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PALAVRAS CHAVE: Artroplastia do Joelho, Tomografia Computorizada, Método dos
Elementos Finitos

RESUMO:

O profissional de salde tem ao seu dispor diferentes ofertas no que diz respeito a prétese do
joelho, variando essencialmente a geometria e o material. Neste trabalho, utilizaram-se
tomografias computorizadas de pacientes, que permitiram desenvolver modelos 6sseos, para
posterior inser¢do da protese de joelho. Trés geometrias de proteses diferentes, inseridas no
modelo dsseo, vdo possibilitar ter conhecimento da influéncia do material no desempenho do
conjunto. Modelos computacionais 2D e 3D, submetidos & compressao, vdo permitir eleger a
melhor conjugacéo entre geometria e material.

1 INTRODUCAO

A artroplastia total do joelho é uma forma
de tratamento muito eficaz na recuperacéo
funcional da articulag&o do joelho, promove
a correcdo de deformidades e instabilidades,
com alivio da dor e melhoria da funcéo na
maioria dos pacientes. O numero de
pacientes que procuram tratamento médico
devido ao comprometimento da capacidade
funcional do joelho, tem crescido
significativamente, tanto pelo aumento da
longevidade da populacdo, quanto pelo
aumento da atividade dos individuos nesta
faixa etaria mais avancada [1] [2].

A protese do joelho é composta por trés
componentes, componente femoral (CF),
componente tibial (CT) e componente
patelar (CP). A CF reveste a extremidade
distal do fémur e a CT reveste a
extremidade proximal de tibia. Para que a
CF se articule com a CT existe uma
componente de polietileno que pertence a
CT, substituindo assim a fungdo dos
meniscos, permitindo ainda que a CF
deslize sobre a CT. A CP, também em

polietileno, substitui a parte posterior da
patela assegurando o deslizamento da patela
sob o fémur. As componentes da protese
podem ser fixas aos tecidos Gsseos através
de um cimento, por exemplo o PMMA
(Polimetilmetacrilato). [9] [11].

A artroplastia do joelho tem vida finita, que
¢ decididamente afetada pelo nivel de
atividade desenvolvida pela articulacdo. Os
problemas mecéanicos associados  as
articulacbes  de  substituicdo  estéo,
normalmente, relacionados com o desgaste,
a rotura mecéanica dos materiais e o0
descolamento da protese. A revisdo da
artroplastia €, normalmente devido a
complicacGes como a perda de massa 0ssea
e consequente deslocamento da protese, € 0
inevitavel desgaste dos materiais, as vezes
acelerado pela libertagéo de corpos livres na
articulacdo, principalmente do polietileno

[2] [8].
O desgaste da proétese é definido como uma

remocdo progressiva do material em forma
de particulas. Entre os fatores que
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influenciam o complexo mecanismo de
desgaste, ha ainda a considerar 0s
parametros do material (dureza,
acabamento superficial) e os pardmetros do
paciente (distribuicdo de pressdo de contato,
lubrificacéo e atividade fisica) [10].

2 MATERIAIS DA PROTESE

Véarios materiais metédlicos tém sido
utilizados em proteses, a lista de materiais
inclui o aco inoxidavel, ligas de cromo-
cobalto, ligas de titdnio, entre outros.
Atualmente as proteses sdo produzidas
essencialmente em cromo-cobalto e ligas de
titanio.

As primeiras proteses utilizadas eram em
aco inoxidavel, sendo este material ainda
utilizado. Atualmente preferem-se as ligas
de cromio-cobalto, que sdo bastante mais
resistentes ao desgaste e, por esse motivo,
produzem menos residuos, quase sempre
mal tolerados e muitas vezes responsaveis
pelos descolamentos das proteses. As ligas
de Co-Cr sdo utilizadas na composicao
protese do joelho e anca, principalmente
nas cimentadas, pois possuem uma boa
resisténcia a fadiga e a rotura em tracéo.
Por outro lado, s&o mais indicadas para
superficies articulares, como é o caso da
componente femoral da protese do joelho

[71.

As ligas de titdnio sdo utilizadas,
normalmente, para o prato tibial metalico.
A elasticidade do titanio, relativamente a do
aco, é mais proxima do 0sso, 0 que reduz os
riscos de reabsorcdo Ossea em torno da
prétese. Ao contrario, o titanio e as suas
ligas ndo devem ser utilizados em
superficies sujeitas a esforgos de atrito,
porque se desgastam muito rapidamente
com a formacdo de particulas que geram
reacOes inflamatdrias, sendo indispensével
uma nova cirurgia [9].

Em relacdo as ligas de titanio, a liga Ti-
6Al-4V tem sido largamente a mais
utilizada em material ortopédico, préteses e
implantes. Esta liga tem uma excelente

biocompatibilidade, resisténcia a corrosao e
modulo de elasticidade mais préximo do
0ss0, em relacdo a outras ligas metalicas [3]

[4] [5]

No desenvolvimento de ligas de titanio, o
que se observa € a utilizacdo de elementos
nao citotdxicos (Nb, Zr, Ta e Pt) visando-se
obter materiais com menores valores de
moédulo de elasticidade, destacando-se as do
sistema Ti-Nb-Zr. Atualmente a liga Ti-
13Nb-13Zr esté a tornar-se a mais utilizada
em implantes cirargicos devido as suas
excelentes propriedades. Esta nova liga,
para além da biocompatibilidade e da alta
resisténcia a corrosdo, apresenta uma maior
tenacidade a  fratura, propriedades
mecanicas superiores e menores modulos
elasticos, devido a presenca dos elementos
Nb e Zr [3] [4] [6].

3 ESTUDO BIOMECANICO
Atualmente, os fabricantes apresentam no
mercado uma oferta variada de proteses do
joelho com diferentes geometrias. No
presente estudo, foram selecionadas trés
préteses, Figura 1, detentoras das mais
relevantes diferengas geométricas a nivel da
CT. A CF da protese apresenta
consideraveis semelhancas geomeétricas
entre os fabricantes, com diferencas pouco
significativas.

vy
ol X, :
v L 4 3
=% \ . lr .-\
1.https://emea.depuysynthes.com
2.http:/iwww.serf.fr

3.http://www.endotec.com

Figura 1 - Proteses em estudo.

Como ja referido, o autor Judas, et al., 2009
[7] indica que o material da CF da protese
do joelho deve ser uma liga de Co-Cr. Uma
parte dos fabricantes produz o prato tibial
exclusivamente numa liga metdélica,
enquanto outros perfuram o espigdo do
prato tibial por polietileno que d& apoio a
componente em polietileno. Contudo, ainda
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existem fabricantes que além de perfurar o
espigdo por outro material, criam um apoio
extra ao prato tibial, colocando um reforgo
em torno do espigao.

No estudo apresentado, pretende-se utilizar
as ligas de Co-Cr, Ti-6Al-4V e Ti-13Nb-
13Zr em trés geometrias da CT de proteses
de fabricantes diferentes. As propriedades
mecénicas dos materiais utilizados na

prétese encontram-se na Tabela 1.
Tabela 1 — Propriedades dos materiais da protese.

Materiais E [GPa] v
Co-Cr 230 [3] 0.3[3]
Ti-6Al-4V 112 [12] 0.3[11]
Ti-13Nb-13Zr 65 [13] 0.3[13]
Polietileno 0.5[14] 0.3[14]
PMMA 2.3[14] 0.3[14]

3.1 MODELAGAO

Os modelos em estudo sdo representativos
de um joelho em total extensdo, em que se
consideram as estruturas ésseas féemur e
tibia, desprezando a patela e os restantes
tecidos moles que constituem o joelho. As
préteses sdo preparadas geometricamente
para serem fixadas no tecido dsseo com
cimento. Dos trés fabricantes (Figura 1) a
DePuySynthes® da indicagdo que o
cimento deve ocupar um espaco entre 0
0ss0 e a protese de 2 a 4 mm. No presente
estudo foi utilizada uma espessura de 2mm
[16] em todos os modelos. A CF ideal deve
ter o tamanho aproximado da superficie
articular, sem ultrapassar os seus limites.
Na tibia, 0 apoio da protese devera fazer-se
em toda a superficie recetora, incluindo os
seus limites corticais. A CT serd submetida
a tensbes mais elevadas, do que a CF, que
serdo bem suportadas pelo apoio da
componente no osso cortical [15]. Para o
bom desempenho da protese & necessario
que esta se ajuste o mais possivel as
dimensbGes do fémur e da tibia. Existem
diferentes medidas para cada componente,
oferecendo ao profissional de salde a
possibilidade de adaptar a protese as

dimensdes Gsseas do paciente. A modelacdo
das préteses exige ter conhecimento das
suas dimensdes. Na Figura 2 encontram-se
identificadas as dimensdes adotadas no
estudo.

Z . B=9mm; D=4mm; E= 5mm; G= 40mm;
"I J=12mm [11] [16]
\ i A,C,F e H assume as dimensdes dsseas

correspondentes.

H

Figura 2 - Esquema da dimensao das proteses.

O acesso a Tomografias Computorizadas a
joelhos de quatro pacientes, dois do género
masculino e dois do género feminino, com
idades que variam entre os 22 e 50 anos,
tornou possivel reunir os dados relativos
aos tecidos do fémur e da tibia. As imagens
médicas sdo ainda portadoras de
informacdo, acerca da densidade dos
tecidos. Na Figura 3 podem visualizar-se as
dimensoes recolhidas nas imagens médicas,
para o calculo de um valor médio, no

estabelecimento da dimensao dos tecidos.

hF1=27mm;
hF2=23mm; F3=31mm;
F4=44mm; F5=47mm;
F6=45mm; F7=75mm;
F8=12mm; F9=28mm;
F10=14mm;
F11=28mm;

# hT1=26mm; T2=46mm;
T3=40mm; T4=72mm;
§ T5=44mm;

Espessura do 0sso
cortical= 3mm.

Figura 3 - Dimensdes no fémur e tibia.
As Tomografias Computorizadas
transportam a informacdo relativa a
densidade dos tecidos através da Unidade
Hounsfield (HU). Com estes valores é
possivel calcular o médulo de elasticidade
do tecido. Na Figura 4 estéo identificadas as
zonas de interesse para a recolha de valores
de HU. Com base no conhecimento do
valor médio de HU por zona, de entre todos
0s pacientes, calculou-se a densidade dos
tecidos (p), equacdo 1. As equaches 2 e 3
relacionam a densidade do tecido ésseo
com modulo de elasticidade para 0 0sso
cortical (Ec) e trabecular (E¢) [17] [18]. Na
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Figura 4 esta indicado os valores de E para
cada zona especifica.

3
p=dpix 10~ xHy+1 L9CM] )
E,=2065p3%0% [MPa] )
E, = 1904p1s* [MPa] @)

Fcl: Ec=8.5GPg;
Fc2: Ec=3.9GPa;
Fc3: Ec=5.1GPg;
Ft4: Et=2.1GPa;
Ft5: Et=2.2GPg;
Tc6: Ec=4GPa;

Tt7: Et=2.1GPg;
Tt8: Et=2GPa.

Figura 4- Zonas de medi¢éo dos valores HU.

Na primeira etapa, o objetivo é estudar o
conjunto osso com as diferentes proteses
2D, modelos simplificados de aproximagao
ao modelo real a duas dimensoes, e todas as
conjugacbes de materiais. A andlise
biomecanica 2D vai permitir uma primeira
abordagem ao estudo e identificar a
geometria mais critica. Posteriormente, sera
efetuada a modelagdo 3D para uma anélise
mais pormenorizada. O fundamento é
conhecer 0s comportamentos reais dos
materiais em todas as zonas do modelo,
principalmente as periféricas e
desconhecidas na analise 2D.

3.2 ANALISE 2D

Concluida a etapa de modelagcdo, o
programa computacional que permitiu
utilizar o Método dos Elementos Finitos foi
0 Ansys®. Para construir a malha em 2D
utilizou-se o elemento Plane 183, elemento
bidimensional com 8 ou 6 nds e dois graus
de liberdade em cada n6, com a capacidade
de se adaptar a estruturas irregulares [19].
Admitindo que o modelo do joelho é de um
individuo com massa corporal de 70kg, em
situacdo de apoio num Unico membro
inferior e joelno em total extensdo,
transmite-se numa carga total Fy de 700N.
Devido & anatomia do joelho a distribuigdo
da carga na articulagdo €é assimétrica,
provocando um efeito de flexdo na tibia: a
carga no condilo medial representa 60% da

carga total e o condilo lateral recebem os
restantes 40%, [11] [20]. Na Figura 5, a
forca Fy1 corresponde a 40% de Fy e Fy
corresponde a 60% de Fy (F,:=280N;
Fy.=420N), aplicadas no topo proximal,
com a base distal fixa.

F,, = 0.40F ¥ Fa ¥ F F,
F,; = 0,60F !

Ux=0
Uy=0

Figura 5 - Carga aplicada no modelo 1,2 e 3.

Numa primeira andlise, e em todas as
geometrias as tensdes de von Mises sdo
mais elevadas quando a componente tibial é
constituida por Co-Cr. No entanto, estes
valores ndo  apresentam  nenhuma
proximidade com as tensdes de cedéncia
dos materiais da estrutura. Na Figura 6
apresenta-se um exemplo de cada protese
para este caso.

MX=114MPa MX=53MPa MX=58MPa

1 2
Material da Prétese C.F: Co-Cr; C.T: Co-Cr

5556 51.111 66 102..
12.7778 8.33. 63.888 £9.4444

Figura 6 - Tensfes von Mises na protese 1, 2 e 3.

Os pontos de concentracbes de tensdes
estdo situados nos dois vértices existentes
entre 0 prato e o espido da componente
tibial. Na protese 2 existe um fendmeno
diferente, elevada concentracdo de tensdes
também na extremidade mais fina do
espigdo ou extremidade de apoio,
assumindo nesta area 0 ponto maximo de
tensdo na maioria dos modelos. As restantes
estruturas do modelo apresentam valores
abaixo de 13 MPa. Para os materiais da
prétese e para 0 0sso cortical 13 MPa néo é
um problema, 0 mesmo ndo se pode dizer
em relacdo ao osso trabecular, que de
acordo com a bibliografia, atinge cedéncia
para tensdes inferiores a 25 MPa, parametro
gue pode ser unicamente 4.4 MPa [20] [21].
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Em todos os modelos em andlise existem
tensbes a variar entre 4.4 MPa até um
méaximo de 8 MPa, um problema no 0sso
trabecular por estar ultrapassada a tenséo de
cedéncia. Na Figura 7 apresenta-se cada
uma das préteses com 0s valores maximos
da tensdo, comportamento que é idéntico
nas restantes combinag6es de materiais.

MX=8 MPa MX?6.03 MPa MX=7.57 MPa
s o =

| W | | | |

T . v, R

Material da Prétese C.F: Co-Cr; C.T: Co-Cr

— —
i 5.2 6 i 6.8 I
4.4 4.8 5.6 6.4 7.2

Figura 7 - Tenses de von Mises no 0sso
trabecular para a prétese 1, 2 e 3.

A concentracdo de tensGes superiores a 4.4
MPa no osso trabecular do fémur ndo é
significativa, é uma area pequena e ndo esta
em contacto com nenhuma componente da
prétese. No caso do 0sso trabecular da tibia
jA& ndo acontece o mesmo, as tensbes
atingem o valor méaximo, a area ¢ maior e
concentra-se numa zona de apoio para a
componente tibial. O espigdo da tibia apoia-
se em 0sso trabecular, atingindo tensdes de
cedéncia. O osso trabecular é o material
com a tensdo de cedéncia mais baixa,
segue-se 0 PMMA com uma tensdo de
cedéncia de 14 MPa. E percetivel que o
PMMA né&o atinge este valor, contudo pode
atingir valores até 12 MPa na zona em que
o PMMA ¢ responsavel por fixar a
extremidade menor do espigdo ao 0sso,
base de apoio para a estrutura.

O modelo em estudo € constituido por
varias componentes com  materiais
diferentes, sendo interessante perceber o
que acontece com as tensbes de corte,
investigando se existe movimento entre as
componentes. A distribui¢do das tensdes de
corte Xy nos modelos apresentam areas
maioritariamente com a tonalidade que
corresponde ao valor 0, as estruturas estdo
estaveis, a excecdo da componente tibial,
mais precisamente na fronteira entre a

componente tibial e o cimento, onde sdo
atingidos os valores maximos e minimos. A
prétese 1 é detentora dos mais elevados
micromovimentos, nomeadamente quando
0 material da componente tibial é Co-Cr,
aproximadamente o dobro dos registados na
protese 2 e 3. Na Figura 8 encontra-se a
distribuicdo das tensbes de corte na
componente tibial.

1 2 3
[ = — ] [ — [ ]
MN:-44.92 MN:-23.49 MN:-16.94
MX:42.00 MX:20.48 MX:19.79
Material da Prétese C.F: Co-Cr; C.T: Co-Cr =0 MPa

Figura 8 - Tens0es de corte na componente tibial
paraa protese 1, 2 e 3.

Um dos fatores mais importantes para a
durabilidade da protese e o conforto do
paciente ¢ a andlise do efeito de stress
shielding através da identificagdo do
blogueio de tensbes. A diferenca entre os
valores de tensdo registadas na fronteira da
componente femoral e do fémur, e na
fronteira entre o prato tibial e a tibia, ndo
sdo significativas para se considerarem
criticas. O mesmo ndo acontece com as
tensdes existentes na parte distal do espigdo
da tibia e a area de o0sso nesta fronteira.
Nesta zona, o efeito € menos significativo
na prétese 2, a diferenca entre tensdes varia
entre 1.05 e 2.75 MPa. No caso da proétese 1
e 3, a variagdo é entre 3.44 e 5.74 MPa,
atingindo os valores mais elevados quando
o material da componente tibial é Co-Cr. A
analise biomecanica 2D permitiu verificar a
tendéncia de geometria e material com o
comportamento mais critico. A prétese 1
tem incidéncia de comportamentos criticos,
apresenta maiores tensdes de von Mises e
de corte, possibilitando as de corte
micromovimentos superiores, e € ainda
detentora de maiores variagdes de tensdes
entre materiais traduzindo-se no efeito mais
acentuado de stress shielding.

No desenvolvimento do modelo 3D o
objetivo é avaliar a combinacdo da
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geometria e material de prdtese mais
criticas, tendo sido verificada essa
ocorréncia na prétese 1 combinada com o
material Co-Cr.

3.3 ANALISE 3D

Concluida a etapa de modelacdo no
programa SolidWorks®, e utilizando o
modelo em formato .stl, foi possivel a sua
conversdo para o formato .iges e posterior
importacdo para o programa Ansys®, onde
se aplicou o Método dos Elementos Finitos.
A malha do modelo 3D é constituida por
elementos finitos Solid 185, definido com 8
noés e trés graus de liberdade em cada né,
com capacidade de adaptacdo a estruturas
irregulares degenerando-se em prismas ou
tetraédricos (Ansys®, 2016). Na Figura 9 -
A, encontra-se a malha de elementos finitos
do modelo 3D da prétese 1 e material da
prétese Co-Cr. As condicBes de aplicacdo
da carga obedeceram as mesmas condicoes
que 0 modelo 2D: carga assimétrica no topo
proximal do modelo de 700N e a base distal
totalmente constrangida.

Na anélise de tensdes, a distribuicdo das
tensdes de von Mises (Figura 9- B) e as
tensbes de corte yz (Figura 9- C) (a
orientacdo yz no 3D equivale a orientacéo
Xy no 2D), verifica-se que a tendéncia de
comportamento se assemelha ao modelo
2D. As tensdes de von Mises atingem um
ponto méximo de 14.2 MPa, as tensdes de
corte variam entre -4.52 MPa e 4.4 MPa.
No modelo 2D as tensdes de von Mises
atingem um ponto maximo de 114 MPa, e
as tens@es de corte variam entre -44.92 MPa
e 42 MPa. Os pontos maximos de tensdes
permanecem concentrados na mesma zona
em relacdo ao modelo 2D, embora com
intensidade reduzida.

As tensdes de von Mises e tensfes de corte
no modelo 3D sofrem o decréscimo de 10x
em relacdo ao modelo 2D. A analise 2D foi
efetuada em estado plano de tensdo com
espessura de 4mm. Na analise 3D, o
modelo representa um aumento cerca de
10x, assumindo-se que espessura (anterior-

posterior) recolhida no fémur e na tibia,
varia entre 31 a 47mm.

F,, = 0,40F,
F,, = 0.60F,

C

Figura 9 - A: Modelo 3D; B: tensdes de von Mises;
C: tensdes de corte yz (CF: Co-Cr/ CT: Co-Cr).
Foi ainda efetuada uma analise de contacto,
tendo sido utilizados os pares TARGE170 e
CONTA174 com comportamento “Bonded-
Flexible” e “close gap”. O coeficiente
relativo a rigidez normal de contacto (FKN)
foi considerado igual a 1 (Ansys®, 2016) e
o0 coeficiente de atrito de 0,3 (Rancourt, et
al., 1990). Para os materiais envolvidos foi
assumido um comportamento ndo linear
elastico e plastico, bem como a imposicao
de uma carga assimétrica incremental até
um valor maximo de 4200N. Para uma
carga imposta de 3360N, o fémur ultrapassa

a cedéncia (4.5 MPa), Figura 10.

& B
WW_
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Flgura 9 Tensoes de von Mlses
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Durante a caminhada a for¢a no joelho pode
corresponder até quatro vezes a massa do
individuo, pelo que é necessario que tenha
pelo menos 84kg para atingir a carga de
3360N. Quando a prétese 1 em Co-Cr esta
sujeita a uma carga de 3360N, o fémur
atinge tensdes de cedéncia na zona
posterior, coincidente com a zona de
aplicacdo da carga mais elevada, na sec¢do
medial do joelho.

4 CONCLUSAO

A prétese do joelho implica tensdes de
cedéncia no o0sso trabecular que da apoio a
parte distal do espigdo na componente
tibial. Para a carga de 700N, as trés
geometrias em estudo implicam tensGes na
cedéncia no 0sso trabecular, numa éarea de
apoio a protese. Esta zona detém as tensdes
criticas provocando um significativo efeito
na avaliacdo do bloqueio de tensdes. Estes
fatores indicam que nesta area do 0sso,
importante ao suporte e fixacdo da protese,
podera existir como consequéncia perda de
massa 0ssea. O cimento, que poderia aqui
reforcar o apoio e fixar a protese, atinge
tensdes de 12 MPa, valor a 2MPa da
cedéncia. Existindo elevados niveis de
tensdo no 0SS0 e no cimento, poderdo
ocorrer libertagdo de corpos livres, para
além da protese solta, acelerando o desgaste
com 0 aumento do atrito. Quando se analisa
isoladamente a geometria 2, aos fenémenos
descritos anteriormente, ainda se verifica a
concentracdo das tensbes mais criticas de
corte associadas ao micromovimento, que
poderdo acelerar 0s processos descritos.
Como referido, a prétese do joelho tem vida
finita, e este estudo indica que sera na zona
distal de apoio ao espigdo da componente
tibial que a prétese a longo prazo podera
falhar. Sabe-se que a prétese do joelho
atinge a faléncia sobretudo pelo desgaste, e
em todos os modelos 2D existem fatores
que podem justificar esse fendmeno.
Contudo, o melhoramento da geometria e
do material podem desacelerar este
processo. A prdtese com a geometria 1, em

gue o espigdo na componente tibial é
totalmente em metal, e em todas as analises,
as tensbes sdo mais elevadas em relagdo as
restantes geometrias. A geometria 2
apresenta tensdes mais baixas, o que da um
maior conforto ao paciente, no entanto a
longo prazo podera ser um problema devido
as tensdes de corte se concentrarem na zona
em que o modelo tem tendéncia a falhar.
Independentemente do  material da
componente femoral, quando o material da
componente tibial € Co-Cr atinge as tensdes
mais criticas, no caso de ser Ti-13Nb-13Zr
as tensdes apresentam valores minimos. Os
valores de tensBes intermédias pertencem
aos modelos em que a componente tibial é
de Ti-6Al-4V. Conclui-se que 0s materiais
de menor rigidez imp&em menores tensdes.
A geometria 2 em jungdo com o material da
componente tibial Ti-13Nb-13Zr possuem
as menores tensdes, considerando-se assim
0 modelo com melhor desempenho. O
objetivo da analise biomecanica 3D ¢é criar
um modelo mais proximo do real. Com
base na analise de contato foi possivel
concluir que um individuo com pelo menos
84kg, com proétese de joelho, ao caminhar
podera atingir a cedéncia no fémur.
Associado ao estudo pormenorizado dos
acontecimentos na tibia, que poderdo
antecipar o tempo de vida til da prétese, o
modelo 3D indica perda de massa Gssea em
areas periféricas do fémur.
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