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Resumo

A artroplastia do joelho ¢ um procedimento essencial para restaurar a funcionalidade em
pacientes com desgaste avangado da articulagdo. Este estudo realiza uma analise
numérica ¢ biomecanica de uma proétese de joelho de revisao, projetada especificamente
para casos em que substitui¢des anteriores falharam ou apresentam complicagdes, como
desgaste excessivo ou instabilidade. As préteses de revisdo sdo concebidas para oferecer
maior estabilidade e durabilidade em comparagdo com as proteses primarias, sendo
especialmente indicadas para pacientes com maior exigéncia funcional ou desgaste 0sseo.
O objetivo deste estudo ¢ avaliar o desempenho estrutural da protese de revisdo sob
diferentes angulos de carga, simulando condi¢des que representem o uso quotidiano e
atividades de maior exigéncia biomecanica. Utilizando o método dos elementos finitos
no software Ansys, foi analisado o comportamento do conjunto prétese-osso, com o
componente femoral em Ti-6Al-4V, o componente de polietileno em UHMWPE e osso
cortical para simular a estrutura dssea. As simulag¢des avaliaram o deslocamento total, as
tensdes equivalentes de von Mises e as tensoes de corte na protese, considerando cargas
aplicadas em angulos de 0°, 10° e 20°. Os resultados indicaram que angulos e cargas mais
elevados provocaram um aumento nas tensdes e nos deslocamentos, destacando os pontos
de maior esfor¢o na protese durante o uso.

Conclui-se que a protese de revisdo estudada apresenta um desempenho estrutural
adequado e seguro nas condi¢des simuladas, sugerindo a sua aplicabilidade em
artroplastias de joelho de revisdo, com potencial para suportar cargas e movimentos

tipicos de um uso prolongado e repetitivo.

Palavras-Chave: Biomecanica do joelho; Artroplastia total do joelho; Protese de revisao;

Método dos elementos finitos.
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Abstract

Knee arthroplasty is an essential procedure to restore functionality in patients with
advanced joint wear. This study performs a numerical and biomechanical analysis of a
revision knee prosthesis designed specifically for cases where previous replacements
have failed or have complications such as excessive wear or instability. Revision
prostheses are designed to offer greater stability and durability compared to primary
prostheses and are especially indicated for patients with greater functional demands or
bone wear. The objective of this study is to evaluate the structural performance of the
revision prosthesis under different load angles, simulating conditions that represent
everyday use and activities with greater biomechanical demand. Using the finite element
method in the Ansys software, the behavior of the prosthesis-bone assembly was
analyzed, with the femoral component in Ti-6Al-4V, the polyethylene component in
UHMWPE and cortical bone to simulate the bone structure. The simulations evaluated
the total displacement, von Mises equivalent stresses and shear stresses in the prosthesis,
considering loads applied at angles of 0°, 10° and 20°. The results indicated that higher
angles and loads caused an increase in tensions and displacements, highlighting the points
of greatest stress on the prosthesis during use. It is concluded that the revision prosthesis
studied presents adequate and safe structural performance under simulated conditions,
suggesting its applicability in revision knee arthroplasties, with the potential to withstand

loads and movements typical of prolonged and repetitive use.

Keywords: Knee biomechanics; Total knee arthroplasty; Revision prosthesis; Finite

element method.
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Capitulo 1 - Introducéo

A biomecanica aplicada a ortopedia envolve uma série de varidveis criticas que
influenciam o desempenho funcional das proteses, especialmente em articulagdes de alta
complexidade como o joelho. Este estudo aborda o impacto dessas variaveis por meio de
uma analise detalhada, para contribuir com a eficécia clinica e o conforto do paciente
apos a implantacdo de uma protese de joelho. Os fatores que afetam o sucesso da prétese
ndo se restringem apenas a cirurgia e ao processo de recuperacao, mas incluem, também,
0s materiais utilizados e a geometria da prétese. Estes devem interagir harmonicamente
com a estrutura 6ssea, minimizando os riscos de deterioracdo 6ssea e promovendo uma
adaptacao eficiente a prétese. A prétese de joelho deve possibilitar movimentos naturais
que o corpo estd habituado a realizar, como rotacdo e deslizamento, além de suportar

cargas continuas e assimétricas.

A perda de mobilidade causada por patologias ou traumas pode comprometer,
significativamente, a qualidade de vida e a artroplastia total do joelho visa restaurar a
funcionalidade e o conforto. No entanto, o sucesso da artroplastia depende da escolha
precisa da protese, considerando material e geometria apropriados. Assim, o presente
trabalho utiliza o método dos elementos finitos para uma analise numérica do
comportamento biomecénico de um conjunto prétese-osso, simulando condi¢cbes de
carregamento reais. O estudo foca-se em trés materiais especificos: o Ti-6Al-4V, o
polietileno UHMWPE, e o0 osso cortical, realizando simulagdes numérica com o método
dos elementos finitos.

1.1.0Objetivos

O objetivo deste estudo é desenvolver um modelo numérico do conjunto joelho-prétese
com base em materiais especificos. Esta modelagdo permite avaliar o desempenho de
diferentes materiais e estruturas, considerando as condicdes reais de carga e a distribuigéo
de tensdo. A analise biomecénica utiliza o método dos elementos finitos, com uma
abordagem linear estatica e incremental, incluindo elementos de contato, que permitem

observar as variagdes e identificar o comportamento mais critico do conjunto.



1.2.Apresentacao dos Capitulos

O Capitulo 1, intitulado Introducdo, apresenta 0s objetivos e a motivacdo que
fundamentam o estudo, destacando a relevancia do tema dentro da engenharia biomédica

e 0 contexto que justifica a realizagdo desta pesquisa.

No Capitulo 2, denominado Fundamentacdo Teodrica, é realizada uma revisdo dos
principais conceitos necessarios para a compreensdo do estudo. Este capitulo aborda
temas como a anatomia do joelho humano, a artroplastia total do joelho, o
desenvolvimento e tipos de proteses, os biomateriais mais utilizados e 0s aspectos
essenciais do método dos elementos finitos, utilizado para simulacdo e analise numérica

de estruturas.

O Capitulo 3, Metodologia, detalha os procedimentos adotados para a criacdo do modelo
da prétese do joelho. Sdo descritos 0s passos para a construcdo do modelo tridimensional,
a selecdo dos materiais, a aplicacdo de forcas, o estudo da malha de discretizacéo e as
configuracdes das simulagdes realizadas.

No Capitulo 4, sdo apresentados os Resultados Numéricos das simulacdes realizadas para
diferentes valores de forca e angulo. Esses resultados mostram como a prétese responde
a diversas condigOes de carga, permitindo uma avaliagdo preliminar de sua resisténcia e

comportamento mecanico.

O Capitulo 5 é dedicado a Discussdo dos Resultados, onde os dados obtidos séo
analisados e interpretados a luz da fundamentacdo teérica e dos objetivos do estudo. Sdo

examinadas questdes como a resisténcia estrutural da prétese.

Por fim, o Capitulo 6, Conclusdo, encerra o relatério com uma sintese das principais
descobertas e aprendizagens resultantes do estudo. Sao discutidas as contribui¢bes da
pesquisa para 0 campo da engenharia mecanica dedicado a biomecéanica e apresentadas
sugestdes para trabalhos futuros que possam complementar ou aprofundar os resultados
obtidos.



Capitulo 2 — Fundamentacéo tedrica

Neste capitulo, sdo apresentadas informacdes relevantes, bem como, alguns conceitos
basicos que podem ser essenciais para a compreensao da estrutura da articulacéo do joelho
humano. Assim, aborda-se a anatomia da articulagdo com base nas suas funcdes e nas
propriedades dos seus constituintes, comportamento e fisiologia envolvidos,
nomeadamente, a composicédo celular e a interacdo com 0 meio a que esta exposta. Este
conjunto de informacgfes constitui 0o ponto de partida para uma modelacdo correta,
proporcionando uma melhor compreensdo do funcionamento do aparelho locomotor e,
consequentemente, um estudo mais aprofundado das tensbes e deslocamentos que

ocorrem no modelo geométrico.

2.2. Morfologia do corpo humano

Para iniciar o estudo da anatomia, é fundamental compreender a posi¢do anatémica, pois
¢ a partir dela que se conseguem descrever as estruturas anatémicas de forma coerente. A
posicao anatdmica é uma posicao de referéncia que confere sentido aos termos direcionais
utilizados na descricéo das partes e regides do corpo. As discussdes sobre o corpo, a forma
COmO se movimenta, a sua postura ou a relacéo entre diferentes &reas partem do principio
de que o corpo estd numa posicdo especifica. Esta posi¢cdo padrdo é essencial, pois,
independentemente do lugar do mundo em que estivermos a estudar anatomia, a posicao
anatomica sera sempre a mesma.

Nesta posi¢do, 0 corpo encontra-se numa postura ereta, em pé, com todos os membros
estendidos. Os membros superiores estdo junto ao tronco, com as palmas das maos
voltadas para a frente (dedos estendidos e unidos), os calcanhares juntos, a cabeca voltada
para o horizonte e, por fim, os pés direcionados para a frente (Marieb, Wilhelm, & Jon,
2014).



Plano mediano

Plano
frontal

Plano
transversal

Figura 1-Posicao anatdmica (Sobotta, 2000)

Na posicdo anatdmica, o corpo humano € dividido em trés planos, como ilustrado na
Figura 1. O plano frontal ou coronal atravessa o eixo maior (da cabeca aos pés),
perpendicularmente ao plano medial, separando a frente do corpo humano da sua parte
de tras. Qualquer elemento localizado a frente do plano frontal é denominado anterior;
algo posicionado atras deste plano é chamado posterior (Saude, 2013).

O plano medial, sagital medial ou sagital atravessa o eixo mais longo que cruza o corpo,
isto é, da cabeca aos pés. Este plano separa o corpo em partes direita e esquerda, sendo
que o gue estiver proximo deste plano € considerado medial e o que estiver afastado é
considerado lateral. O plano horizontal, axial ou transverso passa através do eixo menor
do corpo, do dorso até ao ventre, dividindo o corpo nas metades superior e inferior. O
joelho, a articulagdo em destaque nesta dissertacao, faz parte da metade inferior do corpo
humano em relacdo ao plano axial. A interseccao destes trés planos define os trés eixos

de coordenadas, denominados eixo horizontal, eixo vertical e eixo sagital (Saude, 2013).

2.2. Osso

O tecido 6sseo é um tipo especializado de tecido conjuntivo forte e rigido, constituido por
diversos tipos celulares e uma matriz extracelular mineralizada, denominada matriz 6ssea.
A mineralizacdo da matriz confere dureza ao tecido, enquanto a matriz de colagénio Ihe
concede alguma flexibilidade. Gragas a essa flexibilidade, as estruturas 0sseas séo
altamente dinamicas, crescendo, remodelando-se e mantendo a sua atividade durante toda

a vida do organismo (Costa, 2008).



A sua forca fornece suporte e protecdo ao corpo, enquanto a sua rigidez permite formar
pecas moldadas com precisdo, superficies articulares que ndo se deformam sob carga,
assegurando que as contra¢cbes musculares resultem em movimentos répidos dos
membros, em vez de flexdo dos 0ssos. O 0sso desempenha func¢des importantes no corpo,
tais como locomocéo, suporte e protecao dos tecidos moles, armazenamento de célcio e

fosfato e abrigo da medula 6ssea (Marieb, Wilhelm, & Jon, 2014).

Tecido Osseo: Matriz Ossea e Células

O tecido dsseo é um tipo de tecido conjuntivo composto por uma matriz extracelular
mineralizada, rica em colagénio, e por células especializadas: osteoblastos, ostedcitos e
osteoclastos. Este tecido é complementado por estruturas associadas, como o periésteo,
que reveste externamente 0 0sso e fornece suporte e nutricao, e o endosteo, uma camada
interna que contribui para o crescimento e reparacdo 0ssea. No interior dos 0ss0S
encontra-se a medula 6ssea, responsavel pela producdo de células sanguineas e pelo
armazenamento de gordura. Juntos, esses elementos garantem uma estrutura robusta que
ndo s6 proporciona suporte ao corpo, mas também participa no metabolismo mineral, na

regulacao hormonal e na hematopoiese (Strandring, 2016).
Matriz Ossea ou Matriz Extracelular

A matriz Gssea é composta por uma parte organica e uma inorganica, que juntas conferem
ao 0sso as suas propriedades estruturais. A componente organica é constituida
principalmente por fibras de colagénio tipo I, proteoglicanos e glicoproteinas,
proporcionando uma estrutura de suporte para a adesdao dos minerais. A parte inorganica
contém sobretudo ides de calcio e fosfato, além de outros elementos como potéassio,
magnésio e bicarbonato, que contribuem para a formacao de cristais de hidroxiapatite.
Estes cristais, formados pela combinacéo de fosfato e carbonato de calcio, integram ainda
sais como hidroxido de magnésio, fluor e sulfato. A hidroxiapatite cristaliza-se nas fibras
de colagénio, conferindo ao 0sso a sua rigidez e resisténcia, enquanto o colagénio permite
flexibilidade, tornando o osso mais resiliente e menos suscetivel a fraturas (Strandring,
2016).

Células do Tecido Osseo



As ceélulas do tecido dsseo representam menos de 2% da massa Gssea total, mas séo
essenciais para a funcdo dos 0ssos. Entre elas estdo os osteoblastos, ostedcitos, e
osteoclastos (Strandring, 2016).

Osteoblastos

Os osteoblastos sdo células metabolicamente ativas, responsaveis pela sintese da matriz
Ossea e pela formacao de novo tecido dsseo. Estes tém formato cubico ou cilindrico e
localizam-se no peridsteo e enddsteo, desempenhando um papel importante na
regeneracdo Ossea apds fraturas. As células maduras possuem um grande nimero de
mitocondrias e um complexo golgiense bem desenvolvido. A medida que a matriz
calcifica em torno do osteoblasto, este fica aprisionado e transforma-se hum ostedcito
(Strandring, 2016).

Ostedcitos

Os ostedcitos, localizados em lacunas da matriz 6ssea, sao responsaveis pela manutengdo
da integridade da matriz. Embora possuam um complexo golgiense e reticulo
endoplasmatico menos desenvolvido, comunicam-se com outros ostedcitos atraves de
canaliculos e jungbes comunicantes, trocando moléculas e ides. Quando estas células

morrem, sdo reabsorvidas pela matriz 6ssea (Strandring, 2016).
Osteoclastos

Os osteoclastos sdo grandes células multinucleadas, moveis, que resultam da fusdo de
varias células mononucleares derivadas da medula 6ssea. Sdo responsaveis pela
reabsorcédo e remodelacdo 6ssea, libertando acidos e enzimas que dissolvem a matriz e 0s
cristais de célcio. Estes processos sao regulados por hormonas, como a calcitonina e o
paratormdnio. Nos osteoclastos jovens, o citoplasma apresenta uma ligeira basofilia, que
se torna acidofila com o amadurecimento. A acdo enzimética dos osteoclastos forma

depressBes na matriz 6ssea, chamadas lacunas de Howship (Strandring, 2016).

Classificacao do tecido 6sseo

O tecido 6sseo pode ser classificado de acordo com caracteristicas macroscépicas e

microscopicas.



Classificacdo anatémica e macroscopica:

O tecido dsseo pode ser classificado de forma macroscopica e microscopica. Na
classificacdo macroscopica, observa-se 0 0sso compacto, que é denso e resistente, € 0
0SSO esponjoso, com uma estrutura em favo de mel composta por trabéculas. Ambos os
tipos possuem 0s mesmos materiais e células, mas diferem na sua organizacéo estrutural.
O osso compacto (cortical) estd localizado nas regides externas e oferece resisténcia a
forcas de compressdo, enquanto 0 0SSO esponjoso, presente nas regides internas, € mais

leve e flexivel, adaptando-se as necessidades funcionais do esqueleto (Strandring, 2016).
Osso Cortical

O osso cortical é uma estrutura 6ssea densa e sem cavidades visiveis, localizada nas
camadas mais externas dos 0ssos longos, irregulares e chatos. Esta camada externa, ou
cortex, proporciona resisténcia mecanica e suporte estrutural, sendo fundamental para
suportar forcas de compressdo. O 0sso cortical protege a medula 6ssea e outros tecidos
internos, sendo essencial na determinacdo da resisténcia global do osso (Strandring,
2016).

Osso Esponjoso

O 0ss0 esponjoso é caracterizado por uma estrutura porosa, com numerosas cavidades
comunicantes, localizado nas extremidades dos 0ssos longos e nas areas centrais de 0ss0s
irregulares e chatos. Estas cavidades sdo preenchidas por medula 6ssea vermelha, onde
ocorre a producao de células sanguineas. Composto por trabéculas, pequenas placas que
conferem resisténcia e flexibilidade, 0 0sso esponjoso ajuda a minimizar o peso do 0sso
e adapta-se a necessidades de remodelacdo. Além disso, atua como um reservatorio de

calcio e fosfato, cuja libertacdo € regulada por hormonas e citocinas (Strandring, 2016).

Na Figura 2 observa-se a estrutura interna de um 0sso, onde sdo visiveis as regides de

0SS0 compacto e 0SS0 esponjoso.



compacto

Figura 2- Osso cortical e Osso esponjoso (Junior, 2020)

Classificagdo Microscopica ou Histolégica do Tecido Osseo

O tecido 6sseo pode ser classificado microscopicamente como primario (imaturo) e
secundario (maduro), ambos contendo as mesmas células e componentes da matriz 0ssea,

mas com diferentes graus de organizacao.

Tecido Osseo Primario: Surge inicialmente no desenvolvimento embrionério e na
reparacdo de fraturas, sendo temporario e com organizacdo menos densa. As fibras de
colagénio estdo dispostas de forma irregular, e h4 uma maior quantidade de ostedcitos e
menor mineralizacdo em comparacdo com o tecido secundario. Com o tempo, o tecido
primario € substituido pelo tecido secundario, mais estruturado e resistente (Strandring,
2016).

Tecido Osseo Secundario: Forma-se apds a remodelacdo do tecido primario,
caracterizando-se pela disposi¢cdo organizada das fibras de colagénio em lamelas, que
podem estar paralelas ou organizadas em camadas concéntricas em torno dos canais de
Havers, que contém vasos sanguineos e nervos. O tecido secundario inclui tanto o 0sso
cortical como 0 0sso esponjoso, oferecendo maior resisténcia e durabilidade a estrutura
Ossea (Strandring, 2016).



Durante o processo de remodelacdo, 0s osteoblastos depositam nova matriz enquanto o0s
osteoclastos reabsorvem areas danificadas, resultando numa estrutura 6ssea mais robusta

e adaptada as funces mecanicas do esqueleto (Strandring, 2016).

Tipos de Ossos
Os 0ssos séo classificados de acordo com a forma e o tamanho em quatro tipos principais:

1. Ossos Longos: Com comprimento superior a largura, como o fémur e o Umero,
possuem uma estrutura tubular com cavidade medular para medula 6ssea.

2. 0Ossos Curtos: Com dimensdes aproximadamente iguais, como 0s 0ssos do carpo
e tarso, oferecem estabilidade com mobilidade limitada.

3. 0Ossos Planos: Finos e compostos por duas camadas de 0SS0 compacto com 0SS0
esponjoso entre elas, como o cranio e as costelas, protegem érgdos vitais e
permitem inser¢do muscular.

4. Ossos Irregulares: De forma variada, como as vértebras e 0s 0ssos faciais, sdo
adaptados para funcdes especificas de suporte e protecdo no corpo (Marieb,
Wilhelm, & Jon, 2014).

2.3. Articulacgdes do Corpo

As articulagdes sdo estruturas que conectam dois ou mais 0ssos do esqueleto,
desempenhando um papel essencial no crescimento 6sseo e na movimentacao do corpo
humano. Além de permitirem uma ampla gama de movimentos, as articulacfes ajudam a
moldar a estrutura do esqueleto e proporcionam estabilidade ao sistema esquelético,
sendo sustentadas por uma variedade de tecidos moles, como ligamentos, tenddes,

cartilagem e nervos (Costa, 2008).

A classificagcdo das articulagOes baseia-se, em geral, na amplitude de movimento
permitida ou no tipo de tecido que as conecta, sendo possivel dividi-las em trés categorias

principais:



1. Articulagbes Sinoviais: Sdo as articulagdes mais moveis do corpo e permitem
movimentos amplos e livres. Contém uma capsula sinovial cheia de liquido, que
lubrifica a articulagéo e reduz o atrito entre 0s 0ssos, permitindo uma vasta gama
de movimentos.

2. Sinartroses: Caracterizam-se por uma mobilidade restrita ou mesmo auséncia de
movimento. Este tipo inclui:

o ArticulacGes Fibrosas: Conectadas por tecido fibroso, estas articulagfes
sdo bastante rigidas, como as suturas do cranio.

o Articulacbes Cartilaginosas: Unidas por cartilagem, permitem um
pequeno grau de movimento, como nas vértebras da coluna.

3. Anfiartroses: Estas articulacbes oferecem mobilidade limitada, sendo
intermedidrias entre as sinoviais e as sinartroses. Um exemplo é a articulacao entre

0s 0sso0s do quadril (Strandring, 2016).

Cada tipo de articulagdo tem caracteristicas Unicas que determinam a sua funcdo e a
amplitude dos movimentos possiveis. Compreender estas estruturas é fundamental para
entender como o corpo realiza desde movimentos simples até os mais complexos,

enquanto mantém a estabilidade e integridade do esqueleto.

2.3.1. Articulac@es Sinoviais

As articulagdes sinoviais sdo estruturas essenciais no sistema musculoesquelético,
permitindo uma ampla gama de movimentos e conferindo flexibilidade ao corpo humano.
Ao contrario de outros tipos de articulagbes, as sinoviais sdo altamente moveis e
caracterizam-se por uma estrutura complexa. Nas articulagcbes sinoviais, uma
extremidade Ossea encaixa-se na cavidade de outro 0sso, com as superficies de contato
revestidas por uma camada de cartilagem hialina. Esta cartilagem lisa e resistente atua
como um amortecedor natural, reduzindo o atrito e protegendo as superficies 6sseas

durante o movimento (Strandring, 2016).

Um componente essencial destas articulagdes € o liquido sinovial, uma substancia viscosa
que preenche o espaco entre 0s 0ssos. Produzido pela membrana sinovial que reveste o
interior da articulacdo, este liquido funciona como um lubrificante que facilita o

deslizamento entre as superficies articulares com o minimo de friccdo. Além de reduzir o
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atrito, o liquido sinovial também transporta nutrientes para a cartilagem articular,

essencial para manter a sua integridade e funcgéo (Strandring, 2016).

A estabilidade das articulac6es sinoviais é garantida pela capsula fibrosa que as envolve,
muitas vezes reforcada por ligamentos que podem estar localizados tanto no interior
quanto no exterior da articulacdo. Esta capsula, juntamente com os ligamentos,
proporciona suporte estrutural e limita movimentos excessivos, prevenindo lesées. A
combinacédo da cartilagem protetora, do liquido sinovial lubrificante e das estruturas de
suporte permite que as articulagcdes sinoviais suportem grandes cargas e absorvam
impactos, tornando-se fundamentais para os movimentos mais complexos do corpo
(Strandring, 2016).

Existem seis tipos principais de articula¢fes sinoviais, cada um adaptado para uma funcao
especifica:

1. Dobradica: Permite movimento numa direcdo (ex.: joelho, cotovelo).

2. Esférica: Permite movimento em multiplas dire¢des (ex.: ombro, quadril).

3. Elipsoidal: Movimentos limitados em vérias dire¢fes, mas sem rotacdo completa
(ex.: pulso).

4. Pivotante: Permite rotacdo em torno de um eixo fixo (ex.: pescoco).

5. Plana: Movimentos de deslizamento (ex.: 0ssos do carpo).

6. Sela: Movimentos perpendiculares, permitindo grande mobilidade (ex.: polegar)
(Marieb, Wilhelm, & Jon, 2014).

Essas articulagdes suportam cargas, absorvem impactos e facilitam uma vasta gama de
movimentos, essenciais para as atividades diérias e a funcionalidade do esqueleto

humano.

2.4. Articulacéo do Joelho

A articulagdo do joelho é uma estrutura complexa e essencial para a mobilidade e suporte
do peso corporal. Trata-se de uma articulagdo sinovial do tipo dobradica, formada pela
juncéo de trés ossos principais: o femur (0sso da coxa), a tibia (0sso da perna) e a patela
(osso triangular na frente do joelho). A Figura 3 ilustra a anatomia da articulagcdo do
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joelho, destacando suas principais estruturas. A estrutura do joelho divide-se em duas

articulagdes principais:

1. Articulacdo Patelo femoral: Formada pelo encontro da patela com o femur,
contribui para a mecéanica do movimento, especialmente na extensdo da perna.
2. Atrticulacdo Tibiofemoral: A principal articulacdo do joelho, conecta a tibia ao

fémur e permite os movimentos de flexéo e extensdo, suportando o peso do corpo.

O joelho suporta uma grande carga biomecénica e permite principalmente movimentos
de flexdo e extensdo, com alguma capacidade limitada de rotacdo. A estabilidade desta
articulacdo é garantida por ligamentos, cartilagem, musculos e nervos, que trabalham em

conjunto para facilitar movimentos e absorver impactos.

O funcionamento adequado do joelho é essencial para a qualidade de vida, uma vez que
qualquer lesdo ou desconforto pode limitar a mobilidade. A complexidade da articulacédo

do joelho, combinando forca e flexibilidade, torna-o fundamental para suportar o corpo

em atividades que vdo desde caminhar a saltar (Marieb, Wilhelm, & Jon, 2014).

Figura 3-Articulacéo do joelho (Sobotta, 2000)
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Fémur

O fémur € o 0sso mais longo, pesado e resistente do corpo humano, desempenhando um
papel fundamental na locomocéo e suporte do peso. Na sua extremidade proximal, a
cabeca esférica do fémur articula-se com o acetabulo da pelve, formando a articulagéo
coxofemoral, que permite movimentos como flexdo, extenséo, abducéo, aducéo e rotacéo.
Ao longo do corpo do fémur, uma curvatura medial alinha o joelho ao plano de gravidade,

otimizando a eficiéncia durante a marcha e a postura ereta.

Na parte posterior do fémur, a linha aspera serve como ponto de insercdo para oS
musculos da coxa. Na extremidade distal, os condilos medial e lateral, revestidos de
cartilagem, articulam-se com a tibia e formam a articulacéo do joelho. Entre os condilos,
encontram-se a fossa intercondilar e a superficie patelar, onde a rétula desliza durante os

movimentos de flexdo e extensao.

O fémur possui trocanteres que servem como pontos de fixagdo muscular e o colo, uma
area estreita entre a cabega e 0 corpo, vulneravel a fraturas, especialmente em idosos. O
0sso contém um forame nutricio para a passagem de vasos sanguineos, essencial para a

nutricdo do tecido 6sseo.

A anatomia do fémur é otimizada para suportar grandes cargas e distribuir forcas de forma
eficiente, sendo essencial para atividades como caminhar, correr e saltar. Este osso reflete
adaptacdes evolutivas que sustentam a locomocdo bipede e a estabilidade do corpo

humano, a figuras 4 ilustra a sua anatomia (Strandring, 2016).

13



Linha intercondias ' Fossa interconddar

Figura 4- Fémur vista anterior a esquerda e vista posterior a direita (Sobotta, 2000)
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Tibia
A tibia é o maior e mais robusto 0sso da perna, responsavel por suportar o peso do corpo.
Na extremidade superior, articula-se com o fémur para formar a articulacéo do joelho, e

na extremidade inferior, liga-se ao talus, formando a articulagdo do tornozelo. Também

se articula com a fibula nas duas extremidades, como pode se ver nas Figuras 5 e 6.

Na parte superior, a tibia apresenta os condilos lateral e medial, que se articulam com os
condilos correspondentes do femur. Entre estes, encontra-se a iminéncia intercondilar,
essencial para a fixacéo dos ligamentos cruzados do joelho. A face anterior da tibia possui
uma protuberancia chamada tuberosidade da tibia, onde 0 musculo quadriceps femoral se
insere. Na extremidade inferior, 0 maléolo medial forma a parte interna do tornozelo,
enquanto a incisura fibula permite a articulacdo com a fibula. A tibia desempenha um
papel vital na biomecénica da marcha e na absorcdo de impactos. Além disso, é um local
frequentemente utilizado em procedimentos médicos, como a coleta de medula 6ssea,

devido & sua acessibilidade e robustez (Strandring, 2016).
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Figura 5- Tibia vista anterior

(Sobotta, 2000) Figura 6- Tibia e Fibula vista

posterior (Sobotta, 2000)
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Menisco

Entre o fémur e a tibia, na articulacdo do joelho, encontram-se duas estruturas essenciais:
0 menisco medial e 0 menisco lateral. Estes meniscos sé&o discos articulares em forma de
“C” compostos por fibrocartilagem, com uma estrutura peculiar: mais fina na parte interna
e mais espessa na borda externa. Estdo conectados aos condilos da tibia, mas ndo possuem
ligacdo direta com o fémur, permitindo-lhes certa mobilidade durante os movimentos do
joelho. No entanto, o0 menisco medial apresenta menor mobilidade devido a sua fixagdo
a capsula articular e ao ligamento colateral tibial na sua margem externa (Marieb,
Wilhelm, & Jon, 2014)

Os meniscos desempenham um papel fundamental na articulacdo do joelho, funcionando
como amortecedores entre 0s 0ssos e ajudando a compensar a diferenca de formato entre
os condilos femorais (arredondados) e os condilos tibiais (mais planos). Os meniscos
ajudam a distribuir a carga compressiva e a estabilizar o joelho, orientando 0 movimento
dos ossos durante a flexao, extensdo e rotacdo, além de reduzir o atrito entre o fémur e a
tibia. No que respeita a absorcdo de carga, 0 menisco medial suporta aproximadamente
60% do peso corporal, enquanto o menisco lateral suporta cerca de 40%. E importante
notar que algumas zonas dos meniscos tém pouca ou nenhuma irrigacdo sanguinea
arterial, o que dificulta e prolonga o processo de cicatrizacdo em caso de lesdo nessas

areas (Strandring, 2016). A Figura 7 representa a anatomia do menisco.
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Figura 7-Meniscos apds divisdo transversal da capsula articular, vista superior (Sobotta, 2000)
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Ligamentos

Os ligamentos séo estruturas formadas por tecido conjuntivo fibroso rico em colagénio,
permitem movimentos controlados em determinadas diregdes e limitam movimentos
excessivos para proteger as articulagdes, sdo pouco elasticos, o que os torna vulneraveis
a ruturas quando sujeitos a estiramentos excessivos (Junior, 2020)

Os ligamentos do joelho dividem-se em extra-capsulares, que fortalecem a capsula
articular, e intra-articulares. Os ligamentos extra-capsulares incluem o ligamento patelar,
que € uma extensdo do tenddo do quadriceps, ligando a patela a tuberosidade da tibia e
formando a ligacdo anterior do joelho. Além disso, o ligamento colateral fibula conecta o
condilo lateral do fémur a cabeca da fibula, enquanto o ligamento colateral tibial conecta
o céndilo medial do fémur a tibia. Estes ligamentos colaterais tornam-se tensos quando o
joelho esta estendido, proporcionando estabilidade, mas ficam mais frouxos na flexao,
permitindo rotacdo controlada e evitando deslocamentos laterais. Os ligamentos popliteos
obliquo e popliteo arqueado também sdo extra-capsulares e reforcam a parte posterior e
poster lateral da capsula, ajudando na estabilidade da articulacdo do joelho (Marieb,
Wilhelm, & Jon, 2014).

Entre os ligamentos intra-articulares encontram-se os ligamentos cruzados e 0s meniscos.
Os ligamentos cruzados, localizados no centro da articulagcdo do joelho, cruzam-se em
forma de “X” e limitam movimentos indesejados. O ligamento cruzado anterior (LCA)
impede que o fémur deslize para tras em relacdo a tibia, enquanto o ligamento cruzado
posterior (LCP) impede o deslocamento da tibia para trds em relacdo ao fémur. O LCA
origina-se na regido intercondilar anterior da tibia e fixa-se no condilo lateral do fémur,
ajudando a prevenir o deslocamento posterior do fémur e a hiperextensdo do joelho. O
LCP, mais resistente dos dois, parte da regido intercondilar posterior da tibia e fixa-se no
condilo medial do fémur, impedindo o deslocamento anterior do fémur e a hiperflexao do
joelho. Quando o joelho esta fletido e a perna suporta peso, o LCP torna-se o principal
estabilizador (Strandring, 2016).

Durante a extensdo e flexdo do joelho, os ligamentos cruzados, colaterais e patelar
garantem o alinhamento e a estabilidade 6ssea. Em posicdo ereta, a tenséo nos ligamentos
trava o joelho, estabilizando a articulacéo até que o musculo popliteo permita novamente
0 movimento. A estabilidade adicional proporcionada pelos ligamentos e tenddes ao redor

do joelho € crucial para evitar lesdes e assegurar movimentos seguros e controlados.
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As Figuras 8 e 9 oferecem uma representacdo anatdmica detalhada da articulagdo do
joelho, evidenciando os principais componentes estruturais, bem como os ligamentos e o

menisco medial.
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Figura 8-articulagéo do joelho, apés remocéo da capsula articular e dos ligamentos laterais; vista anterior
(Sobotta, 2000)

Figura 9-Articulacdo do joelho, apds abertura dos ligamentos cruzados e dos meniscos, vista posterior (Sobotta,
2000)

18



2.5. Biomecanica da articulacao do joelho

A biomecénica do joelho é essencial para entender o funcionamento desta articulagédo
complexa, considerando tanto a cinemaética (movimento) quanto a cinética (forcas). A
articulacdo do joelho permite movimentos em trés planos, sendo a flexao e extenséo no
plano sagital os mais relevantes. Composta pelas articulacbes tibiofemoral e patelo
femoral, o joelho controla o centro de massa e a postura nas atividades diarias,
necessitando de mobilidade em vérias dimensdes e da capacidade de suportar grandes
cargas. A estabilidade e a mobilidade séo asseguradas pela interagdo entre as superficies
articulares, ligamentos, meniscos e muasculos. No entanto, como atua como pivo entre
0ss0s longos e suporta elevadas tens@es, 0 joelho € suscetivel a lesdes caso algum dos
elementos estabilizadores seja comprometido. A analise biomecanica do joelho combina
conhecimentos de anatomia, fisiologia e engenharia para uma visdo abrangente e

funcional da articulacdo (Strandring, 2016).

Movimento da articulagdo

A cinemética do joelho é um aspeto fundamental da biomecénica desta articulagdo
complexa, envolvendo movimentos tridimensionais que podem ser descritos em termos
de seis graus de liberdade: trés translacfes (antero-posterior, médio-lateral e proximal-
distal) e trés rotacOes (flexdo-extensdo, aducdo-abducdo e rotacdo interna-externa). O
movimento principal do joelho ocorre no plano sagital, com a flex&o-extensdo sendo o
movimento de maior amplitude, variando de aproximadamente 0° (extensdo completa) a
140° (flexdo maxima). Este movimento é crucial para a maioria das atividades diarias,
com estudos indicando que uma amplitude de pelo menos 117° é necessaria para fungoes
cotidianas normais (Strandring, 2016). Nos planos frontal e transversal, os movimentos
sdo mais limitados, mas igualmente importantes para a funcéo global do joelho:

1. Rotacdo interna-externa: Ocorre principalmente no plano transversal e €
influenciada pelo grau de flex&o do joelho. A amplitude méxima de rotacdo é
alcancada a cerca de 90° de flexdo, com aproximadamente 30° de rotacdo interna
e 45° de rotacéo externa.

2. Aducdo-abducdo (varo-valgo): Acontece no plano frontal e também é afetada pelo
grau de flexdo. A amplitude deste movimento é pequena, geralmente néo
ultrapassando alguns graus, e € mais pronunciada quando o joelho esta flexionado

a cerca de 30°.
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Um fendbmeno importante na cinematica do joelho € o "rollback™ femoral, onde ocorre
uma combinacdo de translacdo e rotacdo do fémur em relacéo a tibia durante a flexdo.
Este movimento altera o ponto de contato entre as superficies articulares, movendo-o da
regido anterior para a posterior do platd tibial. E importante notar que os condilos medial
e lateral do fémur apresentam comportamentos diferentes durante o movimento. O
condilo medial tende a permanecer mais estavel, enquanto o lateral se move mais
significativamente na direcdo antero-posterior para acomodar a rotagdo. A compreensao
detalhada da cinematica do joelho é crucial para o diagnéstico de patologias, o
desenvolvimento de tratamentos eficazes e o design de proteses articulares. Métodos
como a analise do centro instantdneo de movimento e técnicas avancadas de imagem tém
sido fundamentais para aprofundar nosso entendimento desses movimentos complexos
(Masouros, Bull, & Amis, 2010). Para compreender os movimentos dessa articulacéo, a

Figura 10 ilustra os seis graus de liberdade.

Anterior/posiernior translafion Mediallateral shift Compression/distraction

Abduction‘adducton Flexion/extension Mediallateral rofation

Figura 10-O movimento da articulagéo do joelho em trés dimensdes, descrito usando seis variaveis independentes
(6 graus de liberdade) (Strandring, 2016).
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Forcas e momentos

Durante 0 movimento, o joelho esta sujeito a forcas compressivas, de corte e de tracdo,
que variam de acordo com a atividade realizada. Em atividades como caminhar, correr ou
saltar, as forgas de reacdo do solo geram cargas significativas sobre o joelho, podendo
alcancar varias vezes o peso corporal. 1sso coloca grande demanda mecanica sobre a
articulacdo, exigindo que todos os seus componentes funcionem de maneira coordenada
para prevenir lesdes (Strandring, 2016).

A articulacdo do joelho é uma estrutura biomecéanica complexa, sujeita a varias forcas e
momentos durante atividades diarias e atléticas. A analise destas forcas € essencial para
entender a sua funcéo e desenvolver intervencdes terapéuticas eficazes. Durante a marcha,
as forgas no platd tibial podem variar de 3 a 3,5 vezes o peso corporal, com maior
concentragdo no compartimento medial na fase de apoio. O momento de flex&o-extenséo
é substancialmente superior aos momentos nos planos frontal e transversal, evidenciando

a importancia deste movimento na biomecéanica do joelho (Seyedhamidreza, 2024)

As forcas na articulagdo patelo femoral variam conforme a atividade, sendo até 0,5 vezes
0 peso corporal na posicdo ortostatica e até 5,6 vezes em agachamentos profundos.
Atividades como agachamentos e saltos aumentam consideravelmente as cargas no
joelho, e fatores como peso corporal e flexibilidade muscular influenciam estas forgas.
Os meniscos sdo fundamentais na distribuicdo de cargas, suportando mais de 70% da
carga que passa pelo joelho, e a sua auséncia pode predispor a lesdes degenerativas
(Seyedhamidreza, 2024).

Compreender estas forcas e momentos é essencial para otimizar tratamentos, desenvolver
préteses e criar programas de prevencdo de lesbes. Exercicios especificos podem
melhorar a estabilidade do joelho e reduzir o risco de lesdes. Em resumo, o equilibrio
entre mobilidade e estabilidade do joelho depende das for¢as e momentos a que esta
sujeito, e 0 estudo continuo destes aspetos pode trazer importantes avangos no tratamento

de patologias relacionadas ao joelho.
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2.6. Artroplastia do joelho

A artroplastia do joelho é uma cirurgia que visa substituir a articulacdo do joelho por
componentes protéticos para aliviar a dor e restaurar a mobilidade em pacientes com
articulacGes danificadas, geralmente devido a doencas degenerativas como a osteoartrite
avancada ou artrite reumatoide. Quando os tratamentos conservadores, como medicacéo,
fisioterapia e infiltracbes, ndo sdo eficazes, a artroplastia surge como uma opcdo para
melhorar a qualidade de vida, permitindo movimentos e atividades que anteriormente

eram limitadas pela dor e pela rigidez (Physiopedia, s.d.)

Este procedimento envolve a substituicdo das superficies articulares do fémur, da tibia e,
em alguns casos, da patela, por componentes feitos de metal e polietileno de alta
densidade. Existem dois tipos principais de artroplastia do joelho: a artroplastia total, que
substitui todas as superficies articulares, e a artroplastia unicompartimental, que substitui
apenas um dos compartimentos do joelho (geralmente o compartimento medial ou
lateral). A escolha entre os dois tipos depende do grau de dano e das necessidades do
paciente, sendo que a unicompartimental € menos invasiva e preserva mais tecido 6sseo
(Clevelandclinic, 2023).

A artroplastia do joelho comecou a tornar-se comum na década de 1970, e desde ent&o,
avancos consideraveis foram feitos nos materiais, no design das préteses e nas técnicas
cirdrgicas. A introducdo de novos materiais mais duraveis, como ligas metalicas de alta
qualidade e polimeros de baixa friccdo, aumentou a longevidade das proteses. Em termos
de biomecanica, estas proteses sdo projetadas para suportar cargas e tensdes intensas e
repetidas, como as que ocorrem durante a marcha, corrida e outras atividades. A operacao
também evoluiu para incluir técnicas minimamente invasivas que permitem uma

recuperacdo mais rapida e menos dor pés-operatoria (Hsu & Siwiec., 2023)

Contudo, como em qualquer intervencao cirurgica, a artroplastia do joelho envolve alguns
riscos. Complicagdes como infegdo, desgaste do polietileno, afrouxamento dos
componentes, e problemas de alinhamento podem ocorrer e, em casos graves, podem
requerer uma revisdo cirurgica. Além disso, a durabilidade da protese depende de fatores
como o peso, nivel de atividade e saude geral do paciente. Geralmente, uma protese de
joelho moderna pode durar entre 15 e 20 anos, dependendo dos cuidados e do nivel de
atividade do paciente (Hsu & Siwiec., 2023).
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A reabilitacdo pds-operatoria desempenha um papel fundamental no sucesso da
artroplastia. Um programa de fisioterapia adequado pode ajudar o paciente a recuperar a
forca e a amplitude de movimento no joelho, além de reduzir a dor e melhorar a
estabilidade. Este processo € crucial para garantir que o paciente alcance os melhores
resultados e consiga voltar as atividades diarias com o minimo de limitacbes
(Clevelandclinic, 2023)

2.7. Protese de Joelho

A protese de joelho é um dispositivo médico implantavel utilizado para substituir parcial
ou totalmente a articulacdo do joelho em casos de doencas degenerativas, como a
osteoartrose, ou em situacdes de trauma grave que resultam numa perda funcional
significativa. A cirurgia de substituicdo do joelho, conhecida como artroplastia, tem como
objetivo restaurar a mobilidade, aliviar a dor e melhorar a qualidade de vida dos pacientes
(DDr. Christian Albrecht, s.d.). A protese de joelho consiste em trés componentes

principais:

Componente femoral

O componente femoral € uma peca metélica que substitui a extremidade inferior do fémur.
Geralmente é feita de materiais como titanio, cobalto-cromo ou ago inoxidavel. O
componente femoral é uma peca crucial da protese total do joelho, projetado para
substituir a superficie articular distal do fémur. Este componente é tipicamente fabricado
em ligas metélicas resistentes, como cobalto-cromo ou titanio, escolhidas por sua
durabilidade e biocompatibilidade

Sua forma anatébmica € cuidadosamente desenhada para replicar os condilos femorais
naturais, proporcionando uma superficie de articulacdo suave para 0 componente tibial e,
quando presente, o componente patelar. O dimensionamento preciso do componente
femoral € essencial para o sucesso da artroplastia. Ele deve cobrir adequadamente a
superficie articular preparada do fémur, sem ultrapassar seus limites naturais. Este
dimensionamento é inicialmente estimado através de radiografias pré-operatorias e
posteriormente confirmado durante a cirurgia, utilizando guias de medicdo especificos
(Fernandes, 2016)
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Componente tibial

Plataforma metéalica plana que substitui a superficie superior da tibia. O componente
tibial, por sua vez, é composto por duas partes distintas: o prato tibial metélico e o inserto
de polietileno (Operarme Surgery Specialists, 2024). O prato tibial, geralmente feito de
ligas de titanio ou cobalto-cromo, serve como base de fixacdo natibia proximal preparada.
Sobre este prato, assenta-se o inserto de polietileno de ultra-alto peso molecular
(UHMWPE), que atua como uma superficie de deslizamento e amortecimento,
substituindo efetivamente a fungdo dos meniscos naturais. A selecdo do tamanho
apropriado do componente tibial é igualmente critica. O prato tibial deve proporcionar
uma cobertura 6tima da superficie tibial ressecada, idealmente alcangando, mas néo
ultrapassando, as bordas corticais. A espessura do inserto de polietileno é escolhida para
restaurar a linha articular apropriada e garantir uma amplitude de movimento adequada
sem tensdo excessiva nos tecidos moles circundantes. O inserto de polietileno é um
componente essencial nas préteses totais de joelho, atuando como uma superficie de

deslizamento entre os componentes femoral e tibial (Fernandes, 2016).

Componente patelar (opcional)

Peca em forma de clpula, geralmente de polietileno, que substitui a superficie posterior
da patela, e nem sempre é necessario. O componente patelar, quando utilizado, é
tipicamente feito de polietileno e substitui a superficie articular posterior da patela
(Operarme Surgery Specialists, 2024). A decisao de realizar ou ndo a substituicao patelar
é baseada em diversos fatores, incluindo o grau de degeneracao articular patelo femoral,
sintomas do paciente e preferéncia do cirurgido. Alguns argumentam que a substituicdo
patelar pode reduzir a dor anterior do joelho pos-operatéria, enquanto outros preferem

preservar 0 0sso patelar nativo quando possivel (Fernandes, 2016).

Estes componentes trabalham em conjunto para replicar a funcdo da articulagdo natural
do joelho, componente femoral articula-se com o inserto de polietileno, que esta fixado
ao componente tibial e o componente patelar, quando presente, desliza sobre o
componente femoral. A combinacdo de superficies metalicas articulando-se com o
polietileno visa proporcionar um movimento suave e minimizar o desgaste. Os materiais
sdo escolhidos por sua durabilidade, biocompatibilidade e capacidade de suportar as

forcas mecénicas envolvidas no funcionamento do joelho. Na Figura 11, observam-se as
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diferentes partes do joelho e componentes da prétese, incluindo o fémur, a patela, a tibia
e a fibula, além dos componentes artificiais, como o componente femoral e a polietileno

e componente tibial.

Componente femoral

Femur
Femur
Polietileno e
componente tibial _
'
Fibula

Patella 10l

/Q Tibia

Figura 11- Protese de joelho com componentes femoral, tibial e inserto de polietileno, demonstrando a
substituicao das superficies articulares do fémur e da tibia (Iberé Datti, 2019).

As préteses de joelho podem ser classificadas em:

Proteses totais

As proteses totais substituem toda a articulacdo do joelho, incluindo as superficies
articulares do fémur, da tibia e, em alguns casos, da patela. Este tipo de protese é indicado
guando existe um desgaste generalizado da articulacdo, como ocorre na osteoartrose
avancada. As proteses totais proporcionam uma solugdo mais abrangente para casos de
artrose avangada ou danos extensos na articulagéo (Operarme Surgery Specialists, 2024).
A Figura 12 mostra uma visao detalhada de uma protese total do joelho, e uma radiografia

com a protese implantada.
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(@) (b)

Figura 12- Protese total de joelho, Zimmer Biomet a), radiografia pés-operatéria da artroplastia total de joelho b).

Préteses parciais

Substituem apenas uma parte da articulagdo do joelho, geralmente um dos
compartimentos (medial ou lateral) da articulacdo tibiofemoral. As préteses parciais séo
utilizadas quando o dano esté localizado numa area especifica do joelho, preservando as
restantes estruturas saudaveis. As proteses parciais permitem uma recuperacao mais
rapida e oferecem uma sensacdo mais natural do movimento do joelho (Operarme Surgery
Specialists, 2024). A Figura 13 mostra uma visdo detalhada de uma protese parcial do

joelho, e uma radiografia com a protese implantada

(@) (b)

Figura 13- Protese parcial de joelho, Zimmer Biomet a), radiografia pos-operatéria da artroplastia parcial de
joelho b).
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Protese de Revisao do Joelho

E um tipo de implante especifico desenvolvido para substituir uma protese anterior que
falhou, seja por causas como soltura, infecdo ou desgaste. Este tipo de prétese também
pode ser usado para corrigir problemas de instabilidade ligamentar ou deformidades
Osseas, inclusive em pacientes que ndo foram submetidos a uma cirurgia prévia. A
estrutura da protese de revisdo € desenhada para proporcionar maior estabilidade a
articulacdo e pode incluir hastes e cal¢os que ajudam a preencher defeitos Gsseos
resultantes da cirurgia anterior ou do desgaste 6sseo (Leonardo Dallas Rocha Tomaz -
Ortopedia, s.d.)

Este tipo de protese é especialmente Gtil em casos complexos, onde é necessario um
suporte adicional e um ajuste personalizado para assegurar a estabilidade e o correto
alinhamento da articulacdo. O procedimento de revisdo é tecnicamente mais exigente do
que a artroplastia inicial e requer uma avaliacdo cuidadosa do estado dsseo e dos tecidos
circundantes para obter o melhor resultado funcional e prolongar a vida til da nova
prétese (Iberé Datti, 2019).

Diferente das préteses primarias, a protese de revisdo inclui hastes adicionais que se
prolongam para o interior do canal medular dos ossos femoral e tibial, proporcionando
uma fixacdo mais estavel e profunda. Estas hastes ajudam a redistribuir as forcas atraves
da estrutura déssea, 0 que é essencial em casos onde ha perda dssea significativa ou

fragilidade estrutural devido a uma cirurgia anterior.

As hastes da protese de revisao podem ser de dois tipos: retas ou curvas. A escolha entre
uma haste reta ou curva depende das condi¢fes anatomicas e do alinhamento necessario
para obter uma fixacdo ideal. As hastes retas sdo frequentemente utilizadas quando o
canal medular do osso permite um alinhamento linear, enquanto as hastes curvas sdo
indicadas para situacBes em que € necessario ajustar a protese a anatomia éssea,
contornando irregularidades ou areas onde a estrutura 0ssea nao esta alinhada de forma
linear. Essa possibilidade de adaptagéo permite uma fixacdo personalizada, aumentando
a estabilidade e o conforto da protese no paciente.

Além das hastes, a protese de revisdo pode incluir calgos e espagadores que preenchem
eventuais defeitos 0sseos e ajudam a corrigir desalinhamentos, oferecendo um suporte
mais robusto a articulacdo (Orthoinfo, 2021). A Figura 14 mostra uma visdo detalhada de

uma protese de revisao do joelho, e uma radiografia com a protese implantada
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(b)

Figura 14- Protese total de revisdo da Aesculap® a), pds-operatdria de uma paciente que apresentou falha na
sua protese total sendo submetida a protese de reviséo de joelho b).

Fixacéo
As préteses de joelho podem ser fixadas ao 0sso por meio de diferentes técnicas, sendo

que a escolha do método de fixacdo depende de diversos fatores, como a qualidade do
0sso do paciente, idade, nivel de atividade e condicdes clinicas. Os principais tipos de
fixacdo de proteses de joelho sdo:

Fixacdo Cimentada

A fixacdo cimentada € o método mais utilizado em cirurgias de substituicdo do joelho,
oferece uma fixacdo imediata e estdvel, acelerando o processo de recuperacéo,
especialmente em pacientes mais idosos ou com baixa densidade 6ssea. Nesse método, o
cimento 6sseo chamado de polimetilmetacrilato — PMMA, é usado para garantir que a
prétese permaneca firmemente presa ao 0sso (Orthoinfo, 2021). O PMMA é um material
acrilico que quando aplicado entre a prétese e 0 0sso, endurece rapidamente, criando uma
fixacdo estavel e rigida. Pacientes mais velhos, sedentarios ou com 0ssos frageis, como
em casos de osteoporose, se beneficiam dessa técnica, que proporciona fixacdo imediata.
Com o tempo, o cimento pode sofrer degradagdo, o que pode levar a soltura da protese.
Cirurgias de revisao para remocao de préteses cimentadas podem ser mais complicadas e
prejudicar 0 0sso remanescente.

28



Fixacdo Sem Cimento (Press-Fit)

A fixagdo sem cimento, ou press-fit, ndo utiliza cimento 6sseo, dependendo da integragéo
bioldgica entre 0 0sso e a superficie da protese. As superficies da protese sdo projetadas
para permitir o crescimento 6sseo dentro da estrutura da prétese, criando uma fixacao
bioldgica ao longo do tempo. A fixacdo melhora com o tempo a medida que 0 0SS0 se
integra & protese. A protese possui revestimentos especiais ou superficies porosas que
promovem o crescimento do 0sso ao redor do implante. E mais indicado para pacientes
mais jovens, com boa qualidade dssea e ativos e o risco de complica¢Bes associadas ao
cimento 6sseo, como soltura ou ostedlise € menor. O processo de fixacdo inicial pode ser
mais lento, exigindo maior cuidado no pds-operatério e ndo € indicado para pacientes
com baixa densidade 6ssea ou problemas que afetam o crescimento 6sseo (Orthoinfo,
2021).

Fixacao Hibrida

A fixacdo hibrida combina os dois métodos anteriores: um componente da protese
(geralmente o tibial) é cimentado, enquanto o outro (geralmente o femoral) é fixado sem
cimento. Proporciona uma boa estabilidade inicial com o componente cimentado,
enquanto permite a osteointegracdo no componente sem cimento (Orthoinfo, 2021).
Essa técnica é usada para aproveitar as vantagens de ambos os métodos, proporcionando
estabilidade imediata e integracdo dssea a longo prazo, porém pode ser mais complexa
tecnicamente e exigir maior planejamento cirargico.

A escolha do tipo de fixacdo da protese de joelho € uma decisdo importante e deve ser
baseada em fatores como a qualidade 6ssea, idade e nivel de atividade do paciente. A
fixacdo cimentada € ideal para garantir fixacdo imediata, especialmente em pacientes
mais velhos ou com o0ssos frageis, enquanto a fixa¢do sem cimento é mais indicada para
pacientes jovens e ativos, com boas condi¢Bes dsseas. O método hibrido oferece uma

solucéo intermediaria, combinando os beneficios de ambas as abordagens.
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2.8. Durabilidade

A durabilidade das proteses de joelho é um fator fundamental para o sucesso da
artroplastia total. Estudos recentes mostram que cerca de 95% das proteses permanecem
funcionais ap6s 10 anos, 90% ap6s 15 anos, e 80% apds 25 anos de implantacdo. A
longevidade das proteses é influenciada por diversos fatores, como a idade do paciente
no momento da cirurgia, peso corporal, nivel de atividade fisica, qualidade da técnica
cirurgica e adesdo a reabilitacdo pds-operatdria. Pacientes mais jovens e ativos tendem a
ter taxas de revisdo mais elevadas, com estudos a mostrar que, em pacientes operados na
faixa dos 50 anos, a taxa de revisdo pode chegar a 35% ao longo da vida. Embora algumas
préteses possam durar a vida inteira do paciente, € importante considerar que todas podem
eventualmente necessitar de revisdo. As principais causas para a cirurgia de reviséo
incluem o desgaste dos materiais, infecdo e fratura. Em geral, as préteses de joelho
modernas apresentam uma durabilidade impressionante, com uma expectativa de 15 a 25
anos para a maioria dos pacientes, embora a investigacdo continua seja fundamental para
melhorar estes resultados, especialmente para pacientes mais jovens e ativos (Tecchio,
2019).

A durabilidade das artroplastias de joelho € afetada por fatores bioldgicos e mecéanicos.
Entre os fatores bioldgicos estdo as infecBes e reacGes a corpos estranhos aos
componentes da prétese. Os fatores mecénicos incluem micro movimentos na interface
0ss0-protese e alteracBes das tensdes no fémur e na tibia. O desgaste da protese,
especialmente do polietileno, é uma das principais causas de falha, pois gera particulas
que podem provocar reagdes inflamatdrias e ostedlise. A estabilidade da prétese depende
da integridade das interfaces entre cimento-protese e 0sso-cimento, sendo que problemas
nestas interfaces podem resultar em soltura da protese. O fendmeno de “stress shielding”
ocorre quando a protese, mais rigida que o 0sso, absorve a maioria das tensées, 0 que
pode levar a perda de massa 6ssea. A durabilidade da prétese é também influenciada pelo
estilo de vida do paciente, excesso de peso, movimentos repetitivos e atividades de alto
impacto podem acelerar o desgaste. A artroplastia cimentada, embora geralmente bem-
sucedida, pode apresentar problemas como necrose 0ssea devido a toxicidade do cimento.
O acompanhamento pds-operatorio € essencial para monitorizar o desgaste e possiveis

complicacdes ao longo do tempo (Fernandes, 2016).
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2.9. Biomateriais

Os biomateriais usados nas proteses de joelho sdo essenciais para garantir a durabilidade,
funcionalidade e biocompatibilidade do implante. Estes materiais devem suportar as
cargas repetitivas sobre a articulacdo do joelho, resistir ao desgaste gerado pela fricgéo
constante e integrar-se adequadamente aos tecidos biolégicos, minimizando reacdes
adversas. Além disso, precisam manter a integridade estrutural ao longo do tempo,
assegurando a eficacia a longo prazo. Seguem-se os principais materiais utilizados na

confecdo das proteses de joelho, com as suas propriedades e aplicacdes especificas.

Ligas Metélicas

As ligas metalicas constituem o principal material para os componentes estruturais das
proteses de joelho, devido a sua elevada resisténcia mecénica, durabilidade e capacidade
de suportar cargas intensas sem deformacéo. As ligas mais comuns incluem:

Ligas de Cromio-Cobalto (CoCr): Utilizadas principalmente nos componentes
femorais, estas ligas oferecem excelente resisténcia ao desgaste, a corrosdo e sao
biocompativeis. A sua dureza reduz o atrito com o polietileno do componente tibial,
aumentando a vida Gtil do implante. Além disso, sdo altamente resistentes a fadiga,
essencial para evitar fraturas em tensdes repetidas (Silva, 2017). Um fator que influéncia
a resisténcia a fadiga destes materiais é nivel e sinal das tensdes residuais geradas durante
0 processo de fabrico, estas deverdo ser sempres avaliadas para uma melhor caraterizagdo

do material (Richter-Trummer, Moreira, Ribeiro, & Castro, 2011).

Ligas de Titanio (Ti-6Al-4V): Séo leves e biocompativeis, ideais para hastes e
componentes tibiais. Estas ligas possuem um modulo de elasticidade préximo ao do 0sso
humano, o que reduz o fendmeno de "stress shielding”, onde a distribuicdo desigual de
forcas pode levar a perda 6Ossea. Sdo preferidas em pacientes jovens, com maior

necessidade de preservagéo 0ssea (Xavier, 2014).

Aco Inoxidavel (316L): Embora menos utilizado nas préteses de joelho modernas, foi
dos primeiros materiais aplicados em implantes ortopédicos. Hoje, 0 seu uso é limitado
devido ao desempenho inferior face as ligas de cromo-cobalto e titdnio em termos de
resisténcia ao desgaste e corrosdo (Silva, 2017).
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Polimeros

Polietileno de Ultra-Alta Densidade (UHMWPE): O UHMWPE é o principal polimero
usado nas superficies de deslizamento, especificamente no componente tibial. Este
polimero é resistente ao desgaste e oferece uma superficie de baixo atrito, permitindo
movimentos suaves entre 0s componentes metalicos da protese. No entanto, o desgaste e
oxidacdo do UHMWPE ao longo do tempo pode liberar particulas que desencadeiam uma
resposta inflamatoria, causando ostedlise e afrouxamento do implante. Para mitigar estes
problemas, formas melhoradas, como o polietileno altamente reticulado (HXLPE), foram
desenvolvidas, com maior resisténcia ao desgaste e menor liberacdo de particulas,

aumentando a durabilidade do implante (Silva, 2017).

Ceramicas

Embora as ceramicas sejam menos comuns em proteses de joelho, elas tém propriedades
como elevada resisténcia ao desgaste, biocompatibilidade e superficies extremamente
lisas, que reduzem o atrito entre componentes. Ceramicas como a alumina e a zircénia
sdo mais usadas em proteses de anca, pois, nas préteses de joelho, apresentam desafios
devido a sua fragilidade e menor resisténcia a choques repetidos. Pesquisas continuam a
explorar o uso de ceramicas como revestimentos para reduzir o desgaste das articulacdes
(Silva, 2017).

2.9. Método dos Elementos Finitos (MEF)

O Método dos Elementos Finitos (MEF) é uma técnica amplamente utilizada para
resolver problemas complexos de engenharia, especialmente em analises estruturais,
mecanica dos solidos e simulacdes biomecanicas. Este método numérico permite a analise
de sistemas com geometrias complexas, comportamentos de materiais néo triviais e
condigdes de contorno que seriam dificeis de abordar por métodos analiticos tradicionais.
E essencial para determinar tensdes, deformacdes e deslocamentos em sélidos sujeitos a
forcas externas e também permite a identificacdo de locais suscetiveis a falhas, como

fraturas 0sseas ou ruturas no dispositivo (Fernandes, 2016).
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Os fundamentos do Método dos Elementos Finitos (MEF) baseiam-se na discretizacéo de
uma geometria continua em pequenos elementos finitos de formas simples, como linhas
em 1D, triangulos e quadrilateros em 2D, ou tetraedros e hexaedros em 3D, como pode
ser visto na Figura 15. A ideia central é dividir o dominio em partes menores, chamadas
elementos, que se conectam em pontos denominados nos. A equacdo diferencial que
descreve o comportamento do sistema (como a equacgéo da elasticidade em problemas
mecanicos) é resolvida de forma aproximada para cada elemento, considerando as
propriedades do material e as condi¢des de contorno. A malha criada facilita o calculo de
variaveis de campo, como deslocamentos, tensbes e deformacdes. A precisdo da
simulacéo depende do refinamento da malha: quanto mais fina a malha, mais detalhada é
a simulacdo, embora isso aumente também o tempo de processamento (Sience Direct,
2007).

D A (’;\;ﬂ-

LE¥

Figura 15-Tipos de elementos finitos

No contexto da biomecénica e do desenvolvimento de préteses articulares, como as
préteses de joelho, o MEF permite avaliar o desempenho mecanico e estrutural de
dispositivos médicos implantaveis, considerando fatores como a interagdo entre a protese
e 0s 0ssos circundantes (o fémur e a tibia), bem como o comportamento dos tecidos
bioldgicos, como 0s 0ss0s e as cartilagens, que apresentam propriedades anisotropicas e
ortotropicas. A sua aplicacdo na analise estrutural de proteses de joelho permite uma
melhor compreensdo de como esses dispositivos interagem com o0 corpo humano,

contribuindo para avangos no desenvolvimento de implantes mais eficazes e seguros.
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Capitulo 3 — Metodologia

3.1. Descricédo do Modelo

A modelacdo da protese de joelho foi realizada com base na observacao de proteses ja
existentes e na analise comparativa. As dimensdes foram determinadas a partir de uma
pesquisa de dados de outros estudos académicos e de medidas anatdmicas dos 0ssos.
Trata-se de uma proétese de revisao, fabricada pela empresa Aesculap (diviséo da B.
Braun) e foi utilizada como referéncia principal para o desenvolvimento do modelo. Este
método permitiu criar um design que incorpora caracteristicas comprovadas de préteses

existentes, adaptado as necessidades especificas deste estudo.

O modelo tridimensional foi desenvolvido no software SolidWorks e inclui a protese e 0s
tecidos 6sseos diretamente envolvidos, ndo considerando a patela, 0 componente patelar
nem o cimento 6sseo. Algumas simplificacbes foram realizadas devido a complexidade
da modelacdo de estruturas anatdmicas, que apresentam geometrias complexas e
assimétricas. A Figura 16 e 17 representam o modelo desenvolvido para este estudo, e 0s

desenhos com as medidas detalhadas encontram-se em anexo.

Figura 16- Modelo 3D da protese utilizando o SolidWorks®.
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Figura 17- Modelo do conjunto osso-protese, utilizando o SolidWorks®.

35



3.2. Materiais utilizados e suas propriedades

A prétese de joelho utilizada neste estudo € constituida, essencialmente, por metal e
polimero. O material metalico selecionado é a liga de titanio Ti-6Al-4V, conhecida pela
sua excelente biocompatibilidade e propriedades mecénicas. O polimero escolhido é o
polietileno de ultra-alta densidade (UHMWPE), amplamente utilizado em implantes
ortopédicos devido a sua resisténcia ao desgaste e baixo atrito. Para representar 0 0sso,
foi definido um modelo de osso cortical ortotropico, que considera as diferentes
propriedades mecénicas nas varias direcdes do tecido dsseo. As Tabela 1 e 2 apresenta as
propriedades mecanicas dos materiais utilizados na simulacdo da prétese, incluindo a liga
Ti-6Al-4V, o UHMWPE e 0 osso cortical ortotropico.

Tabela 1- Propriedades dos materiais

Material Densidade ~ Madulo de Tensdo de  Coeficiente Tensdo de Referencias.
(Kg/m3)  Elasticidade Escoamento de Poisson corte Bibliogréficas
Ti-6Al-4V 4430 110 795 0,3 800 (Fernandes,
2016)
UHMWPE 930 0,65 17 0,3 30 (Tecchio,
2019)

Tabela 2- Propriedades do 0sso

Material Maddulo de Coeficiente de Médulo de Tensdo de Referencias.

Elasticidade Poisson Rigidez corte Bibliogréaficas
(GPa) (GPa) (MPa)
Osso cortical E1=12,0 v12=0,376 G12=4,53 70 (Teixeira,
ortotrépico E2=134 v13=0,222 G13=5,61 Fonseca, &
E3=20,0 v23=0,235 G23=6,23 Barreira, 2016)
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3.3. Forgas aplicadas

O modelo do joelho utilizado neste estudo, representa um individuo com massa corporal
de 70 kg que é considerado um peso médio representativo para adultos em muitas
populacdes. Considerando que o peso é distribuido, igualmente, entre os dois joelhos, a

forca aplicada em cada joelho é calculada da seguinte forma:

F—mx

Onde:
e F éaforcaaplicada em cada joelho (N)
e m é amassa corporal total (70 kg)
e g éaaceleracdo da gravidade (9,8 m/s?)

Assim, temos:

70
F=7><9,8=343N

Este valor de 343 N representa o peso suportado por um joelho em condi¢des normais um
individuo de 70 kg.

Para uma analise abrangente, foram selecionados trés niveis de forca aplicada ao joelho,
baseados na forca de referéncia de 343 N, que representa a carga suportada por um joelho

na posicao de pé, sem movimento adicional ou carga externa. Os niveis de for¢a sdo:

1. Forca de referéncia:
F = 343N

2. Forca equivalente a 85 kg, aproximadamente, 22% superior a forga de referéncia
de 343 N, proporcionando uma margem adicional de seguranca.

85
F=—Xx98=416N
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3. Para a forca equivalente a 100 kg, aproximadamente, 42,86% superior a forca de

referéncia de 343 N, proporcionando uma margem adicional de seguranca.

100
F=TX9,8=4‘90N

Estes niveis de forca foram escolhidos para simular diferentes condi¢des de carga no
joelho, variando desde a situacdo normal de estar em pé até condigdes de maior esforco,

como podem ocorrer durante atividades fisicas intensas ou movimentos especificos.

3.4. Angulos de Flex&o do Joelho Analisados
Para este estudo, foram selecionados trés angulos especificos de flexdo do joelho:

1. 0° (posicgéo estendida) — representa a extensao completa do joelho, essencial para
atividades como ficar em pé e para a fase final da marcha.

2. 10° — corresponde ao inicio do contato entre a parte inferior da rétula e a porcéao
lateral da troclea femoral.

3. 20° — neste angulo, o contato patelo femoral aumenta, fornecendo dados sobre a

distribuicéo de forcas no inicio da flexao (Hinckel, et al., 2016).

Estes angulos foram escolhidos estrategicamente para representar diferentes condi¢des de
carga e movimento do joelho, desde a posicdo totalmente estendida até uma flexao
moderada. Esta selecdo permite uma analise detalhada do comportamento do joelho. Esta
faixa de angulos (0° a 20°) é, particularmente, importante, pois estudos indicam que o
musculo vasto medial obliquo (VMO), fundamental para a estabilidade patelo femoral,
apresenta maior atividade precisamente entre 0° e 20° de flexdo do joelho (Hall, 2014).

Na Figura 18 observamos os angulos de flex&o.
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Figura 18-Angulos de flexdo 0°,10° e 20° do conjunto protese-o0sso utilizando o SolidWorks®.

3.5. CondicGes de Contato e Atrito

Para modelar as interfaces entre 0s componentes e entre a prétese e 0 0sso, optou-se pela
utilizacdo de contatos lineares do tipo "bonded". Essa abordagem foi escolhida, nédo
apenas, para impedir a separacdo e o deslizamento entre as superficies em contato, mas
também para representar uma condicdo de osseointegracdo completa. Assim, na
simulacdo, pressupde-se que 0 0SSO € a protese ja estdo completamente integrados, sem
movimento relativo, proporcionando uma representacdo mais realista do cenario pés-

osseointegracao.

Na interface entre o componente femoral e o polietileno (UHMWPE), foi aplicado um
coeficiente de atrito de 0,1. Esse valor foi escolhido com base em estudos que indicam
que o coeficiente de atrito entre componentes metéalicos e UHMWPE em proteses de
joelho, geralmente, varia entre 0,06 e 0,08 (Mendes, 2017), porém, nas articulacGes
sinoviais naturais, o coeficiente de atrito pode variar amplamente, de 0,005 a 0,25
(Seabra, Moura, & Oliveira, 2016), dependendo das condi¢des de lubrificacdo e da

presenca de fluidos sinoviais que ajudam a reduzir o atrito.
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A escolha do coeficiente de atrito de 0,1 reflete essa variabilidade, considerando que a
lubrificacdo e o tipo de contato sdo fatores criticos que afetam o atrito em superficies
articuladas. A lubrificagdo sinovial o atrito em articulagdes tende a ser extremamente
baixo, porém, em situacdes de proteses, onde a lubrificacdo néo é tdo eficiente quanto nas
articulacbes naturais, um valor intermediario como 0,1 pode definir melhor o
comportamento esperado entre o metal e o UHMWPE. Este coeficiente de atrito
influencia diretamente o desgaste do polietileno e as tensdes nas interfaces dos
componentes (Dutra, Naka, Oliveira, & Cruz, 2002). A Figura 19 evidencia as condicdes

de contacto no modelo.

Target Body View

100.00 (mm) | ‘
- ‘ |

W) ‘ 20.00

Figura 19-Condigdes de contacto

3.6. Condic0es de Fronteira

Em todas as simulagdes realizadas, as condigdes de fronteira e de carregamento foram

normalizadas da seguinte forma:
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1. Suporte Fixo: a parte inferior da tibia foi definida como suporte fixo em todas as
simulacgdes. Esta escolha representa a interacdo do membro inferior com o solo,
simulando uma condicdo de apoio realista (Arab, et al., 2020).

2. Aplicacao da Forca: a forca foi aplicada na direcdo do eixo Y (vertical), atuando
sobre a superficie superior do componente femoral da protese. Esta superficie
corresponde a area de interface entre o componente protético e o osso femoral. A
aplicagéo da forga nesta regido simula, de forma fidedigna, a transmisséo de carga

através da articulacédo do joelho, desde o fémur até a protese (Arab, et al., 2020).

Esta configuracdo permite uma representagdo biomecénica adequada das condicbes de
carga e restricdo observadas na articulagéo do joelho durante diversas atividades, como a
posicdo em pé ou a fase de apoio na marcha. A Figura 20 representa as condicGes de

fronteira do modelo.

@ (b)

Figura 20-Condicdes de fronteira a) local onde a forga é aplicada b)
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3.7. Estudo de convergéncia da malha

Para assegurar a precisdo e eficiéncia da analise numeérica, foi realizado um estudo de
convergéncia da malha. Utilizou-se o elemento Solid 187, conhecido pela sua adequagéo
em analises estruturais tridimensionais complexas. O Solid 187 é um elemento tetraédrico
de 10 nds, que permite modelar geometrias irregulares com alta precisdo. Na Figura 21,

encontra-se a representacdo esquematica da geometria do elemento Solid 187.

Figura 21-Uma representacéo do tipo de elemento usado no modelo de elemento finito (S6lido 187)

Foram testados quatro tamanhos de malha, variando de 5 mm a 2 mm, na posicao de 10°
e com uma forca aplicada na direcdo vertical (Y) de 343 N. A qualidade dos elementos
foi avaliada com o critério "Element Quality", que considera pardmetros como distorcao
e proporcao de aspecto. Apds andlise dos resultados de deslocamento total e tensdo
equivalente de Von Mises para cada refinamento, optou-se por uma malha com tamanho
de elemento de 3 mm, que representa um equilibrio 6timo entre a precisao dos resultados
e a eficiéncia computacional. A Tabela 3 apresenta os resultados do estudo de

convergéncia de malha.

Tabela 3- Comparacdo das malhas

Tamanho da malha (mm) Deslocamento Total (mm) Tensdo Equivalente (MPa)
5 0.48905 4.8124
4 0.80624 4.0221
3 1.1195 4.709
2 1.1212 4.6117

A seguir, discutem-se 0s motivos para a escolha final da malha de 3 mm.

Convergéncia do Deslocamento Total: O deslocamento total variou significativamente
entre as malhas de 5 mm (0,48905 mm) e 3 mm (1,1195 mm), sugerindo que o

refinamento da malha até 3 mm oferece um aumento notavel na precisdo do calculo de
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deslocamento. Observa-se, no entanto, que o deslocamento total na malha de 2 mm
(1,1212 mm) apresenta uma diferenca muito pequena em relacdo a malha de 3 mm
(0,15%), indicando uma possivel estabilizacdo dos valores de deslocamento. Esse
comportamento sugere gque os resultados obtidos com a malha de 3 mm ja se aproximam

da convergéncia, com um ganho minimo de precisdo ao passar para a malha de 2 mm.

Convergéncia da Tensdo Equivalente: O valor da tensdo equivalente apresentou
variacdes significativas entre as malhas de 5 mm (4,8124 MPa) e 4 mm (4,0221 MPa),
indicando que as malhas mais grossas podem subestimar a tensdo. No entanto, a tenséo
equivalente nas malhas de 3 mm (4,709 MPa) e 2 mm (4,6117 MPa) apresenta uma
diferenca de apenas 2,1%, sugerindo que ambas as malhas produzem resultados de tenséo
praticamente equivalentes. Esse pequeno incremento na precisdo ao refinar de 3 mm para

2 mm ndo é suficiente para justificar o custo computacional extra.

A malha de 2 mm, apesar de oferecer uma leve melhoria nos resultados, exige uma
capacidade computacional significativamente maior, 0 que aumenta o tempo de
processamento e a carga de recursos. Portanto, a escolha da malha de 3 mm permite
alcangar um bom compromisso entre precisdo e eficiéncia, fornecendo resultados

confiaveis e com menor demanda de recursos. A figura 22 pode ser visto a malha de 3mm.
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Figura 22-Malha de 3mm gerada para simulagéo

Tabela 4 - Configuragio da malha de 3mm

Numero de nés 92383

NUmero de elementos 51747

3.8. Simulac@o Numérica

A andlise numérica do conjunto o0sso-protese foi realizada no software ANSYS
Workbench, focada no médulo de andlise estrutural estatica. O estudo incluiu as seguintes

avaliac0es:

e Deslocamento Total
e TensOes Equivalentes de von Mises

e TensoOes de Corte

Deslocamento Total
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O deslocamento total mede a alteragdo no comprimento ou deslocamento de um objeto
sob carga, em relagéo ao seu comprimento original. Ela resulta da aplicacdo de forgas
externas e pode ser expressa como a soma de diferentes tipos de deslocamentos (Argetna,
2012).

Tensdes Equivalentes de Von Mises

A tensdo equivalente de Von Mises € uma medida utilizada para prever o inicio da falha
de materiais ducteis. Esta tensdo tedrica € derivada das componentes de tensdo em
diferentes direcOes e é comparada com a tenséo de cedéncia do material. Se a tensdo de
Von Mises num determinado ponto ultrapassar a tensdo de cedéncia, espera-se que 0
material inicie uma deformacdo plastica (Cury). A tensdo de Von Mises €,
frequentemente, usada para analise de falha em simulacGes de elementos finitos (FEA)
(Argetna, 2012).

Tensdes de Corte
As tens0es de corte, ou de cisalhamento, ocorrem quando uma forga atua paralelamente
a area de uma superficie (Souza, Marques, Balsa, & Ribeiro, 2020), tendendo a deslizar

uma parte do material sobre outra. So essenciais para compreender a resposta do material

a forcas tangenciais (Argetna, 2012).
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Capitulo 4 -Resultados

Neste capitulo, apresentam-se as simulacbes realizadas na prétese de joelho,
considerando as diferentes cargas aplicadas e angulos de flexéo de 0°, 10° e 20°. A analise
foca-se nos efeitos biomecéanicos das cargas sobre o conjunto prétese-0sso e da protese
isolada, permitindo avaliar o comportamento estrutural da protese em condices que

representam posic¢@es funcionais tipicas do joelho.

4.1. Deslocamento total

A seguir, estdo apresentados os resultados da anélise do deslocamento total na protese de
joelho em conjunto com o 0sso e da proétese isolada, considerando as cargas aplicada de
343 N, 416N e 390N com os angulos de flexdo de 0°, 10° e 20°.

(a) (b)

Figura 23-Deslocamento com forga aplicada de 343N no angulo de 0° para o conjunto prétese-0sso a) e protese
isolada b).

A figura 23 representa o deslocamento do conjunto prétese-osso e da protese isolada com uma
forca de 343 N num angulo de 0°. O deslocamento maximo registado é de 1,119 mm e ocorre na
extremidade superior do modelo, area a vermelho, indica que a regido superior da prétese esta a
mover-se mais em resposta a carga aplicada. O deslocamento diminui, gradualmente, em direcdo

a base da proétese, onde atinge seu valor minimo (0 mm), indicado pela cor azul. Observa-se que
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a presenca do osso contribui para reduzir e distribuir melhor as tensdes, sugerindo maior

estabilidade estrutural.

(@) (b)

Figura 24- Deslocamento com forca aplicada de 343N no angulo de 10° para o conjunto prétese-0sso a) e
protese isolada b).

A figura 24 a) representa o deslocamento do conjunto prétese-0sso e da prétese isolada com uma
forca de 343 N num angulo de 10°. Observa-se que o deslocamento maximo é cerca de 4,238
mm, que mostra um ligeiro aumento no deslocamento devido ao aumento do angulo. Esse
deslocamento ocorre na parte superior do conjunto prétese-0sso (em vermelho), enquanto
valores menores aparecem na base (em azul). Na Figura 26 b) da protese isolada, o padréo
de deformacdo é similar, concentrando-se também na porcao superior. Esses resultados
indicam que a protese suporta a carga aplicada com o deslocamento concentrado nas areas

esperadas, sem evidéncias de falha estrutural.
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(a) (b)

Figura 25-Deslocamento com forga aplicada de 343N no angulo de 20° para o conjunto prétese-0sso a) e
protese isolada b).

A figura 25 representa o deslocamento do conjunto prétese-0sso e da protese isolada com
uma forca de 343 N num angulo de 20°. O deslocamento maximo registado é de 5,709
mm, concentrando-se na porcdo superior do modelo (em vermelho), com um menor
deslocamento na base (em azul). Este aumento deve-se ao aumento do angulo de flex&o

para 0s 20°, sem sinais de falha na estrutura do modelo.

A figura 26 representa o deslocamento do conjunto prétese-0sso e da protese isolada com
uma forca de 416 N num angulo de 0°. O deslocamento maximo registado foi de 1,372
mm, concentrada na regido superior, com menores valores na base para o conjunto
prétese-0sso e 0 mesmo se verifica na protese isolada. Esse resultado mostra que a prétese
consegue suportar a carga aplicada sem sinais de falha estrutural, apesar do aumento da
forca.
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(a) (b)

Figura 26- Deslocamento com forca aplicada de 416N no angulo de 0° para o conjunto protese-0sso a) e protese
isolada b).

(@) (b)

Figura 27-Deslocamentol com forca aplicada de 416N no angulo de 10° para o conjunto prétese-0sso a) e protese
isolada b).

A Figura 27 representa o deslocamento do conjunto prétese-0sso e da prétese isolada com uma
forca de 416 N num angulo de 10°. O deslocamento méaximo registado foi de 4,954 mm, que
ocorre na parte superior, e diminui em direcdo a base, observa-se que o padrdo de

deslocamento semelhante, para 0 conjunto protese-0sso e para a protese isolada. Esse
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resultado mostra que a prétese consegue suportar a carga aplicada no angulo de 10° sem
sinais de falha estrutural.

(@) (b)

Figura 28-Deslocamento com forca aplicada de 416N no angulo de 20° para o conjunto prétese-0sso a) e protese
isolada b).

A figura 28 representa o deslocamento do conjunto prétese-0sso e da prétese isolada com
uma forca de 416 N num angulo de 20°. Com o aumento do angulo de flex&o para 20° o
deslocamento maximo registada foi de 6,055 mm, e se concentra na regido superior,
diminuindo ao longo do comprimento do modelo até a base (Omm). Esse comportamento
sugere que o aumento da carga no angulo de 20° intensifica o deslocamento, mantendo-

se dentro dos limites estruturais da protese.
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@ )

Figura 29- Deslocamento com forca aplicada de 490N no angulo de 0° para o conjunto prétese-0sso a) e protese
isolada b).

A figura 29 representa o deslocamento do conjunto prétese-0sso e da protese isolada com
uma forca de 490 N num angulo de 0°. O deslocamento méaximo registado foi de 1,626
mm, ocorre na parte superior, com valores decrescentes ao longo do conjunto protese-
0ss0. Esse resultado demonstra que, embora a forga aplicada aumenta o deslocamento, a
prétese mantém-se estruturalmente estavel.
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(a) (b)

Figura 30-Deslocamento com forca aplicada de 490N no angulo de 10° para o conjunto prétese-0sso a) e protese
isolada b).

A figura 30 representa o deslocamento do conjunto prétese-0sso e da protese isolada com
uma forca de 490 N num angulo de 10° O deslocamento maximo registado foi de 4,662
mm, ocorre na parte superior, com valores menores ao longo do comprimento do
conjunto. Esses resultados indicam que o aumento de carga e o angulo de flexdo elevam

o deslocamento, embora a estrutura da protese permaneca estavel.
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(a) (b)
Figura 31-Deslocamento com forca aplicada de 490N no angulo de 20° para o conjunto prétese-0sso a) e protese
isolada b).

A figura 31 representa o deslocamento do conjunto prétese-0sso e da prétese isolada com
uma forca de 490 N num angulo de 20°. O deslocamento maximo registado foi de 6,429
mm, observa-se que se concentra na regido superior da protese, com valores gradualmente
menores em direcdo a base. Esse valor deve-se ao aumento da carga aplicada e do angulo

de flexdo, mas ainda sem sinais de falha.

4.2. Tensdo equivalente de Von-Mises

A seqguir, estdo apresentados os resultados da analise da tenséo equivalente de VVon-Mises
na prétese de joelho em conjunto com 0 0sso e da protese isolada, considerando as cargas
aplicada de 343 N, 416 N e 390 N com os angulos de flexdo de 0°, 10° e 20°.
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B0

Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 13

10/28/2024 3:15 PM

4.709 Max
41658
3.6626

@) (b)

Figura 32-Tenséo equivalente de Von-Mises com a com forca aplicada de 343N no angulo de 0° para o conjunto
protese-0sso a) e detalhe da prétese isolada b).

A figura 32 representa as tensfes de VVon-Misses do conjunto prétese-0sso e da prétese
isolada com uma forga aplicada de 343 N num angulo de 0°. A analise de tensdes mostra
uma tensao equivalente maxima de 4,709 MPa, que ocorre na regido entre o componente
femoral e o inserto de polietileno, enquanto a tensdo minima esta na parte superior. Na
prétese isolada, (detalhe da interface), observa-se a distribuicdo precisa das tensfes na
area de contato, onde se concentra a maior parte do esforco. Estes resultados indicam que

a protese lida eficientemente com a carga aplicada, sem pontos criticos de tensdo que
comprometam sua integridade.
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Figura 33-Tensao equivalente de Von-Misses com a com forga aplicada de 343N no angulo de 10° para o
conjunto prétese-0sso a) e detalhe da proétese isolada b).

A figura 33 representa as tensfes de VVon-Misses do conjunto prétese-0sso e da protese
isolada com uma forca aplicada de 343 N num angulo de 10°. A anélise de tensdes regista
uma tensdo equivalente maxima de 5,785 MPa, este aumento deve-se ao aumento do
angulo de flexdo. A maior concentracdo de tensdo € observada no inserto de polietileno,
enquanto a tensdo minima ocorre na parte superior do 0sso. A distribuicdo de tensbes na
area de contato reforca a concentracdo de esforco nessa regido critica. Esses resultados

sugerem que a protese distribui bem as tenses, mantendo a integridade estrutural sob a
carga e o angulo aplicados.
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Figura 34-Tensdo Equivalente Von-Misses com a com forga aplicada de 343N no angulo de 20° para o conjunto
protese-0sso a) e detalhe da prétese isolada b).

A figura 34 representa as tensdes de Von-Misses do conjunto protese-0sso e da protese
isolada com uma forca aplicada de 343 N num angulo de 20°. Com 0 aumento do angulo
de flexdo para 20°, a tensdo equivalente maxima registada foi de 7,358 MPa. Observa-se
que a maior concentracdo de tensdo ocorre no inserto de polietileno, mostra a distribuicdo
de tensGes na regido de contato, evidenciando a concentracdo de esforcos na area critica,
enquanto a tensdo minima estd na parte superior. Esses resultados indicam uma
distribuicdo eficiente das tensdes, sem comprometimento estrutural da protese sob as

condicdes aplicadas.
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Figura 35- Tensdo equivalente de Von-Misses com a com forca aplicada de 416N no angulo de 0° para o conjunto
protese-osso a) e detalhe da prdtese isolada b).

A figura 35 representa as tensfes de Von-Misses do conjunto prétese-0sso e da protese
isolada com uma forca aplicada de 416 N num angulo de 0°. A analise de tensdes registou
uma tenséo equivalente maxima de 4,950 MPa com o aumento da forca aplicada. A maior
concentracdo de tensdo ocorre no inserto de polietileno, enquanto a tensdo minima é
observada na parte superior. A figura 37 b) mostra a area de contato em maior detalhe,
evidenciando a concentracdo de esforcos na regido critica. Estes resultados indicam que
a prétese lida eficientemente com a carga aplicada, sem evidenciar pontos de sobrecarga

que comprometam sua integridade.
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Figura 36- Tensdo equivalente de Von-Misses com a com forca aplicada de 416N no angulo de 10°.

A figura 36 representa as tensfes de VVon-Misses do conjunto prétese-0sso e da protese
isolada com uma forca aplicada de 416 N num angulo de 10° A tensdo equivalente
méaxima registada foi de 7,437 MPa. A figura 38 b) observa-se que a maior concentracao
de tensdo ocorre no inserto de polietileno, enquanto a tensdo minima esta na parte superior
da protese. Estes resultados demonstram que, apesar do aumento de carga e do angulo,

atencdo aumenta, porém, a protese permanece estruturalmente estavel.
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Figura 37-Tenséo equivalente de Von-Misses com a com forga aplicada de 416N no angulo de 20° para o
conjunto protese-o0sso a) e detalhe da protese isolada b).

A figura 37 representa as tensfes de Von-Misses do conjunto prétese-0sso e da protese
isolada com uma forca aplicada de 416 N num angulo de 20°. A tensdo equivalente
méaxima registada foi de 9,043 MPa. A figura 39 a) 0 conjunto prétese-0sso, a maior
concentracdo de tensdo ocorre entre 0s componentes da prétese e a tensdo minima é
observada na parte superior no 0sso. A figura 39 b) prétese isolada demonstra que o local
exato onde ocorre a tensdo maxima que € o no inserto de polietileno, destacando a area
de maior esforco. Estes resultados sugerem que, apesar do aumento significativo de
tensdo devido a carga e ao angulo aplicados, a prétese continua a suportar a carga sem

falhas estruturais.
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Figura 38-Tenséo equivalente de VVon-Misses de Stress com a com forca aplicada de 490N no angulo de 0° para o
conjunto prétese-0sso a) e detalhe da proétese isolada b).

A figura 38 representa as tensdes de Von-Misses do conjunto protese-0sso e da protese
isolada com uma forga aplicada de 490 N num angulo de 20°. A andlise registou uma
tensdo equivalente maxima de 5,206 MPa. A figura 40 a) o conjunto prétese com 0sso, a
maior concentracdo de tensdo ocorre na interface entre a componente femoral e o inserto
de polietileno, enquanto a tensdo minima € observada na parte superior no 0sso. A figura
40 b) a protese isolada mostra a area de contato em maior detalhe, observa-se que a tenséo
maxima registada se encontra no inserto de polietileno, destacando a concentracdo de

esforcos na regido critica. Estes resultados sugerem que, apesar do aumento da carga, a
prétese mantém sua integridade estrutural.
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Figura 39-Tensé&o equivalente de Von-Misses com a com forga aplicada de 490N no angulo de 10° para o
conjunto protese-o0sso a) e detalhe da protese isolada b).

A figura 39 representa as tensfes de VVon-Misses do conjunto prétese-0sso e da protese
isolada com uma forca aplicada de 490 N num angulo de 10° A tensdo equivalente
méaxima registada foi de 8,960 MPa. A figura 42 a) o conjunto prétese, observa-se que a
maior concentragdo de tensdo ocorre entre 0s componentes da prétese, enquanto a tenséo
minima se localiza na parte superior da prdtese no osso. A figura 42 b) prétese isolada
(detalhe da interface) mostra a area de contato onde ocorre essa tensdo maxima no inserto
de polietileno. Estes resultados indicam que a protese lida de forma eficiente com a carga

e 0 angulo aplicados, mantendo a estabilidade estrutural.

61



1:20°

Equivalent

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa

Time: 15

10/28/2024 740 PM

10.763 Max
9567

(@)

(b)

Figura 40-Tensé&o equivalente de Von-Misses com a com forga aplicada de 490N no angulo de 20° para o
conjunto protese-o0sso a) e detalhe da protese isolada b).

A figura 40 representa as tensdes de Von-Misses do conjunto protese-0sso e da protese
isolada com uma forca aplicada de 490 N num angulo de 20° A tensdo equivalente
maxima registada foi de 10,763 MPa. No conjunto prétese-0sso, observa-se que a maior
concentracdo de tensdo ocorre entre os componentes da protese, enquanto a tensao
minima se localiza na parte superior no 0sso. Na protese isolada (detalhe da interface)
mostra a area de contato em maior detalhe, com a tensdo méaxima no inserto de polietileno,
destacando a concentracdo de esfor¢os na regido critica. Esses resultados indicam que o
aumento do angulo e da carga leva a um aumento significativo na tensdo, embora a

prétese continue a suportar a carga sem falhas estruturais.
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4.3. Tensado de corte

A seguir, estdo apresentados os resultados da analise da tensdo de corte na protese de
joelho em conjunto com 0 0sso e da protese isolada, considerando as cargas aplicada de
343 N, 416 N e 390 N com os angulos de flexdo de 0°, 10° e 20°.

(@) (b)

Figura 41- Tensdo de corte com a com forga aplicada de 343N no angulo de 0° para o conjunto prétese-0sso a) e
detalhe da protese isolada b).

A figura 41 representa as tensdes de corte do conjunto protese-0sso e da prétese isolada
com uma forca aplicada de 343 N num angulo de 0° A andlise de tensdo de corte
(componente XY) mostra um valor maximo de 1,638 MPa. No conjunto 0sso-prétese a
maior e a menos concentragdo de corte ocorre entre os componentes da protese. Na
prétese isolada pode-se observar que as tensdes estdo concentradas no inserto de
polietileno, evidenciando os pontos de esforco maximo e minimos. Esses resultados
indicam que a prétese é capaz de suportar a tensdo de corte induzido pela carga aplicada
sem comprometer a sua estabilidade estrutural.
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Figura 42- Tensao de corte com a com forga aplicada de 343N no angulo de 10° para o conjunto prétese-0sso a) e
detalhe da protese isolada b).

A figura 42 representa as tensdes de corte do conjunto protese-0sso e da prétese isolada
com uma forc¢a aplicada de 343 N num angulo de 10°. A tensédo de corte (componente
XY) méxima registada foi de 1,472 MPa, observa-se que a maior e menor tensdo de corte
entre 0s componentes da protese, principalmente no inserto de polietileno. Estes
resultados indicam que, mesmo com a aplicagdo de um angulo, a prétese mantém a
estabilidade estrutural sob a carga aplicada.
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Figura 43-Tensé&o de corte com a com forca aplicada de 343N no angulo de 20° para o conjunto protese-0sso a) e
detalhe da protese isolada b).

A figura 43 representa as tensdes de corte do conjunto protese-0sso e da prétese isolada
com uma forga aplicada de 343 N num angulo de 20°. A tensdo de corte (componente
XY) méxima registada foi de 2,322 MPa, observa-se que a maior e menor concentracéo
de tensdo de corte ocorre entre os componentes da protese. Na protese isolada e detalhe
da interface, mostra onde ocorre a tensdo maxima (inserto de polietileno) com as tensdes
concentradas na area de contato. Esses resultados indicam que o aumento do angulo eleva
as tens@es de corte na protese, mas a estrutura ainda demonstra capacidade de suportar a

carga sem comprometimento estrutural.
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Figura 44- Tensdo de corte com a com forga aplicada de 416N no angulo de 0° para o conjunto prétese-0sso a) e
detalhe da protese isolada b).

A figura 44 representa as tensdes de corte do conjunto protese-o0sso e da prétese isolada
com uma forca aplicada de 416 N num angulo de 0° A anélise de tensdo de corte
(componente XY) registou um valor maximo de 1,673 MPa. No conjunto prétese com
0SS0, observa-se que a maior e menor concentracdo de tensdo de corte ocorre entre 0s
componentes da prétese. Na protese isolada e (detalhe da interface), vé-se claramente o
local com a tensdo méxima e a distribuicdo das tensdes de corte. A protese suporta

adequadamente a tensdo de corte gerado pela carga, mantendo a integridade estrutural.
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Figura 45-Tensé&o de corte com a com forca aplicada de 416N no angulo de 10° para o conjunto protese-0sso a) e
detalhe da protese isolada b).

A figura 45 representa as tensfes de corte do conjunto protese-0sso e da prétese isolada
com uma forca aplicada de 416 N num angulo de 10° A analise de tensdo de corte
(componente XY) registou uma tensdo maxima de 1,5196 MPa. Observa-se que a maior
e menor concentracdo de tensdo de corte ocorre entre 0s componentes da prétese. Na
protese isolada demonstra claramente que essas tenses ocorrem no inserto de polietileno.
O aumento do angulo eleva as tensBes de corte na prétese, mas a estrutura ainda

demonstra capacidade de suportar a carga sem comprometimento estrutural.
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Figura 46-Tensé&o de corte com a com forca aplicada de 416N no angulo de 20° para o conjunto protese-0sso a) e
detalhe da protese isolada b).

A figura 46 representa as tensdes de corte do conjunto protese-0sso e da protese isolada
com uma forca aplicada de 416 N num angulo de 20°. A tensdo de corte (componente
XY) maxima registada foi de 2,8887 MPa, observa-se que a maior e menor concentragdo
de tensdo de corte ocorre entre 0s componentes da prétese. Na prétese isolada (detalhe da
interface), a distribuicdo das tensbes de corte segue 0 mesmo padrdo, com as tensdes
concentradas na area de contato. Esses resultados mostram que o aumento do angulo e da
carga leva a um aumento nas tensbes de corte, mas a protese ainda mantém sua

integridade estrutural.
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Figura 47-Tensé&o de corte com a com forga aplicada de 490N no angulo de 0° para o conjunto protese-0sso a) e
detalhe da protese isolada b).

A figura 47 representa as tensfes de corte do conjunto protese-0sso e da prétese isolada
com uma forga aplicada de 490 N num angulo de 0°. Registou uma tensdo maxima de
1,765 MPa, observa-se que a maior e menor concentragdo de tensdo de corte ocorre entre
0s componentes da protese. Na protese isolada (detalhe da interface) mostra o local exato
onde ocorre a méxima tensdo (inserto de polietileno). A prétese é capaz de suportar 0

aumento da carga sem comprometer sua integridade estrutural.
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Figura 48- Tensao de corte com a com forga aplicada de 490N no angulo de 10° para o conjunto prétese-0sso a) e
detalhe da protese isolada b).

A figura 48 representa as tensfes de corte do conjunto protese-0sso e da prétese isolada
com uma forca aplicada de 490 N num angulo de 10° A analise de tensdo de corte
(componente XY) registou uma tensdo maxima de 1,5698 MPa, observa-se que a maior
e menor concentracdo de tensdo de corte ocorre entre 0s componentes da protese. No
detalhe da interface (prétese isolada), demonstra que o local onde ocorre é no inserto de

polietileno, a protese mantém sua integridade estrutural sob.
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Figura 49- Tensao de corte com a com forca aplicada de 490N no angulo de 20° para o conjunto prétese-0sso a) e
detalhe da protese isolada b).

A figura 49 representa as tensdes de corte do conjunto prétese-0sso e da protese isolada
com uma forca aplicada de 490 N num angulo de 20°. A analise de tenséo de corte
(componente XY) registou uma tensdo maxima de 3,463 MPa. Observa-se que a maior e
menor concentracao de tensdo de corte ocorre entre 0s componentes da prétese. O padrdo
de distribuigdo das tensbes de corte é consistente, com as tensdes mais altas concentradas
na area de contato (inserto de polietileno). Esses resultados indicam que, mesmo sob
condicGes de carga e angulo maximos, a protese mantém a integridade estrutural frente

as tensdes de corte aplicadas.
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Capitulo 5 - Discussoes dos resultados

Nesta secdo, serdo discutidos os principais resultados obtidos, incluindo o deslocamento

total, a tensdo de VVon-Mises e a tensdo de corte.

Deslocamento total

Na Figura 50, sera apresentada o deslocamento maximo em relacéo a forca aplicada e ao
angulo, permitindo visualizar como esses fatores influenciam o comportamento da

estrutura analisada.
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Figura 50-Gréafico do deslocamento em fung¢éo do angulo e da forca aplicada

Os resultados mostram que o deslocamento na protese de joelho é influenciado tanto pela
forca aplicada quanto pelo angulo de flexdo. Observou-se um padrao consistente em que
0 deslocamento aumenta com o aumento do angulo, independentemente do valor da forca.
Esse comportamento sugere que angulos maiores impdem uma distribuicdo de carga
menos favoravel, elevando as tensdes internas e, consequentemente, o deslocamento na

prétese.

Para as trés forcas analisadas (343 N, 416 N e 490 N) e os trés angulos de flexao (0°, 10°

e 20°), o menor deslocamento foi registado na posicéo ortostatica, com angulo de 0° e
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forca de 343 N, resultando em um valor de 1,119 mm. Esse valor esta dentro dos limites
estipulados pelas normas para préteses de joelho (ASTM F2083-12, ISO 14243-1:2009)
garantindo seguranga e funcionalidade.

Por outro lado, o maior deslocamento foi observado no angulo maximo testado, 20°, com
um valor de 6,429 mm. Embora esse valor seja relativamente alto para uma prétese de
joelho, ele permanece dentro dos limites aceitaveis para angulos elevados (Becker, Moré,
& Roesler, 2015).

Esse comportamento estd de acordo com o esperado para dispositivos de suporte
mecanico, onde angulos maiores, normalmente, representam condi¢des mais severas de
carga, devido ao aumento do braco de alavanca e a distribuicdo desigual de tensdes. Essas
caracteristicas confirmam a relevancia do controle de angulos de flexdo em préteses para

garantir a estabilidade e minimizar o desgaste ao longo do tempo.

Tensdo Equivalente de Von-Mises

Na Figura 51, seréd apresentada a tensdo equivalente de Von-Mises maxima em fun¢éo do
angulo e da forca aplicada, proporcionando uma analise de como esses parametros afetam
0 estado de tensdo na estrutura estudada.
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Figura 51-Grafico da tensdo de von-mises em funcéo do angulo e da forga aplicada.

Os dados obtidos mostram que a tensdo equivalente de Von-Mises aumenta com o
incremento do angulo de flex&o e da forca aplicada. Para uma mesma forca, observa-se
um crescimento da tensdo conforme o angulo varia de 0° a 20°. Este comportamento
sugere que a aplicacdo de forca em angulos maiores gera concentracfes adicionais de
tensdo, um fator relevante para a resisténcia do material quando submetido a cargas

obliquas.

Comparando as tensGes em diferentes forcas para um mesmo angulo, nota-se uma
tendéncia de aumento proporcional da tensdo com o incremento da forca. Este
comportamento indica uma resposta linear do material dentro do intervalo analisado,
sugerindo que o material se mantém em regime elastico e que a tensdo aumenta de forma

consistente com a intensidade da forca.

A maior tenséo equivalente, 10,77 MPa, foi observada para a forga de 490 N aplicada a
um angulo de 20°, o que confirma que o angulo e a for¢a, quando combinados, impactam
diretamente a tenséo resultante. Este valor de 10,77 MPa ndo é considerado problematico,
pois os valores da tensdo de cedéncia do UHMWPE (polietileno de ultra-alto peso
molecular) sdo de 17 MPa, o que ndo ultrapassa estes limites.

Estes resultados reforcam a importancia de considerar, ndo apenas, a magnitude da carga,
mas tambem a direcédo de aplicacéo da forca. Em particular, forcas aplicadas em angulos
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elevados tendem a induzir maiores tensdes, 0 que deve ser antecipado para evitar falhas

estruturais na protese.
Tensédo de Corte

Na Figura 52, seré apresentada a tensdo de corte maxima em funcdo do angulo e da forca
aplicada, permitindo observar como esses fatores influenciam o comportamento de corte

na estrutura analisada.
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Figura 52-Grafico da tenséo de corte em funcéo do &ngulo e da forca aplicada.

Esses resultados mostra a tensdo de corte em funcédo do angulo de flexdo para uma protese
de joelho, sob trés diferentes forcas aplicadas: 343 N, 416 N, e 490 N.

Observa-se gque as tensdes de corte aumentam com a carga aplicada em todos os angulos.
A maior tenséo de corte registado foi de 3.46 MPa no angulo de 20° e com a forga de 490
N.

No angulo de 0° o contato entre 0s componentes da prétese é mais alinhado e a
distribuicéo de carga é uniforme o que faz com que a tensdo de corte seja minima neste

angulo, pois a forga é distribuida de maneira mais eficiente.

No angulo de 10° ha um deslocamento que altera o ponto de contato, possivelmente,

reduzindo a area de contato momentaneamente. Isso reduz a tensdo de corte, ja que a
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carga nao estd distribuida de maneira uniforme na superficie da articulacdo. Esse
comportamento também pode ser influenciado pelo atrito baixo (0,1), permitindo um leve

deslizamento.

No &ngulo de 20°, o desalinhamento é maior, e a area de contato concentra-se numa regido
menor. Com a mesma forca aplicada, a tensdo de corte aumenta porque a carga é

concentrada numa area mais restrita, levando ao pico de tensao de corte observado.

Essas observacOes sugerem que a queda na tenséo de corte aos 10° pode realmente estar
associada a redistribui¢do da carga nos pontos de contato e a0 comportamento dindmico
da articulacdo com a protese, especialmente devido ao material e ao baixo coeficiente de

atrito.
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Capitulo 6- Concluséo e trabalhos futuros

Os resultados obtidos demonstram como a tensdo equivalente de Von-Mises, a tensdo de
corte e os deslocamentos variam significativamente com o angulo e a forca aplicada nos
materiais estudados: Ti-6Al-4V, UHMWRPE e o0sso cortical ortotropico. Essas variacoes
sdo especialmente criticas para o desempenho em aplicacBes ortopédicas e biomédicas,
onde a resisténcia a tensdes e a capacidade de suportar deslocamentos controlados s&o

essenciais para evitar falhas mecanicas.

O Ti-6Al-4V, conhecido pela sua elevada resisténcia mecénica e excelente
biocompatibilidade, apresentou um aumento previsivel da tensdo equivalente de Von-
Mises, de corte e do deslocamento com o aumento do angulo e da forca. Mesmo sob
condicdes de carga elevadas, os valores mantiveram-se dentro dos limites elasticos
esperados, confirmando a adequacdo do Ti-6Al-4V para componentes que suportam
forgas obliquas e altas tensbes, como em proteses articulares, onde é crucial suportar

cargas elevadas sem comprometer a integridade estrutural.

O UHMWPE, embora mais suscetivel a deformacGes quando comparado ao titanio,
demonstrou um comportamento el&stico linear nas condi¢des simuladas, com valores de
tensdo de corte e deslocamento adequados para superficies de articulagdo. A capacidade
do UHMWPE de absorver e distribuir tensdes através de deslocamentos controlados é
essencial em locais de articulacdo, onde o atrito e o impacto repetitivo séo determinantes.
O comportamento do UHMWPE sob diferentes angulos confirma sua eficacia em reduzir
as tensdes transmitidas ao 0sso, proporcionando amortecimento e contribuindo para a

longevidade da protese.

O osso cortical ortotropico, por sua vez, exibiu respostas de tensdo de corte e
deslocamento que refletem a sua funcdo bioldgica de suportar cargas de compressao e
tensdo dentro de limites fisioldgicos. Os resultados indicam que, apesar da sua menor
resisténcia, comparado ao Ti-6Al-4V, o0 0sso cortical € eficaz na distribuigdo de tensdes
e no suporte a deslocamentos seguros sob forcas de baixa intensidade e angulos menores,

garantindo o suporte estrutural essencial para o funcionamento da protese.

Conclui-se que a combinacao desses materiais em dispositivos ortopédicos maximiza 0s
beneficios individuais de cada um: a alta resisténcia e biocompatibilidade do Ti-6Al-4V,
a flexibilidade e baixo atrito do UHMWPE, e a capacidade do o0sso cortical de absorver e
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distribuir cargas. Essa combinacdo de materiais contribui para um desempenho
equilibrado em termos de resisténcia, durabilidade, biocompatibilidade e controle de
deslocamento, reduzindo o risco de falhas estruturais e prolongando a vida util dos
implantes. Os resultados evidenciam a importancia de uma selecdo cuidadosa de materiais
em aplicacOes ortopédicas, onde a interacdo entre diferentes componentes sob cargas
complexas e angulos variados € crucial para a seguranca e eficacia dos dispositivos

implantaveis.
Trabalhos Futuros

Em termos de trabalhos futuros e melhorias desta dissertacéo, sugere-se a realizacdo dos

seguintes estudos:

1. Realizar testes experimentais em proéteses fisicas para validar os resultados das
simulacdes numéricas. A comparacdo entre os dados experimentais e 0S
resultados de elementos finitos permitira avaliar a precisdo do modelo e ajustar
parametros.

2. Considerar simulagfes que envolvam ciclos de carga para avaliar a resisténcia a
fadiga dos materiais, especialmente do UHMWPE, que é mais suscetivel a
deformacdes e desgaste.

3. Investigar o desempenho de outros materiais biomédicos e revestimentos de
superficie que possam melhorar a durabilidade e reduzir o desgaste, como
revestimentos ceramicos ou polimeros de baixo atrito.

4. Considerar simulagbes que envolvam movimentos complexos, como rotacao e
flexdo combinada, para avaliar o desempenho da prétese em uma gama maior de
atividades cotidianas.

5. Incorporar modelos que representem o comportamento dos tecidos moles
(musculos, tend@es e ligamentos) ao redor da articulagéo do joelho. A anélise da
interacdo entre a protese e os tecidos circundantes pode fornecer insights

adicionais sobre o conforto e a estabilidade do implante.
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Forca (N) Deslocamento total (mm) Angulos (°)
343 1,1195 0
343 4,2376 10
343 5,7095 20
416 1,3722 0
416 4,4562 10
416 6,0655 20
490 1,6261 0
490 4,6615 10
490 6,429 20
Forca (N) Tensdo Equivalent de Von- Angulos (°)
Mises (MPa)
343 4,7091 0
343 5,7948 10
343 7,3583 20
416 4,9502 0
416 7,4368 10
416 9,0431 20
490 5,2065 0
490 8,9598 10
490 10,766 20
Forca (N) Tensdo de corte (MPa) Angulos (°)
343 1,6381 0
343 1,4725 10
343 2,3219 20
416 1,6726 0
416 1,5196 10
416 2,8887 20
490 1,7646 0
490 1,5698 10
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