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RESUMO

O fendbmeno stress shielding, decorrente da grande diferenca entre o
modulo de elasticidade dos materiais comumente empregados em préteses e o0
modulo de elasticidade do fémur, promove uma perda significativa de
densidade mineral 6ssea, a qual origina diversas complicagdes apdés uma
artroplastia de quadril. Neste trabalho, a influéncia do angulo colodiafisario e do
comprimento da haste femoral sobre o estimulo mecéanico ao remodelamento
0sseo, assim como o efeito da adocdo de um material de moddulo de
elasticidade reduzido, foram avaliados por meio de simulagcdo numérica,
utilizando o meétodo dos elementos finitos. Visando validar o modelo
computacional, foi proposto um ensaio de flexdo em polariscopio circular,
direcionado a analise fotoelastica de tensbes. Os resultados obtidos nas
simulagdes numéricas e nos ensaios sob monitoramento 6ptico mostraram-se
satisfatoriamente confluentes. Pode-se dizer que a redug¢ao do comprimento da
haste ocasionou um aumento bastante consideravel na transferéncia de carga
ao fémur, ao passo que a diminuicdo do angulo colodiafisario ndo produziu
efeito tdo relevante. O emprego de uma haste com modulo de elasticidade
reduzido, por sua vez, proporcionou a elevagao da transferéncia de carga ao
fémur em niveis muito superiores ao que pode ser obtido pelo reprojeto das
variaveis geometricas da protese. Entende-se que o emprego de simulagao
numérica combinada com a analise fotoelastica de tensées pode efetivamente
contribuir com o aprimoramento do projeto e do processo de registro das

préteses de quadril junto a ANVISA.
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EFFECT OF GEOMETRY AND STIFFNESS OF HIP PROSTHESIS DESIGN
OVER STIMULUS FOR THE BONE REMODELLING

ABSTRACT

The stress shielding phenomenon, resulting from the large difference
between materials usually employed in prosthesis and the femur Young
modulus, promotes significant bone mineral density loss, which originates
several complications after hip arthroplasty. In this work, cervical-diaphisary
angle and stem length influence over the mechanical stimulus for the bone
remodelling, besides the effect of the low modulus alloy adoption, were
evaluated by numerical simulation using the finite element method. In order to
validate the computational model, a circular polariscope bending test was
proposed, aming to photoelastic stress analysis. Results obtained on numerical
simulation and on tests with optical monitoring seem to be both well enough
confluent. It can be said that stem length reduction caused considerable
increase in load transfer to femur, while cervical-diaphisary angle reduction did
not produce so relevant effect. The employment of a low modulus stem, on the
other side, really provided the elevation of load transfer to femur on higher
levels than it has been achieved by the redesign of prosthesis geometrical
features. It is understood that the combination of numerical simulation and
photoelastic stress analysis may clearly contribute on an improvement of hip

prosthesis design and registration process at ANVISA.
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1 INTRODUGAO E OBJETIVO

O esforco em desenvolver componentes capazes de reparar ou
substituir de forma satisfatoria partes danificadas de tecidos humanos data de
séculos. Catéteres, stents, placas, pinos, lentes, proteses e tantos outros
dispositivos implantados permitem a sobrevivéncia, restauram a funcionalidade
de certos sistemas e proporcionam melhoria da qualidade de vida de pacientes
com os mais diversos casos clinicos [1].

Dentre os varios procedimentos cirurgicos que envolvem a instalagao de
uma protese, destaca-se a artroplastia de quadril’, dada a significativa
prevaléncia das fraturas de colo de fémur e de outras enfermidades que afetam
a regido anatdbmica em questdo. Além disso, o quadril € notadamente ideal, do
ponto de vista mecanico, para uma artroplastia, haja vista a simplicidade da
articulagédo coxofemural em comparagao, por exemplo, a do joelho, do ombro,
ou do tornozelo, que dependem muito mais de ligamentos e musculos para
manter sua solidez [2].

Por esses motivos, a artroplastia de quadril vem sendo extensivamente
empregada no tratamento de osteoartrose, osteonecrose, espondilite,
osteoartrite ou fratura, dentre outras doencgas que afetam essa articulagao, com
bons resultados a curto prazo em termos de alivio da dor e recuperacao de sua
funcionalidade [3]. No entanto, a médio e longo prazo, ainda se verificam, com
certa frequéncia, algumas complicacbes associadas a esse procedimento,
como migracado do implante, afrouxamento asséptico e ostedlises [4,5], 0 que
potencializa a necessidade de cirurgias de revisao, especialmente no atual
contexto, em que a expectativa de vida da populagdo mundial & crescente e
pacientes cada vez mais jovens sao submetidos a artroplastia de quadril [6,7].

Por tras de todas essas complicagdes esta o fendbmeno stress shielding,
ou blindagem de tensdes, em traducéao livre, o qual consiste na reducédo do
estado de tensbes de um 0sso apds intervengdes cirurgicas como a artroplastia
de quadril, considerando, por exemplo, o nivel de tensdes a que o fémur estaria

exposto caso estivesse sdo [8]. Trata-se de uma consequéncia direta da

1 Cirurgia que objetiva a substituicdo da articulagdo coxofemoral doente ou fraturada por uma
articulagao artificial.



diferenga entre a rigidez do material da prétese e o do 0sso: como o médulo
elastico dos implantes € invariavelmente superior, o nivel de tensdes valido
para os mesmos sera inevitavelmente maior do que para o fémur ja que, por
uma restricido de compatibilidade, suas deformacdes devem ser idénticas na
interface. Em funcdo da capacidade de um osso em adaptar-se aos
carregamentos impostos a si, descrita pela “Lei de Wolff’?, o fémur pode sofrer
uma perda significativa de densidade mineral quando da implantagdo de uma
protese, o que é frequentemente denominado remodelagdo 6ssea proximal®
adaptativa, e que conduz as complicagdes supracitadas [9]. Esse assunto sera
melhor abordado na “Reviséo da Literatura”.

Uma forma interessante de quantificar o efeito do stress shielding,
proposta por Behrens et al. [10], funda-se no calculo da variavel “estimulo
mecanico ao remodelamento 0sseo”, que consiste na razao entre a energia de
deformacado valida para um osso periprotético® e a energia de deformacéo
correspondente a um osso sadio, as quais podem ser obtidas de forma
analitica, ou por meio de calculos aproximados, como qualquer problema de
engenharia, a partir da adogédo de um modelo biomecanico [11].

De acordo com Pérez-Gonzalez et al. [12], simulagcbes numéricas
envolvendo modelos biomecéanicos, como por exemplo, da articulacdo
coxofemoral, sdo uma solugdo mais rapida e econémica do que os testes in
vitro, e eliminam as implicagbes éticas atreladas aos invasivos testes in vivo.
Por outro lado, a analise por elementos finitos ou outros métodos numéricos
correlatos apresenta um sério inconveniente: a aplicacdo clinica dos seus
resultados € condicionada a precisdo do modelo e sua prévia validacao
baseada em dados experimentais.

Diversos ensaios mecanicos sdo necessarios para a aprovagao, junto a
ANVISA (Agéncia Nacional de Vigilancia Sanitaria), de cada novo modelo de
implante disponibilizado no mercado; dentre eles, destacam-se o ensaio de
desgaste do inserto polimérico, descrito pela norma ISO 14242-1:2012 [13], e 0

ensaio de fadiga da haste femoral, descrito na norma ABNT NBR ISO 7206-

2 Designagado contemporanea da proposicao do fisiologista alemao Julius Wolff quanto a
alteracdo da arquitetura éssea como consequéncia da variagdo da solicitagdo mecanica.

3 Na regido do fémur mais préxima a articulagdo coxofemural.

4 Osso nos entornos do implante instalado.



4:2011 [14], além, é claro, dos ensaios relacionados a validagdo da matéria-
prima. Entretanto, o estudo do projeto em termos da sua capacidade de
transferir carregamento ao osso costuma ficar, quando muito, restrito as
simulagdes numéricas [15,16].

O objetivo deste trabalho é avaliar, utilizando o método dos elementos
finitos, o efeito de duas variaveis geométricas referentes a prétese — a saber: o
angulo colodiafisario® e o comprimento da haste —, e também do seu moédulo
elastico, sobre o estimulo mecéanico ao remodelamento 6sseo de um fémur
submetido a artroplastia. Para aferir os resultados das simulagdes, foi
concebido um ensaio de flexdo com avaliacdo fotoelastica de tensdes, como
sera descrito na secdo “Materiais e métodos”, posto que, segundo Patterson
[17], as técnicas de fotoelasticidade sdo a melhor forma de aferir simulacbes
numéricas, em especial no caso de modelos com geometrias complexas e
multiplos carregamentos.

Esta tese esta inserida no escopo do projeto intitulado
“‘Desenvolvimentos de produtos para implantes ortopédicos de proteses
femorais e proteses de joelhos” (01.08.0610.01), fomentado pelo MCT/FINEP
(Ministério da Ciéncia e Tecnologia / Financiadora de Estudos e Projetos), e
que conta com a participacdo de duas empresas fabricantes de implantes
ortopédicos. Dessa forma, o item “Resultados e Discussao” extrapola a simples
analise das simulagbes numéricas e da avaliagdo fotoelastica, propondo um
novo conceito acessorio tanto ao projeto quanto ao processo de registro de

préteses de quadril.

5 Angulo entre os eixos do colo (pescogo) e da diafise (porgdo mediana longitudinal) femorais.






2 REVISAO DA LITERATURA

Neste capitulo, serdo abordados o contexto atual no ambito da
artroplastia total de quadril, com especial énfase no fendmeno stress shielding,
e também alguns conceitos fundamentais relacionados a analise numérica pelo
método dos elementos finitos, considerando a modelagem biomecéanica da
articulacéo coxofemoral, e a analise de tensdes por fotoelasticidade, essenciais

para o desenvolvimento deste trabalho.

2.1 Artroplastia total de quadril e o fendmeno stress shielding

A artroplastia total de quadril (ATQ) consiste na restauracdo da
funcionalidade de uma articulagcdo coxofemoral comprometida por meio da
instalagdo de uma protese constituida de um componente femoral e outro

acetabular, conforme exposto na Figura 2.1 [18].

Coluna vertebral
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Figura 2.1 Esquema de uma artroplastia total de quadril [18]

Junta
danificada
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Em relagdo ao tipo de fixagdo do componente femoral ao osso, as
préteses podem ser classificadas como cimentadas ou ndo-cimentadas (veja a
Figura 2.1), sendo as primeiras dependentes da presenga de um cimento
0sseo — geralmente polimetil-metacrilato (PMMA) — na interface com o 0sso,

enquanto, nas ultimas, a fixagcdo €& produto de ancoragem mecanobioldgica



[19]. Na Figura 2.2, podem ser vistas hastes femorais cimentadas como as de
Moore (Figura 2.2 (a)), Thompson (Figura 2.2 (b)) e Charnley (Figura 2.2 (c)), e
ndo-cimentadas como as de Spotorno (Figura 2.2 (d)), Harris-Galante (Figura
2.2 (e)) e Wagner (Figura 2.2 (f)).

Rall

Figura 2.2 Hastes femorais cimentadas: (a) Moore [20], (b) Thopsom [21] e
(c) Charnley [22]; e ndo-cimentadas: (d) Spotorno [23], (e) Harris-Galante [24] e
(f) Wagner [7]

Quando da popularizagdo mundial da ATQ, conduzida por Charnley na
década de 1960, acreditava-se que as complicagbes associadas a ela, como o
afrouxamento asséptico e as ostedlises, eram diretamente decorrentes do uso
de cimento 6sseo, 0 que originou o termo “doenga do cimento” [25 apud 26].
Alguns autores realmente reportam a reabilitacdo do paciente frequentemente
mais rapida [27] e uma maior preservacado da qualidade 6ssea [23] no caso da
implantacdo de préteses nao-cimentadas, que se refletem na crescente
utilizacdo dessa modalidade de prétese, conforme exposto na Figura 2.3 [20],
referente ao mercado japonés. No entanto, o tempo mostrou que as falhas
estavam associadas ndo somente ao cimento, mas a uma série de fatores,
como explicado adiante.

A principal complicagdo decorrente da artroplastia de quadril é a perda
de densidade mineral Ossea, especialmente na regido transtrocanteriana®,
resultado de um fenbmeno denominado stress shielding (do inglés blindagem
de tensdes, em traducéo livre), originado de uma interacdo complexa entre as

caracteristicas do osso e seus estados de deformacdo e o material e a

6 Regido compreendida entre o grande trocanter e o pequeno trocanter; € a area de transigcao
entre o colo e diafise femoral.



geometria do implante. O stress shielding conduz ao afrouxamento da protese
a médio prazo (apos dez anos de pds-operatorio [9], dependendo da prétese),
0 que requer cirurgias de revisdo, especialmente no caso de pacientes em
idade ativa [28]. A rigidez do implante €, evidentemente, um fator decisivo na

ocorréncia desse fendbmeno.
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Figura 2.3 Comparagao entre o numero de proteses de quadril cimentadas e
nao-cimentadas implantadas no Japao nos ultimos anos [20]

Considere a lei de Hooke (Equacéo 2.1 [29]), valida para a solicitagao
uniaxial de um material elastico linear, em que “0” € o nivel de tensao, “E” o
modulo de elasticidade (ou de Young) do material, e “€” o nivel de deformacao.
A Figura 2.4 (a), baseada em Black e Hastings [30], ilustra a grande
disparidade entre o modulo de elasticidade do osso cortical’ (inferior a 20 GPa)
e 0 modulo de elasticidade de materiais comumente empregados em hastes
femorais, como a liga cobalto-cromo ASTM F90 [31] (cerca de 230 GPa), o ago
inoxidavel ASTM F138 [32] (200 GPa), e a liga de titanio ASTM F136 [33] (110
GPa). Fica claro que, sob carregamento, as tensées atuantes no fémur seréo
invariavelmente inferiores as atuantes na prétese, no caso de uma artroplastia,
como explicitado na Figura 2.4 (b), ja que as deformagdes devem ser muito
préximas na interface osso-implante. Assim, o estado de tensdes no fémur

periprotético carregado é inferior aquele que se verificaria no fémur sadio.

7 Camada compacta, dura e rigida que forma a porg¢ao externa de ossos longos como o fémur.
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Figura 2.4 Stress shielding: (a) osso cortical e materiais comumente
empregados em hastes femorais e (b) redugéo do estado de tensdes no fémur
periprotético

Em 1870, o cirurgido alemao Julius Wolff propds que o osso trabecular?®

seria capaz de orientar-se conforme o alinhamento das tensdes principais
experimentadas pelo mesmo [34]. Esse conceito foi generalizado em torno da
ideia de que o osso € um orgao dinamicamente adaptavel a variagées das
solicitagdes mecanicas impostas a si, a qual é atualmente designada “Lei da
transformagao ossea de Wolff’ [35], resultado do remodelamento celular
promovido por osteoblastos® e osteoclastos™ [36].

Dessa forma, € de se esperar que a implantacdo de uma protese
fabricada em liga cobalto-cromo, como as hastes de Moore (Figura 2.2 (a)) e
Thompson (Figura 2.2 (b)), ou em ago inoxidavel, como a haste de Charnley
(Figura 2.2 (c)) por exemplo, seja menos bem-sucedida do que se fossem
utilizadas ligas de titdnio, que exibem modulo de elasticidade

consideravelmente inferior, como as hastes de Spotorno (Figura 2.2 (d)),

8 Porgao esponjosa interior aos 0ssos longos, onde se aloja a medula.
9 Células responsaveis pela sintese dos componentes organicos da matriz 6ssea.
10 Células responsaveis pela degradagéo da matriz 6ssea.



Harris-Galante (Figura 2.2 (e)) e Wagner (Figura 2.2 (f)).

Inumeros estudos envolvendo seguimentos a longo prazo destacam a
reducdo de densidade Ossea mineral apos artroplastias de quadril. Boschin e
Alencar [9] verificaram reabsorgédo 6ssea em 90 % dos pacientes submetidos a
implantacdo de préoteses nao-cimentadas dez anos apods a intervencao
cirurgica. lwana et al. [4] observou que, para um grupo de pacientes, 70 % dos
quadris exibiam stress shielding ja no segundo ano de pds-operatério, embora
0 mesmo nao fosse verificado em um outro grupo.

A Figura 2.5 contém microrradiografias por contato da secéo transversal
de tibias apods testes in vivo em coelhos com préteses de duas ligas de titanio,
TNTZ (Ti-29Nb-13Ta-4,6Zr) e Ti-6Al-4V ELI (ASTM F136 [33]), e de um ago
inoxidavel (SUS 316L, ou ASTM F138 [32]) 24 semanas apds o procedimento
cirurgico [37]. Como pode ser visto nas regides indicadas com seta, a tibia em
que foi implantada a protese de ago inoxidavel apresentou delaminagao e

atrofia do osso cortical, o que evidencia a ocorréncia do stress shielding.

TNTZ Ti-6A1-4V ELI SUS316L
Figura 2.5 Microrradiografia da secao transversal de tibias apds testes in vivo
[37]

Embora a liga ASTM F136, representante da classe a+ e, portanto,
constituida de uma fase com estrutura hexagonal compacta (HC) e outra com

estrutura cubica de corpo centrado (CCC), seja a mais utilizada para aplicagbes
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biomédicas, seu moédulo de elasticidade é ainda muito superior ao do 0sso
cortical, de maneira que a preocupagao com o Stress shielding permanece.

Por outro lado, as ligas B (CCC), como as TNTZ, exibem mddulo de
elasticidade um pouco mais proximo ao do osso (da ordem de 50 GPa),
combinado a uma excelente biocompatibilidade e elevada resisténcia mecanica
[38]. Além disso, elementos de liga como nidbio, tantalo e zircdnio nao
apresentam problemas de toxidade, como ja foi reportado para o aluminio e o
vanadio, presentes na liga ASTM F136 [39].

As ligas B, no entanto, apresentam custo de fabricagdo frequentemente
mais elevado que o da liga ASTM F136, como consequéncia dos precos dos
elementos utilizados, das estreitas janelas de processamento envolvidas e, é
claro, da demanda de mercado [40]. Acompanhados dos reduzidos moédulos de
elasticidade, apresentam limites de resisténcia a fadiga relativamente baixos
(inferiores a 300 MPa, contra 600 MPa da liga ASTM F136), o que é seriamente
desvantajoso para a aplicagdo em questao [41]. Além disso, a utilizacdo de um
material com modulo de elasticidade inferior necessariamente eleva a tenséo
de cisalhamento na interface osso-implante, podendo aumentar a amplitude
dos micromovimentos relativos entre o fémur e a prétese e, consequentemente,
retardar o tempo de fixagao, ou causar afrouxamento, com risco de soltura da
mesma [42].

A Figura 2.6 contém os resultados obtidos por Bougherara, Bureau e
Yahia [43], por meio de simulagdo numérica, para a redugao de densidade
0ssea, tomando como referéncia um fémur sadio (Figura 2.6 (a)) considerando
a implantacdo de uma haste de compdsito reforgado com fibra de carbono
(Figura 2.6 (b)) e uma haste da liga Ti-6Al-4V ELI (Figura 2.6 (c)). A reabsor¢ao
Ossea derivada da artroplastia é nitidamente mais danosa no caso da
implantagao da protese de liga de titanio do que na de compdsito com fibra de
carbono, ja que o moédulo de elasticidade desse material € mais reduzido do
que o daquele.

Sridhar, Addie e Ghista [44] também avaliaram o potencial da
substituicdo de hastes femorais metalicas por compdsitos de fibra de carbono

utilizando o método dos elementos finitos, concluindo que, dada a maior
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proximidade da rigidez desse material com a rigidez do osso, 0 emprego dessa
prétese alternativa seria capaz de minimizar o stress shielding e seus efeitos
adversos. Srinivasan et al. [45], por sua vez, concluiram que seriam
necessarias modificagdes no projeto das hastes fabricadas em compdsito para

garantir a sua adequacao estrutural para a aplicagcdo em questao.

A l A 1

secao proximal AA

0

I . sadlo composito Ti-6Al-4V ELI

5‘ I\r f
| (c)
Figura 2.6 Célculo da densidade 6ssea (em g/cm?®) para a segdo proximal de

um fémur: (a) sadio, (b) implantado com haste de compadsito e (c) implantado
com haste de Ti-6Al-4V ELI [43]

O emprego de materiais multifuncionais, ou FGM (do inglés, functionally
graded materials), com modulo de elasticidade variavel foi analisado por
Oshkour et al. [46], que empregaram modelos compostos de ligas de titanio e
cobalto-cromo, além de hidroxiapatita', obtendo uma combinacgéo interessante
em termos da capacidade de redugao do stress shielding e da prevengédo do
afrouxamento do implante. De forma similar, Simdées e Marques [47]

desenvolveram hastes multimaterial com alma de liga cobalto-cromo envolta

11 Fosfato de calcio cristalino, constituinte mineral de ossos e dentes.



12

por compésito de flexibilidade controlavel, sendo possivel contemporizar a
energia de deformagao necessaria a redugdo da reabsorcdo é6ssea com 0O
estado de tensdes suficientemente reduzido para evitar a migragao da protese.

O potencial de hastes de liga de titdnio com porosidade variavel na
minimizacdo do stress shielding foi avaliado por Yan, Berthe e Wen [48].
Embora o aumento de porosidade comprometa a resisténcia mecéanica da
protese, a perda de densidade Ossea mineral parece decrescer linearmente
com ele, o que torna indispensaveis estudos mais detalhados direcionados a
distribuicdo de tensbes no implante e também ao seu comportamento em
fadiga.

Antonialli e Bolfarini [49] ja publicaram um estudo preliminar que exibe
claramente a desigualdade de distribuicdo de tensdes quando da instalagéo de
hastes femorais fabricadas com materiais distintos. A Figura 2.7 exibe a tensao
de Von Mises, definida na secao “Materiais € métodos”, na seg¢ao transversal
proximal do fémur calculada por simulagdes numéricas para uma haste de Ti-
6AI-4V ELI (Figura 2.7 (a)) e TNTZ (Figura 2.7 (b)), em que fica evidente o
comportamento favoravel da haste de TNTZ, ou seja, distribuicdo de tensdes

menos desigual, gragas ao seu reduzido médulo de elasticidade.

von Mises (Nmm2 (MPa))
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Figura 2.7 Distribuicdo da tenséo de Von Mises na sec¢ao transversal proximal
de um fémur apds artroplastia com haste de (a) Ti-6Al-4V ELI ou (b) TNTZ [49]
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Por sua vez, Soni et al. [50] realizaram uma avaliagdo comparativa via
simulagado numérica entre modelos de hastes intramedulares de liga de titanio e
aco inoxidavel, obtendo um comportamento biomecanico mais homogéneo no
caso da liga de titanio, como era de se esperar.

Em uma abordagem alternativa, é possivel que alteragdes na geometria
de hastes femorais no sentido da diminuicao da rigidez do componente como
um todo possam proporcionar resultados tdo interessantes quanto a utilizagao
de ligas com médulo de elasticidade diminuto no que se refere a redugao do
stress shielding, sem ainda os inconvenientes mencionados. Ja foi reportado
na literatura que implantes com um menor angulo colodiafisario (ACD, na
Figura 2.8 [51]) tendem a transferir maior carregamento para o fémur [52],
assim como hastes de comprimento (CH, na Figura 2.8 [51]) reduzido [53].
InUmeras evidéncias apontam para a maior capacidade de preservacao da
densidade mineral 6ssea por parte das proteses de quadril metafisarias'?,
gracas a sua eficiéncia na transmissdo de carga para a regiao

transtrocanteriana do fémur [54-56].

'
Figura 2.8 Angulo colodiafisario e comprimento de uma haste femoral [51]

12 Préotese com haste mais curta, que se fixa a regido proximal do fémur, denominada metéfise.
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2.2 Método dos elementos finitos aplicado a modelagem biomecéanica da

articulagao coxofemoral

A analise numérica por elementos finitos, ou FEA (do inglés finite
element analysis), € um método aproximado de calculo de sistemas continuos,
no qual um determinado corpo é subdividido em um numero finito de partes, os
elementos, os quais se conectam entre si por intermédio de pontos discretos,
os nés. O modelo matematico que descreve a montagem desses elementos
permite a determinagao dos deslocamentos nodais resultantes das solicitagdes
impostas ao corpo em questdo e, consequentemente, do estado de
deformacéo [57].

A lei de Hooke generalizada (mais elaborada que a Equacgéo 2.1 [29])
estabelece relacdes lineares que permitem determinar as tensées que atuam
nesse corpo a partir do estado de deformacdo em questdo, em se tratando de
comportamento linear elastico. Tomando-se um fémur submetido a certos
carregamentos e restricdes, as tensées normais as diregdes antero-posterior™?,
médio-lateral™ e proximo-distal’® (Figura 2.9),“0.", “Om” € “Opd
respectivamente, e as tensdes cisalhantes entre as direcoes médio-lateral e
proximo-distal, préximo-distal e antero-posterior, e antero-posterior e medio-

lateral,“Tmipa”, “Tpdap. € “Tapm, respectivamente, podem ser relacionadas as

deformacdes lineares “ca,”, “em” € “€d’ € angulares “Ympd', “Yodap €“Yapmi
correspondentes por meio da matriz de rigidez, conforme a Equagao 2.2, valida
para materiais isotropos [29]. Nesta, “E” corresponde ao mddulo de elasticidade
do osso, “v” é o coeficiente de Poisson, e “G” o seu modulo de cisalhamento.
No caso de um modelo ortétropo, ou seja, que exibe comportamento
mecanico consoante a diregao de solicitacdo, o modulo de elasticidade difere
para as diregdes antero-posterior (E.p), médio-lateral (En) e proximo-distal (E,q),
bem como coeficiente de Poisson e mddulo de cisalhamento entre as diregdes

médio-lateral e préximo-distal (Vmps € Gmipa), proximo-distal e antero-posterior

13 Direcao de frente para tras da perna.
14 Direcao do centro para o lado de fora da perna.
15 Diregao longitudinal, de cima para baixo da perna.
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(Vpdap € Gpaap) € antero-posterior e médio-lateral (Vapmi € Gapmi), Originando uma

matriz de rigidez distinta, conforme a Equagéao 2.3 [29].

antero-posterior
] médio-lateral

proximo-distal

Figura 2.9 Direcbes antero-posterior, médio-lateral e proximo-distal em um
fémur esquerdo
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O estado de tensdes “c” de cada um dos ndés que compdem a malha
desse fémur, composto pelas tensdes normais aos planos ortogonais descritos
e pelas tensdes cisalhantes nesses planos, pode também ser representado por

suas tensdes principais “0+”, “0,” e “03”, como descrito na Equacgao 2.4 [58].

Gap rapml Tpdap 01 O 0
0= Tapml 0mI Tmlpd = O 02 0 (24)[58]
Tpdap Tm|pd Opd 0 0 (O

Ossos longos, como o fémur, apresentam teores de colageno™ e
hidroxiapatita amplamente varidveis em sua extensdo, de maneira que sua
densidade mineral e, consequentemente, suas propriedades mecanicas, sio
absolutamente distintas ponto a ponto [59]. No entanto, boa parte dos
pesquisadores envolvidos com analise numérica [60,61] costuma construir
modelos conjugados considerando uma combinagdo dos tecidos medular
(trabecular, ou esponjoso) e cortical (ou compacto), como sera descrito na
secao “Materiais e métodos”.

As condigdes de contorno correspondentes a um fémur sadio em
servigo, ou seja, as restricbes e carregamentos a que 0 mesmo € exposto em
uma atividade rotineira, sdo razoavelmente complexas, como pode ser
visualizado na Figura 2.10 [62,63] apud [10]. Em um ciclo de caminhada, o
fémur é submetido a esforgos varidveis no contato com a pelve'” (ponto P1),
assim como na agéo de quatro musculos, a saber: abdutor' e tensor da fascia
lata', cujas insergdes localizam-se no ponto P2 (grande trocanter®), vasto
lateral®!, cuja insergdo localiza-se no ponto P3, e vasto medial?, cuja insergdo
localiza-se no ponto P4 da Figura 2.10. O contato com a patela® na
extremidade distal (PO), por sua vez, pode ser simplificado como um apoio

engastado.

16 Proteina responsavel por proporcionar elasticidade a ossos e outros tecidos conjuntivos.
17 Bacia, onde se insere a cabega femoral.

18 Musculo responsavel pela alavancagem do quadril.

19 Musculo que se estende da parte posterior ao lado da coxa.

20 A maior das proeminéncias ésseas localizadas na regiao proximal do fémur.

21 Corresponde a maior parte do quadriceps femoral e localiza-se na face lateral da perna.
22 Musculo do quadriceps na regiao inferior e interna da coxa.

23 Osso que se articula com o fémur, cobrindo a superficie anterior do joelho.
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Mesmo que a constru¢do de um diagrama de corpo livre para o fémur

nao seja uma tarefa das mais faceis, muitos autores afirmam que o

carregamento fisiologico da articulagdo coxofemoral pode ser representado

apenas pelo engaste da extremidade distal (PO na Figura 2.10), por uma forga

no contato com a pelve, distribuida pela cabeg¢a do fémur (P1 na Figura 2.10), e

outra forca na insercdo do musculo abdutor, distribuida na superficie do

trocanter maior (P2 na Figura 2.10), sendo negligenciada a influéncia de outros

musculos [42,64—66].

Considerando o fendmeno stress shielding ja discutido, Behrens et al.

[10], definem a variavel estimulo mecéanico ao remodelamento 6sseo “¢” como

sendo a raz&o entre a energia de deformagao por unidade de massa no fémur

em que foi implantada uma protese (Sperprotsico) € NO fémur fisiologicamente

intacto (Ssadio), conforme a Equacao 2.5.
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S eriprotético
Ez"s"—” (2.5)[10]

sadio

Em uma situagdo ideal, em que a implantagdo de uma prétese nao
acarretasse em qualquer reducdo no carregamento imposto ao 0sso, 0O
estimulo ao remodelamento ésseo tenderia a unidade para todos os nds da
malha de um fémur periprotético, sendo o stress shielding desprezivel. Dessa
forma, pode-se dizer que um projeto de prétese de quadril sera tanto melhor
quanto mais proximo de 1 (um) estiverem os valores de “£”.

Zepon, Antonialli e Bolfarini [67] ja calcularam o estimulo ao
remodelamento 6sseo de um fémur periprotético, pelo método dos elementos
finitos, conforme ilustrado na Figura 2.11, na comparagdao do desempenho de
diferentes ligas B, como TNTZ e TMZF (Ti-12Mo-6Zr-2Fe), com a liga Ti-6Al-
7Nb, convencionalmente empregada em hastes femorais. Nesse trabalho,
confirmaram a obtengado de maiores niveis de “¢” para as ligas beta (0,483 e
0,428 para TNTZ e TMZF respectivamente) em relagdo ao proporcionado pela
liga Ti-6Al-7Nb (0,369).

Histograma do Estimulo ao Remodelamento Osseo
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Figura 2.11 Distribuicdo do estimulo ao remodelamento 6sseo em um fémur
periprotético [67]
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2.3 Fotoelasticidade

Alguns materiais amorfos e transparentes a luz visivel, quando
solicitados mecanicamente, originam frentes de onda perpendiculares entre si a
partir de um unico feixe de radiacdo eletromagnética em razdao de um
fendbmeno denominado anisotropia optica [68]. Em outras palavras, um material
dessa natureza exibe birrefringéncia temporaria, posto que essas componentes
de onda o percorrem com velocidades distintas e, portanto, experimentam
indices de refracdo consoantes a direcdo de propagagdao como consequéncia
do efeito piezo-6ptico, conforme descrito por Brewster [citado por 68].
Neumann [69 apud 68], Maxwell [70] e outros pesquisadores estabeleceram
que, para um corpo em regime linear elastico, as tensdes resultantes de um
carregamento aplicado sobre o mesmo devem ser diretamente proporcionais
aos diversos indices de refragdo gerados [71].

Embora a birrefringéncia também se verifique para a luz ndo-polarizada,
€ comum a utilizacdo de luz com polarizagdo especifica em analises
fotoelasticas. No caso de um polariscopio linear (Figura 2.12 [68]), composto

basicamente por dois filmes, polarizador e analisador, com eixos opticos (11T e

AA) posicionados ortogonalmente, por exemplo, a luz incidente ( E:I§1+I§2 )

decompbe-se em apenas duas ondas ( E,” e E,” ) apds atravessar o

modelo, o que simplifica a analise.

fonte de luz

polarizador - modelo

n
Figura 2.12 Configuragao de polariscopio plano [68]
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Tomando-se, por exemplo, o estado plano com as tensdes principais “o+”
e “0y” correspondentes a um determinado ponto, e ilustrado na Figura 2.12, é
valida a Equacdao 2.6 [68], em que “C” & uma constante tenso-optica
dependente do material e da radiagao eletromagnética em questao, e definida
a seguir, e “n” e “ny” sdo os coeficientes de refragdo correspondentes as
diregbes principais. E importante destacar que, embora alguns pesquisadores
empreguem a fotoelasticidade tridimensional, o estudo do estado plano de

tensdes é mais amplamente difundido [68].

0,—0,=C(n;—n,) (2.6)[68]

A birrefringéncia, ou seja, a diferenga entre os coeficientes de refragao,
presente do lado direito da Equacéo 2.6, é calculada pela Equacgao 2.7 [72], em
que “d+2” é a diferenga de caminhos 6pticos, ou OPD (do inglés optical path
difference) entre os feixes que se propagam nessas diregdes, e “hs” é o
comprimento do caminho éptico, ou seja, a espessura do modelo transparente
sendo analisado.

6‘12

<n1_n2):_

h, (2.7)[72]

A constante “C”, presente na Equacdo 2.6, pode ser calculada da
Equacédo 2.8 [71], em que “f,” é o valor de franja do material para o
comprimento de onda “A” escolhido para a aplicagao da técnica. A Equacgao 2.9
é resultado da combinagao das Equacgdes 2.6, 2.7 e 2.8. Considerando ainda o
circulo de Mohr para um estado plano de tensdes (Figura 2.13 [73]) pode-se
dizer que a tensdo de cisalhamento maxima “11;” € igual a metade da diferenca

entre as tensodes principais e, portanto, é valida a Equacéao 2.10.

fi

C=3- (2.8)[71]

f
O1_02:(ﬁ)612 (2.9)
3
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f
T12=(2fh3)612 (2.10)

As franjas isocromaticas, por sua vez, sdo regides escuras onde a
intensidade do feixe de luz que atravessa o corpo submetido a analise
fotoelastica vai a zero, conforme exposto na Figura 2.14 [74]. Elas
correspondem as linhas de isotensdo de cisalhamento (142) para as quais o
OPD (812) € multiplo do comprimento de onda por uma ordem de franja “N”
(N=0, 1, 2, 3... na Figura 2.14), conforme a Equacdo 2.11 [71]. Assim, a
Equacao 2.10 pode ser reescrita como segue a Equacio 2.12.

T12

Figura 2.13 Circulo de Mohr para um estado plano de tensbées com g1 >0 e
02<0[73]

8:,=N2 2.11)[71]

TQ:N(Z‘C—Q) (2.12)
3

Por outro lado, ao se utilizar luz branca (e n&o luz monocromatica de
comprimento de onda “A’), verifica-se uma grande variedade de cores em
funcdo da variacdo do OPD, como exibido na carta de cores de Michel-Lévy
(Figura 2.15 [75]), que relaciona a birrefringéncia “ns — n,” e a espessura do

modelo (hs) com a ordem de franja “N” e a coloragao correspondente.
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i

Figura 2.14 Franjas em uma analise fotoelastica [74]
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Figura 2.15 Carta de cores de Michel-Lévy [75]

No caso do polariscépio plano, todavia, podem surgir outras regides
escuras, nado associadas a OPDs multiplos do comprimento de onda da
radiagdo utilizada, como as franjas isocromaticas, mas a coincidéncia da
diregao das tensdes principais (01 ou 02) com o eixo do polarizador [71]. Esse
padrdao € denominado de franjas isoclinicas, e pode ser eliminado pela
implementagao de duas placas retardadoras de quarto de onda com eixo optico

o

inclinado a 45 em relacdo ao eixo do polarizador, configurando um
polariscépio circular, como esquematizado na Figura 2.16 [68]. Dessa forma, as
franjas verificadas na anadlise fotoelastica dependem exclusivamente do
comprimento de onda utilizado e da tensédo de cisalhamento verificada, sendo

independentes da posi¢ao dos eixos do polarizador ou do analisador [71].
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A :
A
——
—
~ analisador
-

placa retardadora
Ya de onda

modelo

placa retardadora
Ya de onda

fonte de luz

polarizador

Figura 2.16 Configuragao de polariscépio circular [68]

O valor de franja “fy” pode ser obtido por meio de um ensaio de tracao
sob monitoramento Optico (Figura 2.17 [adaptada de 76]), por exemplo,
situacdo na qual é produzido um estado de tensao uniaxial conhecido. Assim
sendo, com “o, = 0”, o lado esquerdo da Equacéao 2.9 fica reduzido a “o4”, ou
“F4/(hzh3)”, considerando a forga instantdnea medida pela célula de carga “F+” e
a largura “h;” do corpo de prova de secao transversal retangular. Considerando
que, para as franjas, € valida a Equacgédo 2.11 [71], pode-se obter a relagéo
expressa pela Equacéo 2.13. O valor de franja do material, portanto, sera dado
pelo quociente entre o coeficiente angular (F/N) da regresséo linear dos pares
ordenados obtidos experimentalmente (N, F4 na Figura 2.18 [71]) e a largura

“h,” do corpo de prova [71], como segue na Equacao 2.14.

F1:h2ka (213)
F/N

fﬁhL (2.14)
2

Fakhouri et al. [77] ja empregaram a técnica de fotoelasticidade na
avaliagao de um sistema de fixacado vertebral, sendo possivel observar que a

ponta dos parafusos era o local de maior concentragao de tensdo. Peindl et al.
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[78], por sua vez, utilizaram-na para a avaliagdo de glendides®*® com duas
geometrias distintas em préoteses de ombro, com o objetivo de validar analises

realizadas pelo método dos elementos finitos.

Figura 2.17 Ensaio de tragdo sob monitoramento éptico [adaptada de 76]

F (N)

2r F/N

0 1 2 3 4
Figura 2.18 Diagrama da forgca como uma fung¢ao da ordem de franja [71]

Maquet, Zhang e De Lamotte [79] produziram modelos fotoelasticos da
extremidade proximal do fémur, em chapas de acrilico com 10 mm de
espessura, para verificar o efeito da implantacédo de uma protese metalica na

distribuicdo de tensdes. Pela observagao das franjas (Figura 2.19), os autores

24 Cavidades articulares na extremidade da escapula, osso plano localizado na porgéo
postero-superior do torax.
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concluiram que, na regido transtrocanteriana, as tensdes transferidas ao osso

sao inferiores a 41 % daquelas verificadas no modelo intacto.

(a) (b)

Figura 2.19 Franjas isocromaticas em um modelo de fémur em chapa de
acrilico (a) intacto e (b) apds implantagao [79]

Por sua vez, lliescu et al. [80] utilizaram resina epdxi (para o tecido
0sseo) e acrilico (para as componentes da prétese) na construgdo de seus
modelos fotoelasticos em seus estudos sobre o efeito do mal posicionamento
da prétese. Concluiram que, em condi¢des normais, a diferenca entre as
tensdes principais (01 — 02) variava entre 4 MPa e 14 MPa, aproximadamente,
ao longo do fémur (veja a Figura 2.20); isso quer dizer que a tensdo de
cisalhamento varria uma faixa de 2 MPa a 7 MPa. Por outro lado, a mesma
diferenga atingia quase 17 MPa em razdo do posicionamento incorreto da
prétese, o que corresponde a praticamente 8,5 MPa na tensao de

cisalhamento.
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(@) (b)

Figura 2.20 Analise fotoelastica de tensdes obtida em modelo de epdxi: (a)
franjas isocromaticas no tecido 6sseo e (b) diferenga entre as tensdes
principais [80]



3 MATERIAIS E METODOS

Considerando o stress shielding decorrente de uma artroplastia total de
quadril, o estimulo ao remodelamento 6sseo foi estabelecido na “Revisao da
Literatura” como sendo a raz&o entre a energia de deformagéao por unidade de
massa no fémur em que foi implantada uma protese e no fémur
fisiologicamente intacto (Equacao 2.5 [10]).

Sabendo que a tensdo equivalente de Von Mises (ovm) € um escalar
proporcional a energia de deformacao elastica, calculado a partir das tensdes
principais “0+”, “02” € “03” conforme a Equacao 3.1 [58], e passivel de obtencao

via simulagdo numeérica, pode-se dizer que a tensdo equivalente de Von Mises

periprotético s

em um certo ponto de um fémur periprotético “ oy, € proporcional a

energia de deformacgao por unidade de massa no fémur em que foi implantada

uma protese (Sperprotetico) @SSIM como a tensao equivalente de Von Mises no

mesmo ponto em um fémur sadio ( o%°

) € proporcional a energia de
deformagdo no fémur fisiologicamente intacto “Ssaio’. Assim, & possivel

reescrever o estimulo ao remodelamento ésseo “¢” por meio da Equagéo 3.2.

OVM:\/<01_02)2+<02_203)2+<03_01)2 (3.1)[58]
S . » periprotético
__ “periprotético __ ~'VM
% - Ssadio - O\S/T\;ﬁo (32)

O aprimoramento de projeto e certificacdo de proteses de quadril
proposto neste trabalho é, portanto, fundamentado no calculo da distribuicao de
“¢” a partir da determinagcdo das tensbes de Von Mises, pelo método dos
elementos finitos, nas proximidades da regido transtrocanteriana (seg¢do AA da
Figura 3.1) de um fémur submetido a artroplastia em cinco condi¢des distintas,
como sera descrito.

Assim sendo, a obtencdo de resultados confidveis estd sujeita a

consisténcia dos modelos adotados, a coeréncia das restricbes e esforgos
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aplicados sobre eles e a correta caracterizagao dos materiais envolvidos, bem
como das suas interagdes. Por essa razao, a analise fotoelastica de tensoes é
empregada como forma de aferir os resultados dos casos de estudo e validar
as discussdes elaboradas a partir dos mesmos. Vale destacar que o foco € o
componente femoral da protese de quadril, posto que a preocupacéo é com a
atenuagdo da desigualdade na distribuicdo de esforcos na extremidade

proximal do fémuir.

antero-posterior

médio-lateral

A verificacdo dessa proposta se da por cinco diferentes casos de
artroplastia de quadril, diga-se, virtual, que se distinguem em relagdo a duas
variaveis de estudo geométricas, a saber: (i) angulo colodiafisario (ACD) e (ii)
comprimento da haste (CH), além do material da prétese, conforme
planejamento experimental exposto na Figura 3.2.

A condig¢ao #1 é denominada “original” por tratar-se do modelo comercial
de haste de revisdo modular nao-cimentada disponibilizado pela Incomepe
Materiais Cirurgicos (Figura 3.3 [81]), exibindo ACD = 135 ° e CH = 170 mm,
sendo fabricada na liga Ti-6Al-4V ELI (ASTM F136 [33]), que exibe modulo de

elasticidade de aproximadamente 114 GPa [30]. A condigdo #2, denominada
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“curta”, diverge da original pela redugéo a metade do comprimento da haste (85
mm), enquanto a condicao #3, “fechada”, consiste na redugdo do angulo
colodiafisario para 125°. A condicdo #4, “curta & fechada”, consiste,
obviamente em CH = 85 mm e ACD = 125 °, ao passo que a #5, denominada
‘baixo modulo”, refere-se a uma haste geometricamente idéntica a original
(Figura 3.3), porém fabricada em uma liga de baixo modulo de elasticidade

(E = 50 GPa), como as ligas TNTZ, abordadas na “Revisao da Literatura”.

85 mm

ACD CH DESCRICAO #
J—
— 170 mm original @
135° ——
85 mm curta @
E=114GPa - —
170 mm fechada @
125° ——
MATERIAL N curta & fechada @

E=50GPa —®» 135° — p 170 mm baixo modulo

Figura 3.2 Planejamento experimental

A seguir, apresentam-se detalhadamente os meios utilizados para a
elaboracdo das simulacbes numéricas, bem como materiais e métodos
empregados em laboratorio para a preparacdo das amostras e a realizagdo dos

ensaios de fotoelasticidade.
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5o

170

!
Figura 3.3 Modelo comercial de haste modular ndo-cimentada [81]

3.1 Simulagdes numéricas

As simulacbes numéricas foram conduzidas com o SolidWorks
Simulation® em analise estatica linear, empregando-se o método h-adaptativo
com precisédo-alvo de 99 % nos valores de energia de deformagéo e até cinco
iteragbes. Com esse método, as malhas s&o refinadas nas regides com muitos
erros, resolvendo o problema de forma mais eficiente [82]. Essas malhas
solidas foram geradas com base em curvatura, utilizando elementos
tetraédricos parabdlicos — os quais exibem dez nds, conforme ilustrado na
Figura 3.4 [83] — com verificacdo jacobiana do nivel de distor¢do. Entre os
tecidos medular e cortical, assim como entre eles e a haste femoral,

estabeleceu-se um contato sem folga com malhas incompativeis.
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Figura 3.4 Elementos tetraédricos parabdlicos empregados nas malhas sélidas

Obtidas as tensbdes principais (Equacao 2.4) e, consequentemente, as
tensdes de Von Mises (Equacéao 3.1), calcula-se o estimulo ao remodelamento
(Equagado 3.2) para cada um dos ndés do modelo conjugado, em todas as
condi¢des de fémur periprotético, a partir do estado de tensdes do fémur sadio.

Nessa etapa, foi utilizado um computador de mesa com processador
Intel® Core™ i7 3770 (3,40 GHz), memdria RAM de 16 GB e placa de video de
1,28 GB NVIDIA® GeForce® GTX 570, adquirido com verba da reserva técnica
oferecida pelo CNPq.

Os itens abaixo descrevem o modelo de fémur e os modelos de
implantes usados nas simulagbes, assim como as condi¢gdes de contorno

implementadas.

3.1.1 Modelo de fémur

Como ponto de partida para a modelagem do fémur, utilizou-se um
solido parameétrico disponivel em uma base de dados de dominio publico
processado a partir de imagens de tomografia computadorizada [84]. Trata-se
de um fémur esquerdo de 416 mm de comprimento, cabeca de 36 mm de
didmetro e angulo colo-diafisario (ACD) de 123 °, valores bastante préximos

das médias obtidas por Massin et al. [85] em seu estudo morfométrico sobre
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centenas de pacientes. A partir dele, desenvolveu-se um modelo conjugado,
conforme adiantado na “Revisao da Literatura”, composto dos tecidos medular
e cortical (Figura 3.5), por meio do software SolidWorks® Education Edition
2012-2013, seguindo outros resultados relatados nesse mesmo estudo [85].

A Tabela 3.1 contém o mdédulo de Young (E) e o coeficiente de Poisson
(v) dessas duas porcdes que compdem o fémur. Nota-se que, para o tecido
medular, adota-se um modelo is6tropo (Equagao 2.2), enquanto para o cortical
um modelo ortotropo (Equacéo 2.3), de maneira que o médulo elastico, nesse
caso, é distinto nas diregcbes antero-posterior (E.;), médio-lateral (En) e
proximo-distal (Epq), assim como o coeficiente de Poisson e o méddulo de
cisalhamento entre as diregbes médio-lateral e proximo-distal (Vmips € Gmipd),
proximo-distal e antero-posterior (Vpaap € Gpaap) € antero-posterior e meédio-lateral
(Vapmi € Ggpmi). Consideram-se 7 MPa, para o fémur medular [86], e 205 MPa
para o fémur cortical [87], os limiares de resisténcia para a validade dos

modelos elasticos lineares, conforme disponivel na literatura.

antero-posterior

médio-lateral

cortical
proximo-distal

Figura 3.5 Extremidade proximal do modelo conjugado de fémur, em corte
posterior
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Tabela 3.1 Propriedades mecanicas dos tecidos medular e cortical

fémur medular E (GPa) Vv G (GPa)
[88] apud [89] 0,39 0,30 0,15
,. . Eap Eml Epd Gmlpd Gpdap Gapml
fémur cortical Vimipd Vpdap Vapml
(GPa) (GPa) (GPa) (GPa) (GPa) (GPa)

[90] apud [91]

13,40 12,00 20,00 0,35 0,37 0,38 6,20 5,60 4,50

E importante destacar que, para a instalacdo das préteses, esse modelo
de fémur é “virtualmente” osteotomizado®, procedendo-se com uma resecgio®
inclinada 45 ° em relagao a diafise, a partir da ponta do grande trocanter, sendo
fresado o canal medular de acordo com o comprimento da haste, conforme o

procedimento cirurgico corrente (Figura 3.6 [92]).

Figura 3.6 Ressecgao e fresamento do fémur para a instalagdo das proteses
[92]

3.1.2 Modelo de protese de quadril

Conforme ja explicado, o primeiro caso de estudo considera uma haste
de revisdo nao-cimentada disponivel no mercado (Figura 3.3 [81]), enquanto os

demais sao variagbes da protese original com relagdo as variaveis angulo

25 Seccionado cirurgicamente para fins de restauragao da articulagao.
26 Excisado da cabeca femoral.
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colodiafisario, comprimento da haste e material base, construidas também com
o software SolidWorks® Education Edition 2012-2013. Embora o modelo real
da protese seja modular, contando inclusive com cabeca fabricada em liga
cobalto-cromo ASTM F90 [31], construiu-se um modelo numérico monobloco,
constituido de um unico material, visando reduzir o custo computacional das
simulacdes. As condi¢des #1, #2, #3 e #4 implementam hastes de Ti-6Al-4V
ELI, para as quais o limiar considerado a linearidade elastica é 795 MPa [33],
enquanto a condigédo #5 leva uma haste de TNTZ, cujo limiar estabelecido é de
550 MPa [93]. A Tabela 3.2 contém as propriedades mecanicas necessarias as

simulagdes com essas duas ligas de titanio.

Tabela 3.2 Propriedades mecanicas das ligas de titanio

liga E(GPa) v G (GPa)
Ti-6Al-4V ELI [94] 114 034 42
TNTZ [93] 50 ’ 19

3.1.3 Condicoes de contorno

As condi¢cdes de contorno aplicadas neste estudo resumem-se ao
engaste da extremidade distal do fémur (ponto P0), ao contato com a pelve —
esforgco aplicado na cabeca femoral (ponto P1) — e a agdo do musculo abdutor
— distribuida na superficie do grande trocanter (ponto P2) —, conforme ilustrado
na Figura 3.7. As cargas aplicadas, expostas na Tabela 3.3, onde F4,, Fmi € Fpg
sdo, respectivamente, as componentes antero-posterior, médio-lateral e
proximo-distal das cargas atuantes, seguem o estudo desenvolvido por
Bougherara, Bureau e Yahia [43], e correspondem a uma atividade rotineira de
caminhada. Note que estes carregamentos apresentam niveis superiores
aqueles empregados por Behrens et al. [10] que, por sua vez, computam a

atuacao de outros musculos, ndo considerada aqui.
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Tabela 3.3 Carregamentos empregados nas simulagdes [43]

cabecga femoral (P1) grande trocanter (P2)
Fap (N) Fmi (N) Fpa (N) Fap (N) Fri (N) Fpa (N)
-700 1283 2882 144 -471 -967

antero-posterior
= meédio-lateral

proximo-distal

SR

Figura 3.7 Restrigdes e carregamentos impostos ao fémur nas simulacdes
numericas

3.2 Analise fotoelastica de tensoes

Como forma de aferir os resultados das analises por elementos finitos,
isto é, confirmar a influéncia das variaveis angulo colodiafisario, comprimento
da haste e material da protese sobre o estado de tensbes do fémur e,
consequentemente, o estimulo ao remodelamento 6sseo, este trabalho propde
um ensaio mecanico sob monitoramento 6ptico inspirado na norma ABNT NBR
14396-1:2013, denominada Implantes para cirurgia — Préteses parcial e total de
articulagédo de quadril, Parte 1. Determinacdo das propriedades de fadiga e
desempenho de hastes femorais sem aplicagao de tor¢céo [95].

Amostras similares aos modelos de hastes femorais das condi¢des #1,

#2, #3, #4 e #5 foram embutidas em resina transparente e tiveram a regido dos
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seus colos submetida a flexdo em uma maquina universal de ensaios
instrumentada em uma configuragdo de polariscopio circular (veja a Figura
2.16, na Revisao da Literatura), de forma a suprimir as franjas isoclinicas.
Antes disso, porém, a resina foi submetida a um ensaio de tragao (Figura 2.17
[76]) sob monitoramento Optico, nessa mesma maquina de ensaios em
polariscépio circular, objetivando a obtengdo do valor de franja “f\” para o
comprimento de onda utilizado na analise, necessario ao estabelecimento da
correlagdo tenso-6ptica que permita “visualizar’ a transferéncia de carga da
haste para a resina.

Na sequéncia, sao descritos 0 método de preparagcédo de amostras e os
materiais empregados, assim como o0s procedimentos de ensaio e

equipamentos utilizados.

3.21 Preparagdo das amostras

Considerando que a analise fotoelastica € um método especialmente
eficiente para a determinagdo de um estado plano de tensdes (o3 = 0) [68],
optou-se por empregar, nestes ensaios de validagdo, modelos em chapas de
2 mm de espessura, mantidas as demais dimensdes do perfil, conforme
mostrado na Figura 3.8. Em um trabalho complementar, Antonialli e Bolfarini
[96] ja validaram este modelo de estado plano, verificando no mesmo a
correlacdo entre uma simulagao por elementos finitos e a analise fotoelastica
de tensoes.

Para as condi¢des #1, #2, #3 e #4, foram utilizadas chapas da mesma
liga Ti-6Al-4V ELI (ASTM F136 [33]) das simulagbes numéricas; porém, em
razdo da impossibilidade de aquisicdo da liga TNTZ, optou-se por empregar
uma chapa da liga de magnésio AZ31 (Mg-3%Al-1%Zn, ASTM B90 [97]), que
exibe modulo elastico bastante proximo ao daquela liga de titanio.

Foi desenvolvido um molde bipartido em poliacetal para garantir alguma
reprodutibilidade no embutimento das proteses simplificadas em resina. Como
pode ser visto na Figura 3.9, ele consiste basicamente de uma cavidade de

10 x 100 x 300 mm inclinada 55 ° em relacdo a horizontal. A montagem de
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cada amostra seguiu 0 método da NBR 14396-1:2013 [95], conforme exposto
na Figura 3.10, mantendo a orientagcdo do eixo da haste defasada 10 ° em
relacao a diregcéo (vertical) da linha de carga aplicada pela maquina de ensaio
(Figura 3.10 (a)), utilizando, para tanto, um mecanismo de fixagdo como o da
Figura 3.10 (b) a fim de garantir o correto posicionamento da haste,
considerando a geometria do molde desenvolvido. A Preparagdo das amostras
€ mais bem detalhada no Apéndice A, ao final do texto. Para o embutimento,
utilizou-se a resina poliéster insaturada Arazyn® 1.0#08, que apresenta como
principais caracteristicas auséncia de coloragdo, alta transparéncia e média
viscosidade (em torno de 1500 cP) [98].

Figura 3.8 Simplificacdo dos modelos de préteses em chapas, para a analise
fotoelastica

3.2.2 Ensaios de flexao de hastes femorais em polariscépio circular

As amostras, de 10 mm espessura de resina, como descrito, foram
submetidas ao ensaio de flexdo em uma maquina universal de ensaios EMIC
DL-10000, no Ilaboratério de implantes ortopédicos do Centro de
Caracterizacdo e Desenvolvimento de Materiais da Universidade Federal de
Sao Carlos (CCDM/UFSCar), utilizando uma célula de carga de 100 kgf.
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“

Figura 3.9 Molde desenvolvido para o embutimento das proteses simplificadas

em resina
|
::I=
l carga :
mecanismo
de fixacao |
eixo da
haste™

llinha de carga | ; —~—

(a) (b)

Figura 3.10 Montagem das préteses simplificadas em resina: (a) orientagcéo da
haste e (b) mecanismo de fixagcao [95]

Para a configuragdo de polariscépio circular, ilustrada na Figura 3.11,

foram empregados uma lampada incandescente de 40 W, dois filmes

laminados (polarizador e analisador) Edmund Optics NT45-667, duas placas

retardadoras de quarto de onda NT27-344 e um microscopio digital de
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1,3 megapixels, com ampliagdo de até 400 x, gentilmente cedido pelo Nucleo
de Reologia e Processamento de Polimeros do Departamento de Engenharia
de Materiais (NRPP/DEMa/UFSCar). Foi ainda empregado um filtro revestido
verde (A =510 nm), também cedido pelo NRPP/DEMa, com o objetivo de limitar
os comprimentos de onda que alcangavam o microscopio e, assim, facilitar a
visualizag&o das franjas. Esse filtro foi selecionado em testes preliminares, em
que o mesmo apresentou resultados mais interessantes do que os filtros azul

(A =440 nm) e vermelho (A =630 nm).

microscoépio
digital

filtro verde

analisador

placa retardadora
Ya de onda

placa retardadora
Ya de onda

amostra

lampada
incandescente )
polarizador

Figura 3.11 Configuragao de polariscépio circular empregada nos ensaios de
flexdo
O colo de cada amostra foi submetido a cargas estaticas compressivas
entre 30 e 330 N (Figura 3.12), uma adaptagado da norma ABNT NBR 14396-
1:2013 [95], que prevé carregamentos ciclicos entre 300 N e 3,3 kN,
considerando a redugao da area da sec¢ao transversal do implante empregado,
aqui, como modelo em chapa, a aproximadamente 10 % da area da segao

transversal original do implante. O Apéndice A traz também uma maior



40

descricao dos Ensaios de flexdao de hastes femorais em polariscopio circular,

ao final do texto.

3600
3300
3000
2700
2400
2100
1800
1500
1200

900 ensaio de flexio em

600 polariscépio circular

300 .t . -

» N - Ll
] . " . -

0 . . . .

NBR 14396-1:2013

Carga (N)

Tempo (s)

Figura 3.12 Cargas utilizadas nos ensaios de flexao, considerando a norma
ABNT NBR 14396-1:2013



4 RESULTADOS E DISCUSSAO

Os itens que seguem contém os resultados das simulagdes numéricas e
da analise fotoelastica realizadas nas condicdes de estudo empregadas neste

trabalho, seguindo o método proposto, assim como as discussdes pertinentes.

4.1 Simulag6ées numéricas

A Figura 4.1 ilustra a distribuicdo da tensao de Von Mises (Equagao 3.1)
na secgao transtrocanteriana (veja a Figura 3.1) do fémur submetido a
artroplastia na condicao #1 (protese original com ACD = 135 ° e CH =170 mm)
e solicitado conforme as condigdes de contorno descritas no item 3.1.3.

Verificam-se tensdes, em geral, mais elevadas na secao da protese do
que no fémur cortical, evidenciando o fenbmeno do stress shielding, como
esperado. Praticamente toda a haste experimenta tensdes superiores a
100 MPa (regidao esverdeada), sendo que, em uma porgao anterior, sao
ultrapassados os 200 MPa (regidao avermelhada). Por sua vez, as bandas
antero-lateral e postero-medial do osso cortical estdo sujeitas a tensodes
reduzidas, da ordem de 20 MPa (regides azuladas), embora a banda antero-
medial esteja exposta a tensdes da ordem de 100 MPa (regido esverdeada) e,
em uma porg¢ao infima, a quase 200 MPa (regido avermelhada).

Note que nao foi plotada na Figura 4.1 a tensdo equivalente na regiao
correspondente ao fémur medular. O nivel de tensbes nesse tecido é
baixissimo em comparagao ao nivel de tensdes verificadas no fémur cortical,
por conta de grande diferencga de rigidez, expressa pelo modulo de elasticidade
(veja a Tabela 3.1), entre eles. Assim sendo, a pouca contribuicdo dessa
estrutura na transferéncia de carregamento nao justifica a sua representagao.

Para a célculo da distribuicdo do estimulo ao remodelamento 6sseo (&)
nas cinco condicbes de estudo deste trabalho, obteve-se a distribuicdo da
tensdo de Von Mises na segao transtrocanteriana correspondente a cada uma
delas, assim como para um fémur sadio. Contudo, diferentemente do método

apresentado em por Zepon, Antonialli e Bolfarini [67], em que foi tomada a
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razao entre as tensées de cada um dos nés da malha na segao (tendo, assim,
um dominio discreto), o quociente foi obtido pelo processamento das imagens,
plotadas em tons de cinza, utilizando o software livre Imaged 1.47 [99]

(portanto, um dominio continuo).

won Miges (hmm"2 (WP &)
00
190

180

. 1TD

. 16D

. 150

140

. 130

. 120

2 8 & B B o 8 8

=

o

Figura 4.1 Distribuicdo da tens&o de Von Mises na se¢ao transtrocanteriana,
condicao #1 (haste original)

A Figura 4.2 ilustra o calculo de “¢” para a condi¢ao #1, evidenciando o
quociente mencionado acima, e a Figura 4.3, os resultados obtidos para essa
mesma condigcao, apds calibragao utilizando a mesma escala, contendo tanto a
distribuicdo (Figura 4.3 (a)) como o histograma obtidos (Figura 4.3 (b)). Na
sequéncia, as Figuras 4.4, 4.5, 4.6 e 4.7 exibem os resultados correspondentes
as condicdes #2, #3, #4 e #5 respectivamente. Destacam-se, em cada um dos
histogramas, os valores da média (mean, em inglés), correspondente a escala

de valores entre os tons de cinza, e da moda (mode, em inglés), valor do tom
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de cinza que detém o maior numero de observagdes na distribuicdo, os quais

serao discutidos adiante.

von Miges (MAnm*2 (MPa))

200
condigdo #1 o
- 180
_ 170
. 180
. 180
. 140
L 130

L 120

fémur sadio 10

Figura 4.2 Calculo do estimulo ao remodelamento 6sseo para a condigéo #1
(haste original)

Como pode ser visto na Figura 4.3, o estimulo ao remodelamento 6sseo
médio atinge 0,327, valor préximo aquele obtido por em [67], embora o calculo
tenha sido realizado de maneira distinta, como ja citado. O valor da moda, por
sua vez, fica em 0,293.

A Figura 4.4, correspondente a condigdo #2, apresenta o efeito da
reducdao do comprimento da haste (CH) de 170 mm para 85 mm sobre o
estimulo ao remodelamento 6sseo. O “€” médio atinge 0,352, e a moda “¢”,
0,371.
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w

0 0.500
Count: 132463 Min: 0.059
Mean: 0.327 Max: 0.500
StdDev: 0.082 Mode: 0.283 (3597)
Bins: 1000 Bin Width: 5.000E-4
(a) (b)

Figura 4.3 Estimulo ao remodelamento 6sseo calculado para a condigao #1
(haste original): (a) distribuigéo e (b) histograma

I I T WP WO

0 0.500
Count: 113488 Min: 0.047
Mean: 0.352 Max: 0.500
StdDev: 0.104 Maode; 0,371 (3308)
Bins: 1000 Bin Width: 5.000E-4
(a) (b)

Figura 4.4 Estimulo ao remodelamento dsseo calculado para a condigao #2
(haste curta): (a) distribuicao e (b) histograma



45

L Lo sl

0 0.500
Count 122060 Min: 0.031
Mean: 0.329 Max: 0.500
StlDev: 0.106 Mode: 0.336 (3395)
Bins: 1000 Bin Width: 5.000E-4
(a) (b)

Figura 4.5 Estimulo ao remodelamento ésseo calculado para a condigao #3
(haste fechada): (a) distribuicdo e (b) histograma

0 0.500
Count: 110172 Win: 0.051
Mean: 0.357 Max: 0.500
StDev: 0.104 Mode: 0.379 (3247)
Bins: 1000 Bin Width: 5.000E-4
(a) (b)

Figura 4.6 Estimulo ao remodelamento ésseo calculado para a condigao #4
(haste curta e fechada): (a) distribuicao e (b) histograma
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Figura 4.7 Estimulo ao remodelamento 6sseo calculado para a condigao #5
(haste de baixo mdédulo): (a) distribui¢do e (b) histograma

Na Figura 4.5 (condigao #3), fica clara quéo sutil € a influéncia da
reducdo do angulo colodiafisario (ACD) de 135 ° para 125 °. Nota-se que a
média do estimulo ao remodelamento 6sseo atinge 0,329, e a moda, 0,336.

O efeito combinado da redugdo de CH e ACD esta presente na Figura
4.6, referente a condi¢cao #4, em que o “¢” médio alcanga 0,357, e a moda “¢”,
0,379.

Como esperado, o emprego de um material de menor mddulo de
elasticidade, na condicdo #5, ilustrada na Figura 4.7, proporcionou grande
elevacao do estimulo médio (a 0,360) e da moda (a 0,455), comportamento
condizente ao que foi destacado por Lim, Jeong e Ha [100].

Os resultados ligeiramente melhores em termos do estimulo ao
remodelamento dsseo (§) na condigao #3 em comparagao a condicao #1, e da
condicdo #4 em comparacao a condigao #2, seguem Latham e Goswami [52],
que destacaram o aumento da capacidade de transferéncia de carregamento
no caso da redugéo do angulo colodiafisario (ACD) da haste femoral.

A obtencado de maiores niveis de “¢” nas condi¢des #2 e #4 em relagao

as condigdes #1 e #3 esta de acordo com Chae, Lee e Choi [65] e



47

Crowninshield et al. [66], que ja haviam verificado a minimizagdo do stress
shielding quando da utilizacdo de implantes com haste de comprimento (CH)
reduzido, o que € bastante obvio, considerando que, ao suprimir parte do
carregamento na regido distal, a porgéo transtrocanteriana sera beneficiada.

A Figura 4.8, a seguir, destaca os valores da média e da moda contidos
no histograma de cada uma das condigdes. Segundo Spiegel, Schiller e
Srinivasan [101], a moda é especialmente util quando os valores ou
observacdes nao sao numeéricos, uma vez que a media pode nao ser bem
definida. Em se tratando de valores provenientes de processamento de
imagens, entende-se que a moda realmente possa exprimir mais
adequadamente a distribuicdo do estimulo ao remodelamento 6sseo em cada
condicdo estudada. Analisando globalmente as condi¢des expostas, a
diferenga entre os valores da moda “¢” entre elas mostra-se mais marcante do

que a diferenga entre seus valores médios “¢”.
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Figura 4.8 Estimulo ao remodelamento 6sseo: média e moda para as
condicoes #1, #2, #3, #4 e #5
Considerando o incremento “A¢” no estimulo ao remodelamento em
relacdo a condigdo original (condicdo #1) proporcionado pelas variaveis

abordadas, pode-se dizer que a diminuicdo do comprimento da haste (de
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170 mm para 85 mm) resultou em “¢” 8 % maior na média e 27 % maior na
moda (condi¢cao #2), ao passo que a redug¢ao do angulo colodiafisario (de 135 °
para 125 °) promoveu menos de 1 % de aumento do estimulo médio, mas
quase 15 % na moda (condicdo #3). Por fim, a redugdo simultdnea das
variaveis CH e ACD (condicao #4) elevou “¢” médio em 9 %, valor praticamente
igual aquele proporcionado pela utilizacdo de uma prétese com material de
baixo médulo de elasticidade (condigdo #5): 10 %. Com relagdo a moda, a
condicdo #4 proporcionou 29 % de elevagdo no estimulo, enquanto a
condicao #5, 55 %. Veja a Figura 4.9.
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Figura 4.9 Incremento do estimulo ao remodelamento dsseo considerando as
variaveis de estudo: média e moda

Com base nesses resultados, pode-se dizer que a condi¢cao ideal para

uma protese de quadril, em termos do estimulo mecanico ao remodelamento

0sseo, envolveria uma combinacdo entre comprimento da haste e angulo

colodiafisario reduzidos, além de um material com baixo moddulo de
elasticidade.

Atualmente, estao disponiveis no mercado diversos modelos de proteses

metafisarias, ou seja, com comprimento de haste reduzido, as quais exibem

notoria capacidade de transferéncia proximal de carregamento ao fémur. No
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entanto, muitos trabalhos destacam a ocorréncia de fraturas periprotéticas em
razao do comprimento insuficiente para sua adequada ancoragem mecanica
[102,103].

A redugdo do angulo colodiafisario da protese, por sua vez, requer
também a diminuicdo do comprimento do colo de forma a manter o offset
femoral (distancia entre o centro da cabeca e a diafise femoral) inalterado,
requisito para evitar a excessiva discrepancia dos membros inferiores (DMI)
[104]. Essa variavel ndo pode, portanto, ser alterada indiscriminadamente. A
maioria dos modelos comerciais apresenta ACDs entre 125 ° e 145 ° [105].

Com relagao a ligas de baixo modulo de elasticidade, sdo encontradas
comercialmente apenas hastes de TMZF (liga titanio-molibdénio-zirconio-ferro)
[106]. Outras composic¢des ainda estao restritas a estudos académicos.

Vale destacar que as simulagdes numéricas geraram, em média, para
cada condicdo, malhas com 830.000 nos, 545.000 elementos e 2.500.000
graus de liberdade, proporcionando um tempo de solugao total de cerca de

36 h, sendo, aproximadamente, 1 h 30 na ultima iteragéo.

4.2 Analise fotoelastica

Anteriormente aos ensaios de flexdo, foram caracterizados os materiais
empregados nos modelos. Chapas das ligas Ti-6AlI-4V ELI e AZ31 foram
submetidas a ensaios de tracdo conforme a norma ASTM E8 [107], utilizando
extensdbmetro mecanico, e os resultados podem ser vistos na Figura 4.10 e na
Tabela 4.1, em que “LE” € o limite de escoamento, “LRT” o limite de resisténcia
a tracéo e “Al” o alongamento percentual.

Trés corpos de prova (-1-, -2- e -3-) da resina também foram submetidos
a ensaios de tracdo, todavia segundo a norma ASTM D-638 [76], na velocidade
de 5 mm/min, os quais produziram os resultados que seguem na Figura 4.11 e
na Tabela 4.2. Em razdo da sua fragilidade, ndo foi possivel determinar o limite
de escoamento. A dispersdo de propriedades € comum para as resinas e,

portanto, ja era esperada.



50

1200

1000

800

600 - —— Ti-6AI4V ELI

AZ31

o (MPa)

400

200

0 I \ \ \ \ \
0,00 0,02 0,04 0,06 0,08 0,10 0,12

€

Figura 4.10 Curvas tensao-deformacao obtidas em ensaios de tracao nas ligas
Ti-6Al-4V ELI e AZ31

Tabela 4.1 Propriedades mecénicas obtidas em ensaios de tragao nas ligas Ti-
6Al-4V ELI e AZ31

liga E (GPa) LE (MPa) LRT (MPa) Al (%)
Ti-6Al-4V ELI 109 961 1019 12
AZ31 44 195 279 7

A configuragdo de polariscopio circular ainda foi empregada em um
ensaio de tragcdo, também seguindo a norma ASTM D-638 [76], visando
determinar o valor de franja “fy” da resina. Nesse caso, a velocidade do teste foi
de 0,2 mm/min, de forma a propiciar uma melhor visualizagao das franjas.

Pela regressdo linear dos pontos experimentais de carga trativa “F+
(f(x)) pela ordem de franja “N” (x) (Figura 4.12), obtém-se o coeficiente angular
(F/N) de valor 600 N. Conforme a Equacgao 2.14, o valor de franja é o quociente
entre esse coeficiente e a largura do corpo de prova de tracédo (h.), medida
20 mm e, portanto, f, = 30 N/mm para a resina empregada, considerando a luz
verde, A =510 nm, que chega ao microscopio. O coeficiente linear que pode
ser visto na Figura 4.12 é decorrente da imprecisdo inerente a determinacgao,

por inspecgao visual, da carga em que surgem as franjas.
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Figura 4.11 Curvas tensao-deformacéao obtidas em ensaios de tragdo na resina
poliéster

Tabela 4.2 Propriedades mecanicas obtidas em ensaios de tragdo na resina

poliéster
AZ 1.0#08 E (GPa) LRT (MPa) Al (%)
-1- 3,3 28 0,98
-2- 4,0 26 0,74
-3- 4,5 18 0,48
média 3,9 24 0,74
desvio padrdao 0,6 5 0,25

Dessa forma, retomando a Equagao 2.12, e considerando a espessura
das amostras h; = 10 mm e o valor de franja f, = 30 N/mm, tem-se que as
franjas de ordem N =1, 2, 3, 4, ... estdo associadas a tensdes de cisalhamento
maxima de aproximadamente 11.=1,5; 3,0; 4,5; 6,0; ... MPa.

Embora esses valores aparentem ser demasiadamente reduzidos para
0s experimentos em questéo, eles sao perfeitamente condizentes com o que foi
verificado por lliescu et al. [80], e também por Huiskes [108], em sua
investigacao sobre os estados de tensao decorrentes de artroplastias com
proteses de quadril cimentadas e nao-cimentadas, utilizando o método dos

elementos finitos.
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Figura 4.12 Regresséo linear para obtencao do valor de franja da resina

A Figura 4.13, extraida de Huiskes [108], apresenta um diagrama que
contém as tensdes normais e de cisalhamento calculadas na interface osso-
implante. Nota-se que, na extremidade proximal, seja na por¢gao medial ou na
lateral, a tensdo de cisalhamento na interface atinge no maximo 6 MPa (o
dobro da escala) para um carregamento de 3000 N. Assim sendo, a resina
empregada no ensaio, com o valor de franja f, = 30 N/mm obtido, deve
reproduzir satisfatoriamente a situacéo real de uma haste metalica implantada
no fémur. Senao vejamos.

Na Figura 4.14, apresenta-se o resultado do ensaio de flexdo em
polariscépio circular da condigdo #1, isto €, da haste femoral simplificada
fabricada na liga Ti-6Al-4V ELI exibindo os mesmos angulo colodiafisario de
135 ° e comprimento de 170 mm da prétese original. O desenvolvimento das
franjas durante o carregamento desde 30 N (Figura 4.14 (a)), 105 N (Figura
4.14 (b)), 180 N (Figura 4.14 (c)), até 255 N (Figura 4.14 (d)) e, finalmente,
330 N (Figura 4.14 (e)), evidenciado no ensaio, € de fundamental importancia
para a identificacdo de suas ordens correspondentes, segundo Khan e Wang
[71].
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Figura 4.13 Tensdes normais e de cisalhamento na interface osso-implante
[108]

Apesar de as imagens estarem aparentemente fora de seu foco ideal, o
padrdo de franjas isocromaticas exposto na Figura 4.14 mostra-se bastante
similar ao que foi encontrado na literatura [79,80]. E possivel identificar, com o
crescimento da carga de flexdo aplicada, o desenvolvimento das franjas em
diregao a haste metalica, dado o aumento da tensao de cisalhamento verificada
na resina. Essa variagdo é muito mais marcante na porgao lateral (a direita) do
que na porgdo medial (& esquerda), aparentemente como verificado por
Huiskes [108] (Figura 4.13). As tensdes trativas, na porgao lateral, traduzem-se
em franjas de primeira e segunda ordem, para cargas de 30, 105 e 180 N
(Figuras 4.14 (a), (b) e (c), respectivamente), e também de terceira ordem
(Figuras 4.14 (d) e (e)), para cargas de 255 e 330 N. Nota-se que, na porgéao
medial, a posicdo da franja compressiva de primeira ordem pouco se altera

considerando as Figuras 4.14 (a), (b), (c), (d) e (e).
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(a) 30 N

(b) 105 N

(c) 180 N

(d) 255 N

(€) 330 N

Figura 4.14 Ensaio de flexao em polariscépio circular, condigdo #1 (haste
original) sob carregamento: (a) 30 N, (b) 105 N, (c) 180 N, (d) 255 N e (e)
330N
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A Figura 4.15 contém a resposta fotoelastica das condi¢cbes #1 (Figura
4.15 (a)), #2 (Figura 4.15 (b)), #3 (Figura 4.15 (c)) e #4 (Figura 4.15 (d)) para o

carregamento de 330 N.

(b)

(d)

Figura 4.15 Ensaio de flexdo em polariscopio circular sob carregamento 330 N:
(a) condigao #1 (haste original), (b) condi¢ao #2 (haste curta), (c) condigao #3
(haste fechada) e (d) condigdo #4 (haste curta e fechada)
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Analisando-se a Figura 4.15, fica evidenciado o aprimoramento da
transferéncia de carga da haste metalica para a resina praticado pela reducao
de ACD e CH, visto que as franjas localizam-se mais proximas a haste nas
Figuras 4.15 (b) (haste curta) e 4.15 (c) (haste fechada) em comparacéo a
haste original (Figura 4.15 (a)). Assim como foi verificado nas simulagdes
numeéricas, a diminuigdo do comprimento da haste parece surtir mais efeito
sobre a tensdo de cisalhamento maxima na resina do que o angulo
colodiafisario, visto que as franjas trativas de primeira e segunda ordem,
correspondentes respectivamente a 1,5 e 3,0 MPa, aproximam-se mais do
modelo em chapa na Figura 4.15 (b), valida para a combinagdo ACD = 135 ° e
CH =85 mm, do que na Figura 4.15 (c), correspondende a ACD = 125 °e CH =
170 mm. Obviamente, para ACD = 125 ° e CH = 85 mm, ou seja, a haste curta
e fechada (Figura 4.15 (d)), a distribuicdo de tensdes € ainda ligeiramente mais
favoravel, o que também esta em consonancia com a anadlise por elementos
finitos.

O efeito da utilizacdo de uma haste com material de menor médulo de
elasticidade pode ser verificado na Figura 4.16. Conforme esperado, a Figura
4.16 (b), referente a condicdo #5, trata de uma distribuicdo de tensdes de
cisalhamento mais elevadas do que aquela verificada na Figura 4.16 (a), para a
condicdo #1, com a protese original. Verifica-se inclusive o aparecimento de
uma franja compressiva de segunda ordem, ou seja, tensdo de cisalhamento
de 3,0 MPa na por¢cao medial (a esquerda), o que nao foi verificado nem na
condicao #4 (Figura 4.15 (d)), que apresenta a combinagdo mais interessante
do ponto de vista das variaveis geométricas da haste.

Por meio da andlise fotoelastica de tensbes, € possivel verificar que a
condicao #5, em que se emprega haste de baixo médulo de elasticidade, exibe
desempenho superior as condigbes #2 (haste curta), #3 (haste fechada) e #4
(haste curta e fechada), como ja havia sido verificado nos resultados das
simulagdes numéricas. Esses apontaram para uma pequena vantagem da
haste de baixo mdédulo sobre aquela com angulo colodiafisario de 125 ° e
comprimento de haste 85 mm, considerando o estimulo médio; no entanto,

uma diferenga bastante pronunciada, em se tratando da moda.
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(b)

Figura 4.16 Ensaio de flexdo em polariscopio circular sob carregamento 330 N:
(a) condicao #1 (haste original) e (b) condigao #5 (haste de baixo médulo)

Os ensaios de flexdo em polariscopio circular produziram resultados
comparativos que confirmam todas as respostas fornecidas pela analise por
elementos finitos, embora se fagca uma ressalva com relagdo ao desempenho
mais favoravel da condicdo #5, correspondente a haste de modulo de
elasticidade reduzido, sobre a condigdo #4, em que se empregou haste curta e
fechada. Essa situagdo pode ser contabilizada justamente a simplificacdo
proposta pela utilizagado da resina, a qual, como outrora destacado, nao exibe
modulo de elasticidade exatamente proximo ao do osso cortical. Os valores
calculados para a moda do estimulo ao remodelamento 6sseo, por outro lado,
sao endossados pela analise fotoelastica.

A analise por elementos finitos é reconhecidamente capaz de reproduzir,
de forma eficiente, o cenario biomecéanico associado a transferéncia de
carregamento entre implante e osso, em se tratando de uma artroplastia
[66,109]; no entanto, o seu emprego em estudos envolvendo proteses nao-
cimentadas, como neste trabalho, € bem menos frequente do que naqueles
relacionados as cimentadas [110]. De forma presumidamente original, a
simulacao numérica foi utilizada aqui como ferramenta para o calculo do
estimulo ao remodelamento 6sseo, sendo possivel exprimir e quantificar o
efeito do stress shielding considerando a influéncia das variaveis de estudo
aqui empregadas: angulo colodiafisario e comprimento da haste, além do

material da prétese.
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Os resultados dessa abordagem mostram que a adogdo de uma haste
femoral com angulo colodiafisario reduzido pode aprimorar o estimulo ao
remodelamento 6sseo em 15 %, enquanto a diminuicdo do comprimento da
haste é capaz de contribuir com um aumento de 27 %. A utilizacdo de um
modelo de protese combinando angulo colodiafisario e comprimento de haste
reduzidos, propiciou um estimulo 29 % maior do que a condi¢ao original, valor
interessante, porém bastante inferior aos 55 % oferecidos pela utilizacdo de
uma proétese com baixo médulo de elasticidade.

O ensaio de flexdo de hastes femorais em polariscépio circular exibe
potencial como instrumento de afericdo de projeto e também de certificagdo de
novos produtos, ao passo que a analise fotoelastica de tensées mostrou-se
capaz de endossar, qualitativamente, os resultados obtidos nas simulagdes
numeéricas, embora se faga uma ressalva com relagdo a possivel fragilidade do
modelo fotoelastico quando da utilizagdo de haste com modulo de elasticidade
reduzido. A escolha do modelo de estado plano de tensdes mostrou-se
acertada, posto que os valores de tensdo de cisalhamento obtidos neste

trabalho estao alinhados com o que foi verificado na literatura [79,80,108].



5 CONCLUSOES

Com base nos principais resultados obtidos nas simulagées numéricas e

na analise fotoelastica de tensdes, pode-se dizer que:

a utilizacdo de haste femoral de comprimento reduzido é capaz de
aprimorar a transferéncia de carga para a extremidade proximal do
fémur, o que é bastante vantajoso do ponto de vista do remodelamento
0sseo, 27 % mais elevado do que na condig&o original;

a reducgédo do angulo colodiafisario apresenta uma pequena influéncia
sobre a transferéncia de carga para o fémur, contribuindo com apenas
15 % de aumento no estimulo ao remodelamento 6sseo; e

a adogao de haste com material de mddulo de elasticidade reduzido
propicia um aumento na transferéncia de carga que ndo pdOde ser
atingido apenas com o reprojeto do comprimento e do &angulo
colodiafisario da haste femoral nos niveis implementados neste trabalho.
O estimulo ao remodelamento 6sseo calculado é 55 % maior do que na

haste original.

Entende-se que o emprego de simulagdo numérica pelo método dos

elementos finitos, objetivando o calculo da distribuicdo do estimulo ao

remodelamento sobre o osso cortical, combinado com a analise fotoelastica de

tensdes, para validar o modelo computacional, pode efetivamente contribuir

com o aprimoramento do projeto e do processo de registro das préteses de
quadril junto a ANVISA.
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6 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

A acuracidade dos resultados das simulagbes numéricas podera ser
aprimorada utilizando um algoritmo que realimente o modelo de material do
osso cortical, atualizando sua matriz de rigidez de forma iterativa, considerando
que o estimulo ao remodelamento influencia a densidade mineral 6ssea a qual,
por sua vez, afeta o médulo de elasticidade [111]. Esse assunto sera um dos
objetos de pesquisa do autor neste inicio de carreira docente.

Com relagédo aos ensaios de flexdo de hastes femorais em polariscopio
circular, destaca-se a alternativa de substituir o microscopio digital por um
painel de células fotoelétricas, dispositivos nos quais a tensdo entre os
terminais € proporcional a intensidade do feixe de luz que o atinge. Assim
sendo, € possivel detectar o deslocamento das franjas através de cada uma
das amostras e aferir seu estado de tensdes em tempo real. Com a
colaboragcdo da equipe do NRPP/DEMa, ja foi desenvolvida uma rotina na
plataforma NI LabVIEW® 8.6 contendo o equacionamento relacionado a
analise fotoelastica de tensdes e a calibracdo das células, restando ainda a
aquisicdo dos componentes envolvidos e a constru¢cao do painel. A utilizacéo
de uma camera CCD (do inglés charge-coupled device) em substituicdo ao
microscopio também esta sendo analisada.

O dominio dessa técnica combinada entre simulacdo por elementos
finitos e analise fotoelastica de tensdes pode vir a contribuir também no
desenvolvimento de hastes com modulo de elasticidade variavel, como

destacado na literatura [47,112].
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1. Objetivo
Realizar ensaio de flexdo do modelo simplificado de uma haste femoral em
polariscopio circular.

2. Documentos de referéncia

« NBR 14396-1. Implantes para cirurgia - Proteses parcial e total de
articulagdo de quadril - Parte 1: Determinagao das propriedades de fadiga e
desempenho de hastes femorais sem aplicagao de torgao.

* IT IMP-395: Instrucao basica de operacgdes do equipamento EMIC DL10.000
para realizacdo de ensaios estaticos.

3. Terminologia e siglas utilizadas
Implantes para cirurgia: protese parcial e total de articulagdo de quadril.

4. Material necessario

Material Quant. Especificagdes técnicas
Maquina de u.niversal de 01 EMIC DL10000
ensaios
Célula de carga 01 100 kgf
Dispositivo de flexdo 01 -
Dipositivo compressao 01 -

Dispositivo para
posicionamento e fixagédo da 01 ---
protese

Molde bipartido para

embutimento 01 o
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Estufa 01 -
Resina poliéster 01 Arazyn® 1.0#08
Catalisador 01 Butanox
Escala 01 300 mm
Paquimetro 01 150 mm
Filme laminado polarizador 02 Edmund Optics NT45-667
Placa retardadora de quarto 02 Edmund Optics NT27-344
de onda
o mpece ow
Microscopio digital 01 1,3 megapixels

5. Descrigao

Preparaciao da amostra

* Marcar a linha diafisaria passando pelo centro da haste da amostra.

 Besuntar a cavidade do molde bipartido com vaselina e monta-la
utilizando parafusos e porcas.

rebaixo 5 mm

270

300

« Utilizando o dispositivo de posicionamento e fixacdo da protese,
rotacionar o eixo KL 45 ° em relagao a vertical.
« Posicionar a prétese na cavidade do molde bipartido. Veja a figura.
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| linha de
carga

* Misturar a resina com o catalisador na propor¢do 600 ml / 20 gotas,
procurando suprimir as bolhas.

« Despejar a mistura na cavidade e deixar curar, a temperatura ambiente,
por 24 h.

» Destravar o dispositivo de posicionamento e fixagado da prétese e levar a
amostra a estufa, deixando curar por mais 24 h a 50 °C.

* Desmontar o molde bipartido e retirar a amostra.

Ensaio de flexao

» Fixar o dispositivo de flexdo na base da maquina universal de ensaios, e
o corpo de prova ao dispositivo. Fixar o dispositivo de compressao a
travessa movel.

« Montar as placas retardadoras no portico da maquina de ensaio,
inclinadas 45 ° em relagao a vertical, a frente e atras do corpo de prova.
Montar os filmes polarizadores por fora das placas retardadoras, sendo
o primeiro a 0 ° e o segundo a 90 ° em relagéo a vertical.

* Posicionar o bocal com a lampada incandescente atras da maquina de
ensaio, e o microscopio a frente, a uma distancia adequada para o
enquadramento da amostra e correto ajuste do foco.

« Carregar a rotina “Fotoelasticidade”. A travessa moével descera em
diregdo a base da maquina com velocidade de 0,2 mm/min. A amostra
podera ser carregada com uma carga de 30 a 330 N. Capture imagens
correspondentes a carga escolhida.

* Finalizado o ensaio, descarregar completamente a amostra.

* As franjas de primeira ordem correspondem a tensdo de cisalhamento
de 1,5 MPa, as de segunda ordem a 3,0 MPa, as de terceira ordem a
4,5 MPa e assim por diante.

6. Resultados esperados
Visualizacdo das franjas fotoelasticas e correlacio com a tensdo de
cisalhamento maxima correspondente.
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7. Anexos

A — Histdrico do alteracdes

REVISAO

DATA

ANEXO A

HISTORICO DE ALTERAGOES

DESCRICAO

RESPONSAVEL

001

e =]

IMP
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