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Resumo

A artroplastia total do joelho é uma forma de tratamento muito eficaz na recuperagdo
funcional da articulagcdo do joelho. O comprometimento da capacidade funcional do
joelho tem crescido significativamente devido ao aumento da longevidade da popula-
cdo. A artroplastia total do joelho tem vida finita, e fatores como a rotura mecanica dos
materiais e o0 deslocamento da prétese podem comprometer o seu sucesso. Os fabrican-
tes disponibilizam aos profissionais de saude uma diversificada oferta no que diz respei-
to a proteses do joelho, variando essencialmente na geometria e no tipo de material.
Neste trabalho, utilizaram-se tomografias computorizadas de pacientes, que permitiram
desenvolver modelos geomeétricos e com densidade Gssea aproximada, para posterior
insercdo de uma prétese de joelho. Modelos computacionais 2D e 3D, submetidos a
compressdo por uma carga assimétrica, vao permitir eleger a melhor conjugacéo entre a
geometria e o material, no desempenho da prétese. Quando o material da protese é Co-
Cr, material mais rigido, atinge as tens6es mais criticas quando comparado com uma
liga de titanio. Todas as geometrias testadas implicam deformacdo excessiva no 0SS0
trabecular, numa area de importante apoio a estrutura da protese. A area de 0sso trabe-
cular em cedéncia sofre um significativo efeito de bloqueio de tensdes com consequén-
cias como a sensac¢do de dor pelo paciente e a perda de massa dssea. Sabe-se que a ar-
troplastia total do joelho atinge a faléncia sobretudo pelo desgaste da prétese, porém o
melhoramento da geometria e a escolha do material mais adequado podem desacelerar

este processo.

Palavras-Chave: Biomecénica do joelho; Artroplastia total do joelho; Durabilidade da

prétese do joelho; Tomografia computorizada; Método dos elementos finitos.
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Abstract

Total knee arthroplasty is a very effective procedure of treatment on the functional knee
joint recovery. The weakening of knee functional capacity has grown significantly due
to increased longevity of the population. Total knee arthroplasty has a finite life and
factors such as, material mechanical failure, and prosthesis displacement, can make vul-
nerable its success. Manufacturers provide to the healthcare professionals, a wide choice
in respect of the knee prosthesis, essentially varying the geometry and the material type.
In this study, we used computed tomography images of patients, which led to the devel-
opment of geometric models and with approximated bone density, for a future knee
prosthesis insertion. The computational models (2D and 3D), subjected to compression
due an asymmetric load, will allow to choose the best combination between geometry
and material, in the performance of the prosthesis. When the material of the prosthesis is
Co-Cr, more rigid material, ir reaches the most critical stress, as compared to a titanium
alloy. All tested geometries suggest excessive deformation in the trabecular bone, near
of the relevant support to the prosthesis structure. The trabecular bone area in yield
stress, suffered a significant stress shielding effect, with consequences such as, the pain
feeling and the bone mass loss, by the patient. It is known that total knee arthroplasty
reaches the failure by wear of the prosthesis, but improving the geometry and choosing
the most suitable material, this process could be delayed.

Keywords: Biomechanics of knee; Total knee arthroplasty; Knee prosthesis durability;

Computed tomography; Finite element method.
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Capitulo 1 - Introducao

1.1. Objetivos

Na area da biomecénica ligada a ortopedia existem diversas varidveis que podem influenci-
ar o melhor ou o pior desempenho da fun¢do de uma protese. Esta é uma &rea de interesse
para estudo, uma vez que pressupde o recurso a metodologias cientificas validas de forma a
possibilitar a melhor qualidade no paciente. Na colocacdo de proteses as variaveis que inter-
ferem para o sucesso clinico podem ser, para além das condi¢des da cirurgia, 0 processo de
recuperacdo do paciente e 0s parametros inerente a protese (material e geometria). Para a
durabilidade da protese devem ser evitados os efeitos nefastos sobre a estrutura éssea, de-
vendo estar em condicBes para receber e se adaptar a protese. Uma protese de substituicdo
articular deve sobretudo garantir os movimentos a que o organismo esta habituado. O joelho
é a articulacdo mais complexa do corpo humano, envolve movimentos de rotacdo, desliza-
mento e suporta cargas em regime continuo. Devido a patologias ou acidentes, a perda de
mobilidade nesta articulagdo pode condicionar a mobilidade do paciente. A artroplastia total
do joelho € uma intervencao que pretende garantir a recuperacdo da mobilidade e do confor-
to perdidos. A escolha da protese adequada para um paciente pode ser a chave do sucesso
da artroplastia. Os profissionais de salde tém ao seu dispor uma oferta variada no que res-

peita a proteses do joelho, variando essencialmente o material e a geometria.

O objetivo deste estudo € modelar o joelho humano, a partir de dados recolhidos em ima-
gens médicas de pacientes, para posteriormente analisar em conjunto nessa geometria, dife-
rentes proteses existentes no mercado e diferentes materiais. E efetuada uma avaliagio bio-
mecénica do conjunto protese-joelho submetido a cargas de compressdo e com distribuicdo
assimétrica. O trabalho é abordado em contexto numérico, utilizando o método de elemen-
tos finitos, através de uma analise computacional linear estatica com contato perfeito e ain-
da incremental com elementos de contato, para as diferentes solugdes biomecénicas. Parale-
lamente & metodologia numérica é também utilizada uma metodologia analitica, através de

equacdes para célculo dos deslocamentos e tensdes, que permitem validar as anélises efetu-
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adas. Todas as solucdes obtidas sdo comentadas e discutidas na tentativa de aumentar o

conhecimento nesta area de importancia clinica.

1.2. Apresentacdo dos Capitulos

Este relatorio estd dividido em 6 capitulos. No Capitulo 1 intitulado por Introducao

sdo descritos 0s objetivos que suportam o estudo.

No Capitulo 2 intitulado por Revisédo Bibliografica encontra-se a revisao de conceitos
essenciais ao desenvolvimento e compreensdo da matéria. Sdo abordados temas como o
joelho humano, a artroplastia total do joelho e esclarecidos alguns aspetos fundamentais
que podem condicionar a durabilidade da prétese do joelho.

No Capitulo 3 designado por Estudo Biomecanico é feita a descri¢do de todos os pro-
cedimentos para a criacdo do modelo, que engloba o joelho humano com protese e as

condigdes do estudo.

O Capitulo 4 com o titulo Anélise Biomecanica 2D apresenta o estudo numérico de 27
modelos 2D, variando a geometria e 0 material da protese. Neste capitulo é ainda apre-
sentada uma metodologia analitica para o céalculo de deslocamentos e tensdes normais
no conjunto o0sso-prétese e validagdo com os resultados numéricos. A anélise e a discus-
sdo dos diferentes resultados numéricos permitem conhecer o conjunto geometria-

material com o0 comportamento mais critico.

O Capitulo 5 intitulado Analise Biomecanica 3D apresenta a modelacdo 3D e a respe-
tiva analise numérica do modelo com o comportamento mais critico obtido na analise
biomecanica 2D. E efetuada uma analise estética linear e ainda uma analise ndo linear
com carregamento incremental e elementos de contato. Este tipo de anélise permitiu
obter resultados sob a imposicdo do valor da maxima carga a que o0 modelo podera ficar

sujeito.

O Capitulo 6 termina com a Concluséo, contendo o esclarecimento de toda a aprendi-
zagem adquirida e o desenvolvimento do estudo. Sdo apresentadas as opinides funda-

mentadas, com base nos resultados obtidos de todo o estudo desenvolvido.
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2.1 Biomecénica da Articulacéo do Joelho

O joelho é uma estrutura par situado nos membros inferiores. E composto por trés estru-
turas oOsseas, a extremidade distal do fémur, a extremidade proximal da tibia e a patela
(Figura 1), sendo estruturas 0sseas que se movimentam entre si através de uma articula-
cao (Netter, 2008). A articulacdo do joelho é a maior do corpo humano e estruturalmen-
te a mais complexa, permitindo uma variedade de movimentos complexos que envol-
vem a rotacdo e o deslizamento (extensdo, flexdo) entre as superficies articulares. Ca-
racteriza-se como sendo uma dupla articulacdo, uma entre o fémur e a tibia chamada de
tibio-femoral, e outra entre o fémur e a patela denominada patelo-femoral (Completo, et
al., 2011).

Fémur

W Miusculo articular
-.'A/de la rodilla

3 \ Tendén del
e \ /cuédricepsfemoral

/ Cuerpo adiposo suprarrotuliano

N Bolsa (sinovial) suprarrotuliana

Rétula
:)Fl?volsa subcutdnea prerrotuliana
) Cavidad articular

Membrana sinovial

Bolsa
subtendinosa
lateral del
misculo

gastrocnemio \/

£

_—— Ligamento rotuliano

Cuerpo adiposo infrarrotuliano
Bolsa subcutdnea infrarrotuliana

Bolsa profunda infrarrotuliana (subtendinosa)

Membrana
sinovial

Menisco lateral

/Tulx:rosidad de la tibia [# N;,{Iﬁ’

Cartilagos articulares

Tibia ‘ ? Seccién sagital (lateral a la
linea media de la rodilla)

Figura 1- Modelo anatémico do joelho, seccdo sagital (Netter, 2008).

A rétula ou patela articula-se com a parte anterior do fémur, articulagdo patelo-femoral,
tendo como funcdo principal a protecdo articular e aumento da forca de extenséo do
joelho. A porcdo inferior do fémur, fémur distal, é formada por dois condilos que se

articulam com a parte superior da tibia, tibia distal, que é formada por dois céndilos
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tibiais, articulacéo tibio-femoral. O céndilo femoral medial é mais longo que o lateral
(Netter, 2008).

As superficies articulares, onde estes ossos (fémur, tibia, patela) entram em contato, sdo
cobertas de uma cartilagem especial, chamada de cartilagem articular que torna possivel
0 movimento. Esta estrutura anatdmica em individuos sem patologia possui cerca de 6
milimetros de espessura, com consideravel elasticidade. A resiliéncia da cartilagem faci-
lita 0 deslizamento normal da articulacdo e é um eficiente amortecedor das pressdes

mecanicas (Junqueira, et al., 2008).

A articulacdo do joelho além das estruturas 6sseas possui ligamentos e meniscos (Figura
1) responsaveis pela estabilizacdo da articulacdo, impedindo que o fémur deslize em
relacdo a tibia. Os meniscos além de estabilizar também amortecem os impactos, fazen-
do com que a forca exercida pelo corpo ndo se concentre num Unico ponto na extremi-
dade proximal da tibia. Esta articulagdo é sinovial, articulagfes sinoviais sdo delimita-
das por ligamentos e capsulas que formam um compartimento fechado. Todas as estru-
turas sdo revestidas por uma fina membrana e liquido sinovial que lubrificam a articula-
c¢do e reduzem o atrito (Jacob, et al., 1990) (Netter, 2008) (Completo, et al., 2011).

As forgas que atuam no joelho dependem das forcas externas que atuam no membro
inferior, assim como, das forgas internas geradas pela contracdo muscular. As forgas e
momentos nas articulagfes do joelho dependem do peso, da acdo muscular, da resistén-
cia dos tecidos moles (ligamentos tenddes, meniscos), das cargas externas, da atividade
fisica e do estado da articulacdo. A distribuicdo da carga na articulacdo do joelho € as-
simétrica (Figura 2), provocando um efeito de flex&o sobre a tibia. A carga no condilo
medial representa 60% da carga total e o condilo lateral recebe os restantes 40%
(Completo, et al., 2006) (Fouda, 2014).
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Condilo Lateral Condilo Medial
40% da carga 60% da carga

Figura 2 - Distribuicdo da carga na articulacdo do joelho, adaptado de (Netter, 2008).

Durante o ciclo de marcha, na fase inicial de apoio do calcanhar, a forca de reacdo no
prato tibial é de, aproximadamente, duas vezes o peso do corpo, logo a seguir ao apoio
do calcanhar, a forca aumenta para duas a trés vezes o peso do corpo. O pico de forca
acontece ligeiramente antes de o pé levantar do chédo. Esta for¢a varia entre duas a qua-
tro vezes o peso do corpo e esta associada a contragdo do musculo gémeo (musculo tibi-
al posterior). Na fase final do ciclo de marcha, com o pé levantado, a for¢ca diminui para

aproximadamente uma vez o peso do corpo (Morrison, 1970).

A articulacdo do joelho transmite cargas, auxilia todo o corpo na conservacgdo do equili-
brio, participa ativamente no movimento e promove a amplificagdo das forgas transmi-
tidas a perna. Nesta articulacdo, desenvolvem-se forcas e momentos de elevada magni-
tude, devido ao comprimento dos dois 0ssos que ali se unem (tibia e fémur), fazendo

com que seja uma articulacdo propicia a lesbes graves.

Este facto torna necessaria uma boa compreensdo na andlise das forcas e movimentos a
que o joelho esta sujeito. Qualquer alteracdo na superficie de movimento do joelho ira
alterar a distribuicdo de cargas na articulacdo, com consequéncias nefastas. Na articula-
¢do, 0 movimento da extensdo maxima para a flexdo méxima, varia entre 0° e aproxi-
madamente 140° (Completo, et al., 2011).

A funcéo do joelho pode ser gravemente afetada por processos inflamatérios ou degene-
rativos. A cartilagem que reveste a articulacdo do joelho, com o decorrer dos anos, vai
desgastar-se, provocando dor e inflamagdo, uma vez que 0s 0Ss0s entram em contacto
direto um com o outro, patologia denominada osteoartrose. A osteoartrose do joelho €

um problema frequente na populacdo humana, com incidéncia crescente, devido ao au-
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mento da esperanga média de vida. E mais comum em pessoas idosas, afetando cerca de
7,5% da populacdo acima dos 55 anos. No caso particular de alguém que foi submetido
a uma meniscectomia total ou parcial, em que deixam de existir 0s meniscos, uma estru-
tura de consisténcia elastica que permite o ajustamento das superficies articulares do
fémur e da tibia, acelera a degradacdo da cartilagem (Pécora, et al., 2003) (Coutinho,
2013) (Moreira, 2014) .

2.2 Artroplastia Total do Joelho

Na década de 1940 iniciaram-se as técnicas de substituicdo de superficie e, com o de-
senvolvimento de tecnologia adequada, surgiram as proteses modulares de joelho que
sdo hoje usadas. O uso de proteses veio melhorar a qualidade de vida daqueles pacientes
que, por qualquer razdo, ficaram debilitados, trazendo vantagens em relacdo a reducéo
excessiva de dor, movimento proximo do normal, aumento da capacidade e da distancia
de caminhada, melhora expressiva das atividades diarias e permitindo uma reabilitacdo
pouco dolorosa. (Leonhardt, et al., 2006) (Vasconcelos, et al., 2013).

A artroplastia total do joelho (Figura 3) é uma forma de tratamento muito eficaz na re-
cuperacdo funcional da articulagcdo do joelho, promove a correcdo de deformidades e
instabilidades, com alivio da dor e melhoria da funcdo na maioria dos pacientes. O ni-
mero de pacientes que procuram tratamento médico devido ao comprometimento da
capacidade funcional dos joelhos, tem crescido significativamente, tanto pelo aumento
da longevidade da populacdo, quanto pelo aumento da atividade dos individuos nesta
faixa etaria mais avancada (Pécora, et al., 2003) (Vasconcelos, et al., 2013).

Figura 3 - Joelho, antes e apds artroplastia (Completo, 2006).
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A artroplastia do joelho tem vida finita, que é decididamente afetada pelo nivel de ativi-
dade desenvolvido pela articulagdo. A vida Util das artroplastias do joelho tem aumenta-
do ao longo do tempo devido a melhoria dos instrumentais cirurgicos, ao aprimoramen-
to da técnica cirurgica e, principalmente, ao aumento do conhecimento da biomecanica
do joelho, contribuindo para a evolugdo dos desenhos dos componentes protéticos
(Pécora, et al., 2003).

O estudo das cargas na articulacdo durante as atividades diarias implica que o projeto de
prétese resista a essas cargas conservando o principio de aproximar o desempenho desta
articulacdo da articulagéo natural, contribuindo para reduzir a probabilidade de faléncia
da protese. A informacdo biomecanica, importante para estas causas, tem sido obtida
através de estudos in-vitro em cadaver, simulacdo dos movimentos e das cargas e estu-
dos de locomocéo in-vivo. O controlo do movimento da articulacéo e a estabilidade sdo
alcancados através de uma relagdo biomecénica intrinseca entre as geometrias das su-
perficies substituidas e os restantes ligamentos e musculos da articulacdo (Completo,
2006).

A prétese do joelho é composta por trés componentes, componente femoral, tibial e
patelar (Figura 4). A componente femoral reveste os condilos do fémur, sendo constitu-
ida por uma liga metélica. A componente tibial € composta pelo prato tibial e pela com-
ponente de polietileno. O prato tibial permite a fixacdo da componente na tibia proxi-
mal, sendo constituida por uma liga metalica. A componente de polietileno substitui a
funcdo dos meniscos, permitindo que a componente femoral deslize sobre si. A compo-
nente patelar em polietileno substitui a parte posterior da patela assegurando o movi-
mento da articulacéo patelo-femoral.

/ Componente Femoral

/ Componente em Polietileno
/ Componente Tibial

Figura 4 - Componentes da protese do joelho, (Song, et al., 2013)
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A componente femoral e tibial em ligas metélicas est& disponivel no mercado essenci-
almente em ligas de cromo-cobalto e de titanio. As primeiras proteses utilizadas eram
em aco inoxidavel. Atualmente preferem-se as ligas de cromio-cobalto, que sdo mais
resistentes ao desgaste e, por esse motivo, produzem menos residuos de desgaste, quase

sempre mal tolerados e por vezes responsaveis pelos descolamentos das préteses.

As ligas de titanio sdo utilizadas, normalmente, para o prato tibial metalico. A elastici-
dade do titanio, relativamente a do aco, € mais pequena do gque a do aco e aproxima-se
do valor de elasticidade do 0sso, o0 que reduz os riscos de reabsorcdo 6ssea em torno da
protese. Ao contrério, o titdnio e as suas ligas ndo devem ser utilizados em superficies
sujeitas a esforcos de atrito, porque se desgastam rapidamente com a formacéo de parti-
culas que geram reacdes inflamatdrias, sendo indispensavel uma nova cirurgia (Moreira,
2014) (Fouda, 2014).

As componentes da protese podem ser fixadas aos tecidos 6sseos através de um cimen-
to, no entanto existem no mercado proteses preparadas para serem fixadas por osteoin-
tegracdo. Nesse caso, as componentes detém superficialmente uma rugosidade especifi-
ca, nas zonas que estardo em contacto com o tecido 6sseo, que estimula a producdo na-
tural de cimento 6sseo, através da micromovimentacdo das componentes em rela¢do ao
0sso0 hospedeiro, essencial ao processo de osteointegracdo. Estas proteses apresentam
vantagens em relacdo as préteses cimentadas, na medida em que o paciente ndo padece
dos possiveis efeitos negativos que a polimerizacdo do cimento podera causar nos teci-
dos dsseos, como a necrose térmica. No entanto nas proteses cimentadas a fixacdo das
componentes é mais eficaz, permitindo a sustentacdo do peso mais precoce, diminuindo
assim o tempo de recuperacdo. As proteses cimentadas sdo amplamente utilizadas em
pessoas de idade mais avancadas, com o envelhecimento do organismo os tecidos 6s-
seos vao perdendo capacidades, dificultando o processo de osteointegracdo. A bibliogra-
fia mostra que a durabilidade das proteses cimentadas € maior que a das proteses nao
cimentadas (Camargo, et al., 2007) (Magalh&es, 2014).

Existe, atualmente, uma grande variedade de proteses do joelho. Os fabricantes colocam
a disposicao dos profissionais da artroplastia diferentes materiais, assim como acesso-
rios de ajuda a intervencao cirargica e ao acompanhamento dos pacientes. Para 0 bom

desempenho da protese é necessario que esta se ajuste 0 mais possivel as dimensdes do
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fémur e da tibia do paciente. Existem diferentes medidas para cada componente, ofere-
cendo ao profissional de satde a possibilidade de adaptar a protese as dimensdes 0sseas
do paciente. Para que a protese se ajuste ao 0sso hospedeiro, no procedimento de corte
dos tecidos 0sseos € necessario usar guias de corte. As serras oscilantes vibratorias com
laminas pouco flexiveis, que ndo se encurvam quando iniciam o corte de um 0sso, per-
mitem a obtencdo dos cortes exatos esperados. Ao contrario, a indisponibilidade de ma-
terial de preparacdo confiavel transforma a operacdo num ato artesanal, que dependera
da capacidade técnica e da sorte de seu executor, em que erros irreparaveis comprome-

terdo a durabilidade da protese.

O tamanho da componente femoral e tibial é estimado em pré-operatério, através de
radiografias e confirmado, posteriormente, na hora da cirurgia. Na cirurgia o primeiro
0SS0 a ser preparado € o fémur e em seguida a tibia. Na Figura 5 pode-se observar as
etapas principais da colocacdo da protese. Os tecidos 6sseos sofrem os cortes e perfura-
cOes necessarios para que a protese se ajuste 0 mais possivel. As componentes da prote-
se sdo entdo testadas, para garantir que o tamanho é o adequado. Por fim, todas as su-
perficies sdo verificadas, tentando evitar ao maximo pequenas particulas que possam ter

ficado perdidas durante os processos de corte (Coutinho, 2013) (Depuy Synthes, 2015).

A

B

Figura 5 — A: joelho exposto em flexdo; B: colocagdo da componente femoral; C: colocagdo da
componente tibial; D: aspecto final com o joelho em flexdo (Depuy Synthes, 2015).

2.3 Durabilidade das Proéteses

Fatores biologicos e mecanicos comprometem a vida util das artroplastias. Entre os fa-

tores bioldgicos, a infecdo e a rea¢do de corpo estranho aos componentes da protese, sao
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alguns desses exemplos. Quanto aos fatores mecénicos pode citar-se 0s micromovimen-
tos que ocorrem na interface entre 0 0sso e o material da prétese, e as alteragdes das
tensdes no fémur e na tibia. Problemas mecanicos associados as articulacdes de substi-
tuicdo estdo, normalmente, relacionados com o desgaste, a rotura mecanica do implante

e o0 descolamento da prétese em relagdo ao 0sso (Pécora, et al., 2003).

A artroplastia cimentada é uma das técnicas cirdrgicas com maior sucesso. O elemento
de ligacdo utilizado entre 0 0sso e a protese é normalmente o Polimetilmetacrilato
(PMMA) que garante a fixacdo da protese ao 0sso. A estabilidade da protese cimentada
vai depender das ligagdes entre a interface cimento-protese e a interface 0sso-cimento.
Movimentos entre a prétese e o cimento em carga, podera provocar fissuras junto da
parede da protese acelerando o desgaste do material. Um dos problemas da interface
0ss0-cimento é o aparecimento de necrose no 0sso devido a toxicidade do cimento. Nes-
te caso, a necrose é uma reacao exotérmica do cimento com o 0sso adjacente, levando a
contracdo do cimento podendo causar problemas de laxacdo das proteses (Magalhdes,
2014).

O desgaste da protese é definido como uma remocéo progressiva do material em forma
de particulas. Entre os fatores que influenciam o complexo mecanismo de desgaste, 0s
parametros do material (dureza, acabamento superficial) e os parametros do paciente
(distribuicdo de pressdo de contato, lubrificacdo e atividade fisica), sdo alguns desses
exemplos. Apesar de o desgaste ser efetuado, maioritariamente, de forma direta, pode
também acontecer por desgaste indireto atraves de particulas que séo libertadas, princi-
palmente por polietileno, que pode provocar uma reagdo inflamatoria. Assim, o desgaste
do implante € controlado através de sucessivos exames requeridos pelo médico
(DallaCosta, 2011).

O deslocamento entre a protese e 0 0sso surge do seu movimento relativo, originando
dor no paciente. Apds a cirurgia, as células dos tecidos 6sseos em contacto com o Ci-
mento sdo 0sso necrotico e severamente danificado. Este enfraquecimento ou morte
celular resulta do processo de corte ou mesmo da temperatura de cura do cimento. Esta
camada fina de tecido morto e ferido perde a sua resisténcia mecanica e é incapaz de
suster as tensdes transmitidas pelo implante. Se estas tensfes sdo muito elevadas, 0 0sso

ndo sera capaz de regenerar, sendo esta camada de tecido substituido por uma camada

10
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de tecido fibroso e mole, que origina instabilidade na fixacdo da prétese (Completo,
2006).

A alteracdo das tensbes no fémur e na tibia devido a instalacdo das proteses podera dar
origem ao fendmeno de stress shielding. Este fenomeno é causado pelo bloqueio de
tensOes existentes entre 0 0sso e a protese, ndo permitindo a regeneracgao dssea dos teci-
dos. Ao introduzir a protese no 0sso os esforcos que anteriormente eram suportados
totalmente pelo 0sso passam a ser suportados pelo conjunto osso-implante. Quando se
aplica uma for¢a num conjunto osso-implante, sendo o material da protese mais rigido
vai absorver a maioria da tenséo instalada. No caso em que o material da protese é mais
flexivel, parte da tensdo absorvida é partilhada com o 0sso que o circunda. Quanto mai-
or a diferenca de tensGes entre 0 0sso e a préotese maior o efeito no bloqueio de tensdes,
sendo esse aumento proporcional na sensacdo de dor pelo paciente. O 0sso adapta a sua
estrutura em funcdo dos esfor¢cos mecanicos desenvolvidos. Assim, uma diminui¢do dos
niveis de tensbes sobre 0 0sso conduz a uma diminuicao de rigidez, e como consequén-
cia originar perda de massa 6ssea. A insercdo de uma prétese reduz os niveis de tensdo
no 0sso, podendo este enfraquecer e colocar em causa a estabilidade das componentes
da prétese (Duke Orthopaedics, 2016).

A durabilidade da protese dependerd também de utilizacdo coerente pelo seu portador, a
exposicéo a esforgos que poderdo acelerar o desgaste como por exemplo, a massa cor-
poral elevada, carregar pesos excessivos e adotar movimentos repetitivos e de impacto
intensos. Os movimentos complexos causam um desgaste do polietileno, sendo um dos
principais fatores que afetam a durabilidade das artroplastias. O desgaste do polietileno
representa uma das principais causas de falha da artroplastia do joelho. Com 0 inevita-
vel desgaste dos materiais da prétese pequenas particulas de polietileno e cimento po-
dem soltar-se na articulacdo e desencadear um processo inflamatério por friccdo nos

tecidos (Camargo, et al., 2007).

2.4 Revisao da Artroplastia Total do Joelho

A revisdo da artroplastia é, normalmente, uma consequéncia das complicacdes referidas
anteriormente. Consiste, basicamente, na substituicdo dos componentes danificados ou,

na maioria das vezes, na sua substituicdo total. Habitualmente, ao contrario da artroplas-

11



Capitulo 2 — Revisdes Bibliograficas

tia primaria, a revisdo é mais complexa devido a varios fatores, entre eles uma nova
incisdo numa zona ja traumatizada pela primeira cirurgia, presenca de processos infla-
matorios ou dificuldade em retirar os componentes. A cirurgia de revisao obriga ao au-
mento na abertura do 0sso, devido a perda dssea circundante. O objetivo consiste em
garantir estabilidade aos novos componentes femorais e tibiais. Assim, nos casos de
revisdo, é essencial a utilizacdo de componentes desenvolvidos especificamente para tal,
garantindo a estabilidade da articulacdo (Figura 6). O aumento das dimensdes das com-
ponentes da prétese e o proprio material de que é constituida, traduzem-se numa rigidez
superior, que por sua vez esta associado a um maior efeito de stress shielding
(Completo, 2006).

Figura 6 — Protese para a cirurgia de revisao (Song, et al., 2013).

A cirurgia de revisdo da artroplastia total do joelho € um importante acontecimento para
perceber o que contribuiu para o fracasso da primeira artroplastia, os dados retirados
ajudam a perceber o0s aspetos que necessitam de ser revistos na prétese do joelho. Va-
rios autores registam esses acontecimentos, dois exemplos sdo o autor Veiga entre 1996
e 1999 e o autor Sharkey entre 1997 e 2000. Os dados recolhidos nas cirurgias de revi-
séo indicam o desgaste do polietileno, infecdo dos tecidos, mecanismo extensor defici-
ente, necrose vascular e fratura dssea. A principal causa da revisao foi o afrouxamento
da plataforma tibial, relacionados com a instabilidade, mau alinhamento ou mau posici-

onamento e falha de fixag&o, em alguns casos extremos regista-se a fratura da compo-

12
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nente tibial (Figura 7). A tibia apresenta casos de rotura dos tecidos 6sseos que resulta

em fraturas principalmente nas areas de 0sso que suportam a prétese. (Veiga , et al.,
2001) (Sharkey, et al., 2002) (Palma, et al., 2011) (Helito, et al., 2013).

N

Figura 7 — Casos de fratura da componente tibial (Palma, et al., 2011).
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3.1. Caracterizacdo das Proteses

Ao avaliar as proteses de joelho presentes no mercado uma das principais conclusdes é
que a geometria e 0 material da prdtese variam entre os principais fabricantes a nivel
mundial. Essa variacdo implica questionar sobre qual serd a melhor solugdo de prétese
para o paciente, ou qual sera a melhor solucdo de protese para o paciente com determi-
nadas caracteristicas 0sseas. Através da engenharia ligada a biomecénica, os profissio-
nais de saude poderdo avaliar a viabilidade dos tecidos dsseos para sustentar a protese,

esclarecendo os seus fatores caracteristicos para o0 melhor desempenho no individuo.

Para a concretizacdo das diferentes analises numeéricas efetuadas ao longo deste estudo,
€ necessario executar uma etapa previa relativa a modelacdo dos componentes envolvi-
dos. No Anexo 1 é possivel visualizar uma recolha exaustiva de diferentes modelos co-
merciais de proteses, com o respetivo esboco em desenho 2D efetuado a méo livre, ne-
cessario numa modelacdo. O conjunto de desenhos em esbogo teve como objetivo clari-
ficar e tornar visiveis as principais diferencas geométricas entre as diferentes proteses
comerciais. A componente femoral da prétese apresenta semelhancas entre todas as pro-
teses, com diferencas pouco significativas, em que o principio de geometria se mantém.
As diferencas geométricas mais marcantes encontram-se na componente tibial. Uma
parte dos fabricantes produz o prato tibial exclusivamente numa liga metalica, enquanto
outros perfuram o espigdo do prato tibial por polietileno que da apoio a prépria compo-
nente em polietileno. Todavia, ainda existem fabricantes que além de perfurar o espigdo
por outro material, criam um apoio extra ao prato tibial, colocando um refor¢o em torno
do espigdo. De entre as proteses do Anexo 1 foram selecionadas trés (Figura 8), que
reinem todas estas caracteristicas geometrias da componente tibial, servindo de base

para o estudo computacional.

O modelo em estudo inclui a protese e os tecidos 0sseos diretamente envolvidos, des-

prezando-se a patela e a componente patelar. Entre os trés modelos, os tecidos 6sseos e

14
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a componente femoral ndo variam. Serd desenhada uma componente femoral genérica

que mantenha as principais caracteristicas analisadas nos modelos comerciais.

/.,

Ne .

C A, "N
v ¥ '/; N

Figura 8 - Proteses em estudo.

A protese identificada com o nimero 1 na Figura 8 € fabricada pela empresa DePuySy-
nthes®, pertencente ao grupo Johnson&Johnson, com sede nos EUA. Nesta protese o
prato tibial é totalmente uma liga metélica. A protese nimero 2 ¢ fabricada pela empre-
sa Serf: Implant L’innovation®, de origem Francesa, sendo o espigdo do prato tibial
perfurado por polietileno e com reforco em seu redor. Por fim, a prétese nimero 3, fa-
bricada pela empresa Endotec® com sede nos EUA, tem semelhancas em relacdo a pro-

tese nimero 2, a excecdo do reforgo no espigdo do prato tibial.

As proteses sdo preparadas geometricamente para serem fixadas no tecido 6sseo com
cimento, designado PMMA (polimetilmetacrilato). De entre os trés fabricantes de prote-
ses referidos, a DePuySynthes® indica que o cimento deve ocupar um espaco entre o
0SS0 e a protese de 2 a 4 mm. Assim, sera utilizada uma espessura de 2mm em todos o0s

modelos cimentados em estudo (Depuy Synthes, 2015).

No fémur, um implante que ultrapasse os limites do 0sso recetor ocasionara atritos com
as estruturas capsulares, provocando dor e fendmenos inflamatérios, enquanto o tama-
nho diminuto pode dificultar o trabalho dos ligamentos na flexdo e extens&o, criando
uma area menor para 0 movimento da articulacdo. O implante femoral ideal deve ter o
tamanho aproximado da superficie articular, sem ultrapassar os seus limites (Camargo,
etal., 2007).

Na tibia, o apoio do implante devera fazer-se em toda a superficie recetora, incluindo os
seus limites corticais, cobrindo totalmente a superficie. A componente tibial sera sub-
metida a tensdes mais elevadas, em relacdo a componente femoral, que serdo suportadas

pelo apoio do prato tibial no osso cortical. A espessura da componente em polietileno
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deve permitir um movimento livre e sem tensdes instaladas, sendo proporcional aos
espacos obtidos (Camargo, et al., 2007). Para a modelacdo das proteses é necessario ter
conhecimento das suas dimensdes. Na Figura 9 estdo identificadas as cotas principais
necessarias, € na Tabela 1 o respetivo valor com indicacdo da referéncia bibliografica
consultada.

Figura 9 - Esquema da dimensdo da protese.

O valor de cada um das cotas A, C, F e H indicado na Figura 9, sera obtido através de
dimens@es do fémur relativamente a cota A e C, e da tibia em relacdo a cota F e H, con-

forme indicado na Tabela 1.

Tabela 1 - Dimens0es da protese.

Designacdo das cotas | Dimensdes em mm, e referéncias bibliogréaficas
A C F H Dimens&o 6ssea
B 9 (Depuy Synthes, 2015)
D 4 (Depuy Synthes, 2015)
E 5 (Depuy Synthes, 2015)
G 40 (Fouda, 2014)
J 12 (Fouda, 2014)
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3.2. Dimenséo dos Tecidos Osseos

Selecionadas as proteses para estudo e conhecidas as suas dimensdes de referéncia, €
necessario identificar a dimensdo dos tecidos 0sseos. O joelho é uma articulacdo com-
plexa, a forma dos seus tecidos 6sseos ndo é regular, sdo as estruturas fémur distal e
tibia proximal que recebem a protese. Na bibliografia existem dimensdes do fémur e da
tibia, mas ndo as suficientes para desenvolver um modelo o mais proximo possivel do
real. Perante esta situacdo tornou-se essencial recorrer a imagens médicas de pacientes
para reunir esses dados. Utilizaram-se quatro tomografias computorizadas a joelhos de
pacientes distintos, conforme se apresenta na Tabela 2. As imagens médicas sdo porta-
doras de informacdo, como a dimensao de estruturas e a densidade dos tecidos, que inte-

ressam ao desenvolvimento do modelo.

Tabela 2 — Dados dos pacientes em estudo.

Caracterizacao dos Pacientes
N° do paciente Género Idade, anos
1 Masculino 22
2 Feminino 29
3 Feminino 37
4 Masculino 50

Para recolher a dimensdo dos tecidos, pode visualizar-se na Figura 10 todas as cotas
retiradas das imagens médicas em analise. Nas Tabela 3 e Tabela 4 apresentam-se 0s
respetivos valores em mm. Para a modelacéo final serdo utilizados os valores médios
das dimensdes registadas, conforme se apresenta em cada tabela. No Anexo 2 é possivel
verificar a exata localizacdo de cada dimensdo em todas as imagens médicas dos pacien-

tes.
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Lateral Frontal

Figura 10 — Identificac&o das cotas no fémur e na tibia.

Tabela 3 — Dimensdes do fémur de cada paciente.

Dimens6es do Fémur [mm)]

p[a\I:iSnote hF1 hF2 F3 F4 F5 F6 F7 F8 F9 F11 F10
1 27.8 | 2552 | 35.42 | 46.35 | 50.26 | 48.7 | 82.29 | 13.02 | 30.99 | 28.91 | 14.58
2 - 21.16 | 24.77 | 42.31 | 45.15 - 69.66 | 10.58 | 33.28 | 22.45 | 13.42
3 25.7 | 20.8 - 4436 | 436 | 452 | 743 | 108 | 26.6 | 245 | 145
4 26 26 32 41 49 41 73 14 28 30 13
'\[/Ine;dmi? 27 23 31 44 47 45 75 12 ifl)édia: gg 14
Tabela 4 — Dimens6es da tibia de cada paciente.
Dimensoes da Tibia [mm]
N° do paciente hT1 T2 T3 T4 T5
1 25.27 49.22 45,57 77.35 48.96
2 26.83 42.06 33.54 68.69 39.73
3 - 42.3 - 70.1 -
4 25.5 51.0 40.0 70.0 43.0
Média [mm] 26 46 40 72 44
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Na bibliografia existem alguns estudos que apresentam intervalos de valores das dimen-

sdes dsseas do joelho, conforme registo efetuado na Tabela 5. Verifica-se que os dados

obtidos, atraves da andlise das tomografias dos pacientes, estdo em geral em concordan-

cia com os existentes na bibliogafia.

Tabela 5 - Pesquisa bibliografica das dimensdes 6sseas do joelho.

Valor obtido em [mm]

Valores em [mm] da Bibliografia

F5=47

45.4 (Chaichankul, et al., 2011)
49-54 (Schmidt, et al., 2009)

50 (Arakaki, et al., 2006)
62.7 + 4.8 (Shah, et al., 2014)

F7 =175

78-88 (Schmidt, et al., 2009)

FO+F10+F11 =70

60-70 (Arakaki, et al., 2006)
68.3 = 3.9 (Shah, et al., 2014)

64 (Chaichankul, et al., 2011)
67-76 (Schmidt, et al., 2009)

T2=46

46 (Chaichankul, et al., 2011)
43-49 (Schmidt, et al., 2009)

51.2 £ 4.2 (Shah, et al., 2014)

T4=72

69 (Chaichankul, et al., 2011)
79-81 (Schmidt, et al., 2009)

73.8 + 4.7 (Shah, et al., 2014)
74 (Fouda, 2014)

Na analise computacional sera necessario considerar uma dimensdo adicional relativa a

espessura do osso cortical. Na Figura 11 esta identificada a largura media, entre os paci-

entes, da componente cortical em diferentes zonas. Pode concluir-se que a espessura

média do osso cortical no fémur é de 2.98mm e na tibia 3.36 mm. Em funcdo destes

valores, assumiu-se um valor médio de espessura cortical de 3 mm em todas as zonas

corticais do joelho.
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m,

Figura 11 - Espessura do o0sso cortical no joelho.

3.3. Propriedades Mecéanicas dos Materiais

Neste subcapitulo serdo apresentadas as propriedades mecanicas dos tecidos 6sseos e
dos materiais da protese. A densidade dos tecidos 6sseos no joelho, e em geral no corpo
humano, varia dependendo da zona, dividindo-se em dois grupos, 0sso trabecular e 0sso
cortical. As tomografias computorizadas transportam a informacdo relativa a densidade
dos tecidos através da Unidade Hounsfield (HU). HU é uma escala quantitativa que des-
creve a radiodensidade e representa a unidade de medida de um quadrado elementar
(pixel) em imagens médicas (Carvalho, 2007). Com estes valores é possivel chegar ao
modulo de elasticidade do tecido. Na Figura 12 estdo identificadas as zonas de interesse

para recolha de valores de HU e na Tabela 6 os respetivos valores.
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Figura 12 - Zonas de medigéo dos valores de HU.

Tabela 6 - Valores de HU no joelho e cada paciente

Valores de HU

Fémur Tibia

N° do paciente
Fcl | Fc2 | Fc3 | Ft4 Ft5 | Tc6 | Tt7 | Tt8

1 1445 | 470 | 898 101 281 | 612 120 88
2 1332 | 448 700 100 176 | 478 136 87
3 978 | 450 | 696 79 235 | 415 115 -
4 1274 | 570 | 643 161 151 | 526 145 109

Média HU 1257 | 484 734 110 211 507 129 95

Cada valor correspondente a uma zona por paciente € o resultado de uma média de va-
rios registos recolhidos na mesma zona. Com o valor médio de HU por zona, € possivel
calcular a densidade dos tecidos (p), através da equacdo 1. As equacdes exponenciais 2
e 3 relacionam a densidade do tecido 6sseo com o modulo de elasticidade para 0 0sso
cortical (E;) e trabecular (E;). As equacdes 1, 2 e 3 sdo referenciadas na bibliografia por
Taylor em 2002 (Taylor, et al., 2002) e Lima em 2009 (Lima, et al., 2009). Na Tabela 7
apresentam-se 0s valores calculados para a densidade e 0 médulo de elasticidade dos

tecidos 6sseos.
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p=464%x10"*x HU +1 (1)
E. = 2065p3% (2)
E, = 1904pt%* (3)

Tabela 7 — Densidade e modulo de elasticidade do osso cortical e trabecular.

Modulo de elasticidade do 0sso

Fémur Tibia
Fcl Fc2 Fc3 Ft4 Ft5 Tc6 | Tt7 Tt8
Meédia HU 1257 | 484 734 110 211 507 129 95
p(gemd (1) | 158 | 122 | 1.34 | 1.05 | 1.10 | 1.24 | 1.06 | 1.04
Ec [MPa] (2) 8543 | 3863 | 5109 3969
Et [MPa] (3) 2066 | 2219 2094 | 2043

A bibliografia indica que a densidade 6ssea (p) varia entre 0 e 1.94 g/cm® (Taylor, et al.,
2002), o que esta em concordancia com os valores da Tabela 7. Na Tabela 7 o valor
médio de Ec é de 5.4 GPa e Et é 2.1 GPa. Fouda em 2014 indica que o valor de E para o
0sso cortical pode variar entre 5 e 17 GPa e para o0 0sso trabecular entre 0.1 e 0.4 GPa
(Fouda, 2014).

Definidos os madulos de elasticidades dos tecidos, recorreu-se a bibliografia para reunir
as restantes propriedades mecanicas do 0sso. Na Tabela 8 encontram-se as propriedades
referentes ao 0sso cortical e trabecular com as respetivas referéncias bibliograficas.

Tabela 8 - Propriedades mecénicas do 0sso.

v Oceq. [MPa] 0.0t. [IMPa] Referéncia
) 130 Tragao
Osso Cortical 0.3 90 (Completo, et al., 2011)
190 compressio
Osso 4.4+25 (Dunham, et al., 2005)
Trabecular 0.3 <25 ~30 (Completo, et al., 2011)

Definidas as propriedades mecanicas dos tecidos 6sseos, resta definir as propriedades

dos materiais que constituem a protese. Varios materiais metalicos tém sido utilizados
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em proteses, a lista de materiais inclui o ago inoxidavel, ligas de cromo-cobalto, ligas de
titanio, entre outros. Como j& referido, atualmente as proteses sdo produzidas essenci-

almente em cromo-cobalto e ligas de titanio.

A ASTM (American Society Testing Materials) recomenda quatro tipos de ligas metéli-
cas a base de cobalto para a construgdo de implantes cirdrgicos: Co-Cr-Mo (F76), Co-
Cr-W-Ni (F90), Co-Ni-Cr-Mo (F562) e Co-Ni-Cr-Mo-W-Fe (F563). De todas estas li-

gas as mais utilizadas na fabricacdo de implantes ortopédicos sédo as F76 e as F562.

A liga F562 é utilizada na composicéo prétese do joelho e anca, principalmente nas ci-
mentadas, por possuir uma boa resisténcia a fadiga e a rotura em tragdo. Por outro lado,
a liga F76 é a mais indicada para superficies articulares, como é o caso da componente

femoral da protese do joelho (Judas, et al., 2009).

O uso de titdnio puro comegou a ser utilizado no inicio dos anos 1970. Em relacdo a
ligas, a liga de titanio Ti-6Al-4V tem sido largamente a mais utilizada em material orto-
pédico, proteses e implantes. Tem uma excelente biocompatibilidade, resisténcia a cor-
rosdo e modulo de elasticidade mais proximo do 0sso em relacéo a outras ligas metali-
cas (Gomes, 2010) (Kuroda, et al., 1998) (Rack, et al., 2006). A liga Ti-6Al-4V pertence
a primeira geracao de ligas de titanio, que teve o seu grande impacto nos anos de 1950 a
1990. A partir de 1990 até a atualidade surgiu a segunda geracao de ligas (Geethaa, et
al., 2009).

No desenvolvimento de ligas de titanio, o que se observa é a utilizacdo de elementos
ndo citotoxicos (Nb, Zr, Ta e Pt) visando-se obter materiais com menores valores de
maodulo de elasticidade, entre as ligas destacam-se as do sistema Ti-Nb-Zr. Atualmente
a liga Ti-13Nb-13Zr est4 a tornar-se a liga mais utilizada em implantes cirdrgicos devi-
do as suas excelentes propriedades. Detentora de biocompatibilidade e alta resisténcia a
corrosdo, assim como as restantes ligas de titanio, esta nova liga apresenta uma maior
tenacidade a fratura, propriedades mecanicas superiores e menores madulos elasticos,
devido aos elementos Nb e Zr (Gomes, 2010) (Kuroda, et al., 1998) (Minatti, et al.,
2012).

Conhecidas as ligas metalicas para a protese, apresentam-se as propriedades do polieti-
leno, que ira pertencer a componente tibial, e as propriedades do cimento que fixara a
protese, Polimetilmetacrilato (PMMA). Na Tabela 9
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Tabela 9 encontram-se as propriedades mecanicas de todos 0s materiais que constituem
a protese e a correspondente referéncia bibliogréfica.

Tabela 9 — Propriedades mecénicas dos materiais que constituem a prétese.

Material E [GPa] v Oceq [MPa] | 0,0 [MPa] Referéncias
110 0.3 (Robalo, 2011)
Titanio 110 - 114 825 — 869 895 — 930 (Niinomi, 1998)
Ti-6Al-4V 112 895-930 | (Geethaa, etal., 2009)
101 870 922 (Baptista, et al., 2004)
41 - 83 (Minatti, et al., 2012)
Titanio _ i
) 79 -84 836 — 908 973 — 1037 (Niinomi, 1998)
Ti-13Nb-13Zr i
65 510 732 (Baptista, et al., 2004)
200-220 1303(forjado) 1572 (Completo, et al., 2011)
Co-Cr 500(fundigio)
230 (Gomes, 2010)
05 0.3 (Robalo, 2011)
o 0.5-1 0.3 81(compressdo) | (Completo, et al., 2011)
Polietileno
1 03 (Fouda, 2014)
3 90(compressio) (Moore, 2016)
2.28 0.3 (Robalo, 2011)
2.3 (Gomes, 2010)
PMMA
2.5-3 0.3 14-20 27 (Completo, et al., 2011)
2.0 0.23 (Fouda, 2014)

3.4. Modelagdo Computacional

A modelacdo de estruturas anatomicas € tarefa dificil, por serem geometrias complexas
e assimétricas. Quando se representa um modelo a duas dimensdes (2D) e 0 mesmo
modelo em trés dimensdes (3D) existem parametros que se revelam importantes para a
utilizacdo dos mesmos numa analise pelo método dos elementos finitos. Na maioria dos
casos, a representacdo 2D é uma secdo reta do modelo, representativa de uma fatia do

modelo 3D, que geralmente se repete ao longo de um eixo (Figura 13).
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Figura 13 - Modelo 3D simplificado em modelo 2D

Uma representacdo 2D implica uma maior facilidade na modelacdo, menor dispéndio
computacional e rapidez na obtengdo de resultados. Em contrapartida a analise de um
modelo 3D possibilita uma verificagdo de resultados em todas as direcGes. A variagao
dos parametros nas seccdes do modelo pode variar, tornando-se por isso importante

complementar o estudo 2D com uma analise 3D.

Na primeira etapa do modelo computacional do presente trabalho, o objetivo é estudar o
conjunto osso com as diferentes préteses em 2D, e todas as conjugaces de materiais.
Numa segunda fase, efetuar uma modelacdo computacional 3D. A analise biomecénica
2D vai permitir uma primeira abordagem ao estudo e a obtencdo dos primeiros resulta-
dos. Com base na andlise desses resultados e do comportamento dos varios conjuntos,
prosseguir-se-4 com uma analise biomecénica 3D para a situacdo mais critica da anélise
2D. O fundamento é conhecer o comportamento real dos materiais em todas as zonas do

modelo do joelho, principalmente nas zonas periféricas e desconhecidas na analise 2D.

O Método dos Elementos Finitos (MEF) é uma técnica numérica computacional desen-
volvida para a andlise de problemas complicados, em diferentes areas de aplicacdo. Este
método é aproximativo, onde o modelo em analise € dividido numa malha de elementos
finitos de forma regular. Cada elemento finito é definido por varios nds, em que a sua

ordenacdo origina a geometria da estrutura a analisar.

Os elementos descritos da estrutura sdo interligados entre si pelos nds, onde cada n6
assume um campo de deslocamentos, considerado no tipo de analise do presente traba-
Iho. A principal motivacdo na utilizacdo deste método reside no facto que, devido a
complexidade de problemas, as solugdes analiticas tornam-se bastante complicadas
(Completo, et al., 2011). O Ansys® foi 0 programa computacional utilizado, indicado
na simulagdo e andlise de problemas em engenharia, que tem por base 0 método dos

elementos finitos.
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4.1. Modelo 2D do Joelho com Protese

Objetivo do modelo 2D é representar numa fatia a geometria aproximada do interior das
trés proteses em estudo (Figura 14), com base nas dimensdes recolhidas. Os desenhos

técnicos 2D correspondentes ao joelho com protese 1, 2 e 3 encontram-se no Anexo 3.

. p
%:Q 3&? ®

e . k—!r .-\\

Figura 14 - Modelo 2D da prétese 1, 2 e 3.

No programa Ansys®, assumindo que todas as estruturas do modelo estdo em contacto
perfeito, seré efetuada uma analise linear estatica em estado plano de tensdo. Foi consi-
derada uma dimensdo igual a 4 mm para a constante real relativa a espessura do modelo
numérico 2D. O material da componente femoral e componente tibial é testado confor-
me as trés ligas metélicas (Co-Cr, Ti-6Al-4V e Ti-13Nb-13Zr). Nas restantes estruturas
(tecidos 0Osseos, polietileno e PMMA) as propriedades mecanicas sdo consideradas sem-
pre iguais. As propriedades das diferentes areas de tecidos 6sseos sdo iguais em todos 0s

modelos, 0 mddulo de elasticidade e a localizagdo da zona é de acordo com a Tabela 7 e
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Figura 12 respetivamente. Os materiais para a prétese assumem as propriedades da Ta-
bela 10, valores da bibliografia com base na Tabela 9.

Tabela 10 - Propriedades dos materiais para o modelo 2D.

E [GPa] v

Ti-6Al-4V 112 0.3
Ti-13Nb-13Zr 65 0.3
Co-Cr 230 0.3
Polietileno 0.5 0.3
PMMA 2.3 0.3

Com base nas trés geometrias para a protese e as diferentes conjugacdes de materiais,
vao ser analisados 27 conjuntos biomecanicos (Anexo 4). Definida a geometria e as
propriedades dos materiais, sdo criadas as malhas de elementos finitos, para cada um
dos modelos em estudo, utilizando-se o elemento Plane 183 (Figura 15). O elemento
Plane 183 é definido por 8 ou 6 nds, com dois graus de liberdade em cada n6. Os mode-
los tem alguma complexidade geométrica e este elemento e tem a capacidade de se
adaptar a estruturas irregulares, (Ansys®, 2016). Na Figura 16 encontram-se as trés
geometrias com a malha, tendo a sua definicdo sido efetuada com base na menor dimen-

sdo do material em cimento.

® " o
@
1 1
3 M

() Degenerated
triangle @

(or axial) KEYOPT(1) =0 KEYOPT(1) = 1

gl

X (or radial)

Figura 15 - Elemento Plane 183 (Ansys®, 2016).
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Figura 16 — Malha para a protese 1, 2 e 3.

4.2. Modelo Analitico e Numérico 2D a Compressado do Joelho com

Protese

Concluida a etapa de modelacdo 2D, os modelos sdo validados analiticamente através
de equacdes de célculo da elasticidade linear para materiais compostos. Inicialmente foi
efetuada uma andlise numérica no programa Ansys para a geometria 1 em Cromo-
Cobalto (Co-Cr), cujas condicdes fronteira sdo uma carga de compressao (Fy) de 700N
distribuida, e a base do modelo constrangida (Figura 17 - A). Para a validacéo analitica
da solucéo, foi efetuado um modelo com geometria simplificada, Figura 17 — B. O mo-
delo simplificado da protese 1 vai permitir efetuar o célculo analitico dos deslocamentos

e tensBes normais, e posterior comparagdo com a solucdo numérica.

Fy=-700 N Fy=-700N

L1 1 2 3

L2 4 5 6

o] ] : |
L4 [ 3 |
LS;‘ 2 |

L6

L7

1% = L b
x

Figura 17 — A. Modelo 2D da protese 1; B. Modelo simplificado da protese 1.
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As Figura 18 e Figura 19 representam os resultados obtidos para o0 modelo numérico 2D
da protese 1 (Figura 17 - A) em termos de deslocamentos e tensGes normais na direcao

y.

|

=16 -.124444 —.088889 —.053333 —-.017778
—.142222 —.106667 —J@T1111 —.035556 0

Figura 18 - Deslocamentos em y para a protese 1, mm.

=30 =22:2222 —14.4444 —6.66667 L LT
—26.1111 =18:3383 —10.5556 el

Figura 19 — Tensdes normais em y para a prétese 1, MPa.

As equacdo 4 e 5 aplicadas ao modelo da Figura 17 — B permitem calcular respetiva-

mente o deslocamento axial total e o valor das tensdes normais em elementos compos-

tos.
5 i FiL; 4
= Eud
o = i (5)
Dy 17

O deslocamento (equacdo 4) é dado por &, em fungdo da forca aplicada, comprimento,
area da seccdo e 0 modulo de elasticidade do material. Através da equacdo 5 € possivel

determinar o valor das tensGes normais na direcdo Yy, a,, em funcao da forca aplicada,
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area da seccdo e 0 modulo de elasticidade do material. F é o carregamento axial, E 0

modulo de elasticidade do material, L 0 comprimento do segmento e A a area da secgéo.

Com base no valor das variaveis da equacdo 4 obtém-se um deslocamento total de
0.13mm. Este valor aproxima-se aos valores da escala da Figura 18, representado pelas
tonalidades de azul mais claro. Transmite-se no modelo na regido do fémur, relativa-
mente proximo da zona de aplicacéo da carga, sitio onde se entende gue os deslocamen-
tos serdo mais significativos. Para o célculo das tensdes normais no modelo B, as areas
10 a 14, foram as escolhidas para servir de comparacdo. A equacdo 5 aplicada a area
10/14 (osso cortical) e 11/13 (osso trabecular) permite obter valores de tensdo -0.24
MPa e -0.13 MPa, respetivamente. Na Figura 19 as zonas dsseas correspondentes a es-
tas areas apresentam a cor amarela, que corresponde a um intervalo que incluiu valores
proximos dos obtidos. Para a zona relativa a area 12 no modelo B, que corresponde ao
material da prétese que perfura a tibia, a equagdo 5 permite obter um valor aproximado
de -14 MPa, valor proximo no intervalo que corresponde a tons verdes. Na Figura 19
observa-se 0 pds-processamento desses resultados, também a verde, na zona do espigédo
da componente tibial. Esta etapa permitiu a validagdo do modelo com sucesso e no

Anexo 5 verifica-se com maior detalhe os restantes calculos.

4.3. Modelo Numérico 2D com Carga Assimétrica do Joelho com

Proétese

Supondo que o modelo do joelho pertence a um individuo com massa corporal de 70kg,
para 0 caso de apoio num Unico membro inferior e o joelho em total extensdo, resulta
numa carga total aplicada Fy de 700N (Fouda, 2014). Como referido anteriormente, a
carga ndo se distribui uniformemente na articulacdo do joelho, sendo considerada assi-
métrica. Na Figura 20 a forga Fy; corresponde a 40% de Fy, enquanto a forga Fy, corres-
ponde a 60% de Fy (Fy1 = 280N; Fy, = 420N). A carga ¢ aplicada no topo do modelo e a

base € totalmente constrangida, conforme a Figura 20.
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Ux=0
Uy=0

Ux=0
Uy=0

Figura 20 - Carga assimétrica aplicada ao modelo 1, 2 e 3.

4.4. Analise de Resultados

Numa primeira andlise é interessante perceber como se comportam os modelos em ter-
mos de deslocamentos, perante uma carga assimétrica. O Anexo 6 representa para as
diferentes geometrias (27 modelos) os deslocamentos obtidos por tonalidade de cores.

Verifica-se que em todos os modelos, os deslocamentos dos tecidos se comportam de
forma semelhante. Na escala de valores ndo ha registo de deslocamentos positivos, to-
dos os modelos estdo a sofrer compressdo. Os deslocamentos sao maiores, proximo do
local de aplicacdo da carga, enquanto na base, os deslocamentos sdo nulos devido ao
constrangimento imposto. E percetivel que os tecidos se deslocam de acordo com a in-
fluéncia da carga assimétrica, as areas do modelo afetadas diretamente pela carga mais
elevada tém os maiores deslocamentos, com tendéncia a atenuar pelas restantes zonas.
Verifica-se por esse motivo, um efeito de flexdo no modelo provocado pela carga assi-
métrica. O deslocamento méximo encontra-se na mesma area em todos os modelos. A
Figura 21 representa um exemplo de um modelo do Anexo 6. Este modelo, geometria
n°3, apresenta o valor mais alto de deslocamentos, cujo material das componentes € o

menos rigido, uma ligaTi-13Nb-13Zr.
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MX=-0.189mm

Material da Prétese C.F: Ti-13Nb-13Zr; C.T: Ti-13Nb-13Zr

=
2 155556 G B B B —.066667 —:022222
-.177778 = 133333 —.088889 —.044444 0

Figura 21 - Deslocamentos em y (mm) na prétese 3 com material; C.F. e C.T: Ti-13Nb-13Zr.

Os modelos com o menor deslocamento, cerca de -0.158 mm, sdo o n® 2.1, 2.4 e 2.7 do
Anexo 6. Estes modelos ttm em comum o facto de o material da componente tibial ser o
mesmo (Co-Cr). Os modelos com o deslocamento maximo mais elevado, cerca de -
0.189 mm, séo os n° 3.3, 3.6 e 3.9 do Anexo 6, tendo em comum o facto de o material
da componente tibial ser o mesmo (Ti-13Nb-13Zr). Estes factos indicam que, indepen-
dentemente do material que constitui a componente femoral, quando o material da com-
ponente tibial é Co-Cr apresenta os deslocamentos minimos em relacdo ao uso de uma
liga de titdnio. A liga de titanio Ti-13Nb-13Zr, como material da componente tibial,

implica os deslocamentos mais elevados.

Numa outra perspetiva, através do Anexo 6 pode-se analisar que quando se mantém o
material da componente tibial, independentemente de qual seja 0 material da componen-

te femoral, os valores e deslocamentos maximos praticamente ndo se alteram.

Contudo estes valores sé@o relativamente baixos, o que indica que o deslocamento nos
materiais € minimo e idéntico entre todos 0os modelos. Os deslocamentos maximos e
minimos ndo apresentam uma discrepancia significativa entre si, a diferenca entre o

valor mais alto e 0 mais baixo é de apenas 0.031 mm.

Concluida a analise em termos de deslocamentos & interessante efetuar uma analise de
tensdes. Em relacgdo as tensbes de von Mises ou equivalentes, o objetivo € de uma forma

geral perceber quais 0s niveis de valores de resisténcia atingem os materiais.
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No Anexo 7 encontra-se a distribuicdo das tensdes de von Mises para os 27 modelos.
Verifica-se que em todos os modelos as tensdes sdo mais elevadas na componente tibial,
valores que ndo apresentam nenhuma proximidade com as tensdes de cedéncia dos ma-
teriais considerados (Co-Cr, Ti-6Al-4V e Ti-13Nb-13Zr). Em todas as geometrias veri-
ficam-se tensGes mais elevadas quando a componente tibial é constituida por Co-Cr,
independentemente do material da componente femoral. Na Figura 22 encontra-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
E—
0 25.5556 511111 76.6667 102292
12.7778 38.3333 63.8889 89.4444 115

Figura 22 - Distribuicdo das tensdes de von Mises na protese 1, 2 e 3, MPa.

Os pontos de concentracdes de tensdes estao situados nos dois vértices existentes entre
0 prato e 0 espigdo da componente tibial (Anexo 7). No caso da prétese 1 este fendmeno
¢ mais evidente, coincidindo, na maioria dos casos, a orientacdo do vértice de ponto
maximo de tensdes com a zona de aplicacdo de maior carga. Na protese 3 este ponto
méaximo de tensdes tem tendéncia a concentrar-se no veértice contrario, espalhando-se
pela area de liga metalica que existe no espigdo, area circundante a perfuracdo em polie-
tileno. No caso da prétese 2 existe um fenémeno diferente, ha elevada concentragdo de
tensbes também na extremidade mais fina do espigdo, extremidade de apoio, assumindo

esta area 0 ponto maximo de tenséo, na maioria dos modelos.

A tonalidade em tons de azul verificada no pos-processamento nos restantes modelos
(Anexo 7), maioritariamente azul-escuro, é inferior a 13MPa. Para os materiais da pro-
tese e osso cortical 13 MPa né&o é um problema. No entanto, 0 mesmo ndo se pode dizer
em relacdo ao osso trabecular, que de acordo com a bibliografia (Tabela 8), atinge a
cedéncia para tensdes iguais ou superiores a 4.4 MPa. No Anexo 8 apresentam-se 0sS
modelos em que o 0sso trabecular € isolado, evidenciando as zonas com tensdes superi-

ores a 4.4 MPa. Em todas as analises existem tensdes a variar entre 4.4 MPa até um ma-

33



Capitulo 4 — Analise Biomecanica 2D

ximo de 8 MPa. Estes valores representam efetivamente um problema nestas areas de
0sso trabecular. Segundo a bibliografia (Dunham, et al., 2005), a tens&o de cedéncia do
material € ultrapassada. A Figura 23 apresenta um exemplo para cada prétese da distri-
buicdo de tensdes equivalentes no 0sso trabecular, cujo comportamento é idéntico nas

restantes combinacdes de materiais.

MX=8 MPa MX=6.03 MPa MX=7.57 MPa
3 / : N
,\*__‘\\‘ ‘-__/ N \/‘ \
| r‘ h.\—\
{ |
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Material da Prétese C.F: Co-Cr; C.T: Co-Cr
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Figura 23 - Tensdes von Mises no 0sso trabecular para a prétese 1, 2 e 3, MPa.

A concentracdo de tensdes superiores a 4.4 MPa no o0sso trabecular do fémur ndo é mui-
to significativa, é uma area relativamente pequena e ndo estd em contacto com nenhuma
componente da prétese. No caso do o0sso trabecular da tibia ja ndo se pode admitir o
mesmo, as tensBes atingem o valor méximo, a area é maior e concentra-se numa zona de
apoio da componente tibial. O espigdo da tibia apoia-se em osso trabecular, que para

esta carga, atinge tens@es de cedéncia.

O osso trabecular € o material com a tensdo de cedéncia mais baixa, seguindo-se o
PMMA, com valores de 14 MPa. No Anexo 7 é percetivel verificar que 0 PMMA néo
atinge exatamente este valor, contudo pela escala pode atingir até 13 MPa. Na Figura 24
apresenta-se um exemplo para cada prétese da distribuicdo de tensdes no PMMA, o
valor maximo atingido € 12MPa. No Anexo 9 encontram-se 0s restantes modelos numé-
ricos. Para a carga imposta ndo ha cedéncia, mas os valores aproximam-se da cedéncia
na zona em que o PMMA é responsavel por fixar a extremidade menor do espigdo ao

0ss0, um apoio fundamental para a estrutura.
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MX=12MPa MX=10.4MPa MX=10.8MPa
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Material da Prétese C.F: Co-Cr; C.T: Co-Cr
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Figura 24 - Tens6es de von Mises no PMMA para a protese 1, 2 e 3, MPa

O modelo da protese de joelho em estudo é constituido por varias superficies em con-
tacto, sendo também interessante compreender o que acontece com as tensdes de corte,
investigando se existe deslizamento entre as componentes da protese e 0 0sso. No Ane-
x0 10 encontra-se a distribuicdo das tensdes de corte xy para todos os modelos e 0s res-
petivos valores maximos e minimos atingidos. Todos 0s modelos apresentam &reas
maioritariamente com a tonalidade verde, correspondente a valores de tensdo em MPa
muito baixas e préximo de 0. As componentes em analise estdo por isso estaveis, a ex-
cecdo da componente tibial, mais precisamente na fronteira entre da componente tibial
com o cimento, onde sdo atingidos os valores maximos e minimos. As tensdes de corte
registadas em fronteiras implicam o deslizamento entre superficies, registando micro-
movimentos. Em termos de micromovimentos esta € a zona mais instavel, por existir
deslocamento da componente tibial em relacdo a tibia, através do cimento. Esses mi-
cromovimentos estdo registados pelo efeito da compresséo, valores negativos, e pela

tracdo, com os valores positivos.

A localizacdo da concentracdo de tensdes de corte situa-se nos dois veértices existentes
entre o prato e o espigdo da componente tibial (Anexo 10). Nos modelos da prétese 1 a
orientacdo do vértice com as tensGes de corte negativas coincide, na maioria dos casos,
com a orientacdo da zona de aplicacdo de maior carga. A orientacdo do veértice com as
tensdes de corte positivas situa-se no lado oposto. No caso da protese 2 e 3 acontece a
mesma situacdo, com destaque para o facto de que as tensfes além se se concentrarem
nos mesmos Vértices, estas sofrem espalhamento para as areas laterais a perfuracéo por

polietileno no espigéo da tibia, fator que é comum as duas geometrias.
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A prétese 1 € detentora dos mais elevados micromovimentos por tragdo e por compres-
sdo, nomeadamente quando o material da componente tibial € Co-Cr. De uma formal
geral os valores registados na protese 1, sdo aproximadamente o dobro dos registados na
prétese 2 e 3, para a mesma conjugacao de material. Na Figura 25 estd um exemplo,
com os valores mais criticos para cada protese, relativo a distribuicdo de tensées de cor-

te Xy na componente tibial.
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Material da Protese C.F: Co-Cr; C.T: Co-Cr =0 MPa

Figura 25 - TensBes de corte na componente tibial para a prétese 1, 2 e 3.

Um dos fatores mais importantes para a durabilidade da prétese e o conforto do paciente
é efeito de stress shielding ou efeito de bloqueio de tensdes. Para analise deste efeito
foram consideradas as tensdes obtidas na direcéo y, direcdo de aplicacdo da carga, nos
diferentes materiais. O calculo sera efetuado recorrendo ao registo da diferenca de ten-
sbes entre 0 0sso e a protese, por terem rigidez diferente. Na Figura 26 encontram-se
identificados a localizacdo dos pontos nodais em cada geometria em anélise, para ob-
tencdo dos valores de tensdo na direcdo y. A localizagdo dos pontos nodais em estudo
referem-se as fronteiras entre 0 0sso e protese, zonas que nas anteriores analises se ma-

nifestaram com os valores de tensdo mais criticos.

Figura 26 — Identificacdo dos nds para a leitura das tensdes emy.
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No Anexo 11 estdo todas as leituras efetuadas, 12 leituras nodais para cada modelo,
organizadas por prétese e por conjugacdo de materiais. Numa primeira anélise é visivel
que o efeito de stress shielding (SS) ou bloqueio de tensdes nado é significativo nos nos
1 até 10 a diferenca de tensdes por zona ndo é elevada. JA& 0 mesmo ndo acontece nos
valores entre o nd 11 (prétese) e 12 (osso trabecular). Na Tabela 11 encontram-se estes
valores para cada prétese e o respetivo calculo (SS). O efeito stress shielding é menos
significativo na prétese 2, no caso da prétese 1 e 3 atinge os valores mais elevados

quando o material da componente tibial € Co-Cr.

Tabela 11 — Tensdes emy, leitura dos nés 11 e 12 e célculo do SS.

Tensbes y [MPa]

2.CF: Co-Cr/ CT: Ti-6Al-4V

3.CF: Co-Cr/CT: Ti-13Nb-13Zr

4.CF: Ti-6Al-4V/ CT: Co-Cr

5.CF: Ti-6Al-4V/ CT: Ti-6Al-4V
6.CF:Ti-6Al-4V/CT:Ti-13Nb-13Zr
7.CF: Ti-13Nb-13Zr/CT: Co-Cr

8.CF: Ti-13Nb-13Zr /CT: Ti-6Al-4V
9.CF:Ti-13Nb-13Zr / CT:Ti-13Nb-13Zr

1.CF: Co-Cr /CT: Co-Cr

Nos

11 -12.11 | -11.58 | -11.05 | -12.10 | -11.58 | -11.03 | -12.10

KN
=
ol
[e0)
1
[BEN
[N
o
=

Protese 1 12 -6.56 | -6.36 | -6.16 | -6.56 | -6.35 | -6.15 | -6.56 | -6.35 | -6.15

SS 5.55 5.22 4.89 5.54 5.23 4.88 5.54 5.23 4.89

11 -847 | -7.76 | 681 | -847 | -7.76 | -6.81 | -8.48 | -7.77 | -6.80

Protese 2 12 -582 | 581 | -5.75 | -5.82 | -5.81 | -5.75 | -5.82 | -5.80 | -5.75

SS 2.75 1.95 1.06 2.65 1.95 1.06 2.66 1.97 1.05

11 -11.91 | -10.27 | -9.18 | -11.92 | -10.27 | -9.18 | -11.91 | -10.27 | -9.14

Protese 3 12 -6.22 | -6.03 | -580 | -6.22 | -6.02 | -5.80 | -6.22 | -6.02 | -5.80

SS 5.69 4.24 3.38 5.74 4.25 3.38 5.69 4.25 3.34
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4.5. Discussao de Resultados

Aumentar a durabilidade da protese do joelho € muito benéfico para o paciente, pois
aumenta o tempo entre cirurgias de revisdo, e a longo prazo pode mesmo chegar a dimi-
nuir intervencdes cirdrgicas ou processos de recuperacdo. Na andlise 2D tornou-se inte-
ressante avaliar situagcdes que poderdo comprometer o sucesso da protese. A localizagdo
das concentracdes de tensGes de von Mises e das tensdes de corte estdo situados nos

dois vértices existentes entre o prato e 0 espigdo da componente tibial.

A éarea mais distal da protese, a extremidade menor do espigdo da componente tibial,
serd envolta em cimento e encaixada no 0sso trabecular da tibia. Esta extremidade do
espigdo sera fixada por um cimento que atinge tensdes de von Mises perto da cedéncia
do material, e a area de 0sso trabecular que faz fronteira com este cimento atinge ten-
sOes que sdo consideradas de cedéncia material por alguns autores. Estes fatos fazem
acreditar que estdo identificados os tecidos e area de metal que a longo prazo podera

comprometer a protese.

E também na zona descrita anteriormente que se regista o maior efeito de bloqueio de
tensOes. Este fato indica por isso, que o metal da prétese e na proximidade do 0sso, ab-
sorve o maior nivel de esforgos podendo assim levar a diminuigcdo da absorcao dssea,

sendo os tecidos menos densos 0s mais vulneraveis.

O autor Fouda publicou em 2014 um artigo que envolve a simulagdo numérica bidimen-
sional da tibia com componente tibial da prétese do joelho. O autor relata que ap6s a
artroplastia total do joelho verifica-se a concentracdo de tensbes de corte na fronteira
ente o prato tibial e a tibia e um elevado bloqueio de tensdes na extremidade distal do
espigdo da componente tibial (Fouda, 2014). Estas conclusfes estdo de acordo com as

observacgoes registadas ao longo do presente estudo.

Os 27 modelos permitiram avaliar 3 geometrias em 9 conjugacOes de materiais diferen-
tes. O maior efeito no blogueio de tensdes € para a geometria 1 e 3, porém a geometria
1, independentemente do material regista os valores maximos de tensdes e a sua confi-
guracdo geométrica permite atingir os mais significativos micromovimetos, por ser de-

tentora das mais elevadas tensdes de corte.
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Entre a geometria 2 e 3 as diferengas ndo sdo significativas, uma vez que as duas assu-
mem valores de tensdo proximos e inferiores & geometria 1. No entanto a geometria 2
torna-se mais favoravel ao paciente em relagdo a geometria 3 na medida em que atinge
o valor mais baixo de tensdo no 0sso trabecular e regista um efeito de stress shielding
inferior. A geometria 2 podera aqui trazer grandes beneficios e aumentar o tempo de
vida util da protese.

Uma das principais verificacOes deste estudo é que o material da componente femoral
ndo influéncia os valores registados no modelo, os valores maximos de tensdo sdo regis-
tados na tibia e componente tibial. O fémur e a componente femoral podem ser conside-
rados estruturas estaveis nestas condi¢Ges de carregamento e materiais. Fixando o mate-
rial da componente tibial, qualquer que seja 0 material da componente femoral, de entre
os testados, a distribuicdo de tensbes nao se altera significativamente. Por outro lado, a
rigidez do material que constitui a componente tibial influéncia os resultados. Quanto
menor a rigidez do material menores as tensdes maximas atingidas, ou seja, a liga Ti-

13Nb-13Zr implica menores tensdes.

A composicao do material da componente femoral ndo tem significativa influéncia na
distribuicdo de tensdes, contudo a longo prazo o material da componente pode ser de-
terminante para a durabilidade da prétese. O titdnio tem propriedades que se asseme-
Iham mais aos tecidos 6sseos em comparagdo com o cromo-cobalto, no entanto a tenta-
tiva de introduzir ligas de titanio nas proteses trouxe dificuldades na criacdo de superfi-
cies polidas, podendo haver a libertacdo de particulas metélicas que podem danificar a
prétese e acelerar o desgaste. Por estas condi¢des, Camargo et al. em 2007 e Judas et al.
em 2009 apontam como melhor material para a componente femoral da prétese do joe-
Iho o Co-Cr, por se tratar de uma estruturar articular que em movimento esta constan-
temente a deslizar sob a componente em polietileno (Camargo, et al., 2007) (Judas, et
al., 2009).

A geometria 2 aliada a liga Ti-13Nb-13Zr como material da componente tibial, e Co-Cr
como material da componente femoral, serd a solugdo mais eficaz e duradoura para a

artroplastia total do joelho.
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Em oposicédo, a geometria 1 aliada ao material Co-Cr, é a conjugacdo de material e pro-
tese com comportamento mais critico, pelo que se torna interessante avaliar este conjun-

to com maior pormenor num modelo mais proximo do real em 3D.
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5.1. Modelo 3D do Joelho com Protese

O estudo 2D permitiu definir a geometria 1 como detentora do comportamento mais
critico. Os dados recolhidos no capitulo 3 sdo a base para construir e desenvolver um
modelo 3D da protese com geometria 1 e dos tecidos 6sseos fémur e tibia. Na modela-
cao 3D foi excluido o PMMA. O modulo de elasticidade do PMMA ¢é de 2,3 GPa, e
uma vez que o 0sso trabecular na fronteira com o PMMA tem um maédulo de elasticida-
de de 2.1 - 2.2 GPa. e tendo o PMMA propriedades mecéanicas préximas do 0sso trabe-
cular, o comportamento relativo a rigidez é proximo nestes materiais (Anexo 6, Anexo 7
e Anexo 10). A opcéo pela exclusdo do PMMA reduz a complexidade na modelagéo 3D

de todo o conjunto.

Na Figura 27, é possivel analisar os contornos e encaixes geométricos das diferentes
estruturas que constituem o modelo 3D. Os desenhos técnicos 3D de todas os compo-

nentes encontram-se no Anexo 12.

Figura 27 - Modelo 3D e vista explodida, utilizando o SolidWorks®.
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As diferentes etapas de modelacdo para a construgdo e o desenvolvimento do modelo
3D foram realizadas com o programa SolidWorks® (formato .stl). Posteriormente, todas
as diferentes componentes do modelo 3D foram convertidas no formato .iges e respetiva

importacdo para o programa de analise por elementos finitos Ansys®.

Para a simulacdo numeérica utilizaram-se as propriedades dos materiais apresentados na
Tabela 12.

Tabela 12 - Propriedades dos materiais para o modelo 3D.

Materiais E [GPa] v Oceq. [IMPQ]
Tecido Osseo 3.738 0.3 4.4
Co-Cr 230 0.3 500
Polietileno 0.5 0.3 81

A geometria 1 conjugada com o material de protese Co-Cr, resultam na combinagdo
mais critica avaliada na analise 2D. Na simulacdo numérica 3D o material da compo-
nente femoral e tibial € Co-Cr. Neste modelo, o fémur e a tibia s&o constituidos em duas
zonas 06sseas Unicas, sendo as suas propriedades mecanicas (Tabela 12) o resultado do
valor médio de modulo de elasticidade relativa a zona cortical e trabecular respetiva e

obtidas pelas subdivisdes 0sseas observadas na Tabela 7.

No Ansys® o modelo 3D é convertido numa malha de elementos finitos, tendo sido

utilizado o elemento Solid 185 (Figura 28).
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Figura 28 - Elemento Solid 185 (Ansys®, 2016).

O Solid 185 é um elemento finito 3D, definido por 8 nds com trés graus de liberdade em
cada nd, tendo a capacidade em se adaptar a estruturas irregulares por permitir degene-

rar em prismas triangulares e quadrangulares ou tetraédricos (Ansys®, 2016). Na Figura
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29 encontra-se a malha do modelo 3D, na totalidade constituida por 302892 elementos
(Anexo 13).

Figura 29 - Malha de elementos finitos 3D.

5.2. Modelo Numérico 3D com Carga Assimétrica do Joelho com

Protese

Tal como na anélise 2D, a carga € aplicada no topo do modelo e a base é totalmente
constrangida. A situacdo de carga continua a ser de apoio num Unico membro inferior,
com o joelho em total extensdo, Figura 30. O modelo do joelho é de um individuo com
massa corporal de 70kg, representado uma carga total Fy de 700N devidamente reparti-
da (Fy1 = 280N; Fy, = 420N).

F,, = 0,40F F
F,, = 0,60F

Ux=0
Uy=0
Uz=0

Figura 30 - Carga assimétrica aplicada ao modelo 3D.
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5.3. Analise Numérica 3D Linear Estatica e Contacto Perfeito

Neste capitulo serd efetuada uma andlise linear estatica ao modelo 3D, encontrando-se
todas as superficies do modelo em contacto perfeito. Os deslocamentos que afetam o
modelo 3D encontram-se na Figura 31, verificando-se que os deslocamentos se propa-
gam por todo o modelo assumindo sempre valores negativos. Valores negativos indicam
que todo o modelo esta a sofrer compressdo, mais intensificado junto a zona de aplica-
cdo da carga e destacando-se o efeito da carga assimétrica. A orientacdo da carga supe-
rior coincide com os maiores deslocamentos, ndo superando o valor maximo —negativo
de 0.035mm. E notdrio o efeito da carga assimétrica na distribuicio dos deslocamentos,
no entanto este fato ndo se torna relevante devido aos valores serem significativamente

baixos.

Os deslocamentos obtidos aproximam-se do comportamento observado na anélise 2D,
em que os deslocamentos mais significativos concentram-se no fémur e a tibia assume

valores que indicam permanecer imovel na maioria da sua area.

—-.035212 —-.027387 —.019562 —QLIF37 —-.003312
=.0313 —-.023475 —.01565 —.007825

Figura 31 - Deslocamentos em y no modelo 3D, mm.
Concluido o estudo em termos de deslocamentos, nas Figura 32 e Figura 33 é possivel
analisar a distribuicdo de tensbes de von Mises. Na Figura 34 observam-se as tensdes de
corte nos tecidos 6sseos e em maior pormenor em diferentes vistas da componente fe-

moral e tibial.

As componentes femoral e tibial registam os valores mais elevados de tensdes de von
Mises, contudo os valores registados ndo ameagam a cedéncia do material da protese

(Co-Cr e Polietileno), atingindo um maximo 14.2 MPa. A maioria da area que diz res-
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peito a protese assume valores de tensdo, que de acordo com a escala numerica, sao
maioritariamente entre 0 - 3 MPa. Tal como na anélise 2D, as estruturas 0sseas assu-
mem valores muito baixos, indicando por isso que estas estruturas continuam estaveis,
sendo que a distribuicdo de tensdes nos tecidos dsseos varia entre 0 - 2.87 MPa, nédo
ameacando a cedéncia. As tensdes mais elevadas concentram-se nos dois vertices exis-
tentes entre o prato e o espigdo da componente tibial, a orientagdo das tensées mais ele-

vadas coincide com a orientacdo da carga superior.

— @2 ]
0 .638287 1.27657 1.91486 2.55315
.319144 .957431 1.59572 2.234 2.87229

Figura 32 - Tens6es de von Mises na tibia e fémur no modelo 3D, MPa.

Componente Femoral

Componente Tibial

— : r
0 3.15556 6:311171 9.46667 5
1.57778 4. 73333 7.88889 11.0444 14.2

Figura 33 - Distribuicao das tensdes de von Mises na protese, MPa.

45



Capitulo 5 — Andlise Biomecanica 3D

Os valores obtidos para as tensdes de corte (Figura 34) continuam a indicar a possibili-
dade da existéncia de deslizamentos ou micromovimentos na fronteira da protese, fron-
teira responsavel pela sua fixacdo. Na andalise 2D hé registo de micromovimentos s6 na
componente tibial. Na analise 3D, para aléem da componente tibial, também a compo-

nente femoral é notdria de micromovimentos.

Na componente tibial, a orientacdo dos valores negativos continua em concordancia

acontece 0 mesmo.

Componente Femoral

com a carga mais elevada, sendo que na fronteira de fixacdo da componente femoral
Componente Tibial

&
T

-4.52 =2:+53778 .555556 1.42667 3.40889
=3.52689 —-1.54667 .435556 2.41778

Figura 34 - Tensdes de corte na protese, MPa.

5.4. Analise Numérica 3D Nao Linear Incremental e Contacto entre

Superficies

O modelo 3D é constituido por 5 componentes, até aqui estudados em contacto perfeito.
Nesta fase do trabalho, pretende-se introduzir o efeito do contacto entre as superficies
do modelo.
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Para a anélise de contacto foram utilizadas as funcionalidades do programa Ansys®. Na
andlise de contacto o programa utiliza formulacgdes distintas (método de penalidade ou
de Lagrange), tendo sido utilizado o algoritmo de penalidade com os parametros e valo-
res definidos padrédo pelo Ansys®. Os elementos de contacto utilizados sdo os pares

Targel70 e Contal74, para o elemento finito Solid185.

O contacto € igual entre todas as superficies, garantido a unido integral sem qualquer
vazio entre as faces dos materiais. Estas configuracfes foram garantidas com as opc¢oes:
“Behavior Contact — Bonded”, “Close Gap” e “Gap — Exclude”. Adicionalmente, e para
este tipo de analise, é utilizado o coeficiente relativo a rigidez normal de contacto
(FKN), sendo considerado o valor de 1 (Ansys®, 2016) e um coeficiente de atrito de 0,3
(Rancourt, et al., 1990) .

Nesta simulacdo, a andlise é considerada ndo linear devido ao problema de contacto,
recorrendo-se a aplicacdo de um carregamento incremental. A imposi¢do é de uma car-
ga assimetrica incremental linear até um valor méaximo de 4200N. Neste tipo de simula-
cdo numerica, o objetivo é verificar o valor de carregamento maximo admissivel, em
funcdo das condicbes impostas pela analise de contacto e das propriedades dos materi-

ais.

A carga maxima atingida na analise incremental foi de 3360N, valor este alcangado pelo
registo da cedéncia do material do fémur (4.5 MPa). Na Figura 35 sdo visiveis as zonas

afetadas por valores de tensdo superiores a 4.4MPa nos tecidos 0sseos.

M

| Ea—— |

DD 233372
0 4t 4.60556 -0 5 n1ge7 P79 5, aoqg 0 02000 g gaggg Oo0 ML o oe

Figura 35 - Distribuicdo das tensdes de von Mises no modelo 3D com contacto, MPa
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Como referido, durante a caminhada a forga no joelho pode corresponder até quatro
vezes a massa do individuo, pelo que é necessario que a sua massa corporal seja pelo
menos 84kg para atingir a carga de 3360N. Para esta carga o fémur apresenta cedéncia a

proximal, nos tecidos 6sseos posteriores, os afetados pela carga mais elevada.

5.5. Discussao de Resultados

A analise 2D permitiu estudar uma variedade de modelos com resultados rapidos e me-
nor dispéndio computacional. Contudo os modelos 2D representam apenas uma seccao
reta do modelo real. O modelo 3D aproxima o estudo a uma situa¢do mais proxima do

real.

Na analise biomecanica 2D, o modelo em analise foi representativo de uma sec¢do com
4mm de espessura, fatia essa que fara parte do modelo 3D que tem uma espessura apro-
ximada média de 40mm (valor correspondente a média das cotas F3,F4,F5,T2 e T3 da
Tabela 3 e Tabela 4). No modelo 3D a dimensdo na direcao da espessura é cerca 10 ve-

zes superior a espessura do modelo 2D.

Na Tabela 13 encontram-se os valores de tens@es registados nos modelos 2D e 3D com
as mesmas caracteristicas de geometria e material da protese. Verifica-se que os valores
registados no modelo 3D representam aproximadamente 10 vezes menos que 0 modelo
2D em estado plano de tensdo. Esta diferenca de valores é justificada pela diferenca dos

valores na dimensdo da espessura entre os modelos.

Tabela 13 - VValores maximos e minimos registados no modelo 2D e 3D.

Geometria 1

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

2D 3D
Tensdes de von Mises, MPa Mx= 114 Mx= 14.2
Mn= -43 Mn= -4.52
Tensdes de Corte, MPa
Mx=42 Mx=4.4

O autor Elsayea B. em 2016 apresenta uma simula¢do numérica 3D da tibia com com-

ponente tibial da protese do joelho em Co-Cr e carga assimétrica total de 2000N (800N
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+ 1200N, para um individuo de 70 kg). Os valores que registou para as tensfes de von
Mises no tecido 6sseo atingiram 1.5 MPa e na protese 1.3MPa (Elsayer, 2016). Os valo-
res obtidos no presente estudo com a analise linear estatica permitiram concluir qua as
tensdes de von Mises atingem valores até 2.87 MPa no 0sso e até 3MPa na maior parte

da area da protese, estando assim em concordancia com os resultados do autor Elsayea.

Na analise de deslocamentos no modelo 3D é percetivel o efeito da carga assimétrica.
Para um carregamento que significa uma vez o peso do individuo, as tensdes de von
Mises ndo ameacam a cedéncia dos materiais. Como ja referido, este valor pode chegar
até quatro vezes o peso do individuo, em que 70kg representam 2800N. As tensGes de
von Mises méaximas atingidas na protese sdo 14.2 MPa, que poderia nesta situacdo re-
presentar 56.8MPa, valor que continua a ndo ameacar a cedéncia do polietileno e do Co-
Cr. O osso trabecular atinge uma tensdao maxima de 2.87 MPa que poderia representar
na mesma situagdo 11.48 MPa, neste caso ultrapassando o limite de cedéncia do 0sso
trabecular. Na situacdo de carregamento de 700N, o osso trabecular tem tensdes superi-
ores a 1.1 MPa, que representa valores acima da tensdo de cedéncia para um carrega-
mento de 2800N.

A andlise de contacto com carga incremental permitiu avaliar com maior detalhe o au-
mento de tensbes. Quando a protese 1 em Co-Cr esté sujeita a uma carga de 3360N, o
fémur atinge tensdes de cedéncia na zona posterior, coincidente com a zona de aplica-
cdo da carga mais elevada, na seccdo medial do joelho. A zona de tecido ésseo em ce-
déncia ndo estd em contato direto com a prétese. Um dos maiores problemas avaliados

na analise de modelos 3D é o prejudicial efeito da carga assimétrica no fémur.
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Este estudo teve por objetivo o desenvolvimento e a analise de modelos de joelhos com
protese para avaliar o desempenho da geometria e materiais no conjunto biomecanico.
Foram analisadas 3 geometrias com 9 conjugacgdes de materiais, sendo que os modelos
2D permitiram tirar as primeiras conclusdes na definicdo de qual a geometria e 0 mate-

rial com o comportamento mais critico.

Os comportamentos criticos na protese tém incidéncia na componente tibial. De acordo
com a bibliografia percebe-se que a componente tibial assume a maior responsabilidade
na falha da protese. A fixacdo da estrutura a tibia € um problema a longo prazo, varios
autores relatam casos em que 0 0sso cede e permite que a protese se afunda na tibia,
causando até fraturas dsseas. A protese do joelho implica tensGes de cedéncia no 0sso
trabecular que da apoio a parte distal do espigdo na componente tibial, ou seja, para a
carga de 700N as 3 geometrias em estudo implicam tensdes na cedéncia no 0sso trabe-
cular, numa area de apoio a protese. Esta zona detém tensGes criticas provocando um
significativo efeito de bloqueio de tensBes. Estes fatores indicam que nesta area do 0sso,
importante ao suporte e fixacdo da prétese, poderé existir como consequéncia perda de
massa 0ssea. O cimento, que poderia aqui reforcar o apoio e fixar a prétese, atinge ten-
sbes perto da cedéncia. Existindo elevados niveis de tensdo no 0sso e no cimento, pode-
ra ocorrer libertacdo de corpos livres, para além de provocar uma folga entre a prétese e
0 0ss0, acelerando o desgaste com o aumento do atrito. O estudo realizado permite indi-
car 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 fe-
nomeno. Os comportamentos associados a distribuicdo de tensdes na tibia e na compo-
nente tibial poderdo justificar os problemas retratados pelos profissionais de saude
aquando da retirada da protese, uma vez que os fendmenos se manifestam para qualquer

geometria e material do estudo.
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Quando se analisa isoladamente a geometria 2, aos fenémenos descritos anteriormente,
ainda se verificam a concentracdo das tensdes de corte, associadas ao deslizamento en-
tre os materiais ou micromovimentos, na fronteira entre a tibia e a extremidade menor
do espigdo da protese. Caso se verifique a libertacdo de corpos livres no resultado do
desgaste 6sseo ou da eventual cedéncia do PMMA, estes micromovimentos da geome-
tria 2 aceleram o processo de desgaste em relagdo a geometria 1 e 3.

A prétese com a geometria 1, em que 0 espigdo da componente tibial é totalmente em
metal, para todas as combinacgdes de material, as tensfes sdo mais elevadas em compa-
racdo a mesma combinacdo de material em outras geometrias. A geometria 2 e 3 apre-
sentam tensdes proximas e mais baixas, o que dd um maior conforto ao paciente. Apesar
de a longo prazo a geometria 2 poder ser um problema devido as tensdes de corte se
concentrarem na zona em que o modelo tem tendéncia a falhar, esta é mais favoravel ao
paciente em relacdo a geometria 3 na medida em que o efeito de stress shielding e as

tensdes alcangadas no 0sso trabecular séo inferiores.

Independentemente da geometria e do material da componente femoral, quando o mate-
rial da componente tibial é Co-Cr atinge as tensdes mais criticas, no caso de ser Ti-
13Nb-13Zr as tensdes apresentam valores minimos. Os valores de tens@es intermedias
pertencem aos modelos em que a componente tibial é de Ti-6Al-4V. Conclui-se que 0s
materiais de menor rigidez impdem menores tensdes. A geometria 2 em conjungdo com
0 material da componente tibial Ti-13Nb-13Zr possuem as menores tensdes, conside-
rando-se assim 0 modelo com melhor desempenho. O material da componente femoral
ndo tem significativa influéncia na distribuicdo das tensdes, contudo a longo prazo o
Co-Cr poderéa ser mais favoravel ao paciente em relacdo as ligas de titanio por se tratar

de uma estruturar articular que esta em constante movimento.

O objetivo da analise biomecéanica 3D é desenvolver um modelo mais proximo do real.
A concentracdo de tensdes no modelo 3D estdo de acordo com as registadas nos mode-

los com as mesmas condi¢des de geometria e material na analise 2D.

Com base na analise de contato 3D foi possivel concluir que um individuo com pelo
menos 84kg, que tenha uma proétese de joelho com a geometria 1 e material Co-Cr, ao

caminhar podera atingir a cedéncia no femur. Associado ao estudo pormenorizado dos
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acontecimentos na tibia, que poderdo antecipar o tempo de vida Util da protese, o mode-
lo 3D indica perda de massa 0ssea em areas periféricas do fémur.

A perda de massa 6ssea no fémur e tibia poderao justificar o aparecimento de fraturas
apos a colocacdo da protese. A perda de massa 0ssea na tibia regista-se no interior dos
tecidos 6sseos, no caso do femur poderd estender-se até a periferia, até as zonas 6sseas
em contacto com tecido moles como, ligamentos, musculos e gordura. Se a perda de
massa 6ssea no fémur implicar deformacéo, fraturas e libertacdo de corpos livres estes
poderdo danificar os tecidos moles envolventes e provocar processos inflamatorios e

necrose vascular, fendmenos registados aquando da cirurgia de substituicao.

O melhoramento da geometria e do material podem desacelerar o processo de desgaste
do conjunto osso-protese. Os modelos 2D e 3D podem servir de base para trabalhos
futuros. As propriedades atribuidas as estruturas 0sseas podem ser alteradas e aproxi-
madas as propriedades de um paciente, e verificar qual a melhor solugéo de prétese para
um caso clinico especifico. Identificados possiveis problemas que estas geometrias po-
dem causar, os modelos numeéricos desenvolvidos no decorrer deste estudo poderao ser-
vir de base para o ajuste e o teste de novas geometrias e materiais. Com o modelo agora
desenvolvido e testado, novas simulacfes de analise podem ser efetuadas, como seja em

situacdo de carga dinamica e incorporacao de tecidos moles musculares.
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ANexo 1 - pPrétese do Joelho: Anélise de Mercado
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ANEX0 2 - Dimensdes Osseas de cada Paciente

Paciente 1
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Paciente 3

Lateral Frontal
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Lateral Frontal
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ANexo 3 - Desenho Técnico do Biomodelo 2D do Joelho com Prote-
se 1/2/3
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Anexo 4 - Modelos 2D

Protese 1 Protese 2 Protese 3
Materiais da Protese

CF: Componente Femoral

CT: Componente Tibial

1.CF: Co-Cr /CT: Co-Cr Estudo 1.1 Estudo 2.1 Estudo 3.1
2.CF: Co-Cr / CT: Ti-6Al-4V Estudo 1.2 Estudo 2.2 Estudo 3.2
3.CF: Co-Cr/CT: Ti-13Nb-132zr Estudo 1.3 Estudo 2.3 Estudo 3.3
4.CF: Ti-6Al-4V/ CT: Co-Cr Estudo 1.4 Estudo 2.4 Estudo 3.4
5.CF: Ti-6Al-4V/ CT: Ti-6Al-4V Estudo 1.5 Estudo 2.5 Estudo 3.5
6.CF:Ti-6AI-4V/CT:Ti-13Nb-132Zr Estudo 1.6 Estudo 2.6 Estudo 3.6
7.CF: Ti-13Nb-13Zr/CT: Co-Cr Estudo 1.7 Estudo 2.7 Estudo 3.7
8.CF: Ti-13Nb-13Zr /CT: Ti-6Al-4V Estudo 1.8 Estudo 2.8 Estudo 3.8
9.CF:Ti-13Nb-13Zr / CT:Ti-13Nb-132Zr Estudo 1.9 Estudo 2.9 Estudo 3.9
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ANEXO 5 - Método Analitico para Validar o Modelo 2D

Fy=-700N

LI 1 2 3

L]

L3 ‘ 7 I
L4 | 3

L6

L7 15 16 |17

i b Ux=0
Uy=0

E—
x

K=4 mm, sendo K a espessura do modelo.

A1=3K; A= 54K; Az= 3K; As=3K; As= 66.5K; Ac=3K; A;=70K; Ag= 72K; Ag= 72K;
A10:3K; A= 20K; A= 12K; A13: 20K: A14=3K; A15:3K; A16: 38K: A17=3K;
Li=27mm; L,=23mm; L3=9mm; Ly=4mm; Ls=5mm; Lg=26mm; L;=30mm;
E1=8543MPa; E,=2054MPa; E3=8543MPa; E;=3863MPa; Es=2156MPa; Es=3863MP3;
E;=230000MPa; Eg=500MPa; Ey=230000MPa; E;x=3969MPa; E;;=2156MPa;

E1»=230000MPa; Ej3=2156MPa; E14=3969MPa; E;5=3969MPa; E16=2054MPa;
E17=3969MPa;

n
5= FiL;
= Eid;
L, L, L, L, L L L,

§=F, + T R . +
VX, AE, X8, AE,  AE, AgEg AEy  Y1Y  AE, Y1 AE;
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Oy protese 12 = —14.02 Mpa

Oy ,0ss0 trabecular 13 = Oy,0ss0 trabecular 11
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67



ANexos

ANEXO 6 - Deslocamentos na Diregdo y

Protese 1 — Deslocamentos y, mm

1.1.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr

1.2.CF: Co-Cr
CT: Ti-6Al-4V

MX: -0.173mm

1.3.CF: Co-Cr
CT: Ti-13Nb-13Zr

MX: -0.177mm

o

1.4.CF: Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr

MX: -0.169mm

1.5.CF: Ti-6Al-4V
CT: Ti-6Al-4V

MX: -0.173mm

1.6.CF:Ti-6Al-4V
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX: -0.177mm

1.7.CF: Ti-13Nb-13Zr
CT: Co-Cr

MX: -0.17mm

1.8.CF: Ti-13Nb-13Zr
CT: Ti-6Al-4V

MX: -0.174mm

1.9. CF:Ti-13Nb-13Zr
CT:Ti-13Nb-13zr

MX: -0.177mm

-.177778
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Protese 2 — Deslocamentos y, mm

2.1.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr

MX=-0.158mm

2.2.CF: Co-Cr
CT: Ti-6Al-4V

MX=-0.161mm

2.3.CF: Co-Cr
CT: Ti-13Nb-13Zr

MX=-0.164mm

2.4.CF: Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr

MX= -0.158mm

2.5.CF: Ti-6Al-4V
CT: Ti-6Al-4V

MX=-0.161mm

3

2.6.CF:Ti-6Al-4V
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX= -0.164mm

3

2.7.CF: Ti-13Nb-13Zr
CT: Co-Cr

MX=-0.158mm

2.8.CF: Ti-13Nb-13Zr
CT: Ti-6Al-4V

MX=--0.161mm

@

2.9.CF:Ti-13Nb-13Zr
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX=-0.164mm

-.177778

v

155556

J111111
.133333

-.088889

066667 = 022222
—.044444
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Protese 3 — Deslocamentos y, mm

3.1.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr

MX=-0.183mm

3.2.CF: Co-Cr
CT: Ti-6Al-4V

MX=-0.186mm

3.3.CF: Co-Cr
CT: Ti-13Nb-13Zr

MX=-0.189mm

3.4.CF: Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr

MX=-0.184mm

3.5.CF: Ti-6Al-4V
CT: Ti-6Al-4V

MX=-0.186mm

3.6.CF:Ti-6Al-4V
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX=-0.189mm

3.7.CF: Ti-13Nb-13Zr
CT: Co-Cr

MX=-0.183mm

3.8.CF: Ti-13Nb-13zr
CT: Ti-6Al-4V

MX=-0.187mm

3.9. CF:Ti-13Nb-13Zr
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX=-0.189mm

-.177778
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Anexos

ANeXo / — Distribuicdo de Tensdes de von Mises

Protese 1 — von Mises, MPa

1.1.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr

MX:114 MPa

1.2.CF: Co-Cr
CT: Ti-6Al-4V

MX: 73 MPa

1.3.CF: Co-Cr
CT: Ti-13Nb-13Zr

MX: 49 MPa

1.4.CF: Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr

MX: 113 MPa

1.5.CF: Ti-6Al-4V
CT: Ti-6Al-4V

MX: 73 MPa

1.6.CF:Ti-6Al-4V
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX: 49 MPa

1.7.CF: Ti-13Nb-13Zr
CT: Co-Cr

MX: 113 MPa

1.8.CF: Ti-13Nb-13zr
CT: Ti-6Al-4V

MX: 73 MPa

1.9. CF:Ti-13Nb-13zr
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX: 50 MPa

—
0

12.7778

25.5556 Lo Pt i

38.3333 63.8889

76.6667 102.222

89.4444 115
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ANexos

Protese 2 — von Mises [MPa]

2.1.CF: Co-Cr 2.2.CF: Co-Cr 2.3.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT: Ti-13Nb-13Zr
MX=53 MPa MX= 39 MPa MX=32 MPa

2.4.CF: Ti-6Al-4V 2.5.CF: Ti-6Al-4V 2.6.CF:Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT:Ti-13Nb-13Zr
MX= 53 MPa MX= 39 MPa MX= 33 MPa

2.7.CF: Ti-13Nb-132Zr 2.8.CF: Ti-13Nb-13Zr 2.9. CF:Ti-13Nb-132Zr
CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT:Ti-13Nb-13Zr
MX=54 MPa MX= 39 MPa MX= 34 MPa

0 12.2222 24 .4444 36.6667 48.8889
572 i 18.3333 30.5556 42.7778
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Anexos

Protese 3 — von Mises [MPa]

3.1.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr

MX=58 MPa

3.2.CF: Co-Cr
CT: Ti-6Al-4V

MX= 40 MPa

3.3.CF: Co-Cr
CT: Ti-13Nb-13Zr

MX= 36 MPa

3.4.CF: Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr

MX= 58 MPa

3.5.CF: Ti-6Al-4V
CT: Ti-6Al-4V

MX= 40 MPa

3.6.CF:Ti-6Al-4V
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX= 35 MPa

3.7.CF: Ti-13Nb-13Zr
CT: Co-Cr

MX= 58 MPa

3.8.CF: Ti-13Nb-132r
CT: Ti-6Al-4V

MX= 40 MPa

3.9. CF:Ti-13Nb-132zr
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX= 32 MPa

6.66667 20

13.3333 26.6667

33.3333

40 53.3333
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ANexos

ANeXo 8 - Distribuicio de Tensdes de von Mises no Osso trabecular

Protese 1 — von Mises, MPa

1.1.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr

MX= 8 MPa

=3

1.2.CF: Co-Cr
CT: Ti-6Al-4V

MX=7.85 MPa

1.3.CF: Co-Cr
CT: Ti-13Nb-13Zr

MX=7,53 MPa

1.4.CF: Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr

MX= 8 MPa

1.5.CF: Ti-6Al-4V
CT: Ti-6Al-4V

MX=7.86 MPa

1.6.CF:Ti-6Al-4V
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX=7.54 MPa

=3

1.7.CF: Ti-13Nb-13Zr
CT: Co-Cr

MX=8 MPa

]

1.8.CF: Ti-13Nb-13Zr
CT: Ti-6Al-4V

MX=7.86 MPa

1.9. CF:Ti-13Nb-13Zr
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX=7.54 MPa
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Anexos

Protese 2 — von Mises, MPa

2.1.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr

MX=6.03 MPa

¥

2.2.CF: Co-Cr
CT: Ti-6Al-4V

MX=5.95 MPa

2.3.CF: Co-Cr
CT: Ti-13Nb-13Zr

MX=5.88 MPa

2.4.CF: Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr

MX=6.03 MPa

¥

2.5.CF: Ti-6Al-4V
CT: Ti-6Al-4V

MX=5.95 MPa

2.6.CF:Ti-6Al-4V
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX=5.87 MPa

<

2.7.CF: Ti-13Nb-13Zr
CT: Co-Cr

MX=6.04 MPa

< I

2.8.CF: Ti-13Nb-13Zr
CT: Ti-6Al-4V

MX=5.92 MPa

2.9. CF:Ti-13Nb-13Zr
CT:Ti-13Nb-13Zr

<
X
1
(€]
[ee]
\‘
<
o
QD

4.8

5.2 6
5510

6.4

‘<E’

6.8 6
T 8
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ANexos

Protese 3 — von Mises, MPa

3.1.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr

MX=7.57 MPa

3.2.CF: Co-Cr
CT: Ti-6Al-4V

MX=7.26 MPa

3.3.CF: Co-Cr
CT: Ti-13Nb-13Zr

MX=6.91 MPa

3.4.CF: Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr

MX=7.56 MPa

=3

3.5.CF: Ti-6Al-4V
CT: Ti-6Al-4V

MX=7.26 MPa

=3
=3

3.6.CF:Ti-6Al-4V
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX=6.91 MPa

3.7.CF: Ti-13Nb-13Zr
CT: Co-Cr

MX=7.57 MPa

=3

3.8.CF: Ti-13Nb-13zr
CT: Ti-6Al-4V

MX=7.25 MPa

3.9. CF:Ti-13Nb-13Zr
CT:Ti-13Nb-13Zr

<
x
1]

o
©
N
<
Y
5
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Anexos

ANEX0 9 - Distribuicio de Tensées de von Mises no PMMA

Protese 1 — von Mises, MPa

A

1.1.CF: Co-Cr 1.2.CF: Co-Cr 1.3.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT: Ti-13Nb-13Zr
MX=12 MPa MX= 11.49 MPa MX=10.77 MPa
iy B Iy B iy E o
1.4.CF: Ti-6Al-4V 1.5.CF: Ti-6Al-4V 1.6.CF:Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT:Ti-13Nb-13Zr
MX= 12 MPa MX=11.33 MPa MX=10.62 MPa

A

1.7.CF: Ti-13Nb-132r

1.8.CF: Ti-13Nb-132r

1.9. CF:Ti-13Nb-13Zr

CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT:Ti-13Nb-13Zr
MX=12 MPa MX=11.33 MPa MX=10.62 MPa
: —
0 2.66667 535388 8 10.6667
158588 4 6.66667 9.38588 12

77




ANexos

Protese 2 — von Mises, MPa

2.1.CF: Co-Cr 2.2.CF: Co-Cr 2.3.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT: Ti-13Nb-13Zr
MX=10.4 MPa MX=9.41 MPa MX= 9.66 MPa

2.4.CF: Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr

MX= 10.38 MPa

2.5.CF: Ti-6Al-4V
CT: Ti-6Al-4V

MX=9.42 MPa

. T

2.6.CF:Ti-6Al-4V
CT:Ti-13Nb-13Zr

MX=9.37 MPa

-y -

-

g

2.7.CF: Ti-13Nb-13Zr

2.8.CF: Ti-13Nb-13Zr

2.9. CF:Ti-13Nb-13Zr

CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4Vv CT:Ti-13Nb-13Zr
MX=8.35 MPa MX=9.41 MPa MX=9 MPa

0 2.66667 5.533383 8 10.6667
133338 4 ©.60667 D.i33888 12
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Anexos

Protese 3 — von Mises, MPa

3.1.CF: Co-Cr 3.2.CF: Co-Cr 3.3.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT: Ti-13Nb-13Zr
MX=10.8 MPa MX=10.44 MPa MX=10.30 MPa
. B - T e "y I
j F SEa— —
%:)y =S Vlk
3.4.CF: Ti-6Al-4V 3.5.CF: Ti-6Al-4V 3.6.CF:Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT:Ti-13Nb-13Zr
MX=10.76 MPa MX=10.21 MPa MX=10.08 MPa
_.‘ r.__ —
S ¥ (9
3.7.CF: Ti-13Nb-13Zr 3.8.CF: Ti-13Nb-13Zr 3.9. CF:Ti-13Nb-13Zr
CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT:Ti-13Nb-13Zr
MX=10.89 MPa MX=10.16 MPa MX=9.76 MPa
ﬁ F T e—— —e——
\&‘ d,,, \i_
0 2.66667 5.33333 8 10.6667
1.33333 4 6.66667 9.33333 12
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ANexos

Anexo 10 - pistribuicio das Tensdes de Corte xy

Protese 1 — Tensdes de corte Xy, MPa s = 0 MPa

1.1.CF: Co-Cr 1.2.CF: Co-Cr 1.3.CF: Co-Cr

CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT: Ti-13Nb-13Zr

EEEESSSSTSS— —

MN:-44.92 MX:42.00 | MN:-29.14 MX:28.17 | MN:-19.91 MX: 19.74
1.4.CF: Ti-6Al-4V 1.5.CF: Ti-6Al-4V 1.6.CF:Ti-6Al-4V

CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT:Ti-13Nb-13Zr
MN:-44.91 Mx:ﬁ) MN:-29.44 MX:27—.43 MN:-19.90 MX:19.74
1.7.CF: Ti-13Nb-13Zr 1.8.CF: Ti-13Nb-13Zr 1.9. CF:Ti-13Nb-13Zr

CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT:Ti-13Nb-13Zr
MN:-44.89 Mx:zr.gg MN:-29.42 MX:27.41 | MN:-20.12 Mx:19_.25
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Anexos

Protese 2 — TensOes de corte Xy, MPa B = 0 MPa

1.1.CF: Co-Cr 1.2.CF: Co-Cr 1.3.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT: Ti-13Nb-13Zr

MN:-23.49 MX:20.48 | MN:-14.60 MX:16.76 | MN:-11.21 MX:12.84

1.4.CF: Ti-6Al-4V 1.5.CF: Ti-6Al-4V 1.6.CF:Ti-6Al-4V
CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT:Ti-13Nb-13Zr

MN: -23.61 MX:20.49 | MN:-14.69 MX:16.77 | MN:-11.22 MX:12.85
1.7.CF: Ti-13Nb-13Zr 1.8.CF: Ti-13Nb-13Zr 1.9. CF:Ti-13Nb-13Zr
CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT:Ti-13Nb-13Zr

MN:-23.75 MX:20.49 | MN:-14.79 MX:16.78 | MN:-10.25 MX:13.24
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ANexos

Protese 3 — TensOes de corte xy, MPa Fs = 0 MPa

1.1.CF: Co-Cr
CT: Co-Cr

MN:-16.94 MX:19.79

1.2.CF: Co-Cr
CT: Ti-6Al-4V

1.3.CF: Co-Cr
CT: Ti-13Nb-13Zr

MN:-11.96 MX:13.8 | MN:-9.74 MX:10.80
1.4.CF: Ti-6Al-4V 1.5.CF: Ti-6Al-4V 1.6.CF:Ti-6Al-4V

CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT:Ti-13Nb-13Zr
MN:-16.90 MX:19.76 | MN:-11.96 MX:18.77 | MN:-0.75 MX:10.81
1.7.CF: Ti-13Nb-13Zr 1.8.CF: Ti-13Nb-13Zr 1.9. CF:Ti-13Nb-13Zr

CT: Co-Cr CT: Ti-6Al-4V CT:Ti-13Nb-13Zr
MN:-16.86 MX:19.73 | MN:-11.97 MX1373 | MN-8.92 MX:9.78
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ANEXO 11 - Leitura nos Nés de Tensdes emy
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ANexos

Anexo 12 — Desenho Técnico do Biomodelo 3D do Joelho com
Protese 1
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Anexos

Anexo 13 - Malha de Elementos Finitos, Modelo 3D

Numero total de elementos finitos do modelo 3D: 302892

NuUmero de Elementos Finitos

Fémur: 120929

Componente Femoral:33039

Componente em Polietileno: 10450

Componente Tibial17631

Tibia: 120843
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