico
(quadrados pretos) e considerando os ligamentos como elos isométricos (cir-
culos vermelhos). Os resultados experimentais estdo apresentados como tri-
angulos azuis. Também, Ponce-Saldias et al. (2013) apresentam a andlise da
cinemdtica diferencial interna do joelho pelo método de Davies.

Autores que modelam o joelho em trés dimensdes (PARENTI-CASTELLI;
DI-GREGORIO, 2000), advertem que modelos bidimensionais ndo sdo repre-
sentativos dos complexos efeitos que acontecem na articulagdo no espaco tri-
dimensional, embora concordem que a modelagem por mecanismo de quatro
barras sirva para fornecer um ponto de partida para o estudo do joelho em
movimento com forcas musculares e cargas externas (PARENTI-CASTELLL DI-
GREGORIO, 2000; HUSON et al., 1989).
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In-Situ forces in the LCA
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Figura 4.2 — Valores experimentais e valores simulados para a forga in situ
no LCA (PONCE-SALDIAS et al., 2013).

4.2 EVOLUCAO NOS MODELOS MECANICOS 3-D DO JOELHO

Embora os modelos de mecanismos bidimensionais do joelho prova-
ram ser valiosos em termos dos dados fornecidos, ndo podem reproduzir todos
os efeitos que acontecem no espago tridimensional; pois a geometria ¢ movi-
mentos estdo restritos unicamente ao plano sagital. Nesses modelos simplifi-
cados ndo € considerada a rotagdo interno-externa da tibia que varia durante
o movimento de flexdo.

Desta maneira é requerido um modelo cinemdtico capaz de predizer
o movimento tridimensional do joelho em auséncia de cargas, que leve em
conta os trés movimentos de rotacdo espacial: flexdo, rotag@o interno-externa
e abdugdo-aducdo; como também as trés translacdes no espacgo: anterior-

posterior, lateral-medial e superior-inferior, como apresentado nas Figuras
23e43.
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Figura 4.3 — Seis movimentos do joelho (JUNIOR et al., 2009).

A literatura j apresenta alguns modelos espaciais do joelho, onde me-
canismos com varios DOF tem sido propostos (HEFZY; GROOD, 1988; OLAN-
LOKUN; WILLS, 2002). Outros autores como (WILSON; O’CONNOR, 1997; WIL-
SON et al., 1998; FEIKES et al., 2003) t€m proposto os primeiros modelos tridi-
mensionais de somente 1-DOF para movimentacdo passiva, com a finalidade
de simplificar a modelagem e processamento computacional, mas mantendo
resultados similares as modelagens mais complexas. Estas modelagens estdao
baseadas na geometria dos mecanismos paralelos apresentados na secdo 3.1.

A seguir sdo apresentadas as primeiras modelagens tridimensionais
de um DOF para movimentacdo passiva. A ordem em que sdo apresentados
segue uma sequéncia evolutiva no tempo. Desta forma sdo descritos orde-
nadamente os modelos baseados em mecanismos paralelos com: superficies
esféricas e planas, juntas esféricos e prismaticas, superficies esféricas, super-
ficies de formas complexas, elos unidos com juntas esféricas nos extremos, e
punho esférico.

4.2.1 Modelos baseados em mecanismos paralelos com superficies esféri-
cas e planas

O primeiro modelo tridimensional baseado em mecanismos paralelos,
foi inspirado em um mecanismo de quatro barras bidimensional. Esta mode-
lagem tridimensional comecou a ser desenvolvida pelo Centro de Engenharia
Ortopédica de Oxford (WILSON, 1995; FEIKES, 1999). A anilise da cinema-
tica direta resolve a posicdo e orientagdo do fémur em relacdio a tibia para
varios valores de flexdo. Isto permitia estudar a mobilidade e estabilidade da
articulagdo, considerando um tinico DOF. Os estudos incluiram experimentos
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com espécimes cadavéricos e evidenciaram a teoria de que o joelho possui
um tnico DOF ou uma trajetéria univoca em flexdo e extensdo passiva.

Em um aprimoramento deste primeiro modelo cinemdtico (WILSON,
1995) e (WILSON; O’CONNOR, 1997) desenvolveram um mecanismo espacial
chamado de ESM-1, onde as superficies articulares do fémur estavam sendo
representadas por esferas, e as superficies tibiais, por superficies planas. O
contato entre esferas e superficies planas era mantido durante toda a faixa de
flexdo. Os condilos femorais e tibiais eram considerados rigidos e sem exis-
téncia de atrito entre eles. A modelagem inclui elos rigidos bindrios que re-
presentam os ligamentos LCA, LCP e LCM. Com estas cinco restri¢des (trés
ligamentos e dois contatos 6sseos) produzem um unico grau de liberdade do
mecanismo. O mecanismo resultante ESM-1 (equivalent spatial mechanism)
¢ apresentado na parte direita da Figura 4.4, onde os elos bindrios estio co-
nectados ao fémur e a tibia, por juntas esféricas (S) e por juntas universais
(U) respectivamente. O contacto entre condilos femorais (G1) e (G2) e tibiais
(m1) e (my), foram modelados como pontos. Os centros dos condilos femo-
rais esféricos correspondem a (C;) e C,. Na parte Esquerda da Figura 4.4
estd o correspondente esbogo do joelho direito humano com a sobreposicio
do mecanismo em forma de esferas, superficies planas e elos. Ali o LCL estd
esbogado ilustrativamente, pois ndo tem representa¢do mecanica no ESM-1.

ondilos femorais

Superficies
tibiais

Figura 4.4 — Primeira modelagem de joelho baseado em mecanismos
paralelos (WILSON, 1995; WILSON; O’CONNOR, 1997; FEIKES, 1999).
Esquerda: Esbog¢o do joelho humano direito com a sobreposi¢do do

mecanismo. Direita: mecanismo paralelo equivalente ESM-1.

O ESM-1 foi posteriormente reformulado e proposto um novo modelo
matemdatico mais eficiente e simples. O novo modelo serd apresentado na
sequéncia.
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4.2.2 Modelos baseados em mecanismos paralelos com juntas esféricas e
prismaticas

Wilson et al. (WILSON etal., 1998) desenvolveram uma modelagem me-
lhorada do ESM-1. O novo modelo cinemdtico foi obtido por substituicdo de
cada esfera do ESM-1 por uma junta esférica S unida ao fémur, e com o cen-
tro coincidente em C e C,. Por sua vez, cada superficie plana foi substituida
por duas juntas prismdticas P unidas serialmente a tibia, como apresentado na
Figura 4.5. O modelo cinemético resolve também a posi¢do e orientacdo do
fémur em relacdo a tibia, e possui uma matemética mais eficiente, permitindo
maior facilidade na extrapolacido desde parimetros anatdmicos de espécimes
de joelho reais para pardmetros geométricos.

Figura 4.5 — Modelagem cinematica M1 (WILSON et al., 1998): os contatos
entre esferas e superficies planas do ESM-1 foram substituidas por juntas
esféricas e pares prismaticos.

O principal inconveniente deste modelo era o elevado nimero de equa-
¢oes (24 equagdes ndo lineares para 24 incdgnitas para cada angulo de flexdo).
Esta condicdo estava possibilitando a apari¢do de singularidades. Outra limi-
tacdo do modelo era a impossibilidade de substituir os dois condilos tibiais
por superficies mais anatdmicas. Estas limita¢des foram superadas em uma
nova modelagem chamada de M2 desenvolvido por Feikes (FEIKES, 1998) e
Feikes et al. (FEIKES et al., 2003), onde também foi reduzido o nimero de
equagdes que descreviam o sistema. A seguir serdo vistos os modelos poste-
riores ao M1.
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4.2.3 Modelos baseados em mecanismos paralelos com superficies esféri-
cas

Uma evolucao das modelagens ESM-1, M1 e M2, foi desenvolvido
por Parenti-Castelli e Di-Gregorio (2000). Esta nova modelagem é chamado
de ESM-2, e se caracteriza por possuir uma melhor representacio dos con-
dilos mediante modelagem por esferas, como mostra a Figura 4.6; onde G;,
(i =1,2), representa os condilos femorais e §; (i = 1,2), representa os con-
dilos tibiais. O modelo matemdtico do mecanismo paralelo tem um sistema
de cinco equagdes ndo lineares e cinco incognitas para cada angulo de flexao.
O sistemas de equacdes baseia-se na equagdo do vetor de malha fechada ou
vector-loop equation (TSAL 1999) vista no capitulo 3, e que por sua vez funci-
ona assumindo que a distancia entre os centros das esferas C; e D;, (i = 1,2),
mantém-se constantes, igual as distancias entre os elos A; e B; , (i = 1,2,3),
para cada angulo de flexdo. Estes mecanismos produzem uma aproximacao a
cinematica de posicdo do joelho em movimento passivo.

Fémur

Figura 4.6 — Mecanismo paralelo ESM-2 (PARENTI-CASTELLI; DI-GREGORIO,
2000): os contatos condilares foram assumidos como o contato entre esferas.

4.2.4 Modelos baseados em mecanismos paralelos com superficies de for-
mas complexas

Os resultados obtidos no modelo ESM-2 encorajaram os pesquisado-
res a seguir estudos nessa dire¢cdo (modelar condilos como esferas ou esfe-
réides). Assim modificacdes realizadas por Feikes (FEIKES, 1999) e Di Geor-
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gio e Parenti-Castelli (PARENTI-CASTELLI; DI-GREGORIO, 2000; DI-GREGORIO;
PARENTI-CASTELLI, 2003) levaram conceber um novo modelo chamado de
ESM-3, no qual a representacdo dos condilos foi feita por superficies mais
complexas, permitindo a customizagao delas. Este mecanismo de superficies
complexas é apresentado na Figura 4.7, onde o contato entre os condilos fe-
morais (0) e (G3) e tibiais (8;) e (8;), foram modelados como pontos Ej e
E;.

Fémur

Figura 4.7 — Mecanismo paralelo ESM-3 (FEIKES, 1999; PARENTI-CASTELLI,
DI-GREGORIO, 2000; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2003): os condilos
foram representados como superficies complexas.

Utlizando o modelo de superficies complexas ESM3, realizaram-se
andlises experimentais adotando superficies de formas paramétricas: duas
esferas para os condilos tibiais e dois elipsoides para os condilos femorais,
como apresentado na Figura 4.8.

Devido a variagdo do raio de curvatura dos condilos para cada ponto
de contato, o modelo matematico desse mecanismo € mais complexo que seus
predecessores pois incorpora mais varidveis ao sistema baseado na equagdo
de vetor de malha fechada ou vector-loop equation (TSAIL, 1999). O modelo
matemdtico do ESM-3 possui onze equacdes ndo lineares e onze incégnitas,
enquanto a modelagem de superficies parametrizadas por esferas e elipsoides,
para o mesmo modelo, possui treze equagdes nio lineares e treze incognitas,
para cada angulo de flexdo.

A modelagem por superficies complexas demonstrou nio produzir be-
neficios especificos (OTTOBONTI et al., 2005a), pelo contrdrio, o uso de b-splines
levou a instabilidades computacionais e de otimizagdo, além do alto custo de
processamento requerido pela alta ordem do problema. Na Figura 4.9 (OT-
TOBONI et al., 2005a), sdo apresentadas as curvas das trajetéria dos modelos
ESM-1, ESM-2 e ESM-3, em relagcdo a uma trajetoria de um joelho real (da-
dos experimentais). Na parte esquerda da Figura 4.9 estd o movimento de



114

Figura 4.8 — Aplicacdo do mecanismo paralelo ESM-3 (FEIKES, 1999;
PARENTI-CASTELLI; DI-GREGORIO, 2000; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI,
2003): os condilos foram representados como superficies parametrizadas por
esferas e elipsoides.

rotagdo interno-externa em relacao a flexao; e na parte direita da Figura estd o
movimento de abdu¢do-adugdo em relacdo a flexdo. Aqui se evidencia que o
modelo que produz a trajetéria mais aproximada a experimental é o ESM-2.

Rotagdo Interna-Externa versus Flexdo Abdugdo-Adugao versus Flexdo
4
— exp. data

2 0 5 ESM-1 model
E = | === ESM-2 model
6] = === ESM-3 model
%5 g 2
g 2
2 81
;Lf -10 §
£ <0
215 g
I = -1
2 2
s <
£ -20] -2
é y — exp. data

! ESM-1 model 4

o5k / -== ESM-2 model
==-- ESM-3 model
0 20 40 60 80 100 120 *5 20 40 60 80 100 120
Flexao (Graus) Flexdo (Graus)

Figura 4.9 — Trajetdria de rotac@o interno-externa e abducgdo-aducdo dos
modelos ESM-1, ESM-2 e ESM-3, em rela¢do a uma trajetéria de um joelho
real (exp. data) (OTTOBONI et al., 2005a).
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4.2.5 Modelos baseados em mecanismos paralelos de elos rigidos unidos
por juntas esféricas nos extremos

Os autores que propuseram a modelagem ESM-2 (PARENTI-CASTELLI;
DI-GREGORIO, 2000), representaram os ligamentos como elos rigidos, e os
contatos entre os condilos por duas superficies esféricas. Em particular a
substitui¢do de condilos por esferas mostrou ter um bom resultado e ser ma-
tematicamente mais simples que a modelagem por superficies de formas com-
plexas.

Seguindo esta dire¢do, em um esfor¢o por melhorar os modelos ante-
riores, Sancisi e Parenti-Castelli (2010) desenvolveram o que hoje é a mais
moderna e eficiente modelagem cinematica de joelho baseada em mecanis-
mos paralelos espaciais; onde trés ligamentos (LCA, LCP e LCM) sdo subs-
tituidos por elos rigidos com juntas esféricas nos extremos (L, L, e L3) e 0s
condilos sdo agora representados também como elos rigidos com juntas esfé-
ricas nos extremos (L4 e Ls) como apresentado na Figura 4.10. E importante
notar que a substitui¢do das esferas por elos rigidos é cinematicamente equi-
valente, desde que o extremo de cada elo rigido seja coincidente com o centro
de cada esfera. O modelo Sancisi e Parenti-Castelli (2010) é apresentado na
Figura 4.10, e corresponde a um mecanismo paralelo de cinco elos e de 1
DOF, denominado 1-DOF 5-5.

Figura 4.10 — Mecanismo paralelo 1-DOF 5-5 (SANCISI; PARENTI-CASTELLI,
2010).

Na sequéncia ¢ relatada detalhadamente a metodologia que permitiu o
desenvolvimento do modelo 1-DOF 5-5 por Sancisi e Parenti-Castelli (2010);
partindo pela se¢do experimental onde € realizada a aquisi¢do de dados a par-
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tir de um espécime de joelho para ter uma primeira aproximacao da geometria
do mecanismo, seguido pela descricdo da modelagem matematica do meca-
nismo paralelo, e terminando com a estratégia de otimizac¢do usada para obter
uma geometria definitiva do mecanismo que permita reproduzir aproximada-
mente a trajetéria de um joelho real.

e Aquisi¢@o de dados: para obter os dados fisicos necessdrios para a sin-
tese do mecanismo, foi analisada experimentalmente o movimento da
tibia e do fémur durante a flexdo passiva de um espécime saudavel de
joelho direito. As superficies 6sseas foram expostas e foram digitaliza-
das como nuvem de pontos por um sistema éptico eletrdnico (SANCIST;
PARENTI-CASTELLI, 2010, 2011b) (nfo € especificada a marca nem o
tipo). Foram definidos também os sistemas de referéncia do fémur Sy
e da tibia S; (Figura 4.10), e identificadas as dreas de inser¢@o dos li-
gamentos LCA, LCP e LCM. O mesmo sistema 6ptico eletronico foi
utilizado para salvar o movimentos da tibia e do fémur durante a flexdo
passiva. Detalhes da aquisicdo de dados podem ser encontrados em
(SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010, 2011b).

e Modelagem matematica do mecanismo paralelo: Uma primeira apro-
ximacdo a geometria do mecanismo 1-DOF 5-5 foi deduzida a partir
de dados experimentais adquiridos. Essa primeira aproximacdo con-
siste em substituir os trés elos do modelo (L, L, € L3) com as fibras
mais isométricas do ligamento correspondente e de assumir que essas
fibras sdo realmente isométricas. Além disso, os condilos sdo conside-
rados como pares de esferas que se movimentam uma sobre a outra. De
acordo com estas premissas, os ligamentos e condilos sdo substituidos
por elos bindrios rigidos, conectados por pares esféricos as insercdes
ligamentares da tibia e do fémur, e aos centros das esferas que melhor
se aproximam as superficies condilares.

Para obter as coordenadas dos pontos de inser¢do das fibras ligamen-
tares isométricas na tibia e no fémur, e dos centros das esferas que se
aproximam as superficies condilares, realiza-se uma minuciosa e ex-
tensa se¢@o experimental, que é explicada na sequéncia. Para determi-
nar os pontos de insercao das fibras ligamentares isométricas analisaram-
se as posi¢oes relativas das dreas de inserc@o de cada ligamento, no fé-
mur e na tibia. As dreas de inserc@o dos ligamentos foram digitalizadas
por computador como nuvens de pontos. Para cada ligamento foram
avaliados os pares de pontos (um pertencente a drea de insercdo tibial e
outro, a femoral) que apresentaram uma minima varia¢ao de posi¢do no
percurso de flexdo-extensdo do joelho. Desta forma foram escolhidos
trés pares de pontos Aj e By; Az e By; e A3 e B3 como mostra a Figura
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4.10, onde cada par de pontos representa um elo rigido com juntas esfé-
ricas nos extremos, o comprimento de cada elo tem um valor constante
de Ly, L, e L3, que representam respectivamente os ligamentos LCA,
LCPe LCM.

Para representar os quatro condilos, foram analisados primeiramente as
quatro esferas que melhor se adaptam a anatomia condilar, e cujos cen-
tros A4 e As estdo sobre a tibia, e B4 e Bs estdao sobre o fémur (Figura
4.10). Estas quatro esferas foram substituidas por dois elos unidos com
juntas esféricas nos extremos. O centro destas juntas esféricas coin-
cidem com o centro das esferas que melhor se adaptam a superficie
condilar, mantendo uma restri¢do cinemadtica similar.

O comprimento de cada elo Li, i = (1,...,5) é a distincia entre as juntas
esféricas de cada elo definido na posicdo inicial (mdxima extensao).

A equacio do vetor de malha fechada ou vector-loop equation (TSAI,
1999) restringe cada par de pontos (4;,B;) (i = 1,...5) do mecanismo,
mantendo a mesma distincia L; a cada angulo de flexdo imposto:

|A;—*Rg-B;—P|| =L, (i=1,...,5) 4.1

onde os pontos A; e B; estdo definidos em relagdo a S; e a Sy respecti-
vamente, || || é a norma 2 do vetor, ARp é a matriz de 3 x 3 de rotagio
para transformagdo dos componentes vetoriais desde Sy para S;, ¢ P
€ o vetor posi¢do da origem Sy em relagdo a ;. A matriz ARp pode
ser expressa como fungdo de trés parAmetros de rotagdo o, e y que
representam os angulos de flexdo, abducdo-aducio e rotacdo interno-
externa, respectivamente:

Caly+ SaSpSy  —Saly + CaSBSy —CpSy
R= SoCp Cacp g “4.2)
C(X'SY_S(XSBCY _S(xs'Y_CaSBCfY CBCY

A expressdo 4.1 ¢ aplicada para joelhos direitos. Fixando o angulo de
flexdo, as cinco equagdes do sistema 4.1 dependem somente de cinco
incdgnitas. Especificamente as trés componentes do vetor posi¢do P e
os angulos B e v.

Para comparar experimentalmente as trajetérias do mecanismo paralelo
com a do joelho real o sistema 4.1 € resolvido para cada angulo de
flexdo. A solucdo do sistema para o movimento entre 5° e 112° de
flexdo foi resolvido por implementacdo de uma rotina de otimizacao,



118

tornando possivel o melhor ajuste para a geometria do mecanismo e
chegar préximo ao movimento real do joelho.

Otimizacdo: para obter uma primeira aproximacgdo da geometria do
mecanismo foram utilizados dados experimentais, que devem ser oti-
mizados para atingir um melhor ajuste dos parimetros e aproximar a
trajetéria do mecanismo a do joelho real. O modelo 1-DOF 5-5 pre-
cisa de 35 parametros a ser otimizados: 10 posi¢des tridimensionais
das juntas esféricas e 5 comprimentos de elos.

Foram escolhidos 12 angulos de flexdo igualmente divididos entre o
movimento de 5° e 112° de flexdo. A cada iteracdo da otimizagdo, a
eq. 4.1 é resolvida para os 12 angulos.

As posicdes e orientacdes relativas entre o fémur e a tibia do meca-
nismo sdo iterativamente comparadas com as posi¢des e orientagdes
experimentais: a soma dos quadrados dos erros, divididos por seus pe-
sos, entre cada posicao, constituem a funcdo objetivo a qual tem que
ser minimizada. Se para alguns angulos de flexdo o modelo nao satis-
fizer a eq. 4.1, um valor arbitrariamente alto é designado para a funcéo
objetivo f:

Xpj =Xy )2

f= Zfl=1 }i, (f'” se satisfaz Eq. de malha fechada
tnd (4.3)

f=X se ndo satisfaz

onde x, corresponde as 5 incégnitas, x; corresponde aos valores ex-
perimentais, x,; sdos os pesos ¢ X € um valor arbitrariamente alto. O
problema 4.3 € resolvido inicialmente por um algoritmo genético, onde
suas solugdes sdo refinadas por um algoritmo de otimizacio baseado
em métodos de calculo numérico chamado de quase-Newton.

Em (SANCISL PARENTI-CASTELLIL, 2010) é apresentado um relatério dos
erros final obtido no final do processo de otimizagdo.

A Figura 4.11 apresenta esquematicamente o processo de modelagem
geométrica do joelho que considera critérios cinemdticos na funcio ob-
jetivo. Este processo proposto por Sancisi e Parenti-Castelli (2010) €
denominado de modelagem cinemdtica.
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Dados Geométricos otimizando Final

Figura 4.11 — Processo de modelagem cinematica do modelo proposto por
Sancisi e Parenti-Castelli (2010).

4.2.6 Modelos baseados em mecanismos paralelos como punho esférico

A partir de observagdes experimentais, Sancisi e Parenti-Castelli (2010),
Sancisi et al. (2011) indicam que a cinemdtica do joelho poderia ser aproxi-
mada por uma movimentagio esférica, de modo que um mecanismo similar
a um punho esférico foi desenvolvido. A vantagem deste modelo compa-
rado com os antecessores, € o fato de ser mecanicamente mais simples e,
consequentemente, matematicamente mais simples. A causa disto € o baixo
nimero de pares cinemdticos e de elos envolvidos no mecanismo. O novo
mecanismo é denominado de SPM, apresentado na Figura 4.12.

Em comparag@o com o modelo 1-DOF 5-5, que requer 35 parametros
para serem otimizados, o novo modelo SPM precisa somente de 20 pardme-
tros para a serem otimizados (6 posi¢des tridimensionais de juntas esféricas
e 2 comprimento de elos), o que diminui consideravelmente o tempo de pro-
cessamento computacional. Embora o SPM possua estas vantagens, os re-
sultados na trajetdria desenvolvida néo sdo tdo satisfatérios. Uma andlise das
curvas da cinematica do modelo 1-DOF 5-5 (curva tracejada) versus o modelo
SPM (curva continua) deixa claro que o desempenho superior do 1-DOF 5-5,
quando foram projetadas e otimizadas para seguir uma trajetoria de um joelho
real (curva pontilhada), como apresentado nas Figuras 4.13 e 4.14 (SANCIST;
PARENTI-CASTELLI, 2010).

Em (SANCISI; PARENTI-CASTELLIL, 2010) é apresentado uma tabela com-
parativa dos erros obtidos para os modelo 1-DOF 5-5 e o SPM, no final do
processo de otimizagao.
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lateral

Figura 4.12 — Mecanismo paralelo como punho esférico denominado SPM
(SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010; SANCISI et al., 2011).
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Figura 4.13 — Orientagdo do fémur em relagéo a tibia (SANCISIL;
PARENTI-CASTELLI, 2010). Linha de pontos= dados experimentais; linha
tracejado= 1-DOF 5-5; linha continua= SPM.

4.3 CONSIDERACOES FINAIS

No presente capitulo foi realizada a revis@o do estado da arte dos atu-
ais modelos de joelho baseados em teoria de mecanismos. Podem ser entao
levantadas algumas desvantagens presentes em estes modelos, como:
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Figura 4.14 — Posicdo do fémur em relacdo a tibia (SANCISI;

PARENTI-CASTELLI, 2010). Linha de pontos= dados experimentais; linha
tracejado= 1-DOF 5-5; linha continua= SPM.

A andlise do movimento € limitada: pois € realizado para um percurso
limitado (5° a 112° de flexdo).

A andlise mecanica € limitada: pois apresenta unicamente resultados
cinematicos e ndo apresenta resultados das forgas envolvidas nos ele-
mentos anatdémicos.

A aplicagdo € limitada: tem foco unicamente no projeto de prétese.

e A secdo experimental é extensa: pois para obter os dados de entrada
para a sintese geométrica devem ser determinados os pontos especificos
de insercdo das fibras isométricas ligamentares.

Considerando as vantagens e desvantagens dos atuais modelos de jo-
elhos aqui apresentados, propde-se uma nova modelagem espacial do joelho
utilizando teoria de mecanismos, otimizacdo e o método de Davies. A pre-
sente modelagem reimplementa o mecanismo /-DOF 5-5 originalmente pro-
posto por Sancisi e Parenti-Castelli (2010), apresentando melhorias em varios
aspectos, como:

e A andlise do movimento é completa: realizado para o percurso com-
pleto (0° a 120° de flexdo).
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e A andlise mecanica do modelo é completa: analisa e resolve a cinema-
tica e as forcas internas do joelho, como a forga in-situ no LCA e forcas
condilares.

e A aplicagdo e abrangente: além de ter aplicacdo no projeto de prétese,
pode ser ttil no planejamento pré-operatério de substitui¢do do liga-
mentar.

e A secdo experimental € breve: pois ndo hd necessidade de determinar
os pontos especificos de insercdo das fibras isométricas ligamentares.
Os dados de entrada para a sintese geométrica sao ingressados mediante
amplos dominios de busca.

No capitulo subsequente é apresentada a metodologia proposta para
modelagem do joelho humano.
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5 METODOLOGIA PROPOSTA PARA MODELAGEM
ESPACIAL DO JOELHO HUMANO

Uma vez realizada a revisdo da problemadtica existente, como também
das atuais ferramentas tecnoldgico-cientificas para a modelagem de joelhos
por mecanismos, propde-se neste capitulo uma nova metodologia para a mo-
delagem espacial do joelho utilizando teoria de mecanismos, otimizagdo e o
método de Davies, reimplementando o mecanismo /-DOF 5-5 originalmente
proposto por Sancisi e Parenti-Castelli (2010). E escolhido o modelo textit1-
DOF 5-5 devido ao seu melhor desempenho em relagdo aos demais modelos
baseados em mecanismos paralelos.

O capitulo apresenta a descricdo do método proposto, precedido por
uma breve enumeracao das limita¢des das técnicas atuais.

5.1 LIMITACOES DAS TECNICAS ATUAIS

As limitagdes das técnicas atuais baseadas em teoria de mecanismos,
sdo indicadas a seguir:

e Modelagens mecanicas puramente cinematicas (PARENTI-CASTELLI et
al., 2004; WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HUSON et al.,
1989; 0’CONNOR et al., 1989; CONNOR et al., 1990; DI-GREGORIO; PARENTI-
CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCIST; PARENTI-CASTELLI,
2011a,2010; SANCISI et al., 2011): ndo determinam as forgas envolvidas
nos elementos anatdmicos modelados. Para oferecer essas informagdes
teriam de ser realizadas andlises adicionais.

e Foco dos atuais modelos mecanicos estd em obter dados da estabili-
dade do joelho (WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HUSON
et al., 1989; O’CONNOR et al., 1989; CONNOR et al., 1990; DI-GREGORIO;
PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-
CASTELLI 2011a, 2010; SANCISI et al., 2011): A modelagem de um jo-
elho passivo fornece informagdes em relacao a sua estabilidade que é
um requisito para o projeto de préteses. Isto faz que o foco ndo seja
o planejamento pré-operatdrio para reconstru¢do de ligamentos, pois a
reconstrucdo ligamentar precisa de informagdes de forcas equivalentes
da pré-tensdo do enxerto, forca in situ do ligamento, posicio e orienta-
¢a0 do tunel tibial e femoral.

e Apresentam pelo menos dois processo de otimizacdo para sintese geo-
métrica do modelo (PARENTI-CASTELLI et al., 2004; WILSON; O’CONNOR,
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1997; WILSON et al., 1998; HUSON et al., 1989; O’CONNOR et al., 1989;
CONNOR et al., 1990; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-
CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010; SAN-
CISIetal., 2011; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011b; PARENTI-CASTELLI;
SANCISI, 2013): resolvem problemas globais por algoritmos genéticos e
refinam a solu¢do mediante algoritmos de quase-Newton. A existéncia
de dois algoritmos de otimizag¢do pode produzir inconvenientes a nivel
operacional, pois na transi¢cdo de um algoritmo para outro precisa-se de
um especialista em programacao, dificultando o uso direto para médi-
cos ou projetistas de préteses. Além disso, nestas metodologias é ne-
cessdrio estimar pontos especificos (coordenadas de insergdo de fibras
isométricas e centros condilares) para comecar o processo de busca na
otimizag¢do. A determinacgdo destes pontos precisa de uma extensa se-
¢do experimental.

e Apresentam resolucio para um percurso limitado do movimento do jo-
elho, ndo incluindo o critico ponto de extensdo maxima (0° de flexao).

e Exigem uma extensa se¢do experimental.
e Naio apresentam andlise das forcas in sifu dos ligamentos,

e Naio resolvem as forgas internas do joelho em fungdo da variacdo da
posi¢do de insercdo de ligamentos ou enxertos.

Em relacdo aos métodos baseados em multicorpos e elementos finitos:

e Método de multicorpos usa modelos dindmicos com estruturas visco-
eldsticas que apresentam diversas desvantagens: estes modelos (OLAN-
LOKUN; WILLS, 2002; SHELBURNE; PANDY, 1997) possuem uma aborda-
gem simultinea da dindmica, cinematica e esttica que atribui uma alta
demanda computacional. Sdo perdidas as fungdes de restri¢ao das es-
truturas anatdmicas modeladas. Também os resultados destes modelos
se ajustam unicamente a resultados experimentais dada uma condi¢@o
de carga especifica, o que dificulta extrapolar resultados para diferen-
tes condi¢cdes de carga ! (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2012). Por tl-
timo os resultados dos modelos dindmicos sdo dificeis de interpretar
e o préprio modelo € inutil para cirurgides e projetistas de proteses
(PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013).

1Tsso acontece por causa das constantes e pardmetros que sio levantados sobre o modelo, em
fungdo de experimentos especificos que nido permitem obter resultados satisfatorios para outras
condic¢des experimentais.
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e Alta complexidade da modelagem pelo método dos elementos finitos
(PAVAN, 2010; JUNIOR, 2006; DONAHUE et al., 2002; HALLORAN et al.,
2005; BENDJABALLAH et al., 1997; GARDINER; WEISS, 2003; GODEST et
al., 2002; GUO et al., 2009; BAHRAMINASARB et al., 2010; HASHMI, 2007,
INGRASSIA et al., 2011; TODO et al., 2007; WILLING, 2011; BOUGHERARA
etal., 2009; sHI, 2007): cada estrutura anatdmica € representada e mode-
lada por muitos elementos, enquanto o modelamento por mecanismos
permite representar discretamente cada estrutura anatdmica mediante
um elo. A complexidade da modelagem por elementos finitos dificul-
taria a sintese por otimizacao.

5.2 DESCRICAO DA METODOLOGIA

A metodologia proposta fornece uma abordagem tnica e sequencial
para a modelagem espacial do joelho humano, incluindo a sintese cinema-
tica e andlise estdtica. O método consiste em quatro passos fundamentais
(Figura 5.1): (1) modelagem mecanica preliminar, (2) secdio experimental,
(3) modelagem cinemadtica e (4) modelagem estdtica. Embora a metodologia
aqui proposta € inédita, objetiva-se a reimplementacao do modelo /-DOF 5-5
originalmente proposto por Sancisi e Parenti-Castelli (2010). Além disso, a
presente secdo experimental (passo (2)) utiliza dados baseados em andlises
experimentais realizados por Parenti-Castelli e Sancisi (2013), com a finali-
dade de validar a metodologia proposta.

e O primeiro passo da metodologia proposta (modelagem mecanica pre-
liminar) consiste na sintese de um mecanismo de 1-DOF, composto
por elementos que representam as estruturas anatdmicos fundamentais
que realizam a movimentacao passiva do joelho. Isto € efetuado medi-
ante uma aproximacgao sequencial, onde cada movimento fundamental
do joelho € associado a uma restricdo cinemdtica equivalente. Neste
processo € obtido um mecanismo preliminar representativo do joelho
humano, com topologia similar ao mecanismo originalmente proposto
por Sancisi e Parenti-Castelli (2010).

e segundo passo (secdo experimental) consiste na obtencdo de dados ex-
perimentais da geometria e da cinemadtica da articulacdo do joelho. Es-
ses dados permitem ajustar a geometria do modelo nas subsequentes
etapas de sintese da metodologia. Os dados experimentais foram obti-
dos de Parenti-Castelli e Sancisi (2013), para poder comparar os resul-
tados do mesmo com obtidos na metodologia aqui proposta.

e terceiro passo reside na obtencdo de um modelo cinematico do joelho,
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Meétodologia sequencial para modelagem espacial do joelho humano

—

. Modelagem mecanica preliminar:

- Aproximagao sequencial, onde cada movimento
fundamental do joelho ¢ associado a uma restrigao
cinematica equivalente.

- Obtém-se: modelo mecanico preliminar.

Modelo mecdnico
preliminar

2. Sessdo experimental:

- Analise da geometria do joelho: - O N0 m—
determinar areas de insergdo ligamentar e
superficies condilares.

- Analise cinematica do joelho: determinar
movimento do fémur em relag@o a tibia.

- Obtém-se: Dominios de busca e
a trajetoria experimental do joelho. Trajetéria experimental

Sistema opto-eletronico
P! do joelho

A 2
3. Modelagem cinemética:

Trajetoria simulada: Trajctona LXDCnanlal
- Sintese do modelo cinematico do joelho. 2

- OTMIZAGAO da GEOMETRIA do modelo

mecanico preliminar. s

- F.O.= Minimizagéo do erro entre as trajetorias @ |//Modelo cinemitico
simulada e a experimental. ../ Modelo mecanico definitivo

Espccxma de joelho

- Obtém-se: modelo cinematico definitivo. preliminar

 Trajetéria joelho € modelos uelho ¢ modelos

3.1 Validagdo da Modelagem cinematica:

- Validagido do Modelo cinematico definitivo por
comparagéo das posigdes e orientagdes produzidas nas
trajetorias simulada e experimental.

° Angulo Flexio

4. Modelagem estatica:

- Obtengao de um modelo estatico do joelho
por aplica¢do do Método de Davies.

- Aplicam-se sobre o modelo as condigdes
de carga experimentais propostas por
Woo et al. (1998).

- Obtém-se: modelo estatico.

- A geometria do modelo cinematico
definitivo ¢ mantida.

Modelo estitico

4.1 Validag@o da Modelagem estatica:

- Os resultados simulados da forga in-situ
no LCA sdo comparados com os resultados
experimentais propostos por Woo et al. (1998).

Forcas LCA Experlmemals e Simuladas

Figura 5.1 — Metodologia proposta para modelagem cinemdtica e estatica do
joelho, constituido por 4 etapas sequenciais.

por otimizacdo da geometria do modelo mecanico preliminar obtido no
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primeiro passo. A fung@o objetivo (FO) da otimizagdo minimiza a dife-
renca entre duas trajetérias produzidas: a simulada e a experimental. A
trajetoria simulada é o movimento que produz o modelo mecanico pre-
liminar. A trajetdria experimental € o movimento passivo obtido de um
joelho cadavérico, medido por Parenti-Castelli e Sancisi (2013), e por
Sancisi e Parenti-Castelli (2010). Para um individuo vivo a realizag¢do
da movimentag@o passiva implicaria a imposi¢do do angulo de flexdo
sem ativacdo muscular nem aplicag@o de cargas externas. O processo
de otimizacao finaliza quando a FO atinge um valor muito pequeno (e
definido). Em esse ponto é obtido um modelo cinemadtico definitivo,
que na sequéncia é validado por comparagdo da sua trajetdria (simu-
lada) com a experimental.

e quarto passo tem como objetivo a obtencdo de um modelo estético do
joelho por aplicagdo do Método de Davies. Para isso sdo aplicadas,
sobre o0 modelo obtido na etapa anterior, as condi¢cdes de carga corres-
pondentes ao processo experimental proposto por Woo et al. (1998); e
realizadas a simulagfo e andlise das forcas envolvidas em cada estru-
tura anatdmica modelada. Na sequéncia valida-se o modelo estatico,
por comparag¢do dos resultados simulados da forca in situ no LCA com
os resultados experimentais obtidos por Woo et al. (1998), para vdarias
condig¢des de carga.

Os quatro passos da metodologia sdo detalhados na sequéncia.

5.3 MODELAGEM MECANICA PRELIMINAR

Este passo consiste na sintese de um mecanismo de 1 — DOF com-
posto por elementos que representam as estruturas anatomicas fundamentais
para a movimentagdo passiva do joelho. Para obtencdo deste modelo, € reali-
zada uma abordagem sequencial (Figura 5.2).

Na bordagem sequencial apresentada na (Figura 5.2), cada movimento
fundamental do joelho é associado a uma restri¢do cinematica equivalente.
No final deste processo € obtido, em forma preliminar, um mecanismo repre-
sentativo do joelho humano.

Esta abordagem sequencial comega propondo um mecanismo bésico,
que possui uma articulag@o rotacional simples e com superficies de contato
cilindrico congruentes (Figura 5.2a). Este mecanismo representa uma restri-
¢do cinemadtica que permite realizar unicamente a rotacéio pura em torno de
um eixo, modelando grosso modo o principal movimento do joelho: a flexao.

Na sequéncia € incluida uma primeira modificacao no mecanismo (Fi-
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Condilo
lateral m

Figura 5.2 — Aproximagao sequencial para obtencdo do modelo mecéinico
preliminar do joelho.

gura 5.2b): introdugdo de superficies de contato incongruentes, e posiciona-
mento de dois pares de elos com juntas esféricas nos extremos (juntas SS)
em ambos os lados do mecanismo, permitindo ainda o movimento de rotagdo
pura em torno de um eixo.

Segunda modificagdo (Figura 5.2¢): mantendo o movimento de rota-
¢do pura, a configuragdo da superficie de contato € invertida, formando dois
pares de condilos (mediais e laterais), onde a parte superior do mecanismo
representa o fémur e a parte inferior representa a tibia.

Terceira modificacdo (Figura 5.2d): um par de elos cruzados com jun-
tas esféricas (juntas SS) € posicionado em cada lado do mecanismo, substi-
tuindo a anterior configuracido de elos. Esta nova configuragdo permite os
movimentos de rollback (rolamento e deslizamento).

Quarta modificag¢do (Figura 5.2e): no mecanismo, a forma do con-
dilo medial tibial € modificada para uma forma concava, e a forma do céndilo
lateral tibial € modificada a uma forma convexa (assim como as formas anato-
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micas). Seguindo a forma anatdmica natural do joelho, o condilo medial do
modelo ¢ ajustado para uma tamanho maior que o lateral, permitindo assim o
movimento screw-home (rotacio axial).

Quinta modificacdo (Figura 5.2f): é excluido um par de elos cruzados.
Os elos cruzados com juntas esféricas que ainda permanecem, foram localiza-
dos aproximadamente na regido de inserc¢do natural dos ligamentos cruzados
(no meio dos condilos). Um elo de juntas esféricas nos extremos (junta SS)
foi acrescentado no modelo e localizado do lado colateral medial do meca-
nismo, representando a funcio do ligamento colateral medial e fornecendo
estabilidade lateral ao mecanismo.

Sexta modifica¢do (Figura 5.2g): sdo aproximados os circulos que me-
lhor se aproximam ao cdndilo medial tibial (azul) e medial femoral (verme-
1ho), entdo o centro de cada circulo é localizado. O centro de cada circulo é
utilizados para posicionar uma junta esférica. Essas juntas esféricas sao uni-
das por um elo. O mesmo procedimento € repetido para os condilos laterais,
resultando assim no modelo mecénico preliminar do joelho (Figura 5.2h), ao
que € adicionado no meio dos condilos tibiais e femorais, o sistema de refe-
réncia anatdmico da tibia S; e do fémur Sy. Este modelo preliminar corres-
ponde a uma plataforma paralela composta por 5 pernas com juntas esféricas
nos extremos (juntas SS), uma plataforma fixa e uma plataforma mével. O
modelo mecanico preliminar € topologicamente similar a0 mecanismo origi-
nalmente proposto em (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013; PARENTI-CASTELLI,
2010; SANCISIL; PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010; SANCISI et al., 2011; SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2011b) e possui 1 — DOF espacial em concordincia com
o critério de Griibler (eq. 5.1) (TSAIL 1999), onde A séo os graus de liberdade
do espago de trabalho, n € o nimero de elos do mecanismo, j é o nimero de
juntas esféricas e f; € o grau de movimento relativo permitido por cada junta
L.

F=An—j—1)+Y fi=6(7—10—1)+(3-10) =6 (5.1)

Pode se observar que existem 5 graus de liberdade passivos associados as 5
juntas SS. Pode-se concluir que a plataforma paralela possui 1 — DOF, assim
como a movimentacao passiva do joelho humano.

5.4 SECAO EXPERIMENTAL

Os dados de entrada desta se¢@o sdo obtidos mediante as duas andli-
ses experimentais realizadas por Parenti-Castelli e Sancisi (2013): a andlise
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geométrica e a andlise cinemadtica do joelho. A andlise geométrica fornece
dados relacionados as areas de inser¢do ligamentar, comprimento ligamentar
e a geometria da superficie dos condilos. Por sua vez, a andlise cinemdtica
fornece informacdes da movimentagdo do joelho durante a flexdo passiva. Na
sequéncia sao explicadas essas duas andlises.

5.4.1 Analise geométrica da articulacao do joelho

A andlise geométrica do joelho permite obter os dados experimen-
tais necessarios para realizar um primeiro ajuste do modelo mecénico, obtido
na etapa anterior. Para a andlise geométrica sdo considerados os ligamentos
LCP, LCA e LCM, junto com os condilos femorais e tibiais, pois estes ele-
mentos anatdmicas sao fundamentais para a movimentagao passiva do joelho
(PARENTI-CASTELLI, 2010; PARENTI-CASTELLI et al., 2004). A Figura 5.3 apre-
senta sequencialmente o processo de andlise dos dados geométricos, junto
com os conceitos de dominio de busca e de pardmetros geométricos (PG).

Figura 5.3 — Secdo experimental: a) Digitaliza¢do por nuvem de pontos, b)
Determinacao dos dominios de busca e c) Determinacao dos pardmetros
geométricos (PG).

Mediante um sistema opto-eletronico Parenti-Castelli e Sancisi (2013)
coletaram como nuvens de pontos (Figura 5.3a e 5.4), os dados da localizacdo
das dreas de insercdo ligamentar do LCA, LCP e LCM, tanto na tibia como no
fémur, as superficies condilares da tibia e do fémur, como também as respec-
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tivas marcas de referéncia anatomica (landmarks). As marcas de referéncia
anatdmica foram usadas para definir os sistemas de referéncia da tibia e do
fémur, S; e Sy respectivamente, seguindo a convengdo de eixos anatdmicos
adotada por Grood e Suntay (1983).

6040 20 9 20

Area de insergdo
femoral do LCP.__ Area de inser¢io

405 f 1do LCA
~— IMOT .
) // emoral do

Area de inser¢io
femoral do LCM. ———|

20 Nuvem de pontos

no condilo femoral

Nuvem de pontos lateral.

no coéndilo femoral — |
medial

Y, 04

Nuvem de pontos
no condilo tibial

Nuvem de pontos
JRT lateral.
no condilo ublal/5<

medial LeM Ar.ee.l de inser¢do
tibial do LCP.
-50
Area de insergdo
tibial do LCA.
=754
Area de inser¢do
tibialdo LCM.— |
-100
20
0
X, -20

Figura 5.4 — Superficies condilares e dreas de insercdo ligamentar
capturados como nuvem de pontos. X;, ¥; e Z; sdo os eixos coordenados em
relacd@o ao sistema de referéncia tibial S;.

Utilizando a andlise realizada por Parenti-Castelli e Sancisi (2013),
sdo determinados neste trabalho os dominios de busca (esferas vermelhas da
Figura 5.3b).

Dentro da se¢@o experimental, é contribuicdo de este trabalho a deter-
mina¢do dos dominios de busca e 0s passos subsequentes.

Um dominio de busca € uma area esférica que delimita uma regido
anatdmica de interesse. Os dominio de busca sdo utilizados no processo de
otimizag¢do (modelagem cinematica), para a geracao de populagdes na pro-
cura de uma solu¢do que minimize a FO. Estes dominios de busca contém
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as dreas de insercdo ligamentar e os centréides dos cdndilos (SOUDAN et al.,
1979). Ao todo tem-se 10 dominios de busca (Figura 5.3b), cada um com
raio 10 mm e centro baseado na andlise experimental de Parenti-Castelli e
Sancisi (2013). Em relagdo aos condilos, os centros dos dominios de busca
correspondem aos centros das esferas (azuis) que melhor se adaptam a cada
superficie condilar (Figura 5.5). Para as dreas de insercdo ligamentar, os cen-
tros dos dominios de busca estdo posicionados em uma regido central da area
natural de insercdo (Figura 5.6).

Esfera que se adapta. —Esfera que se adapta | Esfera que se Esfera que se adapta ao
ao condilo medial a0 condilo lateral tibialladapta ao condj dilo lateral femoral
tibial (concavo) (convexo) medial femofa nvexo)

St

Centro da esfera

Centro da esfera h
referenciado

referenciado Centro da esfera, |

em Sg: entro da esfera |referenciado em S | em Sg:
(-3.5,29.0,-32.5) referenciado em Sy (-2.0,6.0,-18.0) / (1.0,4.0,-47.0)
(8.0,-47.0,20.5) R
Dominio de busca || - Dominio de busca Dominio de busca| | | Dominio de busca
do centréide do do centroide do do centroide do—— do centréide do
condilo medial condilo lateral condilo medial | condilo lateral
tibial tibial femoral q(';“ femoral
a) b)

Figura 5.5 — Dominio de busca para: a) condilos femorais e b) condilos
tibiais.

Os dominios de busca para os centrdides condilares, permitem que
as posicdes especificas dos centréides sejam determinados, na subsequente
etapa de modelagem cinematica. Na Figura 5.7 apresenta-se um exemplo
esquemdtico de centréides condilares, indicados como os pontos A; e B; (i =
4.5), que correspondem aos centros das esferas que melhor se adaptam aos
condilos femorais (azuis) e tibiais (roxas).

Os dominios de busca para as dreas de insercdo ligamentar, abrangem
os pontos de insercao das fibras isométricas ligamentares. As fibras isométri-
cas ligamentares sdo aquelas fibras ligamentares que apresentam uma minima
variacdo de comprimento durante a movimentagdo passiva do joelho, po-
dendo ser considerados como elos rigidos (PARENTI-CASTELLI; DI-GREGORIO,
2000). Exemplos esquemdticos de pontos de insercdo das fibras isométricas
ligamentares sdo os pontos A; e B; (i = 1,2,3) (Figura 5.7).

O comprimento L; (i = 1,...,5) corresponde 2 distincia entre A; e
B; com o joelho totalmente estendido. Os pontos A;, B; e L; (i = 1,...,5)
denominam-se de pardmetros geométricos (PG) (Figura 5.3c e 5.7) e permi-
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Figura 5.6 — Dominio de busca para as dreas de inser¢@o ligamentar (baseado

em dados experimentais de Parenti-Castelli e Sancisi (2013)).

tem obter, na etapa de modelagem cinematica, as coordenadas espaciais que
definem preliminarmente a posi¢do dos elos que compdem o modelo meca-
nico proposto. Os PG estdo contidos dentro dos dominios de busca e devem
ser refinados até obter um modelo mecénico definitivo (etapa de modelagem
cinemdtica). Na Figura 5.7 e na Tabela 5.1 detalham-se cada um dos PG
correspondentes as estruturas anatdmicas de interesse, que sao:

A1, Ay e Asz: as posigdes espaciais dos pontos de insersdo tibial das
fibras isométricas do LCA, LCP e LCM, respectivamente.

B1, By e B3: as posigdes espaciais dos pontos de insersdo femoral das
fibras isométricas do LCA, LCP e LCM, respectivamente.

A3 e Ay: as posicdes espaciais dos centréides do cdndilo tibial medial
e lateral, respectivamente.

Bs e By: as posi¢des espaciais dos centrdides do cdndilo femoral medial
e lateral, respectivamente.

L1, Ly e L3: os comprimentos das fibras isométricas do LCA, LCP e
LCM, respectivamente.
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Figura 5.7 — Pardmetros geométricos PG: A;, Bie L; (i=1,...,5). As
coordenadas de A; tém referéncia em S, e as coordenadas de B; tém
referéncia em Sy.

e [4 e Ls: as distancias entre os centroides dos condilos laterais e medi-
ais, respectivamente.

Como pode-se verificar na Figura (5.7) e na Tabela 5.1, existem 35
PG, ou seja 10 pontos de coordenadas tridimensionais correspondentes as
posi¢des A; e B; e 5 comprimentos L; , (i = 1,...5).

Dentro da se¢do experimental para andlise geométrica do joelho, sdo
contribuicdes de este trabalho a determinacdo dos dominios de busca e os
demais passos subsequentes. Com a finalidade de validar resultados da meto-



135

Tabela 5.1 — Pardmetros geométricos PG.

PG| Elemento anatdmico | Nimero de dimen- | Tipo de grandeza
representado soes
Ay | Insergio tibial do LCA | 3 = (Ay,, Ay, Atr) Vetorial
Aj | Inserglo tibial do LCP | 3 = (Aay, Az, A2;) Vetorial
A3 | Inser¢do tibial do | 3 = (A3, A3y, A3y) Vetorial
LCM
Ay | centréide do condilo | 3 = (A4y, A4y, A4z) Vetorial
lateral tibial
As | centréide do condilo | 3 = (Asy, Asy, As;) Vetorial
medial tibial
B; | Inser¢do femoral do | 3 = (Biy, Biy, Biy) Vetorial

LCA

B, | Inser¢do femoral do | 3 = (Bay, Bay, Bo;) Vetorial
LCP

B3 | Insercdo femoral do | 3 = (Biy, B3y, B3;) Vetorial
LCM

By | centr6ide do coOndilo | 3 = (Bsx, Bay, B4y) Vetorial
lateral femoral
Bs | centréide do coOndilo | 3 = (Bsy, Bsy, Bs;) Vetorial
medial femoral

L; | ComprimentodoLCA | 1 = || L; | Escalar
L, | Comprimento doLCP | 1= || L, | Escalar
Lz | ComprimentodoLCM | 1= || L3 || Escalar
L4 | Distancia entre cen- | 1 = || Ly | Escalar
tréides dos condilos
laterais
Ls | Distncia entre cen- | 1= || Ls || Escalar
tréides dos condilos
mediais

dologia proposta, os centros dos dominios de busca foram aqui baseados em
dados experimentais propostos por Parenti-Castelli e Sancisi (2013). Porém
os raios dos dominios de busca foram originalmente ajustados no presente
trabalho. Isto faz com que os PG preliminares sejam unicos e diferentes dos
utilizados por Parenti-Castelli e Sancisi (2013). Além disso, a metodologia
proposta permite que os dominios de busca possam ser determinados experi-
mentalmente por dados obtidos desde ressonancias magnéticas de joelhos de
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individuos vivos. Isto é um grande aporte pois pouparia o processo de iden-
tificacdo da posi¢@o exata dos centroides condilares e de insercdo ligamentar,
permitindo uma sessdo experimental mais rdpida e permitiria também que a
metodologia seja aplicada em pacientes (vivos) além de espécimes de joelho
cadavérico.
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5.4.2 Analise cinematica da articulacio joelho

A andlise cinemadtica do joelho permite adquirir dados do movimento
na flexdo passiva do joelho, obtendo-se as posi¢des e orientagdes do fémur em
relacdo a tibia. Parenti-Castelli e Sancisi (2013) obtiveram os dados cinemati-
cos do joelho mediante um sistema de captura de movimento opto-eletrdnico
e marcadores de diodos emissores de luz fixados no corpo da tibia e do fémur
(Fig. 5.8). Parenti-Castelli e Sancisi (2013) nao especificam a marca nem o
tipo de sistema opto-eletronico utilizado.

Sistema opto--eletronlco ) Variam  para
para captura de movimento do joelho

*. o — cada  angulo
mediante marcadores reflectivos PC*: Posigho  p = (x.y,2)

Orientagio v=(o,p,y) | d¢ flexdo no
. QNSO — oo passiva
flexao passiva

d PiVi M/&‘gy

Marcadores
refletivos

Figura 5.8 — Pardmetros cinemdticos experimentais PC* obtidos por sistema
opto-eletronico, onde p e v correspondem respectivamente a posigio e
orientagdo da postura instantdnea do fémur em relacdo a tibia; e m é o

nimero de capturas realizadas pelo sistema no percurso da flexdo passiva.

Manipulagdes algébricas dos dados cinematicos capturados pelos mar-
cadores de diodos emissores permitiram a Parenti-Castelli e Sancisi (2013)
obter os pardmetros cinemdticos experimentais (PC*). Os PC* correspon-
dem aos vetores posi¢do p e orientacdo v medidos desde o centro anatdmico
do fémur Sy em relacdo ao centro anatdmico da tibia §;, onde S, € conside-
rada a origem fixa do sistema. O vetor p tem suas componentes definidas
como: x a translagdo anterior-posterior, y a translagdo axial e z a translacdo
lateral, como apresentadas na Figura (5.9), seguindo a convengdo de eixos
anatomicos adotada por Grood e Suntay (1983). O vetor v tem suas com-
ponentes definidas como: o o angulo de flexdo que acontece em torno do
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Flexao - Extensao
Varus-Valgus

Rotagdo
Interna-Externa

Figura 5.9 — Translagdes e rotagdes do joelho, seguindo a convencdo
proposta por Grood e Suntay (1983).

eixo Z , B o angulo de varus-valgus que acontece em torno do eixo X ; e ¥
o angulo de rotagdo interna-externa que acontece em torno do eixo Y do jo-
elho, como apresentadas na Figura (5.9), seguindo a convengéo proposta por
Grood e Suntay (1983). Os vetores p e v variam para cada angulo de flexdo
no percurso da flexdo passiva, realizada desde a extensao maxima (0:=0°) até
a flexdo maxima (=120°). Na Tabela 5.2 sao apresentados os PC* obtidos
de Parenti-Castelli e Sancisi (2013).

Os pardmetros cinemdticos experimentais PC* sdo comparados com
os pardmetros cinemdticos do modelo mecdnico PC, na subsequente etapa de
modelagem cinematica, para otimizacdo geométrica e verificagdo da exatiddo
do modelo. Os pardmetros cinemdticos do modelo mecdnico PC sao as posi-
¢oes e orientagdes que realiza o modelo no percurso da flexdo, medidos desde
Sr em relacdo a §; (Figura 5.2h).

5.5 MODELAGEM CINEMATICA

Este passo estd baseado em métodos encontrados na literatura (PARENTI-
CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011a; PARENTI-CASTELLI;
SANCISI, 2013; SANCISI et al., 2011), mas acrescentam-se duas novas contri-
buicdes:

e aresolucdo das equacdes cinematicas por duas abordagens: por dlgebra
de quatérnions e dlgebra matricial, e
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Tabela 5.2 — Pardmetros cinemdticos experimentais PC*: Orientacdo v e
posi¢do p do fémur Sy em relagdo a tibia S; (PARENTI-CASTELLI; SANCISI,

2013).
Orientcéo v Posicdo p
o B 17 x(mm) | y(mm) | z(mm)

5,80 1,16 | -5,60 | 2,05 20,89 | 4,11
12,90 15 | -1,71 | 0,74 20,75 | -3,95
19,80 | 0,81 | 3,00 | -0,16 20,71 | -3,35
30,00 | 0,76 | 6,75 | -0,66 21,07 | -3,48
39,00 1,41 | 7,11 -0,49 21,66 | -3,39
50,00 1,75 | 7,83 | -0,57 22,44 | -1,94
60,00 1,51 | 9,09 | -1,48 23,05 | -2,28
70,00 1,18 | 10,99 | -2,38 2341 | -3,07
80,00 | 0,62 | 13,15 | -4,26 23,70 | -2,51
90,00 | 0,25 | 14,32 | -6,15 23,78 | -3,42
100,00 | -0,21 | 15,22 | -8,28 23,58 | -4,61
112,00 | -0,75 | 16,03 | -10,90 | 23,17 | -5,81

e a otimizacdo geométrica do modelo por uso de um algoritmo de evolu-
¢ao diferencial (ED), baseado no algoritmo proposto por Storn e Price
(1997,

A cinemadtica dos modelos baseados em teoria de mecanismos ¢ tra-
dicionalmente resolvida por métodos matriciais (WILSON; O’CONNOR, 1997;
WILSON etal., 1998; HUSON etal., 1989; DI-GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006;
PARENTI-CASTELLI etal., 2004; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 201 1a, 2010, 2011b;
SANCISI et al., 2011). Os quatérnions apresentam-se como uma alternativa ino-
vadora. Podem ser utilizados como ferramentas matemadticas alternativas para
o uso de matrizes, sendo muito eficientes na andlise de problemas que envol-
vem rotacdes espaciais (KUIPERS, 1999). Virios autores (AKYAR, 2008; CHOU,
1992; HORN, 1987; SARIYILDIZ; TEMELTAS, 2009; WALKER; SHAO, 1991; GAN
et al., 2008) apontam ao uso de quatérnios como forte concorrente a dlgebra
matricial, para a resolver problemas de cinemdtica, permitindo um processa-
mento computacional mais rapido em relacdo as ferramentas matriciais.

A otimizacdo por evolugdo diferencial apresenta neste trabalho algu-
mas vantagens em relagdo aos métodos existentes, como:

e Resolver o problema de otimizacido sem necessidade de processos adi-
cionais para refinamento da solug@o.

e Naio necessita da estimagdo (imposi¢do) de um valor inicial para o pro-
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cesso de procura da solucio.

e Ajuste de um amplo dominio de busca.

Na literatura encontrada (PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI; PARENTI-
CASTELLI, 2011a; PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013; SANCISI et al., 2011) no
minimo dois processos aninhados de otimizacdo sdo usados. Além disso, é
requisito a imposicao de valores iniciais especificos para as varidveis de de-
cisdo para comecar o processo de busca da solugao.

Em contrapartida, o algoritmo de ED usado apresenta-se como um
processo unico de otimizacdo, permitindo também que sejam selecionadas
regides em forma de dominios de busca, ao invés de valores especificos inicial
para as varidveis de decisao.

No processo de modelagem cinemdtica, sdo otimizados os PG com a
finalidade de obter PC similares aos experimentais PC*. Como mostrado na
Figura 5.10, o processo de modelagem cinemdtica consta de cinco passos:
a) Dados da secdo experimental, ) Otimizagdo por Evolugéo Diferencial, c)
Entrada de PG no modelo mecanico preliminar, d) Resolugdo das equacdes
vector-loop e e) Quantificacdo do erro.

Na etapa inicial a sdo disponibilizados os dados obtidos na se¢do ex-
perimental, correspondentes aos dominios de busca e aos pardmetros cinema-
ticos experimentais PC*.

Os dominios de busca correspondem aos dados de entrada para a etapa
b: processo de otimizacdo por ED. Com base nestes dominios de busca o
algoritmo de ED determina, na sua primeira iteracdo, os 35 parimetros geo-
métricos (PG) para a posicdo de extensdo maxima (0° de flexdo). Para cada
iteracdo subsequente, 0os PG sao otimizados.

Na etapa c os PG A;, Bie L; (i = 1,...,5) séo substituidos no modelo
mecanico preliminar, dando as coordenadas de cada junta e comprimentos
de cada elo, determinando uma primeira aproximagdo das dimensdes e da
geometria do modelo na posi¢do de extensdo maxima.

Tendo a descri¢dao geométrica do modelo mecanico, resolve-se na etapa
d as equagdes vector-loop do modelo mecénico para 12 posturas do fémur
em relacdo a tibia. Estas posturas sdo obtidas impondo 12 angulos de flexdo
o uniformemente espacados ao longo de toda a flexdo passiva. As equa-
¢des Vector-Loop permitem obter os parametros cinematicos do modelo PC:
p=(x,%z) e v=(at, B, ), para cada uma das 12 posturas, simulando a movimen-
tacdo do modelo em forma discreta.

Na etapa e sdo comparados os parAmetros cinemadticos do modelo (PC)
com o0s pardmetros cinemadticos experimentais (PC*), para cada um das 12
posturas. A comparacio entre PC e PC* gera a funcio denominada Quantifi-
cagdo do Erro (Figura 5.10).



a) Dados da Sessdo Experimental

/f\I ovos Parametros)

Geométricos PG: ‘
A By, L;

U G=1..5)

¢) Entrada de PG no
Modelo Mecénico
.+ Preliminar
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Cinematico
Definitivo

) Parametros
PC ~ Geométricos
finais
\_ PG: A, B, L;
N
f’arémetm}‘
cinematicos
—" do modelo
‘ PC:
| p=(x3.2)
\v= (eBy)

Figura 5.10 — Processo de modelagem cinemadtica, onde o processo de
quantificacio do erro € similar ao proposto por Parenti-Castelli e Sancisi

(2013).

Se o valor da fungdo Quantificacdo do Erro excede um pequeno valor
(ajustado pelo usudrio) denominado VIR ou value to reach, os PG sdo oti-
mizados novamente na etapa b, de maneira de minimizar a diferenca entre os
PC e os PC* na extensdo maxima. Isto faz com que a postura do modelo se
aproxime com a postura do joelho real.

O processo de otimizagdo dos PG € repetido até que o valor da fungdo
Quantificacdo do Erro chega a ser menor ou igual ao valor VTR. Quando isso
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acontece, significa que é obtido o modelo cinemético definitivo, cujos PG
estdo otimizados para produzir um movimento muito parecido com o movi-
mento obtido experimentalmente em um joelho humano; em outras palavras,
obtém-se um modelo com PC muito préximos aos PC*.

Na sequéncia sdo detalhados cada um destas etapas.

5.5.1 Passo a: Dados da secao experimental

Neste primeiro passo sdo disponibilizados os dados de entrada para o
processo de modelagem cinemadtica. Esses dados de entrada sdo os obtidos
na sec¢do experimental, correspondentes a: os dominios de busca e 0s pa-
rametros cinemadticos experimentais PC*. Os dominios de busca ingressam
diretamente no passo b do processo. Os pardmetros cineméaticos experimen-
tais PC* sdo utilizados no passo e) do processo para verificar a precisdo do
modelo sintetizado.

5.5.2 Passo b: Otimizacio por Evolucao Diferencial ED

O algoritmo de ED determina, na sua primeira iteragdo, os parametros
geométricos (PG) para a postura de extensdo maxima da articulacéo.

O processo de otimizag@o inicia com a gera¢do uma populacio inicial
de Np individuos, cada um deles com 35 PG produzidos aleatoriamente a
partir do dominio de busca (Figura 5.10b). Cada um dos 35 PG correspondem
a uma varidvel de decisdo do processo.

Cada individuo € identificado por x; ;, onde h € o indice do individuo,
et é o indice da geragdo ao qual o individuo pertence. Vetorialmente pode ser
representado por:

Xt,h,1

Xt h2
Xth = : 5.2)

Xt h,35

Os PG do individuo sdo representados por x; p ,, onde o terceiro indice
n € utilizado para diferenciar cada PG presente.
A populacgdo X; de uma dada geragdo ¢ estd representada por:

X[ = { Xt h } (5'3)

com h=1,...,Np.
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A partir da populagdo inicial, é gerado para cada individuo x; p, um
vetor mutante x;4 1 € Um vetor teste V;; 1 n, definidos respectivamente pelas
Equagoes (3.20 e 3.21) indicadas no capitulo de Fundamentos Tedéricos.

No passo seguinte do algoritmo, é calculado o fitness ! dos vetores
originais e dos vetores teste. O valor do fitness do vetor original é comparado
com o valor do seu vetor teste correspondente; e aquele que tiver melhor
fitness sobrevive formando a proxima geracdo, que serd avaliada na iteracio
subsequente.

O processo de geracdo de novas populagdes continua até que o nimero
méximo de iteracdes preestabelecido € satisfeito, obtendo-se um individuo
com PG especificos, que passa as seguintes etapas (¢, d e ) para avaliagdo
completa da trajetéria produzida pelo mecanismo modelado.

O algoritmo de ED empregado esta disponivel em Storn e Price (1997).

5.5.3 Passo c: Entrada de PG no modelo mecanico preliminar

Aqui sdo substituidos os PG em relacdo as referencias S; e Sy no mo-
delo mecanico preliminar, na sua postura de extensao maxima (0° de flexdo).
Os PG sido fornecidos desde o passo b.

O modelo mecanico, provido dos PG (Figura 5.11), possibilita estabe-
lecer i equagdes vector-loop por cada uma das i=5 pernas da sua topologia.

5.5.4 Passo d: Resolucao das equacoes vector-loop

Tendo a topologia e os PG do modelo mecénico, neste passo sdo esta-
belecidas e resolvidas as equagdes vector-loop para 12 posturas do fémur em
relagdo a tibia modelada. Obtém-se nesta etapa os pardmetros cinemdticos do
modelo PC: p=(x,y,z) e v=(, B, ), para cada uma das 12 posturas, simulando
a movimenta¢do do modelo em forma discreta.

Para explicacdo deste procedimento, considere-se a principio uma tinica
postura do modelo (e.g. extensdo mdxima). Nesta postura estabelecem-se
i=5 equacgdes vector-loop, uma por cada i-perna do modelo mecénico, como
apresentado na Figura 5.12. Considerando que as equagdes vector-loop es-
tao configuradas para a topologia do modelo de /-DOF, a solu¢do do sistema
pode ser obtido pelo fornecimento do dngulo de flexdo o, e pelos PG que vem
do passo anterior. Obtém-se assim os PC: p=(x,y,z) € v=(a., B, y) para uma
postura.

10 fitness de um individuo é o valor da funcdo objetivo calculado a partir das suas varidveis
de decisdo.
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Parametros geométricos PG:

L=[Ly|[=A,B,
Ly=(L,=A;B,
Ly=(IL;[=A;B,
L=(Ly=A4B,
Ls=(|Ls|[=AsBs

Figura 5.11 — Modelo mecénico preliminar provido dos PG.

Para obtencao da movimentagdo completa do modelo, sao utilizados
os 12 angulos experimentais de flexdo o apresentados na primeira coluna da
Tabela 5.2. Esses angulos o discretizam em 12 pontos o percurso completo da
flexdo do joelho. Avaliam-se as i=5 equagdes vector-loop para j=12 dngulos
de flexdo ., e sdo obtidos os PC para cada uma das 12 posturas, simulando a
movimentacao completa do modelo (Figura 5.13).

Neste ambito, uma importante observagdo foi realizada: usando a 4l-
gebra de quatérnion é obtida a resolugdo das equacdes vector-loop aproxi-
madamente quatro vezes mais rapido que utilizando a dlgebra de matrizes.
Este fato foi evidenciado em Ponce-Saldias et al. (2014). Para confirmar (e
reproduzir) esta afirmacao, basta estabelecer para um determinado angulo de
flexdo a, um set de 5 equacdes vector-loop tanto para dlgebra matricial (eq.
3.5) como para 4lgebra de quatérnions (eq. 3.15). Cada set de 5 equagdes
possui 5 incdgnitas, por tanto a resolucio € direta. A resolugdo dos sistemas
podem ser realizados em um programa de simulacdo numérica como Matlab,
verificando os tempos de resolucdo.

O tempo de processamento por uso de quatérnions é menor em re-
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Dados de Entrada:
©35PG: Ay Bily,  (i=1,..5)
¢ 0 angulo de flexdo o

|

5 equagdes Vector-Loop :

[l4, —RB, = P|| =L,
Solucionam-se
|lA, —RB, —P|| =L, 5 incognitas dos PC
By, xy.z

ll4; = RB; = P|| = L -‘—l—

v -
Obtém-se os PC

14, - RB, =Pl =L, P=(x,y,2)
v=(cLBy) I
|45 — RBs = P|| = Ls Para 1 postura do ‘/ /

modelo

Figura 5.12 — Processo para obtencao dos PC para uma postura do modelo.

lacdo a dlgebra matricial, pois os requisitos de armazenamento do operador
de rotacdo sdo reduzidos de nove (matriz) a quatro (quatérnions) (KUIPERS,
1999). Deve-se considerar também que a composi¢do de rotacdes por qua-
térnions requer de um menor nimero de operagdes (multiplicacdes e somas)
em relacdo a representacio matricial (KUIPERS, 1999; SALAMIN, 1979). Além
disso, a identificagcdo de parAmetros de rotagdo sdo facilmente obtidos a partir
do operador quatérnion. Autores como (AKYAR, 2008; CHOU, 1992; HORN,
1987; SARIYILDIZ; TEMELTAS, 2009; WALKER; SHAO, 1991; GAN et al., 2008) ja
indicam a dlgebra de quatérnions como um forte concorrente da dlgebra ma-
tricial, apresentando um melhor desempenho computacional, principalmente
na andlise de problemas que envolvem rotagdes espaciais.

5.5.5 Passo e: Quantificacio do erro

Nesta etapa (Figura 5.10) sdo comparados : os parametros cinematicos
experimentais PC* (etapa a) com os pardmetros cinematicos do modelo PC
(passo d), para cada uma das 12 posturas, em forma sequencial (Figura 5.14).

A comparagdo entre PC e PC* gera a fun¢do denominada Quantifica-
cdo do Erro (eq. 5.4).
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s
o2 P U
Entradas: G g s Bi
35PG: A, BiLi,  (i=1,..5) By s ¥
Angulos de flexdo: o, (j=0....,12)

5 equagdes Tector-Loop : |

Solucionam-se
5 incognitas dos PC
By, xy.z
Para cada o, (/=0,...,12)

!

Movimento Simulado
em 12 pontos

Figura 5.14 — Processo de Quantificacdo do Erro para cada um das 12
posturas.
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12

5
Quantificao do Erro = Z Z € 5.4
n=1 j=1

A Quantificagdo do Erro corresponde a soma dos erros €, correspon-
dentes a cada uma das j=(1,...,12) posturas. O erro €,; estd definido na eq.
5.6:

Enj = (Pan _PCZj)z/(FP"j)z (:5)

onde n corresponde a cada um dos 5 PC. Especificamente:

PC ;=8
PGy =7
PC3;=x
PCij=y
PCij=1z

FP,; corresponde a fun¢do peso, necessdria para compensar as dife-
rengas de dimensdo e tamanhos entre cada um dos n PC. A funcgéo peso é
definida na eq. 5.6:

FP,j = max[PC,;] —min[PC, ] (5.6)

onde max[PCj;j] e max[PCj;j], (n=1,...,12; j=1,...,5) correspondem ao maximo
e minimo valor dos PC,; respectivamente, no percurso completo do movi-
mento do modelo. Em particular esta funcdo peso € usada devido a que ja
demostrou ser efetiva na resolugdo de este tipo de problemas (OTTOBONI et al.,
2005b).

Se o valor da fun¢do Quantificagcdo do Erro excede um pequeno valor
(ajustado pelo usudrio) denominado VTR ou value to reach, os PG sdo otimi-
zados novamente na etapa b, comeg¢ando um novo processo de iterag@o, para
minimizar a diferenga entre os PC e os PC*. Isto faz com que o movimento
do modelo se "aproxime"em cada iteragdo com o movimento do joelho real.

Quando solugdes das equacdes vector-loop resultam em valores ima-
gindrios, um valor extremadamente alto € atribuido a Quantificacdo do Erro
como forma de penalizacgdo.

O processo de otimizagdo dos PG € repetido até que o valor da fungdo
Quantificacdo do Erro chega a ser menor ou igual ao valor VITR. Quando
isso acontece, significa que é obtido o modelo cinematico definitivo, cujos
PG finais estdo otimizados para produzir um movimento muito parecido com
o movimento obtido experimentalmente em um joelho humano; em outras
palavras, obtém-se um modelo com PC préximos aos PC*.
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Na sequéncia sdo apresentados os resultados das simulagdes para o
modelo cinematico definitivo aqui proposto.

5.5.6 Resultados e validacido da modelagem cinematica proposta

Nesta secdo sdo apresentados e validados os PC resultantes das simu-
lagdes do modelo cinemadtico definitivo. Também sdo apresentados os PG
finais da modelagem aqui proposta. Nas Figuras 5.15 e 5.16 sdo apresentadas
respectivamente, a orientacdo > e posi¢io do fémur em relacio a tibia, em
fun¢@o do angulo de flexdo a. Nestas figuras estdo apresentados também os
dados experimentais, e os resultados dos dois modelos existentes mais rele-
vantes: Punho esférico SPM (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010; SANCISI et al.,
2011); e 0 I-DOF 5-5 (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010).

Rotagdo Varus-valgus
T T

T T T

R
S R Valor experimental S~ Ty
@ \\
@, === Modelo proposto \\\\
“4T = Punho esférico SPM S
3L — =" 1-DOF 5-5 1
'4 I} | | L L | |
05 20 40 60 80 100 112 120
Angulo de Flexdo o. (graus)
a)
30 ‘ ‘ Rotagdo mt?rna-exte/‘na‘ ‘ ‘
251 eeees Valor experimental .
20+ === Modelo proposto |
2 75. — Punho esférico SPM e
S I-DOF 5-5 =
10 e 1
> St L 4
0 —== |
S 7 .
-
-10 ==~ .
‘15 L | | | | | |
05 20 40 . 60 80 100 112 120

Angulo de Flexdo o. (graus)
b)

Figura 5.15 — Orientagdo do fémur em relagao a tibia.

2Seguindo a convengdo de rotacio Z-X'-Y".
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Figura 5.16 — Posicdo do fémur em relacdo a tibia.

Na Figura 5.17 € apresentado o erro absoluto (FA) do movimento do
modelo proposto, medido como a diferenca entre o valor experimental e o
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valor simulado do movimento para cada um dos 12 adngulos de flexio.
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2
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Figura 5.17 — Erro absoluto EA do movimento do modelo proposto.

Pode ser observado na Figura 5.17a que o EA méaximo para translagio
do modelo proposto é de 2, 3mm, correspondente ao deslocamento x nos 112°
de flexdo. Deve-se considerar que os EA maximos dos outros dois modelos é
aproximadamente 2 mm ao 70° de flexdo (Figura 5.16a) e de 1,2mm nos 112°
de flexdo. Os EA maximos para as translacdes em y e z do modelo proposto
(0,4mm e 1,4 mm respectivamente) sdo considerados pequenos em relacio
ao percurso total de cada translacéo.

Em relag@o ao EA de orientacdo, a rotagdo interna-externa (y) do mo-
delo proposto apresenta um valor maximo de 5, 1° nos 112° de flexdo (Figura
5.17b). Por sua parte, o modelo Punho esférico SPM apresenta uma dife-
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renca maxima com os dados experimentais de 4,5° nos 30° de flexdo (Figura
5.15b). Os EA méximos para a orienta¢do 3 do modelo proposto é de 1,2°
nos 112° de flexao, enquanto que o modelo /-DOF 5-5 apresenta 0,7° nos
18° de flexdo (Figura 5.15a).

O resultado de movimento do modelo proposto € diferente em relacio
aos outros modelos, devido a que a mesma geometria do modelo proposto é
diferente, permitindo atingir uma maior amplitude de movimento. Embora
os resultados do movimento do modelo /-DOF 5-5 sejam mais proximos aos
experimentais do que os resultados do movimento simulado pelo modelo pro-
posto, estes resultados podem ser aprimorados por modificacdo dos dominios
de busca e reducdo do valor VTR. Os resultados acima apresentados sdo obti-
dos mediante a escolha de um VTR=0,2, demorando 40 horas para encontrar
a solugdo (PG finais) por algebra matricial, usando um computador com 4GB
em RAM e um processador Intel Core i5.

Evidenciado por sucessivos testes realizados com diversos valores de
VTR, pode-se afirmar que quanto menor o valor VIR, maior é o tempo de
processamento para obter uma solugdo.

Os PG finais para o modelo proposto, com um VTR=0,2 s@o apresen-
tados na Tabela 5.3. Os PG do modelo /-DOF 5-5 estdao apresentados na
Tabela 5.4. Pode ser observado que os PG finais do modelo proposto sao
muito préximos aos publicados por Parenti-Castelli e Sancisi (2013) no seu
modelo /-DOF 5-5, tendo uma diferenca maxima de 0, 8mm.
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Tabela 5.3 — Pardmetros Geométricos finais PG do modelo proposto, com A;
medidos em relagdo a S; e B; medidos em relacdo S¢, (i=1,...,5).

PG modelo proposto
x (mm) | y(mm) | z(mm) | Comprimento (mm)
Ap | 12,73 1,49 -3,10

Ay | -1944 | <1141 | -3.41
As | 15,11 | 97,08 | 9,74
A4 | 9,00 4734 | 20,42
As | 324 | 29,08 | 32,44
B | 864 | L1l 10,34
B, | 220 | -042 | -3,56
B | 132 3,288 | -46.48
By | 455 | 249 22,67

Bs | 2,77 6,84 -17,49

L 30,01
L, 34,89
L3 128,67
Ly 71,09

Is 10,94
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Tabela 5.4 — Parametros Geométricos PG do modelo 1 — DOF 5 — 5, com A;

medidos em relagdo a S, e B; medidos em relagdo Sy, (i =1,...,5)

(PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013).

PG modelo 1 —DOF 5—5

x (mm) | y(mm) | z(mm) | Comprimento (mm)
Ay | 13,30 0,68 -3,8
Ay | -19,20 | -10,83 | -3,38
Az | 14,65 -97,29 | -9,88
Ag | 8,31 -47,21 | 20,55
As | -3,61 28,79 -32,49
B; | -8,06 0,51 10,50
B, | -2,66 -1,16 -4,23
B3 | 1,15 421 -46,77
By | -4,23 2,12 23,12
Bs | 2,28 6,37 -18,28
L 29,28
L 35,47
L3 128,88
Ly 70,35
Ls 11,55
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5.6 MODELAGEM ESTATICA

Na atualidade o foco das modelagens espaciais do joelho baseada em
teoria de mecanismos estd na cinemadtica de posi¢do. Estas modelagens ndo
fornecem informagdes das forcas do modelo, precisando de andlises adicio-
nais para este fim. Isto é de especial atencdo pela complexidade do problema,
pois a func¢do dos ligamentos varia dependendo do angulo de flexdo do joe-
lho. Embora existam modelos dinAmicos (ANDRIACCHI et al., 1983; WISMANS
etal., 1980; ABDEL-RAHMAN; HEFZY, 1993; TUMER; ENGIN, 1993; OLANLOKUN;
WILLS, 2002) com representacdo de estruturas anatdomicas mais complexas,
eles precisam de uma alta demanda computacional (PARENTI-CASTELLI; SAN-
CIs1, 2013), perdem-se as func¢des de restri¢do das estruturas anatdmicas e 0s
resultados sdo dificeis de interpretar para cirurgides e projetistas de proteses.

A modelagem estética aqui proposta é baseada no método de Davies,
que fornece uma abordagem unica e sistematizada para a andlise estdtica do
modelo mecanico do joelho, oferecendo uma solugéo para o célculo das for-
cas envolvidas em cada posi¢do, permitindo a andlise da fun¢do de cada es-
trutura anatdmica e com uma baixa demanda computacional.

Com o intuito de ajudar na leitura, ¢ montado no comecgo da sec¢do
um quadro resgatando as principais equagdes do capitulo de Fundamentos
Teoricos e que sdo usados na técnica da presente modelagem.

Em particular, a modelagem estatica proposta permite analisar a for¢a
in situ do LCA (ou enxerto) em fun¢@o de uma forga externa aplicada no
joelho. Essa andlise pode fornecer dados valiosos para o planejamento pré-
operatorio.

O processo de modelagem estdtica proposto, contempla a modelagem
e simulag@o do procedimento experimental proposto por Woo et al. (1998),
onde sdo aplicadas cargas sobre um joelho cadavérico mediante um sistema
robético. Os resultados experimentais sao comparados com os simulados para
validacao.

A modelagem estética proposta consiste em cinco passos principais:
(a) identificacdo das sucessivas posi¢des dos elementos anatdmicos, (b) ca-
racterizagdo topoldgica do mecanismo, (c) caracterizacdo estdtica dos acopla-
mentos do mecanismo, (d) estabelecimento e solucéo do sistema de equacdes
estdticas e (e) resultados e valida¢do. Cada passo principal estd dividido em
etapas.

Na figura 5.18 sdo apresentados esquematicamente cada um dos pas-
sos e etapas que compdem o processo de modelagem estética proposto.
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Processo de modelagem estatica

Passo a: Identificagdo das sucessivas posi¢des dos elementos anatomicos.

- Analise de tipo geométrica e cinematica.

{

Passo b: caracterizag@o topologica do mecanismo.

| - Etapa b.1) Representago da rede de acoplamentos
(Analise topologica).

- Etapa b.2) Representagdo do grafo de acoplamentos G¢
v (Analise topologica).

Passo c: Caracterizagao estatica dos acoplamentos do mecanismo.

- Etapa c.1) Modelagem das condigdes de carga
(Analise estatica e geométrica).

- Etapa c.2) Internalizacdo das cargas externas
(Analise estatica e geométrica).

- Etapa c.3) Representagdo do grafo das agdes G,
(Analise estatica e topologica).

- Etapa c.4) Construgéo dos Helifor¢as $
(Analise estatica e geométrica).

)

| Passo d: Estabelecimento e solugdo do sistema de equagdes estaticas.

- Etapa d.1) Estabelecimento da matriz das Ag¢des Unitarias [Ap]
(Analise estatica e geométrica).

- Etapa d.2) Construgao e solugdo do sistema de equagdes estaticas
(Analise estatica e geométrica).

v

| Passo e: Resultado e validagao.

- Etapa e.1) Resultados das forgas dos elementos anatomicos.
(Analise estatica e cinematica).

- Etapa e.2) Validacdo da for¢a in situ no LCA com dados
experimentais (Analise estatica e cinematica).

Figura 5.18 — Processo sequencial para modelagem estédtica composto de
passos principais divididos em etapas.
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Tabela 5.5 — Formulas tteis para a secdo de modelagem estética.

Equacdo Nuimero
e ( Sox R ) 3.26
R
T
A= 5 3.27
()
Ya
~ Yo
o} =" 331
Cx1 :
Ye
Al {\P}cu - {O}kal 3.33
Cy=C—a 3.35

~

[[ANs]uXa : [ANP]axCN] [[‘Ps]uxl : [‘Pp]cNmr = {6}a><l 3.36

{Bs} = —lAnslolalArrlaxcy {¥r 3.37

Cyx1

5.6.1 Passo a: Identificacdo das sucessivas posicoes dos elementos anato-
micos

As posi¢des iniciais dos elementos anatdmicos modelados, correspon-
dem as coordenadas de cada junta esférica do modelo (A; e B;, i=1,...5),
medidas em relagdo a um tnico sistema de referéncia, quando o modelo esta
na posic¢do correspondente a o0 = 0° de flexao.

As posigdes dos elementos anatdmicos podem ser obtidas em fung¢do
dos PG finais (Tabela 5.3).

Como neste processo de modelagem € utilizado a teoria de helicoides,
de aqui em diante os PG de posi¢do serdo denominados com uma notagao
apropriada. De este modo: A,-:§0A,. e Bi=§03,-, (i=1,..5).

Neste contexto, tem-se duas configuracdes possiveis para estabelecer
as posicdes dos elementos anatdmicos: uma configuracdo que considera o
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movimento do fémur (Sy) em relagdo a tibia (S;) (Figura 5.19a), e a outra
configuracdo correspondente a sua a inversdo cinemadtica, que considera o
movimento da tibia (S;) em relagdo ao fémur (Sy) (Figura 5.19b).

4/
2) CBins b)

Figura 5.19 — Duas configuracdes para a descri¢do do movimento dos
elementos anatdmicos do joelho: a) com referéncia na tibia S; e b) com
referéncia no fémur Sy.

A primeira configurag@o (Figura 5.19a) ja foi utilizada para avaliar as
equagdes vector-loop no processo de modelagem cinemadtica. Mas agora é
considerada configuracdo com inversdo cinemdtica (Figura 5.19b), devido a
que a presente modelagem estdtica estd baseada em um procedimento expe-
rimental (WOO et al., 1998), onde a tibia ¢ movimentada em relagdo ao fémur,
mantendo o fémur fixo. Na configuragdo que adota a inversdo cinematica,
idéntica a utilizada por Woo et al. (1998), a for¢a anterior tibial aplicada varia
sua orienta¢do quando variado o angulo de flexdo, de maneira que essa forca
é sempre perpendicular a tibia.

Como §0A,. estd definido em relacdo a o sistema S;, € considerada a eq.
5.7 que relaciona §0Ai com o sistema Sy, adotando assim a configuracdo de
inversao cinemadtica:

f§0A,- =-p +BRA§0A,-, (i=1,...,5) (5.7
onde:

° f§OA,- é o ponto §0Ai medido em relagdo a Sy;
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e BR, =["Rp]~! é a matriz que descreve a rotaciio de S, em relagio a St
e p é o vetor que descreve a posigdo (x,y,z) de S; em relacdo a Sy.

Considerando os dados obtidos para os PC (Figuras 5.15 e 5.16) e
para os PG finais (Tabela 5.3), é resolvida a eq. 5.7 para o todo o percurso da
flexdo-extensdo, obtendo-se as sucessivas posi¢oes / §0Ai’ (i=1,...,5).

Por sua vez, as posicdes §03i sdo fixas e estdo medidas em relacdo a
S (eq. 5.8), portanto §03i obtém-se diretamente dos PG finais da Tabela 5.3.

f§03,-=§03,-7 (i=1,...,5) (5.8

5.6.2 Passo b: Caracterizacao topologica do mecanismo

Este passo estd formado por duas etapas: b.1 e b.2. Na etapa (b.1) é
estabelecida a rede de acoplamentos que € necessdria para formar na etapa
(b.2) o grafo de acoplamentos do mecanismo.

Etapa (b.1): Representacio da rede de acoplamentos.

A rede de acoplamentos é uma representacdo da topologia do mo-
delo mecanico proposto. Na rede de acoplamentos, os acoplamentos do
mecanismo sdo representados por vértices denominados por letras: A; e B;,
(i=1,...,5). Cada corpo da rede de acoplamentos representa um elo do me-
canismo, que é denominado por um nimero. Na Figura 5.20 € representada a
rede de acoplamentos.

B; B, B; By Bs

Ay A A3 Ay As

Figura 5.20 — Rede de acoplamentos do modelo.

Etapa (b.2): Representacdo do grafo de acoplamentos Gc.
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Esta etapa trata da constituicdo do grafo de acoplamentos G¢, onde
cada corpo da rede de acoplamentos é representado por um vértice e cada
acoplamento ¢ representado por uma aresta, conforme pode ser observado na
Figura 5.21.

Figura 5.21 — Grafo de acoplamentos G¢ do modelo.
Onde as arestas do grafo G¢ estdo orientadas no sentido dos vértices
menores para os maiores. Observando a Figura 5.21 podem ser determinados:
e o numero de vértices V=7,
e 0 numero total de cortes k definido por (TSAL 2001): k=v-1=6, e
e o numero total de arestas e do grafo de acoplamentos: e=11.
Para determinacdo dos cortes no grafo G¢ deve ser considerado que
cada um dos k=6 cortes tem de separar o grafo G¢ em 2 grafos diferentes

(DAVIES, 2006). Cada k corte estd representado com uma linha tracejada ver-
melha na Figura 5.21.

5.6.3 Passo c: Caracterizacio estatica dos acoplamentos do mecanismo

Nesta etapa devem ser determinadas as cargas externas, modeladas e
internalizadas, reunindo todas as caracteristicas dos acoplamentos necessarias
a formacdo das heliforcas e a construg¢do do grafo de acdes G4. Este passo
consta de 5 etapas, que s@o explicadas na sequéncia:

Etapa c.1: Modelagem das condicdes de carga.
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Nesta etapa sdo modeladas as cargas externas aplicadas no joelho, con-
siderando o procedimento experimental proposto por Woo et al. (1998). Para
esta modelagem, serd utilizada a Lei dos cortes estabelecida por Davies (DA-
VIES, 2006, 1995).

Para entender a modelagem das cargas € necessario conhecer primeiro
o procedimento experimental realizado por Woo et al. (1998) (Figura 5.22a),
que é descrito na sequéncia. Woo et al. (1998) analisou a for¢a in situ do LCA
utilizando nove espécimes de joelho humano. Estes joelhos foram preparados
deixando unicamente a cdpsula articular e os ligamentos. A tibia e o fémur
foram cortados a 200 mm do eixo articular e fixados os extremos com abra-
cadeiras cilindricas de aluminio. A abragadeira que segura o fémur foi fixada
rigidamente a uma estrutura com a base solidaria ao chio. A abragadeira que
segura a tibia foi fixada ao sensor universal de forca UFS, que por sua vez
foi fixado no efetuador do robo (figura 5.22a). O roboé utilizado corresponde
a um manipulador serial PUMA de 6 — DOF, modelo 762, com capacidade
de forca de 450 N com o brago totalmente estendido. O controle de posi¢do
do manipulador possui uma repetibilidade para posicdo e orientagdo de 0,02
mm e 0,02°, respectivamente. O controle de forca do manipulador ¢ adicio-
nado mediante o sensor de forga e torque UFS JR3 modelo 4015, com uma
repetibilidade da forca e do torque de 0,2 N e 0,01 Nmm, respectivamente.

Para obter a forca in situ no LCA 3, o robd aplica uma carga anterior
tibial no joelho, como mostrado na Figura 5.22a. A carga é aplicada para 5
posigdes , no percurso da movimentagao passiva do joelho, fixando o dngulo
de flexao oo em: 0°, 15°, 30°, 60° € 90°.

] Base fixa Fy
Manipulador A
robotico Fémur\ | <
Spld sz~

Tibia

Figura 5.22 — a) Procedimento experimental proposto por Woo et al.
(1998, 2006b) para conhecer a forga in situ. b) Modelagem estatica do
procedimento experimental.

Woo et al. (1998) decide aplicar a carga com uma dire¢do anterior

3 A forga in situ no LCA varia no percurso da flexdo.



161

tibial porque o LCA € o principal limitador do deslocamento anterior da tibia
em relacdo ao fémur. Portanto a carga aplicada pelo rob6 afeta principalmente
oLCA*.

Para anélise das forgas no joelho, o sensor UF'S permite salvar os da-
dos de forga e torque que acontecem na tibia, € mediante operacdes com o
Jacobiano inverso [J)~! (FUJIE et al.,, 1996) é obtida a forga in situ no LCA
(WOO et al., 1998, 2006a, 2004, 2006). As forcas e momentos associados ao
movimento do joelho sdo medidos em relacdo a um sistema cartesiano fixo
ao UFS. Daqui as forcas e momentos medidos desde o UFS devem ser trans-
formados matematicamente para forcas e momentos no sistema coordenado
anatomico do fémur. O detalhamento matematico pode ser achado em Fujie
et al. (1996). O método matematico de transformacdo consiste em definir um
vetor de forcas e momentos de dimensdo 6x1 medido desde o UFS, denomi-
nado YFSF:

UFSF = [foFs s Fyurss Jars) Maxyps s Myyps mZUFS}T (59

Da mesma forma € definido um vetor de forcas e momentos para o

sistema coordenado anatdmico do fémur, denominado A" F:

ARE = [ fey fys fos Moy My, )T (5.10)

Mediante a aplicagdo do principio de trabalho virtual (FUJIE etal., 1996)
pode se obter a matriz do Jacobiano de 6x6.

X-sg-sy—y-cg-cy —cg-sy —y-sy ¢ 00
X-cp B 0 0 0 0
—X-Sg-Sy—y-cg-cy cgcy ycy s 0 0 [
—cp -5y 0 ¢y 0 0 0| Ve GID
Sp 0 0 0 1 0
Cg-Cy 0 Sy 0 0 0

O Jacobiano representa a posicdo e orientagdo relativa entre dois sis-
temas coordenados. A transformacdo entre os dois vetores de forca-momento
UFSE e Andl | ¢ apresentada na equacio 5.12:

Al’latF: [J]_1~UFSF (512)

Dagqui todas as forgas e momentos medidos em relagdo ao sistema de
coordenadas do UFS podem ser expressos em relacio ao sistema coordenado
anatémico do joelho.

“mas também afeta o LCP e outras estruturas adjacentes.
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A modelagem estitica do procedimento experimental proposto por
Woo et al. (1998) ¢ apresentada na Figura 5.22b. Nesta modelagem ¢é ado-
tado o sistema de referéncia inercial coincidente com o sistema de referéncia
do fémur S¢. Esta convengdo adotada corresponde a inversdo cinemadtica que
descreve a movimentagdo da tibia em relagdo ao fémur, explicada no passo a
do presente processo.

A forca anterior tibial F, exercida pelo robd (Figura 5.22b) tem uma
orientacdo paralela ao eixo x; (do sistema mével S;) sendo aplicada na tibia a
uma distancia de 200 mm em y;. A forca F, varia sua orientagdo conforme o
angulo de flexdo da tibia.

Para cada angulo de flexdo o avaliado, a forca F, vem acompanhada
de um torque M, (em torno do eixo z;) que restringe e fixa esse dngulo de
flexdo avaliado, provocando uma condi¢do estdtica 5 ou de movimento nulo.

A forca F, e momento M, aplicados na tibia, sdo transmitidos pelos
ligamentos e condilos até o fémur, na forma de uma forga de reacdo Fy, e um
torque de reacdo M, modeladas em azul na Figura 5.22b.

Etapa c.2: Internalizagio das cargas externas.

Para modelagem estatica pelo método de Davies (DAVIES, 2006, 1995)
o mecanismo deve ser restringido para prevenir qualquer movimento. As
cargas externas de reacao, ou a¢des ativas Fy, e M,,., devem ser internalizadas
e substituidas por acdes equivalentes nos acoplamentos do mecanismo. Essas
agdes equivalentes correspondem as agOes passivas Ra;y, Ra;y , Raiz» Rpix, Rpiy
e Rpiz, (i=1,...,5) apresentadas na Figura 5.23.

Neste caso o efeito da internalizacdo equivale a travar o0 mecanismo,
impedindo o movimento.

Cada par esférico do mecanismo (Figura 5.23) possui restri¢des cine-
maticas que impedem a translag¢do ao longo das trés dire¢des coordenadas xy,
¥y € zy. Portanto existem trés vetores de dire¢do unitdria S para formacao das
heliforcas:

1 0
So={ o |:S=[1]:5=](o (5.13)
0 1

Os subscritos x, y e z indicam a direcdo das restricdes unitdrias dos pares
esféricos A; e By, (i=1,...,5).

5 A aplicagio da forca F, em auséncia de M, causaria a movimentago o joelho em flexdo.



163

/44

Base fixa

Fémur

Manipulador
3x robotico

N b)

Figura 5.23 — Acdes internalizadas nos acoplamentos do modelo proposto.

Etapa c.3: Representacdo do grafo das acoes Gy.

Uma vez que as agdes sdo internalizadas, é construido o grafo das
acdes G4 (DAVIES, 2006) (Figura 5.24), onde:

e cada vértice numerado representa um elo do mecanismo;
e 30 arestas pretas representam as acdes passivas;
e 2 arestas vermelhas representam as agdes ativas Fy e M_; e

e k=6 cortes identificados na rede de acoplamentos (Figura 5.21), sdo
substituidos e representados com linhas tracejadas vermelhas.
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Figura 5.24 — Grafo das acdes G4.

O grau de restricdo bruto do sistema C € definido como o niimero de
varidveis do sistema, e corresponde ao nimero total de arestas do grafo das
acoes Gu. O grau de restricdo bruto do sistema C pode ser também obtido
pelaeq. 5.14:

C=Cp+C;=30+2=32 (5.14)

onde C, é o niimero das ag¢des passivas e C, € o niimero das a¢des ativas. As
arestas que representam M, e F, tém direcdo do fémur para a tibia (Figura
5.24).

Etapa c.4: Construgio dos heliforgas $.

Considerando que os estados das a¢des passivas e de Fy correspondem
a estados puros de forca, as helifor¢as equivalentes possuem passo nulo /=0
(eq. 3.26) e sdo representadas na eq. 5.15:

§0><ié §0><§
= 2 = & R 1
$ ( B ) g (5.15)

Por outro lado, o momento M, equivale a um estado de a¢des pura-
mente bindrio (torque 7), equivalente a um Heliforca de passo h =co (eq.
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3.27), representada na eq. 5.16.

(5.16)

~
Il

Ol g
ﬂ

Considerando a forma dos helifor¢as (Equacdes 5.16 e 5.15), os ve-
tores posicdo (eq. 5.7 e 5.8) e os vetores de dire¢do unitdria (eq. 5.13), sdo
obtidos os seguintes heliforcas para as cargas ativas e para cada acoplamento
A;e B;, (i=1,...,5) do modelo estatico proposto:

§a — < f§oA,2€ X EAix ) : $Aiy — ( fSoAi_); X EAiy ) :

RAix RAl'y
$4 = ( f§OAi5><1_éA,-Z ) $p. — ( f§03i£><R’B,-X >
iz RAIZ > ix RB[X ]
$ fSOBly X RB,)- . $ f§03,z X iéB,
By = Rp,, ’ Bi Rp,, ’
ISope X F M,
Sk, = ( OF;:X * ; $u. = 6 (5.17)

onde /Sy corresponde ao ponto de aplicacdo da forca F, sobre a tibia, me-
dida desde Sy.

5.6.4 Passo d: Estabelecimento e solu¢io do sistema de equacdes estaticas

Para uma cadeia restringida com agdes internalizadas, possuindo k
cortes no espago A, podem ser descritas A.k equagdes, que expressam as con-
di¢des que devem satisfazer por C incégnitas.

Na sequéncia sdo seguidos os passos para estabelecer o sistema de
equagdes estaticas estabelecidas pela Lei dos Cortes de Davies. A resolugdo
do sistema fornece as forcas que atuam em cada acoplamento do modelo
estatico proposto.

Etapa d.1: Estabelecimento da matriz das A¢des Unitarias
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A Lei dos Cortes de Davies (DAVIES, 2006) estabelece que que a soma
algébrica dos heliforgas $ que pertencem a um mesmo corte € zero (eq. 3.33).
Para aplicar esta Lei é construida a matriz das Ac¢des Unitdrias [Aply ;¢
apresentada na eq. 5.18. Esta matriz estd formada de helifor¢cas normalizados
pela magnitude correspondente (eq. 3.31).

As filas da matriz [Ap],_ xC correspondem aos cortes k.

As colunas da matriz [ADh kxC estdo compostas pelos hehforgas nor-

malizados $Al, $A2, $A3, $A4, $A;, $Bl, $32, $B3, $B4, $35, $M $FX, respecti-
vamente, considerando que:

o $A; = [$A1, 344,84, )6x3, (i =1,...,5),
o $B; = [$B:,$B:y,$B )63, (i = 1,...,5),
o M, = [$M_ )61,

o $F, = [$F]6x1-

O vetor que possui as magnitudes dos heliforcas é chamado de vetor
das magnitudes das agdes {‘_P}C | (eq. 5.19). Para estabelecer este vetor
X

deve ser considerado que:
® Rai=[Ra,;Ra,iRa. )], 30 (i =1,...,5),
® Rpi = [Rp,:RpiRp, |15, (1= 1,....5),
o M, = [M]ix1,
o Fr=[F]ixi

Em esta etapa € estabelecida a relagdo de dependéncia de intensidade
de $y7, com $g;.
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Etapa d.2: Construgdo e solucdo do sistema de equagdes da estética

Aplicando a Lei dos Cortes de Davies (eq. 3.33) ao modelo estatico
proposto obtém-se o sistema:

[An]36x32 {@}3%1 = {6}36X1 (5.20)

O sistema acima apresentado estd expressado em forma semi expan-
dida na eq. 5.24.

A consisténcia do sistema de equagdes depende do posto a da matriz
[AN]36X32, sendo que o posto a corresponde ao niimero de linhas (ou de equa-
¢des) linearmente independentes.

Reduzindo-se a matriz [AN]36X32 para sua forma escalonada por li-
nhas, resulta na matriz [ANESC]31X 32 onde o posto correspondente é a=31 li-
nhas linearmente independentes. A Lei dos Cortes na forma escalonada esta
apresentada na eq. 5.21:

[ANESC}M”Z {I_I:’}de - {6}31><1 (5-21)

Substituindo os valores de C =32 e a=31 naeq. 3.35, é obtido Cy =1,
o que significa que é necessario impor 1 varidvel primdria para obter a solucio
do sistema.

O sistema de Equacdes 5.21 pode ser particionado como na eq. 3.36,
entre Cy = 1 varidveis primdrias e a = 31 varidveis secunddrias, rearranjando
da seguinte forma:

— —

T
{[ANS]SIXM : [ANP]BIXI} |:[lPS]31><1 : [IPP]1><1:| = {6}3]“ (5.22)

Onde as varidveis primdrias levam o sub-indice P e as varidveis secun-
dérias levam o sub-indice S. O ultimo passo € isolar o vetor das incognitas
_ T
(Cq. 337) {TS}31X1 = [RAI RA2 RA3 RA4 RAS RB1 R32 RB3 RB4 RBS Mz} , 0 que
resulta na solugéo estatica:

. . .
{TS}MXI = —[Ans]31 531 [ANP]31x1 {‘Pp}lxl (5.23)

Atribuindo um valor para a varidvel primdria Yp=F,é possivel obter
a solugdo estdtica {‘_PS} daeq. 5.23.
31x1
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5.6.5 Passo e: Resultados e validacao

Neste passo sao apresentados os resultados das forcas nos ligamentos
e nos condilos do modelo proposto, baseados na modelagem estética do pro-
cedimento experimental proposto por Woo et al. (1998). No procedimento
experimental é aplicada uma forca anterior tibial F, = 110N paralela ao eixo
x; da tibia, para os seguintes angulos de flexao: 0°, 15°, 30°, 60°, 90° Por sua
vez, os resultados simulados sd3o obtidos para uma aplicagdo continua de F;
desde 0° até 120°.

Para validagdo, os resultados simulados sdo comparados com os obti-
dos experimentalmente por Woo et al. (1998).

Etapa e.1: Resultados

A solugdo estitica {Ws}s,,; = [Ra, Ra, Ras Ra, Ras Rp, Rp, Rp, Rp,
R M;)" é obtida por imposigdo de ¥y =F, (eq. 5.23) para todo percurso da
flexdo do joelho.

As forgas in situ no LCA (Fica), LCP (Ficp) e LCM (Frcp) sdo cal-
culadas mediante a norma das acdes que acontecem nos acoplamentos A1, A,
e Az, respectivamente, como apresentado na sequéncia:

[Frcall = \/Ra 1+ Ray, + R, (5.25)
[Ficpll = \/Raz, + Rin, + Rao. (5.26)
||FLCM || = \/R%\?ax + R/2\3y + R/2\3z (527)

As forcas de compressao nos condilos medial (Fcy) e lateral (Fcyy) sdo
calculadas mediante a norma das a¢des que acontecem nos acoplamentos A4
e As, respectivamente, como apresentado nas Equagdes 5.28 e 5.29:

HFCLH = \/R,%4x + R,%4y + R,%4z (528)

||FCM|| = \/R%Sx +R315y +R3151 (5.29)

Na parte superior da Figura 5.25 apresentam-se as forcas in situ dos
ligamentos do modelo, devido a aplicagdo da carga F,=110N ao longo do
movimento de flexdo. A forca in situ do LCA (Fyc4) estd representada como
uma linha tracejada vermelha, a forga in situ do LCP (Fycp) estd represen-
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tada como uma linha pontilhada azul e a forca in situ do LCM (Frcpy) estd
representada como uma linha continua verde.

Na parte inferior da 5.25 sdo apresentadas as forcas nos condilos mo-
delados, devido a aplicacdo da carga F,=110N ao longo do movimento de
flexdo. As forcas no condilo medial (Fcyy) estdo representadas como uma li-
nha tracejada. As forgas no condilo lateral (F¢y) estdo representadas como
uma linha pontilhada.

Forga in situ nos ligamentos devido a carga anterior tibial F.=110(N)

120 T T T 1
e o - = = = = Frcy=For¢a LCA
100+ N Lt . .
sor \\ “.. """ Fyep=Forga LCP i
‘. — Fyey=For¢a LCM . .-*"

60 - PR -
40 >

20

0 1 | | 1

0 20 40 60 80 100 112
Angulo de Flexdo o (graus)

Forg¢a nos condilos devido a carga anterior tibial F.=110(N)
100F T T T T T ]

80: --- Fey=For¢a condilo medial -

70F ... F e =Forga céndilo lateral -

0 20 40 60 80 100 112
Angulo de Flexdo o (graus)

Figura 5.25 — Resultado da simulagdo: forcas nos elementos anatdmicos do
modelo proposto, devido a uma carga anterior tibial F;, = 110 N, ao longo do
movimento de flexdo do joelho.

A metodologia de modelagem estética proposta foi também aplicada
para o modelo 1 — DOFS5 — 5, utilizando os PG e PC indicados por Parenti-
Castelli e Sancisi (2013).

Na parte superior da Figura 5.26 apresentam-se as forcas in situ dos
ligamentos do modelo 1 — DOF5 — 5, devido a uma carga anterior tibial F,
ao longo do movimento de flexdo. A forca Fyc4 estd representada como uma
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linha tracejada vermelha, a for¢a Fycp estd representada como uma linha pon-
tilhada azul e a forga Fy ¢y estd representada como uma linha continua verde.

Na parte inferior da 5.26 sdo apresentadas as forcas de compressao nos
condilos. As forcas no condilo medial Fycys estdo representadas como uma
linha tracejada. As forgas no condilo lateral Fycp estdo representados como
uma linha pontilhada.

Forga in situ nos ligamentos devido a carga anterior tibial F,.=110(N)

~
[\
S

~
S
S D

For¢a (N)
333

[ )
S

=

0 20 40 60 80 100 112
Angulo de Flexdo o (graus)

Forga nos condilos devido a carga anterior tibial F,=110(N)
150 T T T

0 20 40 60 80 100 112
Angulo de Flexdo o (graus)

Figura 5.26 — Resultado da simulacio: forcas nos elementos anatdmicos do
modelo 1-DOF 5-5 devido a uma carga anterior tibial F, = 110 N, ao longo
do movimento de flexao do joelho.
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Etapa e.2: Validacdo

Para validacdo da metodologia proposta sdo comparados os resultados
da forga in situ no LCA, obtidos mediante:

e aplica¢do da metodologia de modelagem estitica ao modelo proposto,

e aplicacdo da metodologia de modelagem estatica ao modelo 1 —DOF 5—
5 (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2010),

e o procedimento experimental proposto por Woo et al. (1998).

A comparacdo dos trés resultados sdo mostrados na Figura 5.27, onde
os dados obtidos experimentalmente estdo representados por uma linha conti-
nua preta e as barras verticais correspondem ao desvio padrao. Os dados obti-
dos do modelo proposto estao representada por uma linha tracejada vermelha,
e finalmente, os dados obtidos do modelo 1 — DOF 5 — 5 estio representados
por uma linha pontilhada azul.

Observa-se que as duas curvas obtidas por aplicacdo da metodologia
de modelagem estdtica, possuem comportamentos similares, apresentando
valores de forca mdximos préximos da extensdo do joelho, correspondendo
ao funcionamento caracteristico do LCA (KAPANDII et al., 2000).

Observa-se também que os valores obtidos por aplicagdo da metodolo-
gia proposta, ao modelo 1 — DOF 5 —5, sdo mais préximos aos experimentais
que aqueles valores obtidos do modelo proposto.

Forga in situ no LCA devido a carga anterior tibial F.=110(N)

120 ' e
100
~
< 80 -
S 60* B
g = Modelo proposto Thmegytt
[ 40 ---- I-DOF 5-5 “=-h
20+ — Experimental 4
0 | | | | | L

| 1 1 |
090 10 20 30 40 50 60 70 80 90
Angulo de Flexdo o (graus)

Figura 5.27 — validag@o dos resultados da forga in situ no LCA.

Na sequéncia é realizada a simulag@o da forca in situ considerando a
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variag¢do da carga externa.

Na Figura 5.28a sdo apresentados os resultados das simulagdes para as
forgas in situ no LCA utilizando a modelagem proposta, quando € variada a
magnitude da forca anterior tibial Fy para: 110N, 88N, 66N, 44N e 22N. Para
cada uma de essas cargas Fy, as forcas in situ sdo obtidas nos seguintes angu-
los de flexdo: 0°, 15°,30°, 60° , 90°. Estes resultados sdo comparados com
os resultados experimentais propostos por Woo et al. (1998) (Figura 5.28b)
para as mesmas condi¢des de carga.

Forga in situ LCA (N)

~
Z
<
<
Q
s
3
=
-5
<
=4
5
=

a) b)

Figura 5.28 — Validagao dos resultados da forca in situ no LCA considerando
a variacdo da carga externa F1, ao longo la flexao do joelho: a) Resultados
da metodologia proposta, b) Resultados experimentais (WOO et al., 1998).

Observando ambas as figuras, pode-se constatar que o comportamento
do gréfico obtida por simulagdo € similar ao obtido experimentalmente, obtendo-
se os maximos valores de forca in situ préximo aos 15°; tendo uma tendéncia,
como conjunto, a diminui¢do da forca in sifu conforme aproxima-se a flexdo
maxima.

Observa-se também (Figura 5.28a) que em 0° de flexdo a forca in
situ diminui em relagdo aos 15°, dando ao grafico uma forma convexa. Isso
ndo foi possivel de reproduzir nos modelos bidimensionais apresentados em
(PONCE-SALDIAS et al., 2013, 2013) (Anexos).
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5.7 EXEMPLO DE APLICACAO DA METODOLOGIA PROPOSTA PARA
O PLANEJAMENTO PRE-OPERATORIO: SIMULACAO DA FORCA
IN SITU NO ENXERTO DE LCA CONSIDERANDO A VARIACAO
DO PONTO DE INSERCAO

A localizacdo do ponto de inser¢do do enxerto € muito importante na
reconstru¢do do LCA. Em (ZATSIORSKY, 1998) € apresentado um caso de es-
tudo, que analisa o efeito no joelho de pequenas variagdes na localizacdo do
enxerto de substituicio do LCA. Em particular, foi calculada a relacdo de
deslizamento (Slip Ratio) para oito diferentes pontos de inser¢do no fémur. O
Slip Ratio corresponde a relagdo entre o movimento de rolamento e desliza-
mento entre o fémur e a tibia.

A Figura 5.29 apresenta uma visdo geral do procedimento. A Figura
5.29A representa o0 LCA e o LCP no fémur. A Figura 5.29B ilustra os oito
diferentes pontos de inser¢do do enxerto no fémur, numerados de 0 a 7, tendo
como ponto central o ponto de inser¢do natural do LCA. O raio r tem um
valor de 3mm e ¢ igual a um décimo do comprimento total do LCA.

O Slip Ratio para os pontos 2 e 6, estdo representados na Figura 5.29C
e Figura 5.29D, respectivamente.

O reposicionamento do enxerto de LCA no ponto 2 faz com que o Slip
Ratio obtido seja similar ao fisiol6gico. Quando o enxerto € reposicionado no
ponto 6, o Slip Ratio varia dramaticamente e difere do fisiol6gico.

Se uma cirurgia fosse ajustada para o ponto 6, o deslizamento do fémur
seria muito maior que seu rolamento sobre a tibia, portanto diferentes partes
do condilo femoral fariam contato com a mesma parte da superficie tibial,
causando lesdes na tibia. Seria recomendado o reposicionamento do enxerto
no fémur para o ponto 2, pois o Slip Ratio obtido € mais similar ao fisiolégico.

Como exemplo de aplicagdo da metodologia proposta, realizou-se a
simulagdo da forca in situ para os pontos 2 e 6, considerando as condi¢des
de carga propostas por Woo et al. (1998) e um raio » com um valor de 3mm
equivalente a um décimo do comprimento do total do LCA modelado. A
variagdo da localizagao do enxerto foi realizada modificando as coordenadas
S()A,. (eq. 5.7).

Foi obtido, em concordancia com (ZATSIORSKY, 1998), que o melhor
ponto para inser¢io do enxerto seria o ponto 2 ®. Na andlise pelo método pro-
posto obtém-se uma forga in situ mais similar a fisiolégica quando o enxerto
¢ reposicionado no ponto 2 (linha tracejada vermelha da Figura 5.30). Na

6Zatsiorsky (1998) indica que o melhor ponto para insercio é o 2 com base no slip ratio
experimentalmente obtido. Na metodologia proposta obtem-se que o melhor ponto também é o
2 mas com base na forca in situ do LCA.
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mesma Figura pode-se observar que quando o enxerto de LCA ¢é posicionado
no ponto 6, a for¢a in situ diverge do valor fisiol6gico (linha pontilhada azul
da Figura 5.30). Na Figura 5.30, o valor da forca in situ fisiolégica (LCA
intacto) corresponde a linha continua preta, obtida por (WOO et al., 1998).

A
c D
: 5 90°  141°
}' 2 5 90 ;\, o TR VG T )] "T‘ — """_'?'—‘1
7% 3 75 / )
] W . A 1
1 77 ‘»._ ¢ 7%
0 50 10150 1 0 0 100 150
0 .. . Flexdon (]
— Phisiologic Pedoa (% — Phisiologic

—Dislocation in direction 2 ==Dislocation in direction 6

Figura 5.29 — Geometria da reconstru¢do do LCA (paneis A e B) e Slip Ratio
para a posic¢do 2 e 4 (paneis C e D) (ZATSIORSKY, 1998). A localizagdo do
enxerto no ponto 6 causaria graves lesdes na tibia.
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Forca in situ no LCA devido a carga anterior tibial Fx=110(N)
para diferentes pontos de inser¢do do enxerto

]40 T T T T T T I I I T
120
100
80
60F - Ponto 2

40 - pontos e d
20+ — Experimental -

1 | 1 |
09 70 20 30 40 50 60 70 80 90
Angulo de Flexdo o (graus)

Forc¢a (N)

Figura 5.30 — Variacdo da forga in sifu no enxerto de LCA em relagdo a
posicao de insercdo: para o ponto 2 e para o ponto 6. Linha preta continua
corresponde aos dados experimentais de um LCA intacto (WOO et al., 1998).

5.8 DISCUSSAO

Para finalizar o presente capitulo, sdo apresentadas as Tabelas 5.6, 5.7
e 5.8 com as principais diferencas técnicas e operacionais existentes entre
a metodologia proposta e as outras metodologias de modelagem do joelho
baseados em teoria de mecanismos. As tabelas sdo comentadas na sequéncia,
justificando as diferencas indicadas e discutindo suas relevancias.

5.8.1 Comentarios relativos a sintese geométrica - Tabela 5.6

No desenvolvimento da metodologia proposta foram procuradas novas
estratégias para modelagem, sendo uma delas a implementacdo da Evolugao
Diferencial para otimizacdo na sintese geométrica. A ED apresenta vdrias
vantagens em relacdo a outras técnicas de otimiza¢do como algoritmos gené-
ticos, como por exemplo:

e Apresentar simplicidade e facilidade para implementago do c6digo em
problemas especificos.

e Possuir unicamente trés parametros de controle e a influéncia destes
parametros no desempenho do algoritmo € bem conhecida.
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e Permitir facilmente a implementacdo de diferentes possibilidades de
recombinacdo para producdo de novas geracdes e vetores testes.

Além disso a ED apresenta-se como um Unico algoritmo para oti-
mizagdo, em comparacdo com as metodologias que usam dois algoritmos,
como Parenti-Castelli e Sancisi (2013), Parenti-Castelli (2010), Sancisi e
Parenti-Castelli (2011a, 2010), Sancisi et al. (2011), Sancisi e Parenti-Castelli
(2011b), onde sdo usados algoritmos genéticos para obter uma solucio global
e algoritmos de quase-Newton para refinamento. Em contraste, a ED permite
realizar a busca da solug@o global e o refinamento mediante o ajuste do fator
de escala F; no percurso da otimizago, sem precisar de algoritmos adicionais.

Operacionalmente para médicos e projetistas de préteses, € uma des-
vantagem que a entrada de dados no processo de otimizagao seja por determi-
nac¢do das coordenadas exatas, dos centros condilares e das fibras isométricas
ligamentares. Isto exige extensas se¢des experimentais, devendo identificar as
fibras especificas (dentre todas as fibras das bandas ligamentares) que sofre-
ram uma minima variacio de alongamento durante a movimentagdo passiva
do joelho (menor que 0,1mm). Além disso o processo de otimizagdo resulta
em valores diferentes aos pontos exatos de insercao ligamentar, obtidos expe-
rimentalmente, por tanto nio existe necessidade da determinacao exata destes
pontos de insercao.

No método proposto, por outro lado, a entrada de dados para otimiza-
¢ao € realizada por selecdo de amplos dominios de busca nas regides anato-
micas do joelho. Isso € uma vantagem operacional pois médicos e projetistas
de prétese ndo precisariam determinar o exato centro condilar nem as coor-
denadas exatas das fibras isométricas ligamentares, permitindo que a secio
experimental seja mais simples e breve. Neste ambito, os dominios de busca
ligamentares podem ser ajustados abrangendo toda a regido de insercao liga-
mentar, incluindo todas suas bandas. Os dominios de busca condilares podem
ser ajustados mediante uma regido que abranja os centros condilares, sendo
que o centro do dominio de busca ndo tem necessariamente que coincidir
com o centro condilar, portanto ndo é preciso determinar com exatidao esses
centros especificos.

Os dominios de busca no método proposto, podem ser determinados
pelo uso de sistemas de medi¢cdo ndo invasivos, inclusive em pacientes vi-
vos. Um exemplo destes sistemas de medi¢@o é a fluoscopia biplanar, que
permite a adquisicdo de dados geométricos tridimensionais do joelho, que
posteriormente podem ser processados em softwares CAD para ajuste (medi-
ante simples inspecdo) dos dominios de busca e referencid-los aos sistemas
coordenados anatdmicos.
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5.8.2 Comentarios relativos a analise do movimento - Tabela 5.6

No método proposto, a equagdo de malha fechada (vector-loop) que
descreve o movimento do modelo foi resolvida de duas maneiras: usando
dlgebra matricial e dlgebra de quatérnions. Foi constatado que , usando um
computador com 4GB em RAM e um processador Intel Core i5, o tempo para
resolucdo do sistema de 5 equacdes de malha fechada por métodos matriciais,
foi em média de 53,7s. Por sua vez, o tempo de resolu¢do do mesmo sistema,
utilizando dlgebra de quatérnions, foi em média de 13,1s, ou seja, aproxi-
madamente 4 vezes mais rdpido do que o método matricial. O programa de
simulacdo numérica utilizado foi Matlab R2012a. Para constatar isso foram
estabelecidas, para um determinado angulo de flexdo o, um set de 5 equacdes
vector-loop tanto para dlgebra matricial como para dlgebra de quatérnions,
usando respectivamente as equacdes 3.5 e 3.15. Cada set de 5 equacdes pos-
sui 5 incégnitas, por tanto ao substituir os PG da Tabela 5.4 nas equagdes 3.5
e 3.15 a resolugdo pode ser obtida em forma direta. Os valores obtidos por
dlgebra de quatérnions foram idénticos aos obtidos por dlgebra matricial, mas
com os tempos de resolugdo diferentes.

Considerando que as atuais metodologias utilizam unicamente a 4lge-
bra matricial para resolu¢do do movimento, vislumbra-se a dlgebra de qua-
térnions como uma implementacdo inovadora para obter os movimentos dos
modelos com um menor tempo de processamento.

Outra importante questdo é a amplitude do movimento resolvida para
modelo. Na metodologia proposta, é resolvida a movimentagcdo do joelho
desde a extensdo maxima de 0° até a flexdo méaxima de 120°. Os outros
métodos (PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013; PARENTI-CASTELLI, 2010; SAN-
CISI; PARENTI-CASTELLIL, 2011a, 2010; SANCIST et al., 2011; SANCISI; PARENTI-
CASTELLIL, 2011b) resolvem o movimento para uma amplitude limitada do
movimento: de 5° até 112°. Isto € um importante fator, pois o joelho natu-
ralmente apresenta movimentos complexos nos angulos extremos da flexao-
extensdo, como por exemplo o auto alinhamento ou auto travamento na posi-
¢oes de extensdo maxima, onde o LCA possui uma forga in-situ maxima. Isto
tem uma grande relevancia clinica pois a solicitagdo mecanica do enxerto de
LCA ¢ maior. O movimento na extensdo e flexdo mdxima ndo puderam ser
representadas nas demais metodologias.

5.8.3 Comentarios relativos a analise de velocidades - Tabela 5.6

A andlise da cinemdtica diferencial é facilmente implementdvel no
método proposto, pois faz parte do método de Davies como uma metodo-
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logia unificada. Isso € demonstrado em Ponce-Saldias et al. (2013)(Anexos),
onde € implementada a andlise da estatica e da cinemadtica diferencial pelo
método de Davies para um modelo bidimensional de joelho.

A anélise em conjunto das velocidades e das for¢as para cada posicao,
€ importante para conhecer a relacdo velocidade-angulo de pressao, no pro-
jeto de cames. Neste ambito, a velocidade torna-se um fator importante no
projeto de prétese condilar, pois as superficies da tibia e do fémur apresentam
movimentos em contato mutuo, similar as cames.

Enquanto que a implementacdo da andlise de velocidades é um fa-
tor importante, as atuais metodologias (PARENTI-CASTELLIL; SANCISI, 2013;
PARENTI-CASTELLI, 2010; SANCISI; PARENTI-CASTELLL, 2011a, 2010; SANCISI
et al,, 2011; SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011b) nada dizem das velocidades
envolvidas nos elementos anatomicos, nem apresentam facilidade para imple-
mentagado desta andlise, ou utilizd-las como parte dos critérios da otimizagao.

5.8.4 Comentarios relativos a analise de forcas - Tabela 5.7 e 5.8

O método proposto permite a andlise de forgas internas no joelho,
apresentando explicitamente as forcas in situ dos ligamentos e as forcas que
acontecem nos condilos. Também apresenta uma abordagem organizada e
metddica, vidvel de ser aplicada em outros modelos mecénicos do joelho.
Além disso, os resultados apresentados permitem uma clara interpretacao por
parte de cirurgides e projetistas de préteses no planejamento pré-operatorio,
pois evidencia claramente as funcdes em forca de cada elemento anatdmico
modelado, inclusive na variacdo de cargas externas (como constatado na se-
¢30 5.6) e na variag@o de posicdes dos elementos anatdmicos (como consta-
tado na secdo 5.7). Considerando essa versatilidade, a metodologia proposta
permite a andlise para pré-tensdo do enxerto, em diferentes posicdes. Devido
a clareza da apresentacdo das forgas internas no joelho, a metodologia pro-
posta apresenta uma alta viabilidade para implementar rotinas de otimizagdo
de forgas e otimizag@o geométrica por critérios estaticos.

O método apresentado em (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011b) € li-
mitado pois ndo apresenta explicitamente as forgas, unicamente apresenta os
movimentos resultantes causados por aplicacdo de cargas externas. Nao for-
nece informacdes da forga in situ nos ligamentos nem nos condilos em fun-
¢d0 de uma carga externa. Além disso, esta metodologia apresenta um alto
nimero de elementos (28) e cada um com 2 parametros de rigidez e defor-
magao especificos. Deve-se considerar que a metodologia proposta apresenta
7 elementos. O alto ndimero de elementos do método apresentado em (SAN-
CIST; PARENTI-CASTELLI, 2011b) dificulta a andlise e interpretacdo dos resul-
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tados para o planejamento pré-operatério (tanto para substitui¢do ligamentar
quanto para projeto de prétese). Devido a complexidade e a especificidade da
modelagem apresentada em (SANCISI; PARENTI-CASTELLI, 2011b), sua apli-
cabilidade e generalizacdo como metodologia fica também limitada. A vi-
abilidade para otimizacdo de forcas ou otimizacdo geométrica por critérios
estaticos fica limitada devido ao alto nimero de elementos e a complexidade
da modelagem, o que faria com que a fun¢@o objetivo seja dificil de tratar
computacionalmente.

Por sua vez, os métodos apresentados por Parenti-Castelli e Sancisi
(2013), Parenti-Castelli (2010), Sancisi e Parenti-Castelli (2011a, 2010), San-
cisi et al. (2011), sdo puramente cinemaéticos e ndo fornecem nenhuma infor-
magdo em relagdo as forgas envolvidas nos diferentes elementos anatdmicos,
anulando a aplicabilidade para o planejamento pré-operatério de substituicio
ligamentar, que deve considerar a forca in situ.

5.9 CONSIDERACOES FINAIS

Este capitulo apresentou uma nova metodologia para modelagem es-
pacial do joelho humano, com base em teoria de mecanismos, Evolu¢ao Dife-
rencial e método de Davies, sendo que a cinemdtica do modelo foi resolvida
por élgebra matricial e dlgebra de quatérnions. O capitulo comegou pela apre-
sentacdo das limitacdes das técnicas atuais, continuando com a descri¢do da
metodologia proposta.

A metodologia proposta fornece uma abordagem tnica e sequencial
para a modelagem espacial do joelho humano, incluindo a sintese cineméatica
e andlise estética, consistindo em quatro passos: (1) modelagem mecanica
preliminar, (2) se¢do experimental, (3) modelagem cinematica e (4) modela-
gem estatica.

e A modelagem mecanica experimental: consiste em uma aproximacao
sequencial, onde cada movimento fundamental do joelho é associado
a uma restri¢do cinemadtica equivalente. Neste processo € obtido um
mecanismo preliminar representativo do joelho humano, com topologia
similar a0 mecanismo originalmente proposto por Sancisi e Parenti-
Castelli (2010).

e A secdo experimental: consiste na obtencdo de dados experimentais da
geometria e da cinemdtica da articulacdo do joelho. Os dados expe-
rimentais foram obtidos de Parenti- Castelli e Sancisi (2013), com o
fim de comparar os resultados do mesmo com obtidos na metodologia
aqui proposta. Os dados experimentais permitem ajustar a geometria
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do modelo nas subsequentes etapas de sintese da metodologia. A me-
todologia aqui proposta obtém os pardmetros geométricos prelimina-
res mediante grandes dominios de busca, em cambio Parenti-Castelli e
Sancisi (2013) obtém esses pardmetros por busca experimental das fi-
bras isométricas ligamentares e dos centroides condilares, o que precisa
de uma extensa se¢do experimental.

e A modelagem cinematica: consiste na obten¢do de um modelo refinado
mediante otimizacdo da geometria do modelo mecanico preliminar ob-
tido no primeiro passo. A funcdo objetivo (FO) da otimiza¢ido minimiza
a diferenca entre a trajetérias do modelo e a experimental. Este passo
permite obter um modelo cinemdtico definitivo, que é validado com
valores experimentais de movimento. Neste passo foi verificado que a
cinemadtica resolvida por dlgebra de quatérnions € aproximadamente 4
vezes mais rapida que a apresentada por dlgebra matricial.

e A modelagem estdtica: sdo obtidas as forcas nos elementos anatdmicos
modelados no joelho, por aplicacao do Método de Davies. Para isso sao
modeladas as condi¢des de carga correspondentes ao processo experi-
mental proposto por Woo et al. (1998), para cada posi¢do do joelho.
Foram realizadas validagdes dos resultados da forga in situ no LCA,
para vdrias cargas tibiais, comparando com os resultados experimen-
tais. A modelagem estética foi também validada por um exemplo de
aplicacdo para o planejamento pré-operatério, onde foi obtida a forca
in situ de um enxerto para varios pontos de inserc¢ao.

Finalmente foi confeccionada uma tabela apresentando as caracteristi-
cas das metodologias tradicionais em contraste com a metodologia aqui pro-
posta, permitindo a comparacdo e a discussdo das vantagens e desvantagens
apresentadas. Baseando-se nessas discussdes, no seguinte capitulo sdo apre-
sentadas as conclusdes e os trabalhos futuros.
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6 CONCLUSOES

Na presente tese foi estudada a anatomia e biomecénica do joelho,
junto com a geometria e cinemdtica dos manipuladores paralelos adequados
a modelagem do joelho. Foi revisada a literatura relacionada com 4lgebra
de quatérnions aplicada na robdtica y métodos de otimizacdo aplicados na
robdtica, como a Evolugdo Diferencial. Foi também realizada uma revisio
sistematica do estado da arte das modelagens do joelho baseados em meca-
nismos paralelos planos e espaciais. A partir da revisdo do estado da arte
foram levantadas criticas e procurou-se melhorias factiveis de serem realiza-
das em relag@o aos modelos j4 existentes, em termos das informagdes obtidas
para o planejamento pré-operatorio, aplicabilidade e desempenho.

Considerando isso, o presente estudo apresenta uma nova metodologia
para modelagem estatica e cinemdtica do joelho humano, com base na teoria
de mecanismo, método de Davies e otimizag@o. Esta metodologia apresenta-
se como uma ferramenta de apoio para o planejamento pré-operatério do joe-
lho humano, podendo auxiliar ao cirurgido ortopedista com informagdes ob-
jetivas simuladas, permitindo a customizag@o da modelagem para cada paci-
ente.

A metodologia de modelagem proposta apresenta vdrias contribui-
coes:

e A metodologia de modelagem como um todo: permite uma modelagem
cinemadtica e estdtica da articulag¢@o do joelho, de maneira organizada e
sem precisar de andlises adicionais.

e A abordagem sequencial da modelagem mecénica preliminar: dd uma
clara interpreta¢do da funcdo de restri¢do de cada elemento anatdmico
modelado. A abordagem sequencial pode ser aplicada para modelagens
de outras articulacdes.

e O uso da dlgebra de quatérnions: permite obter a resolucdo do sis-
tema de equagdes vetoriais de malha fechada (vector-loop) aproxima-
damente quatro vezes mais rdpido que utilizando a 4lgebra matricial.
Isto se deve ao fato de que os requisitos de armazenamento do opera-
dor de rotagdo sdo reduzidos de nove (matriz) a quatro (quatérnions).
Além disso, a composi¢do de rotacdes por quatérnions requer de um
menor nimero de operacdes (multiplicacdes e somas) em relacdo a re-
presentagdo matricial.

e A otimizagdo por Evolucio Diferencial ED: Permite aplicar uma tinica
estrategia de otimizagdo para resolu¢do do problema, ao contrario das
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metodologias atuais, onde sdo encontrados no minimo duas técnicas de
otimizagdo diferentes e aparecem deficiéncias na operagdo de transicio
de um algoritmo para outro, pois é necessaria a assisténcia de um en-
genheiro ou programador especializado para assistir esse processo de
transicdo. Além disso, a otimizag¢do por ED permite a selecdo de um
dominio de busca amplo, sem necessidade de ter que estimar (impor)
um valor inicial de solu¢do para o processo de busca. O uso da ED na
metodologia proposta simplificaria a se¢do experimental para médicos,
pesquisadores biomecanicos e projetistas de proteses.

A resolugdo da completa amplitude do movimento para modelo: na me-
todologia proposta, é resolvida a movimentacao do joelho desde a ex-
tensdo maxima de 0° até a flexdo maxima de 120°. Os outros métodos
(PARENTI-CASTELLI; SANCISI, 2013; PARENTI-CASTELLI, 2010; SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010; SANCISI et al., 2011; SANCISI; PARENTI-
CASTELLI, 2011b) resolvem o movimento para uma amplitude limitada
do movimento, desde 5° até 112°, ndo incluindo o critico ponto da ex-
tensdo maxima (0° de flexdo).

Fécil implementagdo da cinemdtica diferencial: pois faz parte do mé-
todo de Davies como uma metodologia unificada.

Analisa e resolve as forcas internas no joelho: permitindo inclusive esta
andlise para variacdo das cargas externas e das posicdes de ligamentos
ou enxertos.

Apresenta a forca in situ de ligamentos.

Apresenta uma interpretacdo direta dos resultados e permite uma facil
andlise: por ser metodoldgica, organizada e sequencial.

Apresenta uma alta viabilidade para implementacdo de otimizagdo de
forcas e otimizag@o geométrica por critérios estaticos.

A utilizagdo do método de Davies na modelagem estética: permite re-
alizar a modelagem estética e a andlise da cinematica inversa mediante
uma metodologia unificada e sequencial, demonstrando ter uma abor-
dagem mais completa de aquelas metodologias focadas unicamente na
modelagem cinemadtica, permitindo manter as funcdes de restricdo das
estruturas anatdmicas. Além disso o método de Davies pode ser apli-
cado para diversas condi¢des de carga e de contorno, inclusive em ou-
tros modelos que ndo possuem andlise estdtica. Em particular o cdlculo
da forca in situ mediante o método de Davies, faz com que o método
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proposto seja uma ferramenta interessante para o planejamento pré-
operatorio, na selecdo da melhor localizagdo para inser¢do do enxerto
ligamentar e da magnitude da pré-tensao de fixacdo do enxerto no 0sso.

Com base na validacdo do modelo proposto, considerando os resul-
tados experimentais e os do modelo /-DOF 5-5, pode ser observado que o
modelo/-DOF 5-5 atingiu resultados cinemdticos mais préximos aos expe-
rimentais, obtendo-se na sequencia resultados da forca in sifu também mais
proximos aos experimentais. Portanto, pode ser afirmado que desde que os
resultados da modelagem cinemdtica sejam mais precisos, os resultados da
modelagem estdtica serdo também mais precisos (em particular da forga in
situ do LCA). Isto evidéncia a interdependéncia entre a estdtica e a cinema-
tica do modelo, e a importincia da precisdo da modelagem cinemética.

Considerando que a maior diferenca entre os PG do modelo proposto
e 0s PG do modelo /-DOF 5-5, ndo ultrapassam os 0,8mm, ambos modelos
podem ser considerados muito parecidos na geometria. Mas os resultados das
forcas e dos movimentos que ambos modelos desenvolvem sio diferentes !
Portanto, pode ser afirmado que as forcas e os movimentos dos modelos sdo
altamente sensiveis a pequenas variacdes da geometria. No Ambito clinico,
isto se traduz em que pequenas variagdes na localizagcdo (ou tamanho) do
enxerto de substituicdo ligamentar pode trazer grandes alteracdes nas forgas
in situ e na cinemdtica da articulacdo. O mesmo aplica-se para o projeto
de prétese, onde pequenas variagdes na geometria a protese resultariam em
grandes altera¢des na cinematica e estatica do joelho.

Em relagdo a validagdo do modelo cinemdtico proposto, pode ser afir-
mado que a diferenga entre os dados simulados e experimentais pode ser re-
duzida diminuindo o erro admissivel (VTR) para a Func¢do Objetivo, mas isto
levaria um tempo maior para a convergéncia.

O maior tempo necessdrio para convergéncia da ED no método pro-
posto, € devido aos amplos dominios de busca ajustados. Esse maior tempo
necessdrio ¢ compensado pelo o alto tempo poupado em relacdo aos exten-
sos procedimentos experimentais utilizados em (PARENTI-CASTELLI; SANCISI,
2013; WILSON; O’CONNOR, 1997; WILSON et al., 1998; HUSON et al., 1989; DI-
GREGORIO; PARENTI-CASTELLI, 2006; PARENTI-CASTELLI et al., 2004; SANCISI;
PARENTI-CASTELLI, 2011a, 2010, 2011b; SANCISI et al., 2011; ANDRIACCHI et
al., 1983; WISMANS et al., 1980; ABDEL-RAHMAN; HEFZY, 1993; TUMER; ENGIN,
1993; OLANLOKUN; WILLS, 2002; SHELBURNE; PANDY, 1997). Esses procedi-
mentos experimentais sao realizados para estimar um valor inicial de solugao,
necessdrio como dado de entrada para método de otimizagdo por algoritmos
genéticos e de quase-Newton, onde tem de ser obtidas as posi¢des exatas das

10 modelo proposto permite a andlise de uma maior amplitude do movimento.
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fibras isométricas ligamentares e os de centros condilares, a partir de um jo-
elho cadavérico. Na ED aplica-se um amplo dominio de busca, abrangendo
essas regides de interesse (sem ter que introduzir a localizacdo exata das fi-
bras isométricas ou dos centros condilares), encontrando uma solu¢do mas
poupando extensas secdes experimentais, e inclusive pudendo ser aplicdvel
em pessoas vivas pois os dominios de busca podem ser obtidos via ressonin-
cias magnéticas ou outros exames.

Contudo, observa-se que devem sera realizadas melhorias no algo-
ritmo de otimizagdo proposto, para diminuir o tempo de convergéncia e atin-
gir um modelo cinemadtico mais preciso.

Em relagdo a modelagem estatica bidimensional apresentada em (PONCE-
SALDIAS et al., 2013) e em (PONCE-SALDIAS et al., 2013) (Figura 4.2 ), pode ser
verificado que a forcas in situ no LCA simuladas possuem uma forma de
linha reta diagonal, mas nao acompanha a forma convexa da curva experi-
mental, proximo dos 15° de flexdo. Neste sentido, os resultados das forgas in
situ simulados na presente tese, apresentam esta convexidade (Figura 5.27),
confirmando que um modelo espacial é mais representativo que um modelo
bidimensional.

6.1 TRABALHOS FUTUROS

e Obter uma funcio objetivo que integre critérios cinematicos e estaticos,
para a otimizagdo do modelo.

e Analisar um modelo do joelho para hiperextensio.
e Aplicar a metodologia proposta em um sujeito, implementando a ses-
sdes experimentais especificas para andlise geométrica e andlise cine-

matica.

e Diminuir o tempo de convergéncia do algoritmo de otimizagdo pro-
posto e atingir um modelo cinemdtico mais preciso.

6.2 APLICACOES QUE PODEM SER REALIZADAS A PARTIR DA ME-
TODOLOGIA PROPOSTA

e Aplicar a metodologia no projeto de prétese, projeto de drtese, cirurgias
de osteotomia.

e Modelar outras articula¢des do corpo humano.
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e Determinagdo do melhor ponto de inser¢do do enxerto de LCA, mas
em uma localizac@o diferente a de insercdo natural: por ajuste dos do-
minios de busca em lugares diferentes dos de insercdo natural, e pe-
nalizando com valores altos a Func¢do Objetivo nas dreas de inser¢ao
natural do ligamento.

e Representar com estruturas mecanicas um maior nimero de estruturas
anatomicas.

e Representar o LCA como 2 elos, possibilitando a simulagio de:

— A dupla banda de um LCA intacto composto pela banda antero-
medial (AM) e a posterior-lateral (PL), como mostrado na Figura
6.1.

— A reconstrucio do LCA por enxertos mediante a técnica cirirgica
de dupla banda, como mostrado na Figura 6.2.

— Simulagdo mecanica do rompimento de uma das bandas (Figura
6.3).

Fémur

Figura 6.1 — Representacdo mecanica e orgdnica da dupla banda de um LCA
intacto.

Figura 6.2 — Representacdo mecanica e orgdnica da reconstru¢do do LCA
pela técnica cirtirgica de dupla banda.
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Figura 6.3 — Representacdo mecanica e organica do rompimento da banda
anterior-medial (AM) do LCA.

e Incluir cadeias cinemadticas virtuais para forgar trajetdrias, ou para re-
presentac@o de musculos com forcas ativas, cargas externas e peso pro-
prio (Figura 6.4).

Figura 6.4 — Inclusdo de cadeias virtuais para representagcdo de cargas ativas
ou para impor trajetorias.

e Determinar as deformagdes dos ligamentos, considerando as forgas su-
portadas e a constante elastica.

e Modelagem de estruturas varidveis nas articulagdes do mecanismo: A
Figura 6.5 apresenta o conceito de inclusdo de estruturas que operem
unicamente em tragdo e outras que operam unicamente em compres-
sd0. Assim estas estruturas poderiam ser ativadas e desativadas em
faixas especificas da flexdo do joelho. Isto é inédito, pois nos mode-
los atuais as estruturas sdo perenes. O novo conceito se assemelha aos
mecanismos biolégicos do joelho, pois em fungdo da carga e do angulo
de flexdo do joelho algumas estruturas podem ser solicitadas em tragdo
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enquanto que outras estdo sendo solicitadas em compressdo, e podem
também nao ser solicitadas.

Angulo flexio 1 Angulo flexio 2
Elemento Elemento
que opera que opera
em tragdo em compressao

& o % B/

Figura 6.5 — Modelagem de estruturas varidveis, onde elementos especificos
sdo ativados em tragdo ou compressao dependendo do angulo de flexdo.

6.3 TRABALHO EM ANDAMENTO: APLICACAO MEDICA

Entrevistas com cirurgides ortopédicos do Hospital Universitario da
Universidade Federal de Santa Catarina, evidenciaram uma nova ques-
tdo por resolver: determinar a posicao dos dois furos na tibia e dos dois
furos no fémur > que permitam a fixacdo das duas bandas de enxerto
de substitui¢cdo de LCA, pela técnica de banda dupla (parte direita da
Figura 6.2), de maneira que a forga in situ desenvolvida pelo enxerto
seja similar a desenvolvida por um LCA intacto. Para determinar as
posi¢des de estes quatro furos, deve ser realizada uma reimplementa-
¢a0 do algoritmo de otimizacao e proposto um novo modelo mecanico
como o apresentado na parte esquerda da Figura 6.2, onde o LCA esteja
formado por dois elos (duas bandas).

Considera-se a implementacao da metodologia no Laboratério de En-
genharia Biomecanica, com se¢des experimentais e validacdes experi-
mentais dos resultados.

’Deve ser considerado que a técnica de substituicio do LCA por banda dupla, precisa de
quatro furos: dois tibiais e dois femorais.
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e Artroscopia: é um procedimento cirirgico endoscépico minimamente
invasivo através do qual se examina e se realiza o tratamento dos danos
do interior de uma articulacdo. E realizada utilizando um artroscépio,
um tipo de endoscépio que € inserido dentro da articulag@o através de
uma pequena incisdo.

eBPTB: do inglés bone patellar tendon bone é um enxerto de substi-
tuicdo do LCA, que utiliza uma sec¢do do tenddo patelar, incluindo
material 6sseo a partir de patela e da frente da tibia, onde se insere o
tenddo.

eCondilos femorais: formados pelos condilos lateral e medial, estdo lo-
calizados na parte distal do fémur e articulam com a superficie da tibia.

eF&mur: osso mais longo e mais volumoso do corpo humano, e localiza-
se na coxa. Também € o osso mais resistente. O fémur consiste da
diafise (corpo), da epifise proximal que se prolonga até uma cabeca
esférica que o articula com o osso do quadril e da epifise distal que se
divide em dois condilos, que se ligam a tibia e & patela.

eFibula: osso situado no lado posterior lateral da tibia, serve principal-
mente para fixacdo de musculos e ligamentos. Articula-se com a tibia
(proximalmente e distalmente) e com o talus (distalmente).

eFluoroscopia dual ortogonal: técnica usada para obter imagens em
tempo real das estruturas internas dos pacientes mediante uma fonte
de raios X e uma tela fluorescente.

eForca in situ ligamentar: forca que atua no ligamento quando aplicada
uma carga externa em um dos segmentos articulares correspondentes.

eJoelho: articulagcdo do corpo humano e de outros mamiferos, formada
pela extremidade distal do fémur, pela extremidade proximal da tibia
e pela patela. O joelho possui ligamentos que estabilizam a articula-
¢d0, auxiliados pelos meniscos que amortecem os impactos sobre as
cartilagens.

eLigamento articular: feixe de tecido fibroso, formado por fibras cola-
genas ordenadas em feixes compactos e paralelos, o que lhe constitui
grande resisténcia mecanica. Une entre si duas ou mais cabegas dsseas
de uma articulagao.

o[ .CA: ou ligamento cruzado anterior, ¢ um ligamento cruzado do joe-
lho, cuja insercao tibial é anterior e sua inser¢do femoral é posterior. E
um dos quatro principais ligamentos do joelho humano. Sua principal
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fungdo e fornecer estabilidade na rotacéo axial da tibia em relagdo ao
fémur e € um restritor da translacdo anterior tibial.

o] _CP: ou ligamento cruzado posterior, € um ligamento cruzado do joe-
lho, cuja insercio tibial é posterior e sua inser¢do femoral é anterior. E
um dos quatro principais ligamentos do joelho humano e sua principal
fungdo € restringir a translag@o posterior da tibia em relacdo ao fémur.

o .CL: ou ligamento colateral lateral, € um dos quatro principais liga-
mentos do joelho humano. Tem sua inserc¢do inferior na sec¢do proxi-
mal lateral da fibula e da tibia, sendo que sua inser¢@o superior é na
secgdo distal lateral do fémur. E um dos quatro principais ligamentos
do joelho humano e sua fungdo € fornecer estabilidade lateral da tibia
em relacdo ao fémur.

o] .CM: ou ligamento colateral medial € um dos quatro principais liga-
mentos do joelho humano. Tem sua insercdo inferior na sec¢do pro-
ximal medial da tibia, sendo que sua insercdo superior estd na seccio
distal medial do fémur. Sua funcfo é fornecer estabilidade lateral da
tibia em relagdo ao fémur.

eMeniscos: formados pelo menisco medial e lateral, ambos localizados
acima da tibia. Os meniscos sdo cartilagens que t€m func¢io de diminuir
o impacto e promover a adaptagcdo (melhorar o encaixe) entre as faces
articulares do fémur e da tibia.

eMiisculos: tecidos responsdveis pelos movimentos dos animais, tanto
0s movimentos voluntérios, com 0s quais o animal interage com o0 meio
ambiente, como os movimentos dos seus 6rgdos internos. Os musculos
s@o constituidos por miofibrilas e caraterizam-se pela sua contratibili-
dade, funcionando pela contracdo e extensdo das suas fibras.

eMiisculo monoarticular: musculo cuja ativacdo permite movimentar
unicamente uma articulacao.

eMiisculo biarticular: musculo cuja ativacdo permite movimentar duas
articulagoes.

eMovimentagdo ativa da joelho: € a movimentacdo da tibia em relagdo
ao fémur, em presencia de cargas externas e/ou ativacdo muscular.

eMovimentagdo passiva do joelho: é a movimentacdo da tibia em re-
lacdo ao fémur, em auséncia de cargas externas ou ativacao muscular,
quando € imposto o dngulo de flexdo.
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eMRI: do inglés Magnetic resonance imaging é uma técnica de espec-
troscopia que permite determinar propriedades de uma substincia atra-
vés do correlacionamento da energia absorvida contra a frequéncia, na
faixa de megahertz (MHz) do espectro magnético.

ePatela: osso tipo sesamoide, grosso, que se articula com o fémur e
cobre e protege a superficie articular anterior da articulacao do joelho.
Seu centro de ossificagdo é desenvolvido no tendao patelar. Possui um
formato triangular e fica localizado na frente do joelho, protegendo a
articulacgdo.

oPlatds tibiais: formados pelo platd lateral e medial, estdo localizados
na parte proximal da tibia e articulam com a superficie do fémur.

¢QSTG: do inglés quadrupled semitendinosus and gracilis tendon graft,
€ um enxerto de substituicdo do LCA, que utiliza uma seccao do tendao
isquiotibial. E um enxerto que nao inclui material dsseo.

eRoll-back: é o movimento do fémur em relacdo a tibia definido no
plano sagital. E desenvolvido no percurso da flexdo do joelho, onde a
razdo de deslizamento varia durante a flexdo do joelho.

eScrew-home: é um movimento desenvolvido no plano transversal e cor-
responde a rotacdo interna-externa da tibia em relacdo ao fémur nos
primeiros 20° de flexdo, desde a extensdo maxima.

eTenddo: € um cordao fibroso, formado por tecido conjuntivo, gracas ao
qual os musculos se inserem nos 0ssos ou nos outros 6rgaos. Os ten-
ddes tém a fungdo de manter o equilibrio estatico e dindmico do corpo,
através da transmissdo do exercicio muscular aos ossos e articulagdes.
Os tenddes dos musculos podem ser longos, a origem dos mesmos,
assim como a inser¢do podem estar separadas por muitas articulacdes.

eTibia: osso longo localizado entre o pé e o joelho. Sua cabeca articula
com o fémur através de ligamentos e os meniscos, lateralmente com a
fibula e na extremidade inferior com os tarsos (ossos do pé).
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Kinematic Synthesis of the Passive Human Knee Joint by Differential
Evolution and Quaternions Algebra: a Preliminary Study

Daniel P. Saldias.!, Luiz A. Radavelli!, Carlos R. M. Roesler? and Daniel Martins!

Abstract— The main aim of this preliminar study was to
support the orthopedic surgeon with information about the
position of the graft placement of the ACL, using the data
provided by a spatial model of the knee. A mathematical model
available in the literature and based on the theory of mechanism
has been here reimplemented. In particular, the numerical
approach to the definition of the model has been modified
respect to the original by introducing the quaternion algebra
and the differential evolution algorithm. This methodology has
already shown to be capable to produce mechanisms that
match the natural motion of the knee [8]. Any implementation
of it may thus be useful in the preoperative planning with
information of the position of the graft placement of the ACL.

I. INTRODUCTION

When surgery of the anterior cruciate ligament (ACL) is
required, preoperative planning is a critical step in defining
the parameters to be considered prior to the surgery. In this
context, orthopedic surgeons need to define scientifically the
best insertion position for the graft, which approximates the
functionality of an intact ACL. It is a particularly complex
case when the graft can not be placed in the natural area of
ligament insertion, mainly when this natural area is too small
to perform the surgical procedure. In such cases are chosen
adjacent places to the natural area of insertion, but there are
not knowledge about the repercussions it will have on joint
kinematics.

The objective of this research was to propose an imple-
mentation of a mathematical model of the human knee, based
on the theory of mechanisms and originally proposed in [8],
which, respect to the previous versions, will make use of
quaternion algebra and the differential evolution algorithm.
The mechanical model should simulate the movement that
occurs in the knee during the passive flexion. This method-
ology will be used to implement custom models of the knee,
to provide information to assist the medical decision making
in the preoperative planning.

The synthesis methodology starts with a preliminary
model, obtained by a sistematic approximation of the main
kinematic functions of the knee joint. Those main kinematic
functions were transformed into kinematic constrains into the
model. By using of experimental data from the human knee
joint and the optimization by differential evolution algorithm,
the preliminary model is refined.
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The proposed methodology provides three novel contri-
butions in relation with the existing models: The sistematic
approximation used to obtain the preliminary model allows
a clear vision about the function of the anatomic elements
of the knee for further analysis. The use of quaternion
algebra has shown advantages because the processing time
has decreased around four times in relation to the time
obtained using matrix algebra, where this matrix algebra is
traditionally used in the other existing models [4], [8]. The
differential evolution algorithm solves global problems and
should simplity the algorithm by simply removing of the
refinement step. At least two optimization process are found
in the literature, the first one is for solve the global problem
and the second one is for refinement [4], [8].

This paper begins with the biomechanical analysis of the
knee. The background of robotics is then presented, which
is used for the analysis and modeling of the knee. The next
section presents the proposed methodology for the modeling.
Finally, the results and conclusions are presented.

II. BIOMECHANICAL ANALYSIS OF THE HUMAN KNEE

The knee anatomy is divided into four key parts:
bone anatomy, muscular anatomy, meniscus and ligament
anatomy. The knee bone anatomy: composed by the distal
end of the femur, the proximal end of the tibia and patella
(Fig. la). The muscular anatomy: is composed by the upper

Femur

Patella_

ligament

Meniscus | Varus-valgus

Tibia

Tnternal-external
rotation

a) b)

Fig. 1: Structures of the knee and ACL with femoral origin
and tibial insertion circled in red.

and the lower muscles and they can classified into flexors,
extensors, adductors, abductors and rotators [2]. The menis-
cus: they are plates of fibrocartilage which dampen impacts
between the faces of tibiofemoral contact (Fig. la). The
ligament anatomy: is composed by the cruciate ligaments
(anterior ACL and posterior PCL) and the collateral liga-
ments (medial CML and lateral CLL) as presented in Fig.



(1a). The natural insertion areas of the ACL are circled in
red in Fig. (1a).

The movement of the knee is governed by ligaments
and geometric constraints of the articular surfaces. For each
knee pose, its spatial position can be described by three
coordinates that compose the vector p=(x,y,z); and its spatial
orientation can be described by three rotations angles that
compose the vector r=(c, 3, ) (Fig.lb). The vectors p
and r related the movement of the anatomical center of
the femur Sy with respect to the anatomical center of the
tibia Sy, where S; is consider the origin of the coordinate
system following the biomechanical convention adopted [1].
As shown in (Fig.1b), the direction of the knee position
components of p are defined as: anterior-posterior z, axial y
and lateral collateral z. The directions of the knee rotation
components of r are defined as: flexion angle «, varus-valgus
angle /3 and internal-external rotation ~y.

The knee can develop two ways of movements: active
and passive movement. The active movement is considered
when the knee is subject to its muscular activation or an
external load. The active motion has six degrees of freedom
(6 — DOF) [10], it means that is necessary 6 independent
variables to fully described the instantaneous joint pose. The
passive movement, or passive flexion, is considered when the
knee is not subject to any muscular activation nor external
load and it has 1 — DOF [8], it means that is necessary one
independent variables to fully described the instantaneous
joint pose. For instance, imposing a flexion angle « it can
obtained the position and the orientation of the knee. Also,
the knee presents two specific movements in its flexion-
extension path: the screw —home and the rollback [2]. The
screw — home is a movement developed in the transverse
plane, and corresponds to the tibial internal-external rotation
in the first 20° of flexion, starting from a maximum extension
of the joint. Rollback consists on a defined movement in the
sagittal plane, where in the first 30° of flexion the femur
rolls on the tibia without slipping. After this point the
femur sliding and begins gradually to predominate about
rolling. Thus, in the end of the flexion, the femur slides
without roll over the tibia (pure rotation). The passive motion
analysis is very important for the analysis of the articular
stability, prostheses design [7] and preoperative planning, for
this reason the passive movement is used in this work.

III. MATHEMATICAL ANALYSIS OF PARALLEL
PLATFORMS TO MODEL HUMAN KNEE JOINT

This section covers the analysis for the parallel platforms
which can inspire the modeling of the human knee. Also, a
revision and analysis of the quaternion algebra to solve the
kinematics of these parallel platforms, is performed.

A. Knee modeling by spatial parallel platforms

The geometric analysis of a parallel manipulator can
contribute to modeling the knee, because it has a base and a
moving platform which serve as an analogy of the tibia and
femur, respectively. The parallel manipulator also has limbs
that allow the ligaments and condyles to be modeled. In this

regard, is of great interest the the analysis of the Stewart-
Gough. This platform is a spatial parallel manipulator of
6-DOF (as the active knee movement), formed by six SPS
limbs. The Fig. (2a) shows the Stewart-Gough platform: six
identical limbs, with prismatic actuators, connect the moving
platform to the fixed base by spherical joints at points B; and
A; (i=1,2,...,6), respectively.

Spherical
joint

Fixed base

As As

a)

Fig. 2: Parallel platforms: a)Stewart-Gough platform, adapted
from [9]. b) 1 — DOF parallel platform, adapted from [8]

For the analysis, two cartesian coordinate systems, frames
A(x,y,z) and B(u,v,w) are attached to the fixed base and
moving platform, respectively (Fig. 2a). The transformation
from the moving platform to the fixed base can be described
by the rotation matrix AR =R.R, R, and by the position
vector p which origin is at A and goes up to B [9]. As shown
in Fig. 2a, it is consider a; = [a;z. a;y, a;:]7 and Bb; =
[biw, biv, biw]T as the position vectors of points A; and B;
in the coordinate frames A and B, respectively. Considering
L; as the limb length for each limb A;B; (¢ = 1,...6), it can
written the vector —loop equation [9] for the ith limb of the
manipulator as follows:

[p+* Rp "b; — Ay = |Lif,

(i=1,...,6). (1)

In order to obtain a parallel platform that allows the
passive motion of 1 — DOF to be modeled, several consid-
erations on the geometry of the Stewart-Gough platform has
to be performed, as reduce the limb number and eliminate
the prismatic joints, turning the six SPS limbs into five SS
limbs. The resulting 1 — DOF parallel platform [8] is shown
in Fig. (2b). As the 1 — DOF parallel platform has 5 limbs, it
can be obtain a system of i=5 vector-loop equations. In order
to solve the position p and orientation r of the 1 — DOF'
moving platform, it imposed the the flexion angle , resulting
in a system of 5 equations and 5 unknowns (3, v, z, v, 2).

B. Quaternions Algebra

Let {1,1,j,k} the standard basis of R*. Quaternions are
elements of the form ¢ = w + zi + yj + zk, where
(w,2,y,2 € R) and i? = j> = k> = ijk = —1. The
quaternions space is denoted by HL. If w = 0, the quaternion
q correspond to 3D vectors and it is called pure quaternion.
Therefore it is natural to think of quaternions as the sum of
a scalar and a vector, that is,

g=w+v=_5c(q)+Ve(q), weR,veR>



Let us consider two quaternions, namely ¢; = wq + 211+
yij+zk=w1+viand @ =wr +x2i+y2j+ k=
wa + va. The usual operations are:

¢=w-v  Scq)=HE  Ve(q) =5
Qg = (w +w)+ (vi+va)  lal? =90 =q*q
71 q2 = (Wi1ws — V1 - V2) + (W1Ve + wavi + V1 X V)

For pure quaternions we have q1q2 = vive = —Vv;-Va+Vv X
v which establishes the quaternions and R? inner and outer
product relation. Also for pure quaternions, vivy + vovy =
72(V1 'Vz) and vivy — VoV = 2(V1 X Vz).

The rotation of a vector a (pure quaternion) is given by
a’ = gagq*, where ¢ = COS% +s (sin%) = ¢(s,0) is the
quaternion operator which encodes the rotation around the
axis represented by unit vector s and its angle magnitude 6.
A more general form of rotations from quaternions is given
by

a’ =q(a—so)q" +s0, (@3]

where sg is the rotational axis position vector. To more
definitions and properties of quaternions we suggest [5] and
[3].

The vector loop equations (Eq.1) for the 1 — DOF parallel
platform (Fig 2b) can solved by quaternions algebra. In this
way the rotational matrix 4 Rp is replaced by the quaternion
rotator ¢ = ¢ ¢ gy, Where ¢, = ¢(i,8), ¢y = (j,) and
¢- = (k,«) are the quaternion rotators around the 3D
axes. Also we must codified the vectors p, A; and B, into
quaternions algebra as following: p = 0+ p, a; = 0+ A,
b; = 0 + B,. Therefore, the vector loop system (Eq.l) is
reduced to:

lp+abiq" —aill = [Lll, (i=1,....5). 3

From the equation components,

\/aTal +b7bi +pTp—2aTp+2(p —ai)T(qbig*) =Li. (4)

Imposing the flexion angle « into the five vector loop
equations for the 1 — DOF parallel platform (Fig. 2b) we
solve the system in two different ways: from quaternions
algebra (Eq.3) and from matrix algebra (Eq. 1). An important
observation was performed in this work: using quaternion
algebra the solutions were obtained about four times faster
than using matrix algebra.

There are three facts that explain our faster results. First:
the quaternions algebra offers an alternatively algebra to
model problems, and in our modelling we get a somewhat
less nonlinear system. Second: the rotational operator storage
requirements are reduced from nine (matrix) to four (quater-
nions) [3] and the computational cost is better in quaternions
algebra [6]. Composition of rotations requires 16 multipli-
cations and 12 additions in quaternion representation, but
27 multiplications and 18 additions in matrix representation
[6]. Third: the rotational parameters identification are easily
obtained from the quaternion operator.

IV. PROPOSED METHODOLOGY
The proposed methodology for spatial modeling of the hu-
man knee, consisting of three steps: (1) experimental session,
(2) Preliminary modeling and (3) kinematic modeling. These
steps are described below.

A. Experimental session

60
404
204
Y, 04
=25
b y GP Coordinates :
| Ar(Ax. Ay, Ay
| Ao, Agy. Ar)
51 A(Asx. Ay, Az)
h Ar(An- Ay, Ay)
As~{(Asy, Asy» As)
B;=(Bix. Byy . By,)
- By=(Bx . By . By)
Y Bs=(Bsx . Byy. By,)
B ~(By . BAy .Ba)
Bs=(Bs; . Bsy. Bs)
-100+] Lol AR,
Ly=i|Lal =
Ly=||L \:7
20,0 Ly=([Ly[=AsB,
X, =20 Ls=||Ls|=AsBs

Fig. 3: Preliminary Geometrical parameter GP: A;, B; and
L;, (1 =1...5), based on [4]

Consist in the obtaining of experimental data based on
two analysis of the human knee: the geometrical analysis
and the kinematics analysis. These analysis was performed
by [4], who processed the data obtained by an optoelectronic
device and knee specimens.

In this paper, is used the geometrical analysis performed
by [4] to obtain the search domain. The search domain
is used in the optimization process (for syntheses and mod-
eling) and it enclosed anatomical components of interest, as
ligament insertion areas and central condylar regions that
contains the centrodes. The search domain is consider as
a spherical volume with center and radius defined by the
searcher and it allows the preliminar geometrical parameter
GP to be found. The GP are the ligament insertion points,
the ligament lengths and the condylar center points. The
condylar center point is the center of the sphere that best fit
at each condyle. The GP are presented in the Fig. (3) and
they are A;, B; and L; (i = 1,...,5), where A; is measured



with respect to S; and B; is measured with respect to Sy.
The G'P are explained in detail below. The insertion points
of the most isometric ligament fibers of the ACL, PCL and
MCL on the tibia are A1, A2 and A3, respectively and on
the femur are By, B; and Bs, respectively. The length of the
most isometric fibers of ACL, PCL and MCL are (in green)
Ly, Ly and Ls, respectively. The center points of the medial
and lateral condyle on the tibia are A4, A5, respectively and
on the femur are By and Bs, respectively. The length of the
links that joint the center of the medial and lateral condyles
are (in black) L4 and L5, respectively.

As shown in Fig. (3), there are 35 G'P (10 points of three
dimensional coordinates corresponding to the positions Ai
and Bi and five L, lengths (i = 1,...5).

The kinematic analysis allows the knee passive flexion
to be measure, obtaining experimentally the position and
orientation of the femur (Sy) with respect to the tibia
(Sy). With this information is obtained the experimental
kinematics parameters K P*: the position vector p=(z,y,z)
and the orientation vector r=(c, 3, 7), for each flexion angle
o imposed, in the course of the whole passive flexion. The
K P* was obtained by [4] who recorded the passive flexion
for each instantaneous flexion angle « by an optoelectronic
device and markers with active emitting dioes fixed in to the
tibia and femur, as shown in Fig. (4), where m is the number
of captures on the whole passive flexion. The K P* are used
later to be compared with the movement of the model to
verify its accuracy.

Varies for each

Optoclectronic system KP*: position P = (x.y,7) | flexion angle in
orientation = (a,f1) | the passive

A —_—

1o
,“t*‘,

- Reflective

markers

Fig. 4: Experimental kinematic parameters K P*: p=(z,y,2)
and r=(«, 3, )

B. Preliminar modeling

This step consists in the synthesis of a 1 — DOF mecha-
nism composed by elements that represent the fundamental
anatomical structures that allow the passive motion of the
knee to be performed. This is accomplished through a
sistematic approximation (Fig. 5), where each basic move-
ment of the knee is associated with an equivalent kinematic
constraint. At the end of this process is obtained, in a
preliminary form, a representative functional mechanism
of the human knee. This sistematic approximation begins
with a mechanism of a simple hinge joint with congruent
cylindrical contact surface (Fig. Sa), that represents the

Fig. 5: Sistematic approximation to perform the preliminary
model of the human knee joint.

kinematic constrain that only allows the rotation movement
to be performed, modeling the main function of the knee: the
flexion. The next step follows the first modification (Fig. 5b):
introducing incongruent contact surfaces and positioning two
set of limbs with spherical joints (5SS limbs) in both sides
of the mechanism, where the motion guidance has become
entirely dependent on limb connections allowing the rotation
movement only. Second modification (Fig. 5c¢): maintaining
the rotational movement, the arrangement of the contact
surface has been inverted performing two set of condyles
(medial and lateral) where the upper part of the mechanism
represent the femur and the lower part, the tibia. Third
modification (Fig. 5d): one pair of cross arrangement of S.S
limbs is positioned in each side, allowing the rollback move-
ment (rolling and sliding). Fourth modification (Fig. Se): the
medial condyle of the tibia has been changed to a concave
shape, and the lateral condyle of the tibia has changed into a
convex shape (as the anatomy shapes). The medial condyle is
bigger than the lateral condyle, allowing the screw — home
movement (axial rotation). Fifth modification (Fig. 5f): one
pair of the cross arrangement of S.S limbs were excluded.
The remaining cross limbs were set in the anatomical cruciate
ligaments position. A SS limb was added in the medial
side of the mechanism for lateral stability, representing the
medial collateral ligament. Sixth modification (Fig. 5g): The
circle that best fits on each condyle has been approximated,
then the center of each circle was located. The centers of
each circle has designated as the spherical joint of a link,
resulting in the preliminar mechanical model of the knee
(Fig. 5h). This preliminar model is topologically similar to
the previously proposed in [8]. This mechanism is a parallel
platform composed by five S'S limbs, a fixed platform and



a moving platform, with a spatial 1 — DOF’, according to
Griibler criterion [9], where A are the degrees of freedom of
the work space, n the number of links of the mechanism, j
the number of spherical joints and f; the degrees of relative
motion permitted by joint i:

F=Xn—j—1)+Y fi =6(T—10—1)+(3-10) = 6 (5)

however, there are 5 passive degrees of freedom associated
with the five S5 limbs. Therefore, the parallel platform
posses 1 — DOF’, as the passive flexion of the knee joint.

C. Kinematic modeling

This step is based on an existing proposed method [4],
[8], adding novel contributions: the use of the quaternions
algebra (instead matrix algebra) to solve the equations that
describe the model movement and the use of differential
evolution algorithm, that should simplify the optimization
by removing the refinement process found the literature [8],
[4]. The differential evolution is here implemented (instead
genetic algorithms) because has only three control param-
eters and the influence of these parameters is well known.
Also, allows easy implementation and different possibilities
of recombination to produce new test populations. In the
differential evolution algorithm are optimized the GP in
order to obtain a model with K P closer to the experimental
KP*.

As shown in Fig. 6 the process of kinematic modeling
start with the data obtained in the experimental session,
where is obtained the search domains and the experimental
kinematic parameters K P*. The search domain data enter in
the optimization process (differential evolution algorithm),
where the preliminar geometrical parameters GP are de-
termined. These GP (A;, B; and L;) determining a first
approximation of the knee model. Seven equally spaced
flexion angles o was chosen in the whole passive flexion.
At each optimization iteration, the vector loop equations
where solved at this seven « angles, obtaining the kinematic
parameters of the model K P at these seven poses. The
K P were iteratively compared with the experimental K P*
for each pose. The sum of the weighted squares of errors
between the experimental knee poses and the model poses
had to be minimized, constituting the objective function (Eq.
6), where m = 1,...,7 are the number of poses due to the
equally spaced « angle, K' P, are the five i-unknowns, K Py,
are the desired (experimental) values of the unknowns, and
W, are the weights necessary in order to account for the
different dimensions of the unknowns. If the wvector loop
equations are not satisfied at some pose, a very high value
is assigned to the objective function as a penalty.

5 7
OF =33 = (KPu—KP,)* /W2 (6
i=1 m=1
The optimization process is repeated until a small value
to reach V'R has found, it mean that the generated model,
with the final GP (Fig. 6), allows a movement (K P) very

similar to the experimental one (K P*) obtained from an
human knee.

V. RESULTS

The relative orientation and position of the femur with
respect the tibia are shown in Fig. 7 and 8 as a function
of the flexion angle «. In these figures are presented the
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60
Knee flexion (degrees)

7 Rotation (interal-external)

—+—Proposed model
o~ Experimental data
Other knee model

20 40 60 80 100 120

Fig. 7: Orientation of the femur with respect to the tibia:
o proposed model; o other knee model [4]; o experimental
data [4].
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Fig. 8: Position of the femur with respect to the tibia: o
proposed model; o other knee model [4]; o experimental data

[4].

experimental data in red [4], [8], the data from other models
found in the literature in green [4], [8] and the data obtained
from the proposed model (blue). The results of the model
found in the literature are sightly better then the proposed
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Fig. 6: Kinematic modeling process.

model, but is reasonable because these authors used two
nested optimization process [4], [8]. The proposed model
can replicate the passive knee motion, therefore, the proposed
methodology proved its effectiveness. The final GP of the
proposed model are inside of the search domains imposed.
The final GP are (in mm): A; = (12.86,0.01, —4.49), Ay =
(—19.32,-10.12, -3.95), A3 = (14.62,—-98.06,—9.78),

Ay = (8.45,—47.31,20.14), A5 = (—4.25,28.04, —31.87),
By = (~7.43,0.08,11.07), By = (—2.82,—0.39, —3.99),
By = (0.71,4.25,—46.41), By = (—4.34,1.33,23.20),
Bs = (1.87,5.58,—17.77), L1 = 29.25, L, = 35.80,

L3 =129.51, Ly = 470.52 and L5 = 12.28.

VI. CONCLUSIONS

This methodology has already shown to be capable to
produce mechanisms that match the natural motion of the
knee [8]. Any implementation of it may thus be useful in the
preoperative planning. Specifically, the proposed methodol-
ogy could help to found an insertion point for the ACL graft,
different to the natural insertion area, without compromising
the joint kinematics. It could be accomplish by the use
of search domains in a different place of these natural
insertion areas.

The proposed methodology provides three novel contribu-
tions by reimplementation of the existing models [4], [8]:
the sistematic approximation to obtain a preliminary model,
the use of the quaternion algebra to solve the equations
that describe the kinematics of the model and the use of an
optimization process by the differential evolution algorithm.
The sistematic approximation used to obtain the preliminary
model provides a clear vision about the function of the
anatomic elements of the knee for further analysis. The use of
quaternion algebra has shown advantages in the processing:
around four times in relation to the time obtained using
matrix algebra, where this matrix algebra is traditionally used
in the other existing models. The differential evolution algo-
rithm as an alternative to the genetic algorithms. Whereas

in the literature, at least two optimization process are found:
one to solve the global problem and another to refinement
the solution, and they have shown more accurate results.
Finally, the model would be improved by modifying the
weight function, and increasing the number of optimization
points (more than seven) in order to reduce the difference
with the experimental orientation data.
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Abstract. The rupture of the anterior cruciate ligament (ACL) is the most common injury of the human knee and causes
great instability to it, decreased functional ability as well as degeneration of the menisci and adjacent articular cartilage.
When surgery is required, the preoperative planning becomes a critical step in defining the parameters to be used in
surgery. In this context, orthopedic surgeons need to scientifically define the best insertion position of the graft, that
approximates the functionality of an intact ACL, and also to know the pretension that the graft should be fixed. In addition
to the factors listed above, it is interesting to estimate the force acting on the ligament (or graft) in response to an
aFbeingpplied load on the knee. This force is called In-Situ force. The objective of the present research is to propose and
to implement a methodology for computational modeling of the knee in the sagittal plane, considering elastic behavior of
the ligaments, based on the theory of mechanisms and Davies method. The model should simulate the positions and In-Situ
forces of a healthy ACL and also the pretension of the graft. This methodology will be used to implement custom models
of the knee, to provide information to assist the medical decision making in the preoperative planning. The proposed
methodology provides a unique and systematic approach for the biomechanical analysis of the knee, and it consists of
Jour steps: Schematic representation of the physical model of the knee, Identification of the successive positions of the
cruciate ligaments, Determining the cruciates ligaments forces, and Consideration of elastic behavior. The proposed
methodology contemplates an experimental procedure performed to obtain the In-Situ forces. Experimental In-Situ forces
serve to validate the proposed model. The experimental procedure is performed by a robotic manipulator that applies
anterior tibial loads on a knee specimen, in several flexion angles. The robotic manipulator is coupled with an universal
force sensor (UFS), that measures the In-Situ forces in the ACL. It can be concluded that the numeric results of the In-Situ
forces and desplacements that consider elastic behavior, are very close to the ones obtained in simulations which do not
include elastic behavior of the ligaments. The simulated results are different fromthe experimental ones, because the
proposed model is simplified and does not include tridimensional behaviors, such as axial knee rotation. It is possible
to improve the results by adding a tridimensional model and the anatomical structures which were not considered in the
proposed methodology, allowing the achievement of better simulation results, closer to the ones experimentally obtained.

Keywords: Computational modeling of the knee, preoperative planning, mechanisms, Davies method, elastic behavior.
1. INTRODUCTION

The human knee joint is subjected to high mechanical solicitations when performing its biomechanical function and
injuries are frequent. The rupture of the anterior cruciate ligament (ACL) is the most common injury on human knee (Woo
et al., 2006b) and causes great instability to it, decreased functional ability as well as degeneration of the menisci and
adjacent articular cartilage. Cartilage problems and ligament injuries are treated surgically using grafts as a replacement
of the ligaments, in case of ligament reconstruction, or using prosthesis, in case of osteoarthritis.

The surgical treatment for injuries involves the knee joint surgery, physiotherapy and rehabilitation procedures to
restore the patient’s functional abilities of the knee. For the surgery, the orthopedic surgeon must plan the surgery in
order to obtain better results postoperatively. Therefore the preoperative planning is a critical step in selecting the surgical
technique and the parameters definition to be used in surgery for each patient and, thus, it can directly affect the results of
surgery.

For an appropriate preoperative planning, the orthopedic surgeon needs to know the exact problem to be solved (San-
cisi and Parenti-Castelli, 2010; Olanlokun and Wills, 2002), possible surgical solutions (Sancisi and Parenti-Castelli,
2010; Olanlokun and Wills, 2002), the expected consequences for each solution (Olanlokun and Wills, 2002) and the
physiotherapy protocol in the postoperative period (Sancisi and Parenti-Castelli, 2011b). In this context, several studies
have been developed to define mechanical models representative of the knee. It has been shown that these models provide
additional information to orthopedic doctors in several aspects of preoperative planning, as well as in the reconstruction
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of ligaments, joint surfaces and osteotomy (Olanlokun and Wills, 2002). Moreover, these mechanical models are essential
for the design of prostheses (Sancisi and Parenti-Castelli, 2010; Ottoboni et al., 2005; Sancisi et al., 2011), synthesis
orthoses (Sancisi and Parenti-Castelli, 2010), and to estimate indirectly unmeasured forces that are internal to the joint
(Sancisi et al., 2011).

However, there still exist needs on the part of the orthopedic surgeons, such as: to obtain the scientific setting of the
point for insertion of the graft that approximates the functionality of an intact ACL; to know the pretension that the graft
should be fixed; and to estimate the force acting on the ligament (or graft) in response to an applied load to the knee. That
force is called In-Situ force (Woo et al., 2006a, 1998).

The main purposes of this work is to support the orthopedic surgeon to know the above mentioned requirements, using
the information provided by a two-dimensional mechanical model of the knee, to be developed based on the mechanisms
theory, the screw representation and the Davies method. This model allows to simulate the positions and forces of a
healthy ACL in the sagittal plane, considering the elastic behavior of the cruciate ligaments. The model also allows to
simulate the forces that occur in an ACL graft replacement, depending on the site of the graft insertion.

This being a multidisciplinary work, it begins with the biological theoretical foundations, which briefly covers the
biomechanics of the knee in the sagittal plane. In the following section the theoretical backgrounds in robotics is presented,
using it for analysis and modeling of the knee. The next section presents the proposed methodology for modeling, which
consists of four sequential steps. In order to validate the proposed model, comparison were made between the simulated
values of the In Situ force in the ACL with the experimetals ones, obtained by Woo et al. (1998). Finally, the conclusions
are presented.

2. THEORICAL FOUNDATIONS IN KNEE BIOMECHANICS: FUNCTION OF THE CRUCIATE LIGAMENTS
IN THE SAGITTAL PLANE

The function of the knee joint is the result of the interaction between the different parts that compose it. The inter-
dependence of these structures are such that the injury of any of them leads to the deterioration of the joint as a whole
(Woo et al., 1998). Ligaments are particularly vulnerable because they are subject to sprains in almost all knee injuries,
especially ACL. For this reason, the present study focused on the biomechanics of the cruciate ligaments and, specifically,
on the ACL.

For a preliminary two-dimensional analysis of the knee, it is considered that the cruciate ligaments are behaving
as inextensible cords or isometric links attached to bones (femur and tibia) through rotary joints. This consideration
(Kapandji et al., 2000; Wilson and O’Connor, 1997; Wilson et al., 1998; Huson et al., 1989; Gregorio and Parenti-
Castelli, 2006; Parenti-Castelli et al., 2004; Sancisi and Parenti-Castelli, 2011a, 2010, 2011b; Sancisi et al., 2011), has the
advantage of clarifying the general mechanical action of a ligament, but it does not allow to know the behavior in detail,
because it does not take into account neither the viscoelastic effects, nor the other adjacent anatomical structures.

The geometry of the cruciate ligaments determines the condylar profile in the sagittal plane (O’connor et al., 1989).
Overall, the cruciate ligaments ensures the anterior-posterior stability of the knee allowing flexion movements and while
maintaining the articular surfaces in contact. Their function can be illustrated with a cross four-bar mechanism easy to
visualize (Fig. la,1b and Ic), where the ACL and PCL are represented as links cd and ab, respectively. Meanwhile, the
link ad represents the tibial link (fixed to the tibia), and bc represents the femoral link (fixed to the femur). Starting from
the extended position (Fig. 1a), the ACL (cd) is uptight and is one of the limitings of the hyperextension. As a result, the
flexion tilt the femoral link bc (Fig. 1b), whereas the LCP (ab) straightens up and the LCA (cd) is semi-recumbent. From
the moment in which the flexion is between 70° (Fig. 1b) and 140° (Fig. 1c) the LCP straightens up almost vertically and
tightens, but the ACL is semi-recumbent and distended (Kapandji et al., 2000).

Femur
Femur Tull extended Tlexed knee
knee

Rollback
movement

Contact
point

a) b) ©) 9

Tibia Tibia

Figure 1. Mechanical model of the knee in flexion: a) 0° or fully extended, b) 70°, ¢) 140°, based on (O’connor et al.,
1989), d) Rollback knee movement, Based on (Bacarim Pavan, 2010).
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As shown in Figure 1, the femoral condyle is on the distal end of the femur, and it is articulated wtih with the surface
of the tibia, or the tibial plateau. The movement of the femoral condyles on the tibial surface combines rolling and slip
(Kapandji et al., 2000). During the first 30° of flexion, the femur rolls over the tibial surface (Bacarim Pavan, 2010), a
phenomenon known as rollback (Fig. 1d), and in flexion angles higher to 30°, femoral condyles tend to maintain a fixed
point of rotation of the tibial surface. The motion of rolling can be easily understood in terms of the operation of the
cruciate ligaments, but the slip involves a higher complexity. The ligaments restrict movement of the femoral condyles so
that they slide on the tibial surface in the opposite direction to its rolling (Kapandji et al., 2000). During flexion, the ACL
acts femur driving forward. Then, the ACL is responsible for the forward slip of the femoral condyle, associated with its
rolling back. Viewed in this way, it can be said that the ACL is the main limiting of the anterior displacement of the tibia
relative to the femur, or that its prevents the anterior tibial displacament. Another important function of the ACL is to
limit the axial rotation of the femur on the tibia.

3. THEORICAL FOUNDATIONS IN ROBOTICS

To perform a knee modeling based on the mechanisms theory, each anatomical knee structure should have a complete
representation of the positions and forces that take place in the biomechanics of the joint.

For the static analysis, the Kirchhoff’s current law adapted for mechanisms by Davies (Davies, 1981) can be used.
To obtain the kinematic position of the ligaments, is used the Freudensteint's Equation (Freudenstein, 2010) and Rigid
Transformations (Selig, 1992). Therefore, the position and orientation are entered in the Davies method. This allows to
the kinematics and to the statics of a mechanism are able to be known by a unified methodology.

The use of the of Davies method is possible by previous knowledge of the Screw theory (Ball, 1900), which will also
be reviewed in this session.

3.1 Davies method in static

The Kirchhofft's Current Law states that the algebraic sum of the currents entering and leaving a node is zero. In
an analogous manner, to analisys of the static of mechanisms, Davies (1981) states that the sum of the wrench (screw
of force) that belong to a same cut (performed in a subset of couplings) is zero, which is called the Cut-Set Law.
Therefore, the method demonstrated in this session, uses Kirchhoff’s laws to build the dependence of the unknowns. The
physical characteristics such as force, moment, position, orientation and geometric characteristics, are included in the
screw representation.

3.2 Screw theory

A screw is a geometric element defined by a directed line (axis) and an associated pitch 4, which can be used to
represent mechanical magnitudes (Campos et al., 2005, 2009; Campos, 2004). It is said normalized screw $ when the
directed line is represented by a normalized vector. The screw can be conveniently expressed through the six Pliicker
homogeneous coordinates, as shown in Eq. (1) where § is the orientation vector along the helical axis, S is the position
vector of any point of the helical axis relative to the origin of the system and L, M, N, P*, Q* ¢ R* are the Pliicker
homogeneous coordinates (Campos et al., 2005, 2009).

L. L N\T T
$— (S; Syx S+ hs) — (L.M,N; P*,Q", R") )
3.3 Screw in static

The state of forces of a rigid body relative to an inertial system can be described by a screw called wrench $4, and
consists of two main components: a moment 7" parallel to the helical axis, and the resultant force vector R, whose line
of action defines the helical axis (Ball, 1900; Weihmann et al., 2011a,b; Laus et al., 2012). The moment T has units of
[force] x [length] equivalent to the product of the resultant force R with the pitch h.

In a similar way to the homogeneous coordinates of Pliiker (Eq. (1)), the wrench $4 can be rewritten with six coordi-
nates, as shown in Eq. (2).

A_ (P*,Q*,R*;L,J\[«,N)T - (50 x R+}LR;R)T = (TP%R)T @

The first three components of this vector correspond to the moment Tp, and represents a free vector acting on the rigid
body at a point P instantaneously coincident with the origin O. The resulting force R is a row vector that acts on the
screw axis (Weihmann et al., 2011a,b; Laus et al., 2012), and corresponds to the last three vector components of the Eq.
@. )

Normalizing the wrench $, it is possible to separate it into a geometric element $*, with no associated mechanical
greatness, and a magnitude ¥ with force units, thus §4 = $A\II.
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The wrench can assume two conditions according to the pitch value. When the pitch is zero =0, the wrench represent
purely force. When the screw has pitch h =00, means that the net force R is zero and wrench represents purely moment.
Thus, in a coupling each constraint is represented by a wrench (Weihmann et al., 2011a,b; Laus et al., 2012). Also, all
brench of a mechanism may be arranged in so-called matrix of Actions, which is denoted by [Ap]xxc shown in eq. (3),
where C is the brute degree of restriction of the coupling network, equal to the sum of all unit restrictions ¢, of each
coupling belonging to the circuit of the mechanism. Normalizing the heliforgas obtains the Unit Action matrix [ﬁf Dlaxcr

For its part, the magnitudes arranged as a matrix, compose the magnitude action vector {\17}

The Davies Cut-Set Law states that the algebraic sum of the wrench that belong to the same cut (performed in a subset
of couplings) is zero. Thus a cut in the \ space can be represented by the screw matrix notation as shown in Eq. (3):

A =[A " o =40
Z$ = [Ap]axc = [Ap]axc {\I’}Cxl {O},\xl 3)
In the same way for a number of & cuts, the system of the Eq.(3) is as follows:
[AN]A'ICXC {\Il}Cxl - {O}Mcxl @

Where [/1 Nakxc is called Unit Network Action matrix.

Authors such as Weihmann et al. (2011a,b); Laus et al. (2012) show clearly how to set the system of the Eq. (3), taking
into account the graphs that determine the topological relation of the mechanism. The solution of the Eq. (3) depends on
the proper selection of C'y primary variables belonging to the vector {\f}p v which are usually related to the actuators,

X

through external forces that were internalized. This equation system can be partitioned between C'y primary variables and
secondary variables a, where the secondary variables lead the sub-index S and the primary variables carry the subscript
P. The last step is to isolate the unknowns vector {W g}, ;, resulting in the static solution:

{‘l_;s} = —[AnslaxalAnPlaxox {‘f’P} )
ax1 Cnx1

Where [Ays] is the Secondary Network submatrix and [A p] is the Primary Network submatrix. Assigning values to
the primary variables [¥ p] is possible to obtain a static solution, corresponding to the Eq. (5).

4. PROPOSED METHODOLOGY

The proposed methodology for modeling the knee in the sagittal plane provides a unique and systematic approach for
the biomechanical analysis of the knee, and it consists of four steps (Fig. 2): (1) Schematic representation of the physical
model of the knee, (2) Identification of the successive positions of the cruciate ligaments, (3) Determining the cruciates
ligaments forces, and (4) Consideration of elastic behavior.

The first step identifies the initial positions of the cruciate ligaments when the knee is in full extension position, based
on magnetic resonance imaging (MRI). The second step leads to the identifications of the successive positions of the
cruciate ligaments in the flexion-extension movement of the knee. The third step leads to the identification of the forces
acting on the cruciate ligaments for each position, by means of the Davies method. This static analysis enables to obtain
the In-Situ force of the ACL (or ACL graft) and the magnitude of pre-tension of the ACL graft fixation, due to an applied
external load. The fourth step leads to the identification of forces and displacements considering elastic behavior of the
cruciate ligaments. This is performed with the In-Situ force, obtained in the previous step, and an experimental stiffness
constant k, obtained from Gdrios et al. (2001). Finally, it can be analyzed the effect of considering the elastic behavior.
This whole procedure is briefly schematized in the Fig. 2 and it will be explained in detail below.

4.1 Schematic representation of the physical model of the knee in the sagittal plane

The proposed physical model is based on the experimental approach presented by O’connor et al. (1989), where it is
considered that the cruciate ligaments are always in tension and a cross four-bar mechanism abcd is superimposed to the
cruciate ligaments, as shown in Fig. 3a. Here, a, b, ¢ and d are rotary joints of the mechanism, the link ab represents
the PCL, the link cd represents the ACL, the link ad represents the tibial link (fixed to the tibia), and bc represents the
femoral link (fixed to the femur). The angle « indicates the orientation of the link cd relative to the tibial link, and 3 is
the orientation angle of the link ab relative to the tibial link. / is the intersection of the cruciate ligaments and represents
the center of rotation of the joint.

The length and position of the links in the proposed model, depend on the ACL and PCL length, as well as the location
of the ligament insertions on the tibia and femur. The determination of these parameters can be performed by MRI
inspection as shown in Fig. 3b.
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Figure 2. Schematic process of the proposed methodology, composed by four steps: (1) Schematic representation of the
physical model of the knee, (2) Identification of the successive positions of the cruciate ligaments, (3) Determining the
cruciates ligaments forces, and (4) Consideration of elastic behavior.

Williams ez al. (1991) did an exhaustive literature review, which showed the wide range of variation of the lengths of
the cruciate ligaments in the sagittal plane, indicating that the length of the ACL and the PCL varies between 23 and 40
mm. Authors such as Bradley et al. (1988); Clement et al. (1989); Crowninshield et al. (1976) and Wang et al. (1973) also
present studies with ligament length values. The ligament length values chosen for the simulation of the proposed model
were based on the most frequent values found in the literature, out of which: LCA (¢d)=24.6mm, LCP (ab)=25.7mm,
femoral link (bc)=13mm, tibial link (ad)=22mm.

4.2 Identification of the successive positions of the cruciate ligaments

In this section, the successive positions of the cruciate ligaments are calculated, from the maximum extension up to the
maximum flexion of the knee (0° - 140°), as shown in Fig.1. For this analysis, the Freudenstein’s equation (Freudenstein,
2010) and Rigid Transformations (Selig, 1992) are used. The Freudenstein’s equation (Freudenstein, 2010) is widely used
for the synthesis of 4-bar mechanisms, and in the proposed model it allows to find the § angle in function of « angle (Fig.
3a).

Considering the fixed points @ and d, and the point a as the origin of the coordinate system, the successive positions
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Figure 3. a) Knee in flexion with a cross four-bar mechanism superimposed on the cruciate ligaments (O’connor ef al.,

1989). b) MRI of a knee in extension (Lykissas et al., 2010). ¢) Physical model of the knee in extension (O’connor et al.,
1989). d) Successive positions of the cruciate ligaments: ACL in red, LCP in blue, tibial and femoral link in black.

of the links ab and cd can be described. The position of the vector ab is described as the rotation of the point b around the
point a, as shown in equation 6, whereas Sob is the final position of the point b, Sob is the initial position of the point b,
and [Ap] is homogeneous matrix that describes the rotation angle 3 around the point a.

§Obf = [Aﬂ] Sdob (6)

In the same way, the position vector cd is described as the rotating point ¢ around the point d, as shown in equation 7,
whereas Soc; is the final position of the point ¢, Soc is the initial position of the point ¢, and [A,] is the homogeneous
matrix that describes the rotation angle a around the point d.

Soc; = [A,] Soc @)

Entering the successive values of o (from the maximum extension up to the maximum flexion) in the Eq.(6) and (7),
all positions of the cruciate ligaments are obtained, as shown in Fig. 3d.

4.3 Determining the cruciates ligaments forces

In this section the forces in the cruciate ligaments are calculated by static analysis using the the Davies Cut-Set Law
(Davies, 1981). For this, the experimental procedure proposed by Woo et al. (1998) is modeled and simulated to obtain the
In-Situ force by using a robotic manipulator system (Unimate, PUMA model 762) and a universal force-moment sensor
UFS (JR3, model 4015), as shown in Fig. 4a. This experimental procedure is described as follows. Woo ef al. (1998)
analyzed the In Situ force in the ACL, using knees specimens whose tibia and femur were cut to a length of 200mm from
the joint line, secured within thick-walled aluminum cylinders and rigidly fixed. The cylinder that holds the femur is fixed
to the ground by a supportive base structure. The cylinder that holds the tibia is fixed to the UFS, which in turn is fixed
on the end-effector of the robot (Fig.4a). To obtain the In-Situ force of the ACL, the robot applies an anterior tibial load
as shown by the red arrow in Fig. 4a, and it is applied in five knee angles of flexion (0°, 15°,30°,60°, 90°).

The load direction is chosen anteriorly to the tibia because there are exams, where the doctor manually applies a
similar load on the tibia in order to determine the existence of ACL injuries (Drawer Test, Lachman test). A second
reason, because the ACL is the primary limiter of anterior displacement of the tibia relative to the femur. Therefore, the
load applied by the robot directly affects the LCA. For its part, the UFS sensor allows to save the data of force and torque
that occur in the tibia, and by Jacobian operations, the magnitudes that occur in the LCA are known, such as the In-Situ
force (Woo et al., 1998, 2006b, 2004, 2006a).

The modeling of the experimental procedure of Woo ef al. (1998) is shown in Fig. 4b. This model adopts the inertial
reference system coinciding with the point a, belonging to the tibia. This convention considers that the femur is moving
and the tibia is fixed.

The anterior tibial force applied by the robot has a magnitude of F}, and is accompanied by a torque 7 that constrains
the flexion angle in order to provoke a forward translation of the tibia relative to the femur. The loads applied by the robot
are shown in red (Fig. 4b). Whereas the ligaments transmit the applied loads by the robot, from the tibia to the femur,
in the form of a reaction force F and a torque reaction 7, shown in blue (Fig. 4b). The reaction force F keeps constant
its direction throughout of the knee flexion, and it is considered to be located at the midpoint of the femoral link bc. The
application point of the force (F) is called §l,p.
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Figure 4. a) Experimental procedure proposed by Woo et al. (1998). b) Static modeling of the experimental procedure
(Saldias et al., 2013).
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For the static analysis by Davies method (Davies, 1981), both external force and torque shown in red (Fig. 4b), must
be internalized and replaced with equivalent actions between links belonging to the analyzed mechanism, resulting in a
over-constrained chain (Fig. 5a). At this stage, numbers are assigned to each link and internal actions R, and R, are
specified at each joint, as well as the force F and torque 7 (Fig. Sa).

Once the actions are internalized, the action graph G 4 (Fig.5b) is formed, where the 8 edges R, and R, represent the
passive actions between each link in 0, 1, 2 e 3, and the edges F and 7 represent the active actions between the links 0 and
2

Figure 5. a) Actions on the couplings of the modeled mechanism. b) Action graph G 4 of the modeled mechanism, and k
cuts in red dashed lines. (Saldias et al., 2013).

For the graph G 4 the k cuts are determined. The number of & cuts is given by the relation 8, (Tsai, 2001):
k=n-1=4-1=3 8)

Where n is the number of vertices of the graph G 4. Based on the generator tree (Weihmann e al., 2011a,b; Laus et al.,
2012), it is determined where the & = 3 cuts in the graph will be applied. The 3 cuts are called «, v and w, and are shown
in red dashed lines (Fig. 5b).

For the internalized actions chain, in the workspace A = 3, can be described X - k£ equations that must be satisfied by
C unknowns. The C unknowns correspond to the sum of the number of passive actions R, and R,,, and active actions F e
T

C=Rzx+Ry+F+7=4+4+1+1=10 )
These C unknowns can be written as a function of C primary variables (Weihmann ez al., 201 1a,b; Laus er al., 2012).
Cn=C—-Xk=10-(3-3)=1 (10)

Thus, it is possible to determine the internal actions C of the chain, by imposing Cy = 1 variables, corresponding to
the force F.
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In relation to wrench to the rotary joints (R, and R,)), and the force F pitch / is zero, therefore wrenches are obtained

that represent pure force constraints as shown in eq.11.
L L AT L L AT

$= (S x5;8) = (S x Fs ) an

On the other hand, the wrench pitch corresponding to pure torque 7 is infinite; therefore, wrenches which represent

pure torque are obtained as indicated in equation 12.

L N\T AT
$= (S; ()) = (7’; ())
Considering the eq.(11) and Eq. (12), and that the position vectors §0 of the wrenches are obtained in the step 2 of the

methodology (Identification of the successive positions of the cruciate ligaments), the following wrenches are obtained

12)

for the proposed model:

7)hf X R‘h“ ).$b _ ( Sﬂ't)hfdx ﬁh,_, >:
3 Dby, R, ;

. Soe, x R. Soe; x R, s Soa; x Ra
$. = LN @ L F_] v 0§, = S - .
. ( i )y < g, )“ ( Ra, )

Sodf X Rli . - §OF X ﬁ . o 7 N
s = (S Yise = (ST )= (5)s (3

The Davies Cut-Set Law (Davies, 1981) states that the sum of the wrenches belonging to a cut is zero (Eq.4). To
apply the Cut-Set Law it is built the Unit Network Action matrix [An]x kxc. In this matrix, the normalized wrenches
belonging to each cut u, v and w of the graph G4 are placed in an organized way, (Fig. 5b). The Unit Network Action

matrix for the proposed model is presented in Eq. (14):

cut u @ar @ay AG A(_)‘ 0 0 éd §de . Sp X
cut v | S, 8, S, B, AG A6 0 0 A6 Aﬁ‘ = [An]rrxc (14)
cut w $ $a, 0 0 S, S, 0 0 $, S$r
Thus, the Eq. (4) applied to the proposed model becomes
"Ry ]
Ra,
Ry,
N . o o o o ~ - o N Ry
?az ‘{S% AO AO 0 0 84, d, . Sp Ry
S S %, %, 0 0 0 0 0 0 B =19, (15)
8a, Sa, 0 $e, S, 0 0 $ Sp 9%10 Rdy
Rdy
-
L Il

According to the Eq. (5), the system of the Eq. (15) can be rewritten, so that the Primary Network submatrix [A NP)
is equal to the last column of the matrix [A NIxkxc. and Secondary Network submatrix [A Ns) is equal to the first nine
columns of the matrix [AA Nakxc- Since [A N ) is invertible, the magnitudes of secondary actions [\Il | are calculated by:

Ra,
o
by ~ ~ o = o = N ~ ~ —1 N
Ry, 213% %;“V AO AO 0 0 $q4, $d,/ - $p R
Re, =—| 8, 8, S %, 0 0 0 0 O 0 F (16)
RCy Dag $ay 0 0 $Cr $Cu 0 0 $- 9%9 $F 9x1
Ra,
Rd!/
L T 49x1
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Assigning a value to the primary variable F.itis possible to obtain a static solution, corresponding to the Eq. (16).
In order to perform the static simulation that represents the experimental procedure proposed by Woo ef al. (1998),
the motion of the knee flexion ranges from 0° to 90°. For each flexion angle, an anterior tibial force F' is applied.
The In-Situ force of LCA is calculated as the force that passes through the link dc for each flexion angle, that is:
Frc Ainsitu=Rax /(cos(e)). The In-Situ force of LCP is calculated as the force that passes through the link ab for each
flexion angle, that is: Fr.cpinsitu=Raz/(cos()).

4.4 Consideration of elastic behavior

This step leads to the identification of forces and displacements of the cruciate ligaments considering elastic behavior.
The elastic displacements of the ligaments d are obtained by means of the Spring Stiffness Equation, shown in Eq. (17).
There, K is the stiffness constant, F' is the value corresponding to the In-Situ force of the cruciate ligaments, which had
been obtained for each flexion angle in the previous step of the methodology (Fig. 2).

F=Kd a7

Specifically, the elastic displacements of the ACL and PCL were obtained as shown in Eq. (18), where K 4c1,=121.91N/mm
and K pc1,=143.88N/mm are the constant values of ACL and PCL stiffness, proposed by Gérios et al. (2001).

dacr = Facr/KacL
dpor = Frer/Kpcr (18)
It is important to note that each elastic displacement (d4c and dpc ) varies as long as the In-Situ force varies for

each angle flexion. All the sucessive ligaments positions had to be updated, as shown in Eq. (19) considering these elastic
displacements. The updated positions of the ACL and PCL, now considering elastic behavior, are called Socf(cjastic) and

Sob, f(etastic) respectively. Three principal sucessive positions of the cruciate ligaments, considering elastic behavior (red)
and disconsidering elastic behavior (blue), are shown in (Fig. 6)

Socf(etasticy = Socf +dact
S0bf(etastic) = Sobf +dpcr (19)

For the updated positions the Cut-Set Law is reapplied, finding forces that consider elastic behavior of the cruciate
ligaments, and they will be shown in the next section.

25 20 -5 -0 -5 0
mm

Figure 6. Positions of the cruciate ligaments: considering elastic behavior (red) and disconsidering elastic behavior (blue).

5. RESULTS

In this section, the results of the In-Situ forces in the ACL and the anterior tibial displacement simulated in the model
are presented. To validate the proposed model, the experimental results obtained by Woo et al. (1998) are compared
with the two simulated results: one that considers elastic behavior, and another that disconsiders elastic behavior. The
experimental values (force and displacement) were obtained when Woo et al. (1998) robotically applied an anterior tibial
load F; = 110N for the following flexion angles: 0°, 15°, 30°, 60°, 90°. On the other hand, the simulated results are
obtained considering that I} is continuosly applied from 0° up to 90°.
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The results of the In-Situ forces in the ACL, are shown in Fig. 7a. The experimental values are shown in blue
triangles. The simulated values that consider elastic behavior are shown in black squares. The simulated values that
disconsider elastic behavior are shown in red circles. The experimental values of In-Situ force grow from 0° up to 15°
of flexion, after these angle the values are decreasing. The simulated values of In-Situ force start to decrease from 0° up
to 90°. The maximum difference between experimental and simulated values of In-Situ force is 20.7N at 0° of flexion,
while the minimum differences (colse to ON) are from 12° up to 90° of flexion. The difference between the two simulated
results, one that considers and another that disconsiders elastic behavior, vary within 3.0N and 3.7N. Of which, those that
consider elastic behavior are slightly higher.

The anterior tibial displacement due to the anterior tibial load F; = 110N, are shown in Fig. 7b. The experimental
values are shown in blue triangles. The simulated values that consider elastic behavior are shown in black squares. The
simulated values that disconsider elastic behavior are shown in red asterisks. The experimental values of anterior tibial
displacement grows strongly from 0° up to 30° of flexion (rollback effect). After that, the displacement decreases. This
means that the femur glides over the tibia and even changes the direction of displacement. The simulated values of
anterior tibial displacement start to grow continously from 0°, without changing its direction. The maximum difference
between experimental and simulated values of anterior tibial displacement is 4.9mm at 0° of flexion, while the minimum
differences (Omm) are located at 67° and 70° of flexion. The difference between two simulated results, one that considers
and another that disconsiders elastic behavior, vary within 0.2mm and 0.9mm. Of which, those that consider elastic
behavior are slightly higher.
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Figure 7. Experimental values, simulated values that consider elastic behavior, and simulated values that do not consider
elastic behavior for: a) In-Situ forces in the ACL. b) Anterior tibial translation.
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Figure 8. In-Situ Forces for /; magnitudes: a) Experimental values (Woo et al., 1998), b) simulated values that disconsider
elastic behavior, and ¢) Simulated values that consider elastic behavior.

After that procedure, the In-Situ forces in the ACL were evaluated on the same flexion angles, but varying the magni-
tude of the anterior tibial forces F to: 110N, 88N, 66N, 44N and 22N. The experimental values are shown in Fig.8a. The
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simulated values that disconsider elastic behavior are shown in Fig.8b. The simulated values that consider elastic behavior
are shown in Fig.8c. In Fig.8a can be seen that the graphs of experimental results of In-Situ forces have a convex shape
with the maximum values close to 15° of flexion. In contrast, the simulated values of forces (Fig.8a,b) have a decreasing
shape with a maximum at 0° of flexion. The maximum difference between experimental and simulated values of In-Situ
forces is 20.7N at 0° of flexion. The maximum difference between simulated values of In-Situ forces, that consider and
disconsider elastic behavior, is 3.7N at 90° of flexion.

6. CONCLUSIONS

The proposed model of the human knee joint allows to obtain results of position and In-Situ forces in the ACL close to
the experimental ones. This fact makes possible to provide support to the orthopedic surgeons with important informations
for preoperative planning and medical decision making.

The inclusion of the elastic behavior can be negligible, because the largest error between simulated In-Situ forces, that
consider and disconsider elastic behavior, is small (5,1%). In its turn, the largest error between the simulated anterior
tibial displacements, that consider and disconsider elastic behavior, is small as well (6.1%). It is concluded that a model
with fixed-length links would reproduce results close the experimental ones.

The proposed methodology for inclusion of the elastic behavior could be considered as a series of iterations, where the
positions of the ligaments are accommodating until converge, according to an external load F} and a stiffness constant K.
But in this work a single iteration has been performed, because the variation of the length of the ligaments in one iteration
resulted very small, thus considering it as already converged.

The main reason of the difference between simulated and experimental results of In-Situ forces in the ACL is the
disregarding of the three-dimensional effects, such as axial rotation of the knee, which occurs strongly in the first degrees
of knee flexion, but also on the whole knee movement. For the same reason, the simulated values of anterior tibial
displacement are growing continuously without change of direction (unlike the experimental values). Although the results
of this study are encouraging, they still do not reflect faithfully the experimental results.

The proposed methodology would allow to improve the present model, simulating customized models of the knee, in-
cluding three dimensional effects and other internal structures, that will allow better results and closer to the experimental
ones.
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1 INTRODUCAO

As lesdes de joelho mais frequentes correspondem a
ruptura do ligamento cruzado anterior (LCA) (Woo et al.,
2006). Quando ¢ indicada cirurgia, o planejamento pré-
operatorio torna-se uma etapa critica na definicdo de
parametros a serem empregados na cirurgia. Nesse ambito,
existe a necessidade por parte dos médicos ortopedistas de:
e Definir cientificamente o melhor ponto para inser¢do
do enxerto que aproxime a funcionalidade do LCA intacto.
e Conhecer a pré-tensdo com que deve ser fixado o
enxerto.

Além dos fatores acima listados, ¢ interessante estimar a
for¢ca que atua no ligamento (ou enxerto) em resposta a
uma carga aplicada no joelho. Esta for¢ca ¢ chamada de
forga In-Situ, (Woo et al., 2006).

1.2 Objetivos

Propor e implementar uma metodologia para modelagem
computacional do joelho no plano sagital, considerando
comportamento elastico dos ligamentos, baseando-se em
teoria de mecanismos e Método de Davies. O modelo deve
simular as posi¢oes e forgas /n-Situ de um LCA saudavel,
como também a pré-tensdo do enxerto. Esta metodologia
sera utilizada para implementar modelos customizados do
joelho, que fornegam informagdes para auxiliar a decisdo
médica no planejamento pré-operatorio.

2 METODO PROPOSTO

Consta de trés etapas: modelo fisico, estatica dos
ligamentos cruzados e consideragdo de comportamento
elastico. O método contempla o procedimento
experimental realizado por Woo et al. (1998) para
conhecer a forca In-Situ. A forca In-Situ experimental
serve para validar o modelo proposto. O procedimento
experimental (Figura la), consiste em aplicar cargas com
direcdo anterior tibial sobre um espécime de joelho, para
varios angulos de flexdo, mediante um sistema robotico. O

sensor de for¢a do robd mede as forgas /n-Situ do LCA.

Manipulador
Sensor de robético
forga-momento /[

N

|

a)
Figure 1: a) Procedimento experimental, b) Diagrama de forgas
do procedimento experimental.

Na sequéncia descrevem-se as etapas do método proposto.
2.1 Modelo fisico

Obtém-se a posigdo inicial dos ligamentos cruzados através
de uma ressonancia magnética. Os ligamentos cruzados
possuem uma configuragdo similar a um mecanismo de 4
barras cruzadas, (Figura 2a; O’connor et al.,1989).

25 20 -5 -0 5 0
mm
a) b)
Figura 2: a) Mecanismo de 4 barras dos ligamentos cruzados, b)
Sucessivas posi¢des dos ligamentos obtidas computacionalmente.

As posicdes sucessivas sa0 calculadas
computacionalmente, considerando os ligamentos como
elos rigidos, desde a extensdo maxima até a flexdo maxima
do joelho (Figura 2b). Para isso foram utilizados a
Equagdo de Freudenstein (Freudenstein, 2010) e



transformag¢des rigidas. Dessa forma, o LCA (em
vermelho, Figura 2b) tem sua posicdo final definida por ¢,
na Eq.(1), sendo ¢; sua posigdo inicial. O LCP (em azul,
Figura 2b) tem sua posicdo final definida por b,na Eq.(2),
sendo b; sua posicdo inicial. Por sua vez, R; e R, sdo as
matrizes de transformagdo para o LCA e LCP
respectivamente.

cr=[Ry]ci, @)

br=[R.]b;. 2)

2.2 Estatica dos ligamentos cruzados

Calculam-se aqui as forgas nos ligamentos cruzados para
as posi¢des encontradas na etapa anterior, em fungdo das
cargas aplicadas no joelho no procedimento experimental
(Figura la). Para essa modelagem, aplica-se a Lei dos
cortes de Davies (Davies, 1981). Nesse método a forca e
torque externos (mostrados em vermelho na Figura 1b)
devem substituidos por for¢as internas entre os elos do
mecanismo de 4 barras. Com as forgas internalizadas, é
formado o grafo das agdes, onde aplica-se A Lei dos
Cortes. Essa Lei estabelece que a soma algébrica dos
heliforcas que pertencem a um mesmo corte € zero.
Assim, k cortes podem ser representados pela notagdo
matricial de helicoides mostrada na Eq. (3), onde [Ays] é
[Avp] sdo as submatrizes de Rede Secundiria e Primdria

respectivamente.
{?S}:_[’{w]["i/w]{qu} 3)

Atribuindo valores as cargas aplicadas no joelho {‘T-’P }, €

possivel obter a solugdo estatica { ‘i’s }, correspondente as

forgas internas dos ligamentos.

2.3 Considerag¢io de comportamento elastico

Obtém-se simplificadamente os deslocamentos elasticos x
dos ligamentos, a partir da Eq. (4) da rigidez de mola,
utilizando as forgas F adquiridas na fase anterior e a
rigidez ligamentar K proposta por Gorios et al. (2001)

F=K.x 4

As posigdes dos ligamentos sido atualizadas (Figura 3)
considerando os deslocamentos x. Para essas posi¢des ¢
aplicada novamente a Lei dos cortes de Davies,
encontrando as forgas que consideram comportamento
elastico dos ligamentos cruzados.

oL, . .
=25 20 15 -10

Figura 3: Posigdes de ligamentos: sem comportamento elastico
(azul), e considerando comportamento elastico (vermelho).

3 RESULTADOS

Na Figura 4a estdo os resultados experimentais propostos
por Woo et al. (1998), onde a forga In-Situ do LCA é dada
em relagdo ao dngulo de flexdo do joelho e a carga anterior
tibial. Na parte superior da Figura 4b estdo os resultados

simulados por Ponce et al. (2012) que ndo consideram
efeito elastico dos ligamentos. Na parte inferior da Figura
4b, encontra-se os resultados simulados que consideram
efeito elastico. Observa-se que os resultados aqui obtidos
se aproximam aos de Ponce et al. (2012), mantendo
diferenga dos resultados experimentais.

Torea In Situ

120
10

Forga In Situ (N)
28

a)

Figura 4: a) Resultados experimentais. b) Resultados da
simulagdo, sem considerar comportamento elastico (superior), e
considerando comportamento eléstico (inferior) .

4 CONCLUSOES

A metodologia desenvolvida permite modelar e simular
joelhos customizados, auxiliando o planejamento pré-
operatorio. Através dessa metodologia também ¢é possivel
aprimorar a presente modelagem, incluindo os efeitos
tridimensionais e as estruturas anatdmicas nao
consideradas. Os resultados simulados diferem dos
experimentais, pois 0 modelo proposto ¢ simplificado, ndo
considerando efeitos tridimensionais, como a rota¢do axial
do joelho.
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Abstract. The human knee joint is subjected to a high demand when performing its biomechanical
function and injuries are frequent. Rupture of the anterior cruciate ligament (ACL) is the most common
injury of human knee and causes great instability to it, decreased functional ability as well as degenera-
tion of the menisci and adjacent articular cartilage. Cartilage problems and ligament injuries are treated
surgically using grafts in replacement of the ligaments, in case of ligament reconstruction, or using pros-
thesis, in case of osteoarthritis.

The surgical treatment for injuries involves the knee joint surgery, physiotherapy and rehabilitation
procedures to restore the patient’s functional abilities of the knee. For the surgery, the orthopedic surgeon
must plan the surgery in order to obtain better results postoperatively. The preoperative planning is a
critical step in selecting the surgical technique and definition of parameters to be used in surgery for each
patient and thus can directly affect the results of surgery.

For an appropriate preoperative planning, the orthopedic surgeon needs to know the exact problem to
be solved, possible surgical solutions and the expected consequences for each solution.

This work propose a methodology for computational mechanical modeling of the knee based on the
theory of mechanisms, screw theory and the Davies method, in order to assist the preoperative planning
and provide to the orthopedic surgeon objective information simulated by model that assist in medical
decision making.

Copyright © 2012 Asociacion Argentina de Mecanica Computacional http://www.amcaonline.org.ar
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1 INTRODUCAO

As lesoes de joelho mais frequentes no dmbito esportivo correspondem a ruptura do liga-
mento cruzado anterior (LCA) (Woo et al., 2006b).

O tratamento para estes joelhos lesados envolvem intervengdes cirtrgicas, fisioterapia e reed-
ucacdo do paciente para recuperar as habilidades funcionais do joelho. Quando € indicada
a intervencao cirtrgica, os médicos ortopedistas tém de planejar a maneira a proceder nesta.
Daqui, o planejamento pré-operatério ¢ um passo critico no tratamento do joelho e pode afetar
diretamente os resultados da cirurgia.

Para seguir um planejamento pré-operatorio satisfatério do LCA , o médico ortopedista pre-
cisa do apoio de ferramentas para conhecer os seguintes requisitos: determinacao do problema
a resolver, determinacdo das possiveis solucdes cirtrgicas e das consequéncias esperadas para
cada solucdo.

Para determinar estes requisitos, € de grande importancia conhecer € a forga In Situ. Por
defini¢do a forga In Situ é a forga que é levada pelo ligamento (ou enxerto) em resposta a uma
carga aplicada no joelho. A forca In Situ no joelho intacto caracteriza a fungéo do ligamento
em resisténcia frente a uma carga externa aplicada (Woo et al., 2006a,b).

Um dos prop6sitos principais deste trabalho ¢ dar apoio ao médico ortopedista para que con-
heca estes requisitos, mediante as informagdes fornecidas por um modelo mecanico bidimen-
sional do joelho, a ser desenvolvido com base na teoria de mecanismos, teoria de helicoides e
no método de Davies. O presente modelo permite simular as posicdes, velocidades e forgas In
Situ de um LCA sauddvel no plano sagital. Para a andlise da reconstrugio ligamentar, o modelo
permite também simular a forga /n Situ do enxerto de substituicdo do LCA, e a pré-tensdo com
que ¢ fixado o enxerto no osso, em funcdo do local de incersdo no plano sagital.

1.1 Contextualizacio do trabalho

O alto nimero de operagdes e implantagio de préteses de joelho realizadas cada ano (Sancisi
and Parenti-Castelli, 2010), faz que o joelho seja uma das articulacdes do corpo humano mais
estudada. Por isto, nos dltimos trinta anos vdrios estudos tém sido desenvolvidos para definir
modelos do joelho baseados em teoria de mecanismos.

Tem-se demonstrado que esses modelos mecanicos fornecem informagdes adicionais aos
médicos ortopedistas em varios aspectos do planejamento pré-operatério, como ¢ o diagndstico
(Sancisi and Parenti-Castelli, 2010; Olanlokun and Wills, 2002), a decisao da técnica cirtirgica
especifica a executar (Sancisi and Parenti-Castelli, 2010; Olanlokun and Wills, 2002), o con-
hecimento das consequéncias da aplicagao da técnica cirtrgica (Olanlokun and Wills, 2002) e
o protocolo de fisioterapia no pds-operatério (Sancisi and Parenti-Castelli, 2011b). A Figura 1
representa esquematicamente estes importantes aspectos do planejamento pré-operatdrio.

Especificamente, os modelos de joelho baseados em teoria de mecanismos podem ser aplica-
dos no planejamento de reconstrucio de ligamentos, superficies articulares e osteotomia (Olan-
lokun and Wills, 2002). Além disso sdo indispensdveis para o projeto de préteses (Sancisi and
Parenti-Castelli, 2010; Ottoboni et al., 2005; Sancisi et al., 2011), sintese de drteses (Sancisi
and Parenti-Castelli, 2010), e para estimar indiretamente for¢as ndo mensurdveis (Sancisi et al.,
2011) que sdo internas a articulacdo, como a forca In Situ.

Na atualidade a literatura biomecanica apresenta varios modelos, desde os bidimensionais
mais simples e mais antigos, até os mais elaborados e modernos modelos tridimensionais, cuja
precisdo tem crescido continuamente no tempo. Contudo, eles apresentam sérias limitacdes de
aplicabilidade no planejamento pré-cirtirgico, essas limitagdes também serdo explicados neste

Copyright © 2012 Asociacion Argentina de Mecanica Computacional http://www.amcaonline.org.ar



Mecdnica Computacional Vol XXXI, pags. 3847-3871 (2012) 3849

MODELOS MECANICOS DO JOELHO
APOIAM NA DETERMINACAO DE:

{

i Conhecer exatamente o
DIAGNOSTICO problema a resolver
R ] Conhecer as possiveis solugoes
DECISAO MEDICA cirtrgicas aplicaveis
RESULTADO DA Conhecer as consequéneias
OPERACAO esperadas da cirurgia
TRATAMENTO POS- Conhecer o protocolo de fisioterapia
OPERATORIO recomendado

Figure 1: Principais aspectos de um planejamento pré-operatério satisfatério.

trabalho.

No ambito relacionado a pesquisa de reconstrucao de ligamentos e de projeto de dispositivos
ortopédicos, alguns autores (Woo et al., 2006a,b) indicam que o futuro da biomecanica deve
envolver estudos multidisciplinares integrados, baseados em condigdes de cargas e cineméticas
mais realistas. Se vislumbram assim inovadores praticas de pesquisa que envolvam paralela-
mente métodos experimentais e simulagdes com modelos computacionais de articulacdes. Na
Figura 2, se representa esquematicamente o futuro da pesquisa biomecénica integrada, e é ex-
plicada na sequéncia.

Nos tltimos tempos as medigdes in vivo da cinematica articular tem se desenvolvido rap-
idamente, permitindo realizar medi¢des em atividades cotidianas com uma boa exatidao para
posicdes e orientagdes, mediante métodos de fluoroscopia dual ortogonal (Li et al., 2009; Torry
etal., 2011), cinemetria (Woo et al., 2006a,b; Wang and Zheng, 2010) e por sistemas de medi¢ao
do tipo Inertial Measurement Unit conhecidos também como IMU (Madgwick, 2010; Madg-
wick et al., 2011).

Desde que os dados cinemdticos in vivo de articulagdes sdo coletados, eles podem ser re-
produzidos posteriormente em espécimes cadavéricos por sistemas de medicao de forca semi-
automatizados e robdéticos (parte superior esquerda da Figura 2). Estes sistemas de medicao
permitem obter experimentalmente as for¢as as quais sdo submetidas estruturas anatémicas ar-
ticulares especificas em func@o de uma cinemdtica (in vivo) aplicada (Woo et al., 1998; Howard
et al., 2007). Neste ambito Woo et al. (1998, 2004, 2006a,b) apresenta uma innovadora técnica
de medigao da forca In Situ no LCA, mediante um sistema robdético que, combinado com um
sensor de for¢a universal UFS, consegue medir as forcas internas dos ligamentos como resposta
a forca aplicada pelo mesmo robo.
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DADOS CINEMATICA
IN VIVO

y

SISTEMAS DE MEDIGAO
SEMI-AUTOMATIZADOS / ROBOTICOS

MODELO COMPUTACIONAL
MECANICO / FEM

VALOR SIMULADO
DA FORCA

VALOR EXPERIMENTAL
DE FORGAS

———— VALIDAGAO

MELHORES PLANEJAMENTO DADOS DO JOELHO EM SITUACOES DE
RESULTADOS PRE-OPERATORIO E CARGAS COMPLEXAS DIFICEIS
CIRURGICOS E REABILITACAO DEREPRODUZIR POR PROCEDIMENTOS

MENOR TEMPO DE| | ] EXPERIMENTAIS
RECUPERAGAO g

Figure 2: Esquema de estudo biomecanico integrado, como futuro da biomecanica, baseado em (Woo et al.,
2006a,b).

Em outra abordagem, construe-se o modelo computacional da articulagao de um paciente
especifico, seja modelado por elementos finitos ou por teoria de mecanismos (parte superior
direita da Figura 2). Estes modelos podem ser submetidos aos mesmos dados cinemdticos in
vivo ja reproduzidos nos sistemas de medi¢do de forca semi-automatizados e robéticos. Desta
forma o modelo computacional fornece o resultado das for¢as de elementos anatdmicos especi-
ficos em questdo. Aprimora-se e valida-se 0 modelo computacional, comparando os proprios
resultados com os resultados experimentais de forcas, de maneira a fazer coincidir ambos os
resultados.

O modelo validado permitiria predizer forgas internas e deformagdes nos enxertos, ligamen-
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tos e outras estruturas do joelho durante cargas mais complexas que seriam dificeis de obter por
procedimentos experimentais de laboratério.

Finalmente pode ser possivel desenvolver uma base de dados em rela¢ao ao funcionamento
de enxertos, préteses e ligamentos de interesse no joelho; baseando-se em dados especificos
do paciente (idade, género, geometria, etc.) para elucidar mecanismos de lesdo das estruturas
anatdmicas, customizar um planejamento pré-operatorio especifico, e prescrever protocolos de
reabilitacdo no pds-operatorio (parte inferior da Figura 2).

Acredita-se que os estudos biomecinicos integrados, que envolvam a utilizacdo de modelos
mecanicos computacionais validados por dados experimentais, forneceriam a médicos ortope-
distas uma valiosa informagao para o planejamento pré-operatorio e prescri¢ao de uma reabil-
itacdo adequada no pds-operatdrio. Istos estudos biomecanicos integrados contribuiriam para
melhorar os resultados da cirurgia e diminuir o tempo de recuperag@o do paciente.

1.2 Motivacao

Na cirurgia de substitui¢do do ligamento cruzado anterior (LCA) existe a necessidade por
parte dos médicos ortopedistas de:

e Definir cientificamente o melhor ponto para realizar a inser¢do do novo enxerto que de-
volva a funcionalidade de um LCA intacto.

o Conhecer a pré-tensao com que ¢ fixado o enxerto no 0sso.

o Conhecer qual € a forga que € levada pelo ligamento (ou enxerto) em resposta a uma carga
aplicada no joelho. Esta for¢a é chamada de forga In Situ.

A busca da posic¢do do enxerto que permita obter forcas In Situ similares as de um ligamento
intacto, tendo em conta a especificidade de cada paciente e o apoio para decisdo médica, é a
motivagdo que deu inicio a este trabalho.

1.3 Descricao do Problema

A determinag@o da melhor posi¢do para insercao de enxerto de ligamento, ainda é uma con-
trovérsia, principalmente na reconstrugao do LCA. A localizacao errada do enxerto pode pro-
duzir altas tensdes ou frouxiddo no enxerto e ligamentos adjacentes, e inclusive lesdes nos
meniscos, comprometendo seriamente a reconstrucio do LCA.

Outro parametro que influencia fortemente o resultado da reconstrugio ligamentar e que
ainda € escopo de pesquisa (Previgliano, 2010; Piedade et al., 2006) ¢ a magnitude da pré-
tensdo de fixa¢do do enxerto, na hora de ser posicionado no fémur e na tibia. Altas tensdes
nos enxertos afetam a funcionalidade do mesmo enxerto e do joelho como sistema (Pena et al.,
2006).

Assim, as pesquisas baseadas em simulagdes computacionais realizadas até hoje, para de-
terminar estes pardmetros do projeto pré-operatdrio, sdo realizadas mediante modelagem por
elementos finitos (Bacarim Pavan, 2010; Trilha Junior, 2006; Donahue et al., 2002; Halloran
et al., 2005; Bendjaballah et al., 1997; Gardiner and Weiss, 2003; Godest et al., 2002; Guo
et al., 2009; Bahraminasab et al., 2010; Hashmi, 2007; San Servolo, 2011; TODO et al., 2007;
Willing, 2011; Bougherara et al., 2009; Shi, 2007), e por modelagens computacionais baseados
em teoria de mecanismos (Wilson and O’Connor, 1997; Wilson et al., 1998; Huson et al., 1989;
Gregorio and Parenti-Castelli, 2006; Parenti-Castelli et al., 2004; Sancisi and Parenti-Castelli,
2011a, 2010, 2011b; Sancisi et al., 2011).
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A modelagem por elementos finitos tem a vantagem de representar fielmente a anatomia
do joelho para andlise cinematico, dindmico e estatico, mas precisa de um alto tempo de pro-
cessamento. Em contraste, a modelagem por teoria de mecanismos apresenta um curto tempo
de processamento devido 4 simplicidade da representacdo das diferentes estruturas anatdmicas
como elos rigidos. Porém, uma exagerada simplicidade poderia nao representar fielmente a
anatomia em andlise.

Na atualidade a modelagem computacional do joelho baseada em teoria de mecanismos é
focada unicamente na cinemadtica de posicdo do joelho, de maneira a sintetizar e otimizar um
mecanismo capaz de reproduzir uma trajetoria passiva muito proxima a de um joelho real. De-
vido a que o enfoque destas atuais modelagens estda na cinematica de posicdo, nao fornecem
informacoes das forgas do sistema, precisando de andlises adicionais para este fim. Isto € de es-
pecial atengdo pela complexidade do problema, pois a fung¢do dos ligamentos varia dependendo
do angulo de flexao do joelho. Embora existam alguns modelos que sdo baseados em teoria de
mecanismos que incluem geometrias anatémicas complexas e a andlise das forgas envolvidas,
estes recaem novamente no alto tempo de processamento.

Contudo, hoje sdo aplicados na cirurgia ortopédica métodos baseados puramente em ex-
periéncias praticas publicadas anteriormente, que demonstraram bons resultados para joelhos
representativos de uma populagdo estatisticamente significativa. Mas os problemas persistem
quando essas técnicas cirtrgicas sdo aplicadas em joelhos especificos ou que desviam da anato-
mia comum da populagao estudada. Em outras palavras, a falta de um modelo customizado que
solucione os problemas de variaciio anatdmica de cada sujeito ¢ ainda um tema controverso e
por resolver, pois o procedimento que teve sucesso em um paciente, ndo necessariamente terd
SUCESSO em outro.

1.4 Justi cativa

A vantagem do uso de modelagens baseados em teoria de mecanismos € que: uma estrutura
anatdmica pode ser discretizada como um elo mecanico que compde o mecanismo de mod-
elagem, permitindo fazer uma correspondéncia dos resultados de forca e cinemadtica entre o
elemento mecanico e o elemento anatémico de interesse com baixo custo computacional.

Em contraste com a metodologia de modelagem por teoria de mecanismos, estd a mode-
lagem por elementos finitos, onde varios elementos (centenas ou milhares) sdo computados
para representar uma Unica estrutura anatbmica em particular. Isto consome um alto tempo de
processamento.

O método dos elementos finitos estd baseado no cdlculo de "pequenas” deformacdes para
o célculo de deslocamentos, sendo esta uma técnica analitica mais elaborada, enquanto que
a teoria de mecanismos ¢ uma técnica analitica, geométrica e projetiva mais simples para o
cdlculo de deslocamentos.

Além disso, fica em evidéncia a vantagem da modelagem por teoria de mecanismos, quando
assume-se que cada ligamento do joelho se comporta isometricamente, ou seja, 0 comprimento
do ligamento ndo varia ao serem aplicadas forcas (Parenti-Castelli et al., 2004; Sancisi and
Parenti-Castelli, 2010, 201 la; Sancisi et al., 201 1; Kapandji et al., 2000) o que facilita a mode-
lagem deles como elos mecanicos rigidos.

O método de Davies, por sua parte, fornece uma abordagem tnica e sistematizada para a
analise cinemadtico e estdtico do modelo mecanico do joelho, sem ter que precisar de andlises
adicionais para o calculo das forcas enolvidas para cada posicdo, permitindo a0 mesmo tempo a
customizacao do modelo. Além disso, a analise em conjunto das velocidades e das forcas para
cada posicéo, sdo importantes para conhecer a relagdo velocidade-angulo de pressio, no ponto
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de contacto entre a tibia e o fémur, no ambito de projeto de prétese e otimizagdo.

Se justifica deste modo o desenvolvimento de um modelo customizado de joelho que solu-
cione os problemas de variacdo anatomica de cada sujeito, utilizando a modelagem baseado em
teoria de mecanismos, teoria de helicoides e método de Davies, permitindo assim uma repre-
sentacao completa das posi¢oes, velocidades e forcas de cada estrutura anatdmica, mantendo as
vantagens de uma modelagem de processamento leve, mas sem deixar de ser representativo de
cada estrutura anatomica do joelho.

1.5 Objetivos

O objetivo principal deste trabalho é propor e implementar uma metodologia para mode-
lagem computacional do joelho no plano sagital, baseado em teoria de mecanismos, de heli-
coides e no Método de Davies.

Esta metodologia sera utilizada para implementar modelos customizados do joelho, que
forne¢am informacdes para auxiliar a decisdo médica no planejamento pré-operatorio.

1.6 Estrutura do Trabalho

Por se tratar de um trabalho multidisciplinar, este estudo comeca com os fundamentos teori-
cos bioldgicos, onde se aborda brevemente a biomecanica do joelho no plano sagital. Na
seguinte sessdo sdo apresentados os fundamentos tedricos em robética para a analise e mod-
elagem do joelho. A sessdo quatro apresenta a metodologia proposta para solucionar a prob-
lemdtica. Consta da aplicagdo de método de Davies para obtencdo da cinemadtica diferencial
e a estatica do mecanismo que modela o joelho. Na sessdo 5 valida-se do modelo proposto,
comparando os valores simulados de forca In Situ do LCA com os valores experimetais obtidos
por Woo et al. (1998). Finalmente apresenta-se a conclusdo do trabalho.

2 FUNDAMENTOS TEORICOS BIOLOGICOS: FUNCAO MECANICA DOS LIGA-
MENTOS CRUZADOS

A fungio da articulacdo do joelho € resultado da interacdo entre as diferentes partes que o
compdem. Estes componentes incluem a patela, fémur, tibia, ligamentos, capsula, cartilagem,
meniscos e os musculos. A interdependéncia de estas estruturas ¢ tal que a lesdao de qualquer
uma delas leva a deteriorac@o da articulagdo como conjunto (Woo et al., 1998). Os ligamen-
tos sdo particularmente vulnerdveis, pois eles siio objeto de entorses em praticamente todas as
lesdes do joelho, e principalmente o LCA. Por esta razdo o presente estudo da biomecéanica do
joelho tem como foco principal os ligamento cruzado anterior.

Para a andlise bi-dimensional do joelho, é considerado que os ligamentos cruzados comportam-
se como cordas inextensiveis, ou elos isométricos unidos ao osso (fémur e tibia) mediante ar-
ticulagdes rotativas. Esta consideragdo (Kapandji et al., 2000; Wilson and O’Connor, 1997;
Wilson et al., 1998; Huson et al., 1989; Gregorio and Parenti-Castelli, 2006; Parenti-Castelli
et al., 2004; Sancisi and Parenti-Castelli, 2011a, 2010, 201 1b; Sancisi et al., 2011), tem a van-
tagem de esclarecer a acdo mecanica geral de um ligamento, porém ndo permite conhecer o
comportamento em forma detalhada, pois ndo tem em conta os efeitos visco eldsticos, nem das
demais estruturas anatdmicas adjacentes.

A geometria dos ligamentos cruzados determina o perfil condilo-troclear no plano sagital e
também nos outros dois planos do espaco (O’connor et al., 1989). Globalmente, os ligamentos
cruzados asseguram a estabilidade antero-posterior do joelho a0 mesmo tempo que permitem
os movimentos de flexdo mantendo as superficies articulares em contato. A sua funcio pode
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ser ilustrada com um modelo mecanico (Figura 3) facil de visualizar: duas pranchas A e B
unidas entre si por elos (ab e cd) de juntas rotativas nos extremos, que permitem o movimento
relativo entre as pranchas, equivalente ao movimento que realiza um mecanismo de quatro
barras cruzadas. Desta forma, os ligamentos cruzados estdo representados em forma de elos,
como mostrado na Figura 3. Ali, o elo c¢d representa o ligamento cruzado anterior (LCA), e o
elo ab representa o ligamento cruzado posterior (LCP).

Figure 3: Modelo mecénico dos ligamentos cruzados, baseado em (Kapandji et al., 2000).

Mantendo a nomenclatura da Figura 3, a Figura 4 representa o LCA e o LCP como os elos
cd e ab, respectivamente. Por sua vez, o elo ad representa o Elo Tibial (fixo a tibia), e bc
representa o Elo Femoral (fixo ao fémur). Partindo da posi¢do de extensdo (Figura 4a), o liga-
mento cruzado anterior LCA (cd) esta tenso e ¢ um dos freios da hiperextensdo. Na sequéncia,
a flexdo faz bascular o Elo Femoral bc (Figura 4b), enquanto o LCP (ab) se endireita e o LCA
(cd) se horizontaliza. A partir do momento em que a flex@o esta entre os 70° (Figura4b), e 140°
(Figuradc), o LCP se endireita quase verticalmente e se tensiona, mas o LCA se horizontaliza e
se distende (Kapandji et al., 2000).

Fémur

Fémur

a) b) c)

Figure 4: Modelo mecénico dos ligamentos cruzados, com o joelho em flexdo a: a) 0° ou totalmente estendido, b)
70°, e ¢) 140°. Baseado em (O’connor et al., 1989).

Como mostrado na Figura 4, o condilo femoral se encontra no extremo distal do fémur,
e articula com a superficie da tibia, ou platod tibial. O movimento dos condilos femorais so-
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bre a superficie tibial combina rolamento e deslizamento (Kapandji et al., 2000). Durante os
primeiros 30° de flexao o fémur rola sobre a superficie tibial (Bacarim Pavan, 2010), fend-
meno conhecido como rollback (Figura 5), e em angulos de flexdo superiores a 30°, os condilos
femorais tendem a manter um ponto fixo de rotagdo sobre a superficie tibial. O movimento
de rolamento pode ser facilmente entendido em termos da operac@o dos ligamentos cruzados,
mas o deslizamento envolve uma maior complexidade. Os ligamentos cruzados solicitam aos
condilos fémorais de forma que se deslizem sobre a superficie tibial em sentido inverso ao do
seu rolamento (Kapandji et al., 2000). Durante a flexao, o LCA age dirigindo fémur para frente.
Entdo, o LCA € responsavel pelo deslizamento do condilo femoral para diante, associado ao
seu rolamento para tras. Visto desta forma, pode-se dizer que o LCA € o principal limitador do
deslocamento anterior do da tibia em relagdo ao fémur, ou seja, evita que a tibia avance para
diante em rela¢iio ao fémur. Outra importante fundo do LCA € limitar a rota¢do axial do fémur
em relag0 a tibia.

Joelho estendido Joelho flexionado

Condilo
femoral

Movimento
Rollback

Superticie
Tibial

Figure 5: Movimento de rollback do joelho. Baseado em (Bacarim Pavan, 2010).

3 FUNDAMENTOS TEORICOS EM ROBOTICA

Para realizar uma modelagem do joelho baseado em teoria de mecanismos, cada estrutura
anatdmica do joelho deve possuir uma representacdo completa das posicdes, velocidades e
forgas que acontecem na biomecanica real da articulagfo.

Em nivel diferencial, podemos utilizar as leis de circulacdo de Kirchhoff adaptadas e apli-
cadas a mecanismos por Davies (Davies, 1981). Estas leis permitem a analise da cinematica
diferencial (direta e inversa) e a andlise da estdtica do mecanismo representativo da articu-
lac@o. Para obter a cinematica de posigdo dos ligamentos, utiliza-se a Equagdo de Freudenstein
(Freudenstein, 2010) e Transformacdes Rigidas (Selig, 1992), consequentemente sdo ingres-
sados os dados de posigdo e orientagdo no método de Davies de forma continua. Permite-se
assim, que a cinematica diferencial, cinematica de posi¢do e forcas do mecanismo sejam con-
hecido mediante uma metodologia unificada.

O uso do método de Davies € possivel pelo conhecimento prévio da teoria de helicoides, que
também serd revista nesta sessio.
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3.1 Meétodo de Davies

O método de Davies (Davies, 1981) adapta a lei de Kirchhoff para resolver a cinemadtica
diferencial e a estatica dos mecanismos. A lei das tensdes de Kirchhoff estabelece que a soma
algébrica da diferenca de potencial elétrico em um circuito fechado é nula. Assim para a cin-
emdtica diferencial, a lei de circulagdo de Davies ou Lei dos Circuitos estabelece que a soma
algébrica das velocidades relativas de pares cinemadticos de uma cadeia cinemadtica fechada é
Zero.

Entretanto, a Lei das Correntes de Kirchhoff diz que a soma algébrica das correntes que
entram e saem de um no é zero. De forma andloga para estitica dos mecanismos, Davies
estabelece que que a soma algébrica das heliforgas que pertencem a um mesmo corte (realizado
num subconjunto de acoplamentos) é zero, sendo esta chamada a Lei dos Cortes.

Assim, o método demonstrado nesta sessdo, utiliza as leis de Kirchhoff para construir a
relacdo de dependéncia das incégnitas. As caracteristicas fisicas tais como forcas e velocidades,
entre outros, sio incluidas na representagao por helicoides.

3.2 Teoria geral de helicoides

Um helicoide é um elemento geométrico que € definido por uma reta direcionada (eixo) e um
passo h associado, que pode servir para representar grandezas mecénicas (Campos et al., 2005,
2009; Campos, 2004). E dito helicoide normalizado $ quando a reta direcionada é representada
por um vetor normalizado. O helicoide pode ser expressado convenientemente a traves das seis
coordenadas homogéneas de Pliicker, como mostrado na equagdo 1, onde S ¢ o vetor dire¢do ao
longo do eixo helicoidal, Sy & 0 vetor posicao de qualquer ponto do eixo helicoidal em relacdo a
origem do sistemae L, M, N, P*, Q* e R* sdo as coordenadas homogénas de Pliicker (Campos
et al., 2005, 2009).

o . AT
§= (55 xS +hS) = (LMN:PQ R ®

3.3 Helicoides na cinematica

O estado instantaneo de movimentos de um corpo rigido relativo a um sistema inercial pode
ser descrito por um helicoide chamado de heligiro, constituido por duas componentes prin-
cipais: uma velocidade angular diferencial w em torno do eixo helicoidal, e uma velocidade
translacional diferencial 7 coincidente ao mesmo eixo. O passo do heligiro / € descrito como
o quociente 7/w. Na interpretagio cinemdtica do helicoide, as coordenadas homogéneas de
Pliikker mostradas na equagdo 1 podem ser reescritas como segue na equacio 2:

S = (L,M,N; P*, Q" k)T = (5 Gy x S+ h§>T - (@; VP)T ©)

O vetor Vp estd constitufdo por duas componentes principais: a velocidade paralela ao eixo
helicoidal 7 = hw, e a velocidade normal ao eixo helicoidal Sy x w. O super indice M no
sfmbolo de helicoide $* significa que o helicoide estd associado aos movimentos (cinematica).

Normalizando o heligiro $", € possivel separd-lo em um elemento $* sem nenhuma grandeza
mecénica, e em uma magnitude ¢ com unidades de velocidade angular, desta forma $¥ = $ .

O helicoide pode assumir duas condi¢des de acordo com o valor do passo. Quando o passo
é nulo h=0, entdo 7=0 ¢ Vp=S, x @. obtendo-se 0 um heligiro que representa o movimento de
rotac@o pura. Quando o helicoide tem o passo h =00, a velocidade angular é nula w=0, obtendo-
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se um heligiro que representa um movimento de translacao pura (Guenther et al., 2008; Simas
et al., 2007; Campos et al., 2005, 2009; Campos, 2004).

Em um acoplamento, cada movimento unitario é representado por um heligiro independente.
Todos os heligiros de um mecanismo podem ser dispostos na chamada matriz dos Movimentos,
denotada por [Mp]yx . Onde X é a ordem do espago e F' sdo os movimentos unitdrios de cada
junta. Normalizando os heligiros, obtém-se a mariz dos Movimentos Unitdrios [Mp, . Por
sua vez, as magnitudes dispostas como matriz, compdem o vetor das magnitudes dos movimen-

tos {(ﬁ} .
"1 . . . . . Vs . ..
Colocando em prética a Lei dos circuitos de Davies, na qual a soma algébrica dos heligiros
ao longo de qualquer circuito € zero, um circuito de corpos em movimento no espago pode ser
representado pela equacao 3:

3 8M = [Mplaxr = [Mplaxr {‘E}F“ - {G}Axl .

Autores como Campos et al. (2005, 2009) apresentam de forma clara, como plantear o sis-
tema 3 tendo em conta os grafos dos circuitos que determinam a relag@o topoldgica do mecan-
ismo. A solug@o do sistema 3 depende da selecdo apropriada das Iy varidveis primdrias per-

tencentes ao vetor {@} que geralmente estdo relacionadas aos atuadores. Este sistema de
Fx1

equacdes pode ser particionado entre Fly varidveis primdrias e m varidveis secunddrias. As
varidveis secunddrias levam o sub-indice S e as varidveis primdrias levam o sub-indice P. O
tiltimo passo é isolar o vetor das incognitas {®s}, ., 0 que resulta na solugéo cinematica:

{‘I’s} = —[Mysl; S o[ Mu plmx ey {‘I’P} 4)
mx1 Fyx1

Onde [Mys] é a submatriz de Rede Secundria, ¢ [Myp] é a submatriz de Rede Primdria.
Atribuindo valores as varidveis primdrias [®p], é possivel obter a solucdo cinemadtica, corre-
spondente ao sistema 4.

3.4 Helicoides na estatica

O estado de agdes de um corpo rigido relativo a um sistema inercial, pode ser descrito por
um helicoide chamado de helifor¢a ou helicoide de a¢io $4, constituido por duas componentes
principais: um bindrio 7" paralelo ao eixo ao eixo helicoidal, e um vetor forga resultante R, cuja
linha de ag@o define o eixo helicoidal (Ball, 1900; Weihmann et al., 2011a,b; Laus, 2012). O
bindrio 7° tem unidades de [for¢a]x[comprimento] equivalente ao produto da forga resultante R
com 0 passo h.

Em forma similar a cinemadtica, as coordenadas homogéneas de Pliiker (equacdo 1) podem
ser reescritas como seis coordenadas de agio, como mostrado na equagdo 5. Neste caso é
adotada a formacao radial, onde as coordenadas L, M e N se posicionam na parte direita da
matriz, (na cinemdtica foi usada a formacio axial). O super-indice A em $* denota que o
helicoide ¢é de agao (estatica).

§1= (PLQ R LM N = (S < R+ nieB) = (o B)' )

As trés primeiros componentes deste vetor, correspondem ao bindrio 7p, e representa um
vetor livre que age sobre o corpo rigido em um ponto P instantaneamente coincidente com a
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origem O. A forca resultante R é um vetor linha que atua sobre o eixo helicoidal (Weihmann
etal., 2011a,b; Laus, 2012), e corresponde as trés ultimas componentes do vetor da equagao 5.

Normalizando a helifora $*, é possivel separd-lo em um elemento geométrico $4, sem
nenhuma grandeza mecanica associada, e em uma magnitude U com unidades de forca, desta
forma $ = $4W.

O helicoide pode assumir duas condi¢oes de acordo com o valor do passo. Quando o passo
é nulo h=0, o helifor¢a representa o estado de agdes puramente de forca. Quando o helicoide
tem o passo h =00, significa que a forga resultante Rénulaeo heliforca representa o estado de
acdes puramente binario. Assim, em um acoplamento cada restri¢do € representado por um he-
liforga (Weihmann et al., 2011a,b; Laus, 2012). Também, todos os helifor¢as de um mecanismo
podem ser dispostos na chamada matriz das A¢des, que é denotada por [Ap]y«c, mostrada na
equacdo, onde C' é o grau de restri¢do bruto da rede de acoplamentos, equivalente a soma de to-
das as restri¢des unitdrias ¢, de cada acoplamento do circuito do mecanismo. Normalizando os
helifor¢as obtém-se a matriz das A¢des Unitdrias [A bly«- Por sua vez as magnitudes dispostas
como matriz, compdem o vetor das magnitudes das acoes {\fl o

A Lei dos Cortes de Davies, establece que a soma algébrica{ dos heliforcas que pertencem
a um mesmo corte (realizado num subconjunto de acoplamentos) é zero. Assim um corte no

espaco A pode ser representado pela notagdo matricial de helicoides como mostrado na equacao
6:

> 8" = [Aplaee = [Aole {¥} = {0} ©)
Cx1 Ax1
Da mesma maneira, para um nimero de k cortes, o sistema 6 fica sa siguente maneira:
[AN]rkxe {‘f’} = {6} (@)
Cx1 Akx1

Onde [AN] kxo € chamada de matriz de A¢oes Unitdrias em Rede.

Autores como Weihmann et al. (2011a,b); Laus (2012) apresentam de forma clara como
plantear o sistema 6, tendo em conta os grafos que determinam a relac@o topolégica do mecan-
ismo. A solugdo do sistema 6 depende da selec@o apropriada das C'y varidveis primdrias perten-
centes ao vetor {\fl}p , que geralmente estdo relacionadas aos atuadores, a través de forgas

x1

externas que foram internalizadas. Este sistema de equagdes pode ser particionado entre Cy
varidveis primdrias e a varidveis secunddrias, onde as varidveis secundarias levam o sub-indice
S e as varidveis primdrias levam o sub-indice P. O ultimo passo € isolar o vetor das incégnitas
{Ws},«1> 0 que resulta na solugio estdtica:

{‘f’s}axl = *[ANS];ia[ANP]“XCN {\flp}chl ©

Onde [Ays] é a submatriz de Rede Secundria, ¢ [Ayp)] é a submatriz de Rede Primdria.
Atribuindo valores as varidveis primdrias [V p] é possivel obter a solug@o estdtica, correspon-
dente ao sistema 8.

4 METODO PROPOSTO

O método proposto para a modelagem do joelho no plano sagital, comega com a represen-
tacao do modelo fisico da articulagao. Do modelo fisico, obtém-se as sucessivas posi¢des dos
ligamentos no movimento de flexdo-extensdo do joelho. Na sequéncia ¢ aplicado o método de
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Davies na cinematica diferencial e na estdtica, para as sucessivas posi¢des dos ligamentos. A
andlise da cinematica diferencial permite obter as velocidades dos ligamentos em funcio de
uma velocidade de flexao do joelho aplicada. A andlise estdtica permite a obtencdo da forga In
Situ (do LCA ou do enxerto) e da magnitude de pré-tensao de fixagdo do enxerto do LCA, em
fungdo de uma carga externa aplicada.

4.1 Representacio esquematica: modelo fisico do joelho no plano sagital

O modelo fisico proposto, estd baseado na aproximagao experimental apresentada por O’connor
et al. (1989), onde um mecanismo de quatro barras cruzado abcd € superposto aos ligamentos
cruzados, como indica a Figura 6. Ali, a, b, ¢ e d sdo juntas rotativas do mecanismo, o elo ab
representa o LCP, o elo cd representa o LCA, o elo ad representa o Elo Tibial (fixo a tibia), e be
representa o Elo Femoral (fixo ao fémur). O angulo « indica a orientag¢@o do elo cd em relacdo
ao elo tibial, e § € o dngulo de orientac@o do elo ab em relag@o ao eixo tibial. [ € a intersec¢ao
dos ligamentos cruzados e representa o centro de rotagao da articulag@o.

Figure 6: Joelho humano em flexdo, com o cdndilo femoral lateral removido para expor os ligamentos cruzados,
onde ¢ sobreposto o mecanismo de 4 barras cruzado. Baseado em O’connor et al. (1989).

O comprimento dos elos do modelo proposto, depende da escolha dos seguintes paramet-
ros: comprimento do LCA, comprimento do LCP e localizagdo da inser¢do dos ligamentos no
fémur e na tibia. A determinacdo destes pardmetros pode ser feita por inspe¢do de exames de
ressondncia magnética como mostrado na Figura 7a.

Williams et al. (1991) fez uma exaustiva revisao bibliogrifica, que evidenciou a grande faixa
de variag@o dos comprimentos dos ligamentos cruzados no plano sagital, indicando que o com-
primento do LCA e do LCP varia entre os 23 e 40 mm. Autores como Bradley et al. (1988);
Clement et al. (1989); Crowninshield et al. (1976) e Wang et al. (1973) apresentam estudos com
valores de comprimento de ligamentos cruzados. Os valores de comprimento escolhidos para
a simulacdo do modelo proposto foram baseados na literatura, sendo que: LCA(cd)=25.6mm,
LCP(ab) =27.6mm, Elo Femoral(bc) =11mm, Elo Tibial(ad)=25mm.

4.2 Cinematica de posicao para os ligamentos cruzados

Nesta sessdo calculam-se as posi¢oes dos ligamentos cruzados, desde a extensdo maxima
até a flexdo maxima do joelho, como indicado na Figura 4 (0°-140°). Para este cdlculo, sao
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b)

Figure 7: a) Ressonancia magnética de um joelho humano em extensdo maxima, que demonstra os ligamentos
cruzados, baseado em Lykissas ct al. (2010). b) Modelo fisico do joelho em extensao, equivalente a imagem de
ressondncia magnética. Baseado em O’connor et al. (1989).

utilizadas a Equagdo de Freudenstein (Freudenstein, 2010) e Transformacoes Rigidas (Selig,
1992). A equacao de Freudenstein (Freudenstein, 2010) é amplamente usada para a sintese de
mecanismos de 4 barras, e no modelo proposto, permite encontrar o dngulo 5 em funacdo de «
(Figura 0).

Considerando que a origem do sistema coordenado é o ponto a, e que 0s pontos a e d sdo
fixos, podem ser descritas as sucessivas posi¢cdes dos elos ab e cd. A posicao do vetor ab
descreve-se como a rotagdo do ponto b ao redor do ponto a, como mostrado na equacédo 9,
sendo que §obf ¢é a posi¢do final do ponto b, Sob é a posi¢do inicial do ponto b, e [Ag] € a
matriz homogénea que descreve a rotagdo do angulo 5 em torno do ponto a.

Sﬂ()bf = [A/;] §Ob (9)

Da mesma maneira, a posi¢do do vetor cd descreve-se como a rotagdo do ponto ¢ ao redor
do ponto d, como mostrado na equacao 10, sendo que Soc + € a posicdo final do ponto c, Soc é
a posic¢io inicial do ponto c, e [A,] é a matriz homogénea que descreve a rotagdo do angulo o
em torno do ponto d.

Soc; = [A4] Soc (10)

Ingressando os sucessivos valores de o (desde a extensao médxima até a flexdo mdxima) nas
equacdes 9 e 10, obtém-se todas as posigdes dos ligamentos cruzados, apresentadas na Figura
8. Nesta Figura, Sob e Soc correspondem as posigdes iniciais dos pontos b e ¢ na extensao
méxima, e Sob ;e §oc_f correspondem as posi¢des finais dos pontos b e ¢ na flexdo maxima do
joelho. Os vetores Soa e Sod correspondem as posigdes dos pontos a e d.

4.3 Cinematica diferencial dos ligamentos cruzados

Nesta sessdo calculam-se as velocidades dos ligamentos cruzados para as posi¢des obtidas no
item anterior. Para este cdlculo serd utilizada a Lei de circulagdo de Davies ou Lei dos Circuitos
(Davies, 1981). Sendo que o mecanismo de quatro barras é planar, todos os acoplamentos
possuem um tnico movimento unitario, ou velocidade angular ¢ com orientag¢do perpendicular
a0 plano. O sistema como conjunto possui 1 DOF, assim impondo uma tnica velocidade w, no
ponto a (Figura 6), podem ser obtidas as demais velocidades «j, w,, € wy, correspondentes as
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Figure 8: Sucessivas posicoes dos ligamentos cruzados: LCA em vermelho, LCP em azul, Elo Tibial ¢ Femoral
em preto.

velocidades dos pontos de inser¢ao dos ligamentos b, ¢, e d. Na figura 9a sdo esquematizadas
estas velocidades sobre o modelo proposto.
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Figure 9: Modelo cinematico diferencial dos ligamentos cruzados: a) Diagrama esquematizado das velocidades ¢
e dos vetores posi¢do So no modelo, b) Resultados da simulag@o cinematico diferencial.

Em relacéo aos helicoides de cada junta, todas elas possuem passo £ nulo, por tanto obtém-se
heligiros que representam rotacao pura, como indicado na equacao 11:

T

$:(§;§0><§)T=(Q;§O><Q) (11

Considerando a configuragdo do sistema e a equacdo 11, obtém-se os seguintes heligiros para
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cada junta (equagao 20):

o Uj_,? . _ . Ujb ) _ . (IJ’(‘, . _ ~ (;J‘d
b= ( 0 )’$b (S(bewa)ﬁC (SOCfch)ﬁd (SOde‘Ed) (12

Como o mecanismo de quatro barras possui um unico circuito, composto por 4 velocidades
angulares w,, wp, wp, € Wy, aplica-se a Lei dos circuitos de Davies (Davies, 1981):

[& $, —$. éd] “ - [6] (13)
3x4
wd 4x1
Conforme a equagio 4 pode-se reescrever o sistema 13, de modo que a submatriz de rede
primdria seja [Myp] = [$,], ¢ a submatriz de rede secundéria seja [Mys] = [éb -$, %d]

Como [Mys] é inversivel, as magnitudes das velocidades dos pares secunddrios [®g] sio calcu-
lados por:

w | =— [éb ~$. $d]71 [$] B (14)

Atribuindo um valor a varidvel primdria &J,, é possivel obter a solu¢éio cinemadtica, corre-
spondente ao sistema 14.

No modelo proposto, o movimento de flexao do joelho desde 0° até 140°, envolve uma
rotacao de 40° do LCP em relac@o ao elo tibial (figura 9a). Se este movimento de flexdo é
realizado em um tempo de 5(s), tem-se que a velocidade do LCP corresponderia a 40/5(°/s) =
8(°/s)=w,. Para a simula¢do da cinemdtica diferencial do modelo, é ingressado &, = 8(°/s)
como dado de entrada, e os resultados sao apresentados na figura 9b.

Embora esta simulagdo nao tenha validagcdo por dados experimentais, pode-se verificar que
o sentido das velocidades apresentadas na Figura 9b coincide com o modelo das sucessivas
pocigdes do mecanismo da Figura 8. Assim, w,, w, € wy produzem um giro positivo, e w,
produz um giro negativo no mecanismo, seguindo a regra da mao direita.

Para obter as velocidades tangenciais dos ligamentos, basta com extrair a componente infe-
rior Sy x & do heligiro $ correspondente a cada junta (equagdo 20).

4.4 Estatica dos ligamentos cruzados

Nesta sessdo se calculam as forcas nos ligamentos cruzados por andlise estdtica. Para isto,
se modela e simula o procedimento experimental proposto por Woo et al. (1998) para conhecer
a forga In Situ. Para esta modelagem, serd utilizada a Lei dos cortes estabelecida por Davies
(Davies, 1981).

Para entender a modelagem proposta, ¢ necessdrio conhecer primeiro o procedimento ex-
perimental realizado por Woo et al. (1998) (Figura 10a), que se descreve na sequéncia. Woo
et al. (1998) analisou a forca In Situ do LCA, utilizando oito joelhos de suinos, pela similari-
dade anatdémica com o joelho humano. Estes joelhos foram preparados deixando unicamente a
cdpsula articular e os ligamentos. A tibia e o fémur foram cortados a 200mm do eixo articular
e segurados os extremos com abragadeiras cilindricas de aluminio. A abracadeira que segura
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o fémur foi fixada rigidamente a uma estrutura com a base soliddria ao chdo. A abracadeira
que segura a tibia, foi fixada ao sensor universal de forca UFS, que por sua vez foi fixado no
efetuador do robd (figura 10a). O rob6 utilizado corresponde a um manipulador serial PUMA
de 6 DOF, modelo 762, com capacidade de for¢a de 450N com o braco totalmente extendido.
O controle de posi¢do do manipulador possui uma repetibilidade para posi¢do e orientacao de
0.02mm e 0.02°, respectivamente. O controle de for¢a do manipulador € adicionado mediante
o sensor de forga e torque UFS JR3 modelo 4015, com uma repetibilidade da forca e do torque
de 0.2N e 0.01Nmm, respectivamente.

Para obteng@o da forga In Situ do LCA, o robo aplica na tibia uma determinada carga em
direcao anterior, como mostra a seta vermelha da Figura 10a. A carga ¢ aplicada durante todo o
movimento de flexdo do joelho (0° — 90°), como indica a Figura 10b.

O motivo pelo qual a diregdo da carga seja escolhida na dire¢do anterior a tibia, € porque o
LCA ¢ o principal limitador do deslocamento anterior da tibia em relacao ao fémur. Por tanto
a carga aplicada pelo robd afeta diretamente ao LCA. Por sua vez o sensor UFS permite salvar
os dados de forga e torque que acontecem na tibia, e mediante operagdes com o Jacobiano,
sdo conhecidas as magnitudes que acontecem no LCA, como a forca In Situ (Woo et al., 1998,

2006b, 2004, 2006a).
Universal \ Robotic
Force-MomM‘“m“l‘wr
N ‘

Base
Fémur

51

A

Tibia

. F1
Robo (T
Anterior

Fi
-
Anterior
b)

Figure 10: a) Procedimento experimental proposto por Woo et al. (1998) para conhecer a for¢a In Situ. b) Mode-
lagem estética do procedimento experimental.

A modelagem do procedimento experimental de Woo et al. (1998) se apresenta na Figura
10b. Nesta modelagem ¢é adotado o sistema de referéncia inercial coincidente com o ponto
a, pertencente a tibia. Esta convencdo adotada faz dar a impressdo de que o fémur se esta
movimentando e de que a tibia esta fixa.

A forga anterior tibial F} exercida pelo robd, vem acompanhada de um torque 7y para provo-
car uma translacao para diante da tibia em relagdo ao fémur. As cargas aplicadas pelo robo
estdo indicadas em vermelho na Figura 10b.

Por sua vez, os ligamentos transmitem as cargas aplicadas pelo robo, desde a tibia até o
fémur, em forma de uma forca de reacio F e um torque de reac@o 7, indicados em azul na
Figura 10b. A forca de reacdo F' mantém constante sua dire¢io no percurso da flexdo do joelho,
e considera-se localizado no ponto médio do Elo Femoral bc. Este ponto de aplicacao da forca
F é denominado §0F.

Para analise estdtica pelo método de Davies (Davies, 1981), o mecanismo modelado, deve
estar super-restringido para impedir qualquer movimento. As forgas e torque externos (mostra-
dos em vermelho na Figura 10b), devem ser internalizados e substituidos por agdes equivalentes
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entre os corpos pertencentes ao mecanismo analisado, resultando assim em uma cadeia super-
restringida, apresentada na Figura 11a. Nessa etapa, sao atribuidos nimeros a cada elo e sdo
explicitadas as acdes internas R, e R, em cada junta, como também a for¢a F e o torque T,
(Figura 11a).

Uma vez que a as agdes sdo internalizadas, ¢ formado o grafo das a¢des G 4 (Figura 11b),
onde as 8 arestas R, e R, representam as acdes passivas entre cada elo 0, 1,2 e 3, e as arestas F
e 7 representam as acoes ativas entre os elos 0 e 2.

Figure 11: a) A¢des nos acoplamentos do mecanismo modelado. b) Grafo G 4 do mecanismo modelado, e cortes
k tracejadas em linhas vermelhas.

Para o grafo (G 4 determinam-se k cortes fundamentais. O niimero de cortes k estd dado pela
relagdo 15, (Tsai, 2001):

k=n—-1=4-1=3 (15)
Onde n é o numero de vértices do grafo (4. Baseando-se na drvore geradora (Weihmann
et al., 2011a,b; Laus, 2012) determina-se onde serdo aplicados os & = 3 cortes no grafo. Os
3 cortes sdo denominados de u, v e w, e sdo apresentados em linhas tracejadas vermelhas na
Figura 11b.
Para a cadeia de agdes internalizadas no espago de trabalho A = 3, podem ser descritas A - £
equacdes que devem ser satisfeitas por C incognitas. As C incdgnitas correspondem a soma do
ntimero das ag¢des passivas R, e R, e das ativas F' e 7:

C=Rr+Ry+F+7=4+4+1+1=10 (16)

Estas C incégnitas podem ser escritas em fun¢do de Cy varidveis primdrias (Weihmann et al.,
2011a,b; Laus, 2012).

Cn=C—\Fk=10—(3-3)=1 (17

Assim, ¢ possivel determinar as acdes internas C da cadeia, pela imposi¢do de Cy = 1
variavel, correspondente a forga F.

Em relac@o aos helifor¢as das juntas rotativas (R, e R,), e da forca F', o passo h € nulo, por
tanto obtém-se helifor¢as que representam restri¢des de forga pura, como indicado na equacao
18.

5= (Sox 8 §)T = (5 x ﬁ;ﬁ)T (18)
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Ja o passo do helifor¢a correspondente ao torque 7 € infinito, por tanto obtém-se heliforgas
que representam torque puro, como indicado na equagao 19.

L NT AT
$= (S;o) - (r; 0) (19)
Considerando as equacdes 18 e 19, e que os vetores posi¢ao Sy dos heliforgas sdo idénticos

aos dos heligiros, obtém-se os seguintes heliforgas para o modelo proposto:

. 0\, _ 0 e g;b,xﬁbr o g«;b,Xﬁby .
e (o ()= (0 )= ()

$CT _ ( Sch_‘X Rc1 ) §$ay _ < S()cf d>< Rcy ) 7&;(1‘r _ ( S()de‘X Rdz ) : (20)
o d

_ SOd XRdw . _ S()FXF e T .
o= (g Jse= (F T )= (5):

A Lei dos cortes de Davies (Davies, 1981) estabelece que a soma das heliforgas pertencen-
teas a um corte é zero (equac@o 7). Para aplcar a Lei dos cortes precisa-se construir a matriz
de Acoes Unitdrias em Rede [fl N)xgexc. Nesta matriz, sdo colocados em forma ordenada os
helifor¢as normalizadas pertencentes a cada corte u, v e w do grafo G 4, (Figura 11b). A matriz
de Agdes Unitdrias em Rede para o modelo proposto é apresentada na equagdo 21:

Cy "

corte u | S So, 0 0 0 0 S $4 $ S$»

corte v 9’;01 $. ébz $, O 6 0 0 0 0 =[AN]A.L~xC (21

$, 0 0 &, 6, 0 0 §$ S

corte w $,

Dessa maneira, a equag@o 7 aplicada para o modelo proposto fica:

R,,

R,

R,
%u(, {‘Bay AG A(_)‘ 6 6 Adr Ady ,AT AF gby )
S Sa, % %, 0 0 0 0 0 0 i =[], @
S 8., 0 0 S %, 0 0 8 $ |, |ng

Ry,

.

= F -4 10x1

Conforme a equagdo 8, pode-se reescrever o sistema 22, de modo que a submatriz de Rede
Primdria [Anp) seja igual a tltima coluna da matriz [Ay], kxc, € @ matriz de Rede Secunddria
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[/1 ~s] seja igual as nove primeiras colunas da matriz [fl Nakxc. Como [/1 ~s) € inversivel, as
magnitudes das acdes secunddrias [Wg] sdo calculados por:

R,

R,

sz . . o o o N ~ ~ —1 .

B, S Ba 00 000 Ba Ba S S
Rc, - - $a,- $ay $bxt $},y 0 0 0 0 0 AO - F (23)
R., So 8, 0 0 8,8, 0 0 & |, [%],,

Ry,

Ry,

L T 4 9x1

Atribuindo um valor a varidvel primdria F,é possivel obter a solucdo estatica, correspon-
dente ao sistema 23.

Na simulagdo estdtica do modelo proposto, o movimento de flexdo do joelho vai desde 0° até
140°. A forca anterior tibial que aplica o robd, é ingressada com uma magnitude de /' = 110N.

Forgas In Situ como resposta a uma carga anterior tibial de //0 N Forgas equivalentes de pré-tensao
120 de fixagdo de enxerto de LCA
SR = ‘ ‘
100 i 100; ]
- . R} :
= 80 o ﬂ i
§ S0 pebspserst 4t b
LiC B A
< 60 504 i i
< 5 & <o e
o ) -
S a0 = oo ]
20 A
-50) AR B
0 : ‘ T
0 R 50 . 100 150
Angulo de flexdo do joelho (graus) 0 50 100 150
Angulo de flexdo do joelho (graus)

a) b)

Figure 12: a) Forca In Situ do LCA e do LCP, como resposta a uma carga anterior tibial de F :qllON . b) Forgas
esquivalentes a pré-tensdo de um enxerto de LCA, como resposta a uma carga anterior tibial de /' = 110N.

A for¢a In Situ do LCA se denomina de F ¢ 4;nsitu. € € calculada como a for¢a que passa
pelo elo ab do modelo proposto, ou seja: Fr.oaimsitu=Raz/(cos(3)). A forga In Situ do LCP se
denomina de Frcpinsitu. € € calculada como a forga que passa pelo elo c¢d do modelo proposto,
ou seja: Fropinsitu=Rax/(cos(a)). Os resultados da simulacdo das forgas In Situ sdo apresen-
tados na Figura 12a, onde a curva da forca In Situ do LCA estd em cor vermelha, e a curva
da forga In Situ do LCP estd em cor azul. Analisando a grifica de forgas In Situ, verifica-se
a correta modelagem da fun¢do do LCA, pois segundo Kapandji et al. (2000) o LCA ¢ um dos
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freios da hiperextensao, desse modo fica mais tensionado na extensdo maxima do joelho (0°), e
se distende a medida que aumenta o angulo de flexao. Verifica-se também a correta modelagem
da fungdo do LCP, pois segundo Kapandji et al. (2000) o LCP é um dos freios da hiperflexdo
do joelho, desse modo fica mais tensionado na flexdo maxima do joelho (140°), e se distende a
medida que diminui o angulo de flexdo.

Para a andlise da pré-tensdo do enxerto de ligamento de LCA, como resposta a uma for¢a
anterior tibial de £ = 110N, considera-se R = ./ R2, + R2, como as forca equivalente a
esta pré-tensdo. O Resultado da simulagdo para R,., R,, ¢ da magnitude resultante R estd
apresentada na Figura 12b.

5 VALIDACAO DOS RESULTADOS

Nesta sessao validam-se os resultados do modelo estatico proposto, para analise de forgas
dos ligamentos cruzados. Para isto, comparam-se os resultados simulados do modelo proposto
com os experimentais obtidos por Woo et al. (1998). A Figura 13b apresenta o resultado ex-
perimental das forgas In Situ do LCA em relagdo a variagao do angulo de flexao do joelho, para
vérias magnitudes de carga anterior tibial aplicadas pelo robd. A Figura 13a apresenta o resul-
tado da simulagdo das forcas /n Situ do LCA do modelo proposto, com as mesmas condi¢des de
carga aplicadas e para a mesma faixa angular de flexdo.

=l
o ®w =
S 8o o

Forga In Situ

In Situ Force (N)

a) b)

Figure 13: Variagdo da forca In Situ do LCA em relac¢@o ao angulo de flex@o do joelho e a carga anterior tibial :a)
Resultados da simulagdo do modelo proposto. b) Resultados esperimentais obtidos por Woo et al. (1998).

Pode-se verificar que os resultados da simulacao sdo muito préximos aos resultados experi-
mentais, mas ainda ndo s@o totalmente similares. Analisando a Figura 13b, observa-se que os
resultados experimentais das forgas In Situ tendem a aumentar em magnitude na medida que
diminui o dngulo de flexdo (desde os 90° até os 15°), e diminuem levemente proximos a exten-
sdo mdxima (0°). Em contraste, nos valores simulados (Figura 13a), a tendéncia é a aumentar
continuamente de magnitude na medida que diminui o angulo de flexdo (desde os 90° até os
0°).
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6 CONSLUSOES

A modelagem proposta do joelho permite obter resultados de forgas nos ligamentos muito
proximos aos experimentais. Isto permitiria apoiar aos médicos ortopedistas com valiosas infor-
macoes para auxiliar a decisao médica no planejamento pré-operatdrio. O modelo apresentado
pode ajudar na andlise da forca /n Situ e da pré-tensdo de fixacdo do enxerto no osso. Isto
facilitaria a busca da posi¢do do enxerto que permita obter forgas In Situ similares as de um
ligamento intacto, tendo em conta a especificidade de cada paciente.

A metodologia proposta, baseada em teoria de helicoides e no método de Davies, demonstrou
fornecer uma representacao completa das posigoes, velocidades e forcas das estruturas anatomi-
cas. A metodologia facilitou também uma modelagem leve, pois cada estrutura anatomica é
representada por um elo rigido. Estes elos rigidos sdo possiveis de modificar e de customizar, o
que permite solucionar os problemas de variacdo anatdmica de cada sujeito.

Embora os resultados obtidos neste trabalho sejam alentadores, ainda ndo refletem fidedig-
namente os resultados experimentais. Isto devido a que nao foram contemplados os efeitos vis-
coeldsticos dos ligamentos, nem foram considerados elementos anatdmicos importantes como
meniscos, tenddo patelar e ligamentos colaterais.

Em trabalhos futuros, a metodologia proposta permitiria aprimorar a presente modelagem,
incluindo todos os efeitos ndo considerados. Ainda mais, permitiria especificar um modelo
tridimensional que permitiria resultados mais préximos aos reais.
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