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cartilagem. Esse valor será dividido pelo valor correspondente de comprimento 

anteroposterior da cavidade glenoidal medido pelo método de Omori  et al.41 

ou de Grifith et al.137. 

 

                                                                                        

                                                                                    

 

 
Figura 28 – Medidas de referência da trilha da glenoide. A- Posição relativa da cartilagem da 

cavidade glenoidal em cada grau de abdução. B- Detalhe das posições relativas da 
cartilagem da cabeça do úmero (em verde), da cartilagem da cavidade glenoidal, e 
das inserções do manguito rotador. C- Corte da cartilagem da cabeça do úmero 
(em verde) no plano de referência UCM; distância do ponto M até a inserção do 
manguito rotador corresponde à extensão da trilha da glenoide (arco em vermelho). 
G-Cartilagem da cavidade glenoidal; SE-subescapular; SS-supraespinal; IS-
infraespinal; RM-redondo menor 

 

 

4.2.4 Características avaliadas  

 

Foram avaliadas as seguintes características: 

 

• Comprimento da trilha da glenoide, em mm = distância da borda 

medial do contato da cavidade glenoidal na cabeça do úmero (ponto 
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M) até a inserção do manguito rotador e até o limite da cartilagem, 

medido a 60º, 90º e 120º graus de abdução, a 90º de rotação lateral; 

• Razão da trilha, em %, definida à semelhança do método de 

Yamamoto et al.32, corresponde à razão entre comprimento da trilha 

e o comprimento anteroposterior da cavidade glenoidal, medido 

tanto pela método de Omori et al.41 quanto pelo de Griffith et al.137: 

• Comparação dos resultados desses parâmetros antes (desativado) e 

após (ativado) o carregamento muscular; 

• Área, localização e porcentagem do contato articular nos diferentes 

graus de abdução e rotação lateral, tanto na cartilagem da cabeça 

do úmero, quanto na da cavidade glenoidal;  

• Distribuição da pressão na área de contato articular. 

 

 

4.3 Análise de dados 

 

 

A leitura (pós-processamento) dos dados foi realizada com o software do 

LEB-UFSC. O software foi utilizado para preparar o modelo e para visualizar os 

resultados da simulação numérica, incluindo a parte detalhada de cada 

estrutura que compõe o modelo. Foi possível, por exemplo, saber qual a 

variação de tensão de cada músculo ou a variação da pressão de contato de 

cada osso. Desta forma, foi feito um relatório gráfico com fotos e filmes das 

posições estudadas e das características da trilha da glenoide como já 

mencionadas.  



	
 
 

 
José Otávio Reggi Pécora 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

5. RESULTADOS 
 



	
 

Resultados 

 
José Otávio Reggi Pécora 

92	

5 RESULTADOS 

 

 

5.1 Dados do voluntário 

 

O voluntário escolhido foi RMS, sexo masculino, 24 anos, 1,72m de 

altura, 70 Kg, índice de massa corpórea (IMC)=23,66, destro. 

 

5.2 Ajuste geométrico 

 

5.2.1 Sphere fitting, centro de rotação e raios articulares 

 

Para determinar o ponto correspondente ao CR foram escolhidos 120 

pontos, de forma manual e aleatória, na superfície articular da cavidade 

glenoidal. A Tabela 2 apresenta os resultados do sphere fitting utilizado para a 

definição do CR e para o trabalho geométrico das estruturas articulares. 

 

Tabela 2 – Raio e número de pontos utilizados para o sphere fitting 

 

 Raio [mm] Pontos 
Cabeça do úmero 23,93 65 
Fossa glenoidal 31,23 51 

Face óssea da cartilagem glenoidal 30,08 120 
Face articular da cartilagem glenoidal 26,90 83 

Face óssea da cartilagem umeral 22,83 199 
Face articular da cartilagem da cabeça umeral  25,46 228 

Centro de Rotação 25,46 83 
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5.2.2 Espessura da cartilagem 

 

Os valores da espessura inicial, raio médio (r_m), e raios articular e ósseo 

da cartilagem da escápula estão apresentados na Tabela 3. 

 

Tabela 3 – Características geométricas utilizadas como referência para a 
cartilagem da cavidade glenoidal 

 

Espessura inicial Raio médio 
 

Raio articular 
 

Raio ósseo 
 

2,1 mm 28,5 mm 27,45 mm 29,55 mm 
 

 

Uma leve alteração óssea da escápula fez-se necessária para que a 

cartilagem da cavidade glenoidal possuísse uma espessura mínima aceitável. 

Para isso, subtraiu-se uma pequena parte do tecido ósseo da fossa glenoidal. 

Após alteração óssea, houve adição de material de cartilagem a partir da face 

óssea da cartilagem da cavidade glenoidal, de modo que essa superfície fosse 

congruente à superfície da óssea da escápula. Os dados de espessura média, 

máxima e mínima para a cartilagem da cabeça do úmero e da escápula estão 

na tabela 4. As figuras 29 e 30 ilustram a distribuição de espessura ao longo 

das cartilagens articulares da cabeça do úmero e escápula. 

 

Tabela 4 – Dados de espessura das cartilagens reconstruídas 

 

 
Espessura média Espessura máxima Espessura mínima 

Úmeral 1,96 mm 3,25 mm 0,72 mm 
Glenoidal 2,3 mm 5,05 mm 2,1 mm 
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Figura 29 – Distribuição de espessura da cartilagem da cabeça do úmero 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 30 – Distribuição de espessura na cartilagem da cavidade glenoidal 
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5.3 Características da reconstrução geométrica 

 

 

5.3.1 Esfericidade das estruturas articulares 

 

Os resultados dos desvios padrão do sphere fitting das estruturas 

articulares reproduzidas pelos exames de imagem está na Tabela 5.  

 

Tabela 5 – Características da morfologia advinda dos exames de imagem. 
Desvios padrão das estruturas utilizadas para o sphere fitting; e 
d/R: média das distâncias entre o centro da esfera e os pontos 
selecionados na superfície da estrutura (d) e o raio da esfera (R) 

 
	

Estrutura Desvio Padrão d/R 

Úmero 1,70% 1,000 

Face articular da cartilagem do úmero 1,38% 1,000 

Face óssea da cartilagem do úmero 1,87% 0,999 

Face articular da cartilagem glenoidal 1,26% 0,999 

Face óssea da cartilagem glenoidal 0,94% 0,999 

Fossa glenoidal da escápula 0,85% 0,999 

 

 

O resultado do desvio padrão da superfície articular da cartilagem da 

cabeça do úmero após ajustes geométricos que a tornaram um esferoide está 

na Tabela 6. 
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Tabela 6 – Desvio padrão da superfície articular da cartilagem da cabeça do 
úmero reconstruída 

 

Estrutura Desvio Padrão d/R 

Superfície articular da cartilagem do 
úmero após reconstrução 2,46 % 1,000 

 

 

5.3.2 Anatomia da extremidade proximal do úmero 

 

As características geométricas da extremidade proximal do úmero deste 

modelo e de Ianotti et al.114 estão indicadas na Tabela 7. A representação da 

morfologia do úmero encontrada no plano do colo anatômico do úmero está 

ilustrada na Figura 31. 

 

Tabela 7 – Características geométricas da extremidade proximal do úmero 
deste modelo e do estudo de Iannotti 

 

 

Modelo numérico Iannotti et al.114 

Distância superior-inferior [mm] 38,93 39 ± 3,7 

Distância anterior-posterior superior [mm] 15,1 23 ± 2,7 

Distância anterior-posterior inferior [mm] 22,88 29 ± 3,1 

Espessura da cabeça do úmero [mm] 18,67 20 ± 2,0 

Ângulo cervicodiafisário (graus) 130,01 135 ± 5 

Fonte: Iannotti et al.114 
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Figura 31 – Em vermelho, a circunferência traçada para representar o contorno 
na cabeça do úmero em um corte congruente ao plano do colo 
anatômico do úmero. Em azul, uma elipse com a mesma 
finalidade 

 

 

5.3.3 Raios articulares da cabeça do úmero 

 

Os raios da extremidade proximal do úmero e da cartilagem articular da 

cabeça do úmero encontrados neste modelo e em estudos antropométricos da 

literatura estão nas Tabelas 8 e 9. 
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Tabela 8 – Resultado dos raios ósseos da extremidade proximal do úmero 

 

Úmero 
 

Modelo 
numérico 

Soslowski et 
al.111 

Zumstein et 
al.112 

Iannotti et 
al.114 

Raio plano 
coronal (mm) 18,65 / 24,13 - 23,5 ± 4,9 25 ± 2,1 
Raio plano 
axial (mm) 23,81 / 22,00 - - 23 ± 2,5 
Raio plano 
transversal 
(mm) 18,76 / 21,56 - 24,7 ± 4,7 - 
Sphere fitting 
(mm) 23,93 26,10 ± 1,41 - - 
 

 

Tabela 9 – Resultado dos raios articulares e dados de espessura da cartilagem 
da cabeça do úmero 

 

Cartilagem úmero 
 

Modelo 
Numérico 

Soslowski 
et al.111 

Zumstein et 
al.112 

Iannotti 
et al.114 

Raio plano coronal (mm) 23 / 26 - - 25,4 ± 4,3 
Raio plano axial (mm) 26 / 23,5 - - - 
Raio plano transversal 
(mm) 23 / 23,5 - - 24 ± 5,4 
Sphere fitting (mm) 25,18 26,85 ± 1,41 - - 
Espessura média (mm) 1,96 1,44 ± 0,3 1,74 (DV = 0,45) - 
Espessura mínima (mm) 0,72 0,65 ± 0,32 0,92 - 
Espessura máxima (mm) 3,25 2,03 ± 0,66 3,32 - 
 

 

 

 

 

 

5.3.4 Anatomia da cavidade glenoidal 
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As dimensões da cavidade glenoidal de acordo com os parâmetros dos 

estudos de Ikemoto et al.115 e Ianotti et al.114 estão expostas respectivamente 

nas Tabelas 10 e 11. 

 

Tabela 10 – Dimensões da cavidade glenoidal segundo parâmetros de Ikemoto 
e sua comparação  

 

Parâmetro Modelo numérico Ikemoto et al. 115 

Área total 753,94 mm² 730 mm² 

Área parcial 121,95 mm² 58,59 mm² 

SV 38,93 mm 37,67mm 

SHS 17,87 mm 18,27mm 

SHM 26,67 mm 23,94mm 

SHI 24,44 mm 24,21mm 

SHIa 5,85 mm 2,92mm 

SHS/SHI 0,73 0,76 

Fonte: Ikemoto et al.115 

 

Tabela 11 – Dimensões da cavidade glenoidal segundo parâmetros  de Iannotti 
e sua comparação 

 
	

 

Modelo numérico Iannotti et al. 114              

Distância superior-inferior [mm] 38,93 39 ± 3,7 

Distância anterior-posterior superior [mm] 17,87 23 ± 2,7 

Distância anterior-posterior inferior [mm] 30,29 29 ± 3,1 

Fonte: Iannotti et al.114 
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5.4 Rítmo escapuloumeral 

 

A Tabela 12 ilustra os ângulos glenoumeral e escapulotorácico nas 

posições de 60º, 90º e 120º de abdução. 

 

Tabela 12 – Ângulo glenoumeral e ângulo escapulotorácico encontrado nas 
diferentes posições de abdução 

 
 

Posição 
 

    Ângulo 
glenoumeral 

        Ângulo 
escapulotorácico 

60 graus 45,59º 14,41º 
90 graus 73,61º 16,09º 
120 graus 89,62º 31,38º 

 

 

5.5 Dados de força de reação articular e ativação muscular 

 

A Tabela 13 demonstra os resultados das forças e momentos de reação 

articular, da força de cada grupo muscular e do momento residual, que foram 

encontrados após o processo iterativo do algoritmo de equilíbrio das forças 

articulares, para cada posição. A Figura 32 apresenta os gráficos dos valores 

das forças de reação articular e de cada grupo muscular nas 3 posições 

estudadas. A Figura 33 apresenta um gráfico com os valores das forças de 

todos os segmentos musculares para cada posição articular. A Figura 34 

apresenta, para cada posição, a contribuição proporcional de cada músculo 

para atingir o equilíbrio de forças. 
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Tabela 13 – Dados da força e momento do peso do braço para cada posição, e 
correspondente valores das forças de reação articular e 
musculares encontradas para a estabilização do modelo 

 

		 60 graus 90 graus 120 graus 
Peso do braço (N) 35 35 35 
Momento do braço (N.mm) 9781,82 11343,51 9784,66 
Força de reação articular (N) 666,06 690,17 549,24 
Momento articular (N.mm) 828,28 988,11 637,25 

    Supraespinal (N) 174,34 1,22 21,13 
Subescapular (N) 317,19 416,74 289,68 
Infraespinal (N) 90,30 102,22 22,65 
Redondo menor (N) 6,46 0,29 4,03 
Deltoide anterior (N) 6,24 2,65 33,06 
Deltoide médio (N) 223,52 207,77 99,00 
Deltoide posterior (N) 57,07 99,83 122,35 
Deltoide (N) 281,07 305,23 250,35 

Momento residual (N.mm) 19,44 49,93 30,69 
Momento residual (%) 0,20% 0,44% 0,31% 
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Figura 32 – A. Gráfico indicando valores de força de reação e força muscular por segmento 
muscular: B. Supraespinal, C. Subescapular; D. Infraespinal; E. Redondo menor; 
F. Deltoide; G. Deltoide anterior; H. Deltoide intermediário e; I. Deltoide posterior 
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Figura 33 – Gráfico dos valores das forças musculares por posição articular 

 

 

Figura 34 - Gráfico indicando valores proporcionais de contribuição de força muscular dos 
segmentos musculares por posição. A. 60º; B; 90º; C. 120º	
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5.6 Translação da cabeça do úmero 

 

 

Os resultados da translação da cabeça do úmero nos eixos horizontal, 

vertical e axial, após o carregamento de forças articular, estão representados 

na Tabela 14.  

 

Tabela 14 – Translação do CR de acordo com a posição e o eixo. Eixo X: 
posterior (+) e anterior (-); eixo Y: superior (+) e inferior (-); eixo Z: 
medial (+) e lateral (-); e total (deslocamento 3D) 

 

  X Y Z Total (mm) 

60 graus -1,68 0,579 0,51 1,849 

90 graus -3,387 -0,171 0,553 3,436 

120 graus -1,989 -2,219 0,767 3,077 

 

 

5.7 Características do contato articular 

 

A tabela 15 apresenta dados de pressão, área de contato e porcentagem 

de contato nas cartilagens da cabeça do úmero e da cavidade glenoidal de 

acordo com a posição articular. A Figura 35 ilustra a localização e distribuição 

de pressão de contato articular na cabeça do úmero e na cavidade glenoidal. 
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Tabela 15 – Características do contato articular nas posições 60º, 90º e 

120º 

 

  60 graus 90 graus 120 graus 
Pressão de contato máxima (MPa) 3,35 3,61 2,86 
Área de contato (mm²) 396,40 385,36 335,53 
Área de contato glenoide (%) 65,41% 63,59% 55,37% 
Área de contato úmero (%) 10,81% 10,51% 9,15% 
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Figura 35 – Distribuição de pressão na superfície articular da cavidade 
glenoidal e da região posterior da cabeça do úmero de acordo 
com grau de abdução. A, B- 60º; C, D- 90º; E, F- 120º 

 

 

5.8 Trilha da glenoide  

 

As Tabelas 16 a 19 demonstram os resultados dos valores de referência, 

cálculo da trilha da glenoide por posição e por método de aferição, comparação 

entre os dados obtidos com o modelo desativado (sem influência de forças) e 

ativado (após equilíbrio de forças) e comparação com os dados da literatura. A 

Figura 36 ilustra a morfologia da trilha da glenoide obtida neste estudo. 

 

Tabela 16 – Dados dos valores de referência para o cálculo da trilha da 
glenoide e valores da trilha da glenoide por posição 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  60 graus 90 graus 120 graus 
Arco de contato (mm) 17,03 18,62 23,24 

    Distância anteroposterior Griffith (mm) 23,61 23,61 23,61 
Distância anteroposterior Omori (mm) 22,28 22,28 22,28 
Trilha da glenoide Griffith (em %) 72,13% 78,86% 98,43% 
Trilha da glenoide Omori (em %) 76,44% 83,57% 104,31% 
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Tabela 17 – Comparação dos valores de comprimento (em mm) do ponto 
medial de contato até a inserção do manguito rotador e 
correspondente valor da trilha da glenoide (em %) por posição 
articular, antes e depois do carregamento das forças 

 

 

 

Tabela 18 – Resultado do comprimento (em mm) e da razão (em %) da trilha 
da glenoide (ponto M até a cartilagem ou inserção do manguito 
rotador) desse modelo, com e sem ativação das forças 
musculares, segundo os parâmetros de Yamamoto, e sua 
comparação 

 

 

Razão da trilha 
 

Comprimento da trilha 
 

Posição articular e 
referência da 

medida  
 

Yamamoto 
 
 

Modelo 
desativado 

 

Modelo 
ativado 

 

Yamamoto 
 
 

Modelo 
desativado 

 

Modelo 
ativado 

 

45º até cartilagem 71% ± 27% - - 16,2 ± 6.2mm - - 

60º até cartilagem - 61,88% 69,42% - 14,61mm  16,39mm 

90º até cartilagem 69% ± 16% 85,85% 78.86% 15,8 ± 2,5mm 20,27mm 18,62mm 

90º até manguito 84% ± 14% 85,85% 78,86% 18,4 ± 2,5mm 20,27mm 18,62mm 

120º até manguito - 88,39% 84,33% - 20,87mm 19,91mm 
 

Fonte: Yamamoto et al.32 

 

Tabela 19 – Resultado do comprimento (em mm) e da razão (em %) da trilha 
da glenoide desse modelo, com e sem ativação das forças 
musculares, segundo os parâmetros de Omori, e sua comparação 

 

	
Razão da Trilha Comprimento da trilha 

Posição articular Omori Modelo 
desativado 

Modelo 
ativado Omori Modelo 

desativado 
Modelo 
ativado 

60º 89% ± 14% 115,26% 76,44% 20,7 ±4,5mm 25,68mm 17,03mm 

90º 83% ± 12% 88,24% 83,57% 19,4 ± 3,9mm 19,66mm 18,62mm 

120º 82% ± 10% 104,31% 103,39% 18,9 ± 2,7mm 22,98mm 23,24mm 

 

Fonte: Omori et al.41 

DESATIVADO ATIVADO DESATIVADO ATIVADO DESATIVADO ATIVADO

Contato Omori 25,68 mm 17,03 mm 19,66 mm 18,62 mm 22,98 mm 23,24 mm

Contato Griffith 16,88 mm 17,03 mm 20,27 mm 18,62 mm 24,41 mm 23,24 mm

Trilha Omori 115,26% 76,44% 88,24% 83,57% 103,14% 104,31%

Trilha Griffith 71,50% 72,13% 85,85% 78,86% 103,39% 98,43%

120º60º 90º
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Figura 36 – Ilustrações do conceito de trilha da glenoide32. Contato que a cavidade glenoidal 
promove na superfície articular da cabeça do úmero a 90º de rotação lateral e 
diferentes graus de abdução: A. 60º; B. 90º; C. 120º; D. Contorno da silhueta da 
cavidade glenoidal em relação ao úmero em cada posição articular; E. Trajeto do 
contato das 3 posições ilustrando topografia da trilha da glenoide 
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6 DISCUSSÃO 

 

 

O tratamento cirúrgico da instabilidade glenoumeral anterior é um tema 

extensamente estudado na história da medicina. A técnica de Bankart, descrita 

em 1923 e publicada em 193821, foi um marco para o tratamento dessa 

entidade e, com seu subsequente desenvolvimento técnico e tecnológico, 

tornou-se um dos procedimentos mais realizados pelo cirurgião de ombro, com 

resultados muito satisfatórios30,47,51. Porém, como em qualquer outro 

procedimento extensamente realizado, existem falhas e complicações. As 

taxas publicadas de incidência de luxação recorrente após este reparo 

capsulolabral anterior variam de 0% a 30% 8,9,30,47,51,55,57.  

O estudo dos fatores preditivos de falha da cirurgia de Barkart é um tema 

recorrente na literatura13,17,18,27,30,39,47,51,52,138. A importância de explorar os 

fatores de risco para a falha do reparo capsulolabral na instabilidade 

glenoumeral anterior encontra-se na necessidade de evitar cirurgias de revisão, 

que são tecnicamente mais difíceis13,138-140, e no impacto econômico 

proporcionado pelo afastamento do paciente de suas atividades laborais7. 

Dentre os fatores preditivos de falha, a presença de lesões ósseas é um dos 

principais temas estudados13,28–30,35,40,48–50,53,54,56,58,59, cerca de 70% dos 

pacientes com recidiva pós-operatória apresentam alguma lesão óssea 

significativa141. Com o objetivo de entender melhor os mecanismos de falha 

envolvidos nas lesões ósseas, novos conceitos estão sendo desenvolvidos. Em 

2007, uma corrente de estudo foi iniciada por Yamamoto et al.32, o conceito da 

trilha da glenoide. 
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Como forma de caracterizar a trilha da glenoide, foram feitos estudos em 

cadáveres por meio de representações tridimensionais de exames de 

imagens32,40,41. Porém, esses estudos apresentam a limitação de não 

contemplar forças fisiológicas atuantes na articulação glenoumeral durante o 

arco de movimento, o que pode modificar os achados de contato entre as 

superfícies articulares67,142. Ensaios biomecânicos em cadáveres apresentam 

limitações por conta de deterioração tecidual, diminuto número de músculos 

avaliados e imprecisões na avaliação das força por sensores, o que dificulta 

previsões globais67,120,124,142. Já a avaliação dos parâmetros biomecânicos in 

vivo apresenta restrições técnicas e éticas importantes.  

Modelos numéricos podem solucionar muitos desses desafios já que, de 

forma não invasiva, possibilitam aplicar forças em diversos graus e direções e 

prever os desdobramentos biomecânicos de forma impossível de serem 

avaliados experimentalmente107. A simulação numérica mostra-se uma 

ferramenta muito útil nos estudos biomecânicos por apresentar melhor custo-

efetividade do que estudos laboratoriais, clínicos ou feitos em animais42. 

Porém, é muito difícil de ser feita com qualidade e, para isso, é fundamental 

que a construção do modelo seja direcionada para obter-se a melhor resposta 

para o questionamento científico em questão, além de simular de forma 

acurada as situações encontradas na realidade43. 

A Figura 37 ilustra o aumento expressivo do interesse em modelos 

numéricos do ombro, como demonstrado pelo crescimento exponencial do 

número de publicações baseadas nessa ferramenta, principalmente a partir do 

ano 200043,107,143. Esse fenômeno foi impulsionado pelo crescente interesse da 

indústria de artroplastias (próteses) por informações biomecânicas144 além dos 
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recentes avanços tecnológicos e aprendizado técnico que possibilitaram 

soluções aos desafios proporcionados pela anatomia e biomecânica do ombro, 

visto que apresenta grande liberdade de movimento, pouca estabilidade 

estática e complexa estabilidade dinâmica.  

Grande parte destes modelos numéricos reproduz um ambiente 

anatômico e biomecânico fidedigno, porém, para uma análise criteriosa sobre o 

contato articular, como a da trilha da glenoide, é preciso agregar uma 

tecnologia que observe de forma assertiva o efeito das forças em superfícies 

de morfologia heterogênea. A técnica de elementos finitos acrescenta ao 

modelo numérico a capacidade de obter-se esses resultados em estruturas 

com detalhamento anatômico e funcional complexo45,46,72. 

 

Figura 37 – Índice de publicações internacionais baseadas em modelos 
numéricos de ombro por período  

Fonte:  Favre P., 2011143 
 

O chamado Método dos Elementos Finitos, ou MEF, foi originalmente 

criado por Turner em 1956 para solução de equações relacionadas a 

biomecânica, engenharia civil e aeronáutica45. Os diversos tipos de problemas 

físicos encontrados nas ciências e nas engenharias, como tensão ou 
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deformação, são descritos matematicamente na forma de equações 

diferenciais ordinárias e parciais44,45,72. A solução exata dessas equações 

usualmente é fruto de método de solução analítica de equações algébricas e 

diferenciais aplicados a geometrias e condições de contorno particulares e bem 

conhecidos. Já a obtenção dessas soluções analíticas exatas para geometrias 

e condições de contorno muito complexas é impraticável, ou impossível, em 

alguns casos. 

Para solucionar essa questão, o MEF, com a ajuda de computadores, 

utiliza padrões numéricos que levam a soluções aproximadas do problema real. 

Inicialmente, é feito um protótipo virtual que represente a geometria do objeto a 

ser estudado, fisicamente, esse objeto é chamado de corpo contínuo e é 

composto por infinitos pontos. Para entender o que acontece com esse corpo 

contínuo a partir da aplicação de determinadas condições de contorno sobre 

ele, é necessário que se saiba como esses pontos interagem entre si. Através 

da metodologia de elementos finitos, o corpo contínuo é discretizado, ou seja, é 

divido em um número finito de elementos72. Esses elementos possuem 

geometria e propriedades mecânicas conhecidas e são ligados entre si por 

áreas denominadas de nós45. Quanto maior a quantidade de elementos, mais 

fidedigna é a representação e maior o custo computacional agregado à 

simulação. Agora, em vez de analisar o corpo contínuo com infinitas variáveis 

desconhecidas, analisa-se o comportamento de uma quantidade finita de 

elementos e como eles interagem entre si, dessa forma, consegue-se um 

resultado aproximado do problema real45,75.  

A aplicação do MEF em estudos biomecânicos de ortopedia foi iniciada 

em 197246, e, em 1983, já era considerado um método estabelecido com bons 
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resultados, apesar do reconhecimento de algumas de suas limitações73. Desde 

então, com a evolução tecnológica, houve um grande aumento de sua 

validação, aceitação e utilização43,44,77,78. O método tem como vantagens o fato 

de ser não invasivo o que possibilita a análise de situações alvo e obtenção de 

resultados de momento ou após repetições de movimentos durante um tempo 

determinado44. Desta forma é possível observar resultados de inúmeras 

variáveis de uma forma dinâmica, precisa e temporal.  

O estudo das estruturas biológicas (osso, ligamento, cartilagem, 

músculos, entre outros) por meio de elementos finitos aumentou nas últimas 

décadas por conta de soluções matemáticas que contemplam a não linearidade 

e complexidade da deformação de tais estruturas, ou seja, por meio de 

fórmulas matemáticas que traduzem as características biomecânicas de cada 

estrutura116,117, isso possibilita uma boa representação das condições 

encontradas in vivo. Este método provou ser útil para o estudo do 

comportamento de qualquer unidade funcional, a despeito de sua 

complexidade geométrica, porém sua aplicação na rotina clínica ainda é 

comprometida devido ao tempo e o custo para sua aplicação. Atualmente, 

mostra-se uma poderosa ferramenta no campo da cirurgia ortopédica, 

principalmente das artroplastias, ao aprimorar o entendimento da biomecânica 

tanto em situações de normalidade como patológicas44,75, ao contribuir para um 

melhor entendimento de cinemática e, por ser interativo, ao possibilitar a 

observação de situações mutáveis como simulações de transferência de 

tendão145, colocação de próteses74,77,136, ou ainda o comportamento 

biomecânico de lesões ósseas106 . 

Desta forma, com a ajuda do MEF, refinados modelos numéricos de 
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diversas articulações podem ser construídos com base em suposições sobre 

suas relações geométricas e estimativas de dinâmicas envolvidas (Figura 38). 

Como método de avaliação da trilha da glenoide, nosso estudo propôs o 

desenvolvimento de um modelo numérico músculo esquelético 3D com 

utilização do MEF, a fim de representar as características biomecânicas 

fisiológicas presentes no arco de movimento de abdução e rotação lateral. Ao 

reproduzir um ambiente que simula de forma mais verossímil as condições de 

contato articular, é possível avaliar as características da trilha da glenoide em 

uma situação mais próxima do real. 

 

 

Figura 38 – Modelo numérico da articulação glenoumeral com uso do MEF. A. 
Aspecto final do modelo a 0º de abdução. B. Detalhes das malhas 
de elementos finitos das cartilagens articulares da cavidade 
glenoidal e da cabeça do úmero. C. Detalhes da área e pressão de 
contato promovida pela cavidade glenoidal na superfície articular 
da cabeça do úmero 

 

Para a construção do modelo pode-se usar informações geométricas e 

funcionais advindas de bancos de dados antropométricos ou dados 

individualizados de exames, como RM, TC, EMG e radioscopia. Idealmente, os 

modelos devem ser dimensionados com base em parâmetros recolhidos 

individualmente75,76,78. O uso dos métodos de imagens facilita a validação de 
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hipóteses matemáticas do modelo, tais como o CR da articulação glenoumeral 

e os braços de alavanca da musculatura.  

O desenvolvimento de nosso modelo baseou-se em informações de 

imagens artrográficas de artro-TC e artro-RM. Esse fato é uma grande 

vantagem deste modelo78,146, pois o detalhamento geométrico alcançado é 

superior às suposições teóricas e às aproximações feitas por modelos 

construídos com base em banco de dados antropométricos83,85,88-90. Outra 

vantagem é que a representação das diversas posições articulares foi 

orientada pela disposição dos ossos encontrada na artro-TC. Esse fato 

contribui para uma representação mais fidedigna da posição relativa entre os 

ossos ao minimizar erros matemáticos advindos de suposições teóricas. O 

grande investimento na precisão geométrica e de posicionamento relativo do 

úmero e escápula é fruto da demanda para caracterizar o contato articular e a 

trilha da glenoide da forma mais fiel possível. 

A escolha do voluntário seguiu um critério antropométrico que o 

aproximasse de um representante médio da população em risco de luxação 

glenoumeral. A taxa de maior prevalência ocorre no sexo masculino, em faixa 

de idade entre 25 e 30 anos7,10,57. Nosso voluntário encontra-se de acordo com 

os dados antropométricos dessa faixa de idade e sexo108. A escolha da 

lateralidade deveu-se à maior prevalência de luxações ocorrerem em ombro 

dominante, e o mesmo ser o ombro direito7,57. Para diminuir o risco de 

alterações anatômicas individuais, o histórico pessoal de lesão no ombro direito 

foi um critério de exclusão.  

Existem vários fatores biomecânicos que determinam a dinâmica e 

resultados dos modelos numéricos, os principais são: o centro de rotação, o 
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sistema de coordenadas, as estruturas representadas, suas respectivas 

características, as condições de contato e de limite. Na literatura, um grande 

número de modelos numéricos apresentam simplificações a fim de diminuir a 

complexidade da análise, ao reduzir o número de variáveis possíveis83–

91,95,107,119, são exemplos de simplificações: restringir movimentos 

translacionais, desconsiderar a participação de certos grupamentos musculares 

e a adoção de CR fixo ao considerar a articulação do ombro como bola-

soquete. Essas medidas, apesar de serem úteis por tornar factíveis as análises 

complexas, podem alterar as forças de reação e de tensão articular, além de 

interferir na análise da deformação tecidual, da área e da pressão articular. 

As estruturas representadas no modelo sólido são: o úmero e a cavidade 

glenoidal, com suas respectivas cartilagens, e os músculos deltoide, 

supraespinal, infraespinal, subescapular e redondo menor. Para um primeiro 

modelo, consideramos serem estas as estruturas mais determinantes para a 

análise do contato articular95,99,101. A capsula articular, ligamentos e lábio 

glenoidal não são representados neste modelo, a adição dessas estruturas 

seria muito trabalhosa pois, além de sua representação individualizada pelos 

exames de imagem ser difícil e seu refinamento geométrico ser dispendioso, 

aumenta-se a complexidade matemática da análise98,102–104. O mesmo 

raciocínio serve para outros grupamentos musculares que não são essenciais 

para a estabilização do modelo numérico de ombro147. Para o objetivo deste 

estudo, entendemos que a vantagem biomecânica de se representar essas 

estruturas não se justificaria frente à complexidade que agregaria à análise, por 

conta disso, optou-se por essa simplificação.  
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O centro de rotação da articulação é um ponto chave para as aferições 

biomecânicas, a localização desse ponto tem influência na cinemática e na 

distribuição de forças articulares e musculares. Existem diversas técnicas de 

aferição do CR, tanto de pontos fixos como dinâmicos, todas apresentam 

vantagens e limitações91,110,148–150. Uma grande parte dos modelos numéricos 

de ombro utiliza a técnica de sphere fitting, descrito por Meskers et al.110, que 

parte de uma simplificação da dinâmica articular como sendo bola-soquete. De 

acordo com essa técnica, o CR coincide com o centro geométrico articular, que 

é o centro de uma esfera encaixada na cavidade glenoidal que tenha o 

diâmetro da cabeça do úmero. Para determinar o centro, utiliza-se uma seleção 

de pontos da superfície dessa esfera e, pela melhor intersecção de retas que 

passem por esses pontos, define-se o centro geométrico.  

Essa técnica tem a vantagem de facilitar os cálculos e previsões do 

modelo, diminuindo a complexidade de variáveis de força, já que trabalha com 

um ponto de referência fixo. A desvantagem deste método é que a 

simplificação feita por assumir que a articulação funciona como bola-soquete, 

ou seja, com um CR fixo, diminui a influência de movimentos de translação que 

ocorrem entre a cabeça do úmero e a escápula decorrentes da não confluência 

entre as superfícies articulares, Portanto, a mudança dinâmica da posição 

desse centro não é contemplada, o que pode alterar os resultados do modelo. 

Apesar da desvantagem teórica, estudos demonstraram que a técnica de 

cálculo de CR fixo pode ser equivalente às técnicas de centros dinâmicos em 

modelos numéricos estáveis150,151, este modelo utilizou a técnica de sphere 

fitting para definir um CR fixo. A análise do desvio padrão dos raios utilizados 

pelo sphere fitting, tanto para a face articular da cabeça do úmero quanto da 
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cavidade glenoidal, demonstrou ser possível considerar essas superfícies de 

forma esférica com desvios padrão menores que 2%, ou seja, as referências 

utilizadas neste modelo permitem um cálculo preciso do CR pela técnica do 

sphere fitting. 

Como ponto de referência para os subsequentes ajustes é necessário 

definir um sistema de coordenadas, essas coordenadas correlacionam a 

posição 3D de cada ponto do modelo, o que possibilita fazer os ajustes 

necessários, medições de forças e inter-relações entre os diversos pontos. O 

sistema preconizado pela International Society of Biomechanics (ISB) para uma 

padronização dos modelos numéricos utiliza como referência o CR e os 

epicôndilos medial e lateral152, porém a escolha do sistema de coordenadas 

pode ser individualizada de acordo com o objetivo do modelo. Nosso estudo 

optou por definir os eixos de referência no centro de rotação do úmero de 

acordo com os planos cardinais mediolateral, superoinferior e anteroposterior a 

partir de linha normal à superfície articular da cavidade glenoidal. Essa opção 

foi escolhida por facilitar a posterior liberação dos graus de liberdade da 

translação do úmero nesses eixos e também para facilitar o estudo da 

capacidade de estabilização dos segmentos musculares a partir da direção das 

forças exercidas por eles. Outra vantagem dessa escolha foi a possibilidade de 

utilizar a referência de Favre P.143 para definir o trajeto e braço de alavanca 

dos grupos musculares por tratar-se da mesma origem de sistema de 

coordenadas.  

Alguns problemas podem surgir da tradução das informações dos exames 

de imagem para a construção de modelos sólidos. As estruturas sólidas são 

reconstruídas individualmente, mas mantém sua relação espacial, imprecisões 
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nas fases de aquisição de dados e de reconstrução podem levar a erros de 

dimensão das estruturas. Como se trata de ambiente 3D, podem ocorrer 

intersecções de estruturas em um mesmo ponto, o que não corresponde à 

realidade. Para solucionar esses erros, um trabalho de ajuste geométrico faz-

se necessário.  

O refinamento geométrico pode ser feito por meio de diversas técnicas, 

isoladas ou combinadas, técnicas que utilizem valores médios ajudam a reduzir 

essas imprecisões e chegar a um valor mais perto do real. Alguns autores 95,119 

trabalham com a  hipótese de que o espaço entre os ossos observado nas 

imagens da TC é preenchido por cartilagem, assim a espessura de cada 

cartilagem seria determinada como sendo a metade da lacuna entre a cabeça 

do úmero à fossa glenoidal da escápula. Já outros estudos utilizam-se 

integralmente de dados da literatura para definir esses parâmetros, como 

curvatura e espessura da cartilagem88,106. Em outros casos, prefere-se utilizar o 

sphere fitting para esse ajuste143, por meio de seleção de uma certa quantidade 

de pontos na superfície, sendo o mínimo recomendado de 40 pontos110, porém 

utilizar integralmente a técnica de sphere fitting pode representar uma 

limitação, ao admitir-se a cartilagem da cavidade glenoidal como perfeitamente 

congruente à da cabeça do úmero112. 

Nosso trabalho considerou as superfícies articulares das cartilagens como 

não perfeitamente congruentes61,112; a da cavidade glenoidal foi idealizada 

como esférica111,119,143 e a da cabeça do úmero como uma elipsoide8,61,112,114. A 

definição da superfície articular da cabeça do úmero como uma elipsoide a 

partir de plano a 2mm do plano do colo do úmero deveu-se à melhor 

conformidade anatômica encontrada por esse método. A determinação da 
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espessura média baseou-se no estudo de Soslowsky et al.111, e os raios 

articulares da cartilagem da cabeça do úmero foram baseados no trabalho de 

Zumstein et al.112. Esses valores foram corrigidos para o melhor ajuste aos 

parâmetros anatômicos do modelo. O ajuste da espessura e raio de curvatura 

da cartilagem da cavidade glenoidal utilizou o sphere fiitting e a referência de 

distância entre os ossos encontrados na artro-TC. Neste trabalho, a quantidade 

de pontos selecionados para o sphere fitting foi maior por entendermos que 

quanto maior a quantidade de pontos, mais fidedigna é a representação. 

Entendemos que desta forma, diferentemente desses outros estudos, 

respeitamos os parâmetros anatômicos individuais do voluntário, sem 

desconsiderar os parâmetros antropométricos e a anatomia incongruente dos 

raios de curvatura. 

As características biomecânicas das estruturas do ombro foram baseadas 

em dados da literatura106,116,117. Essa escolha deve-se à incapacidade prática 

de realizar um ensaio biomecânico no mesmo voluntário, já que se trata de 

modelo vivo, e por  já existir um banco de dados validado das propriedades 

biomecânicas dessas estruturas106,116,117. As estruturas ósseas foram 

reconstruídas pelo padrão de reconstrução do software Abaqus, que são 

elementos R3D3 (sigla de “R” para rígido, “3D” para tridimensional e “3” para 

triangular). Neste modelo, os ossos possuem um comportamento de corpo 

rígido, essa escolha foi feita devido à grande diferença de rigidez existente 

entre as estruturas ósseas e cartilaginosas e também devido ao foco do estudo 

ser a análise das características mecânicas do contato articular entre as 

cartilagens106,153. Além disso, essa medida demonstrou uma redução no custo 

computacional da análise sem prejuízo significativo da distribuição de cargas 
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quando comparado com outros parâmetros106,153. A cartilagem foi reconstruída 

com elementos C3D10M (sigla de “C” para contínuo, “3D” para tridimensional, 

“10”para o número de nós, e “M” para modificado), que são robustos e 

apropriados para problemas envolvendo contato. O comportamento material 

das cartilagens foi definido como sendo hiperelástico Neo-Hookean, que 

representa materiais que são submetidos a grandes deformações e que 

apresentam uma relação tensão-deformação não linear, característica que 

possibilita deformações dessa estrutura de forma condizente com o mecanismo 

de contato fisiológico do ombro116,117.  

 O ventre muscular, considerado uma linha de força entre suas inserções, 

teve sua linha de ação ajustada para estar em contato com a superfície óssea. 

Devido à representação em diferentes sistemas de coordenadas, esse ajuste 

foi feito manualmente, com a alocação dos pontos de referência em contato 

com a superfície óssea. Os casos em que ocorreram passagem da linha de 

ação através de estruturas anatômicas foram corrigidos pela técnica de 

obstacle-set86,88, desta forma, esses segmentos musculares envolvem essas 

estruturas, gerando, assim, uma força de contato entre o músculo e o osso 

(wrapping).  

Os pontos de origem e inserção musculares seguiram as referências de 

posicionamento e de braço de alavanca da literatura, e foram ajustados à 

anatomia particular deste modelo. Escolheu-se como entrada a referência de 

Favre et al.90, por conta da semelhança metodológica do traçado muscular e 

da proporção da área seccional entre os grupamentos musculares, além de 

considerarmos o mesmo ponto de CR. O ajuste dos braços de alavanca levou 

em conta o CR, as referências anatômicas particulares das áreas de inserções 
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deste modelo, obtidas da artro-RM, e três pontos referência de inserção 

muscular na superfície óssea, que guiaram as subsequentes inserções. Desta 

forma, buscamos o melhor posicionamento do ponto de origem e inserção que 

reproduzisse o valor desses braços de alavanca ajustados para a morfologia e 

dimensões do modelo. 

Com relação às condições de limite estabelecidas, a escápula foi definida 

fixa, não sendo capaz de realizar qualquer movimento, e somente o úmero é 

capaz de realizar movimento translacional. Essa característica facilita os 

cálculos por diminuir variáveis de interferência da escápula na translação. A 

rotação da escápula pode alterar o braço de alavanca da musculatura e, 

portanto, interferir na estabilidade do modelo e nos resultados de contato 

articular91. O ritmo escapuloumeral foi calculado de acordo de acordo com a 

posição relativa entre a escápula e o úmero, estimada na artro-TC em cada 

posição (Tabela 12). O modelo numérico não contempla a interferência de 

forças de atrito nas características de contato, essa simplificação é realizada 

em outros modelos numéricos com a justificativa de diminuir a complexidade da 

análise106. 

Sobre os graus de liberdade de movimento do úmero, permite-se a 

translação no eixo vertical, horizontal e axial, mas a rotação é fixa. Para isso, 

os graus de liberdade do úmero são liberados de forma gradual durante a 

simulação, a fim de facilitar a convergência do modelo, a escolha por não 

permitir a rotação do úmero foi devido à complexidade que seria agregada à 

análise. Essas medidas possibilitaram a construção de um modelo estável e 

que contempla o grau de liberdade translacional, isso traz uma importante 

vantagem biomecânica para nosso modelo, já que uma grande parte dos 
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modelos numéricos não contemplam graus de liberdade translacionais83–89,91, o 

que pode ter influência na trilha da glenoide. A desvantagem é que o modelo se 

baseou em um CR fixo, considerou a escápula fixa, simplificações que podem 

interferir na aferição da translação. 

O processo de validação é uma etapa importante para confirmar se as 

informações do modelo numérico são confiáveis43,44,78,79,107, pode ser feita por 

meio de comparações dos resultados encontrados com os de ensaios 

biomecânicos in vivo ou em cadáveres, ou comparando os dados de estudos 

reconhecidamente confiáveis. A escolha das variáveis de comparação do 

processo de validação é individualizada para cada modelo de acordo com o 

tipo de construção e de seu objetivo. Após o modelo estar propriamente 

validado, poderemos assumir que os achados encontrados pelo modelo 

possam corresponder, de forma aceitável, a achados in vivo. Desta forma, é 

possível considerar que as características da trilha da glenoide encontradas 

nas diversas posições articulares deste modelo sejam uma boa aproximação 

da realidade. O processo de validação deste modelo seguiu duas etapas: 

validação das características anatômicas e validação das forças fisiológicas 

atuantes. 

 



	
 

Discussão 

 
José Otávio Reggi Pécora 

126	

 
Figura 39 – Aspecto final da anatomia do modelo numérico em CAD após 

trabalho geométrico na posição de 0º de abdução 
 

A análise crítica das características geométricas demonstrou que nosso 

modelo reproduz de forma aceitável uma anatomia padrão (Figura 39), já que 

os achados são comparáveis às medidas encontradas nos estudos anatômicos 

da literatura60,61,111–115,127. Como ponto de partida, verificou-se se as superfícies 

ósseas e cartilaginosas obtidas pelos exames de imagem que poderiam ser 

representadas como superfícies esféricas, para isso foi feita uma análise de 

desvio padrão dos seus raios de curvatura utilizados pela técnica de sphere 

fitting. O resultado do raio da face articular da cartilagem da cavidade glenoidal 

de 27,45mm, apresentado na Tabela 3, foi semelhante ao de Soslowsky et 

al.111, que encontrou valor de 26,37±2,42mm, o que demonstra ser possível a 

posterior representação dessas superfícies de forma esférica, com desvios 

padrão menores que 2%, como defendido por Soslowsky et al.111.  
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Seguiu-se o ajuste da morfologia da escápula, especialmente a cavidade 

glenoidal, principal região de interesse para o estudo, realizada pelo sphere 

fitting da fossa glenoidal. De acordo com Zumstein et al.112, a fossa glenoidal 

apresenta superfície elipsoide, assim como a cabeça do úmero, e apresenta 

diferença de 12 mm entre os raios de curvatura nos planos coronal e 

transversal, porém, os resultados de Soslowsky et al.111 mostraram que existe 

a possibilidade de se encaixar uma esfera nessa superfície com um desvio 

padrão menor que 1%. Optou-se por representar a superfície articular da 

cavidade glenoidal como uma superfície esférica, devido, principalmente, à 

falta de referências geométricas para a construção de uma superfície elipsoide 

e à boa aproximação de sua anatomia a uma superfície esférica, como 

demonstrado pela tabela 5.  

As tabelas 10 e 11 mostram boa correlação entre as dimensões da 

cavidade glenoidal e os dados antropométricos da literatura. Ikemoto et al.115 

avaliaram as dimensões da cavidade glenoidal encontrando valores máximos, 

mínimos e médios de diversos segmentos, da área da fossa da cavidade 

glenoidal e também de um índice de normalidade da cavidade glenoidal entre o 

segmento superior e o inferior. A Tabela 10 demonstra que os resultados estão 

de acordo com os resultados antropométricos de Ikemoto et al.115, com 

destaque para o índice de normalidade da cavidade glenoidal, considerado de 

0,76 (0.66 a 0.86), que foi de 0,73 neste estudo. Já a Tabela 11, mostra boa 

correlação entre as dimensões da fossa glenoidal com os achados de Ianotti et 

al.114, exceto pelo segmento superior, que é menor. As  A Figura 15 ilustra que 

a morfologia da cartilagem da cavidade glenoidal apresenta uma forma de 

pêra, assim como descrito por Iannotti et al.114. A área superficial dessa 
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cartilagem, de 606 mm2, e a espessura média de 2,3mm, determinada 

juntamente com a da cartilagem da cabeça do úmero, apresentam valores 

condizentes com os da  literatura111,113.  

Com relação às dimensões do úmero, o ângulo cervicodiafisário deste 

modelo foi de 130,1º e está coerente com os dados encontrados na literatura, 

esse valor está no limite inferior da média encontrada por Iannotti et al.114, 135 

± 5º, e dentro da faixa de variação de 120º a 145º. A análise da versão umeral 

não foi possível por conta dos estudos de imagem não contemplarem os 

epicôndilos, o que é uma limitação desta análise.  

 Com relação à superfície articular da cartilagem da cabeça do úmero, 

optou-se por representá-la como uma superfície elipsoide, diferentemente da 

cavidade glenoidal. Essa escolha foi feita pois os resultados de contato entre 

as superfícies articulares demonstraram ser mais homogêneos do que sua 

representação por uma superfície esférica, além da vantagem de representar-

se de forma mais fidedigna a não conformidade da articulação 

glenoumeral112,127. Ao analisarmos a anatomia da cabeça do úmero a partir de 

um corte coincidente ao plano do colo anatômico do úmero, percebe-se que 

sua região periférica realmente se assemelha a uma elipse, como ilustrado na 

Figura 31. As Tabelas 8 e 9 demonstram que a análise comparativa dos raios 

de curvatura, tanto da face óssea quanto da articular da cartilagem da cabeça 

do úmero, têm boa correlação com os dados antropométricos, principalmente 

dos estudos que não consideram a cabeça do úmero como esférica.	

 

A espessura da cartilagem da cavidade glenoidal foi determinada 

juntamente com a espessura da cartilagem da cabeça do úmero, de forma que 
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a espessura média de ambas as cartilagens estivessem dentro dos valores 

apresentados por Zumstein, et al.113. Considerou-se também a distância entre 

a cabeça do úmero e a fossa glenoidal da escápula na posição de 0 graus de 

abdução encontrada pelos exames de imagem, por representar o intervalo 

entre os ossos que seria preenchido por cartilagem95,119. A espessura média da 

cartilagem da cavidade glenoidal (2,3 mm) está um pouco acima do valor 

apresentado por Zumstein et al.113. É válido notar que a distância mínima 

entre a superfície óssea da cabeça do úmero e a superfície óssea da fossa 

glenoidal da escápula, encontrada nos exames de imagem, foi de 2,21mm. A 

espessura da cabeça do úmero, como definida por Iannotti et al.114, foi de 

18mm no limite inferior da média encontrada pelos autores, que é igual a 20 ± 

2,0 mm, e dentro da variação de 15 mm a 24 mm. A distribuição da espessura 

da cartilagem ilustra maior espessura na periferia da cavidade glenoidal, e 

maior espessura na área central na cabeça do úmero, achado que vai ao 

encontro das características de distribuição de espessura da literatura60,113.  

As cartilagens glenoumerais apresentam uma superfície articular não 

congruente (“mismatch”) e são mais semelhantes a um elipsoide do que a uma 

esfera61,112,114. Apesar disso, muitos dos modelos descritos na literatura 

simplificam essas superfícies como esféricas e congruentes95,106,119 tendo como 

justificativa os resultados apresentados por Soslowsky et al.111. Sabe-se que 

essas simplificações podem levar a representações que comprometam os 

resultados obtidos e uma representação criteriosa torna-se mais relevante no 

estudo das características de contato articular90,119,120. Neste modelo existe 

uma diferença entre os raios ósseos de cerca de 7 mm, e ao final do trabalho 

geométrico, verificou-se que as superfícies articulares das cartilagens deste 
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modelo não são congruentes, já que a esfera que melhor se encaixa na fossa 

glenoidal da escápula é de cerca de 27mm, enquanto os raios da elipsoide da 

cabeça do úmero variam entre 23mm e 26mm. Esse fato confere uma maior 

fidelidade a este modelo em comparação com a real fisiologia articular61,112.  

A validação do ambiente biomecânico do modelo baseou-se na 

comparação de dados de área e localização do contato, de força de reação 

articular e forças musculares com dados da literatura e de análises numéricas 

mais recentes do ombro60,61,90,118-135. Apesar de serem parâmetros importantes 

para evidenciar que o modelo se encontra equilibrado e reproduzindo o padrão 

de ativação muscular e força de reação articular verossímil, diferenças 

metodológicas prejudicam a comparação do ambiente biomecânico entre os 

estudos da literatura.  

Existem particularidades do nosso modelo que dificultam essa 

comparação, como a avaliação em 90º de rotação lateral, a presença de forças 

de coaptação muscular (wrapping) e a translação em 3 planos. Não obstante, a 

observação de que existe um comportamento similar desses parâmetros, 

mesmo com a mudança de posição articular, corrobora para a conclusão de 

que o modelo se comporta de forma estável e dentro de uma realidade 

fisiológica aceitável. A melhor forma de validação seria um ensaio biomecânico 

com o mesmo substrato anatômico utilizado para o modelo, como explicado 

anteriormente, essa análise é tecnicamente impossível de ser feita em nosso 

estudo por se tratar de informações obtidas de voluntário vivo. Outra maneira 

seria por meio da introdução de sensores em artroscopias e a posterior 

reprodução da posição articular proposta, porém limitações éticas e a 

indisponibilidade técnica impossibilitam essa alternativa. 
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A validação das forças musculares estimadas ainda é uma questão 

desafiadora dos modelos músculo esqueléticos. As primeiras tentativas eram 

compostas por comparações das forças musculares calculadas com resultados 

de EMG83 ou por meio de temporização muscular, que considera o 

deslocamento dos ventres musculares em função do tempo154, porém, esses 

métodos não se mostraram bons indicadores da magnitude de força muscular. 

Estudos mais recentes propuseram algoritmos de cálculo de força muscular e 

também parâmetros de atividade muscular específicas de acordo com a 

posição119,121,143. Embora existam diferenças metodológicas, a comparação 

desses dados com os do nosso estudo mostra que existe semelhanças no 

comportamento de ativação muscular. O padrão basal levemente superior das 

atividades das forças musculares pode ser explicado pelo fato deste modelo 

contemplar as forças de coaptação muscular e de não simplificar a anatomia 

como bola-soquete, o que subestima a ação estabilizadora da 

musculatura119,120. 

O subescapular, considerado o principal estabilizador anterior 

dinâmico130,131, é o músculo mais ativo deste modelo durante todo a arco de 

movimento. Entendemos que esse fato ocorre devido à necessidade de uma 

maior ação de estabilização anterior para que a equação de equilíbrio de forças 

gere resultante em direção à fossa glenoidal. Essa ação do subescapular torna-

se mais relevante por conta da posição estudada, em 90º de rotação lateral, 

que tende a aumentar a força de coaptação muscular desse músculo e também 

da ausência de estabilizadores estáticos, como o lábio glenoidal e a cápsula 

anteroinferior, que torna sua ativação ainda mais necessária para a 

estabilização do modelo, principalmente a partir de 90º de abdução132,133,142. 
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Esses achados estão de acordo com a teórica vantagem biomecânica da 

cirurgia de Latarjet que, ao interpor o tendão conjunto após a fixação do 

enxerto de coracoide, potencializa a ação do subescapular como estabilizador 

anterior dinâmico, principalmente na abdução em 90º de rotação lateral 23,155–

157.  

Com relação aos outros tendões, a literatura90,121,134,135 defende que o 

supraespinal tem ação significativa nos primeiros graus de abdução e diminui 

drasticamente sua atividade a partir de 90º, fato que ocorre neste modelo em 

que o músculo deltoide segue a ativação padrão8,121,128,134,136, mantendo-se 

ativo como um todo para manter a abdução nas 3 posições estudadas, com 

predomínio da porção intermédia. Porém, após 90º de abdução, o deltoide 

intermediário diminui sua atividade, enquanto as outras porções ficam mais 

ativas. Isso está de acordo com a mudança da linha de ação do deltoide 

intermédio que ocorre a partir de 90º de abdução, de compressão para 

cisalhamento, que faz a estabilidade depender mais das suas outras porções e 

do manguito rotador121,128. Também em concordância com a literatura, os 

músculos infraespinal e redondo menor estão ativos, com força de 

estabilização principalmente até 90º de abdução, quando essa necessidade 

diminui121.  

A análise de comportamento da força de reação articular e pressão de 

contato na literatura é controversa. Sarshari et al.124 avaliaram o 

comportamento de diversos modelos numéricos da literatura e observaram que 

os modelos apresentam aumento da força de reação e pressão de contato 

articular até 90º de abdução, mas divergem quanto ao comportamento além 

desse grau. A maioria desses estudos demonstrou comportamento de redução 
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da força de reação a partir dos 90º de abdução, fato que vai ao encontro de 

nossos achados124. Os índices de força de reação articular deste modelo estão 

levemente superiores à média da literatura124, o que pode ser explicado por 

este modelo considerar a ação de coaptação muscular e necessitar da 

estabilizar uma articulação não congruente119,120.	 A estabilidade do sistema, 

demonstrada pela resultante de forças, que aponta medialmente em direção à 

cavidade glenoidal 91, foi alcançada somente por ação muscular, o que sugere 

que o modelo conseguiu uma resposta satisfatória para a equação de equilíbrio 

e corrobora com a teoria de que uma boa coordenação da atividade muscular 

garante a estabilidade articular61,107. 

Com relação à área de contato articular, existe divergência na literatura 

entre os estudos feitos em cadáveres e os feitos por simulações numéricas, os 

quais apresentam menores valores124 Essa diferença pode ser justificada pela 

discriminação mais acurada do contato entre superfícies pelos modelos 

numéricos. A comparação da área de contato deste modelo condiz com os 

achados de outras simulações numéricas60,122 e com o fato de a área em 

rotação lateral ser menor do que em rotação neutra122. Este modelo mostra que 

ocorre diminuição da área de contato articular com a progressão do grau de 

abdução em 90º de rotação lateral.  

 O aumento do grau de abdução também demonstrou que a área de 

contato desloca-se de anterossuperior para anteroinferior na cavidade 

glenoidal, e de posteroinferior para posterossuperior na cabeça do úmero, o 

que tem boa correlação com a literatura60,123,125. Esse achado corrobora com o 

conceito da trilha da glenoide e com o fato da maioria dos casos de 

instabilidade glenoumeral anterior ocorrer na região anteroinferior. Vale 
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destacar que o fato da análise de contato deste modelo considerar a cartilagem 

e realizar análise em rotação lateral justifica o achado de contato mais anterior 

na cavidade glenoidal do que alguns estudos da literatura 124,126, como 

defendido por Massimini et al.123.  

A análise da pressão máxima de contato deste estudo demonstra um leve 

aumento de até 90º de abdução, que regride consideravelmente em 120º de 

abdução, o que é condizente com o comportamento das forças musculares 

para a estabilização do modelo nessas posições como demonstrado em alguns 

estudos61,124. Conzen et al.127 referem que a pressão máxima de contato 

articular a 90º de abdução e 90º de rotação lateral é de 5,1Mpa, o que reforça 

que este modelo apresenta comportamento fisiológico para essa posição. 

A variabilidade do comportamento da translação do úmero presente na 

literatura compromete uma validação criteriosa124. Apesar disso, os valores da 

translação deste modelo, expostos na Tabela 14, mostram-se similares, tanto 

na direção quanto na magnitude, aos reportados na literatura. Para cada 

posição articular, o valor total da translação, distribuída nos 3 planos, não 

ultrapassou 4mm, o que condiz com os achados da literatura em ambiente 

3D91. Este modelo demonstra que o úmero, em rotação lateral, realiza 

translação superior nos graus iniciais de abdução e que inverte essa tendência 

a partir de 90º, quando realiza translação inferior de cerca de 2,3mm até 120º, 

comportamento que reproduz achados de diversas análises90,118,119,124,129. O 

comportamento da translação no eixo horizontal também demonstrou uma 

correlação com a literatura123-125 ao constatar a translação anterior progressiva 

de 60º a 90º, que regride em 120º até aproximadamente a mesma posição 

encontrada a 60º. A análise do eixo Z evidencia translação medial levemente 
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progressiva com o aumento do grau de abdução, o que está de acordo com o 

comportamento das forças articulares e a anatomia elipsoide da cartilagem da 

cabeça do úmero124.  

Frente a essas análises comparativas da anatomia e fisiologia mecânica 

concluímos que este modelo numérico apresenta um ambiente de forças 

biomecânicas que condiz com uma resposta verossímil e, desta forma, a 

análise da trilha da glenoide mostra-se confiável para o objetivo proposto. 

A escolha dos parâmetros de medição da trilha da glenoide deste estudo 

seguiu as sugestões presentes nos estudos sobre a trilha da glenoide na 

literatura32,41. Desta forma, a comparação entre os resultados é mais direta, 

porém, a medição da dimensão da trilha deste estudo seguiu pontos de 

referência 3D, como o plano UCM, o que a torna mais acurada do que a 

utilização de parâmetros bidimensionais. Além disso, a aferição do 

comprimento anteroposterior da cavidade glenoidal utilizou também o método 

de Griffith et al.137, por considerarmos ser este o comprimento máximo 

anteroposterior, diferentemente do parâmetro de Omori et al.41, que 

consideraram a distância da linha anteroposterior perpendicular ao ponto médio 

da linha de referência superoinferior, como ilustrado na Figura 26.  

Ikemoto et al.115, após analisar 93 peças cadavéricas, concluíram que os 

valores mensurados no seguimento médio e inferior da cavidade glenoidal são 

estatisticamente iguais, porém, nossa análise mostrou que existe uma 

diferença significativa do cálculo da trilha da glenoide com pequenas alterações 

no denominador, que corresponde ao comprimento anteroposterior da cavidade 

glenoidal. Consideramos que o comprimento máximo anteroposterior da 

cavidade glenoidal, como expresso pela técnica de Griffith et al.137, diminui 
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influências de variações morfológicas da cavidade glenoidal, e representa um 

parâmetro mais confiável para ser usado como referência. 

Neste estudo, a trilha da glenoide correspondeu a um valor de 70% a 80% 

do comprimento máximo anteroposterior da cavidade glenoidal na faixa entre 

60º a 90º de abdução, valor levemente abaixo do encontrado na literatura32,41. 

Entendemos que o motivo do valor em 120º de abdução estar 

consideravelmente maior deve-se ao fato de que nessa posição o plano de 

medição UCM atravessa a cavidade glenoidal de forma oblíqua, além de 

percorrer uma área que tem a inserção do manguito mais afastada do limite da 

cartilagem articular. De forma semelhante, não existe diferença entre os 

valores da trilha medidos até o manguito ou até o limite da cartilagem em 90º 

de abdução por conta do plano de medição UCM transpassar um ponto mais 

inferior na cabeça do úmero, no qual a inserção do manguito rotador coincide 

com o limite da cartilagem. Esses achados expõem a necessidade de uma 

melhor definição e padronização dos parâmetros de medição da trilha da 

glenoide. 

Yamamoto et al.32 introduziram o conceito de trilha da glenoide em 

estudo que definiu uma razão de contato articular entre a cabeça do úmero e a 

cavidade glenoidal, o comprimento desse contato foi considerado a distância 

entre a borda medial do contato que a cavidade glenoidal promove na cabeça 

do úmero até a inserção do manguito rotador. Essa medida correspondeu, em 

90º de abdução e 90º de rotação lateral, a 84% do comprimento anteroposterior 

da cavidade glenoidal, com uma variação de ±14%. Para as outras posições, 

como as de 0º e 45º de abdução em relação ao tronco, o autor considerou o 

comprimento da trilha até a borda da cartilagem.  
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A análise de Yamamoto et al.32 foi feita em peças cadavéricas que, 

apesar da manutenção do lábio glenoidal, durante seu preparo tiveram a 

desinserção da cápsula posterior, supraespinal, infraespinal e redondo menor, 

o que é uma desvantagem desta análise por desconsiderar a influência das 

forças de coaptação muscular (wrapping) que podem modificar a região do 

contato articular. Para a estabilização das peças, utilizou-se força de contato 

empírica de 22 N promovida por cabos e polias inseridas em pontos aleatórios. 

Entendemos que esse ambiente não reproduz de maneira fidedigna as 

características fisiológicas de forças de contato articular e reações musculares. 

As marcações dos limites de contato foram realizadas por meio de perfurações 

com fios de Kirshner, muitas vezes sem visualização direta, método que é 

pouco preciso. 

Nosso estudo tem a vantagem de levar em consideração a influência das 

forças musculares e articulares de uma maneira mais controlada e próxima à 

condição fisiológica real. Além disso, a medição digital do contato pelo modelo 

numérico é muito mais precisa do que a marcação e a medição manual feita 

por Yamamoto et al.32, além do fato da pressão de contato identificar o ponto 

final do contato articular de uma forma mais assertiva.  

Nossa análise mostra que o valor da trilha da glenoide em 90º de 

abdução, segundo parâmetros de Yamamoto et al.32, é de 86% do 

comprimento máximo anteroposterior da cavidade glenoidal quando o modelo 

não apresenta o carregamento das forças, e de 79% após a ativação muscular. 

A comparação com as outras medidas realizadas por Yamamoto et al.32 

demonstra que os valores obtidos, tanto antes como depois da ativação 

muscular, apresentam-se dentro da variação prevista pelo autor. Esses 
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achados ilustram a importância de considerar a influência das forças articulares 

na análise do contato articular, já que o valor da trilha do modelo sem as forças 

assemelha-se ao encontrado por Yamamoto et al.32, mas fica 7% menor 

quando as forças são ativadas. 

Omori et al.41 estudaram a trilha da glenoide por meio de análise que 

utilizou sobreposição de imagens de modelos sólidos reconstruídos a partir de 

exames de RM nas posições de 60º, 90º, 120º e 150º graus de abdução. As 

cartilagens articulares não foram reconstruídas por Omori et al.41, que levaram 

em conta somente as estruturas ósseas para a análise do contato articular. 

Entendemos isso como uma limitação do estudo, já que o contato articular não 

é realizado na superfície óssea, mas entre as superfícies articulares da 

cartilagem da cabeça do úmero e da escápula. Além disso, Omori et al.41 

utilizaram as projeções brutas dos exames de imagem sem o devido 

refinamento geométrico, o que pode gerar imprecisões na geometria e, por 

consequência, na análise das dimensões da trilha da glenoide. Outra limitação 

é o fato das representações dos modelos sólidos serem obtidas em posição 

estática supina, que não apresenta interferência do peso do braço e de forças 

fisiológicas de estabilização atuantes em posição ortostática. Por fim, Omori et 

al.41 realizaram a medição do comprimento da trilha seguindo parâmetro linear 

bidimensional, e não tridimensional, o que pode gerar imprecisões.  

Entendemos que nossa análise supre algumas das limitações da análise 

de Omori et al.41 por considerarmos para o contato articular a cartilagem com 

ajuste geométrico, o peso do braço, e a influência de forças e pressões 

articulares para definir o ponto limite do contato articular, e não a sobreposição 

de imagens. Além disso, a tecnologia de elementos finitos agrega à análise a 



	
 

Discussão 

 
José Otávio Reggi Pécora 

139	

vantagem de verificar a deformação da superfície de contato, em condições 

fisiológicas de pressão e estresse articular, com as mesmas características da 

cartilagem articular. Esses fatores permitem uma avaliação muito mais precisa 

do que a realizada por Omori et al.41. 

A semelhança da metodologia para a aquisição dos modelos sólidos e 

dos pontos de referência usados para a medição das dimensões da trilha da 

glenoide torna a comparação dos resultados entre nosso estudo e o de Omori 

et al.41 mais relevante. Os resultados obtidos por nosso modelo após o 

carregamento de forças mostra um comportamento diferente do apresentado 

por Omori et al.41. Apesar de existir concordância do resultado em 90º de 

abdução, nota-se que a trilha em 60º de abdução está no limite inferior, e a 

trilha em 120º de abdução está acima da variação encontrada por Omori et 

al.41. Neste modelo, a trilha aumenta progressivamente de valor, de 60º a 120º 

de abdução, enquanto que Omori et al.41 apresentam o valor da trilha em 60º 

de abdução maior do que em 90º e, após esse grau, o valor permanece 

estável. Entendemos que as diferenças metodológicas já ilustradas podem 

explicar essa diferença ao modificarem o ponto de contato mais medial e, por 

conseguinte, os valores da trilha da glenoide. O valor da trilha da glenoide 

acima de 100% em 120º de abdução, como explicado previamente, deve-se à 

orientação do plano de referência da medição nessa posição. 

A diferença entre as dimensões da trilha da glenoide medidas antes e 

após o carregamento das forças articulares evidencia o quão importante é essa 

influência na análise do contato articular. Entendemos que a resultante de 

forças articulares e a liberdade de movimentos de translação proporcionada por 

este modelo promovem uma avaliação mais precisa e próxima da real fisiologia 
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do contato articular, negligenciar essas características pode modificar o ponto 

mais medial de contato articular e subestimar o efeito desestabilizador de 

algumas lesões ósseas. As lesões de Hill-Sachs, que antes estavam dentro da 

trilha, apresentam-se fora da mesma nos casos em que a trilha da glenoide 

diminui após o carregamento das forças, o que pode levar a escolhas 

terapêuticas equivocadas e falhas cirúrgicas. Conclui-se que não se deve 

tomar decisões com base em avaliações que não contemplaram as forças 

articulares, principalmente em relação a lesões de Hill-Sachs que estão dentro 

da trilha, mas próximas ao limite de contato39,67. 

A linha de pesquisa sobre a trilha da glenoide vem se desenvolvendo há 

pouco mais de uma década. Yamamoto et al.32 e Omori et al.41 realizaram 

estudos com o objetivo de encontrar uma medida padrão para guiar a conduta 

terapêutica da instabilidade glenoumeral anterior. Essas tentativas esbarram 

nas limitações do método de aferição proposto, na variação inter e 

intraobservador da análise dos exames de imagem e, principalmente, na 

influência de características individuais do paciente como frouxidão ligamentar, 

cinemática escapular e variações anatômicas64–67.  

Este estudo propôs uma nova forma de aferição da trilha da glenoide. 

Embora não exista uma forma de medição padronizada da mesma, foi seguido 

o preconizado em estudos prévios32,41. Evidenciou-se que o valor da trilha da 

glenoide, apesar de ter semelhanças com os valores aferidos em outros 

estudos, não é bom para ser usado como referência universal para a tomada 

de decisão terapêutica para a instabilidade glenoumeral anterior. Mesmo que 

ocorra uma padronização da forma de medição da trilha da glenoide, o valor 
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ainda sofrerá interferência de fatores individuais, como os descritos acima, o 

que compromete seu uso como medida padrão67. 

Não obstante a medida, mesmo com as limitações descritas, tem se 

mostrado uma boa referência para a tomada de decisão terapêutica da 

instabilidade glenoumeral anterior, como evidenciado em estudos clínicos37,67–

70. Além disso, consideramos importante o conceito teórico de que uma vez que 

a borda medial da lesão de Hill-Sachs ultrapasse o limite medial de contato 

articular proporcionado pela cavidade glenoidal na cabeça do úmero, o encaixe 

ósseo irá ocorrer, o que inviabilizaria a cirurgia de Bankart34. Neste modelo, 

pode-se verificar que as áreas que estão fora da trilha da glenoide não 

apresentam qualquer área de pressão ou contato articular, e uma lesão de Hill-

Sachs localizada nessa área levará à perda de sustentação, encaixe ósseo e 

falha da cirurgia de reparo capsulolabral. Este estudo identificou que, para cada 

posição, a área de contato que a cavidade glenoidal promove na cartilagem da 

cabeça do úmero (área da trilha da glenoide) corresponde a cerca de 10% do 

total da área desta cartilagem. Em outras palavras, é grande a área em que a 

uma lesão de Hill-Sachs estaria fora da trilha da glenoide, em um ombro com a 

cavidade glenoidal íntegra. Consideramos essas evidências muito importantes 

para ratificar o conceito da trilha da glenoide.  

Este estudo apresenta algumas limitações, a construção do modelo 

baseia-se em informações obtidas de um único voluntário, o que compromete a 

reprodutibilidade externa de nossos achados. Mesmo que a escolha do 

voluntário tenha seguido um critério antropométrico que mais o aproximasse de 

um representante médio da população em risco de luxação glenoumeral, e 

ajustes geométricos tenham sido realizados, essa escolha propicia erros de 
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generalização por conta de possíveis variações anatômicas. A escolha do 

número de voluntários foi limitada pelo custo de recursos e tempo que a análise 

de modelo numérico com o MEF demanda, o uso de mais voluntários em 

posteriores estudos pode ajudar a minimizar esse tipo de problema.  

Outra limitação é o fato de o modelo ter seguido referências de exames 

de imagem obtidas na posição supina. Mesmo sendo feitas correções, a 

referência de posição entre os ossos promovida pela artro-TC em posição 

supina pode não corresponder ao encontrado em posição ortostática, isso pode 

alterar a cinemática da escápula e interferir na avaliação dos resultados 

reproduzidos na posição vertical que sofre influências da gravidade. Outra 

limitação que devemos destacar é que a aquisição das imagens artrográficas 

pode não ter reproduzido fielmente a posição almejada, e pequenas distorções 

podem ter ocorrido pela incapacidade do voluntário de manter a posição 

proposta, seja devido ao desconforto da posição ou ao tempo de aquisição das 

imagens. Esse fato torna-se mais relevante quando estudamos a trilha da 

glenoide, aferida a 90º de rotação lateral, pois uma pequena mudança na 

rotação pode interferir na medição da trilha. 

Neste modelo, não foram consideradas ações da cápsula articular, do 

lábio glenoidal e de grupamentos musculares como o peitoral maior, o bíceps 

braquial, o trapézio e o latíssimo do dorso. Embora nesta primeira análise a 

simplificação do modelo tenha sido necessária para chegarmos a um modelo 

numérico factível, a ausência dessas estruturas e suas influências nas forças 

de reação articular, forças musculares e estabilidade do modelo não pode ser 

desconsiderada. Em um segundo momento, esperamos aprimorar este modelo 

ao incluir essas estruturas e avaliar a sua repercussão biomecânica. 
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Este estudo não permite a validação dos coeficientes de materiais e 

forças de contato em modelo biomecânico por utilizar voluntário vivo, por conta 

disso, precisamos utilizar dados da literatura que aproximassem essas 

características. Essas informações, por mais que tenham sido obtidas em 

estudos com boa casuística e estejam de acordo com consensos 

biomecânicos, podem não representar as características particulares do 

voluntário e assim alterar a representação da realidade individualizada. 

Por fim, mesmo com avanços tecnológicos significativos nas 

representações de forças musculares, a validação dos dados de reação 

articular e forças musculares nas diversas posições do ombro é muito difícil, 

principalmente em uma articulação de movimento extremamente complexo 

como é a cintura escapular. Por mais que a representação musculoesquelética 

tenha avançado, é muito difícil representar todas as forças fisiológicas atuantes 

em um ombro real e em posições de interesse particulares.  

Como pontos positivos podemos destacar o desenvolvimento de um 

modelo numérico validado de elementos finitos do ombro. Trata-se de um 

modelo articular que contempla as principais estruturas da cintura escapular 

com suas correspondentes características biomecânicas e liberdade de 

movimentos de translação em três eixos. Até o presente momento não temos 

conhecimento de nenhum modelo numérico de ombro com essas 

características desenvolvido no Brasil, assim como não temos ciência de 

estudo na literatura que tenha utilizado um modelo numérico com MEF para 

analisar o contato articular e as características da trilha da glenoide.  

No futuro, este primeiro modelo pode ter o detalhamento anatômico e 

funcional das estruturas aprimorado. Outras estruturas não contempladas neste 
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modelo podem ser posteriormente inseridas, e seus efeitos, globais ou 

individualizados, poderão ser observados, assim como a representação de 

outras posições articulares obtidas na artro-TC, como em 30º, 150º e abdução 

máxima. A representação de movimento dinâmico também poderá ser 

desenvolvida tendo como referência as posições quasi-estáticas utilizadas 

neste estudo. O refinamento e o aumento da complexidade do modelo poderão 

proporcionar um melhor entendimento do funcionamento de um ombro normal 

ou patológico, além de verificar repercussões de lesões de estruturas ou de 

cirurgias durante um período de tempo definido.  

Este modelo também permite estudos futuros em ciência básica. Pode ser 

utilizado para aprimorar entendimentos da biomecânica do ombro, como prever 

a repercussão de lesões de determinadas estruturas na estabilidade e na 

biomecânica do ombro ao longo do tempo. Pode-se, por exemplo, liberar a 

rotação do úmero para a análise de translação, desligar a ação de um ou mais 

músculos do manguito rotador100,101,128, representar diversos tipos de lesões 

ósseas50,106, ou verificar se o encaixe ósseo acontece de acordo com os 

preceitos da trilha da glenoide. Pode-se também utilizar o modelo para 

comparar resultados de cirurgias, como Bankart e Latarjet, ao longo do tempo, 

em modelos com lesões de Hill-Sachs dentro ou fora da trilha. Além disso, os 

dados da trilha da glenoide em diversas posições articulares podem sugerir 

protocolos de análise pré-operatórias67 e contribuir para identificar melhores 

posições para estudos radiológicos158. 

Por fim, como último ponto positivo destaca-se a proposta de um novo 

método de avaliação do estudo da trilha da glenoide, realizado em situação 

mais próxima a forças articulares encontradas in vivo. Até agora os estudos se 
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limitaram a informações obtidas por meio de estudos em cadáveres ou pela 

interposição de imagens em posições estáticas obtidas de estudos de imagem. 

Este estudo demonstrou que a aferição do índice da trilha da glenoide sofre 

influência das forças articulares glenoumerais, que devem ser consideradas 

para a análise. 
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7 CONCLUSÕES 

 

 

O modelo numérico de elementos finitos desenvolvido neste estudo 

reproduz de forma verossímil o contato articular da articulação glenoumeral 

sobre a influência das principais forças biomecânicas atuantes no ombro. 

A análise do contato articular do modelo desenvolvido contribui para a 

evolução do conceito da trilha da glenoide e o ratifica. 
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