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PALAVRAS CHAVE: Prótese, Rigidez variável, Fémur proximal, Ansys 

RESUMO: O presente trabalho tem como objetivo apresentar uma análise biomecânica para 

avaliar o desempenho de próteses femorais com rigidez variável, através de modelos numéricos 

simplificados. Os modelos serão obtidos nos módulos estrutural e de otimização do programa 

Ansys. Numa primeira fase do trabalho foram desenvolvidos modelos numéricos bidimensionais 

de próteses com rigidez constante, e posteriormente modelos de próteses de rigidez variável, 

com variação de material longitudinal e transversal. Os modelos de rigidez variável foram 

otimizados atendendo à geometria e ao material da prótese. 

1 INTRODUÇÃO  

As tensões provocadas por uma prótese 

conduzem a uma alteração morfológica, 

podendo mesmo causar a rotura da ligação 

entre o osso e a prótese, levando assim ao 

insucesso clínico.  

Neste trabalho são apresentados diferentes 

modelos numéricos bidimensionais, 

baseados no método de elementos finitos, 

obtidos com o módulo estrutural do Ansys. 

Estes modelos permitirão a avaliação do 

desempenho de próteses convencionais e 

não convencionais. Os modelos 

simplificados e utilizados neste trabalho 

foram baseados num modelo geométrico 

validado por Huiskes et al. 1], [2 e em 

modelos semelhantes referenciados por 

outros autores 3.  

Alguns autores discutiram quais as causas 

para ocorrer o insucesso na artroplastia da 

anca, propondo diversas geometrias de 

próteses. No entanto, é necessário ter 

aspetos relacionados com o efeito de stress-

shielding e a migração da prótese 4. 

Estudos revelam que a solução do problema 

é efetuada com a utilização de uma prótese 

com a zona proximal mais rígida e a zona 

distal mais flexível 5.  

Neste trabalho foram considerados dois 

tipos de geometria, permitindo assim 

verificar as vantagens dos diferentes 

materiais em estudo. Nos modelos de 

próteses convencionais considerou-se uma 

prótese flexível a distal e rígida a proximal; 

uma outra prótese foi considerada mais 

rígida na zona interna e flexível na zona 

externa. Os modelos de rigidez variável 

foram posteriormente otimizados de modo a 

minimizar as tensões, aliviando assim o 

efeito de stress-shielding e os 

micromovimentos da interface. 

2 ANÁLISE BIOMECÂNICA DE 

PRÓTESES CONVENCIONAIS 

A Fig. 1 apresenta uma prótese 

convencional, com a geometria do osso e da 

prótese para estudo. 
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Fig 1. Modelo de prótese convencional. 

 

Foram considerados três materiais distintos 

para a prótese convencional (Cobalto-

Crómio, Titânio, Isoelástico). A Tab. 1 

representa os materiais e as suas 

propriedades.  

 

Tab. 1 Módulo de elasticidade dos materiais. 

Material Módulo Elasticidade, GPa 

Osso 20 

Cobalto-Crómio 200 

Titânio 100 

Isoelástico 20 

 

Foram considerados dois modelos 

bidimensionais distintos: o primeiro é um 

modelo em estado plano de tensão com 

elementos planos de 4 nós onde foi aplicado 

um momento fletor (M) de 1000Nmm, o 

segundo é um modelo axissimétrico com 4 

nós e com a aplicação de uma carga axial 

(P) de 350N. A Fig. 2 apresenta os modelos 

e respetivas malhas. 

 

 
Fig. 2 Malhas dos modelos convencionais. 

 

As Fig. 3 e 4 apresenta os resultados 

obtidos da tensão de corte ao longo da 

interface osso-prótese nos modelos 

bidimensionais.  

 

 
Fig. 3 Tensão de corte no comprimento da interface 

osso-prótese, quando aplicado um momento fletor. 

 

 
Fig. 4 Tensão de corte no comprimento da interface 

osso-prótese, quando aplicado uma carga axial. 

 

Comparando os modelos, quando sujeitos a 

flexão ou a uma carga axial, o 

comportamento é semelhante. Verifica-se 

que a tensão na zona medial da prótese é 

quase nula e mantém-se constante em todos 

os modelos. Nas extremidades da interface, 

as tensões são mais elevadas devido a ser 

uma zona de maior concentração de tensão. 

A maior tensão é registada na zona distal 

provocada pela prótese de Co-Cr, ocorrendo 

a situação inversa na zona proximal do 

modelo. A prótese isoelástica apresenta 

tensões mais baixas na zona distal e mais 

elevadas na zona proximal. Os picos de 

tensão nas extremidades dos modelos 

podem levar à movimentação da prótese, 

soltando-a e dificultando a formação de 

tecido ósseo nessas regiões. Uma das 

soluções para diminuir os picos de tensão e 

favorecer a reabsorção de tecido ósseo, é 
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considerar uma prótese mais flexível a 

distal e mais rígida na zona proximal da 

interface osso-prótese, promovendo um 

alívio das tensões. 

3 ANÁLISE BIOMECÂNICA DE 

PRÓTESES DE RIGIDEZ VARIÁVEL 

A Fig. 5 apresenta os modelos de prótese de 

rigidez variável. As propriedades utilizadas 

são as referidas na Tab. 1 No primeiro 

modelo considerou-se a prótese mais 

flexível a distal e rígida a proximal 

(RVi(T)), o segundo modelo é mais rígido 

na zona interna e flexível na zona externa 

(RVi(L)). Pretende-se comparar o valor das 

tensões de corte obtidas entre os modelos 

da prótese de titânio e de rigidez variável.  

 

a)  b)  
Fig. 5 Modelos de próteses de rigidez variável:         

a) RVi(T) e b) RVi(L). 

Para serem comparados com os resultados 

obtidos anteriormente nos modelos com 

próteses de rigidez constante, foi estudado a 

tensão de corte na interface do modelo 

osso-prótese sujeito ao mesmo momento 

fletor e à mesma carga axial. 

A Fig. 6 apresenta os quatro modelos em 

estudo, com as suas respetivas malhas e 

constrangimentos na base. 

 

a) b) c) d)   

Fig. 6 Malhas dos modelos de próteses de rigidez 

variável: a) RVi(T)_M, b) RVi(L)_M, c) RVi(T)_P e 

d) RVi(L)_P 

 

As Fig. 7 e 8 apresentam os resultados das 

tensões de corte na interface osso-prótese 

nos modelos simplificados de rigidez 

variável, comparados com os valores do 

modelo em titânio. 

 

 
Fig. 7 Tensão de corte nos modelos de rigidez 

variável e no modelo da prótese de titânio à flexão. 

 

 
Fig. 8 Tensão de corte nos modelos de rigidez 

variável e no modelo da prótese de titânio em carga 

axial. 

 

Como era pretendido, verifica-se uma 

diminuição das tensões na zona distal em 

todos os modelos. Na zona proximal, os 

modelos RVi(L) apresentam valores mais 

elevados do que o modelo com prótese de 

titânio. Nos modelos RVi(T) aos 32mm e 
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aos 64mm verifica-se um aumento das 

tensões devido à mudança de material ao 

longo da prótese. Mais uma vez, os 

modelos apresentam um comportamento 

semelhante quando é aplicado um momento 

fletor ou uma carga axial. A partir destes 

modelos foi possível verificar as vantagens 

dos diferentes materiais em estudo, 

conseguindo uma diminuição das tensões 

nas extremidades, diminuindo o efeito de 

stress-shielding e favorecendo a formação 

de tecido ósseo. 

4 ANÁLISE BIOMECÂNICA DE 

PRÓTESES OTIMIZADAS 

Recorrendo ao módulo de otimização do 

Ansys pretende-se determinar qual o 

modelo de prótese capaz de produzir 

tensões de corte na interface osso-prótese 

com os menores valores. Este método é 

implementado através de um algoritmo 

externo de programação APDL. Utilizando 

os modelos de rigidez variável anteriores, 

pretende-se criar um código capaz de alterar 

a distribuição de material, com base na 

geometria da prótese, e restringir as tensões 

na interface, através da minimização do 

volume, baseado num projeto ideal através 

do método de elementos finitos. Com base 

nos resultados anteriores, considerou-se que 

a tensão de corte máxima era uma variável 

de estado e em todos os modelos só podia 

variar entre -0,8 e 0,3 MPa. A geometria da 

prótese podia variar, de acordo com as 

variáveis de projeto definidas como 

parâmetros a calcular H1 e H2. Na Fig. 9 

estão representados os modelos em estudo e 

as zonas que podem sofrer alterações. 

a) b)  
Fig. 9 Modelos de otimização e zonas possíveis de 

sofrer alterações: a) RVo(T) e b) RVo(L). 

 

Tal como anteriormente, foi aplicado um 

momento fletor de 1000Nmm e uma carga 

axial de 350N, com constrangimentos na 

base do modelo, para comparação com os 

modelos não otimizados. A Tab. 2 

apresenta os valores de H1 e H2 para cada 

modelo. 

 

Tab. 2 Variáveis de projeto. 

Modelos H1 (mm) H2 (mm) 

RVo(T)_M 10-40 10-40 

RVo(L)_M 1-6 1-6 

RVo(T)_P 10-40 10-40 

RVo(L)_P 1-5 1-6 

 

A Fig. 10 apresenta os resultados obtidos da 

variação do material ao longo da prótese. 

 

a) b) c) d)   

Fig. 10 Modelos finais otimizados: a) RVo(T)_M, b) 

RVo(L)_M, c) RVo(T)_P e d) RVo(L)_P. 

 

Nos modelos onde é aplicado o momento 

fletor verifica-se uma maior concentração 

do material mais rígido (Co-Cr), o material 

que se encontra em menor quantidade é o 
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Titânio. O modelo RVo(T)_P apresenta 

maior quantidade de material isoelástico. 

Nas Fig. 11 e 12 visualizam-se os 

resultados obtidos na interface dos 

modelos. 

 

 
Fig. 11 Modelos RVo_M comparados com RVi_M. 

 

 
Fig. 12 Modelos RVo_P comparados com RVi_P. 

 

Na zona distal verifica-se uma diminuição 

das tensões em todos os modelos 

otimizados. Na zona proximal apenas os 

modelos com variação de material 

longitudinal apresentaram diminuição das 

tensões. É possível concluir que a alteração 

da quantidade de material pode prevenir a 

migração da prótese no fémur. 

5 CONCLUSÕES 

Após a análise dos modelos de rigidez 

constante efetuou-se o estudo de modelos 

de rigidez variável, tendo sido considerado 

uma prótese mais flexível a distal e mais 

rígida na zona proximal, uma prótese mais 

rígida na zona interna e mais flexível na 

zona externa. Os resultados confirmaram 

uma diminuição das tensões de corte nas 

extremidades da prótese. 

Com base nos modelos de rigidez variável 

recorreu-se ao módulo de otimização do 

Ansys, para elaborar um código que permita 

a alteração da área do material da prótese, 

sem alteração da geometria do conjunto 

osso-prótese, e ainda com objetivo da 

diminuição das tensões. Os resultados 

foram comparados com os modelos não 

otimizados verificando-se uma diminuição 

das tensões, como pretendido, registando-se 

um aumento do material mais rígido (Co-

Cr). Os modelos otimizados apresentaram 

todos uma solução possível de projeto. 

Os modelos que apresentam melhores 

resultados nas extremidades são os de 

variação de material transversal. Contudo, 

apresentam picos de tensões na zona medial 

que pode ser prejudicial e não promover 

uma boa fixação nessa zona. A otimização 

dos modelos permitiu criar próteses com 

áreas de material distintas, permitindo 

assim uma maior diminuição das tensões 

nos pontos mais críticos. 
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