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ERRATA

ao Texto da Tese

ANALISE DO COMPORTAMENTO BIOMECANICO DA INTERACAO PROTESE
0SSO HUMANO

de
Gilberto Garcia del Pino.

CAPITULO Il

Pagina 52, no ultimo paragrafo:

onde se 1é: “... do osso intacto, assim temos:”

leia-se: “ ... do osso intacto. Portanto, o sinal de remodelagéo negativa “Srem” provoca uma

diminuigéo da vida atil da protese, assim temos:”

CAPITULO IV

Pagina 64, no terceiro paragrafo:

onde se |&: “... Foi aplicada uma forga axial na ponta ...”
leia-se: “... Foi aplicada uma forga axial de 1000 N na ponta ..."

Pagina 69, na Tabela 4.5, 6°. coluna:
onde se lé: “... (grad) ..."
leia-se: “... (graus)...”

Paginas 70 a 101

nos graficos da Figura 4.8, das Figuras 4.20 a 4.26 e nas Tabelas 4.6 a 4.8, para o valor do
coeficiente de atrito.

onde se l&: “1”

leia-se: “0”

Pagina 75 ap6s o segundo paragrafo acrescente-se o paragrafo:

O teste de convergéncia foi realizado para o modelo de haste comprida conforme se
observa na Figura 4.12-a, que para uma quantidade de nés maior ou igual a 9000, os
valores das tensdes ndo mudam, considerando-se esta densidade de malha adequada.
Esta densidade da malha também foi empregada para outros modelos como o da haste
média correspondente a 7046 nos.
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FIGURA 4.12-a: Distribui¢cdo da tensdo equivalente maxima e minima em fungdo da
quantidade total de nés

Pagina 84, no 1° paragrafo
onde se |é: “... A partir dos resultados pode-se constatar ...”
leia-se: “... A partir dos resultados apresentados nas Tabelas E1 e E2, pode-se constatar ...”

TABELA E1: Valores maximos da influéncia (TS;(MPa)) do incremento da diferenga de
diametro na transmissao do esforgo radial segundo o coeficiente de atrito

[ = o0 n=0,3 n=0,1 n=20,0
0.41 2.24 7.30 6.44
0.36 2.10 6.59 5.30
0.35 2.01 4.26 5.08
0.29 1.95 3.67 4.43
0.28 1.89 3.50 4.41
0.25 1.80 3.40 3.83
0.25 1.67 3.38 3.73
0.24 1.66 3.32 3.48
0.23 1.51 3.19 3.33
0.22 1.35 3.14 3.28
0.21 1.33 3.12 3.08
0.18 1.32 3.10 3.07
0.18 1.26 3.08 3.04
0.17 1.24 3.06 3.02
0.16 1.22 2.93 2.91
0.16 1.19 2.81 2.91
0.16 1.18 2.79 2.89
0.15 1.12 2.78 2.76
0.15 1.11 2,73 2.75
0.15 1.09 2.58 2.70
0.15 1.06 2.57 2.69
0.15 1.02 2.56 2.64
0.15 1.01 2.54 2.63
0.14 1.00 2.48 2.62
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TABELA E2: Valores maximos da influéncia (TS;(MPa)) do incremento da diferenca de
diametro na transmissdo da tensao axial segundo o coeficiente de atrito

) n=0,3 n=20,1 n=0,0
0.31 1.20 2.24 3.26
0.29 1.07 2.02 3.22
0.25 1.03 1.99 3.08
0.22 1.00 1.89 2.91
0.22 0.95 1.86 2.89
0.22 0.93 1.86 2.70
0.22 0.91 1.84 2.69
0.22 0.91 1.82 2.47
0.22 0.90 1.82 2.45
0.21 0.84 1.69 2.41
0.21 0.84 1.60 2.34
0.21 0.83 1.63 2.19
0.21 0.79 1.52 2.19
0.21 0.79 1.50 2.19
0.21 0.78 1.50 2.07
0.21 0.77 1.49 2.06
0.21 0.76 1.40 2.00
0.21 0.74 1.40 1.93
0.21 0.74 1.39 1.93
0.21 0.70 1.39 1.91
0.21 0.69 1.34 1.85
0.21 0.67 1.32 1.83
0.21 0.67 1.32 1.81
0.21 0.67 1.32 1.77

CAPITULO V
Pagina123, antes da equagéo (5.3):
onde se l&: “ determinado deslocamento é dado por...”

leia-se: “ ... determinado deslocamento e supondo o indice de refragdo do meio (ar) igual a
1, € dado por.”

Pagina 124, equacgao 5.4
onde se l&: “Ip = 2(1 + cos Ad4)’

leia-se: “Ip = 2(1 + cos Apa) = 4 cosz% "

Pagina 125, antes da equagéo 5.7

onde se |&: “Ap,cosa =nl"
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leia-se: “2 Ay, cosx = nA”

Pagina 129, no 3° paragrafo
onde se lé: “... resina epoxy...”

. resina epoxy com um moédulo de elasticidade de E = 16000 MPa e um

leia-se:

coeficiente de Poissonn =0.3 ..."

CAPITULO VI
ondeselé: ...e
leia-se: “... 10e® ou 10E-8...”

8

Pagina 149, no titulo da Figura 6.4:
onde se 1&: “... peso do corpo (N) na transmissé&o da tensdo equivalente maxima (MPa)

leia-se: “...peso do corpo (N) (abscissa) na transmissdo da tensdo equivalente maxima
(MPa) (ordenada) ... "

Pagina 151, no titulo da tabela 6.5:
onde se |&: “... idade e atividade fisica...”
leia-se: “... idade e atividade fisica segundo [85], [88], [98], [98.a], [98.b]...”

Pagina 154, no titulo da Figura 6.6:

onde se I&: “... peso do corpo (N) na transmisséo da tenséo equivalente maxima (MPa)...”
leia-se: “...peso do corpo (N) (abscissa) na transmissédo da tensdo equivalente maxima
(MPa) (ordenada) ... "

REFERENCIAS BIBLIOGRAFICAS
Péagina 183, apés a referéncia (98):

Acrescentem-se as seguintes referéncias bibliograficas

[98.a]- MAX, L.; Afetaciones del aparato locomotor. Traumatologia. ed. Jims, Barcelona,
1969.

[98.b] YAMADA, H_; Strength of Biological Materials, Kyoto 1961.
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Resumo Xxix

RESUMO

Esta pesquisa faz um estudo da interacio da prétese coxo-femural e o osso,
visando um incremento da vida util da mesma, pois cada vez mais se faz necessario
0 uso desses implantes em pacientes jovens. Primeiramente, foi feito um estudo
tedrico baseado em trabalhos realizados anteriormente, utilizando dados obtidos por
modelagem, dados de laboratério e de seguimento clinico de pacientes com
diferentes tipos de préteses coxo-femurais implantadas, além de ter sido realizado
um acompanhamento de cirurgias de implantagdo de préteses coxo-femurais. Este
levantamento mostra que existem diferentes problemas da interagdo prétese-osso
ainda nao resolvidos na atualidade.

Foi estudada a influéncia de diferentes varidveis na transmissdo das tensdes
e a energia de deformagédo do osso, criando modelos numéricos de implantes pelo
Método dos Elementos Finitos (MEF), tanto para avaliar o contato entre a cabega da
protese e o acetdbulo como para a interagdo da componente femural e o 0sso
Fémur. Para avaliar os resultados foi necessarioc desenvolver varias rotinas em
linguagem C, as quais organizaram os resultados obtidos, que serviram como dados
em um processamento estatistico posterior.

Por ditimo foram desenvolvidos modelos teéricos representativos da vida (til
da protese, utilizando constantes obtidas por regressdo miultipla dos resultados dos
modelos de MEF. Os resultados foram testados em modelos fisicos utilizando a
técnica de interferometria holografica digital e foi ajustado um sistema digital de
processamento de imagens, que pode ser utilizado posteriormente em novas
pesquisas.
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Abstract XX

ABSTRACT

This research focuses the interaction of the Total Hip prosthesis and the bone
and its useful life. The study of the useful life of these implants has become very
important especially for young patients, which have been submitted to implant
surgeries. Firstly, theoretical study was made based on previous works, using data
obtained by modeling, laboratory work and from the clinical evolution of patients with
different types of Total Hip prosthesis. The attendance of surgeries of implantation of
Total Hip prosthesis was accomplished. The theoretical study presents different
problems of prosthesis-bone interaction, which still haven't been solved.

The influence of different variables in the transmission of the tensions and the
deformation energy of the bone was studied by creating numeric models of implants
with Finite Elements Method (FEM). The FEM developed were used to evaluate the
contact between the head of the prosthesis and the acetabular component, and the
interaction of the femural component with the bone. Several routines in “C" language
were developed for the analysis of the resuits and organization of the outputs
obtained from the FEM. This data processing was used in a further statistical analysis.

The representative theoretical models of the useful life of the prosthesis were
developed using constants obtained by multiple regressions of the FEM models
outputs. The results were tested in physical models using the technique of digital
holographic interferometry and were adjusted to a digital system of images
processing. The adjustment of the holographic system may be applied in further
research.
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Capitulo I Introducdo 1

CAPITULO |

INTRODUCAO

1.1 ASPECTOS GERAIS

Com a finalidade de se reduzir o nivel de falha das préteses coxo-femurais e
de assegurar uma vida util de longo prazo das mesmas, pois cada vez mais €
necessario o uso desses implantes em pacientes jovens, a interagdo biomecanica
osso-protese € estudada. Neste sentido procura-se definir as propriedades dos
materiais, a geometria das préteses e as condigdes da unido para assim impor uma
transmissdo natural de tensdes ao osso e eliminar o efeito de varidveis externas na
vida util da implantagéo utilizando um desenho apropriado.

De estudos tedricos e praticos realizados anteriormente, utilizando dados de
seguimento clinico de pacientes com diferentes tipos de proteses coxo-femurais
implantadas, tém sido constatados diferentes problemas da interagdo protese-osso,
ainda néo resolvidos. Estes problemas variam desde o tipo de prétese, geometria e a
forma ou método em que é fixada ao osso, até como varidveis externas exercem
influéncia. A combinacéo de todos estes parametros determina a vida Gtil da prétese.

Através dos métodos de seguimento clinico ndo € possivel determinar qual a
melhor variante de protese, devido a suas limitagdes, principalmente em relagdo ao
tempo. Portanto, utiliza-se neste trabalho o “Método dos Elementos Finitos” (MEF)
para determinar as caracteristicas da interagdo biomecanica osso-protese, estudando
a combinacdo de parametros de desenho e a influéncia de diferentes varidveis

externas e internas na vida util das préteses coxo-femurais.
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Capitulo I: Introducdo 2

Os cbédigos computacionais de elementos finitos, muito utilizados em analises
de estruturas e componentes mecanicas, podem ser aplicados em anélise de tensbdes
em proteses e ossos, desde que se definam cuidadosamente as propriedades do
material e a geometria. Esse procedimento além de incorrer na diminuigdo do custo
de analise e no tempo de processamento tem apresentado bons resultados e
proporcionado um perfeito entendimento da interagdo prétese-osso. Além do método
numeérico, a utilizacédo da interferometria holografica proporciona uma real distribuicéo
das deformagdes, em imagem de alta resolugdo, com a vantagem de que os
resultados, neste tipo de experimento, nao sdo afetados pelo método de medida.

Assim, neste trabalho realiza-se uma anélise te6rica e numérico-
computacional da interagdo biomecanica, avaliando a influéncia de diferentes
variaveis na vida util de préteses coxo-femurais, através do “Método dos Elementos
Finitos” e técnicas de estatistica, determinando as varidveis mais influentes e os
valores mais favoraveis para obter uma transmissdo adequada de cargas. Estes
resultados teéricos sdo comprovados pelo método experimental de ensaio nio
destrutivo da Holografia Interferométrica. Conclui-se o trabalho com a formulagéo de

modelos tedricos representativos da vida Gtil das préteses.

1.2 BREVE RESENHA BIBLIOGRAFICA

Os primeiros autores a reconhecer a adaptabilidade dos ossos as tensées
mecanicas que agem sobre eles foram GALILEO (1638) [1], WYMAN (1849) [2] e
MEYER (1867) [3]. Segundo SCHAMID & SCHONBEIN (1984) [4] o alem&o Karl
Culman, em 1966, foi o primeiro a sugerir que a arquitetura do osso trabecular é
organizada segundo trajetérias de tensdes principais. Esta resposta adaptativa dos
ossos sob o efeito de tensdes foi estabelecida por WOLFF (1870) [5] e foi

denominada como Lei de Wolff.
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A primeira aplicagdo dos principios da mecanica na ortopedia foi no trabalho
de MELLER (1867) [3], o qual faz uma analise de tensbes na parte superior do fémur.
Este trabalho foi seguido posteriormente por WOLFF (1870) [5] e outros autores e
embora estes nio utilizassem o MEF, motivaram o emprego do mesmo. PAUWELS
(1948) [6] desenvolveu experimentos de foto-elasticidade dirigidos a essa teoria da
adaptabilidade. KUMER (1966) [7] demonstrou qualitativamente a similaridade entre
um modelo tridimensional do fémur e a arquitetura do osso trabecular.

Os trabalhos de JONES et al. (1977) [8] e de WOO et al. (1979) [9] mostraram
um aumento na densidade e na largura dos ossos em animais submetidos a
exercicios fortes. Existem também os trabalhos de RAMBAUT & JOHNSON (1979)
[10] que observaram a estagnacdo de formagéo e crescimento dos 0ssos de animais
que viajaram para o espago, onde ha auséncia de gravidade. Segundo SLOOFF
(1977) [11] outro aspecto que influencia nos processos de remodelagdo é o enxerto
de implantes ou préteses metalicas que sdo muito mais rigidas do que o material
6sseo e produz um efeito de escudo, o qual provoca reabsorgio de 0sso nos lugares
onde ndo existe transmissdo de carregamentos e que pode ser minimizado com
padrdes de tensdes naturais.

Atualmente as pesquisas, nas quais avalia-se o comportamento mecanico dos
0ss0s € suas proteses, estdo direcionadas a aumentar a vida util das préteses,
fazendo seguimento clinico dos pacientes com préteses implantadas ou utilizando
técnicas computacionais ou de laboratério. Nesta linha de pesquisa podem-se
mencionar os trabalhos de GUSTILO ef al. (1989) [12] e CHIAL et al. (1992) [13].

Uma das técnicas mais utilizadas na determinagio teérica das tensées é o
“Metodo dos Elementos Finitos” (MEF), que tem sua origem ha 45 anos com os
trabalhos de AGYRIS (1955) [14]. Este autor sugere que o comportamento de um
corpo pode ser aproximado pelo uso de componentes de rigidez equivalentes.

TURNER et al. (1956) [15] sugeriram a aproximagdo do corpo pela ligagdo dessas
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componentes de rigidez. Estes trabalhos combinados com a disponibilidade dos
meios de computagéo levaram a rapida aplicagdo do método em diferentes projetos
de pesquisa. Desta forma GALLAGHER et al. (1962) [16] sugeriram uma extensdo do
metodo a soélidos tridimensionais e de comportamento néo linear.

Em 1972 foi introduzida pela primeira vez, em ortopedia, a analise de tensdes
de partes do esqueleto por MEF, com os trabalhos de RYBICKI, SIMONEN & WEISS
(1972) [17], que realizaram estudos em duas dimensdes da parte superior do fémur
considerando as forgcas dos musculos. Com o desenvolvimento dos meios
computacionais a teoria da lei de Wolff foi comprovada em varios estudos utilizando o
MEF, como nos trabalhos de RYBICKI et al. (1972) [17], MCLEISH & CHARNLEY
(1970) [18] e BROUN et al. (1978) [19].

Existem varios trabalhos de andlises de tensGes em trés dimensdes em 0sso
intacto com o MEF, como os desenvolvidos por WOOD (1975) [20], WALLIAPPON,
SVENSON & WOOD (1977) [21], BROUN & FERGUSON (1978) [22], ROHLMANN,
BEGMANN & KALBEL (1979) [23], nos quais os resultados foram comparados com
medig¢des de laboratoério.

O MEF demonstrou ser uma boa ferramenta para avaliar os efeitos de
diferentes fatores na transmissdo de tensdes em proteses como nos trabalhos de
McNEICE (1974) [24], o qual investigou as tensbes no fémur produzidas pela protese
do quadril, BARTEL & ULSOY (1975) [25] estudaram os efeitos da geometria e a
rigidez das proteses nos ossos e ADRIACCHI, GALANTE & BELYTSCHKO (1976)
[26] avaliaram as tensdes em préteses totais do fémur. Também foi realizada por
McNEICE & AMSTUTZ (1976) [27] uma andlise por MEF das tensdes na camada de
cimento que fixa a prétese ao osso e HUISKES et al. (1977) [28] aplicaram MEF no
desenho das préteses.

Atualmente se aplica com éxito a modelagem matematica com MEF para

poder analisar o comportamento do 0sso e a interagdo osso-implante, com auxilio de
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experiéncias e analises clinicas, procurando aumentar sua vida util como o trabalho
de KUIPER & HUISKES (1997) [29]. Além destes tém sido realizados trabalhos de
otimizagdo do desenho da prétese como os de DARVY & KATOOZIAN (1994) [30].

Outros trabalhos desenvolvidos no sentido de otimizar o desenho da prétese
como os de HERBERTS & MALCHAU (1997) [31] e CHANG et al. (1999) [32]
mostraram evidéncias de que existem varidveis externas que exercem grande
influéncia na vida Gtil das préteses a qual pode ser controlada facilimente, o que torna
necessario desenvolver um desenho que responda a um amplo ndmero de condigdes
a partir de uma otimizag3o.

A holografia, técnica inventada por Denis Garbor em 1948 [33], tem sido
aplicada em ortopedia desde 1971. Trata-se de um método 6ptico que permite gravar
e reproduzir as informagdes de intensidade e fase de uma onda luminosa, como
veremos posteriormente. PIWERNETZ & ROHLER (1976) [34] determinaram as
propriedades elasto-mecéanicas do osso trabecular da espinha através do método de
holografia. No trabalho foram cortados blocos de osso de iguais dimensdes e
aplicaram-se diferentes cargas para produzir deslocamentos pequenos, mantendo o
teste dentro do limite elastico.

A aplicacdo da holografia na analise do comportamento de fixadores de
fratura internos e externos tem sido reportada por HANSER et al. (1972) [35],
KOJIMA et al. (1986) [36] e SHELTON et al. (1990) [37]. No trabalho de SHELTON
(1991) [38] constata-se como as fraturas transversais ao eixo da tibia mostram uma
baixa estabilidade a torgdo, sendo que esta instabilidade & relacionada com a
diferenca da densidade das franjas em ambos extremos da fratura.

SHELTON & BONFIELD (1990) [39] fizeram experiéncias submetendo &
flexdo uma placa de osso com um pino de ago inoxidavel e outra com um pino de
polietileno reforcado e hidroxiapatita. Neste caso as diferengas na transferéncia de

cargas ao osso foram comprovadas pela diferen¢a de densidade e descontinuidade
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das franjas. A holografia interferométrica tem sido utilizada para investigar as
deformagdes no fémur intacto e com préteses implantadas por varios autores como
HANSER (1979) [40], MANLEY ef al. (1983) [41], KASPRZAK ef al. (1985) [42] e
KATZ et al. (1990) [43].

Atualmente, devido a velocidade e capacidade de armazenamento dos
computadores e a resolugdo espacial dos dispositivos de registro eletrénico (CCD)
com mais pixels e dimensdes reduzidas dos pixels é possivel registrar diretamente o
holograma e avalia-lo digitalmente mediante simulagdo em computador. Os métodos
digitais permitem a analise das frentes de ondas que foram previamente registradas,
sem precisar recorrer a uma reconstrugdo fisica e podem ser utilizados para
comparar duas ou mais frentes de ondas, SCHNARS (1994) [44], PEDRINI (1997)

[45] e PEDRINI et al. (1998) [46].

1.3 ESCOPO DO TRABALHO

O objetivo principal da pesquisa é realizar um estudo da interagédo
biomecéanica osso-prétese do fémur visando o incremento da vida Util das préteses.
Para isso pretende-se avaliar a influéncia de diferentes varidveis externas quanto as
caracteristicas da geometria, material e condi¢ées de unido da haste das préteses na
transmissdo de cargas ao osso, utilizando-se o Método dos Elementos Finitos,
técnicas de estatistica e a Holografia Interferométrica, tendo em vista que tal
transmissédo é o fator pratico mais importante para evitar a perda da unido prétese-
0sso. Como resultado sdo desenvolvidos modelos representativos da interagdo osso-
protese, os quais possibilitam uma previsdo da vida util da prétese.

No capitulo 1 (Introdugdo) € dada uma introdugdo ao trabalho constituida de

revisao bibliografica, a qual apresenta as pesquisas mais pertinentes desenvolvidas



cceccccecceccccccCcccccccccccceccco o

Capitulo I Introducdo 7

até o presente trabalho. Neste capitulo também sido apresentados o objetivo do
trabalho e a organizagdo do mesmo.

No capitulo Il (Caracteristicas da articulagdo coxo-femural, proteses e
formas de implantagdo), é feito um estudo teérico sobre a interagdo prétese-osso
quanto ao tipo de prétese e a forma ou método em que € fixada ao osso e sdo
apresentadas as caracteristicas da articulagdo coxo-femural, da prétese e da
interacdo biomecanica prétese-osso. Neste capitulo sdo feitas algumas
considera¢des sobre as cirurgias de implantagdo de proteses coxo-femurais e se
finaliza o capitulo apresentando os fatores que provocam a perda da implantagdo da
prétese coxo-femural, ndo resolvidos na atualidade.

No capitulo Il (Comportamento biomecanico dos ossos e suas proéteses)
é apresentado um histérico dos diferentes mecanismos ou modelos teéricos utilizados
para expor os aspectos que caracterizam a interagdo biomecanica e a remodelagéo
de osso, sendo proposto um modelo teérico representativo da vida util da prétese
como hipétese, a partir do qual se desenvolve a tese posteriormente.

No capitulo IV (Analise numérica computacional da interagdo osso-
prétese) é realizada uma andlise numérica da transmissido de tensdes e
deformagdes ao 0sso e o contato da cabega da prétese e o acetabulo de polietileno,
utilizando o cédigo de Elementos Finitos “LUSAS”. Para avaliar os resultados desta
analise foram desenvolvidas varias rotinas em linguagem “C”, buscando determinar a
influéncia das diferentes varidveis na transmissao de tensbes e deformacgdes ao osso
e as partes internas do 0sso que apresentem maiores probabilidades de falha, assim
como os pontos onde estas variaveis exercem maior influéncia e, centralizando a
analise, posteriormente, nestes pontos.

No capitulo V (Andlise experimental) sdo apresentadas as caracteristicas
gerais da aplicacdo da Holografia Interferométrica na ortopedia e as caracteristicas

gerais da Holografia Interferométrica Digital. Sao determinados por esta técnica os
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padrdes de deformag&o nos modelos fisicos do osso. Este procedimento foi adotado
como método de averigua¢do dos modelos numeéricos produzidos com o “Método dos
Elementos Finitos”.

No capitulo VI (Formulagdo de algoritmo de analise da vida «til da
prétese) realiza-se uma discussdo dos resultados obtidos na aplicagdo dos modelos
de Elementos Finitos, para qual foram desenvolvidas outras rotinas em linguagem
“C’”, no sentido de avaliar estes resultados. Neste caso, aplica-se regressdo multipla
em cada analise de varidveis para desenvolver o modelo final teérico e, assim,
caracterizar a vida util da prétese.

Finalmente, no capitulo VI (Conclusées e Recomendacdes) si3o
apresentadas as conclusdes deste estudo, assim, como as recomendagbes para
estudos futuros e, em seguida sdo apresentados os Anexos e as Referéncias

Bibliograficas.
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CAPITULOII

CARACTERISTICAS DA ARTICULAGAO COXO-FEMURAL, PROTESES E

FORMAS DE IMPLANTACAO.

2.1 ARTICULAGAO COXO-FEMURAL

A articulagdo coxo-femural € uma articulagdo tipo esferéide, cujas superficies
articulares sdo esféricas. A cabega femural & constituida por dois tergos de uma
esfera de 40 a 50 mm de didmetro e é sustentada pelo colo femural que assegura a
juncdo com a diafise, como mostra a Figura 2.1. Ainda nesta figura pode-se observar
o sistema de eixos utilizado em medicina para indicar as diregbes dos diferentes
movimentos e das for¢as.

O eixo do colo femural forma um angulo denominado de “Inclinagéo” de 125°
com o eixo diafisario no adulto (Figura 2.1). Este eixo & aberto para dentro e para
frente entre 10° -~ 30° chamado angulo de “Declinagdo”, também chamado angulo de
“‘Anteversdo”. O eixo do acetabulo estd orientado entre 30° — 40° em relagdo a
horizontal e também 30° - 40° em relagdo ao plano frontal. O angulo de Wiberg “w”
representa a cobertura do acetabulo sobre a cabega femural, como mostra a Figura
2.2, KAPANDJI (1990) [47].

Como mostram as Figuras 2.2 e 2.3, a cavidade cotildide ou acetabulo recebe
a cabega femural e tém a forma de uma semi-esfera, limitada em seu contorno pela

borda cotilodiana “B”.
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FIGURA 2.1 - Cabega femural e dire¢des dos eixos clinicos

FIGURA 2.2 - Vista superior da articulacdo com a cabega do fémur separada do

acetabulo
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A parte central do acetabulo chamada Fossa Acetabular “Fc” ndo entra em
contato com a cabega do fémur, mas somente a Meia Lua “Me” é quem entra em
contato através de uma cartilagem. Nestas mesmas figuras (Figuras 2.2 e 2.3) pode-
se observar como o Labio Cotiloidiano “L¢” assenta-se sobre a borda do acetabulo. E
interessante notar que na posi¢cdo em pé néo existe coincidéncia entre as superficies
articulares da cabega do fémur e do acetabulo. As superficies articulares coincidem
somente apés um movimento de flexdo, abdugdo e rotagdo externa quando é
atingida a posicdo quadripede, sendo portanto a posigdo fisiolégica do quadril,
KAPANDJI (1990) [47].

Como o conteudo do trabalho se referira as forgas que se originam na
articulacdo em fungao do tipo de movimento do quadril, a seguir sdo mencionados os
principais movimentos, os quais estdo representados esquematicamente na Figura
24

FLEXAO: Movimenta a face anterior da coxa ao tronco e pode atingir até mais
de 140 graus (Figura 2.4-a).

EXTENSAO: Movimenta o membro inferior para tras do plano frontal e pode
atingir entre 20 e 30 graus (Figura 2.4-b).

ABDUGAO: Movimenta o membro inferior para fora e pode atingir entre 20-30
graus (Figura 2.4-c).

ADUGAQ: Movimenta o membro inferior para dentro e o aproxima ao plano de
simetria, pode atingir entre 20-30 graus (Figura 2.4-c).

ROTAGAO LONGITUDINAL: A rotagdo longitudinal efetua-se em torno do eixo
mecénico do membro inferior e pode ser externa e interna (Figura 2.4-d). A rotagdo
externa pode atingir até 60 graus e a interna pode atingir entre 30-40 graus, (Figura

2.4-).
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d e

FIGURA 2.4 - Movimentos principais do quadril: a)- Flex3o, b)- Extens&o,

¢)- Abdugéo-adugao, d)- Rotagdo externa, e)- Rotagéo interna
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2.2 DIFERENTES TIPOS DE PROTESES

Atualmente existem diferentes sistemas de préteses totais de quadril, com
geometria, material e formas variadas de fixagdo da componente femural no osso. Ao
mesmo tempo cirurgides e projetistas adotam diferentes critérios em relagdo & vida
util de cada tipo de prétese. Neste capitulo serdo apresentados os diferentes tipos de
protese e os sistemas de fixagdo, assim como os critérios ou teorias dos
pesquisadores sobre as mesmas.

Os tipos de sistema de componente femural mais comuns, dos quais se
originam todos os sistemas existentes, estdo representados na Figura 2.5. A seguir

sdo apresentadas as formas em que a protese é fixada no fémur.

2.2.1 PROTESES NAO CIMENTADAS

Quando a prétese ndo é cimentada ao osso, geralmente coloca-se uma
camada de material na superficie da haste da mesma com determinada porosidade
ou textura superficial. O objetivo deste procedimento é promover um crescimento do
osso dentro da superficie do implante e conseguir a osteointegracgao.

A camada de material pode ser depositada em todo comprimento da
superficie da haste ou em determinada parte, como pode-se observar na Figura 2.6.
[48-49]. Neste tipo de implante podem ocorrer os seguintes problemas:

a)- micro-movimentos relativos entre o implante e 0 osso que impedem o
crescimento do osso dentro da superficie do implante, ndo propiciando a
osteointegragdo ou formando-se um tecido fibroso que posteriormente falha, devido

as tensodes elevadas produzidas na interface haste-osso.
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FIGURA 2.5 - Tipos basicos de componentes femurais
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b)- o efeito de escudo, com certa magnitude e duragdo, & transmissdo de
tensbes e a deformagdo no osso produzida pela prétese, principalmente na parte
proximal.

c)- a perda do osso, com certa quantidade, produzida pelo efeito de escudo.

Nas préteses ndo cimentadas com camada superficial porosa da haste, tem-
se registrado osteoporose depois da inser¢do da mesma principalmente para
didmetros maiores de 13.5 mm (ENGH et al.1992) [50] estando correlacionada esta
reabsorcéo de osso com a diminui¢édo de tensdo de flexdo. Além disso, neste tipo de
prétese apds 5 anos da realizagdo do implante sdo detectados micro-movimentos
menores de 20 pm nas regides de crescimento de 0sso. Estes micro-movimentos s3o
maiores nas pontas das proteses proporcionalmente a como foi colocada (em
“valgus” ou “varus”), e diminuem com o aumento do comprimento da camada de
material poroso.

ENGH et al. (1992) [50] constataram através de extensémetros uma
diminuicdo das deformagdes de até 80% depois da realizagdo da implantagdo da
prétese ndo cimentada, utilizando uma camada de material porosa, em comparagdo
ao fémur intacto. Esta diminuicdo das deformagdes produz perda de osso em
diferentes partes como sdo mostradas na Figura 2.7.

Neste trabalho de ENGH et al. (1992) [50] também foram determinados os
conteudos de mineral de osso. Com estas medidas foi possivel observar variagdes
nos conteudos de mineral de osso depois de ter sido feito o implante, onde ocorreram
maiores perdas de osso na parte proximal (nivel A), atingindo até um méaximo de
47%, como pode-se observar na Figura 2.8. Quando somente uma parte da haste da
protese ndo cimentada (proximal) & recoberta, ocorre maior transmissdo de carga
nesta parte do que no caso da utilizagdo de uma prétese ndo cimentada com toda a

superficie da haste recoberta de material.
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a b
FIGURA 2.6 - Proteses ndo cimentadas a)- Com camada de material poroso de
hidroxiapatita na parte proximal, b)- Prétese com colar e camada de

material em todo o comprimento da haste

FIGURA 2.7 - Diminuigdo da massa de osso com o tempo depois da insergao,
a) Imediatamente depois da implantagdo, b)- 76 meses depois da

implantagao
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-35% -41% -46% 21%
-11% -20% -14% 20%
-3% +4% -12% +17%

FIGURA 2.8 - Perda de mineral de osso em cada nivel em porcentagem do 0sso

intacto
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No entanto existem concentragdes de tensbes cortantes na ponta onde
termina esta superficie recoberta e um efeito de alavanca gerando maiores tensdes
na parte distal.

GEESINK (1988) [51] constatou clinicamente, ao avaliar uma prétese
recoberta com hydroxiapatita na parte proximal, que precisamente na parte onde as
tensbes sdo maiores (na ponta distal da camada de hydroxiapatita) foi onde se
atingiu maior osteointegragdo. Por outro lado estudos clinicos tém demonstrado que
as proteses cimentadas e ndo cimentadas apresentam resultados similares em
relagdo a vida utii (GOODMAN; FORNASIER & KEI (1988) [52] e GUSTILO et al.
(1989) [12]), mas em outros estudos como de HADDAD et al. (1990) [53] foi

comprovado que as proteses nao cimentadas proporcionam resultados inferiores.

2.2.2 PROTESES CIMENTADAS

No desenvolvimento das préteses cimentadas existiram varias geragdes. As
préteses correspondentes a primeira geragdo foram implantadas na década de 1960
e as técnicas empregadas ficaram conhecidas por suas originalidades (WILLIAM
(1992) [54]). As proteses utilizadas nesta fase se caracterizaram por néo possuir
tampd&o intramedular, ndo se utilizava um cano para repartir o cimento, nao era feita a
pressuriza¢gdo do cimento durante a implantagdo, as hastes eram feitas de metal
fundido e em muitas ocasibes tinham bordas estreitas e quinas afiadas.
Posteriormente surgiu uma segunda geragao de préoteses cimentadas, as quais foram
introduzidas na metade da década de 70. Neste caso as proteses se caracterizaram
por possuir o tampao medular, se usava o cano para repartir o cimento dentro do
osso e a componente femural era feita de uma liga de metal de qualidade, com as

bordas na parte medial arredondadas.
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Na atualidade tem-se introduzido varias técnicas novas com o objetivo de
aumentar a vida util das préteses, como diminuir a porosidade do cimento com uma
mistura feita a vacuo (DAVIES & HARRIS (1990) [55]) ou por centrifugacéo,
pressurizando o cimento depois da implantagdo e centralizando a haste dentro da
camada de cimento. Estas técnicas sdo consideradas como de terceira geragéo.

A perda da componente femural para as préteses implantadas com técnicas
de primeira geragao, segundo observado por MULROY & HARRIS (1990) [56] foi de
30-40%, ja as implantadas de acordo com a segunda geragdo foi de 3-7%
STAUFFER (1990) [57].

Em relagdo a interface cimento-osso existe uma contradicdo na teoria de
fixacdo da haste da prétese no cimento, pois alguns autores acreditam que a haste
deve ter deslizamento no cimento para proteger a interface cimento-osso e outros
consideram que deve estar firmemente colada.

Alguns autores consideram que depositando uma camada de material rugosa
na superficie da haste antes da inser¢do a unido fica mais forte e aumenta a
resisténcia a fadiga do cimento, como pode-se observar na Figura 2.9, sendo que a
unido entre o cimento e o metal € mais débil do que a resisténcia do prdprio cimento
e acreditam que o descolado da interface haste-cimento € o mecanismo inicial para
que se produza a perda da prétese, porque sdo produzidos picos altos de tensdes.

Em estudos de seguimento clinico realizados por SALVAT et al. (1989) [58],
13% das préteses cimentadas implantadas tiveram taxas de falha, que precisaram
ser revisadas. Em pesquisas de seguimento clinico por 15 anos, KAVANOGH (1989)
[59] somente 9% das proteses precisaram ser revisadas. Segundo SHARP &
PARTER (1985) [60] e JINNAHR (1986) [61] as maiores taxas de falha das proteses
cimentadas encontram-se nos pacientes com menos de 50 anos, as quais tém sido

atribuidas a atividade fisica elevada e ao peso do corpo.
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FIGURA 2.9 - Proteses cimentada sem colar

A perda da implantagdo de préteses coxo-femural mais comum é causada
pela reabsorcdo de osso ao redor da protese, devido a falhas por sbbrecarga
mecanica no tecido que suporta a prétese e pela reabsor¢do de osso junto com as
particulas de desgaste de polietileno, cimento ou metal. Qutro problema €& a
remodelagdo adaptativa do osso na parte proximal como muitos autores mencionam,
no entanto JASTY et al. (1990) [62], demonstraram que essa remodelagao adaptativa
ndo leva necessariamente a perda da implantagdo, segundo estudos realizados em
pacientes ap6és 17 anos da implantacdo de proteses cimentadas terem sido
efetuadas. Do mesmo modo, MALONEY et al. (1989) [63] observaram, em um estudo
de casos de autdpsia de implantes colocados com mais de 17 anos, uma boa
osteointegragéo entre o cimento e o 0sso em hastes firmemente coladas.

JASTY et al. (1991) [64] estudaram detalhadamente 16 casos de autdpsias,
com implantagdes bem sucedidas e indicaram como mecanismo inicial e primario de
falha da componente femural a separagdao ou descolamento da interface cimento-

haste. No mesmo trabalho foram observadas fraturas radiais e circunferenciais
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préximas a ponta das préteses metalicas, onde o cimento possuia vazios e onde a
camada de cimento era fina.

Algumas tentativas tém sido feitas no sentido de reduzir a falha da
componente femural colocando uma camada na superficie da haste como por
exemplo: metil-metacrilato antes da inser¢gdo ou preparando a superficie da mesma
com uma determinada textura PILAR & BRATINA (1980) [65] e RAAB et al. (1981)
[66]. No entanto, estudos clinicos recentes tém demonstrado que quando a interface
cimento-haste fica bem colada ou fixa, podem ser transmitidas consideraveis tensées
cortantes axiais ou em dire¢do descendente a interface osso-cimento através da
camada de cimento MILES (1990) [67].

Para eliminar a alta transmissao de tensdes cortantes & proposta por alguns
pesquisadores como FOWLER et al. (1989) [68] e LING (1992) [69] a utilizagdo de
uma interface haste-cimento descolada, utilizando uma superficie da haste
completamente polida e com uma determinada conicidade. A superficie da haste
descolada, conica e altamente polida com um certo coeficiente de atrito pode diminuir
as tensdes cortantes na interface cimento-osso e incrementar tenstes de
compressao e circunferenciais dentro da camada de cimento, LEE (1990) [70],
HUISKES (1990) [71]. Como o cimento acrilico € um material viscoelastico, ao entrar
em escoamento pode ocorrer com o tempo a diminuicdo das tensdes circunferenciais,
como resultado da relaxagdo de tensdes associada ao comportamento deste tipo de
material viscoelastico.

Assim, no trabalho de NORMAN et al. (1996) [72] foi realizada uma analise da
variagdo das condiges de unido (colado ou ndo), na interface cimento-haste pelo
MEF, usando um modelo axisimétrico em duas dimensdes, sendo empregado o
coédigo de MEF “ABACUS". As tensdes nao ultrapassaram os limites de tensdes

estaticas nem de fadiga para a camada de cimento.
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2.2.3 PROTESES COM COLAR

ROBIN (1992) [73] propbe a definicdo de colar nas proteses (Figura 2.6.b),
como qualquer proje¢ao da superficie proximal da haste, que interffere com a
capacidade da haste de movimentar-se distalmente dentro da camada de cimento e
define as fun¢des principais do uso do colar como:

a)- transferéncia de carga diretamente a superficie cortada do colo do fémur,
0 que requer um colar grande.

b)- transferéncia de carga ao extremo proximal da camada de cimento,
devendo este ser um colar pequeno.

c¢)- uma forma pela qual o cirurgido reconhece 0 momento em que deve parar
de introduzir a prétese dentro do osso.

Através da histéria do uso das préteses cimentadas, tem existido discordancia
em relagao a utilidade do uso do colar no componente femural. Varios autores como
WEINANS (1991) [74] ap6éiam o uso do colar, os quais acreditam que este colar
contribui com a pressurizagdo do cimento, diminui os micromovimentos relativos e
incrementa as tensdes na parte proximal. Outros autores como RICKARDS &
DUNCAN (1986) [75] consideram que o contato do colar no colo da parte medial do
0SS0 nao ¢ atingido €, caso consiga contato este ndo é mantido.

ROBIN (1992) [73] justifica que a utilizacdo do colar ndo & necessaria e
mostra varios exemplos de casos de inser¢ao de préteses, nos quais nao foi usado o
colar e ndo ocorreu reabsor¢do de osso ap6s 7 anos da realizagao da inser¢ao, como
€ mostrado na Figura. 2.10. Por outro lado tém sido mencionados casos de
reabsorcdo de osso na parte medial proximal abaixo do colar, COTTERILL et al.
(1982) [76], o qual pode ter sido produzido por muitos fatores, mas o mais importante
seria a nao existéncia de um contato adequado entre o colar e a superficie cortada

do fémur.
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DENHAM (1992) [77] projetou uma ferramenta especial para cortar de forma
adequada o colo do fémur e conseguir um contato adequado entre o colar da prétese
e o colo do fémur para carregar a parte proximal do osso. Foram feitas varias
implantagbes usando esta técnica e ao revisa-las posteriormente encontrou-se
reabsor¢do do osso também na parte medial proximal abaixo do colar da prétese.
RICKARDS & DUNCAN ([75] realizaram um estudo com 92 préteses implantadas
utilizando proteses com colar e depois da implantagao foram eliminadas 26% do total,
porque ndo ocorreu um contato adequado entre o colar e o colo do fémur e 76% do
grupo restante de préteses tiveram absorgdo de osso entre o primeiro e 0o segundo
ano da implantagao.

O material produzido do atrito entre a superficie do colar que estda em contato
com o cimento ou com o0 0sso ou com os dois, podem provocar “LISE” (reabsorgdo de
0ss0 por celulas ao tentar eliminar as particulas de desgaste consideradas como
estranhas), sendo uma das principais causas da reabsor¢do do osso (ANTHONY et
al. (1993) [78]), mesmo estando a haste cimentada bem fixa. No estudo de
MALONEY [63] e de BURKE (1991) [79], se menciona a existéncia de micro-
movimentos axiais relativos entre a haste e o o0sso maiores de 40 um e
micromovimentos torsionais superiores a 150 um. Estes micromovimentos unidos &
rugosidade superficial das hastes, onde as pontas das asperezas podem chegar até
10 um produzem particulas finas de metal e acrilico. Também ¢é dificil evitar a
presenga de uma fina camada de cimento entre a superficie inferior do colar e o
0850, 0 que incrementa a producdo destas particulas com os micromovimentos
rotacionais.

Esta teoria foi sustentada no trabalho de ANTHONY [78], que encontrou
polimento em mais de 80% das hastes examinadas, como é mostrado na Figura 2.11,
o que indica que as pontas das asperezas da superficie inferior do colar foram

eliminadas, resultando a produgao de particulas finas.
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Outro problema deste tipo de protese & o fendmeno de pivd, o qual foi um dos
mecanismos de falha da haste postulados por GRUEN (1979) [80], no qual a haste
inclina-se apoiando-se no colar, originando duas forgas principais como é mostrado
na Figura 2.12: a)- uma forga na parte do suporte a qual pode provocar o polimento
da superficie do colar como vimos anteriormente e; b)- outra na ponta da haste. Este
fenédmeno também foi observado por JASTY [64], que estudou somente préteses
cimentadas com colar. Por isso os defeitos na camada de cimento foram associados
a fratura do cimento e descolado, os quais foram mais freqientemente vistos na
parte proximal medial e lateral distal. Também a falha cirdrgica na hora de remover o
calcar femural para conseguir o apoio adequado da prétese no fémur provoca a
perda da implantagdo em pouco tempo apoés realizada a mesma.

No osso intacto, o sistema de trabéculas da cabega do fémur age como um
amortecedor de cargas de impacto, e as cargas sdo transmitidas de forma amortecida
ao colo do fémur, que por sua vez & de espessura fina. Quando colocada a prétese e
retirada a cabeca do fémur, este sistema de amortecimento é perdido. Estas cargas
de impacto também sao transmitidas ao acetabulo de polietileno no quadril, o que
aumenta a taxa de incremento de tensdes de contato, produzindo um incremento do
desgaste do polietilieno e aumento da produgdo de particulas de polietileno,
consequentemente ocasionando a perda da implantagao, FISHER (1991) [81].

No hospital universitario da Universidade de Goteborg, Suécia, foi realizado
recentemente um estudo de seguimento radiografico em 410 implantagbes de
proteses totais de quadril de dois tipos especificos, uma prétese sem colar do tipo
“Charnley”, de um comprimento da haste de 112 mm e didmetro da cabega de 22,2
mm e outra com colar tipo “Spectron”, de 130 mm de comprimento da haste e um

diametro da cabega de 32mm, as quais podem ser observadas na Figura 2.13.
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FIGURA 2.10 - Protese sem colar apés 7 anos de implantagdo, mostrando um

funcionamento normal

FIGURA 2.11 - Polimento da superficie inferior do colar produzido pela fricgao
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‘F

FIGURA 2.12 - Forgas que se originam durante o fenémeno de pivé em préteses com

colar

(A) (B)

FIGURA 2.13 - Tipos de proteses utilizadas no estudo de seguimento clinico
radiografico realizado por GARELLICK em 1999: a)- Prétese sem

colar tipo Charnley, b)- Prétese com colar tipo Spectrum
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Embora estas implantagdes terem sido feitas por cirurgides experientes a
primeira avaliagao radiografica, realizada uma semana posterior & operagao cirtrgica
indicou diferentes defeitos, GARELLICK (1999) [82]. Estes defeitos estdo
relacionados na Tabela 2.1.

Assim, pode-se constatar na Tabela 2.1, que nas implantagdes das proteses
tipo CHARNLEY, 17% das proteses encostaram a ponta da haste na parte distal
lateral do osso e 73% encostaram a ponta da haste na parte posterior distal e a parte
proximal da haste na parte anterior proximal do osso. Também pode-se constatar
como para essa mesma protese de CHARNLEY existe uma porcentagem alta da
camada de cimento com qualidade deficiente (52% tipo C). Em uma avaliagdo
radiografica feita 3 anos depois, dez das hastes com problemas na camada de
cimento da prétese tipo Charnley tiveram falha mecanica.

No caso da protese SPECTROM, os resultados foram melhores, a qual
apresenta qualidade superior de cimento e menor inclinagdo, encostando menos no
osso. Para esta primeira revisdo, a qual ocorreu uma semana posterior as cirurgias
de implantagéo, ndo houve diferenga entre os dois tipos de préteses na qualidade do
cimento nem inclinacdo do acetabulo.

Em avaliagdes radiograficas posteriores e de revisdo cirrgica com 3, 5 e 10
anos apés a implantagdo, foi constatado que a haste da protese de CHARNLEY
apresentou maiores problemas de falha mecanica do que a haste SPECTROM. De
acordo com andalises de regressao realizadas, a variavel que exerceu maior influéncia
nessa falha foi a qualidade deficiente do cimento. Por outro lado, a reabsorgéo de
osso foi muito maior na protese do tipo SPECTROM, a qua! foi relacionada nas
analises de regressdo ao desgaste volumétrico do acetabulo, correspondente a este
tipo de protese. Segundo esta andlise a reabsor¢do de osso ndo tem relagdo com a
idade do paciente, nem com o desenho da prétese, nem com o sexo, nem com o tipo

de protese.
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TABELA 2.1 - Resultados da avaliagdo radiografica apdés uma semana das

implantagdes de préteses totais de quadril, GARELLICK (1999)

CHARNLEY SPECTROM
(206 préteses) (204 proéteses)
PROJEGCAO ANTERO-POSTERIOR
Neutral 70% 83%
Inclinagéo para dentro 17% 4%
Inclinado para atras 13% 13%
PROJEGCAO LATERAL
Neutra 26% 54%
Inclinagio da ponta posterior 73% 45%
inclinagdo da ponta anterior 1% 1%
QUALIDADE DA CAMADA DE CIMENTO

A 26% 45%
B 18% 21%
C 52% 33%
D 4% 1%

Comprovou-se neste trabalho que o uso de proteses cimentadas no
tratamento de pacientes mais idosos € o mais indicado, sendo que foram as que
atingiram melhores resuitados quanto a vida util. O aumento do diametro da cabega
da prétese diminui o deslocamento do acetabulo, recomendando entdo o uso da
cabeca de 32 mm, no entanto este aumento de didmetro pode ocasionar maiores
tensbes friccionais e aumentar o desgaste volumétrico e também incrementar as
tensdes na interface osso-cimento, no acetabulo [82].

Na componente acetabular correspondente a prétese de CHARNLEY, onde foi
colocado o acetdbulo de polietileno diretamente na bacia sem o suporte metalico
entre o polietileno e o osso, foram obtidos melhores resultados, quando comparado

com o acetabulo correspondente a prétese de SPECTROM, o qual apresentou

maiores problemas. O desgaste linear correspondente ao acetabulo da prétese
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SPECTROM foi de 1,1 mm depois de 10 anos e o desgaste linear da prétese
CHARNLEY, foi de 1,0 mm. O desgaste volumétrico foi de 770 mm® para a

SPECTROM e 389 mm?® para a protese CHARNLEY.

2.3 PROCEDIMENTO CLIiNICO OBSERVADO NAS CIRURGIAS DE IMPLANTAGAO

DE PROTESES

Foram realizados acompanhamentos de cirurgias de implantag¢do de préteses
coxo-femurais no “Hospital do Servidor Publico”, sob a diregdo do médico ortopédico
Roberto Dantas Queiroz, os quais tiveram a devida autorizagdo e foram cumpridas
todas as normas de higiene e seguranga do hospital.

O objetivo destes acompanhamentos é determinar possiveis influéncias do
procedimento clinico na vida atil das implantagdes de préteses, as quais estejam
relacionadas com aspectos mecanicos como: variagdo das dire¢ées em que agem as
forcas entre um paciente e o outro, variagdo na espessura do cimento, variagdo na
zona de contato ou apoio na transmissdo das cargas, etc. A seguir serdo
mencionados alguns aspectos do procedimento clinico da cirurgia e finalmente
chega-se a algumas conclusdes sobre o procedimento.

O primeiro trabalho mecanico feito sobre o osso foi separar e tirar a cabega do
fémur de dentro da bacia, realizado com um formao e um martelo, como mostra a
Figura 2.14. Durante esta operagdo o formao pode penetrar dentro do osso do quadril
e criar irregularidades na superficie onde sera fixado o acetabulo. Posteriormente se
realiza a preparag¢do da superficie da cavidade da bacia onde sera colocado o
acetabulo. Esta operagdo se realiza com uma furadeira e uma ferramenta especial
comprida com ponta semi-esférica, como pode-se observar na Figura 2.15. Este
procedimento é repetido varias vezes aumentando o didmetro da ferramenta cortante,

até atingir uma superficie adequada para colocar o acetabulo.
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FIGURA 2.14 - Preparagéo para extragdo da cabeg¢a do fémur fraturado

FIGURA 2.15 - Furagdo da bacia para colocagao do acetabulo



(

{

G G G O O GO

C ¢

C C C C ¢

cccccecceccecccccecceccdc

¢

CCClc

Capitulo 1I: Caracteristicas da articulagdo coxo-femural, préteses e formas de implantacdo 31

Depois de terminada a usinagem da superficie do osso & preparado o
cimento, unindo dois mondmeros para formar o polimero acrilico (PMMA). O
acetabulo é colocado na cavidade correspondente da bacia utilizando o polimero
como adesivo ou cimento, com ajuda de um dispositivo posicionador, como mostra a
Figura 2.16. Neste procedimento de colocagdo do acetdbulo na posicdo adequada,
tem-se percebido que, tanto para a usinagem da superficie da cavidade da bacia,
como para o posicionamento e fixagdo do acetabulo, podem ocorrer erros e,
conseqlUentemente, pode haver diferenga no posicionamento do acetabulo entre um
paciente e outro, bem como na espessura do cimento, ocasionando assim diferengas
nas direcdes das forgas, no desgaste de polietileno, na produgdo de particulas de
desgaste, etc.

Depois de fixado o acetabulo, se realiza a fixagdo da componente femural, a
qual é iniciada alargando o didmetro interior da cavidade medular, com ferramentas
do tipo fresa cilindrica, até atingir um diametro adequado, como pode ser observado
na Figura 2.17.

Posteriormente, com ferramentas raspadoras de geometria similar & haste da
componente femural, como é mostrado na Figura 2.18, vai-se aumentado a cavidade
medular do fémur formando uma seg¢édo transversal similar a haste da préotese. Apds
preparada a cavidade do interior do fémur se coloca o cimento e se fixa a
componente femural. Em seguida se coloca a cabega da prétese, se articula o fémur
com a prétese ao acetabulo e € comprovada a efetividade da cirurgia. (Figura 2.19).

Das observagbes realizadas dos processos de cirurgia pode-se concluir que:
a)- realmente existem variagdes na posicao do acetabulo entre um paciente e o outro;
b)- as espessuras do cimento no acetabulo também sao diferentes, sendo que variam
as dire¢cbes das forgcas, o desgaste de polietileno, a producio de particulas de
desgaste, etc. e; ¢)- a componente femural também pode ser posicionada de maneira

inadequada e com espessura diferente do cimento.
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FIGURA 2.16 - Colocacdo do acetabulo com dispositivo de posicionar

FIGURA 2.17 - Abertura do canal medular com ferramenta cortante tipo fresa

cilindrica
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FIGURA 2.18 - Ferramentas para a colocagéo da componente femural
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FIGURA 2.19 - Término da fixagdo da componente femural
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Na Figura 2.20 pode-se observar um exemplo de posicionamento inadequado
da componente femural, GARELLICK (1999) [82]. Desta forma as condigdes de apoio
e espessura do cimento podem variar entre um paciente e outro, além de que o
comprimento fisiolégico do colo femural pode ndo se restabelecer, ndo atingindo-se
um braco de alavanca normal dos gluteos.

No estudo de KUMMER (1999) [83] foi determinado experimentaimente que
para obter a maior rotagdo da articulagdo do quadril, o angulo de inclinagdo do
acetabulo deve estar entre 35° e 45° e 0 4ngulo de anteversio entre 0° e 10°. Quer
dizer que se na operag¢ao cirurgica o acetabulo & posicionado fora deste intervalo,
sdo diminuidas as possibilidades de rotagdo do fémur. Por outro lado, nos
experimentos realizados por RICHAR (1999) [84], em pacientes com préteses
implantadas, foram constatados afastamentos maiores de 5§ mm entre a cabeca da
prétese e a componente acetabular, durante o movimento de adugao-abdugéo, o qual
nao foi constatado para articulagdes normais (osso intacto). Na Figura 2.21 observa-
se a separacgao entre o acetabulo e a cabec¢a de 4,3 mm para um dos pacientes.

O aumento da distancia entre a cabega da prétese e a superficie do
acetabulo, provoca um aumento da forga de impacto, podendo gerar um desgaste
prematuro do polietileno do acetabulo, pelas condicdes de carga de impacto,
ocasionando falha na interface das componentes. O desgaste supramencionado
aumenta a quantidade de particulas, podendo tornar mais critica a osteolise na
componente femural. O afastamento entre a cabe¢a da prétese e o acetabulo de
polietleno pode aumentar em fungdo do posicionamento inadequado das

componentes femural e acetabular, quando implantadas pelo cirurgido.
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FIGURA 2.20 - Erro da posig¢do da componente femural durante a implantagao

4.30 mm

FIGURA 2,21 - Separacao da cabeca da protese do acetdbulo no movimento de

adugao-abducéo, determinada por RICHAR (1999) [110]
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2.4 CONCLUSOES ESPECIFICAS

De acordo com a pesquisa bibliografica realizada, pode-se mencionar quatro
principais tendéncias de uso de préteses femurais, as quais sdo: proteses com colar,
proteses sem colar, préteses cimentadas e préteses ndo cimentadas. Estudos
realizados ao longo do tempo os quais utilizam técnicas de pesquisa que vao desde a
modelagem, passando por laboratério, até seguimentos clinicos de pacientes,
autépsias, etc. ttm mostrado bons resultados, apos varios anos de implantagdo, em
todos os tipos de fixagao da componente femural como também problemas de perda
da implantagdo em poucos anos de uso, em todos os tipos, o que indica contradigdo
entre os resultados obtidos por diferentes grupos de pesquisa. Os problemas que,
geralmente, podem provocar a perda da implantagdo séo:

a)- micromovimentos relativos entre o implante e 0 osso em préteses nio
cimentadas ou entre o cimento € 0 0ss0 em préteses cimentadas, que impedem o
crescimento do osso dentro da superficie do implante ou do cimento, ndo propiciando
a osteointegrag¢ao ou formando-se um tecido fibroso que posteriormente falha, devido
as tensoes elevadas produzidas na interface.

b)- o efeito de escudo, com certa magnitude e duragdo, a transmissdao de
tensbes e a deformagdo no osso na parte proximal, produzida pela protese,
principalmente no caso de proteses nao cimentadas de maior rigidez.

¢)- descolado ou fratura da camada de cimento, principalmente nas pontas
das proteses quando formam vazios ou espessura fina.

d)- produgdo de particulas provenientes do desgaste, de polietileno ou metal,
as quais causam um incremento da reabsor¢do de osso ao redor da protese, sendo
maior em pacientes com idade inferior a 50 anos e em casos com 0 emprego de

préteses com colar.
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e)- qualidade inadequada do osso do paciente dada pela idade, o sexo, a
atividade fisica que realiza, etc.

f)— técnica cirtrgica utilizada, existéncia de todos os tipos de componentes
necessarios, para escolher segundo a geometria do 0sso e desenvolvimento do
procedimento cirdrgico.

Enfim, por essas razdes €& importante estudar e determinar as causas que
motivaram a perda da implantagdo em cada uma dessas proteses conforme o
sistema de fixagdo usado, estudar a influéncia do procedimento clinico da
implantagdo, da idade dos pacientes, da qualidade do osso fémur em que a protese
foi implantada, o regime de trabalho a que foi submetida (atividade fisica do

paciente), os materiais empregados no cimento, protese e acetabulo, etc.
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CAPITULO Il

COMPORTAMENTO BIOMECANICO DOS OSSOS E SUAS PROTESES.

A interagdo biomecanica & caracterizada principaimente pela capacidade
adaptativa ou resposta dos ossos sob o efeito de tensdes mecanicas, a qual foi
estabelecida por WOLFF (1870) [5] e denominada como Lei de Wolff. Segundo esta
teoria 0 0osso se remodela aumentando sua densidade quando as cargas mecanicas
aumentam e se remodela absorvendo osso quando os carregamentos diminuem.

As mudang¢as no osso podem ocorrer lentamente (durante meses e/ou anos)
devido & agdo das células 6sseas (osteoblastos para a reposi¢édo e osteoclastos para
a reabsorgdo) ou rapidamente devido a saida ou entrada de sais minerais. O
esquema de KUMMER (1972) [85] apresentado na Figura 3.1 ilustra essas possiveis

mudancgas.

3.1 MECANISMO DE REMODELAGAO DOS 0SSOS

WHITEHOUSE (1974) [86] mediu o comprimento médio entre as intersec¢des
das linhas de trabéculas da cabecga do fémur seguindo linhas determinadas de teste,
(Figura 3.2). O autor comprovou que considerando um determinado angulo (6) entre
a linha de teste e um eixo arbitrario “x”, a equagido a seguir corresponde as

medi¢des realizadas:

Lz(e)‘: Mi1c0s%0 + M22Sen’ 0 + 2Mi2S€N0 COSO -vervrvremaneeennnns (3.1)
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FIGURA 3.1 - Esquema de Kummer sobre a remodela¢do de osso

FIGURA 3.2 - Se¢do de uma amostra de osso trabecular
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onde:
M1, M2, My2 constantes
L (6) comprimento médio entre as intersec¢des ao longo de todas as
linhas de testes inclinadas em fung¢ao do angulo (0)

Posteriormente HARRIGAN & MANN (1984) [87] generalizaram a expressao

anterior para trés dimensdes no espag¢o como segue:

|_2 (n) = Mijninj .................................................. (3.2)

onde n, com componentes ny, Nz, N referidas a um sistema cartesiano retangular,
denota um vetor unitario na dire¢cdo da linha de teste. As componentes M; podem ser
consideradas como as componentes de um tensor de segunda ordem M, que em

forma de matriz seria:

mi1 M2z M3
M= m21 M22 Ma23
M31 Ma2 Ma3

A forma quadratica definida para os termos do lado direito da equagéo (3.1) e
(3.2), é positivo definido, entdo o inverso da matriz M existe. Posteriormente COWIN
(1985) [88] introduziu o tensor H; definido como o inverso da raiz quadrada de M,

denominado tensor de “Fabric”.

COWIN (1986) [89] demonstrou em outro trabalho que o médulo de
elasticidade E do material 6sseo aumentava se os valores de H; aumentavam, e
relacionou os valores de H; com as propriedades mecanicas do osso trabecular.

Assim, quando um osso trabecular é submetido a carregamentos surgem
tensdes representadas pelo tensor T; e o processo de remodelagdo age de forma tal
que o tensor “Fabric" H; muda com o tempo. Se T; é constante, entdo depois de

determinado periodo de tempo o processo de remodelagao finaliza e é atingida uma
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nova condi¢do homeostatica (condigdo de equilibrio de remodelagao). Entdo a Lei

de Wolff foi estabelecida da seguinte forma: “A condicdo homeostatica & atingida

quando os eixos principais do tensor de tensdes T; coincidem com os do tensor Hj’.

COWIN (1986) [89] mostrou posteriormente que essa coincidéncia dos eixos

principais ocorre quando a matriz multiplicagdo de Tij ¢ Hij € comutativa, ou seja:
(T)(H) = (H)X(T)

Segundo COWIN [89] a remodelagado deve ser definida por uma lei que leve
em considera¢do varios fatores como a taxa de mudanga do tensor estrutural em
fungdo da tensdo T, da deformacgéo g, do tensor Hj; do fluxo de sangue Q, de
fatores biomecanicos representados por Cy, da idade e do tempo de remodelacéo t.
Assim temos:

OH;
?l= f(Tij’Sij'Hj'Q’cklt) .......................................... (34)

3.1.1 TEORIA DE REMODELAGAO INTERNA

A remodelagdo interna consiste de mudangas na porosidade, conteudo de
mineral e densidade de massa do osso sob tensdo ou deformagdo. COWIN e
HEGEDUS (1976) [90] estabeleceram equag¢des constitutivas para representar a
remodelagao interna do 0sso, considerando que o osso é composto por trés materiais
basicos: células ésseas, liquido intercelular e uma matriz intercelular sélida porosa.

Estas equagdes sado as seguintes:

-1
L (3.5)
Oijj = &Cijk! (E_') o R R R R L T T TR PR T TP PP PP PR (3 6)
onde:
E taxa de material remodelado no tempo
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13 fragdo de volume da matriz éssea

Y densidade de massa local da matriz ¢ssea

& tensor de deformacgéo

Gjj tensor de tensdes

C &g taxa na qual a matriz 6ssea é gerada

Cij(§) tensor de quarta ordem que representa as constantes elasticas

da parte sélida da matriz, assumindo que as mesmas dependem

da fracdo de volume da parte sélida da matriz.

3.1.2 TEORIA DE REMODELAGAO SUPERFICIAL

As mudangas na forma externa do osso sob tensdo ou deformagdo sao
chamadas remodelagdo externa ou remodelagdo superficial. A teoria sobre
remodelagdo externa é baseada na descricdo da atividade dos osteoblastos e
osteoclastos sobre a superficie do tecido ésseo, incluindo endésteo, periésteo,
trabéculas, canais, etc.

COWIN & HEGEDUS (1976) [90] introduziram um sistema de coordenadas
locais x4, X2, X3, com a origem na superficie do osso, para descrever a dire¢do da
superficie de deposi¢do ou reabsorgdo, sendo x; normal a superficie e X; e Xz

tangente a mesma. Deste modo as deformagbes no plano XiX2 S80 gq4,€20:€12-

Considerando que a remodelagdo externa é linearmente proporcional a variagéo da
deformacdo, a taxa de incremento da superficie na dire¢dao de x; pode ser expressa

da seguinte forma:

V= ki1 (811 — g$1)+ ka2 (322 - ggz)+ k12 (812 - 8(1)2) ............................ (37)
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onde:

k11.K22,Kk12 constantes
Sned.e,  deformagdes iniciais onde nao ocorre remodelagao

Se o termo do lado direito da equagdo (3.7) é positivo ocorre deposi¢do de
0SSO e caso seja negativo ocorre reabsor¢do. No entanto, esta equagdo néo
incorpora a possibilidade de que tensdes de tragdo provoquem a remodelagdo ou
reabsor¢do, da mesma maneira que tensdes de compressdo, como na realidade
ocorre, (WOO et al. (1979) [10]). Para obter o mesmo efeito das tensdes de tragdo e

as de compressao é assumido que:

V =g le2 = (6002 oo (3.8)

Com as equagdes constitutivas (equagdes 3.5, 3.6, 3.7 e 3.8) pode ser
determinada a distribuicdo das tensdes e deformagdes por métodos de mecanica do
continuo, podendo-se predizer a remodelagdo, embora as constantes do material
ainda ndo tenham sido determinadas com exatiddo. COWIN e associados (1985) [88]
assumiram que a atividade das células 6sseas depende de fatores genéticos,
metabdlicos e hormonais, como também das deformag¢des histoéricas e assim,
descreveram a atividade de deposigcdo de osso dos osteoblastos como a fungéo a, e
de reabsor¢do de osso dos osteoclastos como a fungdo a.. Define-se a taxa de
superficie de deposigdo ou reabsor¢do de osso como V (com dimensfes de

velocidade (U m/ dia) atraves da seguinte expressao:

V = NpAp8p- NoAcBc.eernniieieiieieiieeeiiieeeeeeeeeaereeeans 3.9
onde:
Np numero de osteoblastos por unidade de area
ne namero de osteoclastos por unidade de area

Ap area da superficie disponivel para os osteoblastos

Ac area da superficie disponivel para os osteoclastos
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Para simplificar os autores assumiram:
A=He +Gpervevvvve v e e 2(3.10)
ac=HEe+Ge i (3011)
Assim pode-se expressar V como:
V= C(€=80)erieeeeeieeeeeiieeee e (3.12)
onde:
Hp, Gy, constantes
H., G; constantes

€ deformacéo

€o deformagéo onde nao ocorre remodelagao

Cc constante de taxa de remodelacado

3.1.3 TEORIA DE REMODELAGAO DE ACUMULO HOMEOSTATICO DE

MICRODANOS

A intengdo de definir o processo de remodelagdo baseado em uma relagdo
dano-adaptagdo é para prevenir um acimulo de dano fisiolégico no tecido. Quanto ao
processo de remodelacdo baseado em uma deformagédo-adaptagdo trata-se de um
fendmeno que ocorre para manter uma apropriada transferéncia de energia elastica
ao osso. Embora os dois processos anteriores possuam diferentes objetivos,
possivelmente estes possam ser atingidos utilizando o0 mesmo mecanismo. Ambas
hipbéteses pressupdem que existe um sensor no osso que capta os estimulos
mecanicos e os utiliza para obter uma resposta biolégica. (HUISKES & HOLLISTER
1993) [91].

PRENDERGAST & TAYLOR (1994) [92] desenvolveram um modelo para

predizer a relagdo tempo-trajetéria da adaptagido do osso, propondo que a mudanga
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na acumulagdo homeostatica de microdanos é um estimulo para a adaptagdo e
inferiram um processo continuo de reparagdo de osso para impedir que a

acumulagdo do dano se transforme em falha. Entdo o estimulo para a adaptagdo é

dado por:
FER) = Keveer e (3.13)
onde:
k estimulo de equilibrio de remodelagéo
&j tensor de deformacao

A taxa de mudanca de massa pode ser determinada por:

Para a relagdo dano-adaptagio de remodelagao, a fungéo f(e;) € uma fungéo
integral pois o microdano & acumulativo e k representa a taxa de restauragéo de
dano.

No estudo de PRENDERGAST & HUISKES (1996) [93] ¢ investigada a
relagdo entre formagéo de dano e deformagéo local, o qual conclui que conforme o
microdano ocorre, segundo mecanismos observados fisiologicamente, muda o campo
de deformagdo local na microestrutura do osso. Caso as mudancas fossem de
magnitude consideravel e os osteocitos funcionassem verdadeiramente como
sensores, entdo o microdano estimularia a remodelagdo de osso empregando o
mecanismo de osteocito sensor. Caso isto for verdade, a transferéncia de energia
elastica (processo reversivel de pré-falha) e a acumulagdo de dano (processo
irreversivel de pés-falha), contribuiriam simultaneamente no processo de

remodelagdo.
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3.2 INTERACAO BIOMECANICA OSSO-PROTESE

O enxerto de implantes ou préteses metélicas que sdo mais rigidas do que o
material 6sseo & outro aspecto que influencia nos processos de remodelagao,
produzindo um efeito de escudo na transmisséo de tenséo e deformagao (SLOOFF

(1977) [11]).

3.21 TEORIA DE REMODELAGAO ADAPTATIVA DO OSSO COM A

DEFORMAGAO

Uma da formas mais utilizadas para descrever ou simular a interagéo
biomecanica osso-protese é baseada na teoria de remodelagdo adaptativa de 0sso
com a deformagdo. Aqui € assumido que o osso reage as diferengas locais entre
valores atuais de deformagdo no osso com proteses e valores de deformagado na
mesma localizagdo no o0sso intacto. Portanto, &€ necessaria a definigdo de um sinal de
remodelagdo que represente o estimulo neto da remodelagdo pela adaptagdo por
deformagdo e uma relagdo de remodelagdo que seja a descricdo matematica do
processo de remodelagao, HUISKES et al. (1992) [94].

O sinal de remodelacdo é baseado na suposi¢do que o osso tende a
normalizar a energia elastica média por unidade de massa, para uma particular
histéria de carga (ciclo de n casos de carga). Um sinal similar foi anteriormente
proposto por CARTER et al. 1989 [95]. O sinal S (energia eldstica média por unidade

de massa) pode ser expresso por.

S= 5 (3.15)
Ni=tp
U = Y8 8o (3.16)
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onde:
U densidade de energia de deformagao para o caso de carga i
p densidade aparente do osso
n numero de casos de carga discreta
c tensao
€ deformacgao

Desta forma o processo de remodelagdo de 0sso pode ser expresso como:

onde:

Sref. valor do sinal do osso intacto na mesma localizagdo onde S foi medido

no osso com prétese, para a mesma histéria de carga.

Mas, segundo FROST (1987) [96] uma normalizag¢do da deformagéo do osso,
como é expresso pela equagéo (3.17), ndo ocorre realmente, sendo necessario um
minimo de sinal de deformagéo efetiva para estimular a remodelagéo, a qual pode ser
vista como uma “zona morta” no processo de remodelagéo e que depende de fatores
metabdlicos individuais. Esta afirmacgdo foi sustentada por observagbes clinicas
realizadas por MALONEY et al. (1989) [63] em osso fémur recuperado com préteses

cimentadas sendo medida esta “zona morta” por:

Segundo MARTIN (1984) [97] a taxa de remodelagdo depende da quantidade
relativa de superficie porosa disponivel no 0sso (mm*mm®) e esta quantidade pode
ser expressa como fungdo da densidade aparente usando um modelo geométrico

para a forma do poro (a):

A lei de remodelagdo pode entdo ser equacionada como a taxa de

remodelagdo neta:
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9£ aNS —(1-8)Sed, S8 S <(1-8)Sretmrrrimren (3.20)
dp

0, 5o (1-5)SuSS(HE)Surrn (3.21)
‘(’j_‘: apHS -(1+8)Se}, S& S >(1-8)Swetrrn (3.22)

Posteriormente NAUENBERG et al. (1993) [98] e WEINANS et al. (1993) [99]
demonstraram que a zona de umbral “s” & necesséria para uma simulagao real do
processo de remodelagdo. No trabalho de R. HUISKES et al. (1992) [94] foi
constatado que embora o padrio inicial de estimulo para a remodelagio indicava
uma reabsorgdo de osso em toda a parte medial da espessura de osso ao longo da
haste, s6 ocorreu remodelagdo na parte proximal. Desta forma o processo de
remodelagdo de osso pela deformagédo adaptativa € um processo néo linear e ndo é
possivel estimar totalmente a remodelagéo determinando apenas um estimulo inicial.

A causa desta ultima afirmacdo é que a zona morta influencia
significativamente no processo de reatividade do osso, mas, como o estimulo inicial
para a reabsor¢do de osso & maior na parte proximal, parte consideravel dessa
massa Ossea desaparece deste local no primeiro periodo pés-operatério.
Consegilentemente, a densidade e a rigidez do osso ficam reduzidas, sendo que a
transferéncia de carregamentos da prétese ao osso se desloca para a parte distal
produzindo entido um maior estimulo para a reabsorgéo do osso na parte proximal.

KUIPER & HUISKES (1997) [29] também introduziram o termo de sinal de
distribuicdo mecanica da perda do osso (S) e S entre o periodo pré-operatério e
apés a operacdo, com o objetivo de simular o processo de reabsorgéo através de
uma descricdo matematica da remodelagdo de osso, onde pode-se prever o efeito de
escudo da prétese implantada. Usando uma fungéo de influéncia g(S), a qual tem
valor unitario quando S = 0 e um valor quase nulo (= 0) quando S = Ser s, € obtido:

g(S)=1 paraS =0......ccocoiiiiiiiiiriiene (3.23)
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9(S) =0 para S =Sef-S.coiiriiiiiiei e (3.24)

Aqui a fragdo de massa do osso reabsorvida seria:

1
M = —— o 9(S0)Ppey AX covvvvvrrrerrrrmssiee i (3.25)
Myet

onde:

m fragdo de massa de osso reabsorvida

Mm,s  Mmassa original de osso

Q volume original do 0sso

X coordenada do volume

a(s) fungéo de influéncia

S(x) valor local do sinal mecénico

p(x) densidade local aparente do osso

Foram testadas duas fung¢des de influéncia: a)- uma fungéo de distribuicao
acumulativa normal de Gauss e; b)- uma segunda que € uma fungao de passo. Estas
fungdes foram verificadas por simulagdo em computador para o processo de
remodelagdo adaptativa e por sua vez esta simulagdo foi comprovada a partir de
experimentos com animais (WEINANS et al. 1993 [99]) e de dados de cadaveres
humanos (ENGH et al. (1992) [50]).

Nestes trabalhos ficou constatado que a remodelagéo de 0sso € um processo
nao linear, durante o qual as alteragdes dos sinais mecanicos mudam os padrbes de
densidade do osso, o que conduz a mudangas do sinal mecéanico local. Este
fenémeno pode ocorrer posteriormente, ndo permitindo uma dedugédo do fenémeno
desde as condigdes iniciais. Neste sentido a fungdo de passo despreza
completamente esta nao linearidade e a fun¢do de Gauss considera parcialmente a
nao linearidade, mas despreza a deposi¢do do osso. Esta ndo linearidade depende
fundamentalmente da n3o uniformidade da distribuigdo inicial do sinal, em associagao

com o nivel de umbral de “s”.
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BAROUD & KREISSIG (1996) [100] utilizaram o modelo de remodelagdo de
GRUTERS (1991) [101] onde o osso &€ modelado como um material elastico e
isotrépico, no qual para calcular o estimulo mecanico na remodelagéo dentro do osso

introduziu o valor adimensional C e expresso por:

onde:

Uo densidade de energia de deformag&o antes da implantagéo da prétese
U densidade de energia de deformagao posterior a implantagéo da

protese

3.2.2 OUTRAS TEORIAS DE REMODELAGAO ADAPTATIVA DE 0SSO

Outra teoria de remodelacdo adaptativa do osso foi baseada na taxa de
deformagdo. Os estudos da taxa de deformagdo como estimulo da remodelagdo
foram iniciados com pesquisas em animais feitas por HERT (1969) [102], o qual
juntamente com seus colaboradores sugeriram a importancia da taxa de deformag&o.
Posteriormente outros pesquisadores continuaram com estes estudos como RUBIN &
LANYON (1984) [103] e McLEOD & RUBIN (1993) [104] mostrando a importancia da
taxa de deformacado na remodelacao.

Também foram desenvolvidos modelos como os de WEINBAUM et al. (1994)
[105] onde é considerada a influéncia da tenséo cortante do fluxo de fluido no osso
sobre o0s processos osteociticos nos canaliculos como um mecanismo celular
baseado na taxa de deformacio como estimulo, e o de HARRIGAN & HAMILTON

(1993) [106] sobre o mecanismo celular de eletro-cinética baseado na taxa de
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deformacgdo como estimulo. No trabalho de LOU (1995) [107] foi determinado que a
taxa de deformagdo dependeu da taxa de aplicagdo da carga (répida ou lenta). O
estimulo de deformagao pode ter um valor positivo e outro negativo, mas, o estimulo

de taxa de deformagao possui somente valor positivo.

3.3 OTIMIZAGAO DA COMPONENTE FEMURAL PARA AUMENTAR A VIDA UTIL

DAS PROTESES

Em trabalhos de otimizagdo, realizados anteriormente, relacionados ao
desenho da protese como os de HERBERTS & MALCHAU (1997) [31] e CHANG et
al. (1999) [32] ficou evidenciado que existem varidveis externas que exercem grande
influéncia na vida util da protese, como as propriedades do osso, procedimento e
técnicas cirirgicas de implantagdo de préteses, as condigdes de carga ou regime de
trabalho, etc. A influéncia destas variaveis ndo pode ser controlada facilmente, sendo
muito importante desenvolver um desenho que responda a um amplo nimero de
condigbes a partir de uma otimizagdo do mesmo.

No trabalho de CHANG et al. (1999) [32] foi feito um estudo partindo de uma
formulagao para a otimizagio da componente femural em préteses totais de quadri,
considerando uma resposta estrutural “Y”, que depende de dois tipos de variaveis:
varidveis de desenho x4 e varidveis ambientais x.. Neste caso um desenho 6timo
seria aquele no qual a combinagio das varidveis de desenho minimize a resposta “Y”
média, sobre a variagado das varidveis ambientais.

Assim temos:

L(xa) = [, Y(xarxXe) G(xe)dXe -cveverermevmrmemmmiciicirnnn (3.28)

onde:

L(xq) expectativa de Y(x4,x.) €m relagéo a distribuicao de g(xe)
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Y(xgXe) resposta estrutural
alxe) distribuicdo das variaveis externas
Neste caso seria importante minimizar L(xd) para que o efeito das variaveis

externas na resposta estrutural seja menor.

3.4 MODELO PROPOSTO REPRESENTATIVO DA VIDA UTIL

Ap6s a revisdo dos modelos apresentados anteriormente propde-se para esta
pesquisa como modelo da vida util da componente femural, o que se baseia na
remodelagdo adaptativa do osso e que represente a influéncia das variaveis externas
mais significativas. Esta hipotese de modelo sera detalhada através de resultados de
modelos numéricos utilizando o método dos Elementos Finitos e anélise estatistica.
Portanto, 0 modelo proposto pode ser expresso da seguinte maneira:

Vo = T(Srem:LisCir Coir) --eereeerrreeeeremrmesnmeanmssnesansnes (3.29)
onde:

V, vida atil da prétese

Sem sinal de remodelagao negativa

Li lise do osso

Ci falha do cimento

C.r constante das caracteristicas do procedimento cirtrgico

O sinal de remodelagéo “Sem” € proporcional a diferenga entre a energia de
deformagdo local com a prétese de um determinado material e a energia de

deformagéo local do osso intacto, assim temos:

Srem =Up, ~Ug, -+rerrermereeessessssmmsmsenssisiesnins (3.30)

onde:

Un, energia de deformagao local no osso com a protese
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Uy, energia de deformagéo local no osso intacto

Por sua vez a energia & proporcional as tensbes (o), segundo equagéo (3.31).

onde ¢ é a deformagao.
A Lise do osso ao redor da componente femural (L;) € proporcional a

quantidade de particulas de desgaste, que se desprendem durante o atrito entre a
cabegca da componente femural e o acetdbulo. O desgaste do acetabulo de
polietieno pode ser determinado segundo a equagdo de desgaste abrasivo de

ARCHARD (1953) [108] por:

Onde:
Hqg profundidade de desgaste
Kw coeficiente de desgaste (depende do material e o estado da superficie)
P tensdo de contato
] distancia de deslizamento

A taxa de desgaste instantaneo pode expressa-se por:

ciio ¥ OO TROD TR (3.33)
onde:
V(9, 6, t) velocidade instantanea de deslizamento
dt incremento infinitesimal de tempo
G(9.0.t) tensdo instantanea de contato
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CAPITULO IV

ANALISE NUMERICO COMPUTACIONAL DA INTERAGAO 0OSSO-PROTESE

Neste capitulo foram criados diferentes modelos numeéricos utilizando o MEF,
com o objetivo de estudar a interagdo biomecanica osso-prétese em fungio da
transmissdo de tensdes e de energia de deformagdo ao osso, além de detalhar e
validar o modelo teérico definido no capitulo anterior. Em primeiro lugar foram feitos
modelos relacionados com o contato entre a cabe¢a da componente femural e o
acetabulo de polietieno, com o objetivo de avaliar a produgdo de particulas de
desgaste em fungdo das tensdes. Posteriormente, foram desenvolvidos modelos

numeéricos para avaliar a interagdo osso-protese na componente femural.

4.1 CONTATO DA CABEGA DA PROTESE E O ACETABULO DE POLIETILENO

A importancia de conhecer as forgas de contato da articulagdo, no caso da
implantagdo da prétese total do quadril, reside no fato de entender a funcgdo e o
comportamento de uma articulagdo normal e comparar com outra lesada, como
tambem proporcionar facilidades para a projecdo de proteses e regimes de
reabilitacdo e poder avaliar os efeitos de tratamentos, (RICHARD (1994) [109]).

Como o contato é realizado entre a cabega da componente femural e o
polietileno de ultra-alto peso molecular (UHWMP) da cupula acetabular, o material
produzido como resultado do desgaste destas superficies pode provocar, como

resposta biolégica, uma reabsorgao de osso no endésteo e deterioragao da interface
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osso-protese, além de problemas como infeccdo e perda da implantagdo em um
determinado periodo de trabalho, BARTEL et al. (1986) [110].

As forcas de contato podem ser determinadas colocando instrumentagéo
adequada nos implantes. Estes implantes instrumentados, geralmente, oferecem uma
informagdo exata e varias atividades podem ser estudadas, mas, tém um custo
elevado, tecnicamente sdo mais complexos, requerem varios meses para completar o
estudo da implantagdo, ndo oferecem beneficios diretos ao paciente, e, por outro
lado, quando aumenta a temperatura na superficie de deslizamento s&o introduzidos
erros elevados nos resultados, TINA et al. (1997) [111].

Outra forma de determinar as forcas de contato € com a modelagem
matematica, com a qual podem ser realizados diferentes estudos a um baixo custo,
mas, & necessario fazer determinadas suposigdes, que podem diminuir a validade do
modelo. Portanto, torna-se necessario combinar as duas formas de estudos para
obtenc¢do de bons resultados.

Para iniciar esta fase do estudo foi realizada uma andlise numérica retomando
modelos feitos em um trabalho conjunto com a Escola Paulista de Medicina, os quais
constituiram parte da Dissertagdo de Mestrado de Dantas (1999) [112]. Utilizando
estes modelos e aplicando diferentes casos de carga, foram determinadas as
tensbées de contato na superficie de deslizamento, para posteriormente determinar o
desgaste do acetabulo e a produgdo de particulas de polietileno.

Como mostra a Figura 4.1, o calculo das tensdes de contato foi feito com um
modelo de contato em 3 dimensdes, utilizando o cédigo de MEF “LUSAS”, (FEA Ltda.
United Kingdom) [113], sob a licenga do Depto. de Engenharia Mecanica da Escola
Politécnica da USP. Considerou-se um contato sem atrito (coeficiente de atrito zero),
entre a cabeca de 28 mm da componente femural de CrCo e o acetabulo de
polietileno de ultra alto peso molecular (UHMWP) de 8 mm de espessura. A

componente acetabular foi modelada em anteversdo neutra e inclinada 45° em
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relacdo ao plano coronal. O modelo completo constou de um total de 2400 elementos
e 8714 nés. Para o processamento dos dados foi empregado o processador nao
linear do préprio cddigo LUSAS.

Ambas componentes foram modeladas independentemente em trés
dimensbes no espago, usando elementos PM6 para as duas componentes. As
caracteristicas dos materiais foram: para a componente femural (CrCo) o médulo de
elasticidade E = 210 GPa e coeficiente de Poisson 11 = 0,3, segundo normas
ISSO/DIS 5832/1V, e DIN 58800. Para o acetabulo, o médulo de elasticidade foi E =
1400 MPa e coeficiente de Poisson n = 0,35, segundo normas DIN 58834, sendo

considerado um comportamento linear elastico para os dois materiais. A carga foi
aplicada no centro da esfera da componente femural e foram eliminados todos os
graus de liberdade na superficie exterior do polietileno (Figura 4.1).

Primeiramente, foram aplicadas as for¢as resultantes que agem sobre o
quadril em 16 instantes do ciclo de marcha, iniciando com o toque do calcanhar no
chao até o fim do contato dos dedos do pé (Tabela 4.1). Também foram aplicados
casos extremos de carga medidos por CROWNINSHIELD (1978) [114], como subir e
descer escada, levantar-se de uma cadeira, etc., cujas forcas sdo apresentadas na
Tabela 4.2.

Na Figura 4.2 sdo apresentados os contornos de tensdo de von Mises para a
superficie de contato do acetadbulo de polietieno em cada uma das 16 posi¢des
durante o ciclo de caminhar e na Figura 4.3 para os casos extremos de carga. Na
Tabela 4.2, sdo apresentadas as tensdes equivalentes maximas e a quantidade de

nés que entram em contato para cada caso de carga.
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FIGURA 4.1 - Modelo de elementos finitos do acetabulo e a componente femural

TABELA 4.1 - Forgas determinadas fisicamente em um paciente de 600 N de peso,

com protese implantada, segundo RICHARD et al. (1994) [109]

Posicdo Fx (N) Fy (N) Fz (N)
1 270 650 750
2 250 550 600
3 550 900 800
4 700 1100 800
5 720 1200 850
6 600 1300 870
7 500 1100 650
8 415 900 400
9 600 1150 470
10 650 1350 470
11 700 1550 650
12 750 1900 750
13 600 1550 700
14 320 900 470
15 320 1250 570
16 100 500 300
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TABELA 4.2 - Casos de forcas extremas, para um paciente de 760 N de peso do

corpo
Fx (N) [ Fy (N) | Fz(N) | Quantidade de Tenséo equivalente
nos em contato maxima (MPa)
Golpe do -1247 | 3223 | 346 83 10,71
calcanhar
Distancia média | -917 | 2438 | -131 74 9,13
Levantar o pé -1002 | 3072 323 70 10,19
Subir escadas | -2760 | 4313 | 2645 94 16,05
Flexdo com -2530 | 4774 | -2013 99 14,81
quadril estendido
Abdugao do 57.51 |5751.9| 230 80 16,87
quadril abducido
Rotagédo externa | -2358 | 5234 | -115 103 16,81
do quadril neutro

No trabalho de Dantas et al. [112] foi empregada a equagéo (3.33) em cada
ponto da superficie de polietieno para determinar o campo de profundidade de
desgaste representado por W(0, ¢), sendo (6, ¢) os angulos que determinam a
localizagdo de um ponto da cupula acetabular em coordenadas esféricas. Neste
caso, considera-se o centro da cupula acetabular como o centro do sistema de

coordenadas esféricas [109].

W(eo)= JkwowenVeendt (3.33)

ciclo
Foi empregado um coeficiente de desgaste de k, = 1.0066x10°mm°N'm™, da
liga de CrCo polida em polietileno, determinadas pelas medi¢ées do desgaste de pino
sobre disco da liga de CrCo contra polietileno de ultra alto peso molecular realizadas

por STREICHER & SCHON (1991) [115].
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Assim, determinando o campo de tensdes normais de contato o(6, ¢, t) e a
velocidade de deslizamento V(©, ¢, t), pode-se determinar o campo de profundidade
de desgaste, pela equagdo (3.33). Também foi mudada a posi¢do do acetabulo,
simulando diferengas de colocagdo no procedimento cirtrgico.

Como pode-se observar nas Figuras 4.2 e 4.3, ao aumentar o peso do
corpo se incrementam as tensdes. Também em atividades fisicas onde as cargas sdo
maiores incrementam-se as tensdes acima de 50%. Assim, nos pacientes jovens
(maior atividade fisica) de maior peso do corpo, o desgaste do acetabulo aumenta e,
portanto, a produgdo de particulas de desgaste seria um dos fatores mais
importantes a minimizar.

Através desta analise pode-se constatar que quando o angulo do eixo
do acetabulo é aumentado acima de 45 graus aumentam os pontos de contato e a
profundidade do desgaste diminui, mas incrementa-se a quantidade de particulas de
desgaste. No caso do angulo ser menor que 45 graus entdo ocorre diminuicdo da
quantidade de particulas de desgaste, mas aumenta a profundidade do desgaste e,
portanto o tamanho destas particulas.

Entdo o adngulo de 45 graus apresentou o melhor comportamento, mas, foi
verificado em estudos anteriores de seguimento clinico com 60 pacientes, que, a
variagdo da posicdo do acetabulo ndo é importante na falha da componente

acetabular, GARCIA (1998) [116].

4.2 INTERAGAO DO 0SSO COM A HASTE DA COMPONENTE FEMURAL

Nesta parte do trabalho €& estudada a interagdo biomecanica entre a
componente femural e o osso fémur utilizando o MEF. Neste caso procura-se definir
as propriedades dos materiais, caracteristicas geométricas das préteses e as

condigdes da unido das hastes da componente femural, no sentido de impor uma
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transmissdo natural de tensGes ao osso e eliminar o efeito de variaveis externas na
vida atil da implantagdo, utilizando um desenho apropriado. Na Tabela 4.3 sao
apresentadas as variaveis avaliadas, dependentes e independentes, e as zonas onde
foram analisadas, tais como: osso, interface osso-cimento, camada de cimento e a
linha medial do endésteo (Figura 4.4).

Assim, para determinar a transmissao de tensdes e a energia de defoma§éo,
como uma via de analisar a influéncia de diferentes varidveis externas e internas na
vida util das proteses coxo-femurais foram criados modelos utilizando o cédigo de
MEF “LUSAS”. Primeiramente foram criados modelos em duas dimensfes com o
objetivo de se obter uma primeira aproximagado e posteriormente modelos em trés
dimensdes com geometria simples e modelos mais complexos com a geometria do

0S8S0.

=
Y

PARTE
PROXIMAL

——LINHA MEDIAL

PARTE DISTAL

FIGURA 4.4 - Linha medial do osso fémur
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4.2.1 INFLUENCIA DA CONICIDADE DA HASTE DA COMPONENTE FEMURAL

UTILIZANDO MODELOS TRIDIMENSIONAIS SIMPLES.

Como as componentes da tensao tém diferentes fungées em relagéo a perda
da implantagdo é importante diferenciar na analise a influéncia do angulo de abertura
do cone na transmissdo de cada uma destas componentes da tensio, principaimente
na componente radial, que ajuda no processo de remodelagdo e na componente
axial, que pode produzir a fratura do cimento ou descolado da interface osso-cimento.

Assim, 0 objetivo desta analise foi determinar a influéncia do angulo de
abertura do cone da haste na transmissdo das componentes da tens3o e propor um
angulo que proporcione um aumento da remodelag¢do do osso. Aqui foram criados
nove modelos com diferentes angulos de abertura do cone da haste, os quais
variaram desde 0,35 a 4,28 graus (Tabela 4 .4).

Estes modelos, embora sejam de geometria simples (simétrica), foram feitos
em trés dimensdes para assim poder aplicar forgas ndo simétricas ao eixo e também
para obter as componentes das tensées na mesma nomenclatura que as de outros
modelos criados posteriormente com geometria mais complexa. Foram modelados
trés componentes independentes (haste, cimento e 0sso), como pode-se observar na
Figura 4.5. Foi aplicada uma for¢a axial na ponta da haste, sendo eliminados todos
os graus de liberdade no plano inferior do osso, como € mostrado na Figura 4.5d,
considerando-se a haste completamente fixa no cimento (coeficiente de atrito infinito)
para todos os casos.

Na Figura 4.6 sdo mostradas as curvas que caracterizam a influéncia do
angulo de abertura do cone da haste na transmissdo da componente radial (Sr) ao
0ss0, para as posi¢cdes de maior influéncia ao longo da linha vertical, segundo Figura
4.5c. Na mesma pode-se apreciar que praticamente ndo ocorreu variagao entre os

modelos com diferentes angulos nas posigdes 4 a 15 e que na posi¢do 17 (parte
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superior) houve uma variagdo maxima de 0.1 MPa e na posi¢do 2 (inferior) uma
varia¢do de 0.05 MPa.

Embora os valores desta componente radial sejam pequenos os picos de
tensdo encontram-se nas posi¢des 2 e 17, onde maior é a influéncia da conicidade,
notando-se na posi¢do 2 tensdes com sinal positivo e negativo na posi¢do 17. Pode-
se observar que ao aumentar a conicidade da haste produz-se uma diminui¢do da
componente radial na posi¢ao 2 (distal) € um aumento na posi¢ao17 (proximal).

Na Figura 4.7 sdo mostradas as curvas que caracterizam a influéncia do
angulo de abertura do cone da haste na transmissdo da componente axial (Sa) ao
0ss0, para as posi¢cées de maior influéncia ao longo da linha vertical. Neste caso, a
influéncia maxima da conicidade corresponde ao valor de 0.4 MPa e encontra-se na

parte intermediaria do comprimento da haste (posigcao 8).

TABELA 4.4 - Caracteristicas dos modelos simples para avaliar a influéncia do angulo

de abertura da haste

MODELO| Dm | L o | Ehaste | Eosso | Ecimt. [ q n n
(mm) | (mm) | (gra.) | (MPa) | (MPa) | (MPa) | haste | osso | cimento

HASTE1 | 14,6 | 124 | 0,35 | 210000 | 15000 | 2617 03 | 0,31 0,23
HASTE2 | 14,5 | 124 | 0,71 | 210000 | 15000 | 2617 03 | 031 0,23
HASTE3 | 14,5 | 124 | 1,07 | 210000 | 15000 | 2617 0,3 | 0,31 0,23
HASTE4 | 14,5 | 124 | 1,43 | 210000 | 15000 | 2617 0,3 | 0,31 0,23
HASTES | 14,5 | 124 | 1,78 | 210000 | 15000 | 2617 0,3 | 0,31 0,23
HASTEG | 14,5 | 124 | 2,05 | 210000 | 15000 | 2617 03 | 0,31 0,23
HASTE7 | 14,56 | 124 | 3,21 | 210000 | 15000 | 2617 0,3 | 0,31 0,23
HASTES | 14,5 | 124 | 3,93 | 210000 | 15000 | 2617 0,3 | 0,31 0,23
HASTE9 | 14,5 | 124 | 4,28 | 210000 | 15000 | 2617 03 | 0,31 0,23
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FIGURA 4.5 - Modelos cilindricos: a)- Prétese metalica, b)- Cimento, c¢)- Osso,

d)- Modelo completo
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FIGURA 4.6 - Influéncia do angulo de abertura do cone da haste na transmissao de
tensbes radiais em cada uma das posigcdes (p) ao longo do

comprimento do osso
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ANGULO DE ABERTURA DO CONE DA HASTE (graus)
——p1 —®—p2 p3 ——pd4d —¥—p5 -—e-p8

+—p9 p10 p15 p16 —=—p17

FIGURA 4.7 - Influéncia do angulo de abertura do cone da haste na transmissao de
tensbes axiais em cada uma das posigdes (p) ao longo do

comprimento do 0sso
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As tensbdes axiais maiores encontram-se nas posi¢gdes 2 e 3 (inferiores),
principalmente na posigdo 2, para todos os angulos, sendo que estas tensdes
possuem sinal negativo. Aqui pode-se observar que conforme aumenta-se o angulo
da haste produz-se um incremento da componente axial até um determinado angulo
a partir do qual fica constante. Este comportamento ocorre em todas as posigées.

Como podemos observar nas Figuras 4.6 € 4.7, o angulo do cone da haste de
1,78 proporciona as melhores condi¢gées de transmissdo de tensdo radial ao 0sso.
Caso este angulo é diminuido, entao a tensao radial de compressao também diminui
e, se aumentado, incrementa a faixa de distribuicdo de tensdes ao longo do

comprimento da haste.

4.2.2 INFLUENCIA DAS CONDIGOES DE UNIAO DA PROTESE E O CIMENTO, NA
TRANSMISSAO DE TENSOES AO 0SSO, UTILIZANDO MODELOS

TRIDIMENSIONAIS SIMPLES

Os modelos utilizados para esta andlise foram similares aos utilizados na
analise anterior. Neste caso, também foram modelados trés componentes
independentes (haste, cimento e 0sso), como pode-se observar na Figura 4.5 e os
materiais foram considerados linearmente elasticos, cujas caracteristicas encontram-
se na Tabela 4.5. Foi aplicada uma for¢a axial na ponta da haste e foram eliminados
todos os graus de liberdade no plano inferior do 0sso, como é mostrado na Figura
45d.

Neste caso, foram feitos 4 modelos com diferentes coeficientes de atrito no
contato da superficie da haste e o cimento, simulando desde uma interface

totalmente colada (coeficiente de atrito infinito) a uma totalmente descolada
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(coeficiente de atrito p = 0), sendo mantido o angulo do cone da haste de 2 graus

para todos os casos. (Tabela 4.5)

O gréfico da Figura 4.8 apresenta a variagdo dos valores maximos das
tensbes radial e axial e a tensdo equivalente para as 4 primeiras condi¢gdes da
interface osso-cimento, segundo Tabela 4.5. Pode-se observar como as tensdes
radiais aumentam com a diminui¢ao do coeficiente de atrito, 0 que € importante para
a remodela¢do do 0sso, mas, embora ocorra um aumento das tensdes equivalentes,

as tensdes axiais nao aumentam significativamente.

TABELA 4.5 - Caracteristicas dos modelos simples para avaliar a influéncia do angulo

de abertura do cone da haste e as condigdes da unido com o cimento

MOD. | Dm L p | Ehaste o | Eosso| Ecim 1 n M
(mm) | (mm) (MPa) |(grad.)| (MPa) | (MPa) | haste | osso | cimt.

H1 |145]| 124 | « |210000 2 15000| 2617 | 0,3 | 0,31 | 023

H2 |145]| 124 | 03 | 210000 2 15000 | 2617 0,3 |031] 023
H3 |14,5] 124 | 0,1 | 210000 2 15000 | 2617 0,3 |031] 023
H4 (145 124 | 0,0 | 210000 2 15000 | 2617 0,3 |031]| 023
H5 | 145 124 | 0,0 [ 210000 | 0,71 | 15000 2617 0,3 |0,31]| 023
H6 |14,5| 124 | 0,0 | 210000 | 1,43 | 15000 | 2617 0,3 |031 023
H7 |145| 124 | 0,0 | 210000 | 25 |15000| 2617 0,3 |[0,31] 023
H8 ([14,5| 124 | 0,0 | 210000 | 3,21 | 15000 | 2617 03 |031]| 023
H9 |[14,5] 124 | 0,0 | 210000 | 4,28 | 15000 | 2617 0,3 | 0,31 | 023

Posteriormente, foi realizada uma analise da influéncia da variagdo do angulo
de abertura do cone da haste para uma condi¢do onde a superficie da protese esta
totaimente descolada do cimento (coeficiente de atrito zero). Neste caso foram feitos
5 modelos com diferentes angulos de conicidade da haste, os quais variaram desde

0,71 a 4,28 graus, como pode ser observado na Tabela 4.5.
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1 0,3 0,1 0
COEFICIENTE DE ATRITO

OSE (MPa) OSX (MPa) BSY (MPa)

FIGURA 4.8 - Influéncia do coeficiente de atrito na transmissio de tensfes na

superficie do 0osso no endésteo

Na Figura 4.9 sdo mostradas as curvas que caracterizam a influéncia do
coeficiente de atrito entre a superficie da haste e 0 cimento na transmissédo da
componente radial (Sr) ao 0sso, ao longo da linha vertical (segundo Figura 4.5.c).
Pode-se observar que conforme diminui-se o coeficiente de atrito entre a superficie
da haste e o cimento ocorre um aumento das tensbes radiais na superficie do osso e
também acontece um incremento da variacdo desta tenséo nas distintas posicdes ao
longo do comprimento do osso. Este incremento da tensdo é maior na parte superior
ou proximal do 0sso.

Na Figura 4.10 sdo mostradas as curvas que caracterizam a influéncia do
coeficiente de atrito entre a superficie da haste e o cimento na transmissdo da tensao
axial (Sa) ao osso, ao longo da linha vertical. Pode-se observar que ao diminuir o
coeficiente de atrito entre a superficie da haste e o cimento ocorre um pequeno
aumento das tensdes axiais na superficie do osso e também acontece um pequeno

incremento da variagao desta tensdo nas distintas posicdes.
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FIGURA 4.9 - Influéncia do coeficiente de atrito entre a superficie da haste e o
cimento na transmissdo de tensdes radiais em cada uma das
posi¢cdes (p) ao longo do comprimento do osso, mantendo o dngulo

de abertura do cone constante

TENSAO AXIAL (MPa)

COEFICIENTE DE ATRITO

——p1 —8—p2 p3 —¢p4 —x-p8 —e—p9
+—p10 p15 p16 p17

FIGURA 4.10 - Influéncia do coeficiente de atrito entre a superficie da haste e o
cimento na transmissdo de tensOes axiais em cada uma das
posi¢des (p) ao longo do comprimento do osso, mantendo o angulo

de abertura do cone constante
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Na Figura 4.11 sdo mostradas as curvas que caracterizam a influéncia do
angulo de abertura do cone da haste da protese na transmisséo da tenséo radial (Sr)
ao 0sso, ao longo da linha vertical, considerando a superficie da prétese totalmente
descolada. Pode-se constatar que ao aumentar o angulo de abertura do cone da
haste da prétese produz-se uma diminuicdo da componente radial da tenséo.

Na Figura 4.12 sdo mostradas as curvas que caracterizam a influéncia do
angulo de abertura do cone da prétese na transmiss@o da tensdo axial (Sa) ao 0sso,
ao longo da linha vertical, considerando totalmente descolada a superficie da
prétese. Pode-se apreciar que ao aumentar o angulo de abertura do cone da prétese
produz-se uma diminui¢do da componente axial da tensdo em algumas posi¢oes ao
longo do comprimento do osso, mas, ndo tdo significativas como no caso da
componente radial e em outras posi¢cées praticamente manteve-se constante ou
ocorre um pequeno aumento.

Segundo os resultados dos graficos podemos concluir que caso se consiga
uma unido entre a superficie da haste e o cimento correspondente a um coeficiente
de atrito entre 0.2 e 0.3 podem-se obter condi¢des de tensdes adequadas para uma
vida util maior da prétese.

Em relagcdo a influéncia da variagdo do angulo do cone da haste para
condigées de descolado da haste e o cimento, pode-se concluir que um angulo de
abertura do cone da haste de 2.5 graus produz, nestas condi¢cbes, valores das

componentes de tensdes adequadas para uma vida util maior da protese.
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TENSAO RADIAL (MPa)

ANGULO DE ABERTURA DO CONE DA HASTE (graus)

——pl -—=-p2 p3 —pd4 -—»p8
—e—p9 —p10 p15 p16 p17

FIGURA 4.11 - Influéncia do angulo de abertura do cone da haste na transmisséo de

tensbes radiais em cada uma das posi¢coes (p) ao longo do
comprimento do osso, para um coeficiente de atrito p = 0 entre a

superficie da haste e o cimento

TENSAO AXIAL (MPa)

ANGULO DE ABERTURA DO CONE DA HASTE (graus)

—o—p1 —=—p2 p3 ¢ p4 —x—p8
—-p9 ——p10 —p15 —p16 p17

FIGURA 4.12 - Influéncia do angulo de abertura do cone da haste na transmissio de

tensGes axiais em cada uma das posigdes (p) ao longo do
comprimento do osso, para um coeficiente de atrito p = 0 entre a

superficie da haste e o cimento
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4.2.3 INFLUENCIA DA GEOMETRIA DA SEGAO TRANSVERSAL DA HASTE E DAS
CONDIGOES DA UNIAO OSSO-CIMENTO, NA TRANSMISSAO DE TENSOES

AO 0SSO, UTILIZANDO MODELOS TRIDIMENSIONAIS MAIS REAIS.

O objetivo desta analise é: a)- determinar qual a influéncia da diferenca dos

didmetros “D” e “d” (Figura 4.13) na transmissdo de tensbes ao 0sso, quando a

protese esta completamente fixa ao cimento (coeficiente de atrito infinito 1 = ) e

quando esta descolada (coeficiente de atrito p = 0); b)- avaliar a influéncia na
transmissdo de tensdes das condigbes da unido da protese ao cimento e a relagdo
entre estas duas variaveis ((D-d) e p). Desta forma, procura-se estabelecer qual a

melhor sec¢do transversal da haste da prétese para as condigbes de completamente

fixa e descolada.

Para esta analise foram feitos modelos tridimensionais mais reais, similares a
geometria do osso, pelo codigo de MEF “LUSAS”. Esta fase foi iniciada com a criagéo
de varios modelos com diferentes densidades da malha, para avaliar a convergéncia
e escolher uma densidade de malha que permita obter um resultado adequado com o
menor numero de elementos possiveis e assim diminuir o tempo de processamento.
Na Figura 4.14.a pode-se observar o modelo Prot2261, de haste comprida e sec¢éo
transversal circular, que foi utilizado para avaliar a convergéncia, variando a
quantidade de divisdes por linha nas trés diregdes no espago. Na Figura 4.14.b é
mostrada a distribuicdo de tensdo equivalente para este modelo na superficie de

contato do osso.
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FIGURA 4.13 - Diferenga entre os diametros D-d

STRESS
CONTOURS OF SE

0.6458
1.604
2.562
3.520
4.478
5.437
6.395

FIGURA 4.14 - a)- Modelo de haste comprida, de seg¢io circular e conicidade de 2

graus, b)- Distribuigdo da tensdo de von Mises na interface do osso
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Foram modeladas trés componentes independentes (haste, cimento e 0ss0),
com as mesmas propriedades dos materiais dos modelos anteriores, considerados
como materiais linearmente elasticos, que sdo: médulo de elasticidade da haste E =
210000 MPa e coeficiente de Poisson n = 0.3, para o osso cortical E = 15000 MPa e
n = 0.31, para o osso trabecular E = 1000 MPa e n; = 0.28 e para o cimento acrilico E
= 2617 MPa e n1 = 0.23. Nesta primeira avaliagdo, ndo foram modificadas as
propriedades dos materiais.

Para realizar a analise da influéncia da geometria da sec¢édo transversal da
haste e das condi¢des da unido osso-cimento na transmissio de tensdes ao 0sso
foram feitos 20 modelos, nos quais aplicou-se uma forga constante sobre a ponta
proximal da componente femural de Fx = 270 N e Fy = 650 N, e assim, somente a
for¢a da articulagdo foi simulada, sendo a geometria similar as mostradas nas Figura
414 e 4.15.

A diferenca de didmetros (D-d), como mostra a Figura 4.13 e o coeficiente de

atrito p foram variados de forma progressiva, sendo mantidas constantes as demais

variaveis. As caracteristicas dos diferentes modelos podem ser observadas na Tabela
4.6, onde também estdo representadas as tensdes equivalentes maximas que foram
obtidas no osso e no cimento em cada modelo depois de terem sido processados.

Todos os modelos estdo formados por um total de 7046 nés, distribuidos em
trés componentes: prétese, osso e cimento. Como a interface cimento-osso &€ uma
zona onde existem maiores problemas de perda da implantacdo, a primeira fase da
analise sera feita sobre a interface, a qual estd composta por 840 nos.

Para realizar a andlise da transmissao das componentes de tensdo ao 0sso,
os resultados obtidos do programa LUSAS foram separados em arquivos
correspondentes as tensdes existentes dentro do osso, cimento e na interface osso-

cimento, e assim estudar como é a transmissao de tensdes em cada parte.
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a) b)
FIGURA 4.15 - Geometria para a haste tipo CHARNLEY: a) Componente femural,

b) implantagdo no fémur

Para o estudo do comportamento mecanico osso-prétese e especificamente
da interface foi necessario obter as componentes das tensdes em direches
perpendiculares entre si, em relagdo ao eixo da haste, como pode ser observado na
Figura 4.16, ou seja: Sr (tensdo radial), perpendicular ao eixo da haste, Sa (tensio
axial) paralelo ao eixo da haste e o Sc (tensao circunferencial) perpendicular ao plano
formado pelas duas tensdes anteriores.

Como foi desenvolvida uma grande quantidade de modelos em trés
dimensbes, foi necessario criar varias rotinas em linguagem “C”, para poder
transformar as componentes das tensdes fornecidas pelo MEF em coordenadas
globais (Sx, Sy, Sz) para coordenadas locais desejadas (Sr, Sa, Sc), e para avaliar os
resultados e estudar a influéncia das diferentes variaveis na transmissao de tensdes

e energia de deformacao.
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FIGURA 4.16 - Angulos formados entre as coordenadas globais (Sx, Sy, Sz) e as

coordenadas locais desejadas (Sr, Sa, Sc)

Assim, foram desenvolvidas primeiramente as rotinas em linguagem “C”,
SELECT e “SELSENO", como pode-se observar no diagrama de bloco da Figura 4.17
e o algoritmo no Anexo 1. Como mostra o diagrama de blocos sido lidos
primeiramente os dados correspondentes aos niumeros dos nos da interface do osso
(840 valores), as coordenadas de todo o0 modelo (7046 valores) e as coordenadas do
eixo da haste (35 valores). Com estas coordenadas foi possivel determinar os
cosenos diretores para fazer as transformagdes correspondentes, em relagdo ao

angulo “a” e ao “B”, segundo Figura 4.16.

Para realizar as transformag¢des das componentes das tensdes segundo as
diregdes a serem avaliadas, foi desenvolvida a rotina “TRANMED”, a qual & as
componentes das tensdes em coordenadas globais de cada n6 da interface, & os
cosenos diretores e realiza as transformagdes de coordenadas. Esta rotina também
determina a média de cada um dos tipos de tensdes j& transformados (Sr, Sa, Sc),
para cada no, considerando os 5 valores (m = 5) de diferenga de diametros (D-d) em

cada caso de coeficiente de atrito avaliado (4 casos). Assim, pode-se conhecer como
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variaram as componentes da tensdo para cada né em fungcdo da diferenga do
diametro, segundo o coeficiente de atrito.

Posteriormente a rotina “TRAMEDMAX" determina os 25 valores maximos da
média de cada tipo de tensdo para cada coeficiente de atrito. Desta forma pode-se
avaliar como o coeficiente de atrito influencia na média das tensdes.

Dos resultados obtidos pode-se constatar como os valores maximos da média

5
S

das tensdes radiais (valor maximo de sm=i=1T) foram aumentando conforme o

coeficiente de atrito foi diminuido. Quando é diminuido o coeficiente de atrito,
principalmente para pu = 0,3, aparecem varios nés da parte medial proximal com

valores maximos da média da tensdo radial, 0 que indica que o fato de diminuir o
coeficiente de atrito provoca um aumento da tenséo radial na parte medial proximal.

A rotina “TRANINFL" |& os valores de todos os tipos de tensdes ja
transformados (Sr, Sa, Sc) e determina para cada né a maior tensdo (Smax) dentro
dos 5 diferentes modelos de (D-d) e subtrai a menor tensao (Smin), correspondente a
cada coeficiente de atrito (equacgao 4.1).

TS@=Smaxg — SMIiNgy.....cooiviiiiieiece e 4.1)

Assim, é determinada a influéncia (TS()) da diferenga de didmetros (D-d) em
cada n6 para cada tipo de coeficiente de atrito. Por ultimo a rotina imprime os 25
maiores valores dessa influéncia.

Desta forma, pode-se determinar a influéncia dessa varidvel em cada no
(neste caso a diferenga de didmetros, para cada tipo de coeficiente de atrito) e pode-
se determinar também em quais n6s esta variavel exerce maior influéncia. Na Figura
4.19 pode-se observar o diagrama de blocos com o algoritmo de uma destas rotinas,

neste caso para a componente da tensédo radial e o algoritmo no Anexo 1.
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FIGURA 4.17 - Diagrama de Blocos da rotina “SELECT” e da rotina “SELSENQ”
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FIGURA 4.18 - Se¢des imaginarias de analise e pontos da linha medial do modelo da

componente femural da prétese total do quadril
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FIGURA 4.19 - Diagrama de blocos da rotina “TRANINFL”
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A partir dos resultados pode-se constatar que a influéncia do incre.mento da
diferengca do didmetro na transmissdo de tensdo ao osso é mais marcada na
transmissdo da tenséo radial, que chega a ser o dobro da influéncia sobre a
transmisséo da tenséo axial e para todos os casos essa influéncia do incremento da
diferenga de diametro aumenta quando diminui o coeficiente de atrito, aumentando
também a quantidade de nés com influéncia maxima na linha medial proximal.

A rotina “TRANVERI” & arquivos com os valores de tensio ja transformados e
determina os 25 maiores valores para cada tipo de tensdo para cada modelo e
imprime em arquivos independentes. Quando a prétese esta completamente colada

no cimento (coeficiente de atrito infinito) aumentam as tensbes radiais maximas

(S;_) e circunferenciais maximas (sC ) ao aumentar a diferenga entre os

didmetros, mas ndo aparecem tensdes radiais maximas na parte medial proximal.

Para esta mesma condicdo de atrito infinito a tensdo axial maxima (Sa....)

praticamente ndo varia ao aumentar a diferenga de didmetro.

No caso em que o coeficiente de atrito diminui, as tensées maximas
aumentam e aparecem valores maximos na parte medial proximal, com maior
incidéncia nas tensdes radiais. Para as condi¢cGes de atrito de até p = 0,3, ao
aumentar a diferenga do didmetro € produzido um incremento nas tensbes radiais
maximas, mas para coeficientes de atrito inferiores ocorre uma diminuicdo destas
tensfes ao aumentar a diferenca de diametro.

Posteriormente, foram criadas outras rotinas para avaliar a transmissido da
tensdo ao osso, interface e cimento, como € o caso da rotina “VERIXYZ", a qual
determina os valores maximos das componentes radiais, axiais e circunferenciais das
tensdes de cada um dos 20 modelos feitos para avaliar este tipo de variavel, com o
objetivo de determinar os picos de tensées e compara-los com os limites de

resisténcia correspondentes.
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Sabendo-se que na linha medial da interface osso-cimento é onde mais
problemas ocorrem de osteoporose e falha da interface, foi feita uma analise
detalhada da influéncia destas variaveis na transmissdo das componentes de tensao
ao 0sso, utilizando a rotina “GRAFIC”. Esta rotina |& os cosenos diretores dos 35 nos
correspondentes a linha da parte medial da interface, transforma as componentes de
tensbes nas diregbes desejadas e imprime os resultados de forma adequada, para
serem analisados e construir graficos. Todos os valores que sdo obtidos da saida do
programa “GRAFIC” correspondem aos pontos situados na linha medial do endésteo,
como pode-se observar na Figura 4.18.

Assim, pode-se constatar que para a parte medial proximal correspondente
aos nos 2, 3 e 4 (Figura 4.18), as trés componentes de tensbes aumentam
discretamente ao aumentar a diferen¢a de didmetros (D-d) quando a protese esta
fixa, embora esse aumento seja muito pequeno. Quando o coeficiente de atrito
diminui a tenséo radial aumenta, principalmente para o coeficiente de atrito = 0,3 e
as outras componentes aumentam sutilmente (Figuras 4.20 e 4.21). Para valores de
coeficiente de atrito menores que u = 0,3, as tensdes radiais diminuem em relagao as
tensbes obtidas para esse coeficiente. Para os modelos de coeficiente de atrito
menor que 0,3, quando a diferenga de didmetro aumenta a transmissdo de tensao
radial diminui.

Na parte medial central (nés 13 ao 21), as trés componentes de tensdes
aumentam discretamente ao aumentar a diferenga de didmetros, quando a prétese

esta fixa. Quando o coeficiente de atrito diminui até p = 0,3 a tensdo radial aumenta

pouco, sendo nestes casos, maior 0 aumento da tensdo axial (Figuras 4.22 e 4.23).
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FIGURA 4.20 - Influéncia da diferen¢a em diametro (VAR 4 (mm)) e do coeficiente de
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atrito (VAR 5) na transmissdo da tensdo radial (VAR 1 (MPa)) ao

0ss0, no n6 3 na parte proximal da linha medial
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FIGURA 4.21 - Influéncia da diferenga em diametro (VAR 4 (mm)) e do coeficiente de

atrito (VAR 5) na transmissao da tensdo axial (VAR 2 (MPa)) ao osso,

no né 3 na parte proximal da linha medial
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FIGURA 4.22 - Influéncia da diferenga no diametro (VAR 4 (mm)) e do coeficiente de
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atrito (VAR 5) na transmissdo da tensdo radial (VAR 1 (MPa)) ao

0ss0, ho n6é 15 na parte distal central da linha

Saxial Surface Plot (INTNO15.5TA 10v™20c)
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FIGURA 4.23 - Influéncia da diferenga no diametro (VAR 4 (mm)) e do coeficiente de

atrito (VAR 5) na transmissao da tensao axial (VAR 2 (MPa)) ao osso,

no né 15, na parte distal central da linha medial
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Ao diminuir ainda mais o coeficiente de atrito ocorre um incremento na tensao
axial e pouco incremento na tensdo circunferencial. Em condigdes de coeficiente de
atrito baixo (<0,3) as tensdes axial e radial diminuem quando é incrementada a
diferenga de didmetro e a tensdo circunferencial aumenta, mas esse aumento ndo é
significativo.

Para a parte medial distal (n6s 25 ao 34), a tensdo axial aumenta
discretamente ao aumentar a diferenga de diametros quando a protese esta fixa,
como pode-se observar na Figura 4.24. Nas outras duas tensdes praticamente nao
ha influéncia. Quando o coeficiente de atrito diminui s6 ocorre incremento na tensao
axial para esta parte distal. Da mesma forma, a tensdo axial diminui quando é
incrementada a diferenga de didmetro em condi¢des de coeficiente de atrito baixo.

Em relagado a tensdo equivalente maxima (SE...., ), pode-se constatar na Figura

4.25 que, ao diminuir o coeficiente de atrito a tensdo equivalente maxima transmitida
ao osso aumenta bruscamente, chegando a niveis aceitaveis para um coeficiente de

atrito de p = 0,3. Para valores menores de 0,3 esta tensdo aumenta muito.

Também pode ser notado que conforme aumenta-se a diferenca entre os
didmetros a transmissdo da tensdo equivalente maxima ao osso diminui,
principalmente para valores menores de coeficiente de atrito. Quando o coeficiente
de atrito é alto (haste completamente colada), a tensdo equivalente maxima
praticamente permanece constante ao aumentar a diferenga entre os diametros.

No caso da transmissdo da tensao equivalente maxima & camada de cimento,
pode-se notar que, ao aumentar a diferenga entre os diametros (D-d) a transmisséo
de tensdo maxima equivalente ao cimento aumenta sutilmente, com coeficiente de

atrito infinito, como pode-se observar na Figura 4.26.
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Sax Surface Plot (INTNO28.STA 10v*20¢)
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FIGURA 4.24 - Influéncia da diferenga em didmetro (VAR 4 (mm)) e do coeficiente de

atrito (VAR 5) na transmissao da tensao axial (VAR 3 (MPa)) ao osso,

no né 28, na parte distal central da linha medial.

3D Surface Plot (Smax0SS0.5TA 10v*20¢)
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FIGURA 4.25 - Influéncia da diferenga em didmetro (VAR 2 (mm)) e do coeficiente de

atrito (VAR 1) na transmissao da tensao equivalente maxima (VAR 3

(MPa)) ao osso
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Quando o coeficiente de atrito diminui, a transmissdo da tensdo méaxima
equivalente ao cimento aumenta bruscamente, chegando a niveis aceitaveis para um
coeficiente de atrito de p = 0,3. Para valores de coeficiente de atrito menores de p =
0,3 a tensao aumenta muito.

Os pontos de tensdo equivalente maxima transmitida ao osso vao se
deslocando da parte distal lateral (DDE) para a parte central medial (CS), conforme o
coeficiente de atrito vai diminuindo (Figura 4.27). Também pode-se observar na
Figura 4.27, que quando a protese esta complemente fixa para essa condigdo de
carga, a tensao equivalente maxima no cimento é transmitida a parte proximal lateral
(PDE) e conforme o coeficiente de atrito vai diminuindo os pontos de maxima tenséo

equivalente vao se deslocando para a parte medial central (CS) (Tabela 4.6).

3D Surface Plot (SmaxCIM.STA 10v*20c)
Z=26.865-2.369"x-49.81 9*y+0.656%¢x+0.297"*y+27 . 778%*y
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I 32.884
B 35.029
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FIGURA 4.26 - Influéncia da diferenga em didmetro (VAR 2 (mm)) e do coeficiente de
atrito (VAR 1) na transmissdo da tensdo equivalente maxima ao

cimento (VAR 4 (MPa))
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FIGURA 4.27 - Pontos de tensao equivalente maxima no cimento e no osso em

fungdo do tipo de modelo

424 INFLUENCIA NA TRANSMISSAO DE TENSOES, DO MODULO DE
ELASTICIDADE DA HASTE E A DENSIDADE DO OSSO, UTILIZANDO

MODELOS TRIDIMENSIONAIS MAIS REAIS.

O objetivo desta analise é determinar qual a influéncia do moédulo de
elasticidade da haste na transmissdo de tensGes ao 0sso, em fun¢do da qualidade do
osso dada por sua densidade, como também avaliar os efeitos produzidos devido a
aplicacdo de diferentes carregamentos, considerando diferentes forgas dos
musculos, através da simulagédo de diversas atividades fisicas. Desta forma podera
ser estabelecido qual o melhor material da haste da prétese em dependéncia da
densidade do osso e da idade.

Primeiramente, para realizar este tipo de analise foram feitos 20 modelos,

aplicando uma forga constante sobre a ponta proximal da componente femural de Fx
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=270 N e Fy = 650 N, simulando somente a forga da articulagdo, sendo a geometria
do osso similar a apresentada na Figura 4.14. Foram variados de forma progressiva o
médulo de elasticidade da haste da protese, e a densidade do osso, obtendo varios
médulos de elasticidade do osso, segund'o a expressao (4.2).
E =3790 € %% 0% oo (4.2)

onde:

E médulo de elasticidade (MPa)

p densidade do osso (g/cm®)

& taxa de deformagdo ¢ =0,01seg™

As caracteristicas dos diferentes modelos sdo apresentadas na Tabela 4.7,
onde também estdo representadas as tensfées equivalentes maximas que foram
obtidas no osso e no cimento em cada modelo depois de terem sido processados.
Também neste caso todos os modelos estdo formados por um total de 7046 nés,
distribuidos em trés componentes: prétese, osso e cimento. Realizando pequenos
ajustes nas rotinas anteriores foram obtidos os dados necessarios para avaliar a
influéncia destas duas variaveis na transmissdo de tensdes.

4
2S:
A media maxima da componente da tenséo radial (valor maximo de S, = —'=‘4 )

4

2ZSe
e circunferencial (S, ="

), dos 4 modelos com diferentes densidades do osso, foi

diminuindo conforme o mddulo de elasticidade da haste aumentou e a tensido axial

média néo variou.
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Os valores maximos da tensdo radial (Sr....,) e circunferencial (Sc.,.,)

transmitidos ao osso aumentam quando se aumenta a densidade do osso, para todos
os casos de haste de prétese e produz uma diminuigdo das tensdes axiais maximas

(S, _ ). Para todos os casos de densidade do 0sso os valores das tensfes maximas
max

radial e circunferencial diminuem quando aumenta o médulo de elasticidade da haste
e praticamente ndo causa influéncia na transmissao das tensdes axiais maximas.

A influéncia de cada variavel avaliada na transmissdo de um certo tipo de
tensdo ao osso (TS; = Smaxy - Sming), em cada né, foi determinada através da
rotina “TRANINFL”, sendo necessario realizar algumas modificagbes para este tipo de
analise.

Os resultados mostraram que a influéncia (TSg) da densidade do osso na
transmissdo das trés componentes da tensio diminui de forma geral quando aumenta
o modulo de elasticidade da haste. No caso da componente radial a quantidade de
pontos com influéncia maxima negativa aumenta (diminui a transmissao de tensdes)
correspondente a linha medial proximal, ao aumentar 0 mddulo de elasticidade,
sendo estes pontos os de maior incidéncia na reabsor¢do do osso e de perda da
unido da implantagéo.

Fazendo uma andlise dos resultados destas varidveis na transmissdo de
tensbes nos pontos correspondentes a linha medial do endésteo, utilizando a rotina
“‘GRAFIC” (modificada), podemos constatar que a transmissdo de tensdes radiais na
parte proximal aumenta quando aumenta a densidade do osso e diminui quando
aumenta o mddulo de elasticidade da haste da prétese. O incremento da transmissdo
de tenséo radial com o incremento da densidade do osso, como se pode observar na
Figura 4.28, é maior quando o médulo de elasticidade da haste € menor. O mesmo
comportamento pode ser notado no caso da transmissdo da tensdo axial (Figura

4.29).
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Sra3 Surface Plot (DENINT.STA 10v*20c)
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FIGURA 4.28 - Influéncia do médulo de elasticidade da haste (VAR 4 (GPa)) e da
densidade do osso (VAR 5 (g/cm®) na transmissdo da tensio radial

(VAR 1 (MPa)) ao osso, na parte proximal da linha medial noné 3

Sax3 Surface Plot (DENINT.STA 10v*20c)
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FIGURA 4.29 - Influéncia do mddulo de elasticidade da haste (VAR 4 (GPa)) e da
densidade do osso (VAR 5 (g/cm®) na transmiss&o da tens3o axial

(VAR 2 (MPa)) ao 0ss0, na parte proximal da linha medial, noné 3
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Na parte central da linha medial, aparece um comportamento similar aoc da
parte proximal, para a componente radial e axial da tensdo, sendo que os menores
valores correspondem a tensdo radial (Figuras 4.30 e 4.31). Para o caso da
componente circunferencial da parte medial central, os valores de tensdo sdo muito
pequenos e a mudanga destas variaveis ndo exerce influéncia alguma.

Na parte distal, correspondente ao n6 30, praticamente nao existe variacao da
tensdo radial ac mudar a densidade do 0sso € 0 moédulo de elasticidade da haste,
sendo que, os niveis de tensdes sao muito pequenos. A tensiao axial aumenta com o
aumento da densidade do osso, mas praticamente ndo varia com o aumento do
moédulo de elasticidade da haste (Figura 4.32). A componente circunferencial
praticamente ndo varia na parte distal ao mudar o médulo de elasticidade da haste
nem ao mudar a densidade do osso.

Em relacdo a transmissdo da tensdo equivalente maxima ao 0sso e no
cimento, como pode-se observar nos graficos das Figuras 4.33 e 4.34, ao aumentar a
densidade do osso o valor da tensdo maxima transmitida ao osso aumenta e diminui
a transmitida ao cimento, embora as variagées sejam pequenas.

Os pontos onde estdo localizadas as tensGes maximas sdo apresentados na
Figura 4.35 e na Tabela 4.7. Pode-se notar que quando a haste é flexivel com E=15
GPa similar ao do osso, a tensdo maxima se apresenta na parte proximal, com
excecdo para quando a densidade do osso & muito baixa (< 1 g/cm®). Para médulos
de elasticidade de 57 GPa ou mais, 0s pontos de maximas tensfes equivalentes
encontram-se na parte distal. Na transmissdo de tensdes equivalentes maximas ao
cimento os pontos se encontram na parte proximal para todos os casos de médulos

de elasticidade da haste, menos para quando a densidade do osso & muito baixa.
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Sra17 Surface Plot (DENINT17.STA 10v*20c)
z=0.083-0.003*+0.58%y+8.09e-6""+0""y-0.126*y*y
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FIGURA 4.30 - Influéncia do médulo de elasticidade da haste (VAR 4 (GPa)) e da
densidade do osso (VAR 5 (g/cm®) na transmissdo da tens3o radial

(VAR 1(MPa)) ao osso, na parte central da linha medial

Sax17 Surface Plot (DENINT17.STA 10v*20c)
2= 0.326-0.01*%+2.1 41+ 0%+ 0%*y-0.488%*y
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FIGURA 4.31 - Influéncia do médulo de elasticidade da haste (VAR 4 (GPa)) e da
densidade do osso (VAR 5 (g/cm®) na transmissdo da tensdo axial

(VAR 2 (MPa)) ao osso, na parte central da linha medial
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8ax30 Surface Plot (DENINT30.STA 10v*20c)
Z=-0.084-0.005%x+1.589*y+ 0"+ 0**y-0.37*y*y

FIGURA 4.32 - Influéncia do médulo de elasticidade da haste (VAR 4 (GPa)) e da
densidade do osso (VAR 5 (g/cm3)) na transmissiao da tensido axial

(VAR 2 (MPa)) ao osso, na parte distal da linha medial

3D Surface Plot (SEoss0.8TA 10v*20c¢)
Z=6.298+4.256%%-0.081*y-1.4515+0y+0**y
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2872
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3.744
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B.797
7.233
7.669
8.105
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8.977

INRERACO0ONNNENN

FIGURA 4.33 - Influéncia da densidade do osso (VAR 1 (g/cm’)) e do médulo de
elasticidade da haste (VAR 2 (GPa)) na transmissdo da tenséo

maxima equivalente (VAR 3 (MPa)) ao osso
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3D Surface Plot (SEcimen.STA 10v*20¢)
z=16.756-5.716*-0.118*+1.938""x-0.009**y+0*y*y
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FIGURA 4.34 - Influéncia da densidade do osso (VAR 1 (g/cm®) e do médulo de

elasticidade da haste (VAR 2 (GPa)) na transmissdo da tenséo

maxima equivalente (VAR 3 (MPa)) ao cimento

FIGURA 4.35 - Pontos de tensdo equivalente maxima no cimento € no osso em

funcao do tipo de modelo
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Posteriormente, foram aplicadas condi¢des de cargas diferentes para avaliar o
efeito na influéncia destas variaveis. Assim, foram feitos 18 modelos com diferentes
moédulos de elasticidade da haste da prétese e diferentes densidades do osso, sendo
a geometria do osso similar & apresentada na Figura 4.14. Em nove modelos foram
aplicadas as forgas da articulagdo e dos musculos e nos modelos restantes
utilizaram-se os mesmos tipos de forca sendo a forga da articulagdo dobrada,
segundo pode-se observar na Tabela 4.8. Nesta tabela também estdo apresentadas
as tensdes equivalentes maximas que sao obtidas no osso e no cimento.

A partir dai foram analisados os resultados dos dois casos
independentemente: a) um deles quando foi aplicada a mesma forga da articulagéo
utilizada na analise anterior e a forga dos misculos e; b) um segundo caso quando
foi dobrada a forga anterior da articulagdo e foi mantida a mesma forga dos musculos.
Foram feitos pequenos ajustes nas rotinas anteriores, para obter os dados
necessarios para avaliar a influéncia destas duas varidveis na transmissido de
tensdes do osso, quando aplicadas diferentes condigbes de carga.

Para o primeiro caso em que foi aplicada a mesma forga da articulagido do

caso anterior e aplicada também a forga dos musculos, os valores maximos da média

4 4
2SS 2Se
das tensdes radiais (valor maximo de Sm:%') e circunferenciais (sm='=‘4 ),

devido aos 4 modelos com diferentes densidades do osso, diminuem quando
incrementado o médulo de elasticidade da haste. No caso em que o0 modulo de
elasticidade da haste é igual ao do osso compacto aparecem varios nés

correspondentes a parte medial proximal, com valores maximos da média da tenséo

radial.
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Os valores maximos da média das tensdes axiais (valor maximo de

4
2.Sa
Sm= ‘=‘4 ), praticamente ndo variam com o aumento do médulo de elasticidade da

haste.

Os valores maximos da tensdo radial (S;_ ) aumentam ao aumentar a
max

densidade do osso e diminuem quando se incrementa o médulo de elasticidade da
haste. Para o caso do médulo de elasticidade da haste de 15000 MPa, ao aumentar
a densidade do osso acima de 1g/cm®, aparecem varios no6s com tensdes maximas
na parte medial proximal, ndo ocorrendo 0 mesmo para médulos de elasticidade

maiores. Os valores maximos da componente axial da tensdo (S5 ) também

aumentam quando aumenta a densidade do 0sso, mas ndo é afetada pelo mddulo de
elasticidade da haste.

Neste caso, quando aplicada a forga dos musculos, a influéncia ((Tsg)
equagdo 4.1) da densidade do osso na transmissdo da componente radial na
interface diminui ao incrementar o médulo de elasticidade da haste, mas a
transmissdo das componentes axial e circunferencial ndo sao afetadas, pelo aumento
do mddulo de elasticidade da haste.

Na parte proximal da linha medial do endésteo, a transmissdo de tenséo radial
aumenta quando aumenta a densidade do osso e diminui quando aumenta o0 médulo
de elasticidade da haste da prétese. O aumento da transmissdo de tenso radial com
o incremento da densidade do 0sso, como pode-se observar na Figura 4.36, é maior
quando o moédulo de elasticidade da haste € menor. O mesmo comportamento pode

ser notado no caso da transmissdo da tens&o axial (Figura 4.37).
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Sra Surface Plot (FNO3.STA 10v*10c)
7 = 0.82+1.628"x-0.022%y-0.132*x*x-0.003*x*y+ 0*y*y

o
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FIGURA 4.36 - Influéncia do médulo de elasticidade da haste (VAR 6 (GPa)) e da
densidade do osso (VAR 5 (g/cm®)) na transmissdo da tens&o radial
(VAR 1 (MPa)) ao osso, na parte proximal da linha medial no né 3,

aplicando também forgas dos musculos

Sax Surface Plot (FNO3.STA 10v*10c)
Z = 1.273+1.631"x-0.024*y-0.283"x*x-0"x*y+0*y*y

0.012
0.224
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0.859
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1.918
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FIGURA 4.37 - Influéncia do modulo de elasticidade da haste (VAR 6 (GPa)) e da
densidade do osso (VAR 5 (g/cm’)) na transmissdo da tens&o axial
(VAR 2 (MPa)) ao osso, na parte proximal da linha medial no né 3,

aplicando também forgas dos musculos
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Fazendo uma comparagao entre a influéncia destas variaveis (densidade do
0sso e moédulo de elasticidade da haste) na transmissdo de tensées ao 0sso, quando
aplicadas a forca da articulagdo e as forgas dos musculos € quando somente é
aplicada a forga da articulagdo, podemos notar que, embora o comportamento de
forma geral é o mesmo, os valores maximos da tensio radial e axial transmitidas,
(que correspondem aos valores maximos de densidade do osso e minimos de
modulo de elasticidade da haste), sdo muito maiores (o dobro) para o caso em que
séo aplicadas as forgas dos musculos.

A transmissdo de tensdes entre as duas condi¢des anteriores de carga para
valores de densidade minima do osso e mdédulos de elasticidade maiores (que
correspondem aos valores minimos de tensdes radiais e axiais transmitidas)
praticamente n&o apresenta diferenga. Desta forma, a influéncia resultante (TSg =
Smaxg — Sming), destas varidveis € muito maior para quando aplicadas as forgas
dos musculos, porque os valores maximos sdo maiores e 0os minimos iguais. A
componente circunferencial da tensédo praticamente ndo apresentou variagdo entre
as tensdes transmitidas tanto quando aplicadas as forgas dos musculos quanto sem
aplicacdo das mesmas.

Na parte central da linha medial, aparece um comportamento similar ao da
parte proximal, ou seja, aumenta a transmissdo da componente radial e axial da
tensdo ao aumentar a densidade do osso e ao diminuir 0 médulo de elasticidade da
haste, ocorrendo valores de tensdes muito menores para a tensdo radial (Figuras
4.38 e 4.39). Nesta parte central o valor maximo da tensao radial transmitida, como
pode-se observar na Figura 4.38, praticamente ndo se eleva em relagdo a situagao
de quando é aplicada somente a forga da articulagdo, sendo que a densidade do
0sso exerce a maior influéncia e ndo o médulo de elasticidade da haste. Ja para o
caso da tensdao axial os valores maximos desta componente sdo maiores e a

influéncia significativa corresponde a densidade do osso (Figura 4.39).
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Sra Surface Plot (FNO17.5TA 10v*10c)
Z = 0.701+0.62"x-0.008"y-0.176*"x+0.002** y+ 0*y*y
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FIGURA 4.38 - Influéncia do médulo de elasticidade da haste (VAR 6 (GPa)) e da

densidade do osso (VAR 5 (g/cm®)) na transmissdo da tens&o radial

(VAR 1 (MPa)) ao osso, na parte central da linha medial no n6 17,

aplicando também forgas dos muasculos

Sax Surface Plot (FNO17.STA 10v*10c)
Z = 3.204+2.259"x-0.03*y-0.697 *x*x+0.008*x*y +0*y*y
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1.235
1.471
1.706
1.941
2176
2412
2.647
2.882
3.118
3.3563
3.588
3.824
4.059
4.204
4529
4.765

FIGURA 4.39 - Influéncia do modulo de elasticidade da haste (VAR 6 (GPa)) e da

densidade do osso (VAR 5 (g/cm®) na transmissio da tensdo axial

(VAR 1 (MPa)) ao osso, na parte central da linha medial no n6 17,

aplicando também forgas dos musculos
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Para o caso da componente circunferencial da parte medial central,
considerando as forgas dos musculos, a variagdo da tensdo com a mudanga destas
duas variaveis também & muito pequena.

Na parte distal correspondente ao né 30, embora a tendéncia da tensao radial
seja aumentar com o aumento da densidade do 0sso, os niveis de tensdao sdo muito
pequenos e praticamente ndo existe variagdo em relagdo ao médulo de elasticidade
da haste. A tensdo axial aumenta com o aumento da densidade do osso para
qualquer tipo de médulo de elasticidade da haste, mas praticamente nao varia com o
aumento do médulo de elasticidade da haste para valores de densidade média e alta.
No caso de densidades baixas a tensdo axial, para esta parte distal, aumenta
conforme o médulo de elasticidade diminui (Figura 4.40).

Comparando as duas condigbes de carga, podemos constatar que quando
sdo aplicadas as forgas dos musculos, os valores maximos da tens3o axial sdo muito
maiores do que quando ndo sdo aplicadas estas for¢gas, como pode-se observar na
Figura 4.40. A componente circunferencial praticamente nio varia na parte distal.

Em relacdo a transmissdo da tensdo maxima equivalente ao osso, (Figura
4.41), pode-se constatar que a mesma aumenta ao aumentar a densidade do osso,
mas trata-se de uma variagdo pequena (menor de 1,5 MPa). Ao se aumentar o
mddulo de elasticidade da haste, para baixas densidades aumenta-se a tensio
equivalente maxima transmitida ao osso, sendo uma variagdo pequena (menor de 1
MPa), mas para densidades altas de 0sso, 0 aumento do médulo de elasticidade ndo
produz variagao na transmissdo desta tensdo. A posigdo dos pontos de maxima
tensdo transmitida ao osso foi mantida no mesmo lugar, na parte distal, para as duas
condi¢cdes de carga (como pode-se observar combinando a Tabela 4.8 e a Figura
4.42). Os valores das tensdes foram duplicados no segundo caso de carga

comparando com o primeiro.
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Sax Surface Plot (FNO30.STA 10v*10c)
Z = 2.504+4 822"x-0.017"y-1.341"x"x+0.006"x"y+0"y*y
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FIGURA 4.40 - Influéncia do médulo de elasticidade da haste (VAR 6 (GPa)) e da
densidade do osso (VAR 5 (g/cm®)) na transmissdo da tensdo axial
(VAR 1 (MPa)) ao osso, na parte distal da linha medial no né 30,

aplicando também forgas dos musculos

3D Surface Plot (FSMAX0s0.STA 10v* D¢)
Z= 10.468+0.606*x+0.005*-0.01 4 %-0%"-0%y*y
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FIGURA 4.41 - Influéncia da densidade do osso (VAR 2 (g/cm®) e o médulo de
elasticidade da haste (VAR 1 (GPa)) na transmissdo da tensao
equivalente maxima (VAR 3 (MPa)) ao osso considerando as forgas

dos musculos
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Como se pode observar na Figura 4.43, ao diminuir a densidade do osso
aumenta-se consideravelmente a tens@o equivalente maxima, transmitida na camada
de cimento, para valores inferiores a 1.6 g/lcm’. Para densidades maiores do que este
valor a tensdo equivalente maxima é mantida a um nivel adequado e praticamente
ndo muda quando varia a densidade do osso. Além disso, o ponto de maxima tensdo
muda da parte distal, quando a densidade é alta, para a parte proximal, quando a
densidade é muito baixa (como pode-se observar combinando a Tabela 48 e a
Figura 4.42).

Ao variar o modulo de elasticidade da haste praticamente ndo se altera a
tensdo equivalente maxima transmitida ao cimento, para densidades baixas, e
também n&o muda a posicdo do ponto de maxima tensdo. Para densidades altas,
superiores a 1.6 g/cm?’, ao aumentar o moédulo de elasticidade a transmissdo da

tensdao maxima equivalente ao cimento diminui.

PE e
PDE ©
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FIGURA 4.42 - Pontos de tensdo equivalente maxima no cimento e no osso em

fungéo do tipo de modelo
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3D Surface Plot (FSMAXcim.STA 10v*10¢)
z=29.884-24.21"%-0.029%y+7 135"%"™%-0.023*x*y+0*y*y
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FIGURA 4.43 - Influéncia da densidade do osso (VAR 2 (g/cm®) e do médulo de
elasticidade da haste (VAR 1 (GPa)) na transmissdo da tensdo
equivalente maxima (VAR 3 (MPa)) ao cimento considerando as

forcas dos musculos.

Posteriormente, foi aplicada uma nova condi¢gdo de carga, na qual foram
aplicadas as mesmas forgas dos musculos do caso anterior e duplicado o valor da
forca da articulagdo (Tabela 4.8). Realizando ajustes nas rotinas de processamento
dos dados utilizadas anteriormente foram determinados os resultados, cuja discussao
¢é apresentada a seguir.

4
2S

Os valores maximos da média das tensdes radiais S, = % (considerando os
4 modelos com diferentes densidades do osso para cada médulo de elasticidade da
haste), também diminuem quando aumentado o médulo de elasticidade da haste,
sendo que quando o médulo de elasticidade da haste € igual ao do osso compacto
aparecem valores maximos dessa média (S;) da tensdo radial em varios nos

correspondentes a parte medial proximal.
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Para médulos de elasticidade baixos da haste, similares ao do osso compacto
de 15000 MPa, conforme aumenta-se a for¢a aplicada na articulagdo aumentam os
valores maximos da média das tensdes radiais, mas para modulos de elasticidade
altos praticamente nao se alteram esses valores. Os maiores valores da média das

4

25
tensdes radiais S, :% foram obtidos quando foi dobrada a for¢a da articulagio e
nao foram produzidos aumentos consideraveis ao serem aplicadas as forgas dos

musculos.

4
2.8a
Os valores maximos da meédia das tensdes axiais S, = '=‘4 praticamente ndo

variam com o aumento do médulo de elasticidade da haste. No caso em que a forga
da articulagdo & dobrada ndo ocorre aumento nos valores maximos da média da
tensdo axial e nem sdo produzidos aumentos consideraveis comparados a quando
somente é aplicada a forga da articulagdo ou conforme séo aplicadas as forgas dos
musculos.

Para a componente circunferencial os valores maximos da média

4

% Sc
smz%diminuem com o incremento do médulo de elasticidade da haste, similar a

tensao radial. Para médulos de elasticidade baixos da haste, similares ao do osso
compacto de 15000MPa, conforme aumenta-se a for¢ga, aumentam os valores
maximos da média das tensdes circunferenciais, mas para médulos de elasticidade
altos, praticamente ndo se alteram esses valores. Os maiores valores das tensdes
circunferenciais foram obtidos quando foi dobrada a for¢a da articulagdo e nao
quando aplicada as forgas dos musculos.

Ao aplicar as forgas dos musculos e dobrada a forga da articulagéo, os valores

maximos da componente radial da tensao (Sr ) aumentam conforme aumenta-se a
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densidade do 0sso, nos trés tipos de médulo de elasticidade da haste e diminuem
quando se incrementa este médulo de elasticidade. No caso em que o médulo de
elasticidade da haste é de 15000 MPa, quando a densidade do osso é aumentada
acima de 1.2 g/cm®, surgem varios nos com tensbes maximas na parte medial
proximal, ndo acontecendo o mesmo para médulos de elasticidade maiores.

Comparando as tensdes radiais maximas (Sr ) entre estas trés condi¢des de
max

cargas aplicadas, pode-se constatar que o comportamento é similar para todos os
casos, ou seja, os valores maximos de tensées aumentam com o aumento da
densidade do osso e que para o moédulo de elasticidade da haste de 15 000 MPa,
com densidade de 1,6 g/cm®, aparecem varios pontos de tens3o maxima na linha
medial proximal. Também estas tensdes maximas diminuem ao aumentar o médulo
de elasticidade da haste, para as trés condicdes de carga. Quando a forga é
incrementada (comparando os trés casos de carga), estas tensdes radiais maximas

(S;_ ) aumentam sutiimente.
max
Os valores maximos da componente axial da tensdo (Sa ) aumentam

quando a densidade do osso aumenta, até atingir uma densidade de 1,6 g/cm®. Para
valores acima deste, ao aumentar a densidade, as tensfes axiais maximas nao
aumentam. Estes valores maximos da componente axial ndo sdo afetados pelo
mddulo de elasticidade da haste e nenhum destes valores maximos corresponderam
a linha medial proximal.

Comparando a transmissao das tensdes axiais maximas (sa ), entre os trés

casos de cargas aplicadas, pode-se constatar que, para todos os modulos de -
elasticidade, houve um aumento significativo ao aumentar a forga.

Para os valores maximos da componente circunferencial (Sc ) o
max

comportamento é similar a componente radial, ou seja, aumenta ao aumentar a

densidade do osso e diminui ao aumentar o modulo de elasticidade da haste. As
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maiores tensdes circunferenciais sdo produzidas no terceiro caso de carga, em que é
dobrada a forga da articulagdo, nao existindo grandes diferengas entre os dois casos
de carga anteriores. Para todos os casos de carga as tensdes circunferenciais
maximas diminuem ao aumentar o0 médulo de elasticidade da haste.

No terceiro caso, em que € dobrada a for¢a da articulagdo, a influéncia da
densidade do osso (TS = Smaxg — Sming), na transmissdo da componente radial na
interface, também diminui quando é incrementado o médulo de elasticidade da haste
e aparecem pontos de influéncia (Tsg) maxima na linha medial proximal em todos os
médulos de elasticidade, principalmente para 6 médulo de elasticidade da haste de
15000 MPa.

Comparando os valores maximos da influéncia (Ts;) da densidade do osso
entre cada um dos casos de carga na transmissdo da componente radial pode-se
constatar, que os maiores valores desta influéncia aparecem quando é dobrada a
forca da articulagdo e o médulo de elasticidade da haste & similar ao do osso
compacto. O fato de aplicar as forcas dos musculos produziu pouco aumento nos
valores maximos da influéncia e néo foi significativo como quando foi dobrada a forga
da articulagao.

Os valores maximos da influéncia da densidade do osso na componente axial
ndo sao afetados pelo incremento do médulo de elasticidade da haste e n&o existem
pontos de maxima influéncia na linha medial proximal. Comparando os valores
maximos da influéncia da densidade do osso para cada um dos casos de carga na
transmissdo da componente axial pode-se constatar que: quando aplicada as forgas
dos musculos os valores maximos da influéncia da densidade do osso na
transmissédo de tensfes axiais aumentaram consideravelmente e quando dobrada a
for¢a da articulagdo ocorreu um aumento sutil.

No caso dos valores maximos da influéncia destas variaveis (médulo de

elasticidade e densidade) na componente circunferencial pode-se constatar que
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diminuem ao aumentar-se o médulo de elasticidade da haste e; aparecem pontos de
maxima influéncia na linha medial proximal para todos os médulos de elasticidade da
haste. Comparando os valores maximos da influéncia da densidade do osso para
cada um dos casos de carga na transmissdo da componente circunferencial pode-se
constatar, que os valores maiores desta influéncia aparecem quando é dobrada a
forga da articulagdo e quando o médulo de elasticidade da haste é similar ao do osso
compacto. O fato de aplicar as forcas dos musculos, embora aumentem pouco os
valores maximos da influéncia, ndo foi significativo como quando foi dobrada a forga
da articulagdo.

Nos pontos correspondentes a linha medial, para as novas condigbes de
carga, nas quais sao consideradas as forgas dos musculos e dobrada a for¢a da
articulagao pode-se constatar, que na parte proximal a transmissdo de tensio radial
aumenta ao aumentar a densidade do o0sso e diminui ao aumentar-se o médulo de
elasticidade da haste da prétese. O incremento da transmissio de tensdo radial com
o incremento da densidade do osso, como pode ser observado na Figura 4.44, é
maior quando o médulo de elasticidade da haste € menor. O mesmo comportamento
pode ser notado no caso da transmissdo da tensdo axial e circunferencial na
interface (Figura 4.45).

O comportamento, de forma geral, da influéncia da densidade do osso e
moédulo de elasticidade da haste na transmissao de tensbes ao 0sso, no caso em que
¢é dobrada a for¢a da articulagdo € o mesmo que no caso anterior, mas, os valores
maximos das tensdes radial e axial sdo relativamente maiores (o0 dobro). Como para
os valores minimos de tensdes (correspondentes a densidades minimas do osso e
modulos de elasticidade maiores) ndo existe diferenga, ao incrementar a forga, a
influéncia resultante destas variaveis € muito maior para quando aplicadas as forcas
dos musculos e dobrada a forca da articulagdo. Neste caso, a componente

circunferencial da tenséo praticamente néo teve variagdo em relagéo ao anterior.
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Sra Surface Plot (FFNO3.STA 10v*10¢)
z =-0.368+4 .601*%-0.03*y-0.505"x*x-0.01 "'y +0*y*y
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FIGURA 4.44 - Influéncia do médulo de elasticidade da haste (VAR 6 (GPa)) e da

densidade do osso (VAR 5 (g/cm®) na transmiss3o da tens3o radial

(VAR 2 (MPa)) ao osso, na parte proximal da linha medial, no né 3,

aplicando também forcas dos musculos e a for¢ga da articulagédo

dobrada

Sax Surface Plot (FFNO3.STA 10v*10c)
Z =-0.228+5,128"x-0.028"y-0.881"x*x-0.007 *x*y+ 0*y*y
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FIGURA 4.45 - Influéncia do médulo de elasticidade da haste (VAR 6 (GPa)) e da

densidade do osso (VAR 5 (g/cm®) na transmissdo da tensdo axial

(VAR 2 (MPa)) ao osso, na parte proximal da linha medial no né 3,

aplicando também forgas dos musculos e a forga da articulagido

dobrada
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Na parte central da linha medial, também ocorre um aumento na transmissao
da componente radial ao aumentar a densidade do osso e esta transmissdo da
tensdo radial aumenta sutimente conforme diminui o médulo de elasticidade da
haste, sendo este comportamento similar para os trés casos de carga (Figura 4.46).
Os valores maximos da componente radial para esta parte central praticamente nao
variam com o incremento da forga e, conseqiientemente, a influéncia destas variaveis
na transmisséo da tensao radial praticamente ndo muda com o aumento da forga.

A transmissdo da componente axial aumenta ao aumentar a densidade do
0sso e 0 aumento torna-se sutil ao diminuir 0 médulo de elasticidade da haste, sendo
maior a influéncia do modulo de elasticidade para valores menores da densidade do
osso como pode-se observar na Figura 4.47. Este comportamento é similar para os
trés casos de carga. Os valores maximos da componente axial nesta parte aumentam
com o incremento da forga e, assim, a influéncia destas varidveis na transmissao da
tensdo axial aumenta com o aumento da forga.

Para o caso da componente circunferencial da parte medial central,
considerando as forgcas dos musculos e a forga da articulagdo dobrada, a variagdo da
tensdo com a mudanga destas duas variaveis € muito pequena, similar aos casos de
cargas anteriores e os valores maximos destas tensdes praticamente ndo variaram.
Assim, 0 aumento destes tipos de for¢cas ndo produz incrementos na transmissdo da
tenséao circunferencial para a parte medial central.

Nesta condi¢do de carga, para a parte distal do osso, embora a tendéncia é
de aumentar a tensido radial com o aumento da densidade do 0sso, os valores sdo
baixos. O incremento da forga da articulagdo nao influenciou na transmissdo da

tensao radial na parte distal.
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Sra Surface Plot (FFNO17.STA 10v*10c)
7 = 0.279+1.537*x-0.007"y-0.356"x"x+0"x*y+0*y*y
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FIGURA 4.46 Influéncia do médulo de elasticidade da haste (VAR 6 (GPa)) e da

densidade do osso (VAR 5 (g/cm®) na transmissdo da tensio radial

(VAR 2 (MPa)) ao osso, na parte central da linha medial, no né 17,

aplicando também forgcas dos musculos e a forga da articulagio

dobrada

Saxd Surface Plol (FFNO17.STA 10v*10c¢)
z = 1.57145.704*x-0.025"y-1.392*x*x+0.004 *x*y+0*y*y
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FIGURA 4.47 - Influéncia do médulo de elasticidade da haste (VAR 6 (GPa)) e da

densidade do osso (VAR 5 (g/cm®) na transmissao da tensdo axial

(VAR 2 (MPa)) ao osso, na parte central da linha medial, no né 17,

aplicando também forcas dos musculos e a forga da articulagéo

dobrada
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Na transmissdo da tensdo axial, como pode-se observar na Figura 4.48, a
influéncia destas variaveis é similar ao caso anterior, no qual, ao aumentar a
densidade do osso aumenta-se a fransmissdo da tensdo axial e ao aumentar o
médulo de elasticidade da haste ndo ocorre variagdo da transmissdo desta tenséo.

Comparando as trés condigdes de carga aplicadas, pode-se constatar que ao
aplicar as forgas dos musculos, além da forca da articulagdo, as tensdes axiais
maximas aumentaram significativamente (quatro vezes) em relagdo a quando foi
aplicada somente a forca da articulagdo, mas, quando dobrada a forga da articulagdo
o incremento da tensdo axial maxima foi pequeno em relagdo ao caso anterior. Dessa
forma podemos concluir que na transmissdo da tensédo axial na parte distal a forga
dos mauasculos produz maior aumento nas tensées axiais do que a forca da
articulagao.

A transmissdo da componente circunferencial da tensdo ao 0sso, apresentou
um comportamento similar aos casos anteriores, nos quais estas variaveis (densidade
do osso e modulo de elasticidade da haste) praticamente nio influenciam na
transmissdo da tensao circunferencial. Comparando os trés casos de forgca podemos
constatar também que o aumento da forga ndo exerce efeito na transmissdo da
tensao circunferencial.

A tensdao maxima equivalente transmitida ao osso, (Figura 4.49), aumenta
conforme aumenta-se a densidade do osso e 0 aumento do modulo de elasticidade
nao produz variagdo na transmissdo desta tensdo. Os valores maximos destas
tensbes equivalentes aumentaram quando foi dobrada a for¢a da articulagao (terceira
condi¢do de carga), mas, nao apresentaram diferenga se comparados com a situacao

apresentada entre as duas condi¢des de carga anteriores.
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Sax Surface Plot (FFNO30.STA 10v*10c}
z =1.426+7.027*%-0.015%y-1.798"x"x+0.004 "x*y+0"y*y
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FIGURA 4.48 - Influéncia do modulo de elasticidade da haste (VAR 6 (GPa)) e da
densidade do osso (VAR 5 (g/cm®) na transmissdo da tensio axial
(VAR 2 (MPa)) ao osso, na parte distal da linha medial, no n6 30,
aplicando também forgas dos musculos e a forga da articulagéo

dobrada

Se osso Surface Plot (FFSEQUI.STA 10v*10c¢)
z = 8.375+4.597"x-0.011*y-0.771"x*x-0.002"x*y+0*y*y
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FIGURA 4.49 - Influéncia da densidade do osso (VAR 2 (g/cm®) e o médulo de
elasticidade da haste (VAR 1 (GPa)) na transmissdo da tensao
equivalente maxima (VAR 3 (MPa)) ao osso, aplicando também

forcas dos musculos e a forga da articulagdo dobrada
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Como observa-se na Figura 4.50, conforme a densidade do osso diminui,
aumenta consideravelmente a tensdo equivalente maxima transmitida na camada de
cimento, principalmente quando os mddulos de elasticidades sao altos. Ao variar o
mddulo de elasticidade da haste praticamente ndo se altera a tensdo equivalente
maxima transmitida ao cimento, para densidades baixas, e também a posicdo do
ponto de maxima tens&o ndo muda. Para densidades altas, superiores a 1.6 g/cm® ao
aumentar-se o modulo de elasticidade a transmissdo da tensdo maxima equivalente
ao cimento diminui.

O aumento da forga produz um incremento da tensdo equivalente maxima
transmitida ao osso e ao cimento e também um aumento da influéncia da densidade
do osso na transmissdo desta tensdo. O aumento da forga ndo produz aumento na
influéncia do médulo de elasticidade da haste na transmissdo das tensdes

equivalentes ao 0sso, mas produz influéncia no cimento.

3D Surface Plot (FFSEQUI.STA 10v*10¢)
Z = 23.828-9.903"x-0.048"y+4 174""x-0.049""y+0"y*y
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FIGURA 4.50 - Influéncia da densidade do osso (VAR 2 (g/cm®) e o médulo de
elasticidade da haste (VAR 1 (GPa)) na transmissdo da tenséo
equivalente maximo (VAR 3 (MPa)) ao cimento, aplicando também

forgas dos musculos e a forga da articulagdo dobrada
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CAPITULO V

ANALISE EXPERIMENTAL

O objetivo deste capitulo & comprovar experimentalmente os resultados obtidos
pela analise numérico-computacional e, assim, procurar garantir que os dados a serem
utilizados na analise posterior proporcionem um modelo mais proximo da realidade.
Neste caso, 0 método utilizado € da holografia interferométrica. Um segundo objetivo
deste capitulo é ajustar um arranjo holografico com fibra éptica para determinar

pequenas deformagdes nos implantes através da holografia interferométrica digital.

5.1 HOLOGRAFIA

A holografia, inventada por DENIS GARBOR em 1948, € um método éptico que
permite gravar e reproduzir as informagdes de intensidade e fase de uma onda
luminosa [33]. Produzindo-se a interferéncia entre feixes de luz que se dispersam a
partir de um objeto (feixe de luz do objeto) com um feixe de luz de referéncia
proveniente de um laser , é possivel fazer uma gravagdo sem a perda das informagdes
referentes a fase da luz. Chamamos de HOLOGRAMA a chapa fotografica ou imagem
digitalizada na qual ficam gravadas a luz do objeto e a luz de referéncia. Através da
incidéncia da luz de referéncia no holograma, pode-se reproduzir a imagem do objeto.

Existem duas técnicas principais de holografia que sdo Holografia em Tempo

Real e Holografia de Dupla Exposigao
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5.1.1 HOLOGRAFIA EM TEMPO REAL

| Na técnica da holografia em tempo real, inicialmente o objeto é registrado
(exposigao, revelagdo e fixacdo) antes da deformacdo. Em seguida, submete-se o
objeto a uma deformagao e registra-se a imagem do objeto na nova situagéo sobre a
reproducéo referente ao objeto ndo deformado, de tal forma que as duas frentes de
onda se interfiram.

Este método é ideal para analise de objetos que requerem a observacdo em
tempo real dos seus comportamentos transitérios, sendo necessario que o holograma
sempre esteja colocado na mesma posi¢do em que foi gravado e o desvio deve ser
menor que o comprimento de onda da luz, GARCIA (1997) [117]. O método pode ser
utilizado para medi¢gdes com registros continuos de deformagdes sob cargas estaticas
e/ou dindmicas e pode ser considerado como o (nico método pelo qual obtem-se de
forma imediata o incremento das deformag¢des com o incremento da carga como
também oferece grandes vantagens quando combinado com técnicas de controle de
franjas.

No entanto o encolhimento da emulsdo fotografica durante a revelagdo pode
ser um problema, uma vez que causa distor¢ées na frente de onda, afetando o formato
e a disposicdo das franjas. Por este motivo, 0 método experimental & de dificil
realizagdo, em contraposicdo ao método de dupla exposi¢cdo, o qual do ponto de vista

técnico € mais viavel, [117].
5.1.2 HOLOGRAFIA DE DUPLA EXPOSIGAO

Basicamente no método da holografia de dupla exposicdo os estados do
objeto, antes e depois da deformacgao, sdo gravados em um Gnico holograma, pois as

duas situagdes, sao reproduzidas simultaneamente e se interferem. Essa interferéncia
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fica registrada no holograma na forma de franjas. Em outras palavras, o estado do
objeto antes e depois da deformagao sdo gravados em uma mesma chapa fotografica.
A imagem resultante é reproduzida pela luz de referéncia. Os estados do objeto séo
reproduzidos simultaneamente e se interfferem entre si. Essa interferéncia fica
registrada no holograma na forma de franjas.

Este método é aplicado na pesquisa da tese, sendo que no caso o registro da
imagem é feito por uma camera de CCD (“Charge Coupled Device”) com um sistema
eletrénico de processamento de imagem, como sera descrito adiante. O principal
beneficio desta técnica é a capacidade de se obter franjas, através de correlagdo em
tempo real exibidas no monitor de TV, sem precisar recorrer a qualquer

processamento fotografico ou reposicionamento de placa.

5.1.3 INTERPRETAGAO DE FRANJAS

Uma onda de luz monocromatica pode ser representada da seguinte forma:

E(x,y.z) = A(x,y,Z) cos [ot + (X, ¥,Z)].eeeereriiaiie (5.1)
onde:
E(xy,z) vetor intensidade do campo elétrico
A(x,y,2) vetor amplitude em um dado ponto (x,y,z) no espago
d(x,y,2) fase das oscilagdes em um dado ponto (x,y,z) no espaco
t tempo
o freqiiéncia angular das oscilagdes

O termo mais usado & o da IRRADIANCIA (l), que é uma média do fluxo de
energia da onda de luz, sendo que detectores como filmes fotograficos, foto-diodos ou
a retina dos olhos humanos podem detectar com precisdo as variagdes de irradiancia,

CHARLES (1979) [118]. Assim temos:

1= @ CF(ED) i, (5.2)
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onde:

c velocidade de propagag¢ao da luz

e permissividade elétrica do meio

'®) média no tempo

As franjas sdo produzidas de acordo com a diferenga de fases dos raios de luz
provenientes das posi¢gdes do objeto antes e depois da deformagéo. A diferenca de
fase entre a onda que registra o corpo ndo deformado e do corpo deformado para um

determinado deslocamento, é dada por:

Ap =

> |y
}

onde:

A¢  diferenga de fase

Ar  vetor deslocamento de um ponto

Mo vetor unitario na dire¢do de observagao
ni vetor unitario na dire¢do de iluminagao
A comprimento de onda da luz

As superficies de localizagdo das franjas de interferéncia na holografia ficam
em planos onde o contraste ou visibilidade € maximo e dependem de fatores como: a)-
as diregbes de observagio e iluminagdo e; b)- a natureza do objeto em analise. Como

pode ser observado na Figura 5.1 o ponto A representa a posi¢do original do objeto
antes de sofrer um deslocamento e o ponto A’ depois de sofrer um deslocamento ar .
No ponto A tem-se ondas do tipo ¢'® e no ponto A’ do tipo @.*A%) onde ¢, é a
fase correspondente a um ponto aleatério da superficie do corpo e Ada € a diferenga

de fase devido ao deslocamento do ponto na superficie.
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BISSETRIZ

FIGURA 5.1 - Translagdo pura de um objeto

Entdo, considerando as amplitudes como unitarias, a intensidade detectada

sera:
b= (et + @utAd)) + (g0 + g 0,*AdY)
b=1+ g"ds + A, +1
o =2(1 4+ COSAPA)cccci et (5.4)
onde (1 + cos Ad 4) & a interferéncia da onda devida a deformagao

Na translagao pura os valores de A¢ sao (praticamente) iguais para os diversos

pares de pontos, onde para uma determinada posi¢do de observagéo n,:

Ip =2 (1# COS2Ad).....ccivieiiieecie e (5.5)

Se esta posi¢do for modificada, entdo se passara a observar franjas claras e
escuras, pois os valores de A¢ sdo dependentes da dire¢do de observacgao, segundo a
equacdo (5.3). Ainda de acordo com a Figura 5.1 pode-se calcular a diferenca da

distancia percorrida entre os raios de luz originados do mesmo ponto deslocado e ndo

deslocado, como:
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As = Ar {cos (a+@) + cos (a-¢) } =2 Ar cosa CosQ
AS =2 Afg COS Cluvervvreeeeeeeeeeeeeee e eneee e (5.6)

sendo Z\rs = Ar cos ¢ e onde o vetor er representa o deslocamento da superficie

na direcao da bissetriz do angulo formado pelas dire¢des de incidéncia e observagao.

Esta diregdo da a localizagédo do vetor sensibilidade . Entretanto pode-se determinar
diretamente o valor de Ar projetado sobre a dire¢cdo de i, e ndo seu valor real.

Para cada franja brilhante temos o valor de As igual a um numero inteiro de
comprimentos de onda, GARCIA (1990) [119].

As=nA e Ad=2.7.n

Arg .COS = N. A

Pode-se determinar o médulo do deslocamento sofrido pelo corpo realizando-

se trés hologramas em posicdes diferentes, de preferéncia nas diregdes dos eixos

cartesianos. Assim:

Ar = \/(Afs)i +(Ars) + (Arg) e (5.8)

O padréo de franjas produzido por um holograma de dupla exposi¢cao depende
da influéncia de todos os componentes individuais do deslocamento presente

(deformagao, rotagdo e a translagao rigida do objeto).

5.2 MATERIAIS E METODOS

Atualmente os sistemas eletrbnicos digitais de aquisigdo,
armazenamento e processamento de imagem séo utilizados intensivamente com o

objetivo de avaliar os padrdes de franjas de interferéncia. Estes sistemas sao
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formados por uma camera CCD, a qual converte a imagem o6ptica em um sinal elétrico.
O sensor CCD consiste de uma grade de sensores individualizados denominados por
pixels, os quais geralmente, sdo retangulares para manter os padrées adotados pelos
monitores de TV. A resolu¢do espacial de uma camera é dada pelas dimensdes do
pixel e o numero de pixels na area ativa do sensor. Em geral, a saida da camera € um
sinal analégico (tensdo ou corrente) proporcional a iluminagdo incidente no sensor.
Para a conversao do sinal analégico para digital é utilizada uma placa digitalizadora, a
qual desempenha as fungdes de aquisicdo da imagem, armazenamento,
processamento e exibicdo.

O moddulo de aquisi¢do de imagens faz a conversdo do sinal analégico para
digital, podendo existir placas digitalizadoras capazes de digitalizar uma imagem de
TV em 1/30 segundos "frame-time". Por esta razdo, o médulo de aquisicdo de imagens
€ conhecido como "frame grabber”.

O médulo de armazenamento é a memoria capaz de armazenar uma imagem
digital inteira podendo carregar e ler imagens na velocidade da varredura da TV (da
ordem de 30 imagens por segundo), sendo conhecido como "frame buffer".

O modulo de processamento desempenha fungdes de nivel secundario, tais
como operadores logicos e aritméticos. Este médulo é conhecido, em eletrdnica digital,
como unidade légico-aritmética (ULA). O mddulo de exibicdo I& uma imagem na
meméria e converte a informagao digital armazenada em um sinal analégico de video

para exibigdo em um monitor de TV.

5.2.1 ARRANJO HOLOGRAFICO UTILIZADO

O arranjo holografico empregado esta representado esquematicamente na

Figura 5.2 e na Figura 5.3 pode-se observar a fotografia do mesmo.
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FIGURA 5.2 - Esquema do arranjo holografico utilizado

FIGURA 5.3 - Fotografia do arranjo holografico utilizado
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Foi utilizado um laser de He-Ne (hélio-neonio), com uma poténcia de saida de
25 mW e comprimento de onda A = 632.8 nm. O feixe emitido é dividido em dois por
um chaveador éptico (D). Ambos os raios sdo transmitidos através das fibras F1 e F2
e incidem sobre a superficie do objeto, criando um padrao de interferéncia no plano da
imagem. Colocando a camera (684x480 pixels, sendo cada pixel de 9x12 um) no plano
da imagem, o sinal obtido a partir do objeto no estado inicial & armazenado no
computador (C). Todos os componentes do sistema holografico foram montados numa
mesa holografica antivibratéria.

O objeto é entdo deslocado conforme aplica-se uma carga como mostra a
Figura 5.3 e o0 novo sinal é subtraido eletronicamente do sinal atmazenado. Nas areas
das imagens onde o padrao é correlacionado, o sinal resultante & zero, enquanto que
nas areas sem correlacdo no padrdao fornecem sinal resultante ndo nulo. Estas
observagées podem ser expressas através das intensidade |1 e |, dadas pela
equagdes (5.9) e (6.10):

Para a imagem do objeto sem deformacgao:

g =1y +1, + 241, cos(¥)

......................................... (5.9)
onde:
Ir intensidade resultante
lh intensidade da onda objeto
I, intensidade da onda de referéncia
¥ diferenc¢a de fase entre a onda objeto e de referéncia ¥ = y4 -y
Para a imagem do objeto deformado
lg = by + 1y + 2411, COS(F + AG) covvvvcerercriercrenn (5.10)

Onde A¢ é a diferenga de fase entre a onda deformada e sem deformagéo. O

monitor de TV (M) exibira os valores positivos como areas claras e valores nulos como

areas escuras.
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A fim de obter franjas com boa nitidez, os percursos dos raios devem possuir o
mesmo comprimento e a relagao de intensidades adotadas entre o raio de referéncia e

o raio objeto adotado foi de 5:5.

5.2.2 MODELOS FiSICOS UTILIZADOS

A realizagdo de ensaios com corpos de prova constituidos por ossos retirados
de cadaveres apresentam grandes dificuldades pelas variagdes nas propriedades e
pelos cuidados de higiene e descontaminag¢do. Entretanto, corpos de prova feitos com
resina como a epoxy e moldados em gesso ou silicone, possibilitam uma simulagéo
das condi¢des de carga, [117].

Para a realizagao dos ensaios experimentais e comprovacgao dos resultados da
analise matematica foram utilizados 3 corpos de prova de um tipo de resina epoxy
(SICADUR 43), moldados em gesso, com préteses enxertadas de diferentes
comprimentos e médulos de elasticidade da haste. Um deles foi feito apenas com
resina, com o objetivo de simular o osso intacto, 0 segundo com uma protese
enxertada de Co-Cr-Mo de 180 mm de comprimento da haste e o terceiro com outra

protese de Co-Cr-Mo de 130 mm de comprimento [117].

5.3 RESULTADOS OBTIDOS NOS ENSAIOS

Utilizando o sistema holografico das Figuras 5.2 e 5.3 foram registradas as
imagens correspondentes aos hologramas dos diferentes modelos sem deformagéo,
com deformagdo e a subtragdo de uma fase da outra. Deste modo a Figura 5.4
apresenta a imagem obtida da parte proximal do osso fémur e na Figura 5.5 observa-
se o diagrama de fases também da parte proximal do osso fémur, sem deformagéo e

com deformagéo devido a um carregamento de 10 N.
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FIGURA 5.4 - Imagem do osso intacto

O interferograma produzido pela subtragdo da fase referente ao osso sem
deformacao (Figura 5.5-a) e da fase referente ao osso deformado (Figura 5.5-b), para
aplicagdo de uma carga de 10 N pode ser observado na Figura 5.6-a e na Figura 5.6-
b, pela subtracdo das fases quando aplicada uma carga de 40 N.

Posteriormente foram feitos testes utilizando os modelos com préteses. Assim
pode-se observar na Figura 5.7 o diagrama de fases da parte proximal do osso fémur
com a prétese de 130 mm de comprimento sem deformagédo e com uma deformacgao
devido a um carregamento de 10 N.

O interferograma produzido pela subtragdo da fase referente ao osso com
protese sem deformacgédo (Figura 5.7-a) da fase referente ao osso com prétese com
deformagao (Figura 5.7-b), para aplicagido de uma carga de 10 N pode-se observar na
Figura 5.8-a, e na Figura 5.8-b, pela subtragdo de fases quando aplicada uma carga

de 40 N.
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a) b)
FIGURA 5.5 - Fases correspondentes ao osso intacto: a)-Sem carga aplicada, b)-Apés

aplicagédo da carga de 10 N

100 mm

FIGURA 5.6 - Subtragédo da fase “com carregamento” da fase “sem carregamento” no

osso intacto: a)- Para uma carga de 10 N, b)- Para uma carga de 40 N
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a) b)
FIGURA 5.7 - Fases correspondentes a prétese menor (130 mm): a)-Sem carga

aplicada, b)- Apés aplicagdo da cargade 10 N

100 mm

a b

FIGURA 5.8 - Subtragdo da fase “com carregamento” da fase “sem carregamento” na
prétese menor (130 mm). a)- Para uma carga de 10 N, b)- Para uma

cargade 40N
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Por dltimo foram feitos testes utilizando o modelo com a protese maior (180
mm de comprimento). Assim pode-se observar na Figura 5.9-a, o diagrama de fases
da parte proximal do osso fémur com a protese sem deformagdo e com uma
deformacgéo devido a um carregamento de 10 N. Os interferogramas produzidos pela
subtracdo das fases (Figura 5.9-a e Figura 5.9-b), para a aplicagdo de uma carga de
10 N pode-se observar na Figura 5.10-a, e na Figura 5.10-b, pela subtragdo das fases

quando aplicada uma carga de 40 N.

5.3.1 COMPARAGAO DOS RESULTADOS OBTIDOS DOS ENSAIOS E DOS

MODELOS DE “MEF”

Como haviamos visto anteriormente os deslocamentos da superficie na dire¢ao
da bissetriz do angulo formado pelas dire¢ées de incidéncia e observagéo, pode ser
determinado pela equagdo 5.7. Como para nosso caso o0 angulo entre o raio de
incidéncia e o raio de observagdo é de 45°, considera-se o cos a constante em todos
0s ensaios e igual a:

cosa=0,7

Assim: Ar=n

14.

sendo A =632.8nm, teriamos A =0.000632 mm

entdo Are =n(451428.10°°) MM....ooooirvoeee) (5.11)
As imagens com os padrdes de franjas de interferéncias obtidas foram filtradas

pelo “software” OPTIMAS 6.2 (1998) [120] o que proporciona a determinagdo da

quantidade de maximos entre os diferentes pontos e, conseqiientemente, a definigdo

dos deslocamentos destes pontos, aplicando a equagao (5.11) e sua associagdo aos

nés correspondentes dos modelos de MEF.
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a b
FIGURA 5.9. Fases correspondentes a protese maior (180 mm): a)-Sem carga

aplicada, b)- Apds aplicacdo da carga de 10 N.

NI

100 mm

FIGURA 5.10 - Subtragao da fase “com carregamento” da fase “sem carregamento” na
protese maior (180 mm de comprimento): a)- Para uma carga de 10 N,

b)- Para uma carga de 40 N
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Assim pode-se observar na Tabela 5.1 os resuitados dos deslocamentos
obtidos por holografia para cada caso e os correspondentes deslocameﬁtos obtidos no
MEF. Os deslocamentos dos nds obtidos por MEF que aparecem na Tabela 5.1 sdo os
correspondentes aos dos nos da linha medial proximal da superficie do osso em
relagao ao n6 30, ((Deslocamento do noé i, onde i=1,2,3....até 29) - (Deslocamento do
né 30)) para os modelos de osso intacto e com prétese, sendo que os deslocamentos
de todos os nés ao longo da linha medial da superficie do osso obtidos por MEF
encontram-se em anexo.

No gréafico da Figura 5.11 estdo representados os deslocamentos obtidos pelo
MEF e por holografia, onde pode-se observar o seguinte:

a)- os deslocamentos obtidos (que sdo deslocamentos no eixo “x”, devido a
flexdo) aumentam da posig¢éo distal para posi¢ao proximal utilizando os dois métodos
(MEF e holografia).

b)- quando é incrementada a carga os deslocamentos aumentam da mesma
forma nos dois métodos utilizados, tanto no caso do osso intacto como com prétese.

c)- pode-se constatar pelos dois métodos empregados que os deslocamentos
nos modelos com prétese sdo menores do que nos modelos de osso intacto, para a
mesma carga, comprovando o efeito de escudo das préteses na transmissdo de

tensdes ao 0ss0.



(

¢ ¢ ¢ CC¢

cccocceececccccccccccccccc e

Capitulo V: Andlise experimental

136

TABELA 5.1 - Deslocamentos resuitantes dos ndés da linha medial proximal da

superficie do osso em relagdo ao né 30, para os modelos de 0sso

intacto (OSSO) e com prétese (PROT) obtidos por MEF e por

holografia (HOLO), de acordo com o tipo de carga (10 ou 40 N).

MEF MEF MEF MEF HOLO HOLO HOLO | HOLO
OSSO | OSSO | PROT | PROT. | OSSO. | OSSO. | PROT. | PROT.
NOS| 10N 40N 10N 40N 10N 40N 10N 40N

1 0,0043 (10,0217 | 0,0042 | 0,014 | 0,0067 | 0,0194 | 0,0027 | 0,0117
3 0,004 |0,0202 | 0,0039 | 0,0126 | 0,0054 | 0,0171 | 0,0027 |0,0103
6 | 0,0035 |0,0179 | 0,0034 | 0,0111 | 0,0049 | 0,0148 | 0,0022 | 0,009
9 | 0,0031 |0,0147 | 0,003 | 0,0092 | 0,004 0,013 0,0018 | 0,0076
12 | 0,0026 |0,0121 | 0,0025 | 0,0076 | 0,0036 | 0,0112 | 0,0018 | 0,0063
15| 0,002 |0,0096 | 0,002 |0,0064 | 00027 | 0,0094 | 0,0013 | 0,0054
18 | 0,0016 | 0,0072 | 0,0015 | 0,0044 | 0,0022 | 0,0076 | 0,0009 | 0,0036
21 | 0,0011 | 0,005 |0,0011 | 0,0032 | 0,0018 | 0,0058 | 0,0009 | 0,0027
24 | 0,0007 |0,0031 |0,0007 | 0,0021 | 0,0009 | 0,0036 | 0,0004 |(0,0018
27 | 0,0006 |0,0013 |0,0003| 0,001 | 0,0004 | 0,0018 | 0,0004 | 0,0009
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0,025

0,02 -

0,015

0,01

0,005 -

DESLOCAMENTOS (mm)

1 3 6 9 12 15 18 21 24 27

PROXIMAL. DISTAL

—8—MEFO10 —&—MEFO40 —=—MEFP10 —8—MEFP40
——HOLO 10 —#—HOLO40 —e—HOLP10 —e—HOLP40

FIGURA 5.11 - Comparagao entre deslocamentos obtidos por MEF para os modelos
de osso intacto (MEFQO) e com prétese (MEFP) e os deslocamentos
obtidos nos modelos fisicos por holografia, correspondentes ao osso
intacto (HOLO) e com prétese (HOLP), segundo o tipo de carga (10 N
ou 40 N).
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CAPITULO VI

FORMULAGAO DE ALGORITMO DE ANALISE DA VIDA UTIL DA PROTESE

Neste capitulo, a partir da analise dos resultados obtidos numerica e
experimentalmente, foram formulados diferentes modelos tedricos representativos da
interac@o biomecanica osso-protese. Com estes modelos pode ser prognosticada a
vida util das proteses, em fungdo dos materiais utilizados na fabricagdo dos
componentes das mesmas e de caracteristicas dos pacientes como qualidade do
osso, idade, atividade fisica que realiza, etc. Através do processamento dos dados
numéricos obtidos nos capitulos ahteriores, foram desenvolvidos os referidos modelos
com o auxilio de varias rotinas em linguagem “C”, as quais permitem organizar e
avaliar os resultados, e a técnica de regressdao muitipla. Os modelos desenvolvidos
foram integrados em um programa que possibilita ao médico, de uma forma amigavel,
predizer a vida util das préteses.

Conforme discutido no capitulo lll, a vida util da prétese depende de algumas

variaveis. Assim, partindo-se do modelo proposto anteriormente, temos:

AV { (S T o O o W0 SO (4.29)

Desta forma, iniciaremos com a determinagdo do sinal de remodelagdo

negativa Sem:
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6.1 ANALISE DA REMODELACAO DO OSSO BASEADA NA ENERGIA DE
DEFORMAGAO

O sinal de remodelagdo negativa (perda de osso) “S.n” & proporcional a
diferenga entre a energia de deformagdo local do osso com a prétese de um
determinado material (Uy) e a energia de deformagéo local do osso intacto (U,), assim
temos:

Stem = Upy, — Ug creserereeemmeeessessnesssseseesseceeen (6.1)

onde:

Up, = energia de deformagéo local no osso com a prétese
Uo, = energia de deformacé&o local no osso intacto

Na remodelacdo do osso os parametros que influem sio o médulo de
elasticidade da haste, a densidade do osso, assim como as condigbes de carga a que
esta submetida a prétese, dadas pelo peso do corpo do paciente e pela atividade fisica
que realiza.

Para avaliar a influéncia do médulo de elasticidade da haste e a densidade do
0ss0 no sinal de remodelagdo negativa foram realizados pequenos ajustes nas rotinas
anteriores e criaram-se outras novas. Este sinal foi determinado partindo da energia de
deformagéo obtida em cada né, nos diferentes modelos. Na Figura 6.1 pode-se
observar o diagrama de blocos da rotina “SINAL1", para ler a energia de deformacéo
no osso de cada nd, em cada modelo e determinar o sinal de remodelagio negativa,

segundo o tipo de haste utilizada (Sem = Up,— U, ).

A rotina “SINAL2" realiza a mesma fungdo da rotina anterior, mas, para os nés
selecionados da linha medial. Com a rotina “SINAL3”, como pode-se observar na

Figura 6.2, sdo processados os valores de sinal obtidos anteriormente (SINAL 2),
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determinando alguns parametros importantes como o sinal negativo médio, o sinal

negativo maximo e a comparag¢éo entre 0s mesmos.

L READ LINHAS [i] [j] ‘

N
ENTNO [i] = LINHAS [i] [j]
|

| DENS [i] [m] = LINHAS [i] [i] | 4
|
i+1

|
i+

1
_NO
j<2)

YES
. NO
< i <2664
| SIG [i]im] = DENS [i] [m] - DENS [i] [0] | YES
N
i— m+1 m<5 v i
N

END )« _

YES
N

FIGURA 6.1 - Diagrama de blocos da rotina “SINAL1” para determinar o sinal negativo

de remodelacdo em cada ponto do 0sso
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| SOMASIG [m] =0
|
YES

NO N
/<4 | SOMASIG [m] = SOMASIG [m] + SIG [K] [m] |

X

|

h 4
MEDIASIG [m] = SOMASIG [m] /35 |

. A
'm+1
L »l FORM=0 |
la
FOR 2 =0 | YES
[ SIGMAX [n] [m] =0 | A
\
m+1
'y
NO
| v
SIGMAX [n] [m]= SIG [K] [m]
l | Jn N
YES
| SIG K [m; =0 | - »f n+1

( END —)4

FIGURA 6.2 - Diagrama de blocos da rotina “SINAL3", para determinar a média e os

valores maximos do sinal negativo de remodelagao
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Primeiramente, utilizamos os dados de energia de deformagdo obtida nos
modelos numéricos com as caracteristicas apresentadas na Tabela 4.7, os quais apos
terem sido processados pelas rotinas anteriores proporcionam os seguintes
resultados:

a)- na Tabela 6.1 s&o apresentados os valores médios do sinal de remodelagio
negativa (£S,.n/2664) de todo 0 0sso para cada médulo e densidade;

b)- na Tabela 6.2 pode-se observar os valores médios do sinal de remodelagzo
negativa dos 35 nds da linha medial para cada médulo e densidade (ZSen/35);

De acordo com a Tabela 6.1, os valores médios do sinal de remodelagéo
negativa (perda de osso) em todo osso, aumentam com o aumento do médulo de
elasticidade da haste e diminuem com o incremento da densidade do osso. O mesmo
acontece para a média dos nés da linha medial, como pode-se observar na Tabela
6.2. Comparando as duas tabelas, pode-se constatar que os valores médios do sinal
de remodelagéo negativa dos nés da parte medial sdo muito maiores (o0 dobro), do que
os valores médios de todo 0 0sso. Assim, a parte medial é reaimente mais susceptivel
a influéncia do médulo de elasticidade e da densidade do osso do que as outras partes
do osso.

Pdde-se constatar na saida da rotina “SINAL3” que, os 15 maiores valores de
sinal de remodelagdo negativa (maior perda de 0sso) corresponderam a densidade do
osso de 0,6 gicm® (menor densidade) e modulo de elasticidade de 210 000 MPa
(maior médulo). Os valores maximos variam entre 0,0160 e 0,0797 Nmm. Para esta
mesma densidade e diminuindo o médulo de elasticidade da haste os valores
maximos do sinal de remodelacdo negativa foram diminuindo. Para maiores valores de
densidade do osso o sinal de remodelagéo negativa vai diminuindo e aumenta quando
o modulo de elasticidade aumenta. Desta forma podemos constatar que a média do
sinal de remodelagdo negativa e os valores maximos diminuem quando aumenta a

densidade do osso e diminui 0 médulo de elasticidade da haste.
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TABELA 6.1 - Média geral do sinal de remodelacdo negativa para todo o osso apés a

implantagao de préteses com diferentes médulos de elasticidade

Sinal (Si= Uni-Uo)

E da haste (MPa)

Densidade do osso (g/cm®)

0,000232 57000 0,6
0,000292 100000 0,6
0,000338 163000 0,6
0,000358 210000 0,6
0,000106 57000 1

0,000134 100000 1

0,000153 163000 1

0,000157 210000 1

0,000034 57000 1.6
0,000046 100000 1,6
0,000054 163000 1,6
0,000058 210000 1.6
0,000012 57000 2,2
0,000015 100000 2,2
0,000021 163000 2,2
0,000026 210000 2,2

TABELA 6.2 - Valores médios do sinal de remodelagdo negativa dos 35 nds da linha

medial para cada médulo e densidade

E = 100000 E = 163000 E = 210000 DENSIDADE
(MPa) (MPa) (MPa) (g/cm®)
0.000482 0.000549 0.000575 0,6
0.000288 0.000330 0.000350 1,0
0.000129 0.000157 0.000161 1,6
0.000040 0.000048 0.000053 2,2
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Ficou constatado que na linha medial do osso é onde os valores da média do
sinal de remodelacdo negativa sdo maiores e, portanto, onde residem os maiores
problemas de osteoporose e efeito de escudo. Esta observacdo também é
comprovada na analise da transmissao de tensdes no capitulo anterior. Os resultados
obtidos s&o utilizados para realizar uma anadlise quantitativa através do cédigo de
estatistica “ESTATISTIC”.

Os dados de sinal de remodelagdo negativa utilizados para obter a parte do
modelo correspondente a S..m podem ser observados na Tabela 6.3, que sdo os
pontos onde maior € a influéncia destas variaveis. Apés os dados terem sido
processados por regressdo multipla obteve-se a seguinte equagao:

Srem = 186725, — 235647252 + 31927253 +1122¢°F, - 8e *E2 + 188 °F’ ..(6.2)
onde:

8o densidade do osso (g/cm®)

En médulo de elasticidade da haste (GPa)

Os parametros estatisticos que representam a validade do modelo, dados pelo
programa, sdo: R= 0.99809755, R?= 0.99619872 com p<0.00000 e Std.Error: 0.00322.
Na Figura 6.3 pode-se observar o grafico correspondente ao modelo anterior utilizando
os dados de sinal da Tabela 6.3

Fazendo interpolacdes dos valores obtidos dos modelos de MEF, a partir dos
dados publicados na literatura e utilizando a expressdo (6.2) obtem-se a seguinte
equagao para a vida util (Vysinay) da prétese, em fungio do sinal de remodelagio
negativa.

Vusinahy = (4 = (10Sem + 1))(10).....(AN0S)....eorvvieiieeiee (6.3)
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TABELA 6.3 - Dados de sinal de remodelagdo negativa para determinar o modelo de

Srem
Sinal de remodelagio Densidade do osso Médulo de elasticidade
negativa (Nmm) (VAR1) (g/cm?) (VAR2) da haste (GPa) (VAR3)
0.048 0.600 57.000
0.037 1.000 57.000
0.028 1.600 57.000
0.008 2.200 57.000
0.056 0.600 100.000
0.047 1.000 100.000
0.034 1.600 100.000
0.011 2.200 100.000
0.060 0.600 163.000
0.052 1.000 163.000
0.039 1.600 163.000
0.013 2.200 163.000
0.061 0.600 210.000
0.054 1.000 210.000
0.039 1.600 210.000
0.014 2.200 210.000
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3D Surface Plot (ENERGFI.STA 10v*23c)
Z=0.0186"x+0.001122*y-0.023564"x*x+0.003192**x*x-0.000008*y*y+0.0000000 188"y

Ml -0.009
B -0.004
0.001
0.007
0.012
0.017
0.022
0.027
0.032
0.037
0.042
0.047
0.052
0.057
0.062
0.067
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FIGURA 6.3 - Representagdo do modelo da influéncia da densidade do osso (VAR 2
(g/cm®) e o médulo de elasticidade da haste (VAR 3 (GPa)) no sinal de

remodelagao negativa (VAR 1 (Nmm))

6.2 AVALIAGAO DA “LISE” DO OSSO AO REDOR DA COMPONENTE FEMURAL

(L)

O segundo termo a avaliar na equagdo principal € a “Lise” do osso ao redor da

componente femural () (reagdo granulomatosa de corpo estranho ao redor das

componentes femural e acetabular), a qual é proporcional a quantidade de particulas
de desgaste, que séo liberadas pelo mecanismo de abrasdo/adesao entre a cabega da
componente femural e 0 acetabulo, segundo foi visto no capitulo 3, que por sua vez,
sao proporcionais as tensdes segundo a equagdo (3.33). Assim, vai-se obter um
modelo para predizer a quantidade de particulas de desgaste de polietileno em fungao
do incremento da tensdo com o aumento da forga, dado pelo aumento do peso do

corpo ou atividade fisica.
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Na Tabela 6.4 pode-se observar a tensdo de contato maxima originada na
superficie do acetabulo de polietileno, para cada tipo de peso do corpo e para uma das
posigdes do ciclo de andar. Apés terem sido processados os dados por regressao
multipla obteve-se a seguinte equagéao:

Sc=1,5431eW—4,7e W2 ..., (6.4)
onde:

Sc tensdo de contato maxima na superficie do acetabulo de polietileno

(MPa).

w peso do corpo (N).

Na Figura 6.4 pode-se observar o grafico correspondente ao modelo anterior
utiizando os dados de sinal da Tabela 6.4. Os pardmetros estatisticos que
representam a validade do modelo, dados pelo programa, sdo: R= 0.99957562, R?>=
0.99915142 com p < 0.00000 e Std.Error: 0.027929.

Como vimos anteriormente na equagao (3.33), a taxa de desgaste instantaneo

pode ser expressa como:

W(p6) = _I Ko(s01)V(601)at (3.33)
ciclo
onde:
v(9, 6, t) velocidade instantanea de deslizamento
dt incremento infinitesimal de tempo
K coeficiente de desgaste da liga de CoCr polida em polietileno de

ultra alto peso molecular. K = 1.0066x10°mm*N"'m™ (para pino

sobre disco STREICHER & SCHON (1991) [115))

G(9.6.t) tensao de contato.
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TABELA 6.4 - Componentes da for¢a da articulagao e tensdo de contato maxima (Sc)

em fungao do peso do corpo (w)

- w(N) Fx (N) | Fy (N) | Fz (N) | Tensdo equivalente | Tensao de contato
- maxima (MPa) maxima (MPa)
. 400 480 | 1280 | -60 5,82 5,137

- 460 | -552 | 1472 | -69 6,38 5,94

K 500 -600 | 1600 | -75 6,76 6,187

— 560 -672 | 1792 | -84 7,32 6,78

~ 600 -720 | 1920 | -90 7,88 7,03

e 660 -792 | 2112 | 99 8,21 7,91

- 700 -840 | 2240 | -105 8,57 8,12

h 760 -917 | 2438 | -131 9,13 8,7

: 800 -960 | 2560 | -140 9,45 9,05

_ 860 -1032 | 2752 |-150,5 9,94 9,61

~ 900 -1080 | 2880 |-157.5 10,28 9,98

v 960 -1152 | 3072 | -168 10,75 10,62

1000 -1200 | 3200 | -175 11,9 10,87

A determinagdo do desgaste volumétrico daria uma idéia da quantidade de
particulas produzida pelo desgaste (“debris”), sendo que para isto teriamos que
determinar pela equagéo (3.33) o desgaste para cada um dos elementos do modelo do
acetabulo de polietileno que estdo em contato, em cada uma das posi¢des ou etapas
do ciclo de andar. Outro indicativo importante de desgaste é a profundidade maxima

de desgaste ou “Desgaste Linear’, a qual ¢ determinada com a tensio de contato

(O(4,6.1)) maxima.

OGO UG O G O G G G O O G O G Ol O G G G G
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Function Plot (CONTATO STA 10v*23c)
Y=0.0154317X-0.000004*X*X
12

- e -

5 - .
400 550 700 850 1000

FIGURA 6.4 - Representagdo do modelo da influéncia do peso do corpo (N) na
transmissdo de tensdo equivalente maxima (MPa) na superficie de

contato do acetabulo de polietileno

No entanto, na tese serdo utilizados os resultados de outros trabalhos, de
determinagdo de desgaste volumétrico e linear e interpolando com os resultados
deste, pretende-se obter uma relagao entre o peso, a idade e a atividade fisica, na
producao de particulas de desgaste e, conseqiientemente, da vida util da componente
femural.

Neste caso, foi utilizada a tensdo de contato maxima correspondente 3 posicdo
intermedidria do ciclo de andar determinada pela regressio anterior S.. Ao substituir a
tensdo de contato maxima S. na equagdo (3.33), € obtido o desgaste linear, que
corresponderia a um dos elementos, num dado instante, nessa posigao intermediaria.
O desgaste linear estimado em um ano de vida pode-se obter considerando um milhdo
de ciclos neste periodo de tempo, segundo NORTHFIELD (1994) [121].

Se comparamos pacientes que possuam os mesmos didmetros da cabega da

protese e acetadbulo, para uma mesma velocidade normal de andar, podemos
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considerar a velocidade constante entre um paciente e outro para a mesma posigao

dentro do ciclo. Entdo teriamos o seguinte (En = 1):

onde:

Hm profundidade do desgaste na posigcdo média

Vi velocidade na posigdo média

Em coeficiente de correcao da velocidade e da tensdo em fungio da idade e

atividade fisica, que pode ser obtido na Tabela 6.5

O coeficiente £, é obtido através de dados clinicos e resultados de
determinagdo de desgaste para as diferentes condigdes [109], [112].

Para um paciente entre 40-50 anos, de atividade fisica normal (¢, = 1), com
uma cabec¢a do componente de 28 mm e 600 N de peso, o desgaste linear pode ser
considerado de H = 0,08 mm/ano, segundo a observagao clinico-radiografica realizada
por LIVERMORE (1990) [122] e outros trabalhos de determinagdo de desgaste por
MEF, como TINA [111], DANTAS [112], etc. Entdo, substituindo estes fatores na
equacao (6.5) pelos valores correspondentes a um paciente de 600 N (Sc na Tabela
6.5 e Hg = 8¢® mm), para essa profundidade de desgaste & obtida uma velocidade de
Vm =0,0113 m/s.

Considerando um caso limite que nado diminua a quantidade de ciclos de
caminhar e também a velocidade de deslizamento com a idade, ap6s os 35 anos o
desgaste linear seria de H = 2,8 mm, sendo que segundo pode-se constatar na
literatura o desgaste volumétrico correspondente a esse desgaste linear provocaria a
perda do componente femural. Assim, a vida util da prétese segundo o critério de Lise,
seria calculada pela seguinte equacgao.

0,028

Ve = 11305K 5.2

Substituindo a equacdo (6.4) em (6.6) e simplificando obtem-se:
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Vu

onde:

0,028

T 113,05(1,5431e%w -4e° wIKE,

Vu vida util da componente femural em fungao da “Lise” do 0sso (anos).

w peso do corpo (N).

TABELA 6.5 - Coeficiente &, em fungéo da idade e a atividade fisica

IDADE (anos) A B C
(pouca atividade) (atividade normal) | (atividade elevada)
20-30 1 1,5 2
30-40 0,96 1 1,5
40-50 0,94 0,95 1,3
50-60 0,9 0.93 1,1
60-70 0,85 0,92 1
70-80 0.82 0,91 0,95
80-100 0,8 0,9 0,92

6.3 AVALIAGAO DA FALHA DO CIMENTO (¢;)

O terceiro termo da equacao a avaliar é a falha do cimento (C;), a qual sera

determinada em fun¢éo da geragéao de tensGes equivalentes maximas na camada de

cimento. Esta geracdo de tensdes foi estudada de duas maneiras: a)- uma mantendo a

mesma forga e observando como influenciam, na geragdo de tensdes maximas na

camada de cimento, a variagdo do médulo de elasticidade da haste e a densidade do

0sso0 e; b)- a outra maneira foi mantendo as mesmas caracteristicas dos materiais e

qualidade do osso e variando a forga dada pelo peso do corpo e atividade fisica.

Na Tabela 6.6 estdo representadas as tensbes maximas geradas na camada

de cimento em funcdo da densidade do osso e o médulo de elasticidade da haste,
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para uma das posi¢des do ciclo de caminhar. Estes dados foram obtidos a partir dos
resultados dos modelos desenvolvidos no capitulo IV.

Apés terem sido processados os dados por regressdo miultipla, obteve-se o
seguinte modelo:

Se= 126,0613, - 219,0633,% + 132,0638,° - 26,1605, - 0,174E}, +2e”°E\’

- 9,1 °E,*+1,6e°E* ....(6.8)
onde:

8o densidade do osso (g/cm®)

En modulo de elasticidade da haste (GPa)

Os parametros estatisticos que representam a validade do modelo, dados pelo
programa, sdo: R= 0.99426848, R?= 0.98856982 com p< 0.00000 e Std.Error=0.13774

Na Figura 6.5 pode-se observar o grafico correspondente ao modelo anterior
utilizando os dados da Tabela 6.6. De acordo com o programa, para este caso, o
moédulo de elasticidade da haste ndo & uma variavel significativa, como pode-se
observar na Figura 6.5 e na propria Tabela 6.6.

Para avaliar a influéncia do peso do corpo determinaram-se as tensdes
equivalentes maximas para uma posi¢do do ciclo de andar, sem variar 0 médulo de
elasticidade da haste nem a densidade do osso. Na Tabela 6.7 estao representadas
as tensdes maximas geradas na camada de cimento em fun¢ido do peso do corpo,
para uma mesma densidade do 0sso.

Apoés terem sido processados os dados por regressdo, obteve-se o seguinte
médelo:

SE=1,7145W....coooieooeeeeeeeeeeeee e, (6.9)

Os parametros estatisticos que representam a validade do modelo, dados pelo
programa sdo: R= 0.99999998, R*>= 0.99999995 com p<0.00000 e Std.Error:0 .00284.
Na Figura 6.6 pode-se observar o grafico correspondente ao modelo anterior utilizando

os dados da Tabela 6.7.
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TABELA 6.6 - Tensdes maximas na camada de cimento em fungdo da densidade do

0sso e 0 médulo de elasticidade da haste

Se. o E
(MPa) | g/lem® | (GPa)
16,5 0,6 15
11 1 15
9,4 1,6 15
99| 22 15
16,24 0,6 57
8 1 57
5 1,6 57
5 2,2 57
16,5 0,6 100
5,8 1 100
4,22 1,6 100
4 42 2,2 100
16,8 0,6 163
6 1 163
3,5 1,6 163
3,2 2,2 163
16,8 0,6 210
7 1 210
3,1 1,6 210
3,1 2,2 210

3D Surface Plot (CIMEMOD STA 10v*23c)
Z =126.061"%-0.174"-218.063"x"x+132.063"x"x"x-26 . 160"x"x"x*x+0.002*y*y-0.0000

FIGURA 6.5 - Representagdo do modelo da influéncia da densidade do osso (VAR 2

(g/cm®) e o médulo de elasticidade da haste (VAR 3 (GPa)) na tensdo

equivalente maxima na camada de cimento (VAR 1 (MPa)).
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TABELA 6.7 - Tensdo equivalente maxima em fungdo do peso do corpo, para a

mesma posi¢do do ciclo de andar

w(N) Tenséao equivalente
maxima (MPa)

400 6,86

460 7,89

500 8,568

560 9,61

600 10,29

660 11,32

700 12,01

760 13,04

800 13,72

860 14,75

900 15,44

960 16,47
1000 17,16

Function Plot {(CIMEFOR .STA 10v*23¢)

Y=0.017145"X

18

16t

14

12

10 il

6 M
400 550

700 850

1000

FIGURA 6.6 - Representacdo do modelo da influéncia do peso do corpo (N) na

transmissdo de tensdo equivalente maxima (MPa) na camada de

cimento
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Tendo em vista que o moédulo de elasticidade da haste ndo é importante na
geragdo das tensdes equivalentes maximas na camada de cimento, pretende-se
definir 0 modelo para a geragdo de tensbes equivalentes maximas utilizando como
variaveis independentes o peso do corpo e a densidade do osso. Para isto foram
determinadas as tensdes combinando diferentes pesos e diferentes densidades do
0sso como pode-se observar na Tabela 6.8.

De acordo com a Tabela 6.8, a tensdo maxima equivalente produzida na
camada de cimento aumenta com o incremento do peso do corpo € com a diminuicao
da densidade do osso, mas, o0 aumento da tensao ocorre de maneira diferenciada para
densidades superiores a 1.0 g/cm®. De esta forma, foi necessario realizar duas
regressdes multiplas: uma para densidades menores a 1.0 g/cm® e outra para
densidades maiores. No caso em que se consideram as densidades menores obtem-
se o seguinte modelo ap6s terem sido processados os dados por regressao:

Se =130.48 + 0.178*w - 0.000002*w*w - 342.666*5 + 215.679*5*5 - 0.153*W*3.....(6.10)

Os parametros estatisticos que representam a validez do modelo, dados pelo
programa sdo: R= 0.9987, R?>= 0.995 com p < 0.00000 e Std.Error: 0.0684. Na Figura
6.7 pode-se observar o grafico correspondente ao modelo anterior utilizando os dados
da Tabela 6.8. Para as densidades maiores a 1.0 g/cm® ap6s de terem sido
processados os dados por regressao multipla, obteve-se o seguinte modelo:

Se =28.285 + 0.037*w - 3.042e-6*W*w - 39.742*5 + 12.346*5*5 - 0.009*w™*5.....(6.11)

Os parametros estatisticos que representam a validade do modelo, dados pelo
programa, sdo: R= 0.99987, R?= 0.99974 com p< 0.00000 e Std.Error: 0.00616. Na
Figura 6.8 pode-se observar o grafico correspondente ao modelo anterior utilizando os

dados da Tabela 6.8.
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TABELA 6.8 - Tensdes equivalentes maximas na camada de cimento em fung¢do do

peso do corpo e da densidade do osso

w (N) 5 Se W (N) 5 Se
g/lem® | (MPa) g/em® | (MPa)

400 0,6 34,28 400 1 10,61
400 0,65 29 400 1.3 6,9
400 0,7 25,19 400 1,6 6,86
400 0,79 19 400 2,2 6,4
400 0,88 14,55 500 1 13,82
500 0,6 44,85 500 1,3 8,58
500 0,65 36,48 500 1,6 8,32
500 0,7 31,27 500 2,2 7,9
500 0,79 23,78 600 1 16,57
500 0,88 18 600 1,3 10,29
600 0,6 53,77 600 1,6 9,89
600 0,65 44 600 2,2 9,12
600 0,7 37,74 700 1 19,35
600 0,79 28,7 700 1,3 12,3
600 0,88 21,8 700 1,6 11,65
700 0,6 62,79 700 2,2 10,64
700 0,65 51,4 800 1 22,01
700 0,7 44 800 1,3 13,72
700 0,79 33,5 800 1,6 13,32
700 0,88 254 800 2,2 12,17
800 0,6 71,73 900 1 24,86
800 0,65 58,78 900 1,3 15,44
800 0,7 50,38 900 1,6 14,98
800 0,79 38,31 900 2,2 13,7
800 0,88 29 1000 1 27,64
900 0,6 80,67 1000 1,3 16,65
900 0,65 66,15 1000 1,6 15,97
900 0,7 56,7 1000 2,2 15,21
900 0,79 43,11

900 0,88 32,8

1000 0,6 89,7

1000 0,65 73,52

1000 0,7 63

1000 0,79 47,92

1000 0,88 36,4
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3D Surface Plot {CIMENOV3 .STA 16v*83c¢)
Z = 13048+0.178*x-342.666%y-2.018e-6"x"x-0.153"x*y+215 679"y

FIGURA 6.7 - Representagdo do modelo da influéncia da densidade do osso (VAR 5
(g/cm?)) e do peso do corpo (VAR 4 (N)) na tensdo equivalente maxima

(VAR 6 (MPa)) na camada de cimento para densidades baixas

3D Surface Plot {(CIMENOV3.STA 16v*83¢)
Z=28.285+0.037"x-39.742"y-3.042e-6"x"x-0.009""y+12 346%y"y

FIGURA 6.8 - Representacdo do modelo da influéncia da densidade do osso (VAR 8
(g/fcm®) e do peso do corpo (VAR 7 (N)) na tensdo equivalente maxima

na camada de cimento (VAR 9 (MPa)), para densidades altas
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Uma caracteristica importante a mencionar é o fato de que quando a densidade
do osso é baixa as tensfes maximas equivalentes na camada de cimento sao
produzidas na ponta da haste da componente femural (parte inferior) e seus valores
sdo altos (Figura 6.9). Conforme aumenta-se a densidade do o0sso, estas tensdes
equivalentes maximas na camada de cimento vao diminuindo e passam para a parte
superior. Esta observagdo coincide com que alguns autores mencionados
anteriormente acreditam, que as trincas e as falhas do cimento se iniciam nas pontas

das hastes.

STRESS
CONTOURS OF SE

STRESS
CONTOURS OF SE

3.073 0.6825
g8.112 1.602
13.15 2.522
18.19 3.442
23.23 4.361
28.27 5.281
33.31 6.201
a) b)

FIGURA 6.9 - Pontos de tensdo equivalente maxima no cimento em fun¢do da
densidade do osso para as mesmas condi¢cdes de carga e mesmo
material da haste da prétese: a)- Densidade baixa do osso,

b)- Densidade alta do osso
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Realizando um ajuste da equac¢do da resisténcia a fadiga para o cimento
PMMA, obtida em [123], e considerando um milh&o de ciclos por ano temos a vida util
da protese Vuy em funcdo da falha do cimento como:

VU = 82.59 - 5.65S¢ + 0.121S¢%- 8.3€Se%. ... (6.12)

onde o valor de Sg é determinado pelas equagdes (6.10) e (6.11).
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CAPITULO VII

CONCLUSOES E RECOMENDACOES

7.1 CONCLUSOES

Com o desenvolvimento deste trabalho foi possivel constatar que a vida util das
préteses coxo-femurais é afetada por algumas questdes ndo muito bem definidas até o
presente momento. Com a modelagem da interagdo protese-osso, pelo Método dos
Elementos Finitos, péde-se estudar a influéncia de diferentes variaveis na transmissao
das tensdes e da energia de deformagéo do 0sso. A modelagem supramencionada foi
testada através da técnica de interferometria holografica digital, utilizando-se modelos
fisicos, onde obtiveram-se bons resultados. Com os resultados da modelagem
numérica foram desenvolvidos modelos teéricos representativos da vida util da prétese
através de técnicas de regressdo mudltipla e de rotinas em linguagem “C". Tais
modelos foram integrados em um programa que possibilita ao médico, de uma forma

facil, predizer a vida util das préteses.

7.1.1 SOBRE A VIDA UTIL DAS PROTESES

Do acompanhamento realizado as cirurgias de implantagao de proteses e do
estudo bibliografico de trabalhos realizados anteriormente tem-se verificado
implantagdes bem sucedidas como também problemas de perda da implantagdo em
todos os tipos de componente femural. Deste levantamento constatou-se a existéncia
de questdes, que de forma geral podem provocar a perda da implantagdo, e que ainda

nao foram resolvidas na atualidade. Estes problemas sao os seguintes:
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a) - micromovimentos relativos entre o implante e 0 0sso que impedem o
crescimento do osso dentro da superficie do implante ou do cimento, ndo propiciando
a osteointegragao.

b) - surgimento do efeito de escudo, com certa magnitude e duragdao a
transmissdo de esforgos e a deformacgido no osso na parte proximal, produzido pela
prétese, principalmente no caso de préteses nao cimentadas de maior rigidez.

¢) - descolado ou fratura da camada de cimento principalmente nas pontas das
proteses.

d) - produgéo de particulas pelo desgaste de polietileno ou metal, as quais
causam um incremento da reabsor¢do de 0sso ao redor da protese, sendo maior em
pacientes com idade inferior a 50 anos em préteses com colar.

e) — dificuldades no posicionamento correto das componentes acetabular e
femural durante a cirurgia.

f)— técnica cirurgica utilizada, existéncia de todos os tipos de componentes
necessarios, para escolher segundo a geometria do osso e desenvolvimento do

procedimento cirdrgico.

7.1.2 SOBRE 0S MODELOS DESENVOLVIDOS PARA PREDIZER A VIDA UTIL
DA PROTESE

Neste trabalho foram desenvolvidos trés modelos para predizer a vida util da
protese em funcédo de dados conhecidos pelo médico os quais foram integrados em
um programa que possibilita ao médico, de forma amigavel, predizer a vida util das
préteses. Estes modelos séo:

a) - vida atil da prétese segundo o critério de sinal de remodelagido negativa. A
vida util é determinada utilizando a equagéao (6.3) em fungado do material da prétese e

a densidade do osso.
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b) - vida dtil da protese segundo o critério de “Lise” do osso. Determina-se a

vida atil utilizando a equagdo (6.7) em fungao da idade do paciente, a atividade fisica e
0 peso do corpo.

c) - vida util da protese segundo o critério de falha da camada de cimento.

Determina-se a vida util utilizando a equacéao (6.12) em funcdo do material do cimento

utilizado, o peso do corpo do paciente e a densidade do osso.

7.1.3 SOBRE A INFLUENCIA DAS DIFERENTES VARIAVEIS NA TRANSMISSAO
DE ESFORGOS E ENERGIA DE DEFORMAGAO

a) - considerando os cinco aspectos estruturais vistos na pesquisa (casos de
carga, caracteristicas geométricas, propriedades do material, densidade do osso e
caracteristicas de fixagdo da prétese), o aspecto estrutural de caracteristica da fixagao
€ 0 que mais influéncia tem nos mecanismos de transferéncia de esforgo.

b) - os padrées de esforgos determinados para os casos de proteses
cimentadas, ou ndo cimentadas com osteointegracdo completa ou parcial da haste da
protese, sdo qualitativamente similares. Estes padrées s&o controlados,
principalmente, por efeitos de flexdo da forga da articulagdo, mas, no caso de protese
descolada a componente axial da forga € predominante.

¢) - considerando a resisténcia do cimento, a resisténcia da interface cimento-
0sso, a resisténcia da interface haste-osso em proteses nao cimentadas
(osteointegracgéao) e a influéncia do efeito de escudo na reabsorgdo de 0sso, as hastes
mais rigidas (liga CrCoMo) s@o as mais recomendaveis em proteses cimentadas e as
menos rigidas, para préteses nao cimentadas.

d) - a transferéncia de esforgos nas préteses com hastes polidas ndo coladas

dependem principalmente da geometria da haste e secundariamente da rigidez.
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e) - hastes do tipo cimentadas, para condigbes de atrito iguais a u = 0,3,
proporcionam uma transmissdo de esforgos ao osso suficientes para a remodelagao
positiva, incrementando a quantidade de osso. Este resultado concorda com a
proposta de um grupo de pesquisadores, que o descolado da prétese nao é problema
para a falha da prétese, sendo que no estudo bibliografico foi verificado que o

coeficiente de atrito do metal - PMMA é n =0,4.

f) - quando sdo aplicadas as forgas dos musculos, o esfor¢o radial e axial na
parte medial proximal aumenta quando é incrementada a densidade do osso, sendo
este efeito maior quando o médulo de elasticidade da haste € menor. Quando
duplicada a for¢ga da articulagdo o comportamento € o mesmo do anterior e os
esforgos aumentam proporcionalmente ao incremento da forga.

g)- os valores maiores da média dos esfor¢os radiais devido a diferenca de
didametros (D-d), na parte proximal do osso, aumentam conforme diminui-se o
coeficiente de atrito. O fato de diminuir o coeficiente de atrito provoca um aumento do
esfor¢o radial na parte medial proximal.

h) - ao incrementar a diferenga de didmetros (D-d) da haste da prétese quando
a prétese é completamente fixa ao cimento, os valores do esforgo radial maximo
aumentam. Quando diminui-se o coeficiente de atrito aumentam-se todos os esforgos
maximos com maior incidéncia nos esforgos radiais. Quando diminui-se o coeficiente
de atrito se incrementa a influéncia da variagdo de diferenga de diametro na
transmisséo de esforgos a interface do osso.

i) - para densidades do osso muito baixas o esforgo equivalente maximo
aumenta consideravelmente no cimento e diminui no osso.

j) - o aumento da forga produz um aumento na transmissdo de esforgcos ao
cimento principalmente para baixas densidades do osso e hastes flexiveis (menores

valores de E).
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k)- a influéncia da densidade do osso na transmissdo da componente radial na
interface diminui quando é incrementado o moédulo de elasticidade da haste, para
todos os casos de carga. O fato de aplicar as forgas dos musculos, apesar de
aumentar pouco os valores maximos da influéncia, ndo foi significativo quando
dobrada a forga da articulagao.

l) - ndo importa qual o peso do corpo ou a atividade fisica; se a densidade do
0ss0 € minima e o modulo de elasticidade da haste € maxima a transmissio de
esforgos ao 0sso na parte proximal € baixa, sendo menor a remodelagio positiva.

m) - o importante ndo é somente a rigidez da prétese, mas, a relagdo da rigidez

da haste com a rigidez do osso, segundo a densidade do mesmo.

7.2 RECOMENDACOES

a) - Utilizar hastes com salientes de material biodegradavel que possam centrar
a haste e evitar o encostamento no osso.

b) - Aperfeicoar os aparelhos para posicionar corretamente as componentes
acetabular e femural durante as cirurgias, para aumentar a vida Util das préteses.

c) - Criar nos hospitais uma base de dados para comprovar os modelos obtidos
neste trabalho com dados clinicos.

d) - Fazer uma analise estatistica com dados de implantagbes feitas para
verificar a possibilidade de aplicagdo do programa de maneira rotineira.

e) — Introduzir novos dados de materiais de hastes de protese e acetabulos

para melhorar o programa.
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EXEMPLOS DE ROTINAS DESENVOLVIDAS EM LINGUAGEM “C”

ANEXO |

*SELSENO- Determina os 24 pontos de menor distancia ao ponto do eixo da haste

especifico e fornece o valor de seno e o coseno do angulo o.e B */

#include <stdio.h>
#include<math.h>
#define nodo 840
#define nomb 35
#define model 4
#define colu 5
#define bola 24
float xno [nodo];
float Sg[nodo];
float Sgmin[nomb][bola};
float yno [nodo];
float znomin[bola][nomb];
float cosen[nomb];
float seco[nomb];
float znomax[nomb][bola];
float zno [nodo];
float xei [nomb];
float yei [nomb];
float zei [nomb];
float linias[nodo][colu];
float senoa [nodo];
float cosea[nodo];
float senob [nodo];
float coseb[nodo];
float seb [bola];
float cob[bolal;
float nume[nomb][model];
char file1 [16];
char file2 [16];
char file3 [16];
char file4 [16];
char file10 [16];
char file6 [16];
char file7 [16];
char file11 [16];
intijklmn,s,p;
char file5 [20];

main()

FILE *fp1,*fp2,*fp3,*fp4,*fp5,*fp6,*fp7,*fp10,*fp8,*fp9,*fp11,

strepy(file2,"nodeeixo. txt");
fp2 = fopen(file2,"r");
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for(k=0;k<nomb;k++)
for(1=0;l<model;l++) {
fscanf(fp2,"%f",&numelk](l]);}
strepy(file3,"seno.ixt");
strcpy(file4,"coseno.txt"™);
fp3 = fopen(file3,"r");
for(k=0;k<nomb;k++){
fscanf(fp3,"%f", &seco[k]); }
fp4 = fopen(file4,"r");
for(k=0;k<nomb;k++){
fscanf(fp4,"%f",&cosen(k}); }
strepy(file,"senob.txt");
strepy(file7,"coseb.txt");
fp6 = fopen(file6,"r");
for(n=0;n<bola;n++){
fscanf(fp6,"%f",&sebl[n]); }
fp7 = fopen(file7,"r");
for(n=0;n<bola;n++){
fscanf(fp7,"%f",&cob[n]); }
for(k=0,I=1;k<nomb;k++){
xei[k]=nume[k]{l];}
for(k=0,I=2;k<nomb;k++){
yei[k]=numel[k]{l):}
for(k=0,I=3;k<nomb;k++){
zei[kl=nume[k](1];}
strepy(file1,"nodeint.txt");
fp1 = fopen(file1,"r");
for(i=0;i<nodo;i++)
for(j=0;j<colu;j++){
fscanf(fp1,"%f" &liniasil[j]);}
for(i=0,j=1;i<nodo;i++){
xno[i]=liniasl[i]fj];}
for(i=0,j=2;i<nodo;i++){
ynol[i]=liniasfi][j];}
fp10 = fopen(“file10","w");
fp11 = fopen(“"file11","w");
fp6 = fopen("file6","w");
fp5 = fopen(“file5","w");
fp8 = fopen("file8","w");
fp9 = fopen(“file9","w");
for(i=0,j=3;i<nodo;i++){
znoli]=linias[i][j]; }
for(k=0;k<nomb;k++) {
for(i=0;i<nodo;i++) {

Sqli]=sqri(((xeilk]-xnofi])*(xei[k]-xno[i]))+((yeilk]-yno[i])*(yeilk]-ynoli])) +((zei[k]-

znofi])*(zeilk]-zno[i]))); }
for(n=0;n<bola;n++) {
Sqmin[k][n]=100;
for(i=0;i<nodo;i++){
if(Sqfil<Samin[k][n]X
Sqmin[k][n]=Sq[il;
s=i; }}
senoa[s]=secolk];
coseal[s]=cosen(k];
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printf(" %4.2f %d\n ",coseal[s],s+1);

fprintf(fp10," %4 .0f %4 .2f %2d %4.2f %2d
\n",linias[s}][0],linias[s][3],k+1,Sgmin[k][n],n+1);
Sq[s]=400;  }}

/* Calcula para cada um dos 24 pontos o valor de seno e o cosseno do angulo B*/

for(n=0;n<24;n++) {
for(k=0;k<nomb;k++){
znomin[n][k]=60 ;
for(i=0;i<nodo;i++){
if(zno[i]<0){
zno[i]=(-1*zno[i]);}
if(znofi]<znomin[n]{k]){
znomin[n][k]=znoli];
m=i; 1}
senob[m]=seb|[n];
coseb[m]=cobln];
fprintf(fp11," %4.0f %4.2f %4 .2f %4 .2f %2d %2d
\n",linias[m][0],senob[m],coseb[m],linias[m][3],.k+1,n+1);
zno[m]=100; }}
for(s=0;s<nodo;s++){
fprintf(fp5," %4.2f \n ",senoals)); }
for(s=0;s<nodo;s++){
fprintf(fp6," %4.2f \n ",coseals]); }
for(m=0;m<nodo;m++){
fprintf(fp8," %4.2f \n ", senob[m]); }
for(m=0;m<nodo;m++){
fprintf(fp9," %4.2f \n ",coseb[m]); }
fclose(fpb);
fclose(fp6);
fclose(fp8);
fclose(fp9);
fclose(fp10);
fclose(fp11); }



¢ ¢

{

ccoceccccccccccccccccccccccccccccccccoccod

Anexo 1: Exemplos de rotinas desenvolvidas em linguagem “C” 168

/*TRAINFL— Lé todos os esforcos de um determinado tipo correspondentes aos 5
modelos com diferentes (D-d) de um tipo especifico de atrito; determina para cada n6
o esforgo maior entre esses 5 modelos e subtrai 0 menor, determinando a influéncia
da variavel analisada para cada né e; determina os 25 valores maiores dessa
influéncia */

#include <stdio.h>
#include<math.h>
#define nodo 840
#define esfor 2
#define model 5
#define influ 25
float entra[nodo][esfor];
int,q,r;
float Sax[nodo]{model];
float Saxmax{nodo];
float Saxmin[nodo];
float Saxi[nodo][model];
float TSax[nodo];
float TSaxmax[influl;
char file1 [16];
char file2 [186];
inti,jm,n;
char file3 [16];
char file4 [16];
char file35 [16];
char file6 [16];
char file7 [16];
char file8 [16];
char file9 [16];
char file61 [16];
main()
{
FILE *fp1,*fp2,*fp3,*fp4,*fp35,*fp6,*fp7,*ip8,*fp9,*fp10,*fp31;
for(m=0;m<model;m++){
switch (m+1) {
case 1:
strepy(file1,"file41.txt");
fp1 = fopen(file1,"r");
for(i=0;i<nodo;i++){
for(j=0;j<esfor;j++)
fscanf(fp1,"%f",&entra[i][j]); }
for(i=0,j=1;i<nodo;i++)}
Sax[i][m]=entra]i]{i];}
break;

case 5:
strepy(file1,"file45.txt"),
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fp1 = fopen(file1,"r"),
for(i=0;i<nodo;i++){
for(j=0;j<esfor;j++)
fscanf(fp1,"%f", &entra[i][j]); }
for(i=0,j=1;i<nodo;i++){
Sax[ij[m]=entra[i][i];}
break; }}

/*Determina os 25 n6s onde ocorre maior influencia da variavel avaliada */

fp35 = fopen("file35","w");
for(i=0;i<nodo;i++){
Saxmax[i]=0;
Saxmin|i]=20;
for(m=0;m<model;m++){
if(Sax{il[m] < O
Saxi[i}[m]=-1*Sax[i][m]};}
else {
Saxi[ij[m]=Sax[i][m];}
if(Saxifi][m] > Saxmax]i]){
Saxmax([i]=Saxifi][m]; }
if(Saxi[i]fm] < Saxmin[i]){
Saxmin[i]=Saxi[i][m]; }}
TSax[ijl=Saxmax[i]-Saxminl[i];
fprintf(fp35," %6.2f %6.0f\n ", TSax]i],entra[i][0]); }
fprintf(fp35,"\n\n  INF Sax NO\n\n");
for(n=0;n<influ;n++){
TSaxmax[n]=0;
for(i=0;i<nodo;i++){
if(TSax[i]>TSaxmax[n])}{
TSaxmax[n]=TSax([i];
I=i:} }
fprintf(fp35,” %6.2f %8.0f %10d\n " TSaxmax[n],entra[l][0],n+1);
TSax[l]=0; }

fclose(fp35); }
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*PROGNOSTICO—Determina a vida atil da protese */

#include <stdio.h>
#include<math.h>

float ida,dias,sexo,den,ela,cirug,ciru;
float Sr,Vur,raca,acti,mat,Se;

float Vul,w,coefi kdesg,acet,Vuci;
main()

{

printf(" PROGNOSTICO DA VIDA UTIL DA PROTESE COXO-FEMURAL");
printf("\n\nCARACTERISTICAS DO PACIENTE");

printf("\n\n DIGITE A IDADE IDA =");

scanf("%f",&ida);

printf("\n CONHECE A DENSIDADE DO OSSO DO PACIENTE?");

printf("\n  NAO CONHECE DIGITE O NUMERO ZERO");

printf("\n  SIM CONHECE DIGITE A DENSIDADE EM g/icm3 g =");
scanf("%f",&den);

if (den == 0) {
printf(\n\n DIGA QUAL O SEXO? \n SE MASCULINO DIGITE 1");
printf(\n  SE FEMENINO DIGITE 2 SEXO =";

scanf("%f",&sexo);
if (sexo > 2) {
printf("\n ERRO ERRO ERRO\n\n DIGITE UM NUMERO ENTRE 1 E 2
sexo =");
scanf("%f",&sexo);}
if (sexo < 1) {
printf("\n ERRO ERRO ERRO\n\n DIGITE UM NUMERO ENTRE 1 E 2
sexo =");
scanf("%f",&sexo);}
printf("n\n DIGA QUAL A RACA? \n SE NEGRO DIGITE 1";
printf("\n  SE BRANCO DIGITE 2 RACA =");
scanf("%f",&raca);
if (raca > 2) {
printf("\in ERRO ERRO ERRO\n\n DIGITE UM NUMERO ENTRE 1 E 2
raca =");
scanf("%f",&raca);}
if (sexo < 1) {
printf("\n ERRO ERRO ERRO\Wn\n DIGITE UM NUMERO ENTRE 1 E 2
raca =");
scanf("%f",&raca);}
if (ida < 40) {
den=1.2;}
else
if (ida < 50) {
if (sexo == 1) {
if (raca == 1) {
den=1;}
else
den=0.95;}
else
if (raca == 1) {
den=0.945; }
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else

den=0.94; }
else

if (ida < 60) {

if (sexo == 1) {

if (raca == 1) {

den=0.9;}

else

den=0.85; }

else

if (raca == 1) {

den=0.845; }

else

den=0.84; }
else

if (ida < 70) {

if (sexo == 1) {

if (raca == 1) {

den=0.8; }

else

den=0.75;}

else

if (raca == 1) {

den=0.745; }

else

den=0.74; }
else

if (ida < 80) {

if (sexo == 1) {

if (raca == 1) {

den=0.7; }

else

den=0.65; }

else

if (raca == 1) {

den=0.645; }

else

den=0.64; }

else

den=0.6;

printf("\nA Densidade= %3.3f g/cm3\n",den); }

printf("\n\n DIGITE O PESO EM Kg w =");

scanf("%f",&w);

w=10"w;

printf("\n\n COMO E A ATIVIDADE FISICA? \n SE POUCA DIGITE 1%);

printf("\n  SE ALTA DIGITE 2");

printf("\n  SE NORMAL DIGITE 3 ACTI ="),

scanf("%f",&acti);

if (acti > 3) {

printf("\n ERRO ERRO ERRO\n\n DIGITE UM NUMERO ENTRE1E 3

ACTI =");

scanf("%f" &acti);}

if (acti< 1) {
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printf("\n ERRO ERRO ERRO\n\n DIGITE UM NUMERO ENTRE 1 E 3
ACTI =");
scanf("%f",&acti);}

if (ida < 30) {
if (acti==1){
coefi=1;}
else

if (acti == 2) {
coefi=2;}
else
coefi=1.5;}
else

if (ida < 40) {
if (acti==1) {
coefi = 0.96; }
else

if (acti == 2) {
coefi=1.5;}
else
coefi=1;}
else

if (ida < 50) {
if (acti==1) {
coefi=0.94;}
else

if (acti == 2) {
coefi=1.3;}
else

coefi = 0.95; }
else

if (ida < 60) {
if (acti == 1) {
coefi=0.9; }
else

if (acti == 2) {
coefi=1.1;}
else

coefi = 0.93; }
else

if (ida < 70) {
if (acti == 1) {
coefi = 0.85; }
else

if (acti == 2) {
coefi=1;}
else

coefi = 0.92; }
else

if (ida < 80) {
if (acti==1) {
coefi= 0.82; }
else

if (acti == 2) {
coefi = 0.95; }
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else
coefi=0.91;}
else

if (acti == 1) {
coefi = 0.8; }
else

if (acti == 2) {
coefi=0.9; }
else
coefi=1;

printf("\M\\nCARACTERISTICAS DO PROCEDIMENTO CIRURGICO? ");
printf("\n\n DESVIOS DA POSICAO DAS COMPONENTES?");
printf("\n  SE PEQUENOS DESVIOS DIGITE 1");

printf(\n  SE GRANDES DESVIOS DIGITE 2");

printf("\n  SE NINHUM DIGITE 3 CIRUG =",
scanf("%f",&cirug);

if (cirug > 3) {

printf("\n ERRO ERRO ERROWn\n DIGITE UM NUMERO ENTRE 1E 3
cirug =");

scanf("%f",&sexo);}

if (cirug < 1) {

printf("\n ERRO ERRO ERROWn\n DIGITE UM NUMERO ENTRE 1 E 3
cirug =");

scanf("%f",&cirug);}

if (cirug == 1) {

ciru=0.8;}

else

if (cirug == 2) {

ciru=04;}

else

if (cirug == 3) {

ciru=1;}

printf("\nO COEFICIENTE DE DESVIACAO E= %3.3f \n",ciru);
printf("\n\n\nCARACTERISTICAS DOS MATERIAIS? );

printf("\n\n DIGITE O MODULO DE ELASTICIDADE DA PROTESE EN
GIGAPASCAL");

printf("\n  Liga cromo- cobalto-molibdenio E = 210");
printf\n  Liga Titanio E = 110");

printf("\n  Liga Ago inox E = 211");

printf("\n  PLASTICO REFORCADO E = 51 E=");
scanf("%f",&ela);

printf("\n\n MATERIAL DA CABECA DA COMPONENTE FEMURAL ");
printf("\n  Se Liga cromo- cobalto-molibdenio digite 1");
printf("\n  Se Liga Titanio digite 2");

printf("\n  Se Liga Acgo inox digite 3");

printf("\n  Se material ceramico digite 4 Mat = "),
scanf("%f",&mat);

printf("\n\n MATERIAL DO ACETABULO ");

printf("\n  Se UHMWP DIGITE 1");

printf("\n  Se OUTRO MATERIAL DIGITE 2 Acet=");
scanf("%f",&acet);

if (acet==1) {

if (mat == 1) {

kdesg = 0.0000010066; } }
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Sr=(0.0186*den)+(0.001122%ela)-(0.023564*(den*den))+(0.003192*(den*den*den))-
(0.000008*(ela*ela))+(0.0000000188*(ela*ela*ela));

Vur=(4-((38*Sr)+1))*10;

printf(""\nA VIDA UTIL DA PROTESE E Vur=%3.0f anos\n",Vur);
Vul=0.028/(113.05*((0.015431*w)-(0.0000047*w*w))*kdesg*coefi);

printf("\nA VIDA UTIL DA PROTESE E Vul=%3.0f anos\n",Vul);

if (den <1){

Se=130.48+(0.178*w)-(342.666*den)-(0.000002*w*w)-
(0.153*w*den)+(215.679*den*den);

}

else
Se=28.285+(0.037*w)-(39.742*den)-(0.000003*w*w)-(0.009*w*den)+(12.346*den*den);
Vuci=(82.5945-(5.6586*Se)+(0.1218*Se*Se)-(0.00083*Se*Se*Se))*(ciru);

if (Vuci < 0

printf("NRECOMENDAVEL NAO UTILIZAR PROTESE CIMENTADA");}

else

printf("\nA VIDA UTIL DA PROTESE E Vuci=%3.0f anos\n",Vuci);

}
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ANEXO Ii

Deslocamentos no eixo “x” (mm) determinados por MEF em cada n6 da
superficie do osso, na linha medial, para os modelos de osso e de 0osso com prétese

de acordo com a carga aplicada.

N6 | OSSO (10 N) OSSO (40 N) PROTESE (10 N) |[PROTESE (40 N)
1 -0.4641E-02 -0.2321E-01 -0.4511E-02 -0,2251E-01
2 -0.4499E-02 -0.2249E-01 -0.4373E-02 -0,2188E-01
3 -0.4349E-02 -0.2175E-01 -0.4230E-02 -0,2111E-01
4 -0.4196E-02 -0.2098E-01 -0.4084E-02 -0,2098E-01
5 -0.4042E-02 -0.2021E-01 -0.3936E-02 -0,2004E-01
6 -0.3888E-02 -0.1944E-01 -0.3787E-02 -0,1893E-01
7 -0.3734E-02 -0.1788E-01 -0.3636E-02 -0,1754E-01
8 -0.3577E-02 -0.1706E-01 -0.3484E-02 -0,1678E-01
9 -0.3413E-02 -0.1623E-01 -0.3325E-02 -0,1581E-01

10 | -0.3246E-02 -0.1538E-01 -0.3164E-02 -0,1489E-01
11 | -0.3077E-02 -0.1453E-01 -0.3001E-02 -0,1396E-01

12 | -0.2306E-02 -0.1367E-01 -0.2836E-02 -0,1331E-01

13 | -0.2734E-02 -0.1282E-01 -0.2671E-02 -0,1234E-01

14 | -0.2565E-02 -0.1198E-01 -0.2508E-02 -0,1187E-01

15 | -0.2396E-02 -0.1115E-01 -0.2346E-02 -0,1099E-01

16 | -0.2230E-02 -0.1034E-01 -0.2186E-02 -0,9656E-02

17 | -0.2067E-02 -0.9540E-02 -0.2029E-02 -0,9233E-02

18 | -0.1908E-02 -0.8765E-02 -0.1875E-02 -0,8811E-02

19 | -0.1753E-02 -0.8013E-02 -0.1725E-02 -0,8044E-02

20 | -0.1603E-02 -0.7286E-02 -0.1579E-02 -0,7336E-02

21 | -0.1457E-02 -0.6586E-02 -0.1438E-02 -0,6512E-02

22 | -0.1317E-02 -0.5916E-02 -0.1302E-02 -0,5934E-02

23 | -0.1183E-02 -0.5278E-02 -0.1172E-02 -0,5235E-02

24 | -0.1056E-02 -0.4611E-02 -0.1047E-02 -0,4510E-02

25 | -0.9222E-03 -0.3985E-02 -0.9161E-03 -0,4045E-02

26 | -0.7971E-03 -0.3401E-02 -0.7933E-03 -0,3412E-02

27 | -0.6802E-03 -0.2860E-02 -0.6783E-03 -0,2810E-02

28 | -0.5719E-03 -0.2362E-02 -0.5714E-03 -0,2324E-02

29 | -0.4724E-03 -0.1910E-02 -0.4728E-03 -0,1913E-02

30 | -0.3820E-03 -0.1505E-02 -0.3829E-03 -0.1510E-02

31 | -0.3010E-03 -0.1140E-02 -0.3020E-03 -0.1152E-02

32 | -0.2298E-03 -0.8430E-03 -0.2304E-03 -0.8443E-03

33 | -0.1686E-03 -0.5884E-03 -0.1689E-03 -0.5889E-03

34 | -0.1177E-03 -0.3832E-03 -0.1178E-03 -0.3843E-03

35 | -0.7664E-04 -0.2074E-03 -0.7685E-04 -0.2085E-03

36 | -0.4149E-04 -0.1721E-03 -0.4171E-04 -0.1856E-03

37 | 0.0000E+00 0.0000E+00 0.0000E+00 -0.0000E+00
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