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CAPITULO 1> TERMINOLOGIA ELEMENTAR

Terminologia elementar

1.1 > Planos e eixos
de referéncia anatomica

Para compreender alguns termos usados frequen-
temente na biomecanica e directamente relacio-
nados com o movimento humano e a sua postura,
éfundamental conhecer alguns conceitos basicos
de anatomia. A anatomia promove um conjunto de
designacdes para as estruturas musculo-esqueléti-
cas e articulares importantes para a compreensao
e referenciagcao dos diferentes problemas ligados
as estas estruturas, sendo estas designacoes funda-
mentais para uma uniformizacdo da sua descricdo
e da sua compreensdo entre os diferentes profis-
sionais das dreas da saude e da bioengenharia. A
anatomia é um campo de estudo principalmente
descritivo e ndo é, por si sé, suficiente para explicar
a funcédo do sistema musculo-esquelético e dos
seus movimentos. O conhecimento da anatomia,
combinado com o da biomecanica, ird permitir
determinar e compreender as accdes na origem
do movimento, e das forcas desenvolvidos pelo
sistema musculo-esquelético.

Esta seccao faz uma revisao a alguns conceitos
da anatomia humana, no entanto, ndo a todos os

0ss0s, articulacdes e termos. A Anatomia descreve
os elementos do corpo humano em relacéo a
posicao anatomica. A posicao anatoémica de re-
feréncia esté representada de forma aproximada

na figura 1.1.
A
Eixo longitudinal
Plano Frontal (coronal)
| -
Eixo
Medial-Lateral
Plano Transversal
q\: o 1
451: /g
Eixo
Antero-Posterior
Plano Sagital
v

Figura 1.1> Planos e eixos anatomicos de referéncia.
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3.2 Principio
de funcionamento

A estrutura celular mais simples é a fibra muscular,
com uma espessura média que oscilaentreos 10 e
05 100 micrémetros e um comprimento muito va-
riavel, que em alguns musculos (como os que mo-
vimentam os pequenos 0ss0s do ouvido médio),
medem apenas poucos milimetros, enquanto que
outros podem superar 0s 40 cm. A fibra muscular
possui uma membrana — sarcolema — e dentro dela
existe, para além do ntcleo celular, uma célula que
contém centenas a milhares de fibrilhas: as miofibri-
lhas. Com poucas excepcoes, cada fibra muscular
estd ligada a um filete nervoso que lhe transmite
os impulsos, sinais, para a contraccdo muscular.

E revestida por uma bainha, muito fina, de
tecido conjuntivo denominada endomisio, agru-
pando-se diversas fibras em grupos maiores deno-
minados feixes musculares. Estes feixes, com vérios

Musculo-esquelético

o Fibra Muscular
Perimisio

Epimisio Endomisio

Fasciculo

Sarcolema

Musculo

Tenddo

Terminal

Axoénio Motor

milimetros de espessura, sao igualmente rodeados
por uma outra camada de tecido conjuntivo, o
perimisio, por sua vez agrupado num grupo maior
que constitui o musculo propriamente dito. Tal
como as fibras e os feixes musculares, os musculos
também sdo também envolvidos por uma bainha
de tecido conjuntivo, o epimisio, que se encarrega
da sua unido e os protege dos atritos.

As fibras musculares, como células que séo,
tém algumas caracteristicas idénticas a todas elas,
possuindo uma membrana celular, neste caso
designada sarcolema e constituida por organitos,
como as mitocéndrias ou o reticulo endoplasmaditico,
cujas fungdes sao, respectivamente, a obtencdo de
energia e a producgao de proteinas.

Todavia, a caracteristica mais importante das
fibras musculares é o facto de serem sulcadas
por centenas, ou milhares, de finas miofibrilhas,
dispostas longitudinalmente ao longo de toda a
célula, ja que é nelas que é desencadeado o feno-

Miofibrilha

Fibra Muscular

Bandal —

Miofibrilha (clara)

Sarcémero

Banda A
(escura)

Bandal ¥
(clara)

Figura 3.1> Representacao esquematica da constituicdo do musculo.
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unilateral e propulsao, como representado na
figura 4.2 [Val 1996]. O inicio do periodo de con-
tacto acontece quando o calcanhar do pé atinge
o solo e termina aquando da subida do pé con-
tralateral. Este periodo também é denominado
de duplo apoio inicial e recepcao de carga, ocupa
cercade 10% do ciclo da marcha e 18% da fase de
apoio. As funcdes essenciais deste periodo séo
a dissipacdo das forcas resultantes do contacto
do calcanhar com o solo e a adaptacao as suas
irregularidades [Whi 2003]. No momento em que
o calcanhar contacta com o solo, a accdo da forca
de reaccdo deste provoca a rotacao interna de
todo o membro inferior simultaneamente com
o movimento de flexdo plantar e eversao do pé

(Figura4.2). O periodo de apoio unilateral princi-
pia-se logo apds a elevacdo do pé contralateral
e termina com o infcio da elevacdo do calcanhar
do pé, designando-se esta fase por fase média
de apoio (Figura 4.3). Neste perfodo, que ocupa
cerca de 20% do ciclo da marcha e 30% da fase
de apoio, o peso do individuo recai sobre um
dos membros, enquanto o outro estd em fase
de balanco. O periodo propulsivo inicia-se na
elevacdo do calcanhar do pé apoiado e termina
com a elevacdo da zona digital do mesmo pé,
tal como é apresentado na figura 4.2. Esta fase
ocupa cerca de 30% do ciclo da marcha e 50%
da fase de apoio [Val 1996] e engloba a fase de
apoio final e a fase de pré-balanco (figura 4.3).

Contacto inicial

Tibia vertical
Ll
n
L]
L]
Ll
L
L
L]
-

Fase final
de balanco

85% =

Fase
média de
balanco

Pés contiguos

Fase de
balango

\inicial

Elevacdo do pé

Fase Pré
balanco

Elevagcao do pé
contralateral

Absorcao
e recepgao
de carga

Elevacdo do
calcanhar

[ —

Figura 4.3 > Representacdo esquemadtica das subfases do ciclo de marcha (adaptado de [Whi, 2003]).
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4.5.3> Centro de pressao
da forca de reaccao do solo

Durante o ciclo de marcha, o pé toca no solo na
zona do calcanhar e eleva-se dele na zona dos
dedos. Consequentemente, o ponto de aplicacdo
da forca de reaccdo do solo, denominado por
centro de pressdao, move-se desde o calcanhar
(zona posterior do pé) até a zona mais anterior, as
cabecas dos metatérsicos e depois aos dedos. Na
figura 4.27 esta representada a evolucdo do centro
de pressao ao longo do pé, na fase de apoio do
ciclo de marcha. O centro de pressdao move-se
rapidamente para a frente até a fase média do
apoio simples (30% do ciclo de marcha), apds o
que a deslocacdo do centro de pressédo fica muito
centralizada na zona dos metatarsicos.

4.5.4> Momentos
nas articulacoes

Os momentos articulares internos resultam, sobre-
tudo, da forca muscular agonista exercida pelos
tenddes inseridos nas estruturas ¢sseas deduzidas
as contribuicoes passivas (que se opdem ao mo-

vimento) das forcas ligamentares, das forcas dos
musculos antagonistas e das forcas de reacgao na
articulagao. Assim, os momentos internos durante
o ciclo de marcha, determinados com base na
dindmica inversa, sdo normalmente inferiores aos
momentos gerados pelo grupo de musculos ago-
nistas responsaveis pelo movimento da articulagao.
Isto resulta da coabitacao simultanea de musculos
agonistas e antagonistas em determinados perio-
dos do ciclo de marcha. A partir dos momentos
articulares é possivel estabelecer quais os tipos
de musculos cuja acgcao é predominante para um
dado instante da marcha: se momento positivo,
estamos na presenca de musculos flexores; se
momento negativo, estamos na presenca de
musculos extensores. Os momentos internos nas
articulacoes proporcionam informacédo sobre o
estado de esforco a que estdo sujeitas as superficies
articulares e ligamentares da articulagdo em causa.

4.5.4.1> Anca

No contacto inicial subsiste um momento extensor
(igura 4.28) na articulacdo da anca, com um valor
préximo dos 0,8 N.m/kg. Este momento extensor

Figura 4.27 > Representacgao da evolucédo do centro de pressao da forca de reaccdo em % do ciclo de marcha

(adaptado de [Whi, 2003]).
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resultados das forcas e momentos, em cada uma
das direccoes, tém de ser zero, como expresso na
Figura 5.11.

Uma pessoa que esteja em pé sobre uma ba-
lanca ndo esta sujeita a qualquer tipo de aceleragdo
(Figura 5.12). A pessoa de 81,6 kg de massa é puxada
pela accdo da forca da gravidade (peso), de 800 N,

contraa balanga. Para manter a pessoa estacionaria
Na sua posicao, o chdo — ou, neste caso, a balanca
—exerce uma forca de reaccdo de magnitude igual
e sentido oposto a do peso. As duas forcas, que
actuam na pessoa (a forca gravitica e a reacgao
da balanca), contrapdem-se exactamente uma a
outra, sendo a forca resultante nula.

S F.=0 > M,=0
SF=0 > M,=0 (5.12)
2> F,=0 > M,=0

Figura 5.11 > Representacdo esquematica de um sistema de forcas e momentos tridimensional num corpo com

aceleracao igual a zero, sendo as resultantes das forcas e momentos nulas.

Balanca

Corpo livre

Fronteira de corpo livre

Forca gravitica
(800 N)

Forca de reaccéo
(800)

Figura 5.12> Sob ac¢do da forca da gravidade, a massa da pessoa gera uma forca descendente (Peso) de 800 N e a

balanca exerce uma forca ascendente, sobre o corpo, de igual magnitude.
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da anca, na fase de balanco do membro inferior
durante o ciclo de marcha normal (Figura 5.27). A
posicao do membro inferior (coxa + pena + pé) foi
observada emiguais intervalos de tempo, durante
o ciclo de marcha. Conhecendo os intervalos de
tempo e as posicdes ocupadas pelo membro
é possivel determinar as velocidades lineares e
angulares médias, pela razdo entre a diferenca de
duas posicdes consecutivas do membro e o tempo
entre estas. De forma idéntica, pode-se determinar
as aceleracoes lineares e angulares médias, pela
razdo entre a diferenca entre duas velocidades
médias consecutivas e o tempo entre estas. As ace-
leracoes lineares foram determinadas na direccao
de marcha e na direccdo vertical. Os valores das
aceleragoes lineares (a e ay) e angulares (a) estao

Forca musculo gluteo < ) «
Reaccéo na articulagao

Forca da grévidaden'
(peso = b5 N)
1

Ponto seleccionado /

para o equilfbrio dos
momentos

indicados no diagrama de corpo livre (Figura 5.27)
do sistema em analise. Assumimos que, durante
a fase de balanco, o membro se comporta como
um corpo rigido. Esta simplificagdo assume que a
articulacdo do joelho e tornozelo tem variacdes
de movimentos minimos durante o instante em
analise. Esta simplificacdo é importante, j& que
permite ignorar as diferencas das aceleragdes
angulares no joelho e tornozelo, pelo que apenas
teremos de tratar 0 membro como um sé em
termos de massa e inércia. O corpo livre, a utilizar
nesta andlise, é delimitado pelo membro inferior,
sendo que a fronteira de corpo livre passa pela
cabeca do fémur (articulacdo da anca) e atravessa
omusculo gliteo (Figura 5.27). As propriedades de
massa do membro inferior podem ser obtidas da

FMx

Figura 5.27 > Representacdo da estrutura em analise e diagrama de corpo livre da mesma.



CAPITULO 6> DESEMPENHO DO SISTEMA MUSCULO-ESQUELETICO

A energia cinética da bola, no lancamento,
resulta essencialmente do trabalho fornecido pelo
musculo triceps ao antebraco. Assim, o trabalho
muscular concéntrico serd de 54 J.

6.5.3>Perna

Nesta andlise pretende-se determinar a forca de
reaccao lateral-medial na articulagdo da anca num
pedo de 82,2 kg de massa, que sofre um atropela-
mento lateral por um motociclo (Figura 6.17).

As condi¢oes desta avaliagao sao realizadas
para um motociclo que, na altura do embate, cir-
cula a uma velocidade de 35,6 km/h e para apos
o impacto a uma distancia de 6 m. A massa do
conjunto motociclo e motociclista é de aproxima-
damente 310 kg. O motociclo tem uma capacidade
de deformacdo da forquilha frontal de 30 cm,
exibindo uma rigidez a deformacao (permanente)
de 1000 N/m.

Vo =356 km/h

Imediatamente antes do choque com o pedo,
a energia cinética (E.) do motociclo pode ser de-
terminada pela expressao:

E =Yxm, . XV} (V=356km/h=989 m/s)
E_ =1 x310x (9,89
E =15187)

No instante do contacto com o pedo, a de-
formacéo da forquilha do motociclo é imediata
e permanente, sendo o trabalho necesséario para

esta deformacédo (W ) determinado pela

deformacéo

seguinte expressao:

Wdeformagéo = For¢a de compressao X deformacao
Wdeformagéo: (K rigidez X d deformagéo) X d deformacao
W, . =(1000x0,3)x0,3

eformacao
W, . . =90]

eformacao

Assumindo que a deformacao da forquilha se
dainstantaneamente aquando do contacto inicial

~

6m

Figura 6.17 > Representacdo esquematica do atropelamento do individuo pelo motociclo no inicio e fim do choque.
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Figura 8.13> Orientacdo da estrutura trabecular da tibia e do fémur proximal e relacdo com os planos principais

de tensao.

orientada de forma a que as tensdes normais af
a actuar sejam de igual magnitude. A orientacao
do plano onde a tenséo principal de corte ocorre
pode ser determinada a partir das tensdes normais
©,e oy) e de corte (Txy) que actuam na fraccédo
elementar de material (Figura 8.14).

8.4> Deformacao

Como vimos anteriormente, a partir das condi¢des
de equilibrio de momentos e forcas na estrutura, é

possivel determinar as forcas internas nas seccoes
do material e, destas, as tensdes normais e de
corte instaladas. No entanto, em muitas situacoes
envolvendo estruturas musculo-esqueléticas, nao
temos o conhecimento de todas as forcas a actuar
sobre a estrutura (forcas externas, forcas muscula-
res, forcas ligamentares, etc), a que se junta, por
vezes, as geometrias e composicdes demasiado
complexas. Estas estruturas sdo compostas de
diferentes materiais e possuem geometrias com-
plexas, o que dificulta a aplicagdo dos principios de

equilibrio para determinacao das forcas internas.

Figura 8.14 > Representacdo esquematica da tensdo principal de corte no estado plano de tensao.
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pela forca vertical a que o fémur esta sujeito (466
N). Estas forcas (V = 560 N) actuam perpendicu-
larmente ao eixo da estrutura (placa), originando
nas seccoes da placa uma forca de corte e um
momento-flector. De acordo com a simplificacédo
realizada, a forca de corte apenas estara presente
nas seccoes entre as forcas dos parafusos e a forca
de compressdo exercida pelo 0sso na parte distal
e proximal da fractura.

E agora possivel avaliar o desempenho da
placa em termos da tensdo na sua seccao média.
Esta seccdo, devido a simplificacdo realizada para
a aplicacdo das forcas dos parafusos e contacto,
ndo estd sujeita a forca de corte. Temos, assim,
que esta seccao média apenas estd submetida ao
momento-flector de 28 Nm. As tensdes geradas

pelo momento-flector sdo tensdes normais, sendo
que a tensdo méaxima ocorre nas superficies mais
distantes do eixo neutro da seccao (Figura 9.8).

Deste modo, a tensdo maxima nesta seccao
da placa pode ser determinada pela seguinte
expressao:

_ Mx (h/2)

max
/

A placa tem uma seccdo rectangular com
espessura de 4 mm e 14 de largura. A variavel rela-
tivamente ao eixo neutro “h” é 4 mm. O momento
de inércia | é dado pela seguinte expressao:

bxh
12

| =

Diagrama de corpo livre da
placa (simplificado)

Forcas exercidas pelos
parafusos sobre a
placa
M = 466N x 0,06m
M=28Nm

N\

1F=466N

60 mm

Determinacdes das forcas de
corte que actuam na secgao da
fraccdo distal da placa

M=Vx (0,05 +d)-(Vxd)
28=Vx0,05
V=560 N

M=28Nm

Eixo neutro

Forcas de contacto

COom O 0550 Y V=560 N

V=560N

14 mm

Figura 9.8 > Diagramas de corpo livre de um segmento distal da placa onde as suas sec¢des transversais estdo

sujeitas a um momento-flector (M) e a uma forca de corte (V).
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Seccao fechada

Seccdes abertas

)‘ :: N\, -

2/

;;;;ﬁ’

Braco do momento

Figura 9.19> Distribuicdo de tensdo de corte, em sec¢des fechadas e abertas e braco de momento das tensoes.

tensdo de corte, em seccdes abertas, determina
que 0s momentos gerados por estas tenham
sentidos opostos, anulando o seu contributo para
a resisténcia da seccao ao momento externo apli-
cado (Figura 9.19).

Os procedimentos cirdrgicos, no 0sso, produ-
zem defeitos que podem transformar a estrutura
6ssea de uma configuracdo de seccéo fechada para
uma seccao aberta, originando uma diminuigao
significativa da resisténcia da estrutura a esforcos

Fractura secundéria devido
a presenca do furo apds
remocao da placa

de tor¢do. No caso da utilizacdo de uma placa de
osteossintese, para a estabilizacdo da fractura é
necessario furar o 0sso para a compressdo da placa
contra 0 0sso através de parafusos (Figura 9.20).
O furo realizado no osso altera a configuragcdo da
seccdo de fechada para aberta, contribuindo para
uma diminuicdo em cerca de 60% da resisténcia a
torcdo. Ap6s a consolidacdo da fractura e a remo-
cdoda placa, pode ocorrer uma fractura secundaria
na zona do furo (Figura 9.20).

Distribuicao das tensoées de corte na secgao

Tibia intacta
(seccdo fechada)

Tibia apds remocao
do parafuso
(seccéo aberta)

Figura 9.20 > Efeito da presenca de um furo na estrutura éssea na diminuicdo da resisténcia a esforcos de torcao.
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Membrana sinovial

Liquido sinovial

Figura 11.1> Representacdo esquematica de uma articulacéo sinovial e observacdo de cartilagem, membrana

sinovial e liquido sinovial a nivel intra-articular.

transmitidos as superficies 6sseas [Leb 2000]. Uma
das qualidades da cartilagem articular é a forma
como pode trabalhar praticamente em auséncia
de friccao durante vdrias décadas, sem significativo
desgaste, particularmente sob condi¢bes de carga
ciclica com cargas compressivas de 3 a 6 vezes o
peso corporal [Rib 1990].

Ao nivel da anca, as tensées na articulacédo
medidas durante a marcha normal variam entre 2
a 6 MPa e no acto de subida/descida de escadas
ocorre um aumento para 13,7 MPa, podendo
mesmo chegar a atingir 20 MPa [Lue 1997]. A du-
rabilidade deste tecido advém, em parte, do facto
de a maioria das cargas aplicadas serem suporta-
das pela matriz intersticial cuja constituicdo Ihe
permite proteger toda a estrutura cartilaginea das
cargas. Isto acontece porque a matriz cartilaginea
possui propriedades proprias que lhe permitem
funcionar como uma esponja, que com o aumento
da pressao diminui de volume e com a sua dimi-
nuicdo o aumenta. Este fendmeno acontece pela
possibilidade de entrada e safda de dgua e outras
moléculas na matriz intracelular, dgua essa que
existe no liquido sinovial existente no interior da

articulacdo e produzido pela membrana sinovial.
Esta pressurizacdo de fluido na matriz intersticial
e a presenca de um filme lubrificante como é o
liquido sinovial reduzem o coeficiente de friccao
para valores para além dos possiveis com materiais
comuns a engenharia [Mow 1997, Lai 1980].
Quando a cartilagem é danificada quer
por traumatismo, quer por patologia propria, a
perturbacdo de qualquer dos componentes da
estrutura articular resulta na alteracéo do equilibrio
funcional entre estas estruturas, conduzindo a uma
resposta (‘feedback”) de qualquer uma delas que
pode causar alteracdes patoldgicas irreversiveis
na cartilagem e no osso circundante [Poo 2003].
Como a cartilagem articular adulta possui reduzida
capacidade intrinseca de auto-reparacéo, estas al-
teragdes podem rapidamente progredir para uma
degradacdo da mesma conduzindo a artrose, e
resultando em dor, perda de mobilidade e reducao
da qualidade de vida. A aparente ligacéo entre a
osteoartrose e 0s factores mecanicos justificam o
estudo do comportamento mecanico da cartila-
gem articular. A osteoartrose é, na actualidade, a
doenca das articulacdes sinoviais mais frequente,
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cadeias al (Il) helicoidais com uma periodicidade
de 300 nm de comprimento. A organizagao em
tripla hélice das proteinas de colagénio e a sua so-
breposicdo contribuem para a grande resisténcia
a traccdo destas fibras, tal como acontece numa
corda (Figura 11.4). As fibras de colagénio Il sdo
responsaveis pela forca de tenséo da cartilagem,
a qual é essencial para a manutencdo da forma e
do volume do tecido. No entanto, a resisténcia a
compressao é minima devido a configuragao da
fibra, ou seja, ao racio entre o seu elevado compri-
mento e o seu reduzido didmetro, tal como numa
corda. A organizacdo das fibras de colagénio varia
com a profundidade do tecido. A estrutura da
cartilagem articular entre a superficie articular e
a superficie 6ssea subcondral é frequentemente
descrita como sendo distribuida em quatro zonas:
a superficial ou tangencial (C1), a zona intermedi-
4ria ou média (C2), a zona profunda (C3) e a zona
de calcificacdo (C4) (Figura. 11.4). A cartilagem
calcificada é a fronteira entre a cartilagem e o
0ss0 subcondral subjacente.

O estudo da estrutura da cartilagem [Broom,
1980; Hwang, 1992; Teshima, 1995] em planos pa-
ralelos e perpendiculares as linhas de separacao
mostrou uma elevada anisotropia na organizagdo

Fibra de colagénio

oy s)

Elevada rigidez e resisténcia a ruptura em
traccdo

Baixa rigidez em compressao

das fibras de colagénio. Estas linhas de separacao
resultam de furacdes circulares na superficie
articular que se alteram para formas elipticas,
sendo os eixos longos das elipses designados
por linhas de separacao (Figura 11.5). Esta ani-
sotropia estad directamente relacionada com a
organizacao das fibras de colagénio em termos
de distribuicdo e interseccdo ao longo dos planos
paralelos a superficie articular. No plano paralelo
as linhas de separagao, o colagénio é organizado
em amplas camadas, enquanto que no plano
ortogonal as linhas de separacao a estrutura
tem um padréo de sulcos, que é interpretado
como sendo o limite das diferentes camadas. A
superficie as fibras finas de colagénio orientam-
se na direccao paralela a superficie articular, com
uma elevada densidade de fibras. A zona média
caracteriza-se por uma grande distancia entre as
fibras dispersas na matriz, apresentando-se sem
orientacao preferencial, com uma menor densi-
dade de fibras e permitindo, assim, uma grande
acumulacdo de dgua e de proteoglicanos nesta
zona. Na zona profunda, junto ao 0sso, existe
uma grande quantidade de fibras de colagénio
orientadas radialmente, “ancoradas” na cartila-
gem calcificada e no osso subcondral (Figura

Figura 11.4> Representacdo esquematica das propriedades mecanicas do colagénio e das diversas camadas da

cartilagem.
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Maodulo agregado a compressao (MPa)

Anterior

Posterior

Espessura da cartilagem (mm)

Anterior

Lateral

Posterior

Figura 11.10> Representacdo esquemdtica da variacao do moédulo agregado a compressao e espessura da

cartilagem no prato tibial de um jovem de 21 anos (adaptado de [Mow 1997]).

pelo fluido nas paredes da estrutura porosa. O co-
eficiente de permeabilidade (k) é relacionado com
o coeficiente de arrasto (K) e nivel de porosidade
(B) pela relacéo:

A cartilagem articular possui um baixo valor
de permeabilidade (k) e, assim, um elevado coefi-
ciente de arrasto friccional (K) do fluxo de fluido na
matriz porosa. A determinacdo da permeabilidade
pode ser realizada de forma directa através do
dispositivo desenvolvido para o efeito (Figura 11.11).

e———A=4drea

? A &/

7 i Z
L ZUHH
h g-tz = s a\\}m/

//‘.:y,, MORC SRR ﬂ:é
L7 M0

f i eanaageea o

e 4

Placa porosa

artilagem articular

Fluxo de fluido

Neste caso, 0 caudal que atravessa a cartilagem
(matriz porosa) (Q) é proporcional ao gradiente de
presséo (Vp=(P1-P2) / h) entre os lados adjacentes
a cartilagem (lei de Darcy), sendo estes parametros
relacionados através do coeficiente de permeabi-
lidade (k). Os valores caracteristicos de permeabi-
lidade da cartilagem humana variam entre 8x10™
m*/N.s, para cartilagem normal e niveis de defor-
macao reduzidos e 1x107® m*/N.s (ou mesmo infe-
riores a estes) para niveis de deformacao na ordem
dos 50%. Se for aplicada uma diferenca de pressao
de 210000 Pa através de cartilagem com 1 mm de
espessura, a velocidade média do fluido sera de

__Qn
A(P.~P)

k — permeabilidade (m*/ N.s)
Q- caudal (m’/s)
h —espessura da cartilagem (m)

A —drea de permeabilidade (m?)
P, —pressao camara 1 (N /m’)
P,—pressdo camara 2 (N/ nv’)

Figura 11.11> Representacdo esquematica para determinacao directa da permeabilidade.
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da secgao, a partir do que se torna obliqua, com
um angulo ndo previsivel. A elevadas velocidades,
a bifurcacéo das fendas nos fragmentos é gerada
na regido central da seccdo do 0ss0, ou seja, onde
as tensdes sao mais reduzidas. Quando se combina
uma carga de flexao e uma carga de compresséo, a
aparéncia da fractura altera-se ligeiramente face a
situagao descrita. Neste caso, a carga de flexao gera
uma fenda transversal no lado sujeito a tracgao,

Fractura do colo femoral durante a
deambulagdo

Peso do corpo
Tensdes de traccao,

Tensoes de corte

T Forca de reaccdo
do solo

Fractura em abducao do joelho

Forca de
valgizacdo
externa

Tensdes de
corte

Forca de reaccéo
do solo

Tensdes de

Forca de reaccédo
do solo

Tensées de tracgédo
por accdo da carga de
flexdo

= Tensbes de

Forca de
reac¢ao na anca

enguanto que no lado sujeito a compressao, resulta
uma superficie de fractura obliqua (Figura 12.23).
A medida que o 0ss0 se deforma, a superficie de
fractura obliqua intersecta as outras superficies. O
resultado é a tipica fractura em forma de borboleta
no lado céncavo do osso. Fracturas por cargas de
flexdo sao comuns nos 0ssos longos.

Uma das fracturas mais tipicas é a do colo
femoral (Figura 12.4), que ocorre normalmente em

Fractura do colo femoral
devido a queda

1Peso do corpo

Tensdes de corte por
compressao desta
regiao

tracgao /

Fractura da patela/da difise do fémur ou impactagao dos
condilos devido a forga de impacto na patela durante a

flexdo do joelho

Tensbes de traccéo

Impacto

Y

.
.
.

7

corte

Impactacao
dos condilos

Figura 12.4 > Exemplo de fractura tipica no membro inferior, com a representagao das principais forcas e tensdes

desenvolvidas (adaptado de [Tem 1994]).



CAPITULO 13> DESEMPENHO DE DISPOSITIVOS IMPLANTAVEIS

tos tibiais de Macintosh e Mckeever (implantes
unicondilares do joelho). Nos préprios implantes
articulares, a transferéncia de carga ocorre entre
os diferentes componentes através do contacto
entre as superficies articulares destes, como por
exemplo entre a esfera da haste femoral e o
componente acetabular (na artroplastia da anca),
e entre o componente femoral e 0 componente
tibial (na artroplastia do joelho).

Os conceitos de reparticao e transferéncia de
carga sdo importantes para a compreensao do
desempenho dos sistemas implantaveis. Controlar
areparticdo e a transferéncia de carga do implante
sao factores fundamentais na concepcao do pro-
jecto do implante pelo engenheiro, e prever as
consequéncias bioldgicas da sua utilizacdo é parte
integrante da gestao clinica do paciente, por parte
do médico. Os métodos utilizados para o estudo
da reparticdo de carga na fixacdo da fractura e na
substituicao articular incluem modelos animais,
modelos experimentais in vitro e técnicas analiticas
envolvendo modelos de elementos finitos (Figura
13.4). De uma forma muito simplificada, o método
dos elementos finitos utiliza os conceitos de equi-

Modelo de elementos
finitos

H 2 1041000

L 1 es2mi001

Ll 1 csteion

T

1 2s5et001

1 043001

630524000

610200000

4 ossmen00

1. 997¢000]

-1.9600-001

Modelo experimental
" in-vitro”

Ilbrio de forgas e momentos, combinados com
0 comportamento dos materiais em termos das
suas relacdes tensao versus deformacao (conceitos
abordados em capitulos anteriores).

13.2) Introducao
ao método dos elementos
finitos em biomecanica

Actualmente, este método é comummente utili-
zado em biomecanica, possibilitando a reducdo
do uso da experimentacdo animal, sempre con-
troversa e dispendiosa. Permite incrementar, sig-
nificativamente, a oportunidade de investigacao,
em termos de controlo conveniente dos diferentes
parametros que intervém na analise. Este é um
método fundamental para a avaliacdo de parame-
tros impossiveis, ou de dificil determinagao, com
experimentacao laboratorial (“in vitro”) ou animal
(“in vivo"). O método dos elementos finitos (MEF)
€ uma técnica numérica computacional, desen-
volvida originalmente para a obtencao do estado
de tensdo-deformacdo em problemas complexos

Modelo experimental
" in-vivo"

Figura 13.4> Modelos utilizados para avaliacdo da reparticdo e transferéncia de carga.
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de estruturas diversas. Estruturas complexas sao
definidas como tendo uma geometria complexa
e/ou propriedades dos materiais complicadas.
Para estruturas muito simples, a solugcao pode ser
encontrada de uma forma puramente analitica,
assumindo certas simplificacdes, como podere-
mos ver em exemplos posteriores. Para estruturas
continuas, mesmo com baixa complexidade
geométrica, nao é geralmente possivel encontrar
uma solucao que satisfaca o conjunto de equagdes
diferenciais, utilizando os métodos da matematica
cldssica. O MEF é um método aproximativo, onde
a estrutura complexa é dividida numa malha de
elementos de forma regular (Figura 13.5).

Cada elemento é definido por vérios nos, cuja
coordenacao estabelece a geometria da estrutura
a analisar. Os elementos discretos da estrutura sao
interligados entre si por estes nos, onde cada um
deles assume um campo de deslocamentos ou
temperaturas. A solucdo aproximada para um
problema originalmente complexo é encontrada
por uma soma das respostas elementares de cada
um dos elementos que compdem a estrutura

Modelo geométrico

Malha de elementos finitos

(Figura 13.5). Desde a sua primeira aplicacdo na
biomecanica ortopédica, em 1972 [Bre 1972], que
os elementos finitos tém sido largamente utilizados
na avaliacdo do comportamento mecanico de
tecidos bioldgicos, em particular 0ssos, musculos
e cartilagem articular. O método permite deter-
minar o estado de tensdo e/ou deformacédo dos
tecidos, relacionando-o com processos biolégicos
de crescimento 6sseo, remodelacdo e tratamento
de fracturas e possibilitando, ainda, testar e opti-
mizar o desempenho, a curto e longo prazo, de
dispositivos ortopédicos, tais como préteses para
articulacoes, fixadores internos e externos de frac-
turas, etc. [Hui 1983]. Mais recentemente, modelos
de elementos finitos, gerados a partir de imagens
obtidas a partir de tomografia axial computori-
zada do esqueleto do paciente, sdo empregues
na pratica clinica, em combinacdo com sistemas
de cirurgia assistida por computador [Too 1995],
ou na previsao do risco de fractura em pacientes
com osteoporose [Key 1998]. Apesar dos modelos
de elementos finitos serem uma ferramenta ade-
quada para a andlise de tensdes/deformacdes em

Campos de deformagao

Figura 13.5> Modelos utilizados para a simula¢do do campo de deformacdes nas estruturas do joelho.
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estruturas complexas ao nivel da geometria e do
comportamento dos materiais, deve estar-se cons-
ciente de que a precisao dos resultados calculados
depende do tipo de elemento utilizado e do nivel
de refinamento da malha [Mar 1999]. Quando a
estrutura modelada é geometricamente complexa,
é previsivel que as cargas aplicadas resultem em
complexas distribuicdes e gradientes de tensoes.
Com o objectivo de alcancar a solucado mais pre-
cisa, mesmo onde existam variagdes acentuadas
do campo de tensdes, podem ser necessarios
uma refinacdo adequada e suficiente da malha e
um campo de deslocamento mais complexo no
interior do elemento. Do ponto de vista tedrico, a
medida que o nUmero de elementos e o nUmero
de graus de liberdade aumentam, os resultados
calculados convergem para uma solugado mais

Modelo geométrico
das estruturas 6sseas
da articulacdo do pulso

correcta. Em contrapartida, utilizando uma malha
grosseira podem obter-se erros grosseiros. De uma
forma abreviada, os principais passos para gerar um
modelo biomecanico, para andlise estrutural, pelo
método dos elementos finitos, sao:

1> Reconstrucao da geometria

A geracéo da geometria do modelo a analisar
pode ser realizada de diferentes formas: através da
modelacao das diferentes estruturas por um pro-
cesso manual, ou através de sistemas automaticos
ou semi-automaticos a partir de digitalizacdo tridi-
mensional de imagens médicas de tomografia axial
computorizada (TAC) ou ressonancia magnética
(MRI) (Figura 13.6). Quando se pretende replicar de
forma muito aproximada a geometria dos tecidos
biolégicos e, simultaneamente, associar a esta geo-

Geometria do 0sso reconstruida

de forma semi-automética

Planos de corte de TAC

Figura 13.6 > Imagem de reconstrucao automatica das estruturas dsseas do pulso, a partir de imagens de TAC

(software ScanlP).



366 | FUNDAMENTOS DE BIOMECANICA MUSCULO-ESQUELETICA E ORTOPEDICA

Modelo experimental Modelo de elementos finitos Resultados da distribuicao de
(0ssos em material composito) (elementos tetraédricos) deformacgéo no osso sob o prato tibial

Implante tipo TC3

o

Zonas dos
extensémetros

Curva de correlagdo entre os modelos

experimentais e modelo de MEF Implante tipo PS
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Figura 13.13)> Utilizacdo complementar de modelos de elementos finitos e modelos experimentais (adaptado de

[Com 2010]).

maximas e minimas permitidas. Na simulacdo  com a imagem médica, apds 6 meses da cirurgia,
apresentada (Figura 13.14), vemos umaredugdaoda  onde se observa uma reducdo da densidade na
densidade 6ssea na parte superior ao implante e zona superior e um incremento na zona inferior.

um incremento na zona inferior, junto ao colar do Em resumo, o método dos elementos finitos
implante, estando este comportamentodeacordo  envolve a transformacao de um modelo fisico num

Imagem apos cirurgia Modelo de elementos Simulagao de Imagem ap6s 6 meses
finitos remodelagdo dssea da cirurgia

S
PO
AR
KA X8
SRR
NN
FAVAYANINVavav.
AVAVAVAVAY)
VAV;VAV

Vermelho — crescimento 6sseo
Azul - reabsorgéo dssea

Figura 13.14> Utilizagdo complementar de modelos de elementos finitos e imagens médicas (adaptado de [Sulzer,

2001]).
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Modelo sem placa de osteossintese

Seccdo em andlise
(n6s da secgao restringidos no espago)

Forca aplicada =323 N
60%  40%

“ +255
I +378

Deformacgao normal
(x 10° m/m)

=727
- 604
-481
~359
-236
-113
+9

+132

+500

Modelo com placa de osteossintese

Parafusos

Forca aplicada =323 N
60%  40%

Deformacgao normal
(x 10°m/m)
-460

- 405
- 350
=296
=241
-186
2] 31
-76

-21
I+34
+88

Figura 13.15 > Valores de deformacdo normal na seccao da diafise do fémur antes e ap6s colocacédo da placa de

osteossintese, zonas da seccao sujeitas a traccao e compressao.

cessidade de equilibrio de forgas na seccao, entre
aplaca e ofémur, cuja adicdo deve sernula. Assim,
as tensdes de compressao (devido a deformacao
de compressao) no 0sso, multiplicadas pela area
sujeita a compressdo, devem ser de igual valor as
tensdes de tracgcao (geradas pelas deformagoes de
tracgdo) multiplicadas pela drea do osso e placa
sujeita a tracgao. Pelo facto de a placa exibir uma
rigidez (E = 210 GPa) muito mais elevada que o

0550, exibe tensdes bem superiores (para defor-
macoes idénticas), pelo que serd necessaria mais
drea de 0550 sujeita a compressao para garantir o
equilibrio na secc¢do. Esta drea de compressédo no
0550 aumenta por deslocamento do eixo neutro
de flexdo para junto da placa.

Pelo facto da construgao osso e placa ser mais
rigida que somente 0 0sso, s niveis de deformacao
de compressao no osso decrescem relativamente
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a este Ultimo. Assim, a deformacdo méxima de
compressao (-460 pe) no 0sso, situada no lado
medial do fémur com placa, é inferior em cerca de
40% ao valor méximo no fémur sem placa (727 pe).
Esta andlise aplica-se a um caso de fractura, em que
parte do 0ss0 ja se encontra unido, pelo facto do
0ss0 debaixo da placa estar sujeito a deformagées
de traccdo. O uso da placa diminuiu os valores
méaximos das deformagdes normais de compressao
e traccdo no 0sso, indicando que o 0sso j& ndo
suporta a totalidade do momento-flector, sendo
que agora este é repartido pelo fémur e pela placa.

Outro exemplo de dispositivo de transferéncia
de carga é a cavilha intramedular. Vamos conside-
rar que a cavilha tem uma seccdo circular e uma
superficie polida. Nestas condigdes assumiremos
que hd movimento relativo entre a cavilha e 0 0sso,

Lado medial

== Sem cavilha

= Com cavilha

] 1
| I
-20 -16 f1|2 -8 —11 0

03 - Tensao principal de compresséo
(MPa)

Forca aplicada =800 N

considerando, assim, que a cavilha ndo permite a
transferéncia de carga axial para 0 0sso e vice-versa,
j& que nédo existem tensbes de corte na interface
entre a superficie polida da cavilha e a superficie
endostal da tibia. Nestas circunstancias, o Unico
tipo de carga que a cavilha pode transmitir (ou
receber) do 0sso séo os momentos-flectores, ja
que estes resultam de cargas que agem perpen-
diculares a superficie da cavilha. O modelo da tibia
foi construido tendo o0 0sso cortical um médulo de
elasticidade (E) de 14 GPa e 0 0550 esponjoso um
modulo de 0,104 GPa, sendo aplicada uma carga
de 800 N unicamente no condilo medial. Gera-se,
desta forma, um momento-flector ao longo da
diadfise, que origina compresséo principalmente
no lado medial (encurtamento) e traccédo no lado
lateral (alongamento) (Figura 13.16). O médulo de

Cavilha intramedular

Lado lateral

=== Sem cavilha

KL
L

= Com cavilha

-

S
0 2 4 6 8 10
o1 -Tensao principal de traccdo
(MPa)

Figura 13.16> Valores das tensdes principais de compresséo (lado medial) e tracgao (lado lateral) na diéfise da tibia

com e sem cavilha intramedular.
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metade da tenséo limite de fadiga da liga de titanio
doimplante, indicando que nesta condicoes o risco
de fractura por fadiga do implante é reduzido.
Muitas vezes, a fractura de hastes femorais é asso-
ciada ao descolamento (“loosening”) mecanico do
implante do osso, no entanto, o facto de a haste
estar solta nao implica a ocorréncia de fractura por
fadiga devido a accdo ciclica de tensoes.

Se considerarmos que o 0sso sofre, com o
tempo, uma perda da sua densidade por efeito
de reabsorcdo 6ssea ligado ao efeito de “stress-
shielding” ou mesmo por doenca como a oste-
oporose, alteraremos as condi¢cdes mecanicas da
reparticao de carga entre a haste femoral e 0 0sso.
Assim, supondo uma severa perda de densidade
ossea, de aproximadamente 30% relativamente
a situacdo analisada nos modelos de elementos

Haste femoral rigidamente fixa
a0 0550

1600 N

1200 N

(MPa)
>80
72

64

48
40
32
24
16
08
0

Tens&o de von Mises

finitos da figura 13.19 (de 1,85 para 1,3 g/cm?), temos
que o modulo de elasticidade do osso diminui de
14 para, aproximadamente, 4,6 GPa.

Esta diminuicdo da densidade no osso baixa
a sua rigidez e altera a reparticao de carga, com
a consequente modificacdo dos niveis de tensao
na haste.

Pretendemos, agora, avaliar os niveis de tensdo
na haste na condicdo de diminuicado da densidade
do osso. Para esta andlise vamos recorrer as ex-
pressdes da mecanica dos sélidos abordadas nos
capitulos anteriores. Temos que, nas condicoes
aplicadas ao modelo de elementos finitos anali-
sado anteriormente, o0 momento flector gerado
na seccao distal (@ 110 mm da cabeca femoral) do
conjunto 0sso e haste é de aproximadamente 130
Nm. A haste possui, nesta zona, um diametro de

Haste femoral totalmente solta

do osso
120?4

1600 N

Figura 13.19> Gradientes de tensao de von Mises no 0sso esponjoso, para uma haste femoral rigidamente fixa e

completamente solta do osso.
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geradas na interface com o 0sso, podem dis-
torcer (deformar) o implante.

- De que modo a distribuicdo da carga no im-
plante e a sua deformacao podem influenciar
a distribuicdo de carga no 0sso na interface
com o implante? Um dos requerimentos mais
importantes para qualquer substituicdo articu-
lar é que o implante desenvolva uma estavel
interface com o 0sso, sendo a forma como a
carga é transmitida entre o implante e 0 0sso
critica.

A distribuicao de carga e, por sua vez, as ten-
sdes de contacto nas superficies articulares dos

Forga medializada de 2100 N

implantes de transferéncia de carga dependem
quer da forma das superficies em contacto, quer do
modulo de elasticidade dos materiais em contacto.
Para implantes esbeltos, com baixo médulo de
elasticidade, ou implantes em que as superficies
de contacto tém grandes diferencas no médulo
de elasticidade, a espessura do componente in-
fluencia a distribuicdo de carga na superficie de
contacto. Para ilustrar os efeitos do médulo de
elasticidade e espessura nas tensdes de contacto,
vamos comparar trés diferentes sistemas na ar-
ticulacdo do joelho. O caso analisado através do
método dos elementos finitos é representativo da
articulacdo do joelho onde apenas foram conside-

Tens&o de von Mises
(MPa)

11,2
I 10,1
89

78
6,7
56

Componente femoral em

crémio-cobalto (Cr-co) o34
Prato tibial em polietileno 23

Prato tibial em titanio

E =1 GPa, espessura 5 mm

Medial . Lateral

=1 GPa, espessura 8 mm

Medial . Lateral ' Med\a1 - Lateral

E =2 GPa, espessura 8 mm

.2 MPa

Figura 13.21> Distribuicdo de tensdo de von Mises no componente de polietileno do prato tibial, para espessuras e

modulos de elasticidade diferentes.
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40 -
= Raios no plano frontal
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Relagao entre raio do componente tibial e componente femoral

Figura 13.24> a) Tensbes de contacto no polietileno em funcédo da relacéo de raios dos componentes tibial e

femoral no plano frontal (adaptado de [And 1993]); b) Representacao esquematica dos raios de contacto entre os

componentes femoral e tibial, na extensao e na flexdo do joelho (adaptado de [And 1993]).

o desgaste [Col 1991]. O prato tibial metdlico foi in-
troduzido para melhorar a distribuicdo das tensoes
no 0sso esponjoso da tibia proximal. Com a intro-
ducdo deste componente metalico foi necessario
aumentar a espessura total do componente tibial
de forma a acomodar a espessura necesséria de
polietileno. A multipla natureza das causas para o
dano no polietileno torna dificil concluir quais os
mecanismos responsaveis pela sua degradacéo.
Além disso, as diferentes naturezas dos tipos de
esforcos desenvolvidos no polietileno (compres-

sdo, tracgdo e corte) podem resultar em diferentes
formas de dano. Deformacéo, picada, fissuracéo e
abrasédo sdo formas de dano do polietileno. Nestas
condi¢oes sao produzidas particulas microscopicas
de polietilenos, mas ainda sucede que as elevadas
tensdes desenvolvidas nas superficies originam
fracturas nas camadas inferiores, devido as ele-
vadas tensdes de corte que se desenvolvem no
interior do polietileno, resultando na libertacdo de
pedacos de grande dimenséao de polietileno para
a articulacdo (Figura 13.25). As particulas micros-

Figura 13.25 > Desgaste dos componentes de polietileno utilizados na substituicao articular.
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Figura 13.26 > Ostedlise em torno do componente acetabular na anca, imagens micrograficas de tecido 6sseo com

particulas de polietileno.

codpicas livres da articulacdo (polietileno, cimento
e metal) sdo absorvidas pelas células em torno da
mesma, dando origem a uma resposta inflamatéria
na tentativa de elimina-las. Esta resposta inflama-
téria pode originar perda 6ssea, num processo
designado de ostedlise (Figura 13.26) conduzindo
a uma absorcéo e enfraquecimento do 0sso, po-
dendo verificar-se “descolamento” do implante.
A deformacao sofrida pelo implante por ac-
cdo das cargas aplicadas as superficies articulares
influencia, de forma significativa, o0 mecanismo
de transferéncia de carga entre o implante e o
0550 esponjoso que serve de suporte. Na maioria
dos implantes, inicialmente e sem a aplicacdo
de carga, as superficies de contacto entre o im-
plante e 0 0550 esponjoso estdo contiguas. Este
principio aplica-se as superficies planas do prato
tibial e 0sso esponjoso na tibia proximal, assim
como a superficie esférica externa do acetdbulo
no iliaco. Se a transferéncia de carga entre estas
superficies (implante e osso) deve ser uniforme,

entdo a geometria destas superficies ndo se deve
alterar significativamente com a aplicacdo da
carga. Para se compreender a interacgéo entre as
cargas articulares, rigidez do implante e transfe-
réncia de carga na interface implante-osso vamos
analisar um exemplo do prato tibial cimentado
na artroplastia do joelho. Neste exemplo vamos
considerar uma carga de 2100 N aplicada apenas
no céndilo medial (joelho varo). Quando a carga
é aplicada ao componente tibial desenvolvem-se
forcas de contacto na interface implante-cimento
e cimento-osso (Figura 13.27). A 4rea de contacto
entre o prato tibial (metalico) e 0 0sso esponjoso,
por intermédio do manto de cimento entre estes,
é mais extensa do que a area de contacto nas
superficies articulares (Figura 13.23).

A forca de contacto desenvolvida nas su-
perficies articulares (condilo medial) gera um
momento-flector no implante que tende a originar
uma deformacédo concava ascendente deste, fa-
zendo com que a sua superficie ja ndo se encontre
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contigua ao manto de cimento (ou no caso de um
implante ndo cimentado contiguo a superficie
6ssea). Dependendo do modo de fixagdo entre o
implante e 0 0ss0, talvez ndo exista transferéncia
de carga nas regides onde a separagdo ocorre,
como por exemplo, nos implantes cimentados
sem sistema de encravamento do cimento no
implante. Outros modos de fixacdo, como o de
encravamento do cimento 6sseo no prato tibial,
ou através de superficies porosas para osteoin-
tegragdo, podem permitir o desenvolvimento
de forcas de traccdo nesta interface. Devido ao
facto de os implantes serem relativamente finos,
os padrdes de transferéncia de carga sdo comple-
x0s, dependendo do racio entre a espessura € a

Esquema do modelo analisado

For¢a 2100 N

Medial Lateral

Componente
de polietileno

Prato tibial

(titanio)

Manto de cimento
6sseo (PMMA)

Osso cortical

largura do implante, assim como das condi¢oes da
superficie de contacto. No exemplo aqui analisado,
atendéncia de deformacdo do prato tibial é tornar-
se concavo, levantando a extremidade oposta ao
condilo medial, onde a carga € aplicada, originando
uma distribuicdo ndo uniforme da carga no 0sso
esponjoso (Figura 13.27). Nesta andlise, a interface
entre oimplante e o cimento ésseo foi considerada
rigidamente ligada (cimento 6sseo encravado no
prato), conduzindo ao desenvolvimento de ten-
sdes de trac¢do No 0ss0 esponjoso na extremidade
lateral do prato tibial, limitando, desta forma, a sua
elevagao (Figura 13.27).

Se considerarmos uma reducao significativa
na largura do prato tibial, isto é, aproximando-o

Deformagao do prato tibial
(ampliado 100 x)
Lateral

Medial

Tens&o principal de compressao no 0sso
esponjoso

Regides de compressao e tracgdo no 0sso
esponjoso

Figura 13.27 > Representacédo da deformacéo do prato tibial e tensdes principais de compresséo no 0sso esponjoso

na tibia proximal, para um prato tibial cimentado com encravamento do cimento no prato metalico.
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Tensdo principal de compressao no manto
de cimento na interface com o 0sso

Max.-2.8 MPa

Tenséo principal de compressao
N0 0550 €5PONjoso

Max. -1.8 MPa

Figura 13.29> Tensodes principais de compressdo no manto de cimento e no 0sso esponjoso na tibia, com a

utilizacdo de um prato tibial em titanio, sob uma severa carga em varo.

espessura e uma distribuicdo uniforme deste na
superficie do 0sso. Espessuras reduzidas no manto
de cimento sdo um factor determinante para o
aumento significativo da tensdo no mesmo.

Se considerarmos que o prato tibial em titanio
do exemplo anterior, é substituido por um prato
tibial de geometria idéntica, mas agora em polieti-
leno, vemos que a tenséo principal de compressao
maxima No 05so aumentou cerca de trés vezes re-
lativamente a situacdo anterior, mas mesmo nestas
condicbes esta ndo ultrapassa a tensao limite de
fadiga do 0sso para as condi¢des do modelo ana-
lisado (Figura 13.30). J& relativamente ao cimento
6sseo, a hipotética configuracdo do prato tibial em

Tenséo principal de compressao no manto
de cimento na interface com o 0sso

Max.-8.6 MPa

polietileno eleva a tensdo principal de compressao
do cimento para um valor muito préximo da sua
tensdo limite de fadiga (Figura 13.30). Nestas con-
dicoes, certamente esta solucao de material para
o prato tibial colocaria em risco a longevidade da
integridade do cimento 6sseo e, logo, do apoio e
estabilidade do implante.

O segundo modo de falha dos dispositivos de
transferéncia de carga é a fractura por fadiga dos
seus componentes. Os componentes acetabulares
em polietileno séo sensiveis a fracturas por fadiga
em zonas de concentracdo de tensao. Os momen-
tos flectores gerados no acetabulo, por acgao das
forcas de contacto na superficie articular, originam

Tensdo principal de compressao
NO 0SSO €sPON;jOSO

Figura 13.30> Tensdes principais de compressdo no manto de cimento e no 0sso esponjoso na tibia, com a

utilizacdo de um prato tibial em polietileno e uma severa carga em varo.
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Biomecanica do joelho

15.1> Introducao

A articulacdo do joelho é a maior do corpo e,
estruturalmente, a mais complexa. E geralmente
considerada como uma articulagdo em charnei-
ra, mas modificada, a qual permite uma grande
variedade de movimentos que sdo complexos e
envolvem rotagdo e deslizamento (planar) entre as
superficies articulares. O joelho transmite cargas,
participa no movimento, auxilia na conservagao
do equilibrio e promove a amplificacdo das forcas

transmitidas a perna. E uma dupla articulacdo
composta pelas articulacoes tibio-femoral e
patelo-femoral (Figura 15.1).

O joelho sustém forcas e momentos bastante
elevados, por se situar entre dois 0ssos de elevado
comprimento (fémur e tibia), tornando-se particu-
larmente sujeito a lesdes. Este facto torna neces-
sédria uma boa compreensao e andlise das forcas e
movimentos a que o joelho estd sujeito. Embora
o movimento do joelho ocorra simultaneamente
em trés planos, o movimento num Unico plano

Fémur

Tendé&o patelar

Cartilagem

Ligamento cruzado anterior

Ligamento cruzado posterior

=¥

Ligamento colateral medial

Ligamento colateral lateral

Menisco lateral

Menisco medial

Vista frontal

Ligamento patelar

Vista lateral

Figura 15.1> Representacdo esquematica da articulacdo do joelho.
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Flexdo Extensao

Rotacdo tibial axial total (°)

Rotagdo externa
durante a
extensdo da tibia

Rotagéo interna
durante a flexdo
da tibia

40
35
30 . T
2
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30 45 60
Flexdo do joelho (°)

75 90

Figura 15.6 > Efeito de parafuso “screw-home” da tibia, com rotacao interna-externa (adaptado de [Mat 2000,

Hel 1974].

em contacto com a zona posterior dos condilos
tibiais (Figura 15.5). Se o joelho estd estendido, os
condilos femorais rodam sobre os condilos tibiais
e sobre 0 menisco, num movimento semelhante
a um balancé. Também existe um movimento de
escorregamento do fémur para a zona posterior. O
racio exacto de rotagdo em escorregamento difere
entre individuos e ndo permanece constante ao
longo de toda a amplitude de flexao. Estima-se
uma relacdo de um para dois no inicio da flexao,
que aumenta até uma relagdo de um para quatro
no final da mesma.

O mau funcionamento da articulacao tibio-
femoral pode, igualmente, interferir no mecanis-
mo de parafuso “screw-home”, que resulta do
movimento de rotacdo externa da tibia durante
0 seu movimento de extensao (Figura 15.6),
originando uma impossibilidade de rota¢do da
tibia com o joelho em extensao completa. O
movimento tibio-femoral ndo é uma simples
charneira, nem uma espiral, mas concretamente
helicoidal. Este movimento espiral da tibia, em
torno do fémur, durante a flexdo e a extensao
resulta da configuracdo anatémica do condilo
femoral medial. Num joelho normal, este condilo

é aproximadamente 17 mm mais longo do que o
condilo lateral. Este facto implica que os cursos
nos dois condilos sejam diferentes, obrigando a
rotacdo externa da tibia, durante o movimento
de flexdo para extensdo. No caso do movimento
de extensdo para flexao verifica-se o contrério. O
mecanismo de parafuso “screw-home” oferece
uma estabilidade superior, em qualquer posicéo,
quando comparado com uma articulacao que se
resume a uma simples charneira. Matsumoto et al
[Mat 2000] investigaram o eixo de rotagdo da tibia
e a sua alteracdo com o movimento de flexdo em
24 joelhos cadaveres.

A intensidade e a localizacao do eixo longi-
tudinal de rotacao da tibia, foram medidas com
um incremento de 15° entre 0 e 90° de flexdo
(Figura 15.6 e 15.7), verificando-se que a rotacao
da tibia aumenta rapidamente com a flexdo do
joelho, situando-se 0 maximo a cerca de 30° de
flexdo e decrescendo para além de 30° de fle-
xdo. Relativamente ao centro de rotacdo deste
0550, é possivel verificar que a medida que a
flexdo aumenta, este se desloca da zona anterior
da articulacdo para a zona posterior, sendo o
maximo de deslocamento do eixo atingido em
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16.5 > Exercicio 4

A tensao limite de fadiga no osso cortical da didfise da tibia (a 150 mm da extremidade distal) é de, apro-
ximadamente, 34 MPa. Verifique se existe risco da sua fractura quando, numa prova de resisténcia de
trial, o ciclista tem de desenvolver frequentemente um momento na roda pedaleira “M_roda” de 50 Nm.

Considere as posi¢oes da tibia e pedaleira apresentadas na figura 16.4, bem como que a Unica forca
que a tibia exerce sobre o pé e pedal é a “F_tibia" assinalada. O moddulo de elasticidade do osso cortical
é de 14 GPa e, para simplificacdo dos célculos, considere como seccao da tibia a representada na figura,
tendo em consideracédo a posicdo do eixo neutro a flexdo observada.

Tenha em conta as cargas de flexao e axiais na seccao da tibia em andlise.

Secgao da tibia a 150 mm da
extremidade distal
14

Eixo neutro a flexao 7

Figura 16.4 > Representacdo esquematica da posicdo em andlise (dimensdes em mm).
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16.13 > Exercicio 12

Cinco anos apds o lancamento de uma nova prétese do cotovelo constrangida, comegaram a surgir
relatos clinicos de perda de densidade éssea no lado anterior da ulna, na zona da extremidade da haste
ulnar (seccao A-A da figura 16.12). Alguns casos clinicos ocorreram em pacientes com actividades repe-
titivas de levantamento de cargas com a mao, superiores a 100 N. Assim, pretende-se avaliar os niveis
de deformagado no 0sso, na seccdo onde ocorreu a diminuicao localizada de densidade, antes e apos a
introducdo do implante, e verificar se existem motivos suficientemente fortes para que esta perda de
densidade 6ssea ocorra devido a presenca do implante. Apds consulta das tabelas antropomeétricas,
determinaram-se as posicdes dos centros de massa dos segmentos antebraco e méo, assim como as
respectivas massas (capitulo 2), para um individuo com 1,75 m de altura e 80 kg de massa. Realizou-se
um esquema representativo do membro superior com o antebraco na posicdo horizontal (posicao
analisada), onde ¢é assinalada a distancia entre a seccado A-A (e onde ocorre a perda de densidade) e a
extremidade proximal do antebraco, assim como a posicédo de insercdo do musculo biceps braquial
(assumindo que apenas este musculo esta activo no movimento de flexdo do antebraco). O implante é
em titdnio, com um maodulo de elasticidade de 110 GPa e esté rigidamente fixo ao 0sso, com um maddu-
lo de elasticidade de 17 GPa, através de cimento ¢sseo, com um maodulo de elasticidade de 2,2 GPa. A
geometria foi simplificada na secgao A-A, estando as dimensdes da seccdo do implante, cimento ésseo
e 0ss0 representadas na figura 16.12.

Seccao A-A @ 13 (implante)

@ 17 (cimento 6sseo)

i,

e, FOICa Muscular

@ 21 (osso cortical)

Implante haste ulnar

A

i,# ,<_A ‘ Peso da mao ¥

80 ! Peso do
' antebraco Forca repetitiva l

Figura 16.12> Representacdo esquematica do antebraco e mao (dimensées em mm).
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