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Resumo

A Limiting Performance Analysis de um capacete de protecdo para motociclistas foi
realizada, com o objetivo de determinar a forca de controlo 6tima exercida pelo material do forro
interno deste equipamento sobre a cabeca do utilizador, em caso de impacto contra uma
superficie rigida, com afinalidade de reduzir a severidade e probabilidade de ocorréncia de leséo.
Nesta analise, dois problemas de otimiza¢do foram abordados, o primeiro onde a energia total
transmitida ao cérebro mediante impacto deve ser reduzida e o segundo em que o valor do Head
Injury Criterion deve ser reduzido, ambos os problemas sujeitos a restricbes associadas a outros
critérios de lesdo e desempenho. O modelo utilizado para simular o comportamento da cabeca
é o Translational Head Injury Model, o qual € um modelo de parametros discretos. O impacto é
realizado na direcdo Anterior-Posterior. A forca de controlo 6tima exercida na cabeca foi
determinada para condi¢fes de impacto especificas. As solugbes para o primeiro problema de
otimizacdo ndo cumpriram as restricbes definidas. O segundo problema de otimizacéo foi
resolvido com sucesso, com os melhores resultados para uma espessura de forro interno de 30

mm.

Palavras-Chave: Capacete, Aceleracdo, Lesao, Cabeca, Otimizagéo, Critério.



Abstract

The Limiting Performance Analysis of a protection helmet for motorcyclist was performed,
with the aim of establishing the optimum control force exerted by the material of the inner liner of
this equipment on the user’s head, in the event of impact against a rigid surface, with the purpose
of reducing injury severity and occurrence probability. In this analysis, two optimization problems
are addressed, the first where the total energy imparted to the brain upon impact must be
minimized and the second where the value of the Head Injury Criterion must be minimized, both
problems bound to restrictions associated with other injury and performance criteria. The model
used to simulate the behaviour of the head is the Translational Head Injury Model, which is a
lumped parameter model. The impact is performed in the Anterior-Posterior direction. The
optimum control force exerted on the head was established for specific impact conditions. The
solutions to the for the first optimization problem didn’t meet the restrictions defined. The second
optimization problem was solved with success, with the best results por an inner liner thickness
of 30 mm.

Keywords: Helmet, Acceleration, Injury, Head, Optimization, Criterion
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Capitulo 1 - Introducéao

1.1. Ambito

Segundo o relatério proporcionado pela World Health Organization (2015), por ano, mais
de 1,2 milhdes de pessoas perdem a vida como resultado de acidentes rodoviarios. Destes, 23%
sdo motociclistas (World Health Organization, 2015), sendo os acidentes em que estédo
envolvidos identificados como a oitava causa principal de morte a nivel global em 2010 (Losano
et al. 2012).

Os motociclistas encontram-se bastante menos protegidos em caso de acidente que os
utilizadores de outros veiculos, servindo como exemplo os condutores e passageiros de carros
ou camibes. Tal condigcdo deve-se ao facto dos utilizadores de automoveis possuirem uma série
de aparelhos e equipamentos de protec¢édo, tais como cinto de segurancga, airbag, apoio para o
pescoco e a propria estrutura do automaével, enquanto que os motociclistas possuem como maior

meio de protecdo o capacete de segurancga.

A les@o na cabega, como consequéncia de acidentes envolvendo motociclistas, € das
lesGes mais comuns, tal como apresentado na figura 1.1, ocorrendo em cerca de 66,7% dos

casos, sendo apenas ultrapassada pela lesdo nas pernas (COST, 2001).

n=270

57.0

4.8
30.7

21.9

729

Figura 1.1: Percentagem das zonas do corpo de motociclistas que sofrem lesdo em caso
de acidente (extraido de COST, 2001)



A protecdo da cabeca revela-se, portanto, como um fator fundamental para garantir alguma
seguranca em caso de acidente, e o desenvolvimento e estudo de meios de protecdo é essencial
para a melhoria de tal grau de protecdo. Dentro dos estudos de melhoria do desempenho de
capacetes de protecdo identificam-se os denominados como Limiting Performance, sendo
exemplos os realizados por Balandin et al. (2001) e por Cheng et al. (1999). Estudos de Limiting
Performance sé&o realizados substituindo partes de um sistema, tal como o forro interno de um
capacete de protecdo, por forcas de controlo genéricas, determinando-se os valores 6timos
destas forcas que irdo proporcionar o0 melhor desempenho do sistema (Cheng et al., 1999). Os
valores 6timos destas forcas sdo determinados de modo a que um ou mais critérios de
desempenho sejam minimizados enquanto outros critérios de desempenho se encontram
constrangidos a valores limite. Um exemplo deste tipo de critérios € o Head Injury Criterion (HIC),

que é o critério de lesdo na cabeca mais conhecido e utilizado (Fernandes e Sousa, 2013).

Como resultado deste tipo de estudo, teoricamente séo obtidos os valores 6timos da for¢a
de controlo, os quais ndo se encontram limitados a constrangimentos de design do capacete ou

outro constrangimento fisico.

E dentro deste contexto de protecdo e preservacdo da cabeca do utilizador de capacetes
de protecao que se enquadra o ambito da presente dissertacéo, onde se procura encontrar as
caracteristicas 6timas de um dos componentes dos capacetes de segurang¢a para motociclistas,

neste caso o forro interno.

1.2. Objetivos

O objetivo da presente dissertacéo € realizar uma Limiting Performance Analysis, onde se
procuram os valores 6timos da forga exercida pelo material do forro interno de um capacete de
seguranca de motociclista, como resultado de um impacto contra uma superficie rigida, com a
finalidade de reduzir a probabilidade de ocorréncia e severidade de les&o a nivel da cabeca. O
impacto da cabeca protegida por um capacete contra uma superficie rigida serd simulado
utilizando um software de otimizacdo computacional desenvolvido em linguagem FORTRAN,
pelos orientadores da presente dissertacdo, o qual faz uso de um modelo da cabeca de
parametros discretos denominado Translational Head Injury Model (THIM) para proporcionar os

valores 6timos de for¢a de controlo para cada instante de tempo ap6s o referido impacto.

Como a finalidade é reduzir o risco de ocorréncia de lesdo na cabeca, esta Limiting
Performance Analysis deve ser realizada de maneira a que critérios como a poténcia maxima
desenvolvida no cranio, a aceleragcdo maxima atingida pela cabeca, o deslocamento maximo da
cabeca, a totalidade de energia transmitida ao cérebro e o valor do critério de leséo conhecido
como Head Injury Criterion (HIC) ndo excedam um conjunto de valores limite, definidos para
garantir a seguranca da cabeca. Estes Gltimos critérios, de energia e HIC, sendo os critérios a

serem minimizados, enquanto que os restantes devem cumprir as restricdes definidas pelos



valores limite selecionados, existindo, portanto, dois problemas de otimizacéo distintos a serem
resolvidos.

A resolucéo destes problemas de otimizagéo ird proporcionar os valores tedricos 6timos de
forca de controlo exercida pelo material constituinte do forro interno, independentemente de
constrangimentos de design do equipamento de protecao e tais valores sem possuirem qualquer

associagcdo a materiais existentes.

1.3. Estrutura dos Capitulos

O capitulo 1 é constituido por uma introducéo, objetivos e estrutura de capitulos da presente
dissertacéo.

O capitulo 2 é constituido pela reviséo bibliografica em si, onde s&o abordados trés temas

distintos, sendo estes “Capacetes de Motociclistas”, “Aceleragdo Linear Maxima e Head Injury

Criterion” e “Modelagao da Cabega Humana e Otimizagao”.

O capitulo 3 aborda os problemas, ferramentas e métodos de otimizacdo associadas a
Limiting Performance Analysis.

O capitulo 4 apresenta todos os resultados obtidos pela resolugdo dos problemas de

otimizag&o referidos no capitulo anterior, bem como a discussdo dos mesmos.

O capitulo 5 apresenta as conclusdes tomadas em relacédo a Limiting Performance Analysis
realizada e sugestdes de trabalhos futuros.



Capitulo 2 - Revisao

Bibliografica

Ao longo do presente capitulo encontra-se apresentada a revisdo bibliogréafica relacionada
com o tema de otimizacdo de capacetes de protecdo para motociclistas. Dentro deste capitulo
sdo abordados trés temas distintos, sendo estes “Capacetes de Motociclistas”, “Aceleragéo

Linear Maxima e Head Injury Criterion” e “Modelagao da Cabeca Humana e Otimizagéo”.

2.1. Capacetes de Motociclistas

2.1.1. Funcaodeum Capacete de Segurancaeasua
Eficiéncia

A funcéo principal de um capacete de seguranca € proteger a cabeca do utilizador de lesao
em caso de impacto, ou seja, protegé-la tanto de fratura do cranio como de leséo no cérebro.
Esta Ultima fungdo de protegéo é particularmente importante, visto que lesdes a nivel cerebral
sdo normalmente graves e podem provocar danos permanentes, tais como deficiéncias ou até a
morte do individuo (Fernandes e Sousa, 2013).

Como funcgéo secundéria, o capacete serve ainda como meio de protecdo contra efeitos

provocados por condi¢cdes atmosféricas e ruido, assegurando algum conforto ao utilizador.

Um estudo realizado por Liu et al. (2008) focou-se na meta-analise de 61 outros estudos,
0s quais examinaram a utilizacdo de capacete como meio de intervengdo, com resultados
abrangendo a morte e lesdo na zona da cabeca, pescoc¢o ou face do motociclista. Os estudos
analisados sao variados em detalhe e qualidade, sendo avaliados com base na consideragéo de
fatores de confusédo, como género e idade do utilizador, consumo alcodlico, velocidade e
condi¢cdes ambientais, bem como qual o tipo de capacete utilizado. Liu et al. (2008) chegaram a
conclusdo que sera apropriado constatar que a utilizagéo de capacetes de protecao reduz o risco
de lesdo na cabeca em 69% e de morte em 42%, sem qualquer resultado significativo relativo a
associagdo da utilizacdo de capacetes de protecédo na ocorréncia de les6es no pescogo ou lesdes

faciais.

Tais valores e conclus@es encontram-se em conformidade com outros estudos disponiveis
na literatura, como os realizados pela National Highway Traffic Safety Administration, os quais

indicam que a utilizacdo de capacetes de protecédo reduz a ocorréncia de lesao traumatica no
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cérebro em 67% (Vaca et al., 2007) e sao 37% mais eficientes na prevencédo de lesdes fatais
para motociclistas e 41% para lesbes fatais em passageiros de tais veiculos (National Highway
Traffic Safety Administration, 2008).

No entanto, verifica-se alguma resisténcia na comunidade motociclista quanto a utilizacéo
de capacetes e até mesmo ceticismo relativamente ao grau de protegdo que estes oferecem. Tal
situagdo chega ainda a apresentar-se como um problema a aplicacéo de legislacdo associada a
capacetes, tanto em paises desenvolvidos como em paises em desenvolvimento (Liu et al.,
2008). Tomando como exemplo os Estados Unidos da América, 19 estados possuem uma lei
universal de utilizacdo de capacetes de seguranca, 28 estados apenas exigem que certos
motociclistas utilizem capacete e 3 estados ndo possuem qualquer lei relativamente a utilizacao
deste equipamento (Insurance Institute for Highway Safety, Highway Loss Data Institute, 2018).
Algumas das preocupacdes comuns entre motociclistas dizem respeito a redu¢do do campo de
visdo ao utilizar um capacete, o risco de lesdo no pesco¢o em caso de acidente e até mesmo o

preco do equipamento.

Um dos estudos mais conhecidos, levado a cabo por Goldstein (1986), constatou que
motociclistas que utilizam capacetes de protecdo possuem um maior risco de sofrerem lesdo no
pescoco, justificando tal afirmacao com base no acréscimo de massa total sobre o pescoco, que
provoca uma maior flexdo e extensdo do mesmo em caso de impacto. Para além disso, Goldstein
(1986) afirma ainda que a utilizacdo de capacetes de seguranca apenas possui vantagem sobre
a severidade de lesdo na cabeca, sem qualquer influéncia na probabilidade de lesdo fatal,
constatando que a utilizacdo de capacetes sacrifica a prote¢do do pescoco pela protecdo da
cabeca. Contudo, para além destas conclusdes contrastarem com grande parte das pesquisas
publicadas, como os estudos referidos acima, varios autores criticam o trabalho desenvolvido
pelo mesmo, como Rice et al. (2016), que questionam extensivamente os resultados e métodos
de Goldstein e utilizam o mesmo conjunto de dados no seu estudo, concluindo que os capacetes
de seguranca sao bastante eficientes contra lesdo fatal, lesdo na cabeca e pouco a
moderadamente eficientes contra lesdo no pescogo.

Com base no supracitado, € seguro afirmar que a utilizacdo de capacetes de seguranga é
vantajosa para motociclistas, uma vez que se apresenta como o melhor equipamento de protecéo
para os mesmos em caso de acidente para uma zona do corpo de extrema importancia, a qual

se encontra extremamente vulneravel neste tipo de condi¢des.

2.1.2. Componentes Principais e Secundarios

de Capacetes

Presentemente, um capacete de seguranca moderno é composto por uma série de
componentes elementares, cada um com a sua fungdo. Estes componentes encontram-se

identificados na figura 2.1 e descritos posteriormente a mesma.



Outer Shell Liner (Foam)

4
<«

Ventilation System

Comfort Padding

Visor/Shield

Retention System

Figura 2.1: Componentes de um capacete de prote¢éo (extraido de Chang et al., 2003)

2.1.2.1. Casco (Outer Shell)

O casco é o0 componente que constitui a camada exterior do capacete e,
consequentemente, aquele que possui a maior rea exposta. O casco € um componente de
elevada rigidez, constituido por material termoplastico, como policarbonato e ABS, ou por
material compdésito, como por exemplo plastico reforcado com fibras de vidro e plastico reforcado
com fibras de carbono (Motorcycle Safety Foundation, 2014) (Chang et al., 2003).

A funcao principal deste componente é a de protecdo, servindo para distribuir a forca
resultante de um impacto por uma area tao grande quanto possivel, permitindo assim reduzir a

concentracdo de tensdes que atinge a cabeca (Fernandes e Sousa, 2013).

Outra funcao € a de absorver uma pequena quantidade de energia provocada pelo impacto,
normalmente entre 10 a 30% da energia total (Gilchrist e Mills, 1994) e reduzir a probabilidade

de penetragdo do capacete por um objeto afiado (Fernandes e Sousa, 2013).

O casco serve ainda para receber o forro interno, protegendo-o de desgaste abrasivo em
caso de impacto com superficies diversas, visto que o material normalmente utilizado para
constituir o forro tipicamente possui pouca resisténcia a abraséo e a penetracao (Richter et al.,
2001).

2.1.2.2. Forro Interno (Liner)

O forro interno encontra-se localizado dentro do casco e, em contraste com este, constitui
um componente com uma rigidez mais propicia a absorver uma grande quantidade de energia,
sendo normalmente constituido por polistireno expandido (Fernandes e Sousa, 2013), um

material leve e com excelentes propriedades de absorcédo de impacto (Chang et al, 2003).
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O forro interno tem como funcéo principal proteger a cabeca do utilizador ao absorver a
forca de impacto restante da que foi parcialmente absorvida e dispersa pelo casco, deformando-
se durante o respetivo impacto e prolongando o periodo de tempo até que a cabega do utilizador
atinja o repouso, provocando, deste modo, uma reducdo da sua aceleragdo e absorvendo a
maioria da energia de impacto, reduzindo a carga transmitida a cabeca (Fernandes e Sousa,
2013).

2.1.2.3. Almofada de Conforto (Comfort Padding)

A almofada de conforto encontra-se localizada sob o forro interno, revestindo-o, e é
constituida por espuma mole, flexivel e de baixa densidade (exemplos: PVC, PU de célula

aberta), sendo esta espuma ainda revestida com um tecido protetor (Chang et al., 2003).

Este componente tem como fungdo garantir o conforto do utilizador e um encaixe do
capacete na cabeca apropriado através da distribuicdo de forcas de contacto estético (Gilchrist
et al., 1988). Tal distribuicdo € importante pois, segundo Gilchrist et al. (1988), a distribuicdo
apropriada de forcas de contacto estéatico pode evitar dores de cabeca provocadas pela utilizagdo
do capacete, e o encaixe derivado desta distribuicdo influéncia a aceleracéo induzida na cabeca
(Chang et al., 2001).

2.1.2.4. Sistema de Retencao (Retention System)

O sistema de retencdo € uma faixa ou banda, a qual é colocada debaixo do queixo do
utilizador, normalmente constituido por tereftalato de polietileno ou nylon (Fernandes e Sousa,

2013), e encontra-se aparafusado ou fixo por rebites metalicos ao capacete (Chang et al., 2003).

A funcdo deste componente é a de fixar firmemente o capacete a cabeca do utilizador,

impedindo-o de ser separado indevidamente da mesma.
2.1.2.5. Visor (Visor/Shield)

O visor encontra-se fixo de maneira rotativa a parte frontal do capacete, sendo normalmente
constituido por material resistente e transparente (exemplo: policarbonato) com um revestimento

a prova de agua e riscos (Chang et al., 2003).

A funcdo deste componente é a de proteger a face do utilizador do vento, de objetos
suspensos no ar, tais como po e insetos, e de condi¢cdes atmosféricas diversas, permitindo que

o utilizador mantenha contacto visual de forma confortavel com o ambiente circundante.

2.1.2.6. Sistema de Ventilacao (Ventilation System)

O sistema de ventilagdo é composto por um conjunto de furos e aberturas estrategicamente
posicionados ao longo da estrutura do capacete de seguranca, podendo encontrar-se, por
exemplo, na parte superior do capacete e junto ao visor.



A funcéo do sistema de ventilagéo € a de proporcionar ao capacete um meio de ventilagéo,
permitindo que ar fresco seja direcionado para o interior do capacete e que o ar expirado pelo
utilizador e consequente humidade sejam ventilados para fora do respetivo capacete, reduzindo

a temperatura dentro do mesmo (Fernandes e Sousa, 2013).

2.1.3. Influéncia do Design do Capacete na
Prevencéao de Leséo

Um dos tipos de lesdo que ocorre em acidentes de motociclistas, sendo também o tipo de
lesdo mais comum (Fernandes e Sousa, 2013), € a leséo de cabeca fechada. Neste tipo de leséo,
a cabeca sofre um determinado impacto, sem a ocorréncia de fratura do cranio, existindo
compresséo do cérebro contra o crénio na zona de impacto e distensdo na zona oposta, pelo
que, posteriormente, o cérebro realiza o movimento oposto, distendendo na zona de impacto e
encolhendo na extremidade oposta. Tais movimentos sdo o resultado da colisdo do cérebro com
as paredes do cranio, os quais podem originar lesdes severas, como por exemplo a hemorragia,
a qual provoca o inchago do cérebro e aumenta a pressao dentro do cranio, levando a danos
subsequentes. Este tipo de situagcdo ocorre quando a cabega ndo € desacelerada
apropriadamente, ocorrendo picos de aceleracdo bastante elevados.

O design do capacete de seguran¢a é um fator de extrema importancia para prevenir este
tipo de lesdo. Shuaeib et al. (2007) identificaram que a rigidez e densidade do forro interno
revelam-se como sendo das variaveis mais importantes para garantir que a cabeca do utilizador
possa desacelerar de maneira adequada em caso de impacto, prevenindo assim lesGes severas.
Quando o material do forro interno tem pouca rigidez, a cabeca do utilizador pode, em caso de
impacto, esmagar este material completamente, e, ao entrar em contacto com o casco, a cabeca
para subitamente, visto que o que resta para além do forro interno se resume ao casco, o qual
possui elevada rigidez, originando elevadas aceleracdes a nivel cerebral e, consequentemente,
lesbes severas. Quando o material possui maior rigidez ou em caso de impactos de baixa
velocidade, verifica-se um problema semelhante, sendo a cabeca desacelerada e o seu
movimento interrompido subitamente, de maneira inapropriada. Logo, o comportamento do
capacete e da cabeca do utilizador ira depender ndo s6 das condi¢des do impacto em questao,
mas também das propriedades do capacete. Por exemplo, a espessura do forro ideal depende
bastante da velocidade de impacto da cabeca (Chang et al., 2003). A partir desta afirmacéo,
assume-se que 0s capacetes de seguranca proporcionam a melhor prote¢do para a velocidade
de impacto para a qual sé@o projetados, existindo um declinio no seu desempenho para outras
velocidades.

A espessura e rigidez do casco também se revelam como fatores importantes no design de
capacetes. A geometria do casco influencia a rigidez do mesmo. A rigidez na zona da coroa é
maior pelo facto de essa zona possuir uma curvatura convexa dupla (Gilchrist e Mills, 1994).
Sendo esta uma zona com maior rigidez em comparagdo com outros locais do casco, como as

extremidades do capacete por exemplo, um forro interno com menos rigidez deve encontrar-se



localizado na regido da coroa, a fim de compensar a elevada rigidez desta zona e tornar a
resposta do capacete independente do local de impacto (Mills et al., 2009).

Outro aspeto de relevo referente ao design do casco tem a ver com o atrito do mesmo com
a superficie de impacto, verificando-se que um coeficiente de atrito reduzido proporciona
beneficios consideraveis a nivel do desempenho do capacete, influenciando moderadamente
aceleracOes lineares e consideravelmente aceleracfes angulares (Finan et al., 2008). A sele¢éo
dos materiais apresenta-se também como um fator de relevo no design de capacetes de
seguranca. O casco, por exemplo, como foi previamente referido, absorve uma pequena porgéo
da energia de impacto, sendo a restante absorvida pelo material do forro interno e pela prépria
cabeca do utilizador quando o material do forro interno se encontrar completamente esmagado,
situacdo na qual as forcas de impacto desenvolvidas serdo bastante elevadas (Fernandes e
Sousa, 2013). Uma solucao para este problema é possuir um casco que absorve alguma energia
adicional durante o impacto (Pinnoji et al., 2010). Ao utilizar cascos constituidos por material
compdsito, este podem encontrar-se adaptados para fazer uso de mecanismos de cedéncia e
rutura, tais como a quebra de fibras e delaminagem da matriz do material, de modo a absorver
mais energia de impacto.

Os capacetes também s&o desenvolvidos tendo em consideracéo os requisitos das normas
referentes aos mesmos, algumas das quais encontram-se identificadas mais abaixo. Por
exemplo, o teste de absor¢éo de energia para capacetes de prote¢do de motociclistas € realizado
a uma velocidade de impacto de 7,5 m/s, de acordo com a horma ECE R 22.05 (ECE, 2002), o
que é adequado, visto que o intervalo da velocidade de impacto da cabeg¢a mais comum em
acidentes reais é de 5,83 m/s a 8,33 m/s (Richter et al., 2001). Contudo, existem normas, tais
como a Snell M2010 (2010), que requerem um teste de penetracdo, o que forca os designers de
capacetes de segurancga a desenvolverem cascos com maior espessura a fim de cumprirem os
requisitos do teste, dando origem a capacetes onde o casco pesa entre 6 a 8 vezes mais do que
o forro interno (Shuaeib et al., 2002), o que ndo € desejavel, pois tal situacdo pode originar
valores aceleracdo maiores na cabeca do utilizador em caso de impacto (Fernandes e Sousa,
2013).

2.1.4. Normas de Capacetes de Seguranca

Existem vérias normas que se relacionam com a conformidade de capacetes de seguranca
para motociclistas, mas todas estas possuem o0 mesmo objetivo principal, que é avaliar a eficacia
do capacete em caso de impacto, sendo exemplos dessa eficacia a capacidade de absorcéo de
energia, se 0 equipamento permanece na cabeca ao longo do impacto e, em certos casos, se 0
mesmo resiste a penetragao por objetos afiados. Para além de avaliarem a eficacia do capacete
em caso de impacto, este tipo de norma serve ainda como meio para avaliar outros parametros,
como ventilagdo, conforto, encaixe na cabeca, custo, aparéncia e disponibilidade (Fernandes e
Sousa, 2013). Estes documentos indicam aos fabricantes deste tipo de equipamento os
procedimentos necessarios a realizar a fim de ser possivel avaliar um capacete de seguranca,

para aferir se 0 mesmo proporciona, pelo menos, um nivel minimo de seguranc¢a ao utilizador.



Além disso, a identificacdo de um capacete como em conformidade com uma norma desta
natureza é um indicador de qualidade para o préprio utilizador.

De acordo com Fernandes e Sousa (2013) e Pratellesi et al. (2011), presentemente,
gualquer capacete de seguranca disponivel no mercado foi concebido para cumprir os requisitos
das normas associadas a este tipo de equipamento, logo estes documentos influenciam em
grande parte o design do capacete e, consequentemente, o desempenho do mesmo em caso de
acidente.

Abaixo encontram-se indicadas varias normas com o propésito de avaliar o desempenho
de capacetes de seguranca, bem como a regido de aplicacdo do documento (McIntosh e
Grzebieta, 2013).

e AS/NZS 1698 (Australia e Nova Zelandia);

e UN/ECE R 22.05 (Europa);

e Snell M2010 (Estados Unidos da América);

e Snell M2005 (Estados Unidos da América);

e USA DOT 571.218 (Estados Unidos da América);
e JIS T 8133 (Japao).

Embora o objetivo principal das normas seja o de assegurar o bom desempenho do
capacete, estas variam drasticamente em termos dos requisitos a serem cumpridos (Pratellesi et
al., 2011) (Fernandes e Sousa, 2013). Por exemplo, todas as normas exceto a ECE R 22.05
incluem um teste de resisténcia a penetragdo, no entanto, apenas esta possui um procedimento
de teste para projecdes na superficie do capacete e atrito, caracteristicas que podem criar forcas
rotacionais (McIntosh e Grzebieta, 2013). Note-se que embora existam diferencas nos requisitos
de desempenho e procedimentos entre normas, ndo existem provas de que capacetes em
conformidade com uma norma sejam melhores do que outros em conformidade com outras
normas (Mcintosh e Grzebieta, 2013), sendo ainda possivel conceber um capacete em

conformidade com uma norma e ndo conforme com outra (Fernandes e Sousa, 2013).

De referir ainda que as normas atuais ndo tomam em consideracdo a capacidade de
reducdo de aceleracdes angulares dos capacetes de seguranca. Tal observacado é relevante
visto que, segundo Johnson (2000), acelera¢c6es angulares ocorrem em todos os acidentes de

motociclistas e possuem um grande efeito sobre leses cerebrais.

Uma comparacdo entre as referidas normas foi realizada por McIntosh e Grzebieta (2013),
0s quais indicam quais as diferencas principais entre os testes, procedimentos e requisitos de
avaliacdo de capacetes de seguranca de cada documento. Contudo, ndo é um objetivo da
presente revisdo bibliografica descrever e comparar cada uma das normas detalhadamente,
sendo apenas necessario comentar qual a sua utilidade e a importancia das mesmas. No

entanto, a afericdo da absorcéo de impacto nos capacetes é de relevo para a presente revisao
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bibliografica, pelo que, de seguida sera resumidamente apresentada, servindo como exemplo a

norma em vigor na Europa, ECE R 22.05, e 0 seu respetivo teste de absorcéo de impacto.
2.1.4.1. NormaECER22.05e Testede Absorcéo de Impacto

Segundo Newman (2005), a norma ECE R 22.05 representa o estado da arte em termos de
especificacdes de desempenho na area de capacetes de seguranga para motociclistas, sendo
também a norma mais abrangente (Pratellesi et al., 2011), necesséria em cerca de 50 paises.

O principal objetivo da norma ECE R 22.05 (ECE, 2002) é apresentar provisfes para a
aprovacao de capacetes de seguranca e dos seus visores para condutores e passageiros de
motas e motocicletas, e proporciona uma série de testes com a finalidade de garantir que o
capacete testado cumpre os requisitos especificados. De acordo com Pratellesi et al. (2011), os
testes desta norma para avaliar o desempenho de um dado capacete de seguranca resumem-

Se a:

e Teste de absor¢do de impacto;

e Teste para projecdes do capacete e atrito superficial;
e Teste de rigidez;

e Teste dindmico do sistema de retencéo;

e Testes ao visor.

Embora varios tipos de teste se encontrem identificados, é de particular interesse o teste
de absor¢cdo de impacto. Este interesse é justificado pelo facto deste tipo de teste avaliar a
severidade de impacto (Pratellesi et al., 2011) e o objetivo do capacete de protecdo é o de
prevenir leséo na cabeca ao reduzir a quantidade de energia de impacto que chega a esta parte
corporal (Deck et al., 2003). Todas as restantes normas identificadas anteriormente possuem
algum tipo de teste de absorc¢do de impacto, particularmente contra uma bigorna plana (Mcintosh

e Grzebieta, 2013), 0 que sustenta o presente argumento.

Resumidamente, o teste de absor¢éo de impacto da ECE R 22.05 (ECE, 2002) é realizado
através da colocacgéo de um aparelho antropomarfico metéalico, que essencialmente € um objeto
com a forma da cabe¢a humana, equipado com um acelerémetro tridimensional dentro do
capacete a ser testado e posteriormente largar o conjunto sobre uma bigorna fixa a uma base. A
bigorna utilizada pode ser uma bigorna plana de a¢co ou uma bigorna em forma de lancil. O
aparelho antropomorfico encontra-se fixado a um sistema de apoio mével e o conjunto
capacete/aparelho antropomorfico é guiado por um sistema de orientagdo, 0 qual possui 0
minimo de influéncia na velocidade de impacto (no maximo 5% da velocidade de impacto tedrica
especificada para a realizacédo do teste). O mesmo capacete é utilizado para realizar testes em
pelo menos 4 pontos de impacto, sendo estes a area frontal, area lateral esquerda ou direita,
area traseira e a area com raio de 50 milimetros centrada com o eixo vertical e superficie exterior

do casco do capacete. A velocidade de impacto nestes pontos deve ser de 7,5 m/s. Um ponto
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adicional pode ser considerado para capacetes que possuam uma cobertura de protecao inferior
para a face, sendo essa a zona testada. O teste para este ponto é realizado posteriormente aos
testes realizados aos outros 4 pontos, numa bigorna de aco plana, com uma velocidade de

impacto de 5,5 m/s

De notar que a norma ECE R 22.05 néo requer que o referido teste seja realizado para dois
impactos consecutivos, ao contrario de todas as outras normas identificadas anteriormente
(MciIntosh e Grzebieta, 2013). Tal observacéo € importante visto que o material mais comum em
forros internos de capacetes € uma espuma EPS (Fernandes e Sousa, 2013), e segundo Shuaeib
et al. (2007) a espuma EPS apresenta-se como um material que funciona adequadamente

apenas no primeiro impacto.

Em termos de avaliagdo, a capacidade de absorcdo de impacto por parte do capacete de
seguranca €é determinada através do registo da aceleracdo transmitida ao aparelho
antropomarfico em relacéo ao tempo. A eficiéncia de absorcao € considerada satisfatoria quando
a aceleracao resultante, medida no centro de gravidade do aparelho antropomoérfico, ndo excede
0s 275 g e o critério de lesdo denominado Head Injury Criterion (HIC) ndo excede os 2400 g25.s
(ECE, 2002).

Visto que estes critérios sdo necessarios para aferir o desempenho de capacetes de acordo
com a norma ECE R 22.05 (ECE, 2002), tanto o critério de aceleracéo linear maxima e o HIC

serdo de seguida abordados e descritos na presente reviséo bibliogréfica.

2.2. Aceleracao Linear Maxima e
Head Injury Criterion

2.2.1. Aceleracao Linear Maxima

A aceleracao linear maxima, no contexto da presente dissertacdo, é o valor maximo de
aceleracdo linear atingido pelo centro de gravidade da cabe¢a humana, ou de um aparelho
antropomarfico, durante o impacto. Este valor é normalmente representado em multiplos de g,
sendo g a constante de aceleracdo gravitica, com valor de 9,81 m/s2. Normalmente é medida
sob a forma de aceleracéo resultante (ECE, 2002).

A aceleracao linear maxima apresenta-se como um dos critérios de lesdo na cabeca mais
simples, sendo apenas necessario comparar o valor da mesma com um valor limite que ndo pode
ser excedido. A partir desta comparacdo, podem ser desenvolvidas solu¢gbes para reduzir a
aceleracdo linear maxima, caso seja considerado necessario.

Uma das aplicacdes deste critério, conforme referido anteriormente, encontra-se na
aprovacao de capacetes de seguranca. Por exemplo, a norma ECE R 22.05 requer que o valor
de aceleracao linear maxima seja menor ou igual a 275 g em qualquer instante durante um dado

impacto (ECE, 2002). Além disso, todas as normas referidas anteriormente utilizam a aceleragao
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do centro de gravidade dos aparelhos antropomérficos como critério necessario para determinar
o0 desempenho dos capacetes de seguranca (Mclntosh e Grzebieta, 2013).

Varios estudos referentes a aceleracdo linear maxima foram realizados, nos quais a
probabilidade de ocorréncia de lesdo é correlacionada com o valor maximo da referida
aceleracdo. Por exemplo, King et al. (2003) estimaram que a probabilidade de ocorrer lesédo
cerebral traumatica moderada é de 25%, 50% e 75% para valores de aceleracao linear da cabeca
de 559 m/s2, 778 m/s? e 965 m/s?, respetivamente.

Contudo, a consideracéo da aceleracéo linear maxima da cabeca por si s6 ndo contabiliza
a duracédo do impacto, a qual foi demonstrada por Gurdjian et al. (1966) como um fator de relevo
para avaliacdo de severidade de leséo, verificando-se que a tolerancia da cabeca a aceleracao

diminui com o aumento da duracéo do impacto.

2.2.2. Definicao e Desenvolvimento do Head
Injury Criterion

Outro critério utilizado para avaliar o desempenho de capacetes de seguranca é o
denominado Head Injury Criterion (HIC), o qual toma em consideracéo os efeitos da aceleragéo
linear maxima e da distribui¢do e duragdo do impacto. Tal critério pode ser utilizado para aferir a
qualidade de capacetes de seguranga, conforme referido anteriormente na descricdo do teste de
absorcado de impacto segundo o especificado pela norma ECE R 22.05 (ECE, 2002). Contudo, a
utilizacdo do HIC ndo se encontra limitada a avaliagdo de capacetes de seguranca, tendo
aplicacdo na avaliacdo do desempenho de veiculos de transporte, tanto rodoviarios como
aéreos, e ainda como indicador de qualidade para superficies de desporto e de recreio (Balandin
et al., 2007).

Segundo Balandin et al. (2007), o HIC é um critério empirico integral que avalia a possivel
severidade de lesdo no cérebro humano induzida por um impacto em termos dos parametros
cinematicos que o caracterizam.

O HIC baseia-se em experiéncias biomecéanicas com o objetivo de investigar a influéncia
da intensidade e duracdo do impulso de aceleracdo provocado por impacto nas caracteristicas
de leséo cerebral. Este critério teve origem no trabalho pioneiro de Gurdjian e dos seus colegas
na Wayne State University, em Michigan, Estados Unidos da América, nos anos 50 (Gurdjian et.
al, 1953, 1964, 1966). As experiéncias realizadas consistiam em avaliar os efeitos da aceleracéo
na pressao intracraniana de caes, macacos e cadaveres humanos pela aplicagdo de golpes com
diversos pesos, sendo medidas, para além da referida pressao intracraniana, a duracao do
impulso de impacto e a aceleracdo média de um ponto de referéncia da cabeca da cobaia ao
longo do referido impulso de aceleracao. Os valores de pressao intracraniana indicavam o grau
de severidade de lesdo na cabeca. Foi feita uma distingdo entre dois graus de lesdo: maior e
menor. Dentro das lesdes maiores englobam-se 0s casos severos, nas quais as lesdes se
encontram associadas com alteracbes permanentes, com consequéncias como a morte ou

deficiéncia. As les6es menores englobam os casos menos severos, onde as alteracdes
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permanentes ndo ocorreram. Associando o grau de lesdo a aceleracdo média e duracao do
impulso de impacto de cada experiéncia, foi tracada a Wayne State University Cerebral
Concussion Tolerance Curve (WSTC), apresentada na figura 2.2, a qual separa as lesfes graves

das menores.
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Figura 2.2: Wayne State University Cerebral Concussion Tolerance Curve (extraido de
Balandin et al., 2007)

A partir deste grafico é possivel concluir que quanto maior for a duragéo do impacto menor

serd a tolerancia do cérebro a elevadas aceleragdes.

Se a referida curva for tragada na escala logaritmica, a mesma passa a ser representada

por uma linha reta, obtendo-se pelo método dos minimos quadrados a seguinte equagéo:

2,5log(a) +log(At) =3 e a*> At =1000 (2.1)

onde log é o logaritmo de base 10, a é a aceleracdo média e At é a duracdo do impulso de
impacto (Balandin et al., 2007)

Gadd (1966), tendo por base a equagéo (2.1), desenvolveu um critério de lesdo que integra
o impulso obtido de tal modo que toma em consideracgéo tanto a intensidade da aceleracdo como
a duracgdo do impulso. A expressdo desenvolvida (2.2) € denominada como Gadd’s Severity

Index, onde a é a intensidade da aceleracgédo instantdnea do centro de massa do cérebro em g,
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n é o fator de peso maior do que 1, t é o tempo em segundos e t; e t, S80 0s instantes inicial e

final do impulso de impacto, respetivamente.
GSI = fff[a(t)]ndt (2.2)

O fator de peso utilizado para aplicar o indice de severidade para estimar uma leséo interna na
cabeca, por golpes frontais, possui um valor de 2,5, com base no declive da WSTC (Gadd, 1966).
O valor para ocorréncia de contusdo por impacto frontal utilizando o indice de severidade
apresentado é de 1000 g2°.s.

Mais tarde, Versace (1971) realizou uma reviséo a este critério, analisando a relacéo entre
a WSTC e GSI, propondo um novo critério com base na aceleracdo média, apresentado pela
equacao (2.3), onde a expressao dentro dos paréntesis retos é a aceleragdo média ao longo do

periodo de tempo especificado.

VSI = [ ) ttlz a(t)dt]z'5 (t, — t;) (2.3)

1
tr—ty

De referir que esta expressdo € equivalente a expressado apresentada na equacao (2.1), visto
gue é o produto da aceleragdo média com a duragéo do impulso de impacto. O valor limite para
este critério, a partir do qual existe grande risco de ocorréncia de leséo severa a nivel da cabeca,
é também de 1000 g2°.s.

Posteriormente, a National Highway Traffic Safety Administration (1972) prop6és o Head
Injury Criterion (HIC), dado pela equacéo (2.4).

HIC = max {[ ! f:lz a(t)dtr'5 (t, — tl)} (2.4)

t1,ta,ta—t1<A (Lta—t1

onde A é um parametro de tempo com valor constante. Normalmente em testes de impacto os
valores utilizados para este pardmetro sdo 15 ms ou 36 ms (Sanchez et al., 2012).
Essencialmente, o HIC é uma versao atualizada do critério proposto por Versace (1971), em que
o intervalo de tempo dado por t, —t; ndo é um valor fixo, mas sim um valor que favorece a
maximizacdo da equagéo (2.4), a fim de evitar um resultado final subestimado, caso o impulso
de impacto envolva intervalos de tempo nos quais a intensidade da aceleracéo é bastante menor
do que o seu valor maximo (Balandin et al., 2007). Como tal, o intervalo de tempo t, —t;
representa todos os intervalos de tempo possiveis, desde que estes sejam menores ou iguais ao
parametro temporal A. O valor limite para esta expressao € também 1000 g25.s, sendo que para
valores acima deste limite espera-se a ocorréncia de lesbes severas a nivel da cabeca

(Fernandes e Sousa, 2013).
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Os testes de medicao de HIC sdo normalmente realizados utilizando trés acelerémetros

colocados no centro de massa de um aparelho antropomérfico (Balandin et al., 2007).

2.2.3. Valores de HIC e Probabilidade de Lesao

Embora o valor limite do HIC seja 1000 g25.s, tal ndo quer dizer que, para acidentes onde
o valor de HIC medido seja superior a este, a vitima sofra lesdes severas ou moderadas.
Consequentemente, um valor de HIC registado abaixo dos 1000 g2°.s ndo quer dizer que a vitima
se encontra isenta de qualquer lesdo. O critério HIC é simplesmente uma medi¢do para
determinar a possivel severidade de lesdo a nivel da cabeca, quando esta sofre um impacto, e
ndo uma garantia da ocorréncia ou ndo da mesma.

Prasad e Mertz (1985) desenvolveram um conjunto de curvas que associam o valor de HIC,
ndo s6 a probabilidade de lesdo, como também a severidade da mesma. Essas curvas

encontram-se representadas na figura 2.3.
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Figura 2.3: Probabilidade de Leséo vs Valor de HIC (extraido de Eager e Chapman, 2007)

O eixo das abcissas representa o valor de HIC em g25.s e o0 eixo das ordenadas representa
a probabilidade de leséo.

Note-se que as curvas encontram-se identificadas com um cédigo “MAIS” seguido de um
algarismo. Este cédigo refere-se a Maximum Abbreviated Injury Scale, que representa o valor
maximo de lesdo para uma parte do corpo humano, neste caso para uma porcdo da cabeca,
segundo a Abbreviated Injury Scale (AIS). A AIS é um sistema de classificacao de leséo global,

com base anatémica, o qual classifica cada lesao por regido corporal de acordo com a sua
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importancia numa escala de 1 a 6 (NSW Institute of Trauma and Injury Management, 2018). A
tabela 2.1 representa os valores pelos quais a AlS classifica lesdes na cabeca segundo a sua

severidade, de acordo com a atualizacdo de 1985.

Tabela 2.1: Valores AIS, severidade de lesdo e avaliacao (adaptado de Civil e Schwab, 1988)

Cédigo AIS Leséo Exemplo

AlS 1 Menor Dor de cabega/tonturas.

Letargia, perda de consciéncia por menos de 1

AIS 2 Moderada hora, amnésia.

Perda de consciéncia entre 1 a 6 horas ou menos
Severa (Sem Perigo de | de 1 hora com défice neuroldgico, fratura da base
AIS 3 Vida) do cranio, contusdo cerebral, hemorragia

subaracnoidea.

Perda de consciéncia entre 6 a 24 horas ou entre

Severa (Com Perigode |1 @ 6 horas com défice neurolégico, cranio

AIS 4 Vida) fraturado com depressdo maior do que 2 cm,
hematoma intracraniano menor que 100 cc.
Perda de consciéncia por mais do que 24 horas,
AIS 5 Critica hematoma intracraniano maior que 100 cc, lesao
no tronco encefélico.
Esmagamento/laceracdo do tronco encefélico,
AIS 6 Maxima

decapitacéo.

Assim, com base na informacado proporcionada, uma medi¢cdo HIC com um valor de 1000
g%5.s é equivalente a uma probabilidade de lesdo na cabega menor (MAIS 1) de 99,5%, de lesdo
moderada (MAIS 2) de 89%, de lesdo severa sem perigo de vida (MAIS 3) de 55%, de leséo
severa com perigo de vida (MAIS 4) de 18% e de lesao critica (MAIS 5) de 3%, para um adulto

do sexo masculino normal (Eager e Chapman, 2007).

2.2.4. LimitacOes do HIC e sua Adequabilidade

como Critério de Lesao

Embora o HIC seja utilizado como uma métrica de desempenho em normas associadas a
capacetes de seguranca, existem varias limitagdes presentes no mesmo que pdem em questdo

a sua viabilidade como critério de previsdo de leséo.
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Num workshop sobre critérios para lesdo cerebral e normas de capacetes, foram
apresentadas as principais limitacdes e desvantagens da utilizacdo do HIC (Fenner et al., 2005).

Uma das maiores limitagBes relaciona-se o facto do HIC apenas considerar a aceleracao
linear, desprezando a aceleracdo angular, embora esta aceleracdo seja considerada a causa de
vérias lesbes severas na cabeca (Fernandes e Sousa, 2013). Unterharnscheidt e Higgins (1969)
realizaram estudos onde cabecas de primatas foram sujeitas a acelera¢cdes angulares,
verificando-se que era possivel provocar, através das mesmas, hematoma subdural, rutura de
veias entre o cranio e o cérebro, lesdes cerebrais e até mesmo lesdes a nivel da coluna. Johnson
(2000) indica que a aceleracdo angular encontra-se presente em todos os acidentes de
motociclistas, e que esta possui grande influéncia sobre lesdes cerebrais.

Outra limitagéo é que o HIC apenas deve ser utilizado como uma medicdo para impactos
frontais, ndo se encontrando, portanto, projetado para considerar impactos laterais. Newman
(1986) indica a sugestdo, com justificacdo, de que a toleréncia da cabeca difere de acordo com
a dire¢do de impacto, indicando ainda que um individuo pode possuir valores de tolerancia a
aceleragéo criticos para cada um dos graus de liberdade. Hutchinson et al. (1998) também indica
esta caracteristica do HIC como uma limitacao do critério.

O HIC também néo toma em consideragéo o tipo de lesdo nem as varia¢des da massa do
cérebro, algo que foi apontado por Hutchinson et al. (1998). Chamouard et al. (1986) realizaram
uma série de testes em cadaveres e constataram que, quando eram observadas fraturas
cranianas, o valor de HIC era menor e que as lesdes eram maiores do que quando ndo ocorria
fratura, o que indica que o tipo de lesdo presente na cabeca deve ser considerado. Ja Ommaya
et al. (1967) verificaram que a aceleragdo angular e respetivos limites de lesdo encontram-se
relacionados com a massa do cérebro.

Entre outras limitagbes encontram-se a interpretagdo de um impulso de aceleracdo perigoso
dentro de um impulso seguro, ao desprezar dados fora dos dois pontos escolhidos para o célculo,
e as unidades da medi¢do, as quais sao referidas como absurdas (Fenner et al., 2005).

Embora o HIC possua vaérias limitagcdes e desvantagens, este critério pode ser de grande
utilidade. Deck et al. (2003) afirmam que o HIC é capaz de representar o nivel de severidade
global de um impacto e o potencial nivel de lesdo na cabec¢a. Hopes e Chinn (1989) indicam
também que o HIC é util para comparar aparelhos de seguranca que absorvam energia. Marjoux
et al. (2008) realizaram uma comparacao entre diversos critérios de lesao, entre os quais o HIC,
utilizando dados de 61 acidentes reais, tendo verificado que os resultados obtidos ao utilizar o
HIC séo tdo adequados quanto os obtidos com o critério Head Impact Power (HIP), para fratura
craniana, e ligeiramente inferiores para considerar lesbes cerebrais moderadas. Verificaram
ainda que para acidentes mais violentos as aceleracdes angulares eram desprezaveis em
comparacdo com as aceleracbes lineares, o que pode justificar a obtencdo de melhores
resultados com a utilizacdo do HIC em comparacdo com o HIP, para a previsdo de lesdes
neurolégicas severas. Ainda no referido workshop (Fenner et al., 2005), indicaram que entre as
vantagens do HIC encontra-se a consideracéo tanto da aceleragdo maxima como do fator de

duracao de tempo, em contraste com o critério de aceleragéo linear maxima. Outra vantagem é
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que ja existem curvas de risco desenvolvidas para o HIC, conforme previamente indicado
(Prasad e Mertz, 1985).

Com base no que foi referido, € possivel concluir que o HIC ndo pode ser considerado como
um critério de previsao de lesdo adequado, pois possui uma série de desvantagens que o tornam
limitado. No entanto, o HIC ainda assim possui caracteristicas de utilidade e, independentemente
da opinido do utilizador do critério, tera de ser sempre utilizado para avaliar o desempenho de
capacetes em conformidade com varias normas de avaliacdo de desempenho, como é o exemplo
da ECE R 22.05 (ECE, 2002), a qual requer que o valor de HIC para os testes realizados seja

inferior a 2400 g25.s, conforme previamente referido.

2.3. Modelacao da Cabeca Humana
e Otimizacao

2.3.1. Otimizacao de Capacetes e Categorias de

Modelos da Cabeca Humana

E evidente que os capacetes de seguranca sdo um equipamento de extrema importancia e
de utilidade para motociclistas, proporcionando um meio de protecdo que absorve parte da
energia de impacto, reduz a aceleragdo maxima atingida pela cabeca e evita completamente ou,
pelo menos, parcialmente a ocorréncia de lesdo em caso de acidente, podendo até prevenir a
morte do utilizador. Contudo, a maneira exata pela qual os capacetes protegem a cabeca ainda
nao é completamente compreendida (Fernandes e Sousa, 2013), sendo de referir que hoje em
dia os capacetes de seguranga séo desenvolvidos para reduzir os valores de desacelera¢édo dos
aparelhos antropomoérficos utilizados em testes e ndo se encontram otimizados para reduzir a
lesdo na cabeca (Deck et al., 2003), o que sugere que este tipo de equipamento pode ser
melhorado.

Segundo Fernandes e Sousa (2013), a otimizacdo de capacetes de segurancga teve inicio
com base em investigacdo experimental, sendo que os resultados encontravam-se limitados a
variacdo de poucos parametros relacionados com o impacto, como por exemplo, a velocidade
de impacto, verificando-se que a variacdo de parametros relacionados com 0s capacetes era
uma atividade impraticavel, devido aos recursos necessarios para a producdo de amostras de
teste. Tais problemas foram superados com a introducdo de modelos matematicos, os quais
provaram ser ferramentas extremamente importantes para compreender melhor os mecanismos
de impacto de capacetes e de lesdo na cabeca (Fernandes e Sousa, 2013).

Uma revisdo da literatura realizada por van den Bosch (1998) apresenta uma série de

categorias de modelos matematicos da cabeca humana, sendo possivel identificar:

e Modelos analiticos:
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Os modelos analiticos sdo completamente descritos através de equacdes matematicas
gue representam as caracteristicas fisicas de um sistema, como por exemplo as
caracteristicas mecanicas ou as caracteristicas materiais. O primeiro modelo analitico da
cabeca foi introduzido por Anzelius (1943), o qual representa a cabeca como uma cobertura
esférica rigida e o cérebro como um fluido sem viscosidade. Dentro deste tipo de modelo é
possivel realizar analise de distribuicdes de tensdo e deformagédo (van den Bosch, 1998),
de duracdo de impacto e aceleracdo maxima da cabeca (Young, 2003) e perda de energia
(Lietal., 2017). Entre as limitacdes deste tipo de modelo destaca-se a geometria do mesmo,
pois até a data nenhum dos modelos analiticos existentes consegue tomar em consideracao
a espessura e curvatura real do cranio (Li et al.,, 2018). Contudo, estes modelos s&o
vantajosos para se obter uma solucdo para um dado problema rapidamente, especialmente
guando comparados com modelos da cabeca com base em elementos finitos, os quais

necessitam de importantes recursos computacionais para proporcionarem solucdes.

Modelos de parametros discretos:

Os modelos de parametros discretos sdo modelos que representam a cabec¢a por uma
combinacdo de massas, molas e amortecedores, sendo possivel distinguir entre modelos
translacionais, como os de Hodgson e Patrick (1968) e de Stalnaker et al. (1985), os quais
consideram apenas componentes translacionais, e modelos rotacionais, como o
desenvolvido por Stalnaker e Low (1987), o qual considera tanto componentes
translacionais como componentes rotacionais. Normalmente estes modelos podem ser
resolvidos através da utilizacao de teorias de dindmica e vibra¢des, como a andlise modal
(Willinger et al., 2000). Segundo Fernandes e Sousa (2013) estes modelos séao
considerados Uteis em estudos paramétricos e sdo capazes de proporcionar uma previsao
mais rapida e barata do que métodos empiricos, mas, no entanto, as solucdes
proporcionadas por estes modelos possuem vantagens limitadas, sendo um exemplo dessa
limitacdo a incapacidade de representar determinadas caracteristicas de impacto presentes
em acidentes reais.

Modelos de elementos finitos:

Segundo van den Bosch (1998), os modelos de elementos finitos comecaram a ser
utilizados no campo de pesquisa de biomecéanica da cabeca nos anos 70 e, de acordo com
Li et al. (2017), os modelos de cabeca para simulacdo de impactos mais recentes séo
construidos com base neste método. Estes modelos possuem varias vantagens no que toca
a sua utilizacao, pois incluem detalhes da cabeca humana e proporcionam uma quantidade
extensa de informacao relativamente a distribuicdo de tensfes, propagacao de ondas e
dissipacédo de energia em varias partes da cabega (Li et al., 2017). Outro aspeto notavel dos
modelos de elementos finitos é a possibilidade de considerar a variacdo da espessura do
cranio, entre outras caracteristicas anatémicas da cabeca, a um grande nivel de detalhe.

Fernandes e Sousa (2013) apresentam uma descricdo da evolucdo de modelos de
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elementos finitos aplicados para estudo do desempenho de capacetes de seguranca e
previsdo de lesdo na cabeca, referindo uma vasta gama de publicacbes com objetivos
distintos, sendo exemplos o estudo do efeito da velocidade de impacto e otimizacdo com

base em critérios biomecanicos de lesao.

De acordo com o supracitado, é obvio que os modelos da cabega construidos com base no
método de elementos finitos apresentam caracteristicas vantajosas e mais desejaveis quando
comparados com as restantes duas categorias. No entanto, os modelos de elementos finitos
necessitam de um tempo de computacao consideravel para gerarem solucdes. Como tal as
restantes duas categorias apresentam-se como solucdes apelativas para se realizarem estudos

de maneira mais agilizada.

Independentemente do caso, a qualidade destes modelos mateméticos encontra-se sempre
dependente dos parametros de materiais utilizados, sendo vital que os mesmos sejam corretos
(van den Bosch, 1998), a fim de garantir a fidelidade dos modelos em questéo.

2.3.2. Translational Head Injury Model

Entre as diferentes categorias de modelos matematicos apresentados acima, os modelos
de parametros discretos apresentam-se como uma opc¢ao interessante para realizar estudos de
otimizacao, pois ndo sO representam a cabeca humana por elementos simples como podem ser
utilizados para gerar resultados de maneira agilizada, quando comparados a utilizagéo de outros
tipos de modelos, como € o caso para 0os modelos da cabe¢a com base em elementos finitos.

Um dos modelos de parametros discretos de relevo é o Translational Head Injury Model
(THIM), apresentado por Stalnaker et al. (1985).

Este modelo foi desenvolvido como uma melhoria a um outro modelo utilizado para
determinar um critério de lesdo denominado Mean Strain Criterion (MSC), o qual relaciona a
deformacgdo média prevista pelo modelo a niveis de lesdo na cabeca (Stalnaker et al., 1985). O
MSC baseia-se numa série de experiéncias de impedancia mecénica que permitiram a
caracterizagdo da cabeca por duas massas acopladas através de uma mola e um amortecedor,
montados em paralelo (Stalnaker et al., 1985). A figura 2.4 apresenta este modelo de parametros

discretos, bem como os parametros de cada um dos seus elementos.
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Figura 2.4: Modelo associado ao MSC e respetivos parametros (extraido de Stalnaker et al.,
1985)

Para o MSC foi assumido, com base em estudos envolvendo primatas, que para seres
humanos, deformacdes provocadas por impacto de valor igual iriam proporcionar o mesmo nivel
de lesdo na cabeca, independentemente da diregcdo do impacto, pelo que o modelo de
impedancia da cabeca pode, deste modo, ser determinado para qualquer direcao (Stalnaker et
al., 1985)

Os valores dos parametros do modelo foram obtidos ao encaixar a impedancia mecéanica
do modelo da cabeca com a impedancia de primatas e cadaveres determinada
experimentalmente para véarias direcées de carga (Stalnaker et al., 1987). Contudo os modelos
originais ndo possuiam boa compatibilidade com os dados de impedancia experimentais, pelo
que foi realizada uma nova analise dos modelos e os mesmos foram modificados ao introduzir
um novo elemento de amortecimento em série com a mola, a fim de atingir uma boa
compatibilidade entre os modelos e os dados experimentais (Stalnaker et al., 1985). O modelo

resultante encontra-se apresentado na figura 2.5.

C,

F (t) M, M,

Figura 2.5: Translational Head Injury Model (extraido de Stalnaker et al., 1987)
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Este modelo melhorado é um modelo de pardmetros discretos unidimensional com trés
graus de liberdade, composto por duas massas, uma mola e dois amortecedores. A mola K e o
amortecedor C; encontram-se ligados em série enquanto que o amortecedor C, encontra-se
montado em paralelo com o conjunto mola K-amortecedor C,. As equa¢fes que governam o

modelo THIM, apresentado na Figura 2.5, séo as seguintes:

F=MX +KX, —X3)+C,(X, — X,) (2.5)
MoX, = (X5 — X2) + C, (X, — X3) (2.6)
K(X1 - Xs) = C1(X3 - Xz) (2-7)

onde F é a forca aplicada a massa M, e X;, X; e X, representam o deslocamento, velocidade e

aceleracdo, respetivamente, de cada um dos graus de liberdade i = 1; 2; 3.

Com esta modificagdo ao modelo original, 0 MSC foi atualizado para o New Mean Strain
Criterion (NMSC), que é um critério que utiliza diferentes equacdes de leséo de acordo com a
direcdo de impacto. Estas equacdes relacionam a deformac¢do com a taxa de deformacéo, para
proporcionar um nivel de lesdo para comparagédo com a Abbreviated Injury Scale (AlS), segundo
um método especifico, detalhadamente descrito por Stalnaker et al. (1985).

Relativamente ao modelo THIM, como este € um modelo de pardmetros discretos, 0s
valores destes pardmetros, nomeadamente da mola, das massas e dos amortecedores, irdo
determinar a resposta dindmica do modelo (ShinSub, 1992) e todas as propriedades da cabeca
sdo partilhadas pelos elementos do modelo, ndo podendo ser atribuida uma caracteristica fisica
da cabeca a um dado elemento do modelo (Stalnaker et al., 1987). Contudo, os elementos do
modelo THIM possuem uma interpretacao fisica associada aos mesmos. Segundo Balandin et
al. (2001):

e A soma das massas M; e M, representa a massa total da cabeca;

e A massa M, representa a massa do cranio que sofreu impacto;

e A massa M, representa a massa do cérebro e dos 0ssos da cabeca que néo se
encontram incluidos na massa M;;

e A mola com o coeficiente de rigidez K e o amortecedor com o coeficiente de
amortecimento ¢; modelam as propriedades mecéanicas dos 0ssos;

e O amortecedor com o coeficiente de amortecimento C, representa as propriedades

dissipativas do cérebro.

A determinacéo dos paradmetros do modelo foi feita de maneira semelhante & do modelo

associado ao MSC, ou seja, ao tentar-se obter uma boa compatibilidade entre a impedancia

23



mecanica do modelo e a impedancia mecanica dos dados experimentais. Foi realizado um
estudo paramétrico do modelo THIM em 4 dire¢des de impacto distintas, sendo estas a Anterior-
Posterior (A-P), Posterior-Anterior (P-A), Esquerda-Direita (L-R) e Superior-Inferior (S-I), para
determinar os valores dos elementos do modelo que proporcionam a melhor compatibilidade com
os dados experimentais de impedancia mecéanica (ShinSub, 1992). Foi possivel observar uma
excelente compatibilidade entre 0 NMSC com os dados experimentais quando comparados ao

modelo antigo (Stalnaker e Rojanavanich, 1990).

Contudo o critério NMSC necessitava de um valor limite para a taxa de deformacéo para
que estas ndo acumulassem ao longo do tempo, no caso de taxas de deformacédo bastantes
baixas. Adicionalmente, a dispersao de dados de lesdo de cadaveres para impactos de diferentes
direcBes pode levar a mais do que uma fungéo de previsdo de lesédo (Stalnaker e Rojanavanich.,
1990). Por esta razdo, Stalnaker et al. (1987) introduziu um conjunto de critérios com melhor

desempenho, denominado Translational Energy Criteria (TEC).
2.3.3. Translational Energy Criteria

Os Translational Energy Criteria (TEC) foram apresentados por Stalnaker et al. (1987) como
um conjunto de critérios adequados para serem utilizados juntamente com o modelo de
paradmetros discretos THIM. Estes critérios baseiam-se na energia dissipada ou armazenada
pelos elementos do modelo, e foram desenvolvidos com base nos dados de 37 testes de impacto
lateral na cabeca de primatas.

ShinSub (1992) descreve o funcionamento do modelo THIM e a sua relagdo com os TEC.
Quando um dado modelo THIM é estimulado por um impacto, a energia cinética do mesmo é
transmitida para a massa M;, que por sua vez é transferida para a mola K e para o
amortecedor C,. A mola K armazena alguma da energia cinética na forma de energia potencial e
transfere a restante para o amortecedor C,. Por sua vez, o amortecedor C, dissipa alguma da
energia como calor e transfere a restante para a massa M,, a semelhan¢a do amortecedor C,,
que também dissipa alguma da energia cinética, no outro percurso em paralelo com o conjunto
mola-amortecedor, e transfere a restante energia para a massa M,. A mola ird absorver grande
parte da energia, em casos de impacto de pouca duracéo, quando comparado a impactos de
longa duragdo com o mesmo nivel de energia inicial. Apds a energia potencial na mola atingir o
seu limite, é libertada de volta para o sistema até o equilibrio ser restaurado, sendo a energia
potencial dissipada pelos amortecedores ou transferida para a massa M; ou M, como energia
cinética.

Nos TEC, a energia dissipada pelo amortecedor C, encontra-se correlacionada com leséo
no cérebro e poténcia armazenada na mola K encontra-se correlacionada com a ocorréncia de
fratura do cranio (ShinSub, 1992).
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2.3.3.1. TEC e Lesao Cerebral

No modelo THIM, é assumido que o amortecedor C, representa as propriedades neuronais
da cabeca (Stalnaker et al., 1987). De acordo com Stalnaker et al. (1987), em casos de impacto
contra uma superficie almofadada, o amortecedor C; é capaz de dissipar a maior parte da energia
libertada pela mola K. Porém, em casos de impacto contra uma superficie rigida, a quantidade
de energia libertada pela mola K pode ser bastante maior quando comparada a casos de impacto
almofadado, e, como tal, o amortecedor C; € incapaz de dissipar a maioria da energia libertada
pela mola K. Nesta situacdo, a restante energia é transferida para o amortecedor C, por meio

das massas.

Independentemente de ocorrer impacto contra uma superficie almofadada ou rigida,
Stalnaker et al. (1987) afirmam que a quantidade de energia dissipada pelo amortecedor C, pode
ser diretamente correlacionada com a severidade de lesdo na cabeca, mais especificamente,

com contusao cerebral.

A avaliacao do nivel de leséo para contuséo cerebral, ao utilizar os TEC, é realizada através
da Equivalent Abbreviated Injury Scale (EAIS), a qual possui a mesma interpretacao fisica que a
codificacdo AIS padréo de 1985 (ShinSub, 1992). Esta escala ja se encontra apresentada na
tabela 2.1.

O nivel de leséo cerebral com base na energia dissipada pelo segundo amortecedor C, é

dado por:

EAIS = a.\[EC, (2.8)

onde:

e EAIS — nivel de lesdo equivalente a escala AlS;
e o - constante de lesdo do TEC, a qual para adultos é 4,14;

e EC; - Energia dissipada pelo segundo amortecedor Co.

2.3.3.2. TEC e Fratura do Cranio

Também no modelo THIM é possivel identificar a mola K e o amortecedor C; conectados
em série, como um conjunto que representa a rigidez ndo linear do cranio (Stalnaker et al., 1987).
Para que ocorra fratura craniana € necessario que a tensao localizada no cranio, no ponto de
impacto, atinga um valor critico, valor esse que € uma fun¢éo tanto da carga maxima como da
taxa a que a carga € aplicada (Stalnaker et al., 1987). Tal tenséo ird provocar deformagées no
cranio, pelo que a combinacdo carga-deformacéo, identificada como energia, e a sua taxa

encontram-se relacionadas com a poténcia armazenada na mola K (Stalnaker et al., 1987). Deste
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modo, quando energia é transmitida para o sistema num curto intervalo de tempo, a energia ndo
é dissipada, e o cranio ira ceder. Logo, o parametro que é relacionavel com esta situacdo € a

poténcia armazenada na mola K.

Os TEC proporcionam, portanto, um meio para prever a lesdo. A probabilidade de

ocorréncia de fratura craniana (POSF) é dada por:
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100 [ S5
POSF = =X )8 2 dé =50x% [erf (ﬁ) + erf(a)] (2.9)
5=k (2.10)

e PW - Poténcia da mola K;
e a —constante de lesdo do TEC, que para adultos é 4,14;
e |, 0 — Média e desvio padrdo, respetivamente, de uma distribuicdo normal;

e erf —Funcao de erro de Gauss.

A média e desvio padrao da distribuicdo normal sédo determinados com base nos dados de
acidentes reais. O mesmo é realizado com a constante de lesdo (ShinSub, 1992). Stalnaker e

Rojanavanich (1990) apresentam valores de 7365 W e 700 para p e o, respetivamente.
2.3.4. Estudos de otimizacao de capacetes
utilizando o THIM e TEC

Foram identificados dois estudos de relevo que utilizam o modelo THIM como base para
otimizacdo de capacetes. O primeiro foi realizado por Balandin et al. (2001) e o segundo por
Cheng et al. (1999). Nestes estudos o forro interno do capacete de protecdo € substituido por
forcas de controlo. Consequentemente, ambos os estudos partem do mesmo principio para
realizar a otimizacdo do sistema, que é encontrar a forca de controlo 6tima, por métodos de
otimizagdo computacional, de modo a que um dado critério de desempenho seja minimizado,
enquanto que outros critérios de desempenho, que se encontram restringidos a valores limite,
ndo podem ser ultrapassados. Estes critérios de desempenho séo fungdes, tipicamente critérios
de lesdo, dependentes da resposta do sistema, dos seus elementos e dos valores da forca de
controlo aplicada. Dentro dos critérios utilizados para a realizacdo destes estudos encontram-se
a aceleracdo maxima atingida pela cabeca, o deslocamento méaximo atingido pela parte do cranio
que sofreu o impacto, e os TEC, ou seja, a poténcia maxima armazenada pela mola e a energia
dissipada pelo amortecedor €, do modelo THIM. Estes dois Ultimos critérios representam a
poténcia maxima desenvolvida na parte do cranio que sofreu impacto e a energia total transmitida
ao cérebro (Cheng et al., 1999), (Balandin et al., 2001). De referir que Balandin et al. (2001)

26



apenas utilizam parte dos TEC para a realizacao do seu estudo, pois embora refiram o critério
de energia total transmitida ao cérebro como resultado de impacto, ndo o utilizam nem como
critério a ser minimizado nem como critério sujeito a restricdes.

Portanto, para os referidos estudos, os problemas a resolver sdo essencialmente
problemas multicritério, em que todos os critérios, com a exceg¢do de um, séo transformados em
restricdes de modo a garantir que se situam abaixo de valores limite desejados, enquanto que o
Unico critério nao sujeito a restricdes € minimizado. Estes problemas séo identificados como
problemas de Limiting Performance. O resultado teérico final serd o melhor possivel entre todas
as restantes possibilidades.

Ambos os estudos focam-se em duas situa¢Bes de impacto distintas, a primeira quando a
cabeca protegida por um capacete atinge uma superficie rigida e a segunda quando a cabeca
protegida é atingida por um projétil de massa constante. Adicionalmente, é de referir que o estudo
realizado por Cheng et al. (1999) é mais extenso e abrangente do que o realizado por Balandin
et al., (2001), incluindo mais critérios para avaliacdo, conforme referido acima, e mais dire¢des
de impacto estudadas, bem como outro modelo da cabe¢a humana para além do THIM. Para a
presente dissertagdo € de interesse apenas 0 caso em que a cabeca atinge uma superficie rigida,
especificamente na direcdo A-P (anterior-posterior), visto que esta serd a situacéo a realizar na
presente dissertacdo, conforme sera descrito no capitulo seguinte.

A otimizacdo de capacetes a partir da minimiza¢&@o de critérios permite ao utilizador obter
as melhores caracteristicas do capacete de protecdo, com variagdes dependentes dos critérios
a serem minimizados, das restricbes a outros critérios utilizados e das préprias condi¢cbes de
impacto.

No entanto, ambos os estudos possuem limitagdes. Primeiro, Balandin et al. (2001) n&o
utilizam a energia transmitida ao cérebro como critério a ser minimizado nem como restricdo ao
problema e, como tal, ndo utilizam a totalidade dos TEC. Cheng et al. (1999) utilizam esta
componente dos TEC, no entanto, desprezam um dos critérios essenciais para o
desenvolvimento de capacetes certificados, o HIC, enquanto analisa o modelo THIM. Como tal,
embora estes estudos otimizem o capacete utilizado para um dado critério, os resultados obtidos
podem né&o proporcionar valores de HIC em conformidade com normas de capacetes de
seguranca existentes, como por exemplo a ECE R 22.05 (ECE, 2002).

De referir que estes estudos proporcionam as caracteristicas 6timas do material que deve
constituir o forro interno do capacete de seguranca, nomeadamente a forca que o mesmo deve
exercer sobre a cabeca do utilizador. No entanto, tais resultados 6timos para o desempenho
deste material podem nédo ser realizaveis na pratica, pois um material com tais caracteristicas ou

com caracteristicas semelhantes pode néo existir presentemente.
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Capitulo 3 — Problemas,

Ferramentas e Métodos

Com o trabalho da presente dissertacdo pretende-se realizar uma Limiting Performance Analysis
de capacetes de protecao para motociclistas, onde se procura encontrar os valores étimos de
forca exercida pelo forro interno destes equipamentos sobre a cabeca de um utilizador, com a
finalidade de minimizar a probabilidade de ocorréncia e a severidade de lesdo em caso de

impacto contra uma superficie rigida.

O propodsito de realizar uma Limiting Performance Analysis em capacetes de protecdo € o
de estabelecer o valor minimo absoluto de critérios de lesdo, independentemente do material e

design do capacete.

A cabeca do utilizador do capacete é representada pelo Translational Head Injury Model,
modelo proposto por Stalnaker et al. (1985). Este modelo foi implementado num software de
otimizacdo desenvolvido em linguagem FORTRAN, com o objetivo de determinar os valores de
forca 6timos para reduzir a severidade de lesdo. Estes valores de forca 6timos séo calculados
para dois problemas de otimizac&@o, nos quais se procura minimizar a energia total transmitida a
cabeca e o valor do critério Head Injury Criterion (HIC), ambas as quantidades relacionadas com
a ocorréncia de lesdo na cabeca, conforme descrito no capitulo 2. As solugdes proporcionadas
para estes problemas tém ainda de respeitar um conjunto de restricbes, na forma de valores
limite, para uma série de outros critérios de leséo e desempenho, valores esses que ndo podem

ser ultrapassados.

Ao longo do presente capitulo sera descrito o modelo utilizado, os problemas a resolver, as
condigbes de impacto e as restricbes associadas aos critérios de lesdo utilizados para os
referidos problemas de otimizagdo. Adicionalmente sera descrita como a discretizagédo temporal
do impacto simulado foi realizada e que método foi utilizado para o calculo do valor do critério
HIC.

3.1. Translational Head Injury Model

O modelo utilizado para simular o comportamento da cabeca humana em caso de impacto
contra uma superficie rigida, quando a mesma se encontra protegida por um capacete de
seguranca, é o Translational Head Injury Model (THIM). Esta situacdo de impacto contra uma
superficie rigida encontra-se mais detalhadamente representada na figura 3.1, onde é possivel

identificar a quantidade S,, que representa o deslocamento maximo, permitido pelo capacete, da
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zona do cranio voltada para a superficie rigida impactada, que pode ser interpretado como a

espessura do forro interno.
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Figura 3.1: Cabeca protegida por um capacete atingindo uma superficie rigida (extraido de
Cheng et al., 1999).

O modelo pode ser representado como se indica na figura 3.2, onde a massa m, e a massa
m, representam a massa da por¢do do cranio que € alvo de impacto e a massa do cérebro e dos
restantes 0ssos do cranio, respetivamente, e onde a soma destas massas proporciona a massa
total da cabeca. Estas massas encontram-se conectadas uma a outra por um conjunto mola k e
amortecedor ¢; e por um segundo amortecedor c,, 0s quais representam as propriedades
mecanicas dos ossos do cranio e as propriedades dissipativas do cérebro, respetivamente. Ja o
elemento u(t) representa a acdo do capacete sobre a cabec¢a (Cheng et al., 1999), mais
especificamente, u(t) representa a for¢ca de controlo gerada pelo forro interno, enquanto este se

deforma durante o impacto, aplicada sobre a porcdo do crénio que sofre impacto, m,.
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Figura 3.2: Modelo THIM atingindo uma superficie rigida

As equacdes de equilibrio dindmico dos 3 graus de liberdade do modelo THIM encontram-

se apresentadas abaixo:

m15é1 + Cz()'cl - xZ) + k(x1 - X3) =Uu (31)
myX, + ¢ (% — X3) + (% — %) =0 (3.2)
c (G —%3) + k(xy —x3) =0 3.3)

sendo estas equacdes também utilizadas por Balandin et al. (2001) e Cheng et al. (1999) nos

seus estudos.

Estas equacfes podem ser representadas sobre a sua respetiva forma matricial:

my 0 0](% C2 —C 0 7% k 0 —k](* u(t)
0 m, O Xpr+|—C2 ¢ty —cg|{x+[ 0 0 0 |{X2;=1 0 (3.4)
0 0 0 55.3 0 —C C1 5C3 -k 0 k X3 0

ou:

MW+ 'C; U+ 'K 'U = tu (3.5)

Nas equacdes (3.1) a (3.4), x, x e X representam o deslocamento, a velocidade e a
aceleragéo, respetivamente. Os indices inferiores associados a estas quantidades identificam o
grau de liberdade do modelo THIM. Portanto, x; e x, representam os deslocamentos das massas
m, e m, relativamente a superficie, e x5 refere-se ao deslocamento do ponto de ligagdo da mola
k com o amortecedor ¢; do conjunto mola-amortecedor. Consequentemente, x, e ¥, representam

a velocidade e a aceleracdo da massa m,, respetivamente.
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Na equacdo (3.5) M é a matriz de massas, ‘Cs= ‘Cs( ‘U), ‘Ks= ‘Ks(‘'U) sao,
respetivamente, as matrizes de amortecimento e rigidez, “u é o vetor de carga ‘U, ‘U, ‘U séo,
respetivamente, os vetores de deslocamento, velocidade e aceleragéo, todas estas quantidades

definidas no instante de tempo t.

Relativamente ao sistema de eixos pelo qual este conjunto de equacbes se rege, 0s
deslocamentos e, consequentemente, as velocidades e aceleragBes dos graus de liberdade séo
positivos caso se encontrem orientados no sentido da superficie rigida impactada, conforme

representado pelas setas na figura 3.2.

3.2. Discretizacao Temporal

Para a modelacdo temporal, foram considerados elementos finitos de dimensdo At,
selecionando elementos cubicos hermitianos para modelar deslocamentos e elementos
lagrangeanos quadraticos para modelar a carga, prolongando o algoritmo dado por Gellert (1978)
para o caso de sistemas néo lineares. Ao realizar a derivada em ordem ao tempo da equacéo
(3.5) por um lado, e por outro a sua integra¢do uma e depois duas vezes com valores médios de

rigidez e amortecimento em t dados por:

At At
K=""2K,('U+ t0UAt/2), C= 2Cs('U+ tUAL/2) (3.6)

obtém-se quatro equacdes que se combinam para proporcionar a equacao dindmica de elemento

finito de tempo dindmica como:

D¢z = u° (3.7)
onde
t t |
t t Lt At t+At
DS = DSM DS]_Z Onxn 511 312 Onxn
t t LAt t+At
| Ps; Psp Omny Psy Psy Oman
r tP 3.8
e t+At/2 (3:8)
u =9 P
t+At
P
L
e
78 = ( tz’ t+AtZ)’ ty — ( tU’ tU’ tU) (3.9)
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Na equagéo (3.8), n € o nUmero de graus de liberdade espaciais e tDSjk séo funcgdes de K,

Ce M.

A equacéo (3.7) pode ser resolvida passo a passo, i.e., elemento a elemento no tempo, ou
agrupada para ser resolvida de uma s6 vez (Cardoso et al., 2008). Neste caso, tem que se
agrupar para um intervalo de tempo total T discretizado em N nés de tempo, resultando na

equacao dinamica:
Dsz=u (3.10)

na qual 2n condi¢ces de limite de tempo sao impostas ao transferir as colunas correspondentes
da matriz agrupada Dg para o lado direito da equacédo, apés multiplicar pelo vetor U, dessas

condicdes, resultando na equacao:

KU=1, i=u-D_.U, (3.11)
que é resolvida para se obter a resposta dinamica, U, do modelo THIM da cabeca humana.

Holbourn (1945) identificou que lesGes na cabec¢a, quando a mesma néo sofre penetracao,
sdo provocadas por aceleragdes de curta duragao na cabeca e nos seus conteudos. Por andlise
da WSTC, apresentada na figura 2.2, verifica-se, ap6s os primeiros 10 ms, que a aceleragao
média necessaria para ocorrer lesdo severa varia de maneira extremamente lenta, sendo
possivel observar que, apds os 100 ms, a aceleracdo se aproxima de um valor constante.
Adicionalmente, Cheng et al. (1999) e Balandin et al. (2001) utilizaram intervalos de tempo até
15 ms e 8 ms, respetivamente, nos seus estudos de otimizagdo com o modelo THIM. Deste

modo, o intervalo de tempo T utilizado para proporcionar solu¢des foi selecionado como 8 ms.

O comprimento dos elementos finitos de tempo selecionado é de 0,2 ms, o que em
combinacdo com o intervalo de tempo T de 8 ms, origina um total de 40 elementos finitos de

tempo.

A forca de controlo discretizada aparece no vetor u, da equacédo (3.10). Devido aos
elementos finitos de tempo considerarem a forca no inicio, meio e final do seu comprimento,
conforme pode ser observado na equacéo (3.8), e visto que sé@o considerados 40 elementos
finitos de tempo, existem entdo 81 variaveis de controlo a serem calculadas nos problemas de
otimizagdo, os quais se encontram descritos na secg¢do 3.5. Ser8o também calculados os
deslocamentos, velocidades e aceleragdes em cada grau de liberdade, em 41 instantes de

tempo. Estes valores serdo utilizados para o calculo dos critérios de leséo.

3.3. Critérios de Lesao e

Desempenho

Varios critérios foram utilizados para avaliar os resultados proporcionados pelas solugfes

obtidas para o problema especificado. Entre estes encontram-se os Translational Energy Criteria
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(TEC), propostos por Stalnaker et al. (1987), que se baseiam especificamente na resposta do
THIM a um impacto. Os TEC, conforme referido anteriormente, consistem na associacdo da
poténcia maxima desenvolvida na zona do cranio que sofre impacto com a probabilidade de
ocorréncia de fratura do cranio e da energia transmitida ao cérebro ao longo de impacto com a
escala de lesdo conhecida como Equivalent Abbreviated Injury Scale (EAIS). Assim, séo

consideradas as seguintes quantidades

J1(w) = max [k (x, () = x3(£)) (¥, () — 25 ()] (3.12)

T 2
Ja(w) = fo o[, (6) — %, (1)] dt (3.13)

onde J, representa a poténcia maxima desenvolvida no cranio e J, representa a energia total
transmitida ao cérebro durante o impacto (Balandin et al., 2001). Em J,, o intervalo do integral,
de OaT, representa a duragdo completa da aplicacdo da forca de controlo sobre a cabeca. Estas
quantidades podem, posteriormente, ser utilizadas nas equacdes (2.8) e (2.9), para se obterem
os valores de probabilidade de ocorréncia de fratura craniana, em fungéo de J;, e de EAIS, em

fungéo de J,.

Outro critério utilizado consiste na aceleracdo maxima atingida pela cabeca, a qual também

se encontra associada a ocorréncia de lesdo na cabega. A expressao que representa este critério

é:

J2(w) = max|%, (t)] (3.14)
Como critério de desempenho do capacete de seguranca, utiliza-se a seguinte quantidade

J3(w) = max |x; (t)] (3.15)

gue representa o deslocamento maximo da parte do cranio que sofre impacto relativamente ao

capacete.

Por fim, o Ultimo critério utilizado € o critério de lesdo Head Injury Criterion (HIC),
apresentado também anteriormente no capitulo 2, que considera ndo sé a aceleragdo maxima
atingida pela cabegca como também a duragéo do impulso de aceleracao. Adaptando a expressao

(2.4) apresentada anteriormente, o valor de HIC para o0 modelo THIM é dado por:
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HIC = max {[ ! ftzxz(t)dt]z's(tz—tl)} (3.16)

ty,tota—tysA (Lta—t1 781

onde A representa um parametro de tempo com valor constante, onde o intervalo de tempo t, —
t;, para além de ter de ser menor ou igual ao valor do parametro A, deve ser selecionado de
maneira a maximizar o valor da expresséao do HIC (Balandin et al., 2007), e onde X, (t) indica a

aceleracdo da massa m, do modelo THIM.

3.4. Condicoes de Impacto e

Parametros do Modelo

Os problemas de otimizacdo serdo resolvidos em conformidade com um conjunto de
condi¢cdes de impacto. Primeiro, deve ser referido que o impacto simulado é realizado contra
uma superficie rigida na direcdo Anterior-Posterior (A-P) em relacdo a cabec¢a. As condicdes
iniciais que modelam o impacto séo as seguintes:

xl(o) = 0' XZ(O) = 0' X3(0) = 0' (317)
%1(0) =B, %,(0) =B, x%3(0) =5, (3.18)
%(0) =0, %(0)=0, X3(0)=0 (3.19)

as quais indicam que todos os elementos do modelo da cabeca possuem deslocamento nulo,
velocidade constante e, consequentemente, uma aceleracdo nula no momento antes do impacto.
A velocidade constante 8 ser& primeiro definida para 4,85 m/s, conforme realizado por Balandin
et al. (2001) e Cheng et al. (1999), representando uma velocidade de impacto menos severa, e
posteriormente para 8 m/s, que representa uma velocidade de impacto mais severa. Esta Ultima
€ a velocidade de maior interesse para o estudo de otimizacao, visto que se encontra dentro da

gama de velocidades de impacto mais comuns em acidentes reais (Richter et al., 2001)

Rojanavanich e Stalnaker (1988) apresentam Vvarios conjuntos de pardmetros para o
modelo THIM dependendo da direcdo de impacto, 0s quais apresentam excelente
compatibilidade com os resultados experimentais. Na presente dissertacdo, conforme referido
anteriormente, o impacto € realizado na direcdo A-P, entéo, os valores dos diferentes parametros

do modelo THIM para os respetivos elementos séo:

my =045kg, m;=409kg, ¢ =17kN-~, ¢, =1576N >, k=135 % (3.20)

34



3.5. Formulacao dos Problemas de
Otimizacao

Na presente dissertacdo procura-se determinar os valores 6timos da forca de controlo que
o forro interno de um capacete exerce sobre a cabeca como consequéncia de um impacto, ao
longo do tempo, de acordo com as condicbes de impacto e parametros especificados
anteriormente. Note-se que o valor 6timo desta for¢a de controlo varia de acordo com o objetivo,
seja a minimizagdo da aceleracdo maxima linear da cabeca, seja do valor de HIC ou de qualquer

outro critério de desempenho.

No presente trabalho procurou-se, inicialmente, obter os valores 6timos da for¢a de controlo
de maneira a que o critério J,, representando a energia total transmitida a cabeca ao longo do
impacto, fosse minimizado. Contudo, resolver este problema pode proporcionar resultados que
minimizem este critério J, mas que aumentam o valor de outros critérios em consideracao, tais
como o J; ou o HIC, por exemplo, os quais se encontram correlacionados com a ocorréncia de
lesdo na cabec¢a. Com a finalidade de evitar que esta situagédo ocorra, o presente problema de
otimizacdo encontra-se formulado utilizando uma série de restricdes para os restantes critérios
de lesdo e desempenho aqui apresentados. Como tal, o problema de otimizacdo pode ser

representado de maneira a que se encontre a for¢a de controlo 6tima u = u,(t), tal que

Ja(uo) = muin{]4(u)|]1 <D), J;<D, J3=<Ds; HIC<Ds} (3.21)

onde se procura minimizar o critério J, pela forga de controlo u 6tima para o efeito enquanto que
0s restantes critérios J;, J,, J; € HIC tém de possuir valores menores ou iguais as quantidades
D;, D,, D5 e D, respetivamente. A solucéo do problema é considerada satisfatéria se o valor de

], for inferior ou igual a 0,2334 J.

O segundo problema de otimizacgao resolvido foi 0 de encontrar a forca de controlo 6tima

u = u,y(t) tal que

HIC(uo) = muin{HIC(u)|]1 <Dy, J; <D J3<Ds} (3.22)

onde se procura minimizar o critério HIC pela for¢a de controlo u 6tima para o efeito enquanto
gue os restantes critérios J,, J,, J3 tém de possuir valores menores ou iguais as quantidades D;,
D,, e D, respetivamente. A solucdo do problema é considerada satisfatéria se o valor de HIC for

inferior ou igual a 1000 g25.s.
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Os valores limite D,, D,, D3, D, € Dg séo:
D, = 6210 W, D, =200g, 10mm < D; <30mm, D,=0,2334], D =1000g%-s (3.23)

Um valor limite de 6210 W para o critério /; indica uma probabilidade de 5% de ocorréncia
de fratura craniana. Este valor foi utilizado por Balandin et al. (2001) e Cheng et al. (1999) nos
seus estudos. O valor de 200 g para o critério J, foi selecionado como precaugéo, visto que
segundo a norma ECE R 22.05 (ECE, 2002), o valor maximo admissivel para a aceleracdo
resultante medida no centro de massa da cabeca, em testes de capacetes de seguranga, nao
deve em qualquer instante exceder os 275 g. Para o valor limite de J; foi selecionada uma gama
de valores entre 10 mm e 30 mm, de maneira a proporcionar solu¢des étimas para diferentes
espessuras de forro interno. Este intervalo foi escolhido pois o valor de espessura do forro interno
para capacetes de protecao de motociclistas encontra-se tipicamente entre 20 mm a 50 mm, de
acordo com Yettram et al. (1994), ou no intervalo entre 30 mm a 40 mm, de acordo com Cernicchi
et al. (2008), sendo este Ultimo um intervalo mais conservador utilizado para designs de
capacetes recentes. Ja o valor limite inferior de 10 mm foi selecionado para albergar também o
intervalo utilizado por Balandin et al. (2001). Deste modo, considera-se uma gama ampla de
espessuras de forro interno possiveis para comparacdo de soluc¢des. O valor limite de 0,2334 J
para o critério J, foi selecionado em conformidade com o valor utilizado por Cheng et al. (1999)
no seu estudo de otimizag&o, o qual indica a ocorréncia de lesdo na cabeca equivalente a um
valor de 2 na escala de lesdo AlS, ou seja, equivalente a uma lesdo moderada. Por fim, o valor
limite selecionado para o critério de lesdo HIC foi de 1000 g25-s, embora o valor limite aceitavel
pela norma ECE R 22.05 (ECE, 2002) seja de 2400 g25-s. A opcdo do valor menor para este
critério baseia-se no consenso comum de que o valor de 1000 g25's é o valor acima do qual
existe grande probabilidade de ocorrer uma lesao severa ao nivel da cabe¢a (Fernandes e
Sousa, 2013).

3.6. Meétodo de calculo do HIC

Embora a férmula para o calculo do valor do HIC j& tenha sido apresentada na equacao
(3.16), note-se que se deve ter atencao na selecdo do intervalo de tempo t, — t; que maximiza
este valor. Sendo este intervalo de tempo selecionado para apresentar resultados de 0 a 8 ms
ap6s o impacto, t, —t; nunca podera ser maior que 8 ms. Depois, teoricamente, todos os
intervalos de tempo possiveis dentro deste limite devem ser calculados a fim de identificar qual
o intervalo t, — t; que proporciona o maior valor de HIC. Considerando, na expressédo do HIC,
gue a variacao de tempo dt € igual a 0,2 ms, entao os intervalos de tempo possiveis podem ser

dados resumidamente pela tabela 3.1.
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Tabela 3.1: Intervalos de tempo t, — t; possiveis

to\ta 0ms
0ms 0
0,2ms 0,2
0,4 ms 0,4
to=j j-0
7,6 ms 7,6
7,8 ms 7,8
8 ms 8

proporcionando, deste modo, um total de 820 intervalos t, —t; possiveis, desprezando os

intervalos iguais a 0 ms.

Hutchinson et al, (1998) referem que uma das maneiras para realizar a computagdo do HIC
consiste em considerar primeiro t; igual a 0 e variar t, em pequenos incrementos, a semelhanga
do presente caso, de 0,2 ms, até que t, atinja um valor limite, que no presente caso € 8 ms.
Posteriormente, 0 processo € repetido, mas com t, igual a 8 ms e t; variando em incrementos
de 0,2 ms até este atingir os 8 ms. Com o conjunto de intervalos de tempo obtido deste modo,
séo calculados os valores de HIC, e o valor maximo obtido é tomado como o valor a considerar.
Este método simplifica significativamente a computacéo deste critério, reduzindo o total de
intervalos para o calculo de HIC de 820 para 79, desprezando intervalos iguais a 0 ms. Contudo,
para efeitos de simplificacdo, no presente trabalho, foram considerados 4 intervalos de tempo
t, — t;, N80 sobrepostos, sendo estes de 0 ms a2 ms, de 2 ms a4 ms, de 4 ms a 6 ms e por fim
de 6 ms a 8 ms, os quais foram considerados intervalos de dimens&o suficiente para refletir o
valor de HIC para os problemas de otimizacdo apresentados nas equacdes (3.21) e (3.22),

acompanhados das restricdes e condi¢cdes referidas anteriormente.
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Capitulo 4 - Resultados e

Discussao

Ao longo do presente capitulo apresentam-se e discutem-se os resultados referentes aos
problemas de otimizacdo, descritos no capitulo 3. Em primeiro lugar, sdo apresentados os
resultados para o problema de otimizag&o onde a energia transmitida ao cérebro como resultado
do impacto deve ser minimizada. Em segundo lugar, sdo apresentados os resultados do
problema onde o critério HIC deve ser minimizado. Estes resultados encontram-se sobre a forma
de graficos em fun¢éo do tempo e valores maximos para os critérios J,, J, € J; € apenas como

valores para o caso dos critérios J, e HIC.

4.1. Primeiro problema de
otimizacao

Os resultados para o primeiro problema de otimizacdo, onde o valor de energia total
transmitida ao cérebro, J,, deve ser minimizado, encontram-se apresentados pelo conjunto das
figuras 4.1 a 4.8 e tabelas 4.1 e 4.2. Estes resultados foram proporcionados utilizando um limite

D; de 10 mm e de 18 mm, e uma velocidade de impacto de 4,85 m/s.
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4.1.1. D3 de 10 mm - Resultados

Forca de Controlo Otima vs Tempo
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Figura 4.1: Problema 1 - Forga de Controlo Otima vs Tempo (4,85 m/s e D, de 10 mm)

Poténcia Desenvolvida na Parte Frontal do Cranio
vs Tempo
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Figura 4.2: Problema 1 — Poténcia Desenvolvida na Parte Frontal do Cranio vs Tempo (4,85

m/s e D; de 10 mm)
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Aceleracao da Cabeca vs Tempo
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Figura 4.3: Problema 1 — Aceleracdo da Cabeca vs Tempo (4,85 m/s e D; de 10 mm)

Deslocamento da Parte Frontal do Cranio vs
Tempo

Deslocamento (mm)

Tempo (ms)

Figura 4.4: Problema 1 — Deslocamento da Parte Frontal do Cranio vs Tempo (4,85 m/s e D; de

10 mm)

Tabela 4.1: Problema 1 - Valores dos Critérios (D; de 10 mm)

Critério

J1 J2 J3 Ja HIC

Valor

5710 W 200,2 g 9,001 mm 0,445J 724,2 g?5.s

Analisando o gréfico de for¢a 6tima em fungdo do tempo, apresentado na figura 4.1, verifica-

se que os valores de forga ao longo da janela temporal de 8 ms séo todos negativos, 0 que é

esperado, apresentando uma queda abrupta em intensidade nos instantes iniciais, aumentando
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logo a seguir, e posteriormente oscilando com elevada frequéncia, atingindo o seu valor maximo
de -9250 N aos 1,4 ms ap0s o impacto, até estabilizar num valor de -5000 N aos 4,6 ms. Este
valor de -5000 N corresponde ao valor do controlo com que se iniciou o0 processo de otimizagao.
Dado que os picos da poténcia, aceleracdo maxima e deslocamento ocorrem em instantes
anteriores a 4,6 ms, ndo foi variada tal forca apos este instante, por essa variagdo nao ter
gualquer efeito no valor maximo das quantidades consideradas como objetivo e restrigdes.

Por analise do segundo grafico referente a poténcia desenvolvida na parte frontal do cranio,
apresentado na figura 4.2, verifica-se que existe uma oscilacdo de amplitude consideravel ao
longo da janela temporal de 8 ms no valor desta quantidade, oscilando entre valores positivos e
negativos, até ao final do periodo de tempo, onde esses valores apresentam indicios de vir a
estabilizar. Quanto ao valor maximo absoluto de poténcia, J;, € de 5710 W, atingido aos 0,2 ms,
e respeita o valor limite, D,, de 6210 W. Este valor indica uma probabilidade de ocorréncia de
fratura do cranio de aproximadamente 1%, de acordo com a equacéo (2.9).

Tal como a poténcia, a aceleragdo da cabeca, apresentada no gréfico da figura 4.3, também
apresenta uma oscilacao de amplitude consideravel ao longo do tempo, embora os seus valores
sejam sempre negativos para cada instante de tempo, o que indica que a cabeca se encontra
constantemente a desacelerar apds o impacto, o que era esperado, pois a forca 6tima (grafico
da figura 4.1) também possui a totalidade dos seus valores negativos. Estes valores de
aceleracdo, nos instantes finais do impacto, também apresentam indicios de vir a estabilizar.
Relativamente ao seu valor maximo absoluto, J,, este é essencialmente igual ao valor limite, D,,
de 200 g.

O deslocamento da parte frontal do crénio, apresentado no grafico da figura 4.4, encontra-
se, no geral, com uma forma dentro do esperado, existindo um aumento do mesmo até um valor
maximo, seguido de uma diminui¢do desta quantidade. No entanto observa-se uma passagem
deste deslocamento para uma gama negativa de valores aos 6,2 ms apds o impacto,
permanecendo negativo até ao final da janela temporal. Tal situacéo ndo era esperada, visto que
este deslocamento negativo indica que a cabeca do utilizador do capacete continua a deslocar-
se apods regressar a sua posicdo original. Para além disso, deve-se ainda observar que este
deslocamento ndo tende a estabilizar, pelo que no final dos 8 ms este aparenta continuar a
aumentar. O valor maximo absoluto de deslocamento, J; é de 9,001 mm, o que respeita o limite,
D5, de 10 mm, contudo, este valor na realidade possui sinal negativo, ocorrendo precisamente
no final da janela temporal, aos 8 ms ap6s o impacto. Como o grafico da figura 4.4 ndo tende a
estabilizar, é possivel estimar que, caso a janela temporal para analise de resultados fosse maior,
o valor deste critério seria maior que 9,001 mm. Contudo, é seguro supor que tal comportamento
pode ser justificado devido a forca estabilizar num valor de -5000 N, mantendo-se em tal valor
até ao final da janela temporal, 0 que, logicamente ndo permite & cabeca permanecer na sua
posicao original apds regressar a mesma.

Quanto ao valor maximo de HIC, este é de 724,2 g?5.s, verificando-se que também se
encontra abaixo do valor limite, D; de 1000 g?5.s, ocorrendo no intervalo de tempo t, — t, de 2

ms a 4 ms apoés o impacto. Este valor de HIC corresponde a uma probabilidade de lesdo MAIS
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1 de 95%, MAIS 2 de 68%, MAIS 3 de 28%, MAIS 4 de 7% e MAIS 5 de 1%, segundo a figura
2.3.

Por fim, a totalidade de energia transmitida ao cérebro, J,, possui um valor de 0,445J,
bastante acima do valor limite, D,, de 0,2334 J, o que corresponde a um valor equivalente
aproximado de AIS de 3, o que indica lesdo severa sem perigo de vida, de acordo com a tabela
2.1, apresentada no capitulo 2. Sendo este o critério a minimizar enquanto os restantes se
encontram sujeitos aos constrangimentos referidos anteriormente, ndo foi possivel resolver de
maneira satisfatéria o presente problema de otimizacdo para uma espessura de forro interno de
10 mm pela utilizagdo do software de otimizacdo. Como tal, este problema foi novamente

abordado, agora utilizando um limite D; de 18 mm.

4.1.2. D5 de 18 mm - Resultados

Forca de Controlo Otima vs Tempo
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Figura 4.5: Problema 1 — Forca de Controlo Otima vs Tempo (4,85 m/s e D, de 18 mm)
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Poténcia Desenvolvida na Parte Frontal do Cranio
vs Tempo
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Figura 4.6: Problema 1 — Poténcia Desenvolvida na Parte Frontal do Cranio vs Tempo (4,85

m/s e D; de 18 mm)
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Figura 4.7: Problema 1 — Aceleracdo da Cabeca vs Tempo (4,85 m/s e D; de 18 mm)
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Deslocamento da Parte Frontal do Cranio vs

Tempo
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Figura 4.8: Problema 1 — Deslocamento da Parte Frontal do Cranio vs Tempo (4,85 m/s e D; de
18 mm)

Tabela 4.2: Problema 1 - Valores dos Critérios (D; de 18 mm)

Critério J1 J2 J3 Ja HIC

6210 W 185,5¢g 14,59 mm 0,6161J 367 g2°.s
Valor

O gréfico de forca étima ao longo do tempo, exercida pelo forro interno sobre a cabeca,
ilustrado pela figura 4.5, apresenta valores de forca positivos nos instantes iniciais do impacto,
atingindo aqui o seu valor maximo de 6409 N, aos 0,2 ms. De acordo com o referencial do modelo
THIM, apresentado na figura 3.2, os valores de deslocamento, velocidade, aceleracéo e,
conformemente, forca sdo considerados como positivos se se encontrarem direcionados em
direc@o a superficie de impacto. Tendo em conta tal orientac¢éo, fisicamente estes valores de
forca positivos indicam que o forro interno se encontra a puxar a cabeca contra a superficie rigida
impactada nos referidos instantes iniciais, quando na realidade o forro deveria provocar uma
reacdo oposta. Posteriormente, os valores de forca passam a ser negativos para o restante do

periodo de tempo, o0 que vai de encontro com o esperado, estabilizando num valor de -5000 N.

Para o grafico de poténcia desenvolvida no cranio, apresentado na figura 4.6, verifica-se
uma oscilacdo nos valores de poténcia, alternando entre valores positivos e negativos,
diminuindo de amplitude gradualmente ao longo do tempo, apresentando indicios de vir a
estabilizar nos instantes finais. O seu valor maximo absoluto, J;, de 6210 W é atingido aos 1 ms
apo6s o impacto, sendo igual ao da restricdo definida para o problema, D,. Este valor para o

critério J; corresponde a uma probabilidade de ocorréncia de fratura do crénio de 5%.
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O grafico de aceleracdo da cabeca, apresentado na figura 4.7, apresenta também alguma
oscilacéo e, a semelhanca da poténcia, tal oscilagdo diminui em amplitude ao longo do tempo e
tende a estabilizar nos instantes finais da janela temporal. Observam-se ainda valores positivos
de aceleracdo nos instantes iniciais apds o impacto, o que pode ser justificado pela forca de
controlo exercida pelo forro interno também ser positiva nos instantes iniciais da janela temporal.
ApOs esta situagdo, observa-se que os valores de aceleragcdo passam a ser negativos a partir
dos 0,8 ms, situacdo que se encontra conforme esperado, oscilando até ao final da janela
temporal, onde o valor de aceleracdo aparenta tender a estabilizar. Relativamente ao valor
maximo absoluto da aceleragdo da cabeca, J,, este é de 185,5 g, atingido aos 1 ms, valor que

se encontra abaixo do limite, D,, de 200 g.

O grafico do deslocamento da parte frontal do cranio, representado na figura 4.8, apresenta
um formato dentro do esperado, com valores sempre positivos ao longo da janela temporal,
aumentando lentamente até atingir o seu valor méximo absoluto, J;, de 14,59 mm aos 5,2 ms,
apos este valor a parte frontal do crédnio comeca a recuar para a sua posi¢ao original. De referir

gue este valor de 14,59 mm também respeita a restricdo D;, de 18 mm.

O valor maximo de HIC apresenta um valor maximo de 367 g25.s, o que respeita o valor
limite Dy, de 1000 g2%.s. Este valor de HIC corresponde a uma probabilidade de lesédo de 55%
para MAIS 1, 21% para MAIS 2, 7% para MAIS 3 e 2% para MAIS 4, de acordo com a figura 2.3.

Relativamente ao critério J,, verifica-se que a totalidade de energia transmitida ao cérebro
ao longo do impacto € de 0,6161 J, valor que ultrapassa consideravelmente o limite, D,, de
0,2334 J, sendo esperado com tal quantidade um valor equivalente de AIS de aproximadamente
3. A semelhanca do caso anterior (de 10 mm), este valor indica a ocorréncia de leséo severa
sem perigo de vida de acordo com a tabela 2.1, pelo que o problema ndo pode, novamente, ser

resolvido de maneira a ir de encontro ao conjunto de restricBes utilizado para os critérios.

4.1.3. D3 de 10e 18 mm - Discusséo

Embora os resultados obtidos para o primeiro problema de otimizacdo, onde a energia
transmitida & cabega deve ser minimizada, nédo satisfazerem a restricdo definida para o critério
J4, tal situacao ja era esperada devido a andlise da literatura disponivel, mais especificamente
por analise dos resultados obtidos por Cheng et al. (1999). Primeiro, ao observar a equagéo
(3.13) para o calculo do critério J,, que representa a energia total transmitida ao cérebro como
resultado do impacto, verifica-se que o célculo do integral engloba a diferenca entre a velocidade
X, e a velocidade x;, que essencialmente indica a velocidade do cérebro e dos restantes ossos
do cranio que nao sofreram impacto, relativamente a velocidade da parte do cranio que sofreu
impacto. Caso esta diferenca seja nula, a energia dissipada pelo amortecedor c, é também nula,
no entanto, conforme esta diferenga aumenta, maior sera a quantidade de energia dissipada pelo
segundo amortecedor ¢, e, consequentemente, maior sera a energia transmitida ao cérebro. Em
caso de impacto, a massa da parte frontal do cranio ird desacelerar de maneira distinta da massa

do cérebro e restantes ossos do cranio, o que ira levar a diferencas de velocidade entre estas
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duas massas. Quando o deslocamento maximo permitido para massa da parte frontal do cranio
€ pequeno, como é o caso do presente problema, onde este deslocamento esta limitado a
restricdo D; de 10 mm e 18 mm, essa massa tera de desacelerar mais rapidamente do que teria
para deslocamentos maximos com valores mais elevados, como por exemplo 50 mm. Mesmo
que a sua velocidade atinja um valor nulo, o que quer dizer que o limite D; de 10 mm ou 18 mm
foi atingido, a massa do cérebro e restantes 0ssos ira continuar a deslocar-se a uma velocidade
distinta e maior, o que indica que o limite D; estabelecido para a resolu¢édo do problema nédo é
suficientemente elevado para que ambas as massas desacelerem de maneira semelhante.
Como tal, o valor de energia serd maior para casos onde o deslocamento maximo permitido pela
massa frontal do cranio é pequeno, em comparacdo com valores de deslocamento maximo
maiores. Tal facto é verificado por Cheng et al. (1999), onde os seus resultados apresentam uma
reducdo da energia dissipada pelo segundo amortecedor c, ao longo do impacto conforme a
espessura do forro interno do capacete, a qual € igual a restricdo D5, aumenta. Contudo, a partir
dos resultados obtidos presentemente, verifica-se uma situacdo oposta, onde o relaxamento da
restricdo D5 proporciona um valor de J, maior que o anterior, o que nédo se deveria verificar. Uma
possivel justificacdo para tal situacdo € que o software pode ter gerado resultados ndo conformes
visto que a restricdo D,, ndo pode ser cumprida em nenhum dos casos Adicionalmente, Cheng
et al. (1999) referem que para espessuras de forro interno pequenas serd impossivel obter-se
valores de energia dissipada pelo segundo amortecedor ¢, menores do que o limite de 0,2334 J,
indicando que esta restricdo é inconsistente e ndo pode ser cumprida, como € o presente caso.
Possivelmente o relaxamento adicional da restricdo D, iria proporcionar valores de energia
dissipada menores do que o limite de 0,2334 J. No entanto, os problemas de otimizacdo
apresentados anteriormente devem ser resolvidos para uma velocidade de impacto de 8 m/s, o
que certamente ir4 originar valores de energia bastante maiores do que para uma velocidade de
impacto de 4,85 m/s. Tal condicdo de impacto ira, certamente, originar resultados também
inconsistentes com a restricdo de energia D,, mesmo que a espessura do forro interno seja
definida como 30 mm, o valor maximo selecionado para a gama de espessuras utilizada para a

resolucdo dos problemas de otimizacao da presente dissertacao.

Face ao supracitado, a procura de uma solucao satisfatéria para o problema de otimizacdo
no qual a energia total transmitida a cabeca, J,, deve ser minimizada foi, portanto, abandonada,
sendo dada a prioridade a resolucdo do segundo problema de otimizacdo, no qual se procura
encontrar os valores 6timos da forga exercida pelo forro interno do capacete de seguranca de

maneira a minimizar o HIC, e que é apresentado de seguida.
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4.2. Segundo problema de
otimizacao

Os resultados do segundo problema de otimizacdo, onde o valor do HIC deve ser
minimizado, encontram-se apresentados pelo conjunto das figuras 4.9 a 4.28 e pelas tabelas 4.3
a 4.7. Estes resultados foram proporcionados utilizando primeiro uma velocidade de impacto de
4,85 m/s para uma espessura de forro interno de 18 mm, partindo da situacao final do primeiro
problema de otimizac&o, cujos resultados se encontram na seccdo anterior, e posteriormente
utilizando uma velocidade de 8 m/s, com uma gama de valores limite para o critério J; mais
abrangente, com D; variando de 18 mm a 30 mm. De referir que devido a impossibilidade de
resolver o primeiro problema de otimiza¢ao, o critério J,, em associacdo ao valor limite D,, foi
desprezado para a resolugdo do segundo problema de otimizacdo, o que vai de encontro a

recomendacgéo de Cheng et al. (1999).

42.1. Velocidade de 4,85 m/s

4.2.1.1. D3 de 18 mm - Resultados

Forca de Controlo Otima vs Tempo
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Figura 4.9: Problema 2 — Forca de Controlo Otima vs Tempo (4,85 m/s e D, de 18 mm)
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Poténcia Desenvolvida na Parte Frontal do Cranio
vs tempo
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Figura 4.10: Problema 2 — Poténcia Desenvolvida na Parte Frontal do Cranio vs Tempo (4,85

m/s e D; de 18 mm)
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Figura 4.11: Problema 2 — Aceleracdo da Cabeca vs Tempo (4,85 m/s e D; de 18 mm)
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Deslocamento da Parte Frontal do Cranio vs
Tempo
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Figura 4.12: Problema 2 — Deslocamento da Parte Frontal do Cranio vs Tempo (4,85 m/s e Ds
de 18 mm)

Tabela 4.3: Problema 2 - Valores dos Critérios (4,85 m/s e D; de 18 mm)

Critério J1 J2 J3 HIC

25
Valor 6210 W 163,99 18 mm 99,85 g?°.s

Analisando o gréfico de forga 6tima, representado na figura 4.9, observa-se que 0s valores
desta oscilam constantemente ao longo de toda a janela temporal, geralmente com pequena
amplitude e elevada frequéncia. Adicionalmente, também se verifica que estes valores de forga
sdo negativos durante grande parte do periodo de tempo (8 m/s), possuindo apenas valores
positivos nos instantes iniciais e finais da janela temporal. De referir que existem dois grandes
picos de forca: um aos 3,2 ms com um valor de -9808 N, depois do qual a for¢a tende a estabilizar
até aos 5 ms, comec¢ando depois a oscilar com amplitude crescente até que € atingido o segundo
pico no instante final de 8 ms, com um valor de 9960 N.

Relativamente a poténcia desenvolvida no cranio, representada pela figura 4.10, verifica-se
que os valores sdo relativamente baixos nos instantes iniciais e finais da janela temporal, no
entanto, entre os 3 ms e 6 ms apos o0 impacto, o valor de poténcia aumenta, apresentando uma
oscilacéo de grande amplitude, atingindo o seu valor maximo positivo de 5776 W aos 4,4 ms e 0
seu valor maximo negativo de -6210 W aos 4,6 m/s. A intensidade deste Ultimo valor corresponde
ao valor maximo absoluto de poténcia desenvolvida no cranio J;, o qual € igual ao valor maximo

permitido D, e corresponde a uma probabilidade de ocorréncia de fratura do cranio de 5%.

Quanto a aceleracao da cabeca, apresentada no grafico da figura 4.11, nota-se que esta é

desacelerada de maneira estavel até aos 3,4 ms ap0s o impacto, instante a partir do qual existe
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oscilacéo de elevada amplitude, atingindo-se o valor absoluto maximo de 163,9 g aos 4,6 ms.
Este valor absoluto maximo de aceleragéo da cabeca J, encontra-se abaixo do valor limite, D,,
de 200 g.

Relativamente ao deslocamento da parte frontal do cranio, representado na figura 4.12,
nota-se que este varia de maneira controlada, sem oscilacéo ou variacées abruptas ao longo da
janela temporal, tendendo a estabilizar no final da janela temporal, com um valor maximo
absoluto de deslocamento J;, de 18 mm, o qual é precisamente igual ao valor maximo permitido

para o deslocamento da parte frontal do cranio, Ds.

Por fim, nota-se que o valor maximo de HIC ocorre dentro do intervalo de tempo de 2 ms a
4 ms ap@s o impacto, e é de 99,85 g25.s, embora o valor absoluto maximo de aceleracédo da
cabeca tenha sido atingido depois deste intervalo. No entanto, a area do gréafico de aceleracao
€ maior para o intervalo de 2 ms a 4 ms do que para as areas de qualquer outro intervalo
considerado, o que justifica este resultado. Este valor também respeita o valor limite, D, de 1000
g%°.s, e corresponde a uma probabilidade de lesdo de 5% para MAIS 1, 3% para MAIS 2 e 1%

para MAIS 3, segundo a figura 2.3.
4.2.1.1. D318 mm - Discussao

Os resultados obtidos para o segundo problema, com uma velocidade de impacto de 4,85
m/s, vao, no geral, de encontro ao esperado. Relativamente a forca, esta é essencialmente
negativa, contudo, verifica-se que em determinados instantes esta é positiva. De acordo com o
referencial do modelo THIM, apresentado na figura 3.2, os valores de deslocamento, velocidade,
aceleracdo e, conformemente, de forca, sdo considerados como positivos se se encontrarem
direcionados em direcé@o a superficie de impacto. Tendo em conta tal orientagdo, fisicamente,
estes valores de forga positivos indicam que o forro interno se encontra a puxar a cabeca do
utilizador contra a superficie do capacete alvo de impacto em determinados instantes, quando

na realidade o forro interno deveria provocar uma reacao oposta.

Ao contrério do primeiro problema de otimizag&o, a resolucdo do segundo problema de

otimizacdo para uma velocidade de impacto de 4,85 m/s foi satisfatéria.

Tratando o problema de otimiza¢do da minimizacao do critério HIC, verifica-se que o valor
obtido para o mesmo (99,54 g25.s) é significativamente inferior ao valor limite de 1000 g2°.s. A
solucdo proporcionada para o problema cumpre as restricbes colocadas para os restantes
critérios J;, J, e J;, embora J; e J; possuam valores essencialmente iguais aos das restricées
definidas, pelo que por esta solucéo existe uma probabilidade de 5% de ocorréncia de fratura
craniana e o forro interno foi completamente deformado ao longo do impacto. Tendo sido atingido
0 objetivo do problema para uma espessura de 18 mm com uma velocidade de impacto de 4,85
m/s, prosseguiu-se para a resolucéo deste mesmo problema com uma velocidade de impacto de

8 m/s e com uma gama variada de espessuras de forro interno.
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4.2.2. Velocidade de 8 m/s

4.2.2.1. D5 de 18 mm - Resultados

Forca de Controlo Otima vs Tempo
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Figura 4.13: Problema 2 — Forca Otima vs Tempo (8 m/s e D, de 18 mm)
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vs Tempo
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Figura 4.14: Poténcia Desenvolvida na Parte Frontal do Cranio vs Tempo (8 m/s e D; de 18

mm)
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Aceleracao da Cabeca vs Tempo
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Figura 4.15: Problema 2 — Aceleracao da Cabeca vs Tempo (8 m/s e D; de 18 mm)
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Figura 4.16: Problema 2 — Deslocamento da Parte Frontal do Cranio vs Tempo (8 m/s e D; de
18 mm)

Tabela 4.4: Problema 2 - Valores dos Critérios (8 m/s e D; de 18 mm)

Critério J1 J2 J3 HIC

25
Valor 6188 W 200 g 18 mm 810,2 g>°.s

Os valores 6timos de forca exercida pelo forro interno sobre a cabeca para uma velocidade
de impacto de 8 m/s e um limite D; de 18 mm encontram-se apresentados no gréafico da figura

4.13. Observa-se uma oscilagdo de grande amplitude e frequéncia nos valores de forca nos
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primeiros instantes apds o impacto, atingindo o seu valor maximo absoluto de 9682 N aos 0,9
ms, a partir de onde a oscilagdo dos valores diminui em amplitude, mantendo-se, no entanto, a
elevada frequéncia. A intensidade da forca diminui gradualmente até ao final da janela temporal,
altura em que apresenta indicios de vir a estabilizar. De notar que estes valores de forca séo
essencialmente negativos, o que esta de acordo com o esperado, tendo em conta o referencial

do modelo THIM, apresentado na figura 3.2.

Relativamente a poténcia desenvolvida na parte frontal do cranio, apresentada no grafico
da figura 4.14, verifica-se um pico aos 0,4 ms apds o impacto, com um valor de 6188 W,
posteriormente ao qual os valores de poténcia diminuem rapidamente até aos 2,6 ms. A partir
dai os valores da poténcia apresentam uma oscilacdo de amplitude consideravel, alternando
entre valores positivos e negativos, até ao final da janela temporal, sem apresentarem indicios
de virem a estabilizar. O referido valor de 6188 W corresponde ao valor do critério J;, o qual
respeita o limite definido D, e corresponde a uma probabilidade de ocorréncia de fratura do cranio

de aproximadamente 4,6%.

Abordando agora a aceleracdo maxima atingida pela cabeca, apresentada no gréafico da
figura 4.15, verifica-se que a mesma aumenta significativamente em intensidade nos instantes
iniciais apds o impacto, nomeadamente até aos 0,8 ms, com um valor de -199,7 g. A partir desse
instante, a intensidade da aceleragéo diminui gradualmente até aos 2,8 ms, instante a partir do
qual os valores de aceleracdo comecam a oscilar até ao final da janela temporal. O valor maximo
absoluto de aceleracdo da cabeca, J,, é atingido durante esta oscilagcdo, aos 4,4 ms, e é de 200
g, 0 qual é precisamente igual a restricdo definida, D,. De referir que os valores de aceleragdo

sao sempre negativos, 0 que vai de encontro com o esperado.

Em relacdo ao deslocamento da parte frontal da cabeca, apresentado no gréfico da Figura
4.16, verifica-se que os seus valores encontram-se dentro da conformidade, sendo possivel
observar um aumento gradual desse valor ao longo do tempo apés o impacto, atingindo um pico
de 18 mm aos 5 ms, instante a partir do qual os valores de deslocamento diminuem, indicando
que a cabeca se encontra a regressar para a sua posi¢ao inicial. O pico de 18 mm corresponde
ao valor do critério /5, o qual, & semelhanca da aceleragéo, é precisamente igual & sua restricdo

correspondente, Ds.

Por fim, o valor de HIC é de 810,2 g?5.s, ocorrendo no intervalo de tempo de 0 ms a 2 ms.
E de referir que o intervalo de 2 ms a 4 ms possui um valor de HIC semelhante, de 810,228 g25.s,
0 que indica que ambos os intervalos possuem o mesmo potencial de ocorréncia de lesdo. Os
restantes dois intervalos apresentam valores de HIC consideravelmente menores. Tais
resultados sédo esperados, mesmo tendo-se verificado o maior valor absoluto de aceleracao, J,,
fora destes intervalos, pois a area do gréfico de aceleracdo, apresentado pela Figura 4.14, é
maior nos primeiros dois intervalos de tempo do que nos restantes. Este valor de HIC encontra-
se abaixo da restricdo D5, de 1000 g25.s, e corresponde a uma probabilidade de lesédo de 97%
para MAIS 1, 77% para MAIS 2, 36% para MAIS 3, 10% para MAIS 4 e 2% para MAIS 5, de

acordo com a figura 2.3.
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4.2.2.2. D3 de 20 mm — Resultados

Forca de Controlo Otima vs Tempo
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Figura 4.17: Problema 2 — Forca Otima vs Tempo (8 m/s e D, de 20 mm)
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Figura 4.18: Problema 2 — Poténcia Desenvolvida na Parte Frontal do Cranio vs Tempo (8 m/s
e D; de 20 mm)
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Aceleracao da Cabeca vs Tempo
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Figura 4.19: Problema 2 — Aceleracao da Cabeca vs Tempo (8 m/s e D; de 20 mm)
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Figura 4.20: Problema 2 — Deslocamento da Parte Frontal do Cranio vs Tempo (8 m/s e D; de
20 mm)

Tabela 4.5: Problema 2 - Valores dos Critérios (8 m/s e D; de 20 mm)

Critério J1 J2 J3 HIC

6210 W 200 g 20 mm 593,4 g?5.s

Valor

Abordando primeiro o grafico de forga de controlo étima, apresentado na figura 4.17,

verifica-se que, nos instantes iniciais apds o impacto, o valor da forga apresenta uma oscilacéo
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de elevada amplitude e frequéncia, a qual é posteriormente reduzida em amplitude, mas que se
encontra presente durante a totalidade da janela temporal. No entanto, os valores de forca
diminuem em termos de intensidade nos instantes finais, apresentando tendéncia para estabilizar
aos 7,8 ms apos o impacto. A forgca de controlo aplicada pelo forro interno é negativa durante
quase toda a janela temporal, o que vai de encontro ao esperado, apresentando um valor
absoluto maximo de 9821 N.

Relativamente a poténcia desenvolvida no cranio, apresentada no gréafico da figura 4.18,
também é verificada a presenca de uma oscilacdo com elevada amplitude nos valores,
alternando entre valores positivos e negativos, até ao instante de 4,6 ms ap0s o impacto. A partir
de 4,6 ms, os valores de poténcia ainda mantém alguma oscilacdo, mas com uma amplitude
bastante menor, até ao final da janela temporal. O valor de J; é de 6210 W, o qual se encontra
precisamente sobre o valor da restricdo D,, verificando-se uma restricao ativa, e corresponde a
uma probabilidade de ocorréncia de fratura do cranio de 5%.

Quanto aos valores de aceleracdo da cabecga, apresentados na figura 4.19, é possivel
visualizar que a cabeca € desacelerada rapidamente no inicio do impacto, atingindo um pico aos
0,8 ms, com um valor de -196,3 g. Os valores da aceleragdo, a semelhanca dos valores das
quantidades anteriores, também apresentam oscilacdo, verificando-se que os maiores valores
de aceleracdo ocorrem até aos 4,4 ms apds o impacto. A partir desse instante a intensidade da
aceleracdo tende a diminuir até ao final da janela temporal. O valor maximo absoluto de
aceleracdo da cabeca, J,, é de 200 g, atingido aos 2,4 ms apds o impacto, o qual, a semelhanca
do valor maximo de poténcia desenvolvida no cranio, se encontra sobre o valor da restricao D,,
verificando-se também uma restricao ativa.

Os valores do deslocamento da parte frontal do créanio, apresentados no gréfico da figura
4.20, variam, ao contrario das quantidades anteriores, de maneira estavel, aumentando até um
valor maximo de 20 mm, atingido aos 5,6 ms apds o impacto, instante a partir do qual a parte
frontal do cr&nio comeca a recuar para a sua posi¢ao inicial, conforme esperado. Este valor
absoluto maximo de 20 mm corresponde ao valor do critério /5, o qual também se encontra sobre
o valor da restricdo Ds.

O HIC tem um valor de 593,4 g25.s, 0 qual é bastante menor que o valor da restricdo Ds, de
1000 g?5.s, e que equivale a uma probabilidade de lesdo de 88% para MAIS 1, 51% para MAIS
2, 18% para MAIS 3 e 4% para MAIS 4, segundo a figura 2.3. Este valor é atingido no primeiro
intervalo de tempo t, — t; considerado, de 0 ms a 2 ms, no entanto é de referir que os valores
de HIC para os intervalos de 2 ms a 4 ms e de 4ms a 6ms sao semelhantes ao valor maximo de
HIC, sendo de 593,3 g?%.s e 593,4 g?5.s, respetivamente, possuindo, portanto, 0 mesmo

potencial de lesdo. Apenas o Ultimo intervalo possui um valor bastante inferior, de 429,3 g25.s.
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4.2.2.3.

Forca (N)

D3 de 30 mm — Resultados

Forca de Controlo Otima vs Tempo
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Figura 4.21: Problema 2 — Forca de Controlo Otima vs Tempo (8 m/s e D, de 30 mm)
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Figura 4.22:

Poténcia Desenvolvida na Parte Frontal do Cranio
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Problema 2 — Poténcia Desenvolvida na Parte Frontal do Crénio vs Tempo (8 m/s
e D; de 30 mm)
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Aceleracao da Cabeca vs Tempo
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Figura 4.23: Problema 2 — Aceleracao da Cabeca vs Tempo (8 m/s e D; de 30 mm)
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Figura 4.24: Problema 2 — Deslocamento da Parte Frontal do Cranio vs Tempo (8 m/s e D; de
30 mm)

Tabela 4.6: Problema 2 - Valores dos Critérios (8 m/s e D; de 30 mm)

Critério J1 J2 J3 HIC

2.5
Valor 5619 W 168 g 30 mm 245 g2>>.s

Com referéncia ao gréafico da figura 4.21, o qual apresenta os valores 6timos de for¢ca de

controlo, verifica-se que os valores iniciais alternam entre valores positivos e negativos até aos
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0,5 ms apds o impacto, instante a partir do qual estes valores mantém-se negativos durante o
resto da janela temporal, o que vai de encontro ao esperado. Aos 1,3 ms ap6s o impacto, o valor
de forga atinge o seu valor absoluto méaximo, de 7412 N. Apds este instante, os valores de forga
diminuem ligeiramente, verificando-se alguma oscilagao até ao final da janela temporal, mas com

maior amplitude até aos 6 ms.

Analisando agora os valores de poténcia desenvolvida na parte frontal do crénio,
apresentados no grafico da figura 4.22, verifica-se que estes possuem uma oscilacdo com
frequéncia consideravel ao longo de toda a janela temporal, alternando entre valores positivos e
negativos, sem indicios de estabilizacédo. Esta oscilacao tem maior amplitude depois dos 3,6 ms
apo6s o impacto, a qual apresenta tendéncia reduzir quando € atingido o vale de -3137 W aos 7,6
ms apos o impacto. O maior valor absoluto de poténcia, correspondente ao critério J;, € atingido
aos 6,2 ms apdés o impacto, sendo de 5619 W, o qual é inferior ao valor da restricdo D,, de 6210

W, e corresponde a uma probabilidade de ocorréncia de fratura do cranio de 0,6%.

Quanto aos valores de aceleragéo atingidos pela cabeca, apresentados no gréfico da figura
4.23, verifica-se que a cabeca sofre desaceleracdo ao longo de toda a janela temporal,
observando-se primeiro um aumento rapido na intensidade desta quantidade nos instantes
iniciais ap6s o impacto. Posteriormente, os valores de aceleracdo oscilam consideravelmente
durante o restante da janela temporal, com amplitude descendente no final da referida janela
temporal. Quanto ao valor maximo absoluto de aceleragdo da cabega, J,, € de 167,6 g, o qual

cumpre a restricdo definida pelo limite D,, de 200 g.

Em relag@o ao deslocamento da parte frontal do cranio, apresentado no grafico da figura
4.24, nota-se que este varia de maneira estavel, ao contrario dos valores de poténcia e
aceleracdo previamente discutidos, observando-se que o deslocamento aumenta regularmente,
atingindo um valor méximo de 30 mm aos 7,8 ms e mantendo-se no mesmo durante o restante
da janela temporal. O critério J; corresponde ao referido valor maximo de deslocamento de 30

mm, e encontra-se precisamente sobre o valor da restricdo D5, verificando-se uma restricéo ativa.

Neste caso, o valor maximo de HIC é de 245 g25.s, correspondendo ao intervalo de tempo
de 6 ms a 8 ms, e encontra-se bastante abaixo do valor da restricdo Ds, de 1000 g2°.s, com uma
probabilidade de lesdo de 33% para MAIS 1, 11% para MAIS 2, 4% para MAIS 3 e 1% para MAIS
4, de acordo com a figura 2.3. Verifica-se ainda que os restantes intervalos t, — t; considerados
possuem todos valores de HIC bastante proximos do valor maximo de 245 g23.s, indicando que
os valores de aceleragdo média para cada um dos referidos intervalos de tempo sao
extremamente semelhantes, e que o potencial para ocorréncia de lesé@o, no que diz respeito ao

HIC, sera essencialmente a mesma para cada um de tais intervalos de tempo.
4.2.2.4. D3 de 18, 20 e 30 mm - Discussao

Os resultados para o segundo problema de otimizacéo, resolvido com uma velocidade de 8

m/s, serdo agora discutidos em conjunto com referéncia as Figuras 4.25 a 4.28 e a tabela 4.7.
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Forca de Controlo Otima para cada Nivel de D3
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Figura 4.25: Problema 2 - Forca de controlo 6tima para cada nivel de D3 (8 m/s)
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Figura 4.26: Problema 2 - Poténcia desenvolvida na parte frontal do cranio para cada nivel de
D3 (8 m/s)

60



Aceleracao da Cabeca para Cada Nivel de D3
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Figura 4.27: Problema 2 - Aceleragdo da Cabecga para cada nivel de D3 (8 m/s)
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Figura 4.28: Problema 2: Deslocamento da parte frontal do cranio para cada nivel de Dz (8 m/s)

Tabela 4.7: Problema 2 - Critérios de Lesdo/Desempenho para cada nivel de Dz (8 m/s)

Critério 1 J2 J3 HIC
18 mm 6188 W 2009 18 mm 810,2 g25.5
20 mm 6210 W 200 g 20 mm 593,4 g25.5
30 mm 5619 W 167,6 g 30 mm 245 ¢25.3

O segundo problema de otimizagdo, que considera a determinacao dos valores 6timos da

forca exercida pelo forro interno sobre a cabeca de modo a minimizar o HIC, foi realizado com
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sucesso para os trés limites de D5, sendo cumpridas todas as restricbes definidas para os

restantes critérios de lesao.

Os valores de forca 6timos para cada um dos casos estao representados no conjunto dos
graficos da figura 4.25. Verifica-se que a forma dos gréficos para cada caso é bastante
semelhante, atingindo-se um pico de forca positivo nos instantes iniciais apés o impacto,
passando posteriormente esta quantidade a ter valores negativos. Note-se que esta situacdo, de
valores de forgca positivos, é semelhante a que ocorreu no primeiro e segundo problemas com
uma restricdo D; de 18 mm e uma velocidade de impacto de 4,85 m/s. De acordo com o
referencial do modelo THIM (figura 3.2), um valor de forga positivo indica que o forro interno do
capacete esta a puxar a cabega contra a superficie rigida impactada, o que ndo deve ocorrer.
Contudo, estes valores sdo o resultado da solucéo étima do programa de otimizagéo, pelo que
sdo independentes de qualquer interpretacéo fisica e aplicabilidade real. Apds os instantes
iniciais, os valores de for¢a rapidamente passam a negativos, mantendo-se assim durante o resto
da janela temporal, indicando que o forro interno empurra a cabeca no sentido oposto ao da
superficie rigida, como era esperado. Observa-se ainda que, com o avancar do tempo, os valores
de for¢a para cada um dos casos tendem a diminuir, aparentando estabilizar num valor de -5000
N.

Os graficos de poténcia desenvolvida na parte frontal do crénio, apresentados na figura
4.26, também sédo bastante semelhantes para cada um dos casos, verificando-se uma oscilagéo
de grande amplitude e de frequéncia consideravel durante a totalidade da janela temporal. Em
termos do valor maximo absoluto de poténcia, J;, verifica-se que para um D; de 30 mm é atingido
o0 menor valor, de 5619 W. Para uma restricdo D; de 20 mm, o valor absoluto maximo de poténcia,
de 6210 W, é ligeiramente maior do que para uma restricdo D; de 18 mm, de 6188 W, embora a

restricdo D; seja um pouco mais relaxada.

Tal como nos graficos da poténcia, verifica-se que a forma dos graficos de aceleracédo da
cabeca para cada caso, apresentados na figura 4.27, também é bastante semelhante. Todos
eles apresentam uma oscilacdo de grande amplitude e com frequéncia consideravel, sem
indicios de virem a estabilizar. O facto da totalidade dos valores serem negativos também era
esperado, visto que, apds o impacto, a cabeca tera que desacelerar rapidamente. Em todos os
casos verifica-se um aumento abrupto do valor absoluto da aceleragdo da cabec¢a nos instantes
iniciais, no entanto, a restricdo D,, de 200 g é cumprida para eles, pelo que os resultados sao
aceitaveis. Quanto ao valor absoluto maximo de aceleragéo atingido pela cabeca, J,, 0 caso onde
a restricdo D; € igual a 30 mm apresenta o menor valor entre os trés, de 167,6 g, sendo que 0s
restantes apresentam um valor de 200 g, iguais a restricdo D,, verificando-se, portanto, duas
restricfes ativas. A semelhanca do valor deste critério J, para os casos onde a restricdo D; é
igual a 18 mm e a 20 mm pode ser justificada pela pequena diferenca (de 2 mm) entre o valor
das restricbes. Para o caso em que a restricdo D; é igual a 30 mm, o facto de o valor absoluto
maximo de aceleragdo, /,, ser menor pode ser justificado pelo relaxamento consideravel da

restricdo quando comparado aos restantes dois casos, 0 que permite a cabeca deslocar-se mais,

62



relativamente ao capacete, antes de deformar a totalidade da espessura do forro interno e parar
0 seu movimento por completo, possibilitando, assim, que a cabeca seja desacelerada de

maneira mais apropriada.

Relativamente ao deslocamento da parte frontal da cabeca para cada um dos casos,
apresentado nos gréaficos da figura 4.28, verifica-se que estes também possuem um formato
bastante semelhante. Estes resultados encontram-se dentro da conformidade, sendo possivel
observar que quanto mais relaxada for a restricdo D5, maior serd o valor maximo absoluto do
deslocamento da parte frontal da cabeca, /5. Tal critério ndo se encontra diretamente relacionado
com a ocorréncia de lesdo, pelo que ndo existe desvantagem aparente em possuir valores
maiores. O maior valor pertence ao caso onde a restricdo D; € igual a 30 mm, seguido do de 20
mm e 18 mm. Em todos os casos o valor limite da restricdo D; é atingido, verificando-se que
apenas no caso de 20 mm e 18 mm sédo observados indicios da cabeca comecar a recuar para
a sua posicao original. Para o caso onde a restricdo D5 € igual a 30 mm, verifica-se que o valor
maximo de deslocamento ocorre nos instantes finais da janela temporal. Contudo, com base nos
outros dois casos, é seguro supor que, se a janela temporal fosse aumentada, um

comportamento semelhante seria observado.

Em relacdo ao HIC, comparando os valores da tabela 4.7, verifica-se que conforme a
restricdo D; é relaxada menor sera o valor de HIC, tendo sido obtido um valor de 810,2 g25.s
para o caso de 18 mm, 593,4 g25.s para o caso de 20 mm e de 245 g2°.s para o caso de 30 mm,
0s quais se encontram todos abaixo da restricdo Ds, de 1000 g2°.s. Nestes resultados, é de
salientar a discrepancia de valores de caso para caso. Ao relaxar a restricdo D; de 18 mm para
20 mm, obtém-se uma diferenca no valor de HIC de 216,8 g2°.s entre estes casos, e ao relaxar
esta restricdo de 20 mm para 30 mm obtém-se uma diferenga no valor de HIC de 348,4 g25.s
entre estes casos. Um aumento de 2 mm na restricdo D; melhora consideravelmente o valor de
HIC, enquanto que um aumento de 10 mm, embora proporcione valores de HIC melhores, n&o
proporciona uma reducao do valor deste critério tdo grande quanto o esperado. Esta situacao
indica que a reducgdo do valor do HIC néo varia linearmente com o aumento da restricdo D,
verificando-se que conforme a restricdo D; € relaxada, a taxa de reducéo do valor de HIC vai
diminuindo gradualmente. Como tal, é possivel supor que a partir de um determinado valor de
restricdo D5, qualquer relaxamento desta restricdo nao ir4 proporcionar vantagens consideraveis,
0 que é de interesse, visto que esta restricdo D5 representa, essencialmente, a espessura do
material do forro interno do capacete de seguranca, e existem restricbes de design reais para o

valor desta espessura.

Embora os gréficos anteriores possuam formas semelhantes para os trés casos em estudo,
a partir da tabela 4.7 verifica-se que com uma restrigdo D; de 30 mm obtém-se a melhor solugdo
para o problema, visto que os valores maximos absolutos de poténcia desenvolvida no cranio,
J1, de aceleracao linear da cabeca, J,, e o valor de HIC sdo menores para este caso do que para

0s restantes dois casos.
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Capitulo 5 - ConclusoOes

e Trabalhos Futuros

Neste trabalho foi realizada a Limiting Performance Analysis da for¢a de controlo exercida
pelo forro interno do capacete na cabeca do condutor numa situacdo de impacto com uma
superficie rigida, de acordo com o conceito descrito em Balandin et al. (2001), e descrito no
capitulo 3. Dois problemas de otimizagdo distintos foram abordados nesta anélise, o primeiro
onde a totalidade da energia transmitida ao cérebro, como resultado de impacto, foi minimizada
e 0 segundo onde o valor de HIC foi minimizado. Em ambos os casos, foi utilizado um conjunto
de restricBes aos valores maximos absolutos de poténcia desenvolvida na parte frontal do cranio,
de aceleracdo linear atingida pela cabeca e de deslocamento da parte frontal do cranio. O valor
da energia total transmitida ao cérebro e o valor do HIC deveriam também encontrar-se abaixo

dos respetivos valores limite.

No primeiro problema de otimizagdo, a restricdo colocada a energia transmitida ao cérebro
néo foi cumprida, pelo que o problema n&o foi resolvido com sucesso. Tal situagéo era esperada,

e é consistente com as conclusdes obtidas por Cheng et al. (1999).

Ao contrario do primeiro problema, o segundo problema de otimiza¢éo foi resolvido com
sucesso. Todas as restricbes propostas para o problema foram cumpridas nas varias solu¢fes
obtidas, verificando-se que o caso onde a restricao colocada ao deslocamento méaximo permitido
a parte frontal do cranio é igual a 30 mm proporciona os melhores valores de forca para redugéo

da probabilidade de ocorréncia e da severidade de les&o na cabeca.

Verifica-se em grande parte dos resultados a existéncia de valores de forca de controlo
positivos nos instantes iniciais apds ocorréncia de impacto, situagdo que, em termos de
interpretacao fisica, ndo deveria ocorrer. Contudo, as solu¢gfes obtidas, tendo em conta o
conceito de Limiting Performance Analysis, sdo independentes de qualquer material constituinte
do forro interno e do design do capacete (Balandin et al., 2001), o que significa que se encontram
livres de qualquer restricdo de engenharia e podem ndo ser realizidveis na prética.
Adicionalmente, este tipo de andlise proporciona a minimizagdo do valor maximo do critério de
lesdo a ser considerado, tendo em conta as restricbes aos restantes critérios utilizados e as
condi¢cdes de impacto estabelecidas, o que significa que as solu¢des obtidas sdo as melhores

entre qualquer outro tipo de configuracéo sobre as mesmas condicdes.

De referir que 0 segundo problema foi resolvido para uma velocidade de impacto de 8 m/s,
que é superior a velocidade de impacto de 7,5 m/s especificada para a realizacédo de testes de

absorcdo de impacto de acordo com a norma ECE R 22.05 e que se encontra dentro da gama
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de velocidades de impacto comuns em acidentes envolvendo motociclistas, que é de 5,83 m/s a
8,33 m/s (Richter et al., 2001), o que é de grande interesse caso as solucdes obtidas sejam

realizaveis na pratica.

O presente trabalho apresenta, contudo, algumas limitacdes inerentes ao modelo THIM.
Este modelo ndo considera as aceleragfes angulares, as quais se encontram normalmente
presentes em acidentes envolvendo motociclistas, e que sdo relevantes para a ocorréncia de

leséo a nivel cerebral (Johnson, 2000).

Para trabalhos futuros, podemos apontar a alteragéo do método de calculo do HIC de modo
a considerar a possibilidade de usar intervalos de tempo sobrepostos, e ndo adjacentes, como

foi efetuado, e verificar a influéncia dessa alteracéo no valor desse indicador de leséo.

O material usado no forro interno dos capacetes tem uma lei constitutiva ndo linear,
dependente da velocidade de deformacdo. A modelagcédo desse comportamento e a otimizagéo
dos patamares de nao linearidade de modo a aproximar o desempenho do material do obtido

neste trabalho permitiria cumprir a func&o da Limiting Performance Analysis, aqui realizada.
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