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RESUMO I

RESUMO

A Artroplastia Total do Joelho (AT]) é um dos procedimentos cirurgicos com maior taxa de aplicacio,
tornando-se o método padrdo ouro para osteoartrite avancada do joelho. Porém, as proteses de joelho
empregues nos dias de hoje ainda necessitam de solu¢oes de design apropriadas.

O presente trabalho teve como principais finalidades o estudo computacional do comportamento
mecanico de um implante para a articulacao do joelho, bem como do processo de remodelagiao dssea

que ocorre na tibia apds a inser¢ao do implante.

Assim, ao longo desta dissertagdo, foi feita uma revisao bibliografica, a qual inclui as nog¢des essenciais
para a compreensio do estudo em questdo. Inicialmente, realizou-se uma abordagem tedrica acerca do
tecido 6sseo em geral, assim como do seu processo de remodelacio. Estudou-se também a articulacdo
do joclho ¢ os diversos tipos de implantes que ja existem no mercado para esta articulagdo. De seguida
descreveu-se os métodos numéricos a utilizar (MEF e RPIM) e fez-se uma breve revisio do estado da

arte da aplicacdo dos mesmos neste contexto.

Posteriormente e ja na parte pratica deste trabalho, investigou-se como os parametros de design do
implante, a geometria da haste neste caso, afetam a performance da protese. Utilizou-se uma tomografia
computadorizada de uma tibia para simular maltiplas configuracdes de ATJs e assim se proceder as
analises, recorrendo ao MEF e ao RPIM. Através dos resultados obtidos, concluiu-se que com a
introdugdao do implante, as tensdes na tibia aumentam ligeiramente, mas os valores do campo de

deslocamentos diminuem. Contatou-se também que uma haste mais curta é o ideal.

Por fim, através da combinacio do MEF com um algoritmo de remodelacido 6ssea, simulou-se o
processo de remodelagdo 6ssea que ocorre na tibia, apds a inser¢ao do implante.

PALAVRAS-CHAVE

Artroplastia Total do Joelho; Tibia; Método dos Elementos Finitos; Métodos Sem Malha; Remodelagiao
Ossea.
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ABSTRACT 111

ABSTRACT

Total Knee Arthroplasty (TKA) is one of the surgical procedures with the highest application rate,
becoming the gold standard method for advanced osteoarthritis of the knee. However, the knee
prostheses employed today are still in need of appropriate design solutions.

The main purpose of the present paper was the computational study of the mechanical behaviour of a
knee joint implant, as well as of the bone remodelling process that occurs in the tibia after implant
insertion.

Therefore, throughout this dissertation a literature review was performed, which includes the essential
notions for the understanding of the present study. Initially, a theoretic approach was made about bone
tissue in general, as well as its remodelling process. The knee joint and the different types of implants
that already exist in the market for this joint were also studied. After that, the numerical methods to be
used (FEM and RPIM) were described and a brief review of the state-of-the-art of their application in
this context was performed.

Subsequently, and already in the practical part of this project, it was investigated how the design
parameters of the implant, the stem geometry in this case, influence the performance of the prosthesis.
A computed tomography scan of a tibia was used to simulate multiple configurations of TKAs, in order
to perform the analyses using FEM and RPIM. Through the results obtained, it was concluded that with
the introduction of the implant, the tensions in the tibia increase slightly, but the values of the

displacement field decrease. It was also observed that a shorter stem is ideal.

Finally, through the combination of the FEM with a bone remodelling algorithm, the process of bone
remodelling was simulated which occurs in the tibia, after the insertion of the implant.

KEYWORDS
Total Knee Arthroplasty; Tibia; Finite Element Method; Meshless Methods; Bone Remodelling.
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1. INTRODUCAO

1.1. Enquadramento e pertinéncia

A Artroplastia Total do Joelho (AT]) é um dos procedimentos ortopédicos mais realizados, sendo que a
média nos pafses membros da OCDE se encontra nas 118 cirurgias por 100.000 habitantes, enquanto
que em Portugal a média é de 62 [1]. Estes numeros tém tendéncia a aumentar cada vez mais e prevé-se
que a necessidade de AT]J realizadas anualmente, em 2030 por exemplo, aumente 673% nos EUA [2].
Estes valores sdo essencialmente consequéncia do aumento do nimero de individuos que sofrem de
osteoartrose, motivado pelo envelhecimento da populagdo, assim como pelo prevalecimento de
obesidade, o qual é considerado o principal fator de risco seguindo-se da idade e do sexo [1]. A AT] esta
relacionada com um impacto significativo na qualidade de vida associada a diminui¢io da dor e melhoria
da funcio [3].

A osteoartrose (OA) define-se como uma doenca degenerativa articular que pode atingir qualquer
articulagdo, sendo mais frequente nas seguintes articulagdes: coxo-femoral, do joelho, coluna e mios.
Clinicamente manifesta-se com dor, rigidez relacionada com o repouso e perda funcional progressiva
[4]. A probabilidade de desenvolver OA sintomatica do joelho ao longo da vida encontra-se nos 44,7%
[5]. A OA corresponde ao principal motivo de incapacidade associado ao movimento em adultos mais
velhos [6], [7]-

Assim, a incorpora¢io dos métodos de analise numérica no campo da biomecanica foi bastante benéfico.
A partir desse momento varios estudos que combinavam estas duas dreas foram surgindo. Estes
destinavam-se a investigagdo dos materiais a usar, do design dos implantes usados e até mesmo de

fenémenos biolégicos como a remodelagdo do tecido ésseo.

1.2. Questao e objetivos de investigagao

O presente trabalho foi realizado no contexto do mestrado de Engenharia Biomédica no Instituto
Superior de Engenharia do Porto. Teve como principal objetivo o estudo computacional do
comportamento mecanico de um implante para a articulagdo do joelho, o qual foi idealizado com base
em medidas do membro do paciente, recorrendo para tal a imagens médicas do mesmo. O implante
projetado foi entdo analisado computacionalmente, através do Método dos Elementos Finitos e de um
M¢étodo sem Malha. Para além disto, uma outra finalidade deste estudo passou pela previsdo do processo
de remodelagdo na tibia apds a inser¢do de um implante, recorrendo a um algoritmo de remodelagio
desenvolvido por Belinha.

Desta forma, este trabalho teve ainda em vista a pesquisa detalhada dos seguintes temas:

— No que diz respeito ao tecido ésseo, topicos como a anatomia e biologia do sistema esquelético
e a morfologia, estrutura, composicao e propriedades mecanicas do tecido dsseo;

— Relativamente aos implantes, questoes como os tipos de implantes existentes, assim como 0s
materiais utilizados;

— No que concerne aos Métodos Numéricos, uma descri¢iao detalhada do Método dos Elementos
Finitos e dos Métodos Sem Malha.

—  Por dltimo, compreensio e simulagdo do processo de remodelacdo Ossea.

SIMULAGCAO NUMERICA DE UM IMPLANTE TIBIAL E PREVISAO DA REMODELAGAO OSSEA APOS A SUA INSERCAO



16 1. INTRODUCAO

1.3. Opg¢odes metodologicas

A Artroplastia Total de Joelho é amplamente utilizada em todo o mundo e apesar de ser um
procedimento ortopédico com alta taxa de sucesso, inimeros parimetros podem ser motivo de
investigacio e, posteriormente, de melhoria.

Métodos de engenharia, como o método dos elementos finitos e os métodos sem malha, podem ser
aplicados em testes pré-clinicos de implantes articulares, sendo assim possivel simular uma intervencao
cirargica. Para além disso e ao contrario do que acontece em estudo # wive ou in vitro, a simulacdo
computacional permite antecipar fenémenos biolégicos de um modo nio invasivo, bem como a sua

associagdo com imagens médicas, as quais facilitam a criagdo de modelos especificos para cada doente.

Estes métodos possibilitam ainda o estudo de alguns aspetos biomecanicos, como o s#ess na interface
osso-implante e micromovimentos, o quais sio complexos de reproduzir e investigar iz vivo ou in vifro.
Deste modo, os métodos de analise numérica podem ser bastante importantes para uma melhor
compreensio das alteracOes bioldgicas e mecanicas induzidas no tecido ésseo, em virtude da interacdo
com implantes ortopédicos, ajudando desta forma os cirurgides a reduzir os erros e a aperfeicoar a
técnica.

Nos dias de hoje, o método de analise numérica mais comum é o Método dos Elementos Finitos, a partir
do qual se tem conseguido resultados muito promissores. Contudo, comegou a aparecer uma nova
categoria de métodos numéricos, os Métodos sem Malha. Estes tltimos apresentam como vantagens o

facto de serem mais flexiveis na discretizacdo e de permitirem obter resultados mais precisos.

1.4. Estrutura do trabalho

Este documento estd organizado em diversos capitulos. No Capitulo 1 encontra-se uma breve
contextualizacdo do problema, assim como a motivacdo deste estudo e os objetivos propostos para o
mesmo. No Capitulo 2 esta descrito o tecido 6sseo em geral, como também a anatomia e fisiologia dos
0ssos que constituem a articulagao do joelho. Ja no Capitulo 3 é apresentada toda a técnica cirurgica para
a colocacio do implante e a principal doenga que pode levar a realizagio desta intervencio cirtirgica. B
ainda elaborada uma revisio de todos os implantes deste tipo que se encontram atualmente no mercado,
bem como os materiais que os podem constituir. O Capitulo 4 faz referéncia diferentes métodos
numéricos, tais como o MEF e os Métodos sem Malha, descrevendo sucintamente a sua formulacio.
Além disso, neste capitulo ¢ feito uma introduc¢io de no¢des basicas de mecanica dos sélidos, bem como
do algoritmo de remodelacio éssea. O Capitulo 5 ¢é relativo a revisdo do estado da arte relacionada com
a utilizacdo dos métodos numéricos no ambito da implantologia. No Capitulo 6 é entdo detalhado todo
o trabalho pratico elaborado, quais os soffwares usados e os resultados gerados. No Capitulo 7 pode-se
encontrar uma conclusao referente a realizacdo deste trabalho. Finalmente, o ultimo capitulo ¢ relativo
as referéncias bibliograficas.
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2. BIOSSISTEMA EM ESTUDO

2.1. Morfologia do Tecido Osseo

O corpo humano ¢é considerado um sistema complexo, que é constituido pela interligacdo entre os
diversos subsistemas. O sistema esquelético é um destes subsistemas e é formado por ossos, cartilagens

e outros tecidos conjuntivos que o estabilizam, fixam e criam ligaces entre componentes [8], [9].

O osso consiste num tecido extremamente organizado e especializado que se diferencia pela sua rigidez,
porosidade e dureza. Células especializadas e uma matriz extracelular de fibras proteicas (substincias
organicas) e cristais de hidroxiapatita (substancias inorginicas) estao na base da sua constitui¢do. A
resisténcia da matriz Ossea verifica-se gracas a deposicdo dos sais de calcio a volta das fibras proteicas
[10]. Deste modo, ¢ possivel afirmar que a propor¢ao entre as substincias organicas e inorginicas pode

fazer variar as propriedades do osso [8], [9].

O tecido 6sseo é um tecido dindmico, que vai sofrendo adapta¢Ges continuas, com o intuito de conservar
o tamanho, forma e integridade estrutural do esqueleto [11]. A este processo di-se o nome de
remodelagio éssea e possibilita a remogao do osso antigo e degradado e a deposigao de um novo tecido
mais forte a nfvel mecanico [12], [13].

Entre as inumeras fungdes do sistema esquelético, destaca-se a fung¢ao de suporte e prote¢ao dos tecidos
moles e 6rgaos vitais, a de producio de células sanguineas como, glébulos vermelhos, glébulos brancos
e plaquetas, por parte da medula 6ssea (que preenche as cavidades internas de muitos 0ssos) e, por
ultimo, o facto de ser um local de armazenamento de minerais, que mantém as concentragdes normais
de calcio e fésforo nos fluidos corporais. Ou seja, caso o nivel destes minerais no sangue diminua, os
ossos libertam-nos para o sangue [8], [9], [14].

2.1.1. Articulagao do Joelho

Assim como todos os elementos que constituem o corpo humano, a articulagio do joelho foi
acompanhando a evolu¢io da humanidade e, consequentemente, adaptou-se de forma ideal as forcas e
cargas que atuam na articulagdao do joelho e através dela [15]. Tem como principais fungdes possibilitar
a locomogio de forma estavel, a0 mesmo tempo que gasta o minimo de energia possivel dos musculos,
assim como a transmissdo, absor¢ao e redistribuicdo das forcas geradas pelos movimentos efetuados
durante as atividades da vida quotidiana [16].

O joelho ¢é considerado a maior articulagdo sinovial do corpo humano [17], [18]. E uma articulagio
bastante complexa e formada por trés ossos, fémur, tibia e rétula ou patela [18]—[20].

O fémur é considerado o maior osso do corpo humano, assim como o mais resistente. Na sua
extremidade distal apresenta duas proeminéncias assimétricas arredondadas (condilos), nos quais estdo
localizados os epicondilos, que irdo desempenhar um papel fundamental na ligacdo com os musculos e
tenddes. Os condilos sdo distintos entre si, uma vez que o condilo interno é mais comprido e estreito,
enquanto que a superficie do condilo externo é mais curta [21], [22]. E ainda de realcar que a superficie
condiliana é revestida por cartilagem hialina, a qual se apresenta mais espessa e densa nas areas onde se
verifica um maior contacto permitindo, deste modo, um normal deslizamento e, consequentemente, uma
diminuicio do atrito [17], [21].

Por sua vez, a tibia sustenta todo o peso proveniente do fémur e articula-se com o mesmo, de modo a
formar a articulac¢io do joelho. Na sua extremidade proximal encontram-se localizadas duas cavidades
glenoides revestidas também por cartilagem hialina, que se denominam por planaltos tibiais. Sdo
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estruturalmente achatados e atuam como ponto de articulagdo com os condilos do fémur [21]. O
conceito intuitivo de que a tibia se situa abaixo do fémur ¢ representado sistematicamente em ilustracoes
anatémicas e em manuais cirargicos. Contudo, essa caracteristica da anatomia funcional da tibia nao estd
totalmente correta. O ponto central da tibia nio estd completamente centrado com o ponto central do
fémur. Estudos desenvolvidos recorrendo a tomografia computadorizada tridimensional confirmam que
o centro da tibia esta deslocado posterior (4 £ 6 mm) e lateralmente (5 = 4 mm) ao centro do fémur
22].

A rétula ou patela diz respeito ao maior osso sesamoide do corpo e encontra-se posicionada
anteriormente ao fémur (na sua extremidade distal) e de forma paralela ao plano coronal da mesma
estrutura 6ssea. Em média, num individuo adulto possui cerca de 4,5 cm de comprimento e largura e 2,5
cm de largura. A base da rétula serve de local para a inser¢io do tenddo do muisculo quadricipite e vértice

para ligacdo do ligamento rotuliano até a tibia [21], [22].

Na Figura 1 é possivel visualizar uma representagiao da anatomia desta articulagio em questio.

Quadriceps

Fémur Fémur

Cartilagem

Cartilagem Articular
Articular
Ligamento Medial
Menisco Colateral

. Menisco
Ligamento Lateral

Colateral

Ligamento

Ligamento Cruzado Posterior

Cruzado Anterior

Figura 1 - Anatomia da articulagdo do joelho. Adaptado de [23].

Estes trés ossos que intervém na articulagao do joelho originam entdo duas articulagdes secundarias: uma
entre a face dorsal da rétula e a face ventral do fémur (articulagdo fémur-rotuliana) e outra entre a regiao
distal do fémur e a regido proximal da tibia (articula¢do femorotibial) [18]—[20]. A primeira classifica-se
como trocleartrose devido a conexdo formada entre o fémur e a rétula e ¢ a principal componente para
suportar o peso na articula¢io do joelho. Por outro lado, a segunda articulagdo mencionada classifica-se
como bicondilartrose, em virtude da presenca dos dois condilos do fémur. Para além disso, esta
articulagdo gera uma transferéncia sem atrito sobre o joelho das forgas geradas pela contragdo do
musculo quadriceps femoral [18], [21], [24].

A articulagio do joelho é mantida através de estabilizadores estaticos (meniscos, ligamentos e capsulas),
que estabilizam a articulagio e amortecem os impactos sobre as cartilagens e por estabilizadores
dindmicos (musculos e tenddes). Todo este conjunto estd imerso no liquido sinovial que, por sua vez,

esta contido dentro da membrana sinovial [19], [20].

Pela sua localizagdo anatémica e estrutura, esta articulagdo estd sujeita a muitas acregoes, visto ter a
necessidade de suportar todo o peso do corpo humano, bem como o impacto de saltos, por exemplo.
Por todas as agressdes a que esta articulacio estd submetida esta sofre um desgaste muito elevado,

estando muitas vezes associada as mais diversas patologias [20].
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2.2. Estrutura e Composi¢do do Tecido Osseo

E possivel categorizar a estrutura do osso de acordo com a escala de dimensées, isto é, macroscopica ou
microscépica. A nivel macroscopico, o osso classifica-se em osso cortical ou trabecular. Por outro lado,
a nivel microscopico o osso subdivide-se em osso reticular e em osso lamelar. Ao nivel da sub-
microescala, as lamelas sdo formadas por compostos minerais e fibras de colagénio e sdo consideradas

pecas de construcio dos ostedes e trabéculas [8].
Na Figura 2 ¢ possivel observar como o tecido ésseo se encontra organizado.

Osso Trabecular
-—-—- Lamelas

Colagénio
Mineralizado

Ostedes Lamelas

Osso Cortical

Figura 2 - Hierarquia do tecido 6sseo: fibras de colagénio, lamelas, ostedes e trabéculas, osso cortical e osso
trabecular. Adaptado de [25].

O osso cortical ¢ denso, apresenta um baixo nivel de porosidade (5% - 10%) e é responsavel pela
resisténcia a tensdo de flexdo e tor¢do. Os vasos sanguineos atravessam a substincia dssea e, por sua vez,
os osteocitos e as lamelas direcionam-se de forma dominante a volta desses mesmos vasos sanguineos.
Os vasos que se localizam de forma paralela ao longo do eixo do osso situam-se dentro dos canais de
Havers. Estes canais sio revestidos pelo endésteo e para além de vasos sanguineos, contém nervos e
tecido conjuntivo laxo. O sistema de Havers consiste, portanto, no conjunto formado por um canal
central, o proprio contetdo, e pelas lamelas concéntricas (camadas circulares concéntricas de matriz
Ossea), e respetivos ostedcitos, que circundam o canal. Os canais de Volkmann sio canais transversais
que interligam os canais de Havers entre si, orientando os vasos sanguineos. As cavidades de reabsor¢iao
sa0 espagos provisoriamente criados por parte dos osteoclastos na fase inicial da remodelaciao 6ssea.
Geralmente, a atividade metabdlica do osso cortical é mais baixa em relacio a do osso trabecular. O
aumento da remodelacio 6ssea cortical provoca um aumento na sua porosidade, o que faz com que a
massa 6ssea diminua [12], [14], [25]-[27].

O osso trabecular (ou esponjoso) é constituido por placas e tubos ramificados que se intersectam e
originam as trabéculas. Possui 50-95% de porosidade e estes poros encontram-se conectados e
preenchidos com medula éssea. £ muito mais espesso e, habitualmente, mais leve do que o osso cortical.
Ainda assim, é capaz suportar diversas cargas de compressio e ¢ mais capacitado para suportar tensoes
com diferentes dire¢oes. Localiza-se em regides do osso nas quais ndo existem tantas cargas ou onde as
tensoes advém de varias dire¢des. Proporciona suporte e prote¢ido a medula ssea e o seu baixo peso
favorece os movimentos dos musculos. Em comparagdo com o osso cortical, a atividade metabélica do
osso trabecular é muito superior, explicando, desta forma, a maior incidéncia das doengas Osseas
metabolicas neste tipo osso. Com o evoluir da idade, o equilibrio entre a taxa de formagao 6ssea e a de

remogao vai-se alterando, originando assim uma diminui¢io progressiva da massa 6ssea [12], [14], [27].

Na figura seguinte (Figura 3) encontra-se presente um esquema detalhado do tecido dsseo, no qual é
possivel identificar o osso cortical e o trabecular, bem como os seus constituintes.
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Fise (placa de crescimento)
Osso Cortical (compacto)
Ostedes

Osso Trabecular %2
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3 Medula Ossea Canal de Havers
Canal de Volkmann \ i AT
Periésteo —— f\ -
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Osso Trabecular
(esponjoso)

Figura 3 - Vista detalhada do tecido ésseo. Adaptado de [28].

Por sua vez, os dois tipos de osso (cortical e trabecular) sao formados por dois tipos de tecidos: um
tecido inicial e mais imaturo, designado de tecido reticular, e um tecido secundario conhecido como
tecido lamelar. Estes dois tipos de tecido diferenciam-se pela forma como as fibras de colagénio no

centro da matriz éssea se encontram organizadas.

O osso reticular ¢ o primeiro a ser formado, quer no desenvolvimento fetal, quer na repara¢io de uma
fratura, onde ocorre um processo designado de remodelagio. Neste caso, as fibras de colagénio
orientam-se aleatoriamente em varias diregdes. Apds quatro ou cinco anos ¢ substituido por osso lamelar,

através do processo de remodelacdo Ossea.

O osso lamelar é osso maduro, organizado em finas camadas (lamelas). Na maior parte dos casos, as
fibras de colagénio de cada lamela instalam-se de modo paralelo umas as outras, porém situam-se
anguladas relativamente as fibras adjacentes. Estas fibras de colagénio acabam por tornar este tecido

mais forte do que o anterior [12], [14].

2.2.1. Matriz Ossea

A matriz 6ssea é composta essencialmente por material inorganico (65% a 70%), mas também por uma
percentagem mais reduzida de material organico (30% a 35%). A parte inorganica integra hidroxiapatita
em grandes quantidades e magnésio, sédio, potissio, cloreto, fluoreto e estroncio em quantidades mais
reduzidas. Ja a parte organica abrange principalmente colagénio e proteoglicanos, contudo possui

também na sua estrutura, uma pequena porc¢ao de osteoblastos, ostedcitos e osteoclastos [14], [29].

De todos os componentes, destaca-se o colagénio e os componentes minerais, 0s quais s3o 0s agentes
responsaveis pelas principais caracteristicas funcionais do tecido 6sseo. O colagénio concede uma
resisténcia flexivel a matriz (resisténcia as forcas de corte de tragdo). Por outro lado, os componentes

minerais proporcionam a matriz a dureza, rigidez e resisténcia a compressao da estrutura éssea [8], [14].
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2.2.2. Células Osseas

As diversas células 6sseas possuem fungSes e origens diferentes e podem subdividir-se em trés tipos:

osteoblastos, ostedcitos e osteoclastos (Figura 4) [14].

Os osteoblastos sdo formados por numerosos ribossomas e possuem um reticulo endoplasmatico
bastante desenvolvido. Produzem colagénio e proteoglicanos que, posteriormente, sao libertados da
célula através do mecanismo de exocitose. Sio também responsaveis pela producio de vesiculas que
auxiliam na mineralizacdo da matriz éssea. Estas vesiculas sdo entdo compostas por ides de calcio, ides
de fosfato e enzimas, que depois de serem libertados, sio empregues na formagdo dos cristais de
hidroxiapatita [30].

A osteogénese diz respeito no processo de formacao de osso por parte dos osteoblastos. Este método
consiste na agregacao dos prolongamentos celulares dos osteoblastos com jun¢des comunicantes. Por
ultimo, uma matriz ssea extracelular que envolve as células e os seus prolongamentos é gerada pelos
osteoblastos [14].

Quando o osteoblasto maduro fica contornado por matriz Gssea passa a designar-se de ostedcito. Estas
células desempenham as fung¢oes de gerar componentes necessarios para manter a matriz ossea, assim
como de controlar as quantidades de proteinas e minerais. Encontram-se localizados em lacunas que se
interligam, através dos canaliculos, permitindo desta forma a troca de nutrientes com os osteoblastos

[30], [31].

Finalmente, os osteoclastos correspondem a células com diversos nicleos e com as fungdes de
reabsorcdo e destruicdo da estrutura éssea. Isto é, sdo as células causadoras da eliminacdo da patte
organica e desmineralizacdo da matriz dssea [14].

e

Z

Ostedcito Osteoblasto Célula Osteogénica Osteoclasto
(mantém o tecido 6sseo) (forma a matriz éssea) (células estaminais) (reabsorve 0ss0)

Figura 4 - Classificacio das células do tecido 6sseo. Adaptado de [32].

2.3. Remodelagdo Ossea

Recorrendo ao processo de remodelagio éssea, o osso apresenta a aptiddo para desenvolver, recompor
e renovar. Posto isto, ¢ possivel afirmar que a remodelacdo ssea constitui um método sincronizado de
extracio e restaura¢io do tecido ésseo deteriorado, o qual carece da atividade de inimeros componentes

celulares, que garantem a homeostase mineral e a integridade estrutural [11].

Os conjuntos de células 6sseas que geram sequencialmente processo de reabsorgido e concegio de tecido
6sseo compoem a unidade de remodelagdo 6ssea. Estes conjuntos foram posteriormente denominados
pot Basic Multicellular Unit — BMU [29].
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Em primeiro lugar, uma BMU ¢ formada por osteoclastos que tém como responsabilidade a reabsor¢ao
do osso. De seguida, a superficie 6ssea é coberta pelas células de reversdo e preparada para a reposi¢ao
do osso. No passo seguinte, os osteoblastos libertam e depositam o ostedide, isto ¢, a matriz dssea nao
mineralizada [11].

O ciclo de remodelacdo (Figura 5) contempla cinco fases sequenciais: ativagdo, reabsor¢io, reversio,
formacio e terminacio.

Ativagcdo Reabsor¢do Reversdo Formagdo Mineralizagdo e Terminagdo
Célula de

revestimento dsseo

Célula de
revestimento dsseo

Osteoclasto Osteoblasto Novo osso
Ostdcito
Célula

mononuclear

Linha de cimento

Osso antigo

Figura 5 - Ciclo de remodelacdo 6ssea. Adaptado de [33].

2.4. Propriedades Mecanicas do Tecido Osseo

Tal como ja foi referido neste capitulo, o tecido 6sseo trabecular possui uma baixa densidade aparente
relativamente ao tecido 6sseo cortical. De cordo com alguns estudos, as diferentes propriedades
mecanicas de ambos advém da composicio 6ssea e porosidade [34]—[36]. Posto isto, é possivel afirmar
que o valor da densidade aparente do o0sso, o qual muda aquando do processo de remodelacio Ossea,
faz variar as propriedades mecdnicas do mesmo.

Define-se a densidade aparente como a massa de tecido hidratado, Mgmestra, por volume ocupado pelo

tecido da amostra, Vymostra:

_ Mamostra

papp - V

amostra

Equagio 1

Uma vez que a densidade aparente depende da porosidade, p, a mesma pode também ser determinada

por meio da seguinte expressao:
Papp = Po 1-p) Equagio 2

no qual, a densidade ssea do osso compacto (pg) € py = 2,1 g/cm?.

Ao longo de muitos anos, estudou-se a forma como a densidade aparente (p), o médulo de elasticidade
6ssea (E) e a tensio de compressio 6ssea (0€) se relacionavam, alcangando-se por fim as curvas de
correlagdo [12]. Assim, com base nestas leis fenomenoldgicas consegue-se antecipar as propriedades

mecanicas do 0sso ap0ds a remodelagio dssea [36].
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E = 3790 £%96 p3 Equagio 3
o¢ = 68 %06 p? Equacio 4

sendo que € traduz a taxa de deformacio.

Posteriormente e ap6s muito tempo de investigacio, verificou-se que as propriedades mecanicas do osso
ndo dependem exclusivamente da densidade aparente, mas também do conteudo mineral do mesmo.
Curvas de correlacdo da densidade aparente combinada com a composi¢do mineral, para o médulo de
elasticidade, assim como para a tensdo compressiva 6ssea, foram geradas [37], [38].

Contudo, apesar de todos estes modelos matematicos terem a capacidade de antever as propriedades
mecanicas principais do osso, ndo tém em conta a natureza anisotrépica do osso, isto €, os seus
comportamentos distintos em cada dire¢io.

Mais tarde, Belinha [8] sugetiu a relagdo matematica que cortrelacionava o médulo de elasticidade na
direcdo axial e transversal, com a densidade aparente do osso (Equac¢io 5 e Equacio 6, respetivamente).
Tendo por base resultados obtidos anteriormente por outros autores, Belinha [8] propds as curvas para
a tensdo de compressao ultima nas dire¢des axial e transversal, Equacdo 7 e Equagio 8, respetivamente.

3
Zaj pl se p<13g/cm®
j=0 ~
Eqxial ! 3 Equagao 5
ij -pJ se p>13g/cm?
j=0
3
Etrans = Z G- pj Equacio 6
j=0
Ogxial = z d; - p’ Equacio 7
j=0
3
Ofrans = z € p J Equacio 8
j=0

Tabela 1 - Coeficientes da lei proposta por Belinha [8].

Coeficientes j=0 =1 =2 i=3
a; 0,000E+00 7,216E+02 8,059E+02 0,000E+00
b; -1,770E+05 3,861E+05 -2,798E+05 6,836E+04
¢ 0,000E+00 0,000E+00 2,004E+03 -1,442E+02
d; 0,000E+00 0,000E+00 2,680E+01 2,035E+01
e; 0,000E+00 0,000E+00 2,501E+01 1,247E+00

no qual, os coeficientes a;, bj, ¢j, d; e €; estao definidos na
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Tabela 1. Relativamente a0 médulo de elasticidade e a tensdo de compressao ultima, estes sdo expressos em MPa,

enquanto que a densidade apatente, p, em g/cm’.

A tensio tltima de rotura do tecido 6sseo (a7), na direcdo i, pode ser determinada por meio de uma

proporcao com a tensdao de compressao ultima,
of =a-of =0,50f Equagio 9

geralmente o valor & altera entre 0,33 e 1,00, segundo a literatura. Neste caso, considerou-se & = 0,5.
Sabe-se ainda que a tensdo de corte do osso pode variar entre 49 MPa e 69 MPa [39].

No que diz respeito ao coeficiente de Poisson, existem poucas leis materiais definidas, que o relacionem
com a densidade aparente, sendo normalmente atribuido ao osso cortical valores entre 0,2 ¢ 0,5 ¢ ao
osso trabecular valores entre 0,01 e 0,35 [40].
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3. ARTROPLASTIA TOTAL DO JOELHO

A artroplastia define-se como uma intervencido cirirgica através da qual se pretende restabelecer ou
aumentar a mobilidade de uma determinada articulacdo, cujos movimentos estdo suprimidos ou
limitados, quer por causas traumaticas, inflamatorias, degenerativas, entre outras. Diz respeito a um
procedimento cirargico complexo que tem como objetivo melhorar o quadro doloroso, alcangado
mediante a substituicdo da articulagdo comprometida, por componentes implantados aquando do ato

operatorio.

A artroplastia total abrange a remocao das superficies articulares afetadas, assim como a substituicdo por
uma articulagdo artificial [41].

A Artroplastia Total do Joelho (AT]) consiste num dos procedimentos cirdrgicos mais efetuados na
Ortopedia, com potencial para melhorar a fungo, propiciar o alivio da dor e restabelecer a qualidade de
vida dos pacientes. HEstima-se que nos EUA o crescimento da solicitagdo cirtrgica entre 2005 e 2030
ronde os 673% (3,48 milh&es) [42].

O principal objetivo de uma AT] passa por diminuir a dor no joelho, tendo por base a substituicio de
grande parte dos componentes danificados da articulagdo por um implante, tal como é possivel observar
na Figura 6. O sucesso da cirurgia é estimado pela inexisténcia de dor e recuperacio funcional do joelho
num curto espago de tempo.

Apesar de existir uma vasta variedade de materiais que podem compor um implante, ha uma determinada
caracteristica que é comum a todos, a biocompatibilidade. Do mesmo modo, o design dos implantes
também pode variar. A AT] pode abranger a superficie de até trés ossos: o fémur, a patela e a tibia. No
entanto, o foco deste estudo sera somente o componente tibial, dado que é a zona onde ocotre a maioria
das lesdes que levam a este procedimento cirargico [20], [43].

Joelho Joelho depois
Artritico da cirurgia
“v‘\\ Componente V Componente
Femur \\ Femoral PaT,Ia
<
‘{ m — g Cartilagem
ﬁ‘“b& ET = Osteoartrite Componente

l‘ Tibia Tibial

' 4

Figura 6 - Joelho antes (esquerda) e depois (direita) do procedimento cirurgico. Adaptado de [44].

3.1. Técnica Cirurgica

Aquando do procedimento cirdrgico (Figura 7), o primeiro passo é remover o tecido 6sseo lesado, assim
como a cartilagem. De seguida, a tibia e o fémur sio reabilitados de forma a se ajustarem as geometrias
do implante. Posteriormente, os componentes protéticos sao entdo fixados as extremidades da tibia e do
fémur com cimento ou através do método de press-fitting. Logo apéds a fixagdo do componente metalico

tibial, uma placa de polietileno (espagador) é inserida entre os dois componentes com o intuito de
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proporcionar suporte e uma superficie lisa sobre a qual os componentes podem deslizar no momento
da flexdo do joelho [43], [45].
A.E feitauma

incisdo expondo a
articulagdo.

Condilos Y
Femorais m
Guia de

Corte
Femoral

B. As superficies
artriticas do
fémursdo
removidascom
uma serrade
0S50.

Patela

Pegas de fixagdo
removidas e artrite
traumaticanas
superficies
articulares.

E. Um botdo é colocado na parte de
tras da patelaea ferida é fechada.

Corte D. Colocam-se as Préteses
Femoral Femoral e Tibial.

Concluido
Prétese =
D

Femoral

Superhicis Pro’!ese
Removida y 6
S Prqtese Patelar
Tibial .

Corte Tibial
Concluido

C. As superficies
artriticas da tibia
sdo removidas com
uma serrade 0ss0.

r

Figura 7 - Etapas ilustrativas da AT] no joelho direito. Adaptado de [46].

Em certos casos, de forma a aprimorar a fixagdo ¢ a estabilidade do implante, na extremidade distal do
componente metalico tibial é adicionada uma extensido com formato cilindrico, designada haste tibial. A
sua funcdo ¢ aumentar a estabilidade do implante em casos complicados através da reducdo dos
micromovimentos na interface osso-implante e, por consequéncia, o risco de soltura asséptica. As
extensoes tibiais podem apresentar diferentes comprimentos e larguras e podem também ser fixadas de
indmeras formas, seja por cimentagdo total, apenas cimentagio proximal, ou press-fit, sem cimento [45].

E essencial para a conservagio do implante obter um bom alinhamento do fémur, tibia e componentes
patelares do implante [47], dado que isto pode diminuir o valor das tensoes nas superficies de apoio, bem
como as forcas de corte entre 0 0sso € 0 cimento e entre 0 0sso e a protese. Para além disso, um
alinhamento favoravel ajuda a equilibrar as forcas transferidas para os tecidos moles, fundamentais para
uma adequada mobilidade articular.

A presenca e configuragio da extensio tibial (tamanho e modo de fixagdo) pode provocar um fenémeno
denominado como stress shielding, isto é, quando se insere o implante no corpo, 0 mesmo passa a assumir
o papel de suporte que anteriormente era realizado pelo osso. Porém, caso o implante seja mais rigido
que o osso circundante, a protese pode absorver as tensoes que, em caso normal, seriam transmitidas
através do osso. Consequentemente, o osso nas proximidades do implante recebe uma estimulacido
mecanica mais reduzida, o que pode levar a perda 6ssea nas areas onde é maior. Isso pode, portanto,
enfraquecer ainda mais a fixacdo do implante, exigindo o implante de uma nova proétese. De modo a
combater este problema, ¢ importante desenvolver implantes com propriedades mecanicas idénticas a
do osso, bem como designs que proporcionem uma distribuicio das cargas entre o implante e o 0sso
circundante [48]-[51].
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3.2. Contextualizagao Clinica

Com o aumento da esperanca média de vida, a quantidade de patologias 6sseas tem vindo a experienciar
um aumento exponencial, que muito tem preocupado, os seus portadores e os profissionais de saude.
Nio obstante, o aumento do sedentarismo e da obesidade na populagio tem-se tornado um significativo
fator de risco, para a evolucdo de doencas articulares, sendo a osteoartrite reconhecida como a doenca

articular mais habitual no mundo e a articulacdo do joelho uma das mais prejudicadas [20].

A osteoartrite do joelho afetou 303 milhdes de pessoas em todo o mundo em 2017 e é um dos principais
motivos de incapacidade crénica em idosos originando sintomas incapacitantes em cerca de 10% das
pessoas com uma idade superior a 55 anos. Da perspetiva social e econémica, esta patologia estabelece
uma sobrecarga significativa sobre a saude e os sistemas de servicos sociais. Em 2016, a grande carga de
doencas motivou a Osteoarthritis Research Society International (OARSI) a apresentar um White Paper,

caracterizando a osteoartrite como uma doenca grave [20], [52].

A osteoartrite ¢ uma doenca articular degenerativa que ocorre quando a cartilagem que envolve os
condilos comega a ficar desgastada, levando a que as superficies dos ossos fiquem expostas e comecem
a desgastar-se mutuamente. Todo este processo acaba por resultar em dor, inflamacdo, instabilidade
articular e, muitas vezes, no comprometimento da mobilidade. Afeta milhdes de pessoas todos os anos

e provoca consequéncias sem precedentes na sua qualidade de vida [43].

Existem dois tipos de osteoartrite que tém causas diferentes, mas que se manifestam através dos mesmos
sintomas. No caso da osteoartrite secundaria, a cartilagem da articulacdo do joelho ¢é destruida devido a
um fator desencadeante, como traumas, obesidade, inatividade, inflamacdo ou até genética. Nesta
situagdo, as propriedades fisicas da tfbia acabam por ser pouco afetadas, comportando-se de forma
idéntica a um osso saudavel, nas fases iniciais da patologia. Quando se trata de um caso de osteoartrite
primaria, a cartilagem fica destruida como resultado do envelhecimento normal e o osso habitualmente
¢ afetado e, por consequéncia, as suas propriedades ficam diminuidas em comparacio com as do osso
saudavel [45].

A Artroplastia Total do Joelho é usada como principal tratamento para a osteoartrite, uma vez que alivia
a dor, melhora a mobilidade e é considerada uma cirurgia relativamente acessivel [53].

3.3. Implantes

Os implantes utilizados nesta intervencio cirurgica apresentam os seguintes componentes (Figura 8):

implante femoral metalico, espagador, implante tibial e, por vezes, uma haste tibial.

A seguir sdo apresentadas as inimeras diferengas que podem existir entre os varios implantes usados na
atualidade.
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Figura 8 - Osso tibial com prétese (1 - implante femoral metalico, 2 - espagador de polietileno, 3 - implante tibial
metalico e 4 - extensao da haste tibial). Adaptado de [45].

3.3.1. Geometria da Haste Tibial

As hastes sao fundamentais na maioria das AT]s no auxilio da transferéncia de cargas do osso articular
e metafisario danificado para o limite cortical tibial e na distribuicio das tensdes de uma articulacdo
especifica. Melhoram a estabilidade mecéinica através da protecdo contra o stress shielding. A estabilidade
mecanica pode ser melhorada por meio da resisténcia ao corte, reducio do /ft-gff e diminui¢do do

micromovimento [54].

Geralmente, recomenda-se o uso das hastes quando a reserva éssea circundante for insuficiente para
suportar a prétese. O enxerto 6sseo para defeitos de grande volume pode obrigar a utilizacdo de uma
haste, de forma a proteger o enxerto de carga excessiva. A articulacdo do joelho suporta cargas que sao
varias vezes o peso do corpo, portanto caso uma haste falhe na transferéncia de carga, entdo o osso
trabecular restante sofrera uma carga supetior a sua resisténcia maxima, o que levara a uma caréncia na

fixacdo do componente [55].

Apesar de a necessidade de uma haste para aprimorar a estabilidade mecanica inicial e a sobrevivéncia
final do componente seja bem aceite, as indicagdes ideais, comprimentos e didmetros aconselhaveis e
métodos de fixacdo permanecem ainda controversos. Ainda ndo existem diretrizes baseadas em
evidéncias com o intuito de cooperar na determinacdo de quando usar uma haste, qual comprimento e
didmetro ideais e se deve ou nio ser usada uma fixagdo com cimento. Alids, é de realcar que é bastante
improvavel que algum dia um comprimento ideal, por exemplo, seja determinado, devido a uma enorme

heterogeneidade das caracteristicas anatomicas dos pacientes [54], [56].

3.3.2. Técnicas de Fixacao

Para um funcionamento adequado de um implante, outro ponto a ter em consideracio passa pela forma
como este ¢é fixo ao osso. Atualmente, existem dois principais tipos de fixa¢do: a técnica de cimentacao
total ou através de uma técnica que faz uso de uma dada interferéncia para a fixac¢io entre 0 0sso € 0
implante. Ambas s3o vastamente utilizadas, pelo que tem sido tema de debate saber qual a mais vantajosa.
Geralmente, o método escolhido ¢é decidido pelo cirurgido, que tem por base a idade e a atividade do

paciente e a patologia em questao [57].

A artroplastia cimentada (Figura 9 (a)) é o método de fixagdo mais antigo. O cimento garante a uniao
entre o implante e o tecido 6sseo, proporcionando uma distribuicio uniforme da carga por toda a
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extensdo da interface osso-implante. Habitualmente, a camada de cimento é constituida por um
biomaterial, o polimetacrilato de metilo (PMMA). Todavia, o cimento nao concebe propriedades
adesivas, este somente preenche as lacunas localizadas entre 0 0sso e a protese. Muitos estudos tém
indicado que a fixa¢do cimentada manifesta melhores resultados a curto e a médio prazo, uma vez que
diminui a dor do paciente e aumenta a sua mobilidade e, consequentemente, a sua qualidade vida [58].
Utiliza-se esta técnica, essencialmente quando o osso estd severamente danificado e o cortex interno é
muito pobre, como por exemplo em pacientes com osteoporose grave [54]. No entanto, ji foram
também relatados alguns incidentes com o uso do cimento, visto que este se vai degradando, provocando
a libertacdo detritos que levam a inflam

acdo do osso circundante [59]. Um outro ponto a ter em consideragdo, diz respeito a interven¢io
cirargica de revisdo, recorrente em pacientes mais jovens, dado que a remoc¢io da prétese fixada pelo
cimento ¢ bastante complicada. Por conseguinte, esta técnica ¢ entdo recomendada apenas para pacientes
com uma idade superior a 65 anos ou pacientes com fraca condigdo 6ssea, de modo a assegurar uma
forte fixacdo primaria [59], [60].

As adversidades e a complexidade relativas a artroplastia cimentada incentivaram a procura de
metodologias de fixacdo novas. Ao contrario da artroplastia cimentada que resulta da fixagdo mecanica
do cimento, a artroplastia ndo cimentada (Figura 9 (b)) tem por base nio s6 a fixacdo mecanica, como
também a juncio biolégica do implante ao tecido dsseo. Esta nova técnica tem como principal propésito
melhorar, a longo prazo, o éxito de implantes em pacientes jovens, os quais demonstram uma boa
qualidade 6ssea. Contudo, como todas as técnicas também apresenta as suas desvantagens como o facto
de ser indispensavel um maior perfodo de imobilidade por parte do paciente depois da cirurgia, o qual
resulta essencialmente do facto de a unido entre a prétese € o 0sso ser mais demorada. Apesar disto, o
principal inconveniente desta metodologia é a dor nos membros inferiores, que é consequéncia da fraca
fixacdo do implante ao tecido dsseo [59].

(a) (b)

1

#
‘\‘.4)
-
e
o NN

\V \

\ 1. Implante 1. Implante
! 2. Cimento 2.0ss0
3. Osso

Figura 9 - Esquema representativo de uma artroplastia cimentada (a) e de uma artroplastia ndo cimentada (b).

Adapatado de [61].

A artroplastia ndo cimentada pode-se categorizar de acordo com o método de fixa¢do inicial: por pressiao
(press-fif), por meio de uma ligagdo bioldgica por osseointegracdo ou por uma ligacdo bioldgica por
adesio.

Na primeira técnica a haste ¢ ajustada na cavidade intramedular por intermédio de interferéncia mecanica,
ou seja, tem por base uma prétese solta que, por sua vez, é ajustada através de solicitagio mecanica e

aperto contra a superficie do tecido 6sseo.

Por outro lado, a segunda técnica requer que o implante possua uma superficie rugosa, formada por um
revestimento poroso ou malha de fibras, de modo a que ocorra crescimento de tecido ésseo no intetior

dos poros, dando-se, assim, a ligacdo. Contudo este tipo de fixacdo sé se confirma caso existam
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micromovimentos bastante reduzidos entre a protese e o 0sso, que favorecem a formagio de osso duro.
Caso os movimentos sejam de dimensSes maiores, da-se a formacio de tecido fibroso, que impossibilita
a fixacdo do implante.

Por ultimo, na artroplastia nao cimentada por meio de uma ligacdo bioldgica por adesio recorre-se a um
material osteocondutor, como cerdmicas bioativas, para revestir o implante, com o intuito de estimular
o crescimento 6sseco. Como resultado, ocorre um aumento da estabilidade mecanica inicial [59], [62],

[63].

Completo et al. (2008) [64] realizou um estudo, recorrendo ao método dos elementos finitos, o qual
avaliava a distribuicdo de cargas e a estabilidade na interface cimento-osso para duas técnicas de fixagao,
cimentada e press-fit. Os resultados obtidos demonstraram que a carga transferida pela haste cimentada
para o osso foi quatro vezes supetior.

3.3.3. Sele¢ao dos Materiais

Define-se biomaterial como um qualquer material concebido com a finalidade de substituir ou auxiliar
parte de um 6rgio ou tecido, enquanto em contato intimo com o mesmo. Posto isto, é essencial que este
material ndo provoque efeitos prejudiciais, ou seja, é inevitivel que este mesmo material seja
biocompativel, de modo a que possa substituir um tecido danificado e fornecer suporte mecéanico, com
uma minima resposta bioldgica do paciente [65], [60].

No conjunto dos diferentes tipos de matérias-primas existentes para a obtencdo de biomateriais, os
metais evidenciam-se por possuir um notavel desempenho mecanico, com elevada resisténcia a fadiga e
a fratura. Gragas a estes atributos, os metais tém sido vastamente usados como componentes estruturais
visando a substitui¢do, refor¢o ou estabilizagdo de tecidos rigidos, que sao submetidos frequentemente
a grandes cargas de tracdo e compressao [66]. Contudo, possuem também alguns inconvenientes, como
o facto de libertarem ibes, provocando efeitos toxicos, e o de possuir médulos de elasticidade muito
elevados, o que origina o fenémeno de stress shielding [57].

Indmeros materiais metalicos tém sido empregues em préteses, como o ago inoxidavel, ligas de cromo-
cobalto, ligas de titanio, entre outros. Na atualidade as proteses sdo constituidas fundamentalmente de
cromo-cobalto e ligas de titdnio.

A ASTM (Amserican Society Testing Materials) aconselha a utilizagdo das seguintes ligas metdlicas a base de
cobalto para o fabrico de implantes cirurgicos: Co-Cr-Mo (F76), Co-Ni-Cr-Mo (F562), Co-Cr-W-Ni
(F90) e Co-Ni-Cr-Mo-W-Fe (F563), destacando-se as duas primeiras [67].

A liga de titanio Ti-6Al-4V tem sido a mais usada em material ortopédico, préteses e implantes. Dispoem
de uma boa biocompatibilidade, resisténcia a corrosao e um médulo de elasticidade muito idéntico ao
do osso. Na elaboragio de ligas de titanio, verifica-se a manipulag¢do de elementos nio citotéxicos, tendo
como objetivo a obtencao de materiais com menores valores de médulo de elasticidade. Entre as varias
ligas existentes, destaca-se a liga Ti-13Nb-13Zr, a qual se esta a tornar a mais utilizada em implantes
cirargicos, dado que é biocompativel, apresenta uma elevada resisténcia a corrosao e uma alta tenacidade
a fratura [68]—[70].

A liga de titanio Ti-6Al-4V tem sido a mais usada em material ortopédico, préteses e implantes. Dispoem
de uma boa biocompatibilidade, resisténcia a corrosdo e um médulo de elasticidade muito idéntico ao
do osso. Na elaboracio de ligas de titanio, verifica-se a manipula¢do de elementos nio citotéxicos, tendo
como objetivo a obtencao de materiais com menores valores de médulo de elasticidade. Entre as varias
ligas existentes, destaca-se a liga Ti-13Nb-13Zr, a qual se estd a tornar a mais utilizada em implantes
cirargicos, dado que é biocompativel, apresenta uma elevada resisténcia a corrosao e uma alta tenacidade
a fratura [68]—[70].
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Os biomateriais poliméricos sao também muito utilizados nos implantes. Algumas das principais
vantagens referem-se a sua facilidade de fabrico para elaborar formas variadas, ao preco plausivel e a
disponibilidade em achar materiais com propriedades mecanicas e fisicas ideais para determinadas
aplicagbes. Os polimeros podem ser gerados com base em reagdes de polimerizagio ou através de
organismos vivos, agrupando-se, desta forma, respetivamente, como sintéticos e naturais, os quais
podem ser quimicamente alterados. Os mais manipulados sio os sintéticos em virtude da sua maior

estabilidade durante o uso, por disporem de propriedades bem estabelecidas e reprodutiveis e custo
reduzido [60].

O PMMA ¢, geralmente, utilizado na fixacdo do implante ao osso, atuando como um cimento 4sseo.
Proporciona uma estabilidade ao implante, preenchendo os poros do 0sso, e uma distribuicdo das cargas
entre o 0sso e o implante mais adequada. Porém, uma das grandes contrariedades deste material é a
biocompatibilidade, que pode incitar uma certa instabilidade do implante [57], [71], [72].

Na Tabela 2 podemos encontrar as propriedades mecanicas dos diversos materiais que podem constituir
a prétese em questao.

Tabela 2 - Propriedades mecanicas dos materiais que constituem a prétese [57], [73]-[77].

Moédulo de . Resisténcia Resisténcia a
. . Coeficiente . N -
Material elasticidade de Poisson a tragdo compressao
(GPa) ¢ roisso (MPa) (MPa)
Titanio
Ti-6AL4V 110 0,34 860 — 1140 860
Titanio
Ti-13Nb-13Zt 79 0,3 973-1037 -
Co-Cr 210 0,3 665 - 1277 655
PMMA 2.5 0,38 21 72,6-1143

Na Figura 10 é possivel observar uma comparagdo entre os diversos materiais mais utilizados em
implantes, tendo em consideragio o seu médulo de Young e a respetiva for¢a compressiva.

1000001
Stainless steel, austenitic, AISI 316L, annealed
10000

Titanium, alpha-beta alloy, Ti-6Al-4V, annealed

1000

PMMA (molding and extrusion)

Cobalt-base-superalloy, CCM, annealed (high carbon)
0.4 Cobalt-base-superalloy, CCM, annealed (low carbon)

Compressive strength (MPa)

001 Titanium, near-beta alloy, Ti-13Nb-13Zr, solution treated & aged

TTres  1es  1ea oot oo o1

Young's modulus (GPa)

T% 10 10 10000

Figura 10 - Médulo de Young versus Forga compressiva dos materiais utilizados em implantes (Granta EduPack).
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4. METODOS NUMERICOS

Atualmente, as técnicas e solucbes numéricas sao ferramentas cada vez mais comuns na ciéncia da
engenharia. Nas dltimas décadas, as melhorias na capacidade de cilculo e de processamento dos
dispositivos computacionais possibilitaram um maior desenvolvimento destas técnicas [78]. Para além
de serem consideradas uma alternativa aos ensaios in vivo, também demonstram vantagens no estudo
da biomecanica e dos efeitos das forcas mecanicas em sistemas biolégicos, contribuindo, desta forma,
para o desenvolvimento de dispositivos clinicos [78], [79].

Neste capitulo sera feita uma apresenta¢io do Método dos Elementos Finitos, assim como dos Métodos
Sem Malha, mais particularmente dos que serdo utilizados no desenvolvimento deste trabalho (Radial
Point Interpolation Method e Natural Neighbour Radial Point Interpolation Method).

4.1. Método dos Elementos Finitos

O Método dos Elementos Finitos (MEF) é um método numérico bastante conhecido e utilizado, que
tem como principal objetivo a obtenc¢io de uma solu¢io aproximada da resposta real do problema, sendo
eficaz na execuc¢do de uma simulagio com elevada precisao [80], [81]. Caracteriza-se por ser um método
de discretizagio de um dominio em indmeros subdominios, denominados de elementos finitos.
Posteriormente, com base neste conjunto de elementos ¢ gerada uma malha computacional, que contém
os mesmos e assegura as relacoes e a conetividade entre eles, tal como se encontra representado na Figura
11 [82]. Os elementos ligam-se entre si por pontos (nés), podendo tomar formas irregulares e possuir
diferentes propriedades, permitindo assim a discretizagdo de estruturas com propriedades combinadas
[82], [83].

YA ¥

Elemento

» »
L -

X X

Figura 11 - Representacio esquemitica do procedimento de discretizagio espacial de um dominio por elementos
finitos. Adaptado de [84].

Por sua vez, para cada elemento a fun¢io de campo do dominio ¢ interpolada por meio de uma fungao
de forma (funcdo de aproximacdo). No MEF as fun¢des de forma sdao obtidas utilizando a interpolagiao
polinomial [82], [85].

A qualidade dos resultados deriva sobretudo do refinamento da malha do modelo. Quanto maior for o
numero de elementos, maior é a precisdo dos resultados. Por esta razdo, em casos de geometrias
complexas é muito habitual obter-se elementos distorcidos, o que compromete a performance e a
confiabilidade do método [85], [86].

HEste método, geralmente, auxilia na resolugdo de problemas que incluem uma estrutura real submetida
a um conjunto de cargas. Quando uma forca é aplicada, os elementos que se encontram interligados

acabam por se deslocar, obtendo-se, assim, estados de tensdo e deformacido por toda a geometria em
analise [87].
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Ao associar o Método dos Elementos Finitos com a teoria da elasticidade, inimeros campos variaveis
(deslocamento, tensdo e deformac¢do) podem ser determinados. Estes mesmos campos resultam de
conjeturas feitas na modelacio da estrutura em estudo, nomeadamente condi¢es de fronteira, geometria
da estrutura e propriedades do material [88].

A utilidade do MEF ¢, portanto, bastante ampla, abrangendo ndo s6 propédsitos industriais, como
também estudos no ambito da biomecanica. Trata-se de uma metodologia extremamente adequada no
que toca a andlise das propriedades mecanicas das estruturas 6sseas e que possibilita a simulagao rigorosa
de estruturas anatémicas e dispositivos de fixacio interna. E, por isso, um método frequentemente usado
na andlise da distribuicio de tensoes, deformacdes, bem como de deslocamentos de ossos ou implantes,
traduzindo-se numa ferramenta vantajosa no que respeita a otimizacio de implantes e a previsdo de
fraturas ou ruturas de tecido biolégico. Por outro lado, é uma técnica também muito utilizada no estudo
da durabilidade das préteses, de modo a definir se as mesmas se encontram aptas para suportar as cargas
a que irdo estar sujeitas [85], [89]. Uma outra aplica¢do deste método passa por o associar a um algoritmo
de remodelagio do tecido 6sseo, sendo assim possivel prever a influéncia do implante na massa 6ssea a

longo prazo [8].

4.2. Métodos sem Malha

Em virtude do desenvolvimento cada vez mais acelerado da ciéncia e da tecnologia, os desafios
computacionais estdo-se a tornar cada vez mais complexos. Perante estas novas adversidades, o Método
dos Elementos Finitos comecou a demonstrar algumas fraquezas, especialmente no que diz respeito a
analise de alguns problemas complexos. Concluiu-se, portanto, que a base de todas estas contrariedades
se devia, essencialmente, a necessidade do uso de elementos e/ou malhas de boa qualidade, algo que por
vezes se torna dificil. Por consequéncia, inimeros métodos alternativos comegaram a surgir, como é o
caso dos métodos sem malha [90], [91].

A principal vantagem destes métodos diz respeito a criacdo de uma qualquer estrutura por meio de uma
aproximacio completamente nodal, eliminando, desta forma, parte das limitagdes do método anterior
relativas a dependéncia de uma malha. Uma outra vantagem dos métodos sem malha face ao método
dos elementos finitos passa por uma maior precis@o nos resultados alcancados, isto é, apresentam
campos de tensdo, deformacio e deslocamentos muito mais precisos e exatos, Gteis para antever o
método de remodelacio de tecidos biolégicos e a rutura do modelo. Um ultimo ponto de superioridade
diz respeito ao facto de possibilitar a adi¢do de um maior nimero nés com o intuito de gerar resultados
mais precisos, permitindo assim um refinamento muito mais eficaz [89], [92], [93].

Nos métodos sem malha os nés sdo distribuidos de forma aleatéria, uma vez que as funcbes de campo
n3o sio aproximadas a um elemento, mas sim a um dominio de influéncia. Estes podem e devem
sobrepor-se, em contraste com a nio sobreposi¢io dos elementos verificada no MEF [8], [90], [92]. Ja a
fungio interpolagio requer um dominio de aplicagdo, de tal modo que fora deste mesmo dominio a
fun¢do toma o valor zero. Enquanto que no MEF este dominio é caracterizado pelo elemento, nos
métodos sem malha este dominio é denominado de dominio de influéncia. Posto isto, é essencial a
definicdo do dominio de influéncia para cada ponto de integracdo que compde a malha de integracido
que discretiza o dominio do problema. Porém, a estratégia aplicada para caracterizar estes dominios

defere consoante o método sem malha utilizado [8§].

Apesar de todas estas vantagens, os métodos sem malha ainda apresentam alguns pontos a melhorar,
como por exemplo o facto de nas func¢oes de forma faltar a propriedade delta de Kronecker, o que
impossibilita a definicio direta das condi¢bes essenciais e naturais. Contudo, com o Radial Point
Interpolation Method (RPIM) é possivel combater este ponto fraco, dado que estes métodos viabilizam a
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construcdo de fungdes de forma interpoladoras, as quais possuem a propriedade delta de Kronecker [8§],

[94].

4.2.1. Procedimento Geral

O primeiro passo consiste em definir a geometria do problema em anilise, assim como o dominio sélido
e os seus limites, sendo para isso necessario estabelecer as condi¢cdes de fronteira naturais e essenciais.
Posteriormente, da-se a discretizacio numérica do dominio do problema por um conjunto de nds,
seguindo uma distribui¢do regular ou uma distribuicio irregular, a qual poderd influenciar a precisao da
solugdo (Figura 12). Em relagdo a conetividade nodal, esta néio ¢ definida no préprio pré-processamento
(através dos elementos), tal como acontece no MEF. Deste modo, ter dados relativos a localizagdo
espacial de cada n6 discretizado no dominio do problema torna-se fundamental, para que seja possivel
estabelecer a conetividade nodal (dominios de influéncia) [8].
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Figura 12 - (a) Dominio do problema. (b) Discretizacdo nodal de forma regular. (c) Discretizacio nodal de forma
irregular [8].

Depois da distribuicdo nodal, gera-se uma malha de integragio de fundo, com o objetivo de integrar de

modo numérico as equagdes de forma fraca que conduzem o fendémeno fisico. Geralmente, neste

método sdo também usadas malhas de integracdo baseadas em células de integracdo, as quais sdo

preenchidas com pontos de integra¢do obedecendo, assim, a regra de integragdo de Gauss.

A préxima etapa passa por impor a conetividade nodal em cada ponto de integragdo, recorrendo ao
conceito de dominio de influéncia. Para se definir o mesmo, € essencial reunir os nds no interior de areas
ou volumes concéntricos no ponto de integracao correspondente. Assim sendo, a conectividade nodal é
alcancada através da sobreposi¢io do dominio de influéncia de cada né [8].

Por dltimo, as fungdes de forma sdo entdo concebidas a partir das fungdes de interpolagdo e o sistema

global de equag¢des é determinado [80].

4.2.2. RPIM

4.2.2.1. Conetividade Nodal

Tal como ja foi mencionado, apds a defini¢do da distribui¢ao nodal e posterior constru¢io da malha de

integracdo, ¢ possivel estabelecer a conetividade nodal, a qual ¢ obtida por meio da sobreposi¢io do
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dominio de influéncia de cada né (neste método, RPIM). Por sua vez, os dominios de influéncia dizem
respeito a nés que se localizam dentro de uma area (2D) ou de um volume (3D) que, por sua vez, podem
apresentar um tamanho fixo ou variavel, assim como diversas formas. F fundamental que todos os
dominios de influéncia possuam aproximadamente o mesmo nimero de nés (diversos estudos
recomendam que deva conter entre 9 e 12 nés), independentemente do método sem malha empregue.
E de notar que qualquer transformagio no tamanho ou forma dos mesmos origina uma distribuicio
diferente do numero de nds, o que influencia a performance e, consequentemente, a solu¢do
correspondente acaba comprometida. Assim sendo, de forma a superar este ponto propdoem-se a
utilizacdo de dominios de influéncia de tamanho variavel, englobando um numero fixo de nés. Deste
modo, ¢é efetuada uma busca radial com auxilio de um ponto de interesse central pelos inimeros nés
mais préximos. Esta estratégia é demonstrada na Figura 13, tornando-se claro a presenca de uma
conetividade nodal constante [8].

(a) +—— 6= (b)

n,=9

dp#d

Ri* R

Figura 13 - (a) Dominio de influéncia retangular fixo. (b) Dominio de influéncia circular fixo. (c) Dominio de

influéncia circular variavel [8].

4.2.2.2. Integragao Numérica

O RPIM faz uso do esquema de integracdo de Gauss-Legendre. Nesta abordagem, o dominio sélido é
fragmentado numa rede regular (Figura 14 (a)). Esta, por sua vez, ¢ formada por multiplas células geradas
por meio da conexio dos nés que discretizam o dominio do problema [8].

Figura 14 - (a) Malha de integragdo gaussiana ajustada ao dominio sélido; (b) Malha de integragdo gaussiana geral.
Adaptado de [8§].
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De seguida, cada célula (triangular ou quadrilatera) da rede é preenchida com pontos de integracio,
satisfazendo assim a regra de quadratura de Gauss-Legendre (Figura 15). As coordenadas cartesianas dos
pontos de quadratura sdo geradas mediante fun¢des de interpolagdo isoparamétricas. Ja o peso de
integracdo do ponto de quadratura é alcancado pelo produto do peso isoparamétrico do ponto de
quadratura e o inverso do determinante da matriz jacobiana da respetiva célula da grelha [8].

Figura 15 - Integragdo numérica RPIM. (a) Quadrilatero inicial da célula; (b) Transformagio do quadrilatero

inicial num quadrado isoparamétrico; (c) Retorno a forma de quadrilatero inicial [8].

A malha de integracio discreta possibilita a integragdo de uma func¢io F(x) qualquer. Suponhamos que

temos uma func¢io F(x) definida num dominio €. Posto isto, a integracdo global é dada por,

g
f F(x)dn = Z w, F(x;) Equacio 10
a i=1

no qual W; diz respeito ao peso de integracio do ponto X; ¢ ng refere-se ao nimero de ponto de
integracao que discretizam o dominio €2. Esta integra¢do pode ser realizada de forma exata com o auxilio
de técnicas analiticas de integracdo (primeiro membro da Equacdo 10) ou de forma aproximada,
empregando técnicas discretas de integracdo (segundo membro da Equacio 10) [8].

4.2.3. Fungoes de Forma

Considere-se uma funcdo u(x) definida no dominio €2 que, por sua vez, se encontra discretizado por um
conjunto de nés. No sentido de se obter u(Xy), usam-se somente os nés que se situam na parte interior
do dominio de influéncia do ponto de interesse X;. Assim, no ponto de interesse Xj, o valor de u(xy) é
obtido através da Equacdo 11, no qual n representa o numero de nds na parte interior do dominio de
influéncia de Xy, Ri(x;) a funcio de base radial (Radial Basis Function — RBF), a(x1) o vetor dos coeficientes
ndo constantes de R(Xj), m o nimero de monémios da base, p(X) a base polinomial e b(x;) o vetor dos

coeficientes ndo constantes de p(x) [95].

ux) = ) R@) @@+ ) pyGe) i) = (RTG),p Gy} Baussio 11
i=1 j=1

Na equagio anterior encontram-se vetores que podem ser definidos de acordo com [95]:
R"(x)) = {Ry(x)), Ry (x), ..., R (x1)} Equagao 12

pT(xp) = {p1(x)), p2(xXD), ..., Dm (%))} Equagio 13
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al(x;) = {a,(x)), a5 (x)), ..., an(x))} Equacio 14
b" (x)) = {b1(x)), bo(x), ..., b (%)} Equagio 15

A norma Euclidiana r; entre o ponto de interesse X; ¢ o né vizinho X; é considerada a variavel em RBF.

Por conseguinte, para o espago tridimensional tem-se:

ni =N (g = )2+ 01— y)? + (7 — 2)? Fquagio 16

A funcio de base radial encontra-se definida na Equacio 17, no qual ¢ e p sdo os parimetros de forma

da funcio. De acordo com a literatura, com ¢ = 0,0001 ¢ p = 1,0001 obtém-se os resultados mais
favoraveis [8], [95].

R(ry) = (ni® + c?)P Equagio 17

Relativamente aos coeficientes nio constantes @ e b, estes tém de ser determinados. Caso se trate de um

problema bidimensional, as fun¢des de base polinomial usadas sao as seguintes [57]:

P (x) = [1,x,y,x% xy,y?] Equacio 18

Por outro lado, se estivermos perante um problema tridimensional, as fun¢des apresentam a seguinte
forma [57]:

pT(x) =[1,x,v,2 x% xy,y? yz,22, zx] Equagio 19

Tendo em consideracio a Equagdo 11 para cada né dentro do dominio da célula de influéncia e

incorporando uma equacio extra, para se determinar uma solu¢ao tnica [95],
n
Z p](xl) ai(xl-) = 0, ] = 1,2, e, ML Equagﬁo 20
i=1

alcanca-se, assim, o sistema de equacdes seguinte:

Ro P
Ug) Q m|(ay a .
{0} = [p,Tn o 1) =61} Hquacio 21
Em que,
ug = {uq, uy, ...,un}T Equagao 22
R(r11) R(r21) .. R(m1)
RQ = R(T21) R(rZZ) R(TZn) Equacio 23
R(r1) R(m2) - R(hun)

Quanto a constante de base polinomial, esta pode ser definida como [57],
P=[1 1 .. 1" Equaciio 24

onde a base polinomial linear para um problema 2D ¢ descrita por,

1 1 .. 177
P=|xg xp .. xn] Equagio 25
Vi Y2 - In
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E para um problema 3D por,

1 1 . 17

X X e X ~
p=|* 2 n Equagiao 26

Yi Y2 o In

Zy Zy . Zp

Desta forma ja se consegue obter o valor dos coeficientes nao constantes:

ay R P_lus ay (U B 50 27
=12 1=
e substituindo na (Equagao 11), obtém-se entdo:
L (u i
u(x) = (R (), p" ()} 67 { '} = 0(x) u Equagio 28

no qual @(x) é a fungao de forma e pode ser definida por,

o(xp) = {@1(x), 92(x)), ..., Pn(x )} Equagio 29

Sempre com a condi¢io de que as funcdes de forma sigam a propriedade delta Kronecker.

E possivel estipular relacdes entre as funcdes de interpolagio e as funcdes de aproximacio, como por
exemplo: as funcbes de interpolagio atravessam cada né unico dentro do dominio de influéncia, ao
contritio do que acontece com as funcSes de forma de aproximacio; as fun¢oes de interpolagdo nio
possuem custos computacionais tdo elevados, dado que possibilitam a utilizagdio de métodos de

imposicao direta das condi¢Ges de limite essenciais e naturais [95].

4.3. Mecanica dos Solidos

A mecanica dos sélidos fundamenta-se na andlise das tensdes, deformacSes e deslocamentos relativos
dos solidos, sob a a¢do de forcas ou cargas. Portanto, a principal finalidade passa por entender a relagao

entre a tensdo e a deformacio e a relagio entre a deformacio e o deslocamento.

Acredita-se que caso se apliquem cargas distintas, entdo diferentes comportamentos irdo ser gerados,
nomeadamente na andlise da remodelagio 6ssea. Por este motivo, neste capitulo serdo apresentadas as
defini¢oes de deformagio e tensao, as equagdes de equilibrio e, por ultimo, as equagdes constitutivas [8].

4.3.1. Fundamentos

Considerando nio sé a configuragio da estrutura de cada material sélido, mas também as respetivas
caraterfsticas, consegue-se antecipar como ird ser o seu comportamento, recorrendo a curva tensio-
deformacio correspondente.

Os soélidos podem ser classificados como linear-elasticos, isto é, a relagdo entre a tensdo e a deformagao
¢ linear. Neste cenario especifico, o solido regressa a sua forma original depois de retirada a carga
aplicada. Para mais, caso o solido manifeste uma natureza estatica, somente as cargas estaticas devem ser
consideradas e aplicadas, sugerindo assim que as tensoes, deformagdes e deslocamentos gerados ndo se

encontram relacionados com o tempo.

Os materiais podem ser agrupados em duas categorias, anisotropicos e isotropicos. Os materiais
anisotropicos manifestam propriedades dispares em cada uma das dire¢des. Portanto, a deformagio

produzida por uma carga aplicada numa certa dire¢io, ndo ¢ igual a deformagdo provocada pela mesma
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carga, mas numa outra dire¢iao. No caso dos materiais isotropicos, somente o Médulo de Young ou de

elasticidade (E) e o coeficiente de Poisson (), propriedades materiais independentes, sao necessarios [8].

Ao longo deste estudo, considerou-se uma relacio linear entre a tensio e a deformagio, ou seja, tomou-
se 0 modelo como linear-elastico.

O tensor de tensées de Cauchy, A, diz respeito a um tensor simétrico que caracteriza as tensoes da
configuracio atual e pode ser definido como,
Oxx Txy Txz
A=|Tyx Oyy Tyz Equacio 30
Tzx Tzy Ozz

Aplicando a notagdo de Voigt, que representa tensores em vetores de coluna, consegue-se transformar

o tensor de tensdo, A, no vetor de tensio, 6, de acordo com [§],
T Equacio 31
0 = {0xx Oyy Ouz Tay Tyz Tux) quagao

A tens@o subdivide-se em dois tipos, de acordo com as suas caractetfsticas: a tensdo normal (o), que é
perpendicular ao plano em estudo e a tensao de corte (T), que se representa de forma tangencial ao plano
em que atua [96]. Do mesmo modo, o tensor de deformacio, E, também pode ser caracterizado pelo

vetor de deformacio &€,

T ~
£= {8xx €yy €2z Yxy Yyz sz} Equagao 32

A deformagio, da mesma forma que a tensao, também pode apresentar duas componentes, a deformagio
linear (e) e a deformagdo de corte (y). A primeira consiste na mudanga relativa do comprimento de um
determinado segmento, enquanto que a segunda traduz a alteracdo do angulo entre dois segmentos
previamente perpendiculares [96].

Tal como ja foi referido neste documento, os sélidos podem ser agrupados de acordo com certas
propriedades. Nos materiais isotropicos ¢ somente necessaria a definicio de duas variaveis
independentes, o médulo de elasticidade e o coeficiente de Poisson. Por este motivo, é comum nas
simula¢des biomecanicas, assim como ao longo deste trabalho, considerar-se o material como isotrépico.
Caso contrario, era necessario definit um elevado nimero de constantes. Posto isto, a relacdo entre a
tensdo e a deformacio no dominio sélido é determinada pela Lei de Hooke [8]:

0=CE& Equagao 33

Sendo c¢a matriz constitutiva do material, definida por € = $~! e onde § se refere 2 matriz conformidade.
b

No caso de estarmos perante um material anisotrépico tridimensional, a matriz § ¢ dada por [8]:
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r 1 Vyx Vyx 1
- - —— 0 0 0
Exx Eyy Ezz

Vyx 1 Vzy

- — —-——= 0 0 0
Exx Eyy Ezz
% 1% 1

- Eﬂ - Eﬁ = 0 0 0

s = x Y “ 1 Equacao 34
0 0 0 — 0 0
Gy
0 0 0 0 ! 0
Gy,
0 0 0 0 0 !
i Gy

no qual, Eii traduz o médulo de elasticidade, vy o coeficiente de Poisson do material em questdo e Gij o

médulo de distor¢do do material na dire¢do i e j.

Considerando que o campo de deslocamentos é composto por U = {u, v, w}, consegue-se definir as

componentes de deformagdo por intermédio das derivadas do campo de deslocamento:
ou ov ow
= gxt W gyt STy
_6u+6v _6u+6W _6W+6u
Yay = dy ox’ Yy = 32 dy’ Yoy = 5% T 9z

Equagio 35

Relativamente ao vetor de deformacio, é possivel obté-lo pela associacio de um operador diferencial, L,

com um campo de deslocamentos, U,

e=Lu Equagio 36
onde L ¢ dado por,
0 o 2, 9 T
dx dy 0z
0 0o 0
L=|0 — 0 — — 0 Equacio 37
3y ox 0z d
0 0 0 0 Jd 0
i 0z dy Oxl

4.3.2. Formulagao Fraca

O sistema de equagdes diferenciais parciais que conduzem o fenémeno fisico estudado sdo as equagdes
intituladas por Formulagdo Forte. Com base nesta formulagdo é possivel obter-se uma solugdo exata,
porém, ainda demonstra certas limitagdes. A resolucio deste tipo de equages ¢, frequentemente, uma
tarefa complexa, particularmente em problemas mais complexos de engenharia.

Como consequéncia, surge a formulacio fraca, que assenta num sistema de equacdes discreto, sendo
definida para cada um dos pontos de integracdo. Embora manifeste uma consisténcia inferior nas
fung¢bes de aproximacio ou interpolacio, detém a capacidade de originar sistemas de equagdes algébricas

mais estaveis e, consequentemente, resultados ainda mais precisos [8].
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4.3.2.1. Formulagao fraca de Galerkin

Este tipo de formula¢io baseia-se num método variacional que assenta no principio da energia.

Pressupondo um sélido caracterizado por um dominio €2, que por sua vez é delimitado por I (Figura
16),no qual ' € Q: Tu UTt =T ATu N I't = @. A superficie s6lida continua onde as forcas externas
t sdo aplicadas é representado por I't (fronteira natural). Por outro lado, a superficie onde os
deslocamentos sdo restritos ¢ representada como 1y (fronteira essencial). J4 as equacGes de equilibrio

que regem o problema elasto-estatico linear sao estabelecidas da seguinte forma,

VA+b=0 Equagio 38

em que V simboliza o operador de divergéncia, b a for¢a do corpo por unidade de volume e A o tensor

da tensdo de Cauchy, conforme foi descrito anteriormente.

)4 I’

x/

Figura 16 - Sélido continuo sujeito a forcas de volume e forcas externas [§].

Empregando a forma fraca de Galerkin, a solu¢do real é a que minimiza o funcional Lagrangiano, L,
estabelecido por [8]:

L=T-U+Ws Equagao 39

sendo T a energia cinética, U a energia de deformagido e W o trabalho produzido pelas forgas externas.

A energia cinética ¢ definida através da seguinte equacao [8]:

1
T = —f pul ud Equacio 40
2 0]

no qual Q representa o volume sélido, U a primeira detivada do deslocamento em func¢io do tempo e p

a densidade de massa solida. No que diz respeito a materiais elasticos, a energia de deformacio é dada
por [8]:

1
U= —f el o dn Equagao 41
2 0}

onde & simboliza o vetor deformacio e ¢ o vetor tensdo. O trabalho gerado pelas forcas externas pode
ser definido por [§],
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Wr = f u’ bdo + f u’ tdr; Equacio 42
0 I

t

sendo que U traduz o deslocamento, b as forcas do corpo e I'y a fronteira natural, onde as forcas externas
t sdo aplicadas. Logo, por substitui¢do, a funcio de Lagrangian, L, pode ser reformulada de acordo com

a Equacio 43 que, por sua vez, pode ser reduzida de acordo com a Equagao 44 [8],

1 T 1 _
L=—fpuTud!2——f eTad12+fude[2+f ul tdr; Equacio 43
2Jg 2Jg 0

It

211 e 1 —
5 —fpuTud.Q——f sTad.Q+fude!2+f ul tdl;| dt=0 Equacio 44
t, L2Jg 2Jg 0

It

Considerando a relagio da tensio com a deformacio, 0 = € €, e a relacio da deformacgio com o

deslocamento, € = L u, a Equacio 45 pode ser reescrita como [8]:

f(SLu)Tc(Lu)dQ—fSude!)+fp(8uTﬂ)d(2— Sultdl; =0  Equacio 45
0 o 0 I

A equagio anterior descreve a forma fraca genérica de Galerkin para problemas da mecanica dos sélidos.
Ja em problemas estaticos, o ultimo termo desta mesma equacio deve ser removido [§].

4.3.2.2. Sistema de Equagdes Discreto

Com base no principio dos trabalhos virtuais e recorrendo a fungdes de forma sem malha, utilizadas
como funcdes de teste, é possivel gerar-se o sistema discreto de equagdes para métodos sem malha. As
variaveis de campo podem ser obtidas através das funcGes de interpolacdo, antetiormente apresentadas.
Num problema tridimensional, o campo dos deslocamentos, U, pode ser determinado num ponto de

integracdo, X, através da seguinte equagao [8]:
n
u(xy) = Z o; (xp) u; Equacao 46
i=1

onde @; (x;) representa a func¢io de interpolagio sem malha e u; o vetor de deslocamento nodal dos n

nés contidos no dominio de influéncia do ponto de integragao X;.

Os nés, dentro do dominio de influéncia de um ponto de interesse, Xj, podem provocar um
deslocamento virtual no proprio ponto de integracdo e, depois, ser interpolados, tendo em conta as
func¢oes de interpolacio. O deslocamento virtual é definido como [8],

n
ou(x;) = Z @; (x;) dy; Equagio 47
i=1

sendo Su(x;) o valor interpolado no ponto de integracio X;. Este valor pode entdo ser substituido e

obtém-se,

n n
T T _ T T(x, — T [(x)t
Zaui an, ¢ B dou Zcﬁulfn%(xl)bdﬁ Z‘Sul L% @) EAD o 48
i=1 =1

n
i=1j=1
=0
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A matriz deformacio, para o ponto de interesse X, é dada por,

_ T
o, e,
0x dy dz
B=| 0 % 0 % % 0 Equacao 49
dy dx 0z
0p; op; 0;
0 0 Pi 0 Qi 09;
i 0z dy Ox |
no quali = {1, 2, ...,n} é a ordem do né dentro do dominio de influéncia de x;.
Pode-se também representar a Equag¢ao 48 da seguinte forma:
Su"(Ku—F) =0 Equagio 50
correspondendo F a soma do segundo e terceiro termos da Equacio 48.
Consequentemente, ¢ possivel transformar a equagdo anterior na seguinte equacio linear,
(Ku—F)=0 Equagao 51

Posteriormente, consegue-se determinar o valor de inimeros campos variaveis. Obtém-se a deformacio
£(x;), no ponto de interesse X; € (), por meio da Equagio 36 e o campo das tensdes, 0 (X;), através da
Lei de Hooke (Equagio 33).

Tendo em consideracdo os campos de deformacio, assim como os campos da tensao, é possivel calcular
o campo de densidade de energia de deformagdo (SED) para um ponto de interesse X; e um caso de

carga especifico,

1
U(xp) = Ef a(x)" e(xp) doy Equacio 52
0]

I

As tensoes principais, 0 (X;), para o ponto de interesse, X, sio geradas através do tensor das tensoes de

Cauchy A (x;) utilizando a expressio seguinte,

Oxx Txy Txz 1 0 O
det| |Tyx Oyy Tyz|—o(x;)){0 1 0f]=0 Equacio 53
Tzx Tzy Ozz 0 0 1

Em relacio as direcoes principais n((x;);) = {nx((xl)i),ny((xl)i),nz((xl)i)}T, estas podem ser

obtidas por meio da seguinte expressio,

Oxx Txy Txz 1 0 O Ty (x I) i
det| [Tyx Oyy Tyz|—o(x))|0 1 0 n,(x)ip =0 Equagao 54
Tzx Tzy Ogzz 0 0 1 n,(xp);

A partir das tensdes principais determinadas, consegue-se obter a tensdo efetiva de Von Mises para cada

ponto de interesse, X;
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1 _
o(x) = E((U(xl)l —0(x)2)? + (a(x))2 — 0(x7)3)% + (0(x))3 — 0(x)1)?)  Fduagio 55

4.4. Algoritmo nao linear de Remodelagcao

Neste trabalho empregou-se um algoritmo de remodelacdo éssea elaborado por Belinha [8] e que, por
sua vez, corresponde a uma adaptacio do modelo estabelecido por Carter [97] para os métodos sem
malha. A Figura 17 representa um esquema deste mesmo algoritmo.

Com base na informacio de imagens médicas, é possivel discretizar o dominio do problema numa malha
nodal ndo estruturada. Seguidamente, é gerada uma malha de integracdo de fundo consoante o método
numérico definido (RPIM ou MEF). D4-se depois a atribui¢ao das propriedades iniciais do material nas
suas areas de dominio. Esta fase, considera-se, ainda, as propriedades do material como isotrépicas. No
que diz respeito as fungdes de forma em cada ponto de integracio, X, estas podem ser geradas, @ (x;),
de acordo com o processo anteriormente referido. As condigdes de fronteira essenciais e naturais sao
definidas.

De seguida, e de forma a poder-se iniciar o processo de remodelagio, é efetuada uma analise elasto-
estatica preliminar do problema com o intuito de estabelecer a orienta¢do do material. Para tal recorre-
se a informacio da dire¢éo principal em cada ponto de integracio, X;, alinhando a matriz constitutiva do

matetial € com a direcdo principal n((x;)1) da respetiva tensio principal mixima o (X;);.

O algoritmo inicia-se entdo neste momento. No decorrer de todo o processo iterativo, ¢ sempre efetuada
uma andlise para cada instante t;. Em cada etapa iterativa, sdo analisados sequencialmente e de forma
separada todos os casos de carga. Em relagdo a matriz rigidez local, K, esta é definida para cada ponto

de integracdo e com base na matriz de deformacio B; e na matriz constitutiva do material €y,

— T —_ o pT .
Kl—f BI CIBId‘QI_WIBI CIBI EquagaoSé
2

no qual, {; simboliza o volume fisico ocupado pelo ponto de integracio X; e W; a representacao
numérica desse mesmo volume. Por fim, da-se a assemblagem das matrizes de rigidez, K;, gerando,

assim, uma matriz de rigidez global, K.

Posteriormente, os limites essenciais relativos a0 caso de carga k sdo aplicados na matriz rigidez, K¥,
assim como os vetores das forcas de cada caso de carga, k, sio tidos em conta, f ;‘, possibilitando assim

a elaboragio do sistema de equagbes K]I-c u}{ =f ?, onde u]k traduz o campo de deslocamentos
desconhecido. Depois de ter o campo de deslocamentos definido, consegue-se obter o campo das
deformacdes, €, e das tensdes, a]’-‘ . Estes, por sua vez, podem ser utilizados para se determinar o SED
(densidade de energia de deformacio), U k, a tensao efetiva de von Mises, ok , € as tensoes e direcoes
principais, a(n)f e njl-{ , para cada ponto de interesse X;. Uma vez que este algoritmo permite ter em
conta vatios casos de carga, f 5‘-{, 20 mesmo tempo, o processo descrito até agora é repetido para cada

caso de carga. Por ultimo, os campos variaveis determinados para cada caso de carga sio ponderados
recorrendo a seguinte expressio:
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!
(k){ ., €, 0;, a(n);, n;, o; U-}
m®fu;, &, a;, a(n);, n;, @
- j» & T j» M 9, Uj -
{w, &, 05, s(n)}, n;, 7}, U;} E ST Equacio 57
i=1 s=1

O campo de variaveis ponderado final da etapa j é gerado por meio da sobreposi¢iao do nimero relevante
de casos de carga discretos, [, ponderados segundo o numero correspondente de ciclos de carga, m. O
numero de ciclos de catga corresponde ao nimero médio de vezes que uma carga estipulada decorre

diariamente.

Cada analise mecanica é acompanhada pela remodelacido do tecido 6sseo. Portanto, os pontos de
integracdo com valores de SED sdo selecionados pelo algoritmo e, de seguida, sio submetidos ao
processo de remodelacido da densidade, ao contririo do que acontece com todos os outros pontos de
interesse, que mantém a densidade antetior.

U(x;) € [Uniny Upin + K- AU[ U U oy — B+ AU, Uy, V U(x) € R Equagio 58

onde, Ui = min (U), Uygy = max (U) e AU = Uy — Unin, € K € B traduzem as taxas de

crescimento e decaimento da densidade aparente.

Considerando o campo das tensdes efetivo ponderado, gerado através da Equacio 57, cada um dos
pontos de interesse escolhidos irdo atualizar a densidade Ossea aparente recorrendo a lei material
escolhida, que neste caso ¢ a lei fenomenoldgica proposta por Belinha [§].

A densidade aparente média do modelo é também calculada,
Q
med 1 2
Papp = _Z Papp (xl) Equagdo 59
¢ =1

em que, @ simboliza o numero total de pontos de integra¢io e papp(X;) a densidade aparente no ponto

de integracio.

O processo avanga para o passo iterativo seguinte. Desta forma, na nova iteragdo, cada ponto de interesse
com uma nova densidade aparente, vai ter as propriedades do material também atualizadas, respeitando

a lei material de Belinha.

Seguidamente, a matriz de elasticidade constitutiva, estabelecida para cada ponto de interesse, é
rotacionada tendo em consideracio as dire¢des principais obtidas na iteracdo anterior. Este
procedimento possibilita alinhar iterativamente as propriedades do material com o caso de carga

atualizado.

O processo interrompe quando a densidade aparente do modelo alcanga a grandeza definida pelo
utilizador tendo como premissa a observacgio clinica ou caso duas iteragées consecutivas manifestem a

mesma densidade aparente, isto é, Ap/At = 0.

Na Figura 17 é possivel observar um esquema representativo do algoritmo de remodelagio 6ssea que ird ser

usado neste estudo.
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Figura 17 - Algoritmo da remodelagio éssea. Adaptado de [45].

O desenvolvimento da arquitetura ¢ demonstrado por meio de isomapas, nos quais o vermelho simboliza
a densidade aparente méxima, pgp, = 2,1 g/cm3, enquanto que o azul escuro traduz a densidade
aparente minima, pg,, = 0,1 g/cm?. Todas as outras cores correspondem a densidades aparentes de

transicao.

A partir da malha nodal inicial, a qual discretiza o dominio do problema, e da malha de integracio
respetiva, é possivel obter-se estes mapas. I ainda de notar que recorrendo a malhas mais densas,

consegue-se um nivel superior de defini¢ao destes isomapas [57].

Em suma, o algoritmo de remodelacio apresentado ¢ um modelo que tem por base a otimizacio de
topologia para adaptagio 6ssea, dado que somente uma pequena fracio do material 6sseo tem a respetiva
densidade atualizada de cada vez. Através desta abordagem, a orientacio das propriedades do material é
continuamente otimizada. Ademais, neste algoritmo, o usudrio pode escolher o método numérico, pois
a precisao do algoritmo de remodelagio estd bastante dependente da precisio do método numérico

utilizado [8], [98], [99].
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5. ESTADO DA ARTE

Neste capitulo, sera feita uma analise do estado da arte relativo a aplica¢do dos métodos numéricos MEF
e Métodos sem malha, no ambito da biomecanica, com mais destaque nos implantes da articulacio do

joelho.

5.1. Método dos Elementos Finitos

O método dos elementos finitos diz respeito a um método numérico que se utiliza com o intuito de
obter solu¢Ges aproximadas de problemas complexos de engenharia. No inicio dos anos 1960 comegou-
se a recorrer a0 MEF a fim de solucionar problemas estruturais na industria aeroespacial. Os bons
resultados obtidos nesta area, levaram 2 aplicagao destes métodos noutros dominios [100], [101].

A aplicacio da técnica computacional de analise de tensGes estruturais avancada, denominada por MEF,
no ambito da engenharia biomédica deu-se a partir de 1972, com Brekelmans et al. [102] e Rybicki et al.
[103] a revelarem os primeiros estudos no contexto da biomecanica ortopédica, nos quais efetuaram

analises lineares elasticas de estruturas isotrépicas 2D em ossos de seres humanos, tais como o fémur
[19], [104], [105].

Poucos anos mais tarde, apareceram os primeiros modelos 3D no ambito da biomecanica, mas
rapidamente se concluiu que questdes relacionadas com a manuseamento, interpretagao e representacao
de dados, associadas com um reduzido poder computacional, foram um obsticulo a aquisicio de
conclusbes mais favoraveis. Ja na década seguinte, Rohlmann et al. [106], tendo por base o trabalho
realizado por Brekelmans et al. [102] (Figura 18 (a)), gerou uma malha 3D (Figura 18 (b)), alcancando
assim um modelo com uma complexidade superior e em trés dimensdes. A criagdo deste novo modelo
deve-se fundamentalmente a incorporacio da Tomografia Computorizada (TC) como técnica de
obtencdo do modelo geométrico e determinacido dos varios materiais, por comparagao com o grau de
intensidade da escala de cinza [106]—[108].

SIS
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5

Figura 18 - Elementos da malha do fémur humano; a) malha 2D de elementos triangulares, uma das primeiras
aplicacbes do MEF na biomecanica ortopédica (Brekelmans et al., 1972 [102]); b) malha 3D de elementos de 8
nés isoparamétricos hexaedricos (Rohlmann et al., 1982 [106]) [105].

Com o avancar dos anos, o método dos elementos finitos foi tdo bem conseguido que, nos dias de hoje

¢ tido como uma das melhores técnicas a aplicar em problemas praticos, de modo a gerar uma solu¢io
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eficiente. Para mais, esta metodologia tornou-se numa area de investigacao ativa nio s6 na engenhatia,

como também na matematica aplicada [100].

Nos dias de hoje, a analise de elementos finitos tem sido vastamente aplicada na investigacio, referente
a tensdo presente nos 0ssos, assim como os procedimentos de remodelacdo 6ssea. Este estudo tem o
propésito de experimentar e aprimorar designs de articulagGes attificiais e dispositivos de fixacido de
fraturas, bem como para analisar o comportamento mecanico dos tecidos [105].

A compreensiao da remodelacdo 6ssea, da ponderacido do risco de fratura, tal como da idealizacido da

fixacdo da fratura, tem por base a andlise de tensdo dos ossos recorrendo ao método dos elementos
finitos [109].

Chand et al. [110] investigou como a tensio entre 0s 0sso que constituem a articulacdo do joelho variava,
recorrendo ao software FEM NASTRAN, uma grande inovagdo criada pela NASA no final da década de
60 [109].

Anos mais tarde, Basu et al. [111] a partir de uma tomografia computadorizada gerou a geometria de um
fémur humano adulto. Posteriormente, estudou as tensGes presentes neste mesmo 0sso e concluiu que
existe uma menor probabilidade de se verificarem fraturas nesta regido do que em articulagdes, dado que
nestas dltimas ha uma distribuicdo irregular de tensoes.

Ja neste século, Bessho et al. [112] utilizando o MEF e modelos 3D fundamentados numa CT, examinou
a forca, assim como a deformacio da superficie de um fémur proximal.

Anos depois, Anderson et al. [113] analisaram os valores de tensdes na cartilagem da anca e

reconheceram o material constituinte do osso como rigido.

Mais a frente e aplicando também o MEF, as consequéncias resultantes da taxa de deformagio no osso
cortical foram investigadas por Ural et al. [114], da mesma forma que Basafa et al. [115] investigou a
forca e a rigidez de um fémur.

No ano de 2014 Sherekar et al. [116] fazendo também uso deste método analisaram a reacio de uma
clavicula humana aquando de uma colisio.

5.1.1. Método dos Elementos Finitos e a Articulagao do Joelho

A artroplastia total do joelho é considerada uma das intervengdes cirirgicas mais frequentes em toda a
medicina. Desde o seu comego, os métodos cirdrgicos de AT] e os designs dos implantes foram sendo
aperfeicoados, de forma a ampliar a longevidade do mesmo. Contudo, as caracteristicas e propriedades
ideais, as quais reduzem o stress shielding, ainda tém de ser definidas.

Yueh et al. [117] desenvolveu um estudo que tinha como finalidade avaliar como as especifica¢oes do
design do implante, abrangendo o modo de fixagdo, geometria da haste tibial, rigidez do cimento e
interface de friccdo osso-implante influenciam o s#ress shielding dentro da tibia e estabelecer a associa¢do
ideal que reduz esse efeito. Recorreram a uma tomografia computadorizada de uma tibia com o intuito
de simular diversas configuragdes da haste tibial para uma analise de elementos finitos. Concluiram que
hastes curtas e totalmente cimentadas, hastes cimentadas hibridas de alta rigidez, baixa rigidez para hastes

totalmente cimentadas, assim como uma interface de friccdo deslizante sdo as melhores opgoes.

Por sua vez, Filip et al. [45] examinou as vantagens do uso de uma extensio tibial na operacdo primaria
de AT]J. Este estudo deve-se ao facto de nio ser usual recorrer-se a utilizacdo de uma extensio numa
AT] primdria, a qual proporciona estabilidade suficiente e uma boa sobrevida a longo prazo. Surge entio
a duvida de qual situacdo carece do uso de um implante de configuracdo padrio (sem haste) e qual
situacdo necessita do uso da extensdo. Posto isto, este grupo de investigadores, recorrendo ao método
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dos elementos finitos, criou um modelo virtual do osso tibial, o qual foi conectado ao do implante
protético, com e sem haste, e analisou o seu comportamento durante tensdes estaticas e dinamicas, quer
na situagdo em que o 0sso possuia propriedades fisicas normais, como no caso em que 0 0880 possuia
propriedades fisicas diminuidas. As conclusbes retiradas desta investigacdo foram que, se o 0sso €
saudavel e tem propriedades estruturais adequadas, ndo é necessatio usar a extensio tibial na operagio
primaria. Caso contrario, é essencial o uso de uma extensao tibial na opera¢do primaria, aumentando a
estabilidade, fixa¢do e vida util do implante.

Completo et al. [118] demonstrou a prevaléncia de stress shielding em hastes mais longas através de um
modelo de elementos finitos, porém limitou o estudo a uma fixacdo hibrida e a condi¢Ses de carga
simplificadas. A Figura 19 compara os resultados do stress shielding nas regides medial e posterior entre
uma haste de 50 mm e outra de 110 mm. Os resultados gerados suportam que as hastes curtas produzem
um efeito menor no osso relativamente a haste longa em termos de stress shielding e concentragio de
tensdo na regido da ponta. Nenhuma diferenca significativa foi detetada entre hastes de Co-Cr e de
titanio. Neste tudo concluiu-se também que na regido da ponta da haste, a concentragao de tensdes chega
a atingir valores 4,5 vezes maiores na haste curta e 7 vezes maiores na haste longa, relativamente a tibia
intacta. Um novo conceito de haste longa com ponta distal polimérica (isto é, um material flexivel)
diminui a magnitude das tensdes na extremidade da haste e, por consequéncia, teoricamente pode
contribuir para amenizar a dor.
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Figura 19 - Comparacio entre a protecio contra o stress shielding entre uma haste curta (50 mm) e uma haste
longa (110 mm) na regido medial e posterior [118].

Outro estudo conduzido por Bautista [119] analisou a influéncia da geometria da haste tibial no stress
shielding na tibia apés uma AT]. Foram usados modelos de elementos finitos para analisar os resultados
da modificacdo de geometrias protéticas. Os mesmos modelos foram limitados a uma fixacao total de
cimento e trés comprimentos de haste que atingiram no maximo 75 mm. Da mesma forma que o trabalho
referido anteriormente, Bautista [119] também teve em consideragdo as tensGes nas regides medial e
posterior, dado que apresentavam o maior nivel de tensées. De acordo com os resultados, o stress shielding
foi superior nas hastes mais longas. Contudo, verificou-se pouca ou nenhuma concentracio de tensdes
na ponta da haste de qualquer modelo. Concluiu-se, portanto, que o stress shielding é diretamente
proporcional a quantidade de material presente na tibia, o que explica por que razdo as hastes mais longas

apresentam maior stress shielding quando comparadas com hastes mais curtas.
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A substitui¢do protésica personalizada é uma técnica usual de reconstru¢io de membros ap6s a cirurgia
de tumores 6sseos. Um implante para a articulacdo do joelho concebido sob medida foi recuperado apos
fratura da haste tibial. A fratura da haste foi relacionada com a presenca de algum desalinhamento entre
o eixo do fémur e o da haste femoral, o que poderia levar a uma concentra¢io de tensdes no componente
tibial e porventura levar a fratura. Para verificar esta teoria, Pang et al. [120], através de uma analise de
elementos finitos, investigou a influéncia de varios graus de inclinagdo (6° para frente, 0° e 6° para tras)
da haste no plano sagital na distribuicio de tensdo dentro do componente tibial. Os resultados
evidenciaram que o desalinhamento dos componentes femorais no plano sagital tem grande influéncia

na distribuicio de tensées do componente tibial.

Totoribe et al. [121] estudaram os efeitos do enxerto 6sseo no micromovimento relativo do implante
tibial e nas tensdes entre o implante tibial e o osso adjacente no poés-operatorio imediato. Para tal,
desenvolveram modelos de implantes tibiais, recorrendo a um método nio linear, tridimensional e de
elementos finitos. Os resultados obtidos permitiram concluir que a prevencdo de grandes enxertos de
osso mole e o uso de enxerto de osso duro reduzem efetivamente o micromovimento e o s¢ress indevido

na area adjacente.

Recentemente, muita atengdo cientifica foi direcionada para a otimizacdo pré-clinica de cirurgias
personalizadas de substitui¢io total do joelho, por meio da modela¢io computacional, e com a finalidade
de minimizar os efeitos adversos pés-operatérios. Contudo, o processo longo e complexo de criagio de
um modelo de elementos finitos especifico para cada individuo representa um obstaculo. Para colmatar
este problema, Loi et al. [53] desenvolveram uma framework semiautomatica para conceber modelos de
elementos finitos de substitui¢do total do joelho especificos para cada individuo, que podem ser usados
para estudar padrSes de locomogio e analisar a dinamica do joelho. Na globalidade, os modelos gerados
podem ser utilizados para melhorar e personalizar a cirurgia, estudando os melhores pardmetros
cirargicos de forma simulada antes da cirurgia real.

5.1.2. Método dos Elementos Finitos no estudo da Remodelag¢do Ossea

Por vezes ndo é viavel prever a perda éssea alongo prazo a volta de implantes utilizando técnicas clinicas,
sendo assim, essencial elaborar modelos matematicos.

Estas expressoes matematicas sdo assim incluidas num algoritmo empregando o método dos elementos
finitos, com o intuito de antever e replicar as alteragbes nas estruturas Osseas. A analise numérica ¢é
realizada de forma iterativa, no sentido em que o sinal de remodelacdo ¢ demonstrado pela tensio ou
densidade da enetgia de deformacio (SED), por elemento em cada iteracdo. Posteriormente, a regra de

remodelagio 6ssea define as alteracGes de forma ou de densidade [57].

Brown et al. [122] divulgaram um estudo, o qual compararam diversos estimulos mecanicos gerados no
0ss0, depois de um carregamento nio fisiol6gico e apuraram que a tensdo principal de tragio, a densidade
de energia de deformacio ou a tensdo de corte sdo os estimulos mais plausiveis para instigar o processo

de remodela¢io ssea.

Beaupré et al. [123] estendeu os modelos ja propostos, e recorrendo a implementacdao de um algoritmo
utilizando o MEF, imp0s varios casos de carga a uma parte proximal do fémur, alcancando resultados
muito idénticos aos que Carter et al. [124] obtiveram. Determinou ainda que quando se varia o

carregamento mecanico, a resposta do tecido dsseo também varia.

Muitos autores publicaram pesquisas acerca da associagdo do MEF com o algoritmo de remodelagao
para a analise da distribuicdo da densidade déssea a volta dos implantes. Anteriormente, os modelos

geométricos utilizados para reproduzir a remodelacdo Ossea em redor de um implante eram
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bidimensionais e simétricos. A simula¢io com modelos tridimensionais foi realizada a primeira vez por

Rietbergen et al. [125], no qual replicaram a remodela¢do dssea interna e externa.

As proéteses de joelho usadas na atualidade necessitam de solugdes de design adequadas. A perda éssea da
tibia gracas ao componente tibial é uma das preocupag¢des no que diz respeito ao éxito da protese. Assim,
Robalo [126] desenvolveu um trabalho que tinha por objetivo a avaliagdo da remodelagio ssea na tibia
ap6s uma artroplastia total do joelho. Criou-se um modelo tridimensional da tibia com base em imagens
de TC e realizou-se a modelagem geométrica dos componentes tibiais, assim como sua discretizagdo em
elementos finitos. A lei da remodelagio dssea foi derivada de um problema de otimizagio topologica,
onde o osso se auto adapta, de modo a alcancgar a estrutura mais rigida, sendo a massa Ossea total
controlada pelo custo metabdlico associado a manutencdo éssea. Mediante a aplicagdo do MEF
juntamente com o modelo de remodelacdo 6ssea desenvolvido no IST, avaliou-se a condi¢o fisiologica
do osso, como também o seu comportamento em cenarios cirdrgicos distintos. Assim sendo e com base
nos resultados obtidos neste estudo, foi possivel concluir que a distribuicdo das densidades 6sseas a volta
do componente tibial deriva da configuragio da haste e do método de fixacao. O recurso a hastes longas
provoca stress shielding, conduzindo a uma reducio drastica da densidade 6ssea. Verificou-se ainda uma
elevada concentragio de tensdes proximo a ponta distal da haste, com consequente hipertrofia 6ssea na
regido da ponta. Para hastes curtas constatou-se uma tendéncia de manutencio do processo de
remodelacio 6ssea do osso hospedeiro préximo ao fisiolégico [126].

5.2. Métodos sem Malha

Os métodos sem malha apresentam indimeros prés relativamente ao método dos elementos finitos, como
o facto de facilitar o manuseamento de distor¢Ges significativas de materiais moles, isto ¢, musculos,
o6rgaos internos, pele, entre outros. Uma outra vantagem passa por possibilitar a simula¢do do fluxo de
fluidos corporais como hemodinamica, degluticio ou respiracao. Por fim, esta metodologia é também
muito usada na antevisao da técnica de remodelacdo de tecidos bioldgicos e na rutura de determinados
biomateriais [8], [87].

Diversas pesquisas demonstraram que a associacdo destes métodos com metodologias TC ou RM

possuem uma maior eficiéncia quando comparado com o MEF [127], [128].

O surgimento e desenvolvimento de uma nova familia de métodos numéricos, os Métodos Sem Malha
(MSM), deu-se nos ultimos anos. Nayroles et al. [129] demonstrou um método numérico inovador
nomeado de Diffuse Element Method (DEM), o qual colmatava certas limitagdes do ja muito conhecido
Método dos Elementos Finitos e era considerado uma generalizacdo do mesmo.

Lucy [130] e Gingold e Monaghan [131] idealizaram um dos primeiros métodos, o Swmooth Particle
Hydrodynamics (SPH), o qual foi empregue na mecanica dos sélidos [92], [132]. Mais tarde, surgiu um
novo método, Element Free Galerkin Method (EFGM), que colmatava certas falhas da metodologia anterior
[133].

Em 2010, Doweidar et al. [134] aplicaram o método NEM, de modo a reproduzir o ligamento colateral
humano e a articula¢io do joelho. Os resultados gerados demonstraram que esta técnica apresenta mais

beneficios relativamente ao método dos elementos finitos [134].

Quatro anos mais tarde, Zhang et al. [135] utilizaram o EFGM com o intuito de simular a resposta do
tecido cerebral. Concluiu-se que esta técnica exibe uma elevada aptidio para manusear materiais

hiperelasticos nao lineares.

Mais a frente, novos métodos sem malha foram emergindo, tais como o Meshless Local Petrov-Galerkin
Method (MLPG), o Reproducing Kernel Particle Method (RKPM), o Finite Point Method (FPM) e o Radjal Basis
Function Method (RBFM). Contudo, nenhum destes métodos referidos possui a propriedade delta de
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Kronecker nas fung¢des de aproximacio, o que torna bastante complexo a imposicdo de condi¢oes de

fronteira essenciais e naturais [1306].

De forma a ultrapassar esta adversidade, apareceram outros métodos de interpolacio sem malha: Radia/
Point Interpolation Method (RPIM), Natural Neighbour Radial Point Interpolation Method (NNRPIM), Point
Interpolation Method (PIM), Natural Neighbonr Finite Element Method NNFEM) e o Natural Elenent Method

(NEM) [87].
Posto isto, é possivel afirmar que os Métodos sem Malha sio considerados, nos dias de hoje, uma
excelente op¢ao nas areas de engenharia, como analise estrutural, transferéncia de calor, analise de fluxo

de fluido, mecanica de sélidos, problemas de deformacio, simula¢bes biomecanicas, entre outras [137],

[138].

Um dos primeiros estudos relativos a estruturas Osseas aplicando os métodos sem malha, o RKPM, foi
concebido por Liew et al. [139]. Recorrendo a um modelo de osso femoral, os autores procederam a
realizacdo de uma analise de tensdo simples. No entanto, certas inconsisténcias foram detetadas,
nomeadamente a complexidade em manobrar limites ndo convexos, assim como descontinuidades do

material na estrutura Ossea.

Utilizou-se também os métodos sem malha para analise do tecido 6sseo. Taddei et al. [140] apresentou
uma previsdao de possiveis deformagdes de ossos longos, mais especificamente o fémur, enquanto que
Lee et al. [141] recorreu a imagens de TC do tecido ésseo trabecular do pescogo femoral para criar um

modelo geométrico sem malha.

Lee et al. [141] e Taddei et al. [140] serviram-se também dos métodos sem malha estudar o tecido dsseo.
Criaram um modelo geométrico sem malha, com base em imagens de T'C do tecido 6sseo trabecular do
pescoco femoral. De modo a prever a osteoporose, o caso de fratura do osso trabecular ao nivel da
microescala ¢ modelado e simulado.

Ha pouco tempo atras, foi elaborado um novo algoritmo de remodelagio do tecido 6sseo empregando
a precisio deste método. Inicialmente, realizou-se uma analise em microescala, recorrendo ao
procedimento de remodelagdo. Posteriormente, efetuou-se entdo uma andlise em macroescala de

estruturas Osseas inteiras, tal como o osso calcaneo, o fémur, o maxilar ¢ a mandibula [87].

O NNRPIM ji foi também utilizado em aplicagbes mais complexas, assim como a ndo linearidade do
material e a analise de grande deformagdo. Subsequentemente deu-se um avanco do NNRPIM,
originando um método mais eficiente e preciso, o “Natural Radial Element Method” NREM) [87].
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Primeiramente ¢ apresentado uma breve contextualizacdo aos softwares que foram usados na parte pratica
deste trabalho. Durante esta seccio, é realizado um estudo preliminar, com um modelo de uma tibia, o
qual teve como finalidade desenvolver as competéncias na manipulacio destas ferramentas, enquanto se
gera um modelo de comparagio.

6.1. 3D Slicer

O 3D Slicer é um soffware que tem como objetivo a visualizagdo e analise de conjuntos de dados de
computacao de imagens médicas. Estes conjuntos de dados geralmente usados siao suportados, como
imagens, segmentacoes, superficies, anotagOes, transformagOes, entre outras ¢ em 2D e 3D. A
visualizagao esta disponivel na area de trabalho e na realidade virtual. J4 a andlise abrange segmentacao,

registo e diversas quantificagdes.

Deste modo, através do 3D Slicer e da sua capacidade para importar dados de imagens médicas em
formato DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine), é possivel converter imagens num
modelo 3D. Este é depois tratado e segmentado, gerando assim um modelo muito aproximado a
geometria real [142].

6.2. FEMAP

O FEMAP (Finite Element Modeling And Postprocessing) consiste num soffware de analise, fundamentalmente
empregue na prepara¢do de modelos de elementos finitos em circunstancias complexas na engenharia.
Este programa oferece ferramentas CAD de importacio e modelagdo com o intuito de construir um
modelo de elementos finitos, assim como ferramentas de pds-processamento que possibilitam a analise
e compreensdo de resultados da analise. Depois de criar a malha de elementos 1D, 2D e 3D no modelo,

pode-se estabelecer as condi¢oes de fronteira, recorrendo ao mesmo soffware [143].

6.3. FEMAS

O FEMAS (Finite Element Meshless Method Analysis Software) é um software académico, desenvolvido pelo
professor Jorge Belinha (cmech.webs.com). E um c6digo implementado no soffware comercial MATLAB,
o qual por meio de uma interface grafica de utilizador (GUI) possibilita a constru¢do de modelos

numéricos e a analise de varios problemas da mecanica computacional, recorrendo ao método dos
elementos finitos ou aos métodos sem malha (RPIM e NNRPIM).

Este software tem a capacidade de realizar as seguintes analises: Linear- Elasto-static, Nonlinear- Elasto-
Plastic, Bone remodelling, Free vibrations, Buckling, Static fluid flow, Steady heat transfer e Brittle fracture.

O software em questao permite analisar problemas 2D e 3D, valendo-se para isso da teoria de estado plano
de tensdo ou deformagio e da teoria classica de deformacio tridimensional, respetivamente. Para mais
esta habilitado para realizar simulagdes com materiais de natureza isotrépica e anisotropica, como
também, a construcdo auténoma de modelos numéricos. Posto isto, possibilita que o utilizador controle
a discretizacdo nodal, a disposi¢ao do material e a localiza¢io e tipo das condi¢oes de contorno essencial
e natural. Complementarmente, as malhas de elementos geradas em sgffwares comerciais externos, podem
depois ser importadas para o FEMAS.
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6.4. Autodesk Fusion 360

O Autodesk Fusion 360 é um soffware de design, engenharia, eletrénica e manufatura. Conecta todo o

seu processo de desenvolvimento de um produto num sé software baseado numa nuvem com CAD 3D
integrado, CAM, CAE e PCB.

O software Fusion 360 da Autodesk oferece ferramentas inovadoras de forma a estabelecer uma conexao
entre o design digital, a engenharia e o soffware de CAM. Assim, ndo s6 é possivel conceber conceitos de
design até ao dltimo pormenor, como também testar o projeto, executar simulagdes e criar animagdes
para otimizar a qualidade do design do produto [144].

6.5. Trabalho Pratico Preliminar

Inicialmente foi realizado um estudo preliminar, a partir de uma tomografia computorizada, com dois
propositos fundamentais: desenvolver as competéncias computacionais cruciais referentes aos soffwares
de processamento de imagem médica e analise biomecanica, tornando eficaz a sua utiliza¢io e, por fim,
a familiarizacdo com a area da simulagdo, tendo em consideragdo as condi¢Oes de fronteira aplicadas, as
cargas empregues ¢ o método numérico usado.

Neste estudo preliminar efetuou-se uma andlise biomecanica da tibia, sob ac¢io de cargas funcionais.

Com base nos dados fornecidos por uma TC no formato DICOM, de um voluntario de 50 anos,
realizou-se a segmentacdo da tibia, recorrendo ao soffware 3D Slicer (Figura 20) [145]. Esta tibia
segmentada servira, posteriormente, de suporte para a constru¢ao do implante, aumentando o rigor do

mesmo.

nee_06mm.00001.decm

Figura 20 - Tomografia computadorizada da articulacio do joelho utilizada.

De seguida, importou-se o modelo criado para o FEMAP e procedeu-se a criagdo da malha de elementos

tetraédricos de 4 ndés. O passo seguinte consistiu na definicdo de um sé material (osso cortical).

A articulagdo do joelho estd sujeita a cargas que variam significativamente com a atividade que o
individuo realiza. As cargas aplicadas no modelo tiveram em conta um outro estudo, o qual analisou a
marcha de um individuo. Na Figura 21 estdo representadas as forcas de compressio longitudinal do
joelho ao longo de todo o ciclo da marcha, em trés momentos diferentes. Concluiu-se que o pico de
forca médio foi de 1645 N [77]. Segundo a literatura, a forca axial é considerada o ponto primario de
avaliacdo da resposta do modelo, visto que foi anteriormente determinada como um indicador de risco
de lesdo. Desta forma, constatou-se que a carga axial era de 987 N e 658 N para as plataformas medial e
lateral da tibia, respetivamente, uma vez que a relacdo de carga entre as plataformas medial e lateral ¢ de
60%:40% [77], [146]. E de realcar que as cargas aplicadas ndo tém em consideracio as forcas dos
ligamentos, musculos e tendGes.
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Figura 21 - Forc¢a de compressio longitudinal no joelho direito ao longo de trés ciclos de marcha. O eixo x diz
respeito ao processo de todo um ciclo de marcha. A valor 0 no eixo y traduz o momento em que somente o pé

esquerdo estd em contacto com o solo. O pico de for¢a acontece em cerca de 60% do ciclo de marcha [77].

Depois foi necessatrio impor as condi¢oes de fronteira essenciais. A tibia ¢ mantida em equilibrio pelos
tecidos envolventes e por outros ossos dos membros inferiores. A dificuldade da representagao deste
sistema num modelo de elementos finitos faz com que se realizem simplificagdes no que toca a condi¢cdes
de fronteira. Com o objetivo de assemelhar-se o mais possivel a realidade, fixou-se a parte distal da tibia,

impossibilitando o seu movimento em qualquer dire¢io.

O modelo geométrico final apresenta 2083 nds e 9522 elementos (Figura 22 (a)). Na Figura 22 (b), é

possivel observar as condi¢bes de fronteira naturais e essenciais impostas a0 modelo.

F1 , F2

Figura 22 - (a) Malha de elementos. (b) Condicoes de fronteira essenciais e naturais impostas.

O modelo final foi entdo importado para o software de analise numérica anteriormente detalhado, o
FEMAS. Ja neste programa, o primeiro passo foi definir o material como um sélido isotrépico. De
seguida, estabeleceu-se as propriedades mecanicas do material. O osso cortical saudavel apresenta um
médulo de elasticidade de 17 GPa, contudo neste trabalho fez-se variar esta propriedade (Tabela 3), de
modo a verificar o impacto desta alteracdo na distribui¢do da tensao efetiva de von Mises, bem como no
campo de deslocamentos. O coeficiente de Poisson manteve-se sempre constante.

Tabela 3 - Propriedades mecanicas do material que constitui os modelos.

Modelo Moédulo de Elasticidade (GPa) Coeficiente de Poisson
1 5
0,33
2 (Osso Cortical Saudavel) 17
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A seguir podem encontrar-se os resultados qualitativos e quantitativos alcangados através da simulagao,
concebida no FEMAS, utilizando o MEF e o Método sem Malha (RPIM).

6.5.1. Analise MEF e RPIM

Em primeiro lugar, podemos observar na figura seguinte o mapa de cores da distribuicio da tensio
efetiva de von Mises ao longo da tibia, o qual nio sofreu qualquer variacio com a alteracdo do médulo
de elasticidade. O mapa de cores gerado através dos dois métodos é bastante semelhante.

A nivel de resultados quantitativos, analisou-se também a evolugdo da distribuicdo da tensdo efetiva de
von Mises ao longo de uma linha de nés. Selecionou-se entdo alguns destes pontos (Figura 23) e
recolheu-se o valor da tensdo nestes determinados pontos, recorrendo a simulagdes com o MEF e com
o RPIM.

Figura 23 - Representaciao dos pontos de interesse selecionados para o estudo da tensio efetiva de von Mises
experimentada pelo osso.

Registou-se os respetivos valores da tensao nestes pontos na Tabela 4.

Tabela 4 - Distribuigdo da tensio efetiva de von Mises no osso, nos pontos selecionados.

Método  Médulo de ger (MPa)
utilizado Elasticidade 1 2 3 4 5 6 7 8 9

5GPa 2,9334 50705 39212 37097 34594 32614 30217 27987 2,3624
FEM 17GPa 29334 50705 39212 37097 34594 32614 30217 27987 2,3624
25GPa 29334 50705 39212 37097 34594 32614 30217 27987 2,3624
5GPa 2,9571 37781 47880 4,5858 3,7412 3,6929 29158 2,8969 2,6833
RPIM 17GPa 29571 3,7781 47880 45858 37412 36929 29158 2,8969 2,6833
25GPa 29571 37781 47880 4,5858 37412 3,6929 29158 28969 2,6833

A partir destes resultados obtidos é possivel verificar que o valor da tensio nunca se altera,
independentemente do ponto selecionado, o que leva a concluir que a tensdo efetiva de von Mises,
quando o material é homogéneo, ndo depende do médulo de elasticidade do mesmo.
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Posto isto e com base nos dados da Tabela 4 construiu-se o grafico da Figura 24 de forma a se poder

visualizar melhor a variagio das tensdes entre pontos.

o.r (MPa)
w

1 2 3 4 5 6 7 8 9

Pontos Selecionados

=@=FEM ==@=RPIM

Figura 24 - Variacio da tensdo efetiva de von Mises ao longo dos pontos selecionados (através dos métodos
MEF e RPIM).

Constatou-se assim que, nos pontos selecionados, o valor maximo de tensio para o MEF encontra-se
no ponto 2, enquanto que para o RPIM encontra-se no ponto 3. Este fendmeno deve-se ao facto de o
valor do campo de tensoes ser um campo que foi extrapolado para os nos, isso significa que o valor da
tensdo estd a ser suavizado nos nés. Aumentando o nimero de nds da malha, este efeito vai-se diluindo

e a tensdo maxima comeca a aproximar-se da base de encastramento.
A exce¢io do caso suprarreferido, os resultados obtidos pouco vatiam entre ambos os métodos.

De seguida, efetuou-se o mesmo processo, mas para analisar o campo de deslocamentos experimentado
pelo osso. Na Figura 25 pode observar-se trés mapas de cores, um para cada modelo. Relativamente aos
dois métodos utilizados, os resultados foram bastante semelhantes e, por esse motivo, apresenta-se

abaixo apenas uma representacdo para cada modelo.

Modelo 1 (5 GPa) Modelo 2 (17 GPa) Modelo 3 (25 GPa)

2 é?
CRSBT
5ok

Jul g, T : TR\,

Figura 25 - Mapa de cores do campo de deslocamentos ao longo da tibia para os diferentes médulos de
elasticidade. Para o modelo 1, 0 |u|max corresponde a 0,05 mm, para o modelo 2 corresponde a 0,016 mm e para
o ultimo modelo a 0,01 mm. Para os trés modelos 0 |u|miné 0 mm.
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Passou-se entdo para a andlise quantitativa dos resultados. Desta vez selecionou-se apenas dois pontos,

um em cada topo da tibia. Na Figura 26 é possivel observar os pontos escolhidos para este processo.

Figura 26 - Representa¢ao dos pontos de interesse selecionados para o estudo o campo de deslocamentos

experimentado pelo osso.

Posteriormente, recolheu-se o valor das componentes do vetor deslocamento nestes determinados

pontos, tecorrendo a simulagbes com o MEF e com o RPIM.

Na Tabela 5 encontram-se registados os valores de cada componente em cada um destes pontos e nos

graficos da Figura 27 e Figura 28 é possivel observar como varia o valor do campo dos deslocamentos

nos pontos 1 e 2, consoante o médulo de elasticidade selecionado para o osso.

Tabela 5 - Distribui¢ao do campo do deslocamento no osso, nos pontos selecionados.

, Moédulo de
Método Elasticidade ux (mm) uy (mm) uz (mm) |u| (mm)

-0,0281 -0,0158 -0,0451 0,0555

5 GPa
-0,0241 -0,0193 -0,0035 0,0310
-0,0082 -0,0046 -0,0132 0,0163

FEM 17 GPa
-0,0070 -0,0056 -0,0010 0,0091
-0,0056 -0,0031 -0,0090 0,0111

25 GPa
-0,0048 -0,0038 -0,0007 0,0062
-0,0286 -0,0161 -0,0471 0,0575

5 GPa
-0,0246 -0,0203 -0,0040 0,0322
-0,0084 -0,0047 -0,0138 0,0169

RPIM 17 GPa
-0,0072 -0,0059 -0,0011 0,0094
-0,0057 -0,0032 -0,0094 0,0115

25 GPa
-0,0049 -0,0040 -0,0008 0,0064
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Figura 27 - Variagao do valor do campo dos deslocamentos no ponto 1, consoante o médulo de elasticidade do
osso (através dos métodos MEF e RPIM).
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Figura 28 - Variagao do valor do campo dos deslocamentos no ponto 2, consoante o médulo de elasticidade do
osso (através dos métodos MEF e RPIM).

Com base nestes resultados averiguou-se que, para o ponto 1, a componente do vetor de deslocamento
com maior expressao ¢ a uz. Em contrapartida, para o ponto 2, a componente com maior significincia

é a ux.

Um outro aspeto analisado foi o facto de o campo de deslocamentos sofrer determinadas variagdes, isto
¢, concluiu-se que com o aumento do médulo de elasticidade, o campo do deslocamento sofre uma
diminuicao.

Comparando os resultados obtidos por meio dos dois métodos e principalmente através da visualizacdo

dos graficos anteriores, é possivel constatar que os valores do campo do deslocamento nos pontos

selecionados nio variam muito entre o MEF e os Métodos sem Malha.
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6.6. Componente Tibial de um Implante para o Joelho

Finalizado o trabalho preliminar, procedeu-se a concegido de um modelo do componente tibial de um
implante para a artroplastia total do joelho, tendo como finalidade a comparacio com a simulagio
biomecanica anterior.

Desta forma, desenhou-se o modelo do implante no soffware Autodesk Fusion 360, com base no modelo
da DePuy Synthes® (Figura 29). A representacio foi concebida o mais préximo possivel do implante
real, dado que a empresa em questio ndo fornece um desenho CAD dimensionado.

Figura 29 - Modelo DePuy Synthes®.

Todas as dimensGes foram aproximadas para encaixar na tibia de adulto tomografica utilizada neste
estudo. O cimento foi idealizado para ter 1 mm de espessura e foi construido para se encaixar
perfeitamente na placa tibial e na haste tibial. Na Figura 30 é possivel visualizar o modelo desenhado.

1

2—'——

Figura 30 - Modelo do implante desenhado no Autodesk Fusion 360. (1) Placa tibial; (2) Cimento; (3) Tibia.

Contudo, este prototipo teve que ser simplificado, dado que para efeitos de corrida do soffware FEMAS,
a malha criada apresentava um numero de nés bastante elevado. Assim sendo, ctiou-se o exemplar
apresentado na Figura 31. A parte correspondente ao cimento ésseo foi removida e a placa tibial foi
simplificada.
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Figura 31 - Modelo do implante simplificado desenhado no Autodesk Fusion 360.

Posteriormente, criou-se mais dois modelos do implante. A dnica diferenga entre os trés prototipos
encontrava-se no comprimento da haste tibial, 12mm, 30mm e 40mm. Deste modo, para além da
compara¢do com a simulagdo biomecénica anterior (somente o modelo da tibia), ird se analisar a

influéncia do comprimento deste componente.

O passo seguinte foi a criacio de uma malha de elementos para os trés modelos desenvolvidos no
FEMAP. Na Tabela 6 encontram-se definidos o numero de elementos e de nés de cada um dos modelos
criados. De real¢ar que os dois corpos foram separados no modelo, dado que ia ser necessario atribuir

propriedades diferentes aos elementos de ambos.

Tabela 6 - Malha de elementos criada para cada modelo.

Modelo (comprimento da haste tibial) Numero de Elementos Numero de Nés
12 mm 5273 1171
30 mm 6908 1487
40 mm 6299 1360

Estabeleceu-se ainda que o modelo era composto por dois materiais: osso cortical e a liga de titanio Ti-
6Al-4V, frequentemente utilizada neste tipo de implantes.

O passo seguinte passou por impor as condi¢des de fronteira essenciais e naturais em cada um dos
modelos. Tal como se fez inicialmente, fixou-se a parte distal da tfbia, impossibilitando assim o seu
movimento em todas as dire¢oes. Relativamente as cargas impostas, aplicou-se duas cargas com a mesma
magnitude (F1=987 N e F2=658 N) e nos mesmos locais.

De seguida, importou-se os trés modelos para o FEMAS, onde se correu simulagdes, recorrendo mais
uma vez a0 MEF e ao RPIM. Os resultados obtidos dos valores da tensdo efetiva de von mises para a

tibia e para o implante podem ser observados na Figura 32.
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MEF

40 mm
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0¢€fmax

9,2133 MPa

oe fmax

9,1335 MPa

O'efmax
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€ f max
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Figura 32 - Mapas de cores da distribuicio da tensio efetiva de von Mises ao longo da tibia e do implante e

fetiva maxima experimentada por cada um dos componentes.

tensao e
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Em primeiro lugar, constatou-se que no estudo preliminar anterior, as tensoes experimentadas pela tibia
eram inferiores as tensdes a que a tibia com um implante estd sujeita. Com base nos resultados obtidos
pelo RPIM e principalmente pelo MEF, esta diferenca niao ¢ muito significativa, passando de
sensivelmente 5 MPa para 6 MPa.

Passando para a andlise entre os trés modelos, é importante referir que os trés modelos apresentavam
malhas diferentes, com diferencas no numero de nds e de elementos entre si. Ou seja, a aplicagdo das

cargas divergiu entre os trés casos, levando a uma certa imprecisao na imposi¢ao das mesmas.

No que diz respeito as tensoes experimentadas pelo osso, é possivel afirmar que em ambos os métodos
o valor da tensdo ¢ superior quando o comprimento da haste tibial também ¢ maior, o que vai de

encontro a literatura [118], [119].

Ja no que concerne as tensdes experimentadas pelo implante, verificou-se que s3o sempre muito
proximas, variando sensivelmente entre os 9 MPa e os 10,5 MPa. Contudo, nio é possivel retirar
nenhuma conclusio acerca da variagio do comprimento da haste tibial, uma vez que os dois métodos

conduzem a resultados opostos.

Por dltimo, no que toca aos resultados obtidos pelos dois métodos para todas os casos, averiguou-se que
os valores gerados ndo sio muito semelhantes e isto deve-se ao facto de o MEF e o RPIM apresentarem
curvas de convergéncia diferentes. No entanto, ¢ expectavel que que os resultados obtidos através do
RPIM sejam mais proximos dos resultados finais, apds a realiza¢do um estudo de convergéncia (o qual,
ajuda a garantir que os resultados sdo mais precisos) ou se ter gerado uma malha mais densa, tal como

aconteceu no estudo desenvolvido por Marques et al. [147].

Na Figura 33 pode-se, entlo, visualizar os resultados alcangados para o campo dos deslocamentos na

tibia e no implante.

12 mm 30 mm 40 mm

0.015 0.015 0.014
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0005 .30
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200\
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Figura 33 - Mapas de cores do campo de deslocamentos ao longo da tibia e do implante e deslocamento maximo

experimentado por cada um dos componentes.

Quanto a comparagdo entre os resultados gerados anteriormente, no estudo preliminar, verificou-se
agora, com a introdug@o do implante, uma ligeira reducao dos valores do campo de deslocamentos, tanto
para o MEF como para o RPIM.

Mais uma vez, ¢ de realcar que foram geradas malhas diferentes para os trés modelos, o que provoca
também diferencas na aplicacdo das cargas, ou seja, uma certa imprecisdo entre os trés casos ja era

esperada.

No que se refere aos resultados obtidos para o campo de deslocamentos maximo experimentado pelo
implante ou pelo osso, constatou-se que através do método RPIM os valores alcangados foram sempre
superiores quando comparados com os valores conseguidos pelo MEF. Contudo, as variagdes entre os
dois métodos foram relativamente semelhantes, isto ¢, quando o comprimento da haste tibial aumentou
dos 12 mm para os 30 mm, verificou-se um aumento do deslocamento em todos os casos, quer no
implante, quer no osso. Ja quando se efetuou o aumento dos 30 mm para os 40 mm, observou-se um

decréscimo no valor do deslocamento para todos os casos.

Todavia, no geral, pode-se garantir que os valores do deslocamento se encontram sempre muito
proximos, ndo apresentando alteragbes muito significativas (entre 0,0138 mm e 0,0171 mm), mesmo

quando se compara o implante e 0 0ss0.

6.7. Estudo da Remodelag¢do Ossea

Neste capitulo analisar-se-4 o processo de remodela¢ido do tecido 6sseo tibial apds a colocacdo de um
implante. Deste modo, o estudo numérico tem como principal finalidade a simulacio das condi¢es
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clinicas do paciente apds uma artroplastia do joelho, sendo assim possivel estudar a remodelagdao do osso
que circunda a haste do implante. A avaliacio da remodelacdo 6ssea foi efetuada através da aplicacio do

algoritmo descrito anteriormente, incluido no soffware FEMAS.

O primeiro passo foi a criagdo do modelo geométrico 2D. No software FEMAP, criou-se um modelo
bidimensional da tibia com um implante. Posteriormente, o modelo foi discretizado numa malha de
elementos triangulares com 1901 nés e 3630 elementos.

A tibia é diariamente submetida a varias cargas, tal como vimos anteriormente. Nesta andlise utilizamos
as cargas empregues nos estudos anteriores (F1=987N e F2=0658N), mas desta vez com uma inclinag¢ao
de 80°, de modo a criar uma carga de corte, tal como se verifica nalocomocio. De realgar que esta analise
foi subdividida em duas, isto é, no qual numa delas as cargas impostas foram aproximadas através de
dois casos de cargas e noutra através de apenas um caso de carga. Contudo, as cargas aplicadas eram

exatamente iguais.

Para além disso, nos dois casos impds-se uma condigdo de fronteira essencial, onde todos os graus de

liberdade foram bloqueados na base do modelo, impossibilitando o seu movimento.

No que concerne as propriedades dos materiais, 0 modelo 6sseo foi estabelecido como isotrépico como
uma distribui¢io da densidade aparente uniforme de pj* = 2,0 g/cm?, um médulo de elasticidade de
17 GPa e um coeficiente de Poisson de 0,33. Ja o implante de titinio apresentava as seguintes
propriedades mecénicas: distribuicio da densidade aparente uniforme de pgis* = 2,2 g/cm?, médulo de

elasticidade = 110 GPa e coeficiente de Poisson = 0,34.
O algoritmo de remodela¢io éssea foi associado com o método numérico MEF.

Na Figura 34 ¢é possivel observar os resultados obtidos nas duas anélises. Assumiu-se 1,2 g/cm?® como

valor de densidade média de controlo do algoritmo de remodelagio.

v

-

1 Caso de Carga
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2 Casos de Carga

Figura 34 - Simula¢ao da remodelagio do tecido 6sseo tibial apds a colocagdo de um implante.
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Considerando os resultados gerados, é possivel verificar em primeiro lugar que praticamente nao existem
alteraces quando as simulages sio realizadas com dois casos de carga ou com apenas um caso (ambos
os cenarios com cargas iguais). Os isomapas da distribuicio da densidade obtidos nas diversas iteragdes
particamente ndo apresentam diferencas.

Pode-se ainda constatar que existem trés zonas ctiticas, representadas na Figura 35:

Diafise Diafise

Figura 35 - Zonas criticas dos isomapas da distribui¢do da densidade.

Do lado superior esquerdo, junto a base do implante (zona 1 da Figura 35), ocorre uma perda 6ssea mais
suave, onde as cargas aplicadas eram superiores e onde ¢ necessario haver uma maior quantidade de osso
para suportar estas for¢as. Do lado direito (zona 2 da Figura 35), no qual as cargas aplicadas eram
inferiores, observa-se uma zona de grande reabsor¢io. Perto da base do modelo (zona 3 da Figura 35)
confirma-se a presenca de uma outra area de grande reabsorcdo e de cada um dos lados consegue-se

observar o surgimento da diafise, identificado na figura.
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Por todo 0o mundo encontramo-nos perante um crescimento do numero de pessoas que sofrem de
osteoartrose, a qual consiste numa doenca degenerativa articular. Anualmente, um grande ndmero
artroplastias do joelho sio efetuadas.

Com o intuito de se obter a combinagdo ideal entre materiais e configuracGes, a qual possibilita a
minimizacdo do erro, o design destas proteses encontra-se permanentemente sob grande investigacao.
Nio obstante os bons resultados conseguidos através da intervenc¢io cirirgica de artroplastia total do
joelho, existem ainda certas questoes que podem ser melhoradas.

Estio confirmados, através da literatura, diversos tipos de implantes, modificando entre eles as
caracteristicas geométricas, os materiais selecionados, assim como a técnica de fixagdo. Contudo, a
discussio acerca da combinagio perfeita continua a existir.

Recorrendo a simulagbes biomecanicas, diversos estudos foram desenvolvidos com o objetivo de
investigar a interferéncia que varios materiais, geometrias e técnicas podem ter no sucesso do implante.
Porém, esta-se a chegar a conclusio de que a selecio de todos os elementos deve ser exclusiva para cada
doente e deve ter por base aspetos como a atividade fisica e a condi¢do 6ssea. De acordo com os
resultados clinicos, novos tipos de implantes devem continuar a ser apresentados com a intencido de
existirem novas proéteses que aumentem a qualidade de vida dos pacientes apds a sua colocacio e a
percentagem de sucesso a longo prazo.

Esta dissertacio teve como principal finalidade o estudo computacional do comportamento mecanico
de um implante para a articulacdo do joelho, desenvolvido especificamente para um paciente, com base
em imagens médicas do mesmo. Para esta andlise recorreu-se ao Método dos Elementos Finitos e a um
Método sem Malha. Investigou-se, ainda, o processo de remodelacio na tibia apds a insercio do
implante, utilizando um algoritmo de remodelagio desenvolvido por Belinha [8].

Inicialmente, realizou-se um estudo preliminar, o qual consistia numa analise elastoestatica
tridimensional para avaliar a distribui¢ao da tensdo e do campo dos deslocamentos ao longo dos nés da
tibia. Para tal, criou-se um modelo tridimensional da tibia com base em dados fornecidos por uma TC.
Definiu-se o modelo como um sélido isotrépico e que era composto apenas por um unico material e
imp6s-se as condigdes de fronteira essenciais, de modo a impossibilitar o movimento do modelo em
qualquer dire¢do. Depois aplicou-se cargas idénticas as que a tibia fica sujeito aquando da marcha.
Relativamente as propriedades mecanicas, fez-se variar o médulo de elasticidade, de forma a verificar o
impacto desta alterago.

Verificou-se, portanto, que a tensio efetiva de von Mises, quando o material ¢ homogéneo, nao depende
do médulo de elasticidade do mesmo. No que diz respeito a0 campo dos deslocamentos, constatou-se
que com o aumento do médulo de elasticidade, o campo do deslocamento sofre uma diminuicao. Para
além disso, os resultados obtidos através dos dois métodos (MEF e RPIM) variam muito pouco entre si.

Posteriormente, procedeu-se a concegdo de trés modelos de uma tibia com a componente tibial de um
implante inserida. As dimensoes destes prototipos foram aproximadas para encaixar na tibia de adulto
tomografica utilizada neste estudo. Contudo, estes divergiam entre si no comprimento da haste tibial,
12mm, 30mm e 40mm. Criou-se depois uma malha para cada um dos modelos e impds-se as condigcoes
de fronteira naturais e essenciais. F de realcar que os trés modelos apresentavam malhas diferentes, isto
¢, aaplicacio das cargas divergiu entre os trés casos, provocando uma certa imprecisiao na imposi¢ao das
mesmas.
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No que se refere as tensdes experimentadas pelos modelos, averiguou-se que no estudo preliminar
anterior, as tensdes na tibia eram um pouco inferiores as tensdes a que a tibia com um implante esta
sujeita. Passando a comparagio entre os trés modelos, com hastes tibiais de comprimentos diferentes,
verificou-se que para ambos os métodos o valor da tensio ¢é supetior quando o comprimento da haste
tibial é maior. Ja no que concerne as tensdes expetimentadas pelo implante, constatou-se que sio semptre
muito proximas, contudo nio é possivel retirar nenhuma conclusao acerca da variagdo do comprimento

da haste tibial, uma vez que os dois métodos conduzem a resultados opostos.

No que toca ao campo dos deslocamentos, apurou-se que com a introdugdo do implante da-se uma
ligeira reducdo dos valores do campo de deslocamentos, tanto para o MEF como para o RPIM.
Relativamente aos trés modelos, com hastes diferentes, pode-se garantir que os valores do deslocamento
se encontram sempre muito préximos, ndo apresentando alteragées muito significativas (entre 0,0138

mm e 0,0171 mm), mesmo quando se compara o implante e 0 0sso.

Tal como foi referido ao longo desta dissertagdo, a aplicacio do MEF e dos MSM na artroplastia do

joelho tem sido uma abordagem cada vez mais recorrente, a fim de entender e melhorar desenvolvimento

de implantes e métodos cirurgicos. Os resultados obtidos vieram comprovar isto, sendo possivel afirmar
g >

que sdo uma ferramenta valiosa para prever e compreender o desempenho biomecinico de uma

artroplastia do joelho. Além disto, permitiu estudar a influéncia de diferentes pardmetros, como

geometria, na distribuicdo de tensoes e na estabilidade da articulacio reconstruida. Estas consideracGes

forneceram nog¢Ges relevantes para otimizar o design dos implantes.

Todavia, é importante salientar que tanto o MEF como os MSM apresentam algumas limitacoes. Os
modelos computacionais sdo simplificagbes da realidade e, portanto, encontram-se sujeitos a uma
determinada incerteza e erro. Além de tudo, a validagdo experimental dos resultados gerados ¢é essencial

para confirmar a precisio e a credibilidade das analises.

O tecido 6sseo manifesta-se como um tecido dindmico, sistematicamente em adaptacido como reflexo a
estimulos mecanicos e biologicos. Este processo designa-se de remodelagdo dssea e a ultima parte deste
trabalho consistiu no seu estudo. Para tal, criou-se um modelo geométrico bidimensional da tibia com o
implante, o qual foi posteriormente discretizado numa malha de elementos triangulares. Impods-se uma
condicdo de fronteira essencial e cargas foram aplicadas de duas formas diferentes: primeiro duas forgas
em apenas um caso de carga e depois duas for¢as em dois casos de carga distintos.

O algoritmo de remodelagido dssea foi associado com o método numérico FEM e realizaram-se as
simula¢des. Primeiro verificou-se que praticamente ndo existem diferengas quando as simulag¢oes sio
realizadas com dois casos de carga ou com apenas um caso. Depois, constatou-se que do lado onde as
cargas aplicadas eram superiores, perda Ossea mais suave, dado que é necessirio haver uma maior
quantidade de osso para suportar estas forcas. Do lado oposto, no qual as cargas aplicadas eram
inferiores, observou-se uma zona de grande reabsor¢do. Perto da base do modelo confirmou-se a
presenca de uma outra area de grande.

Apesar dos bons resultados obtidos para a simulagio do processo de remodelacdo éssea, apds a inser¢ao
do implante, este ultimo estudo teve algumas limitagdes, como a necessidade da simplificagdo para um
modelo bidimensional. Esta alteracdo é consequéncia do facto de ser necessario um poder computacional
muito superior, o que ndo foi possivel neste caso. Para mais, imp0s-se os casos de carga apena no plano
Oxy, descurando toda e qualquer componente Oz que pudesse existir.

Em suma, este projeto evidenciou que o método dos elementos finitos e os métodos sem malha s3o uma
abordagem promissora na aplicacio clinica da artroplastia do joelho. Por meio da simulacio
computacional, foi possivel obter uma compreensiao mais profunda do comportamento biomecanico do
joelho reconstruido. Porém, é necessario continuar a melhorar os modelos computacionais e efetuar
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estudos clinicos adicionais para confirmar e implementar essas descobertas, de modo a proporcionar

melhores resultados e um maior conforto aos pacientes submetidos a esta intervencao clinica.

Futuramente seria interessante estudar como materiais diferentes na constitui¢do do implante poderiam
alterar as conclusoes obtidas, bem como investigar como o processo de remodelagdo Gssea varia de
acordo com os diferentes designs que um implante pode possuir.
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