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RESUMO

A concepcdo de modelos experimentais e numéricos que possam replicar convenientemente o
sistema anatomico do joelho € tarefa dificil, devido ao tipo de estruturas envolvidas, que sdo
geometricamente complexas e seus materiais (0SS0 esponjoso, 0sso cortical, cartilagem e
ligamentos) apresentam caracteristicas anisotropicas. Diversos parametros inerentes a
construcdo dos modelos numéricos e simulacdo podem ‘““mascarar” os resultados e nesse
sentido a comparacédo com modelos experimentais in vitro, mais proximos dos reais, torna-se
uma necessidade incontornavel. Este estudo teve como objectivo a concep¢do de modelos
numeéricos da tibia intacta e com componente tibial da protese do joelho. O desempenho dos
mesmos foi comparado com modelos idénticos experimentais. Os resultados, distribuicdes
das extensOes e das deformacdes, nos diferentes aspectos da tibia, mostram excelente
correlagdo entre os diferentes modelos analisados.

do esqueleto do paciente, sdo usados na
pratica clinica, em combinagdo com
sistemas de cirurgia assistida por

1. INTRODUCAO

Desde a sua primeira aplicagdo em 1972

[1], na biomecanica ortopédica, que o
método dos elementos finitos (MEF) tem
sido largamente utilizado para a avaliagao
do comportamento mecanico de tecidos
biologicos, em particular ossos, musculos e
cartilagem articular. O método permite
determinar o estado de tensdo e ou
deformacdo dos tecidos, relacionando-o
com processos bioldgicos de crescimento
0sseco, remodelacdo e tratamento de
fracturas e possibilitam, ainda, testar e
optimizar o desempenho a curto ¢ longo
prazo de dispositivos ortopédicos, tais
como proteses para articulagdes, fixadores
internos ¢ externos de fracturas, etc. [2].
Mais recentemente, modelos de elementos
finitos, gerados a partir de imagens obtidas
a partir de tomografia axial computorizada

computador [3], ou para a previsdao do
risco de fractura em pacientes com
osteoporose [4]. O fémur e a tibia sdo duas
das partes do esqueleto mais analisadas
através da aplicacao do MEF [2].

Apesar de os modelos de elementos
finitos serem uma ferramenta adequada
para a analise de tensdes, em estruturas
complexas ao nivel da geometria, dos
sistemas de for¢as e do comportamento dos
materiais, deve-se estar consciente de que
a precisao dos resultados calculados
depende do tipo malha e elemento
utilizado e do nivel de refinamento da
malha [5].

A criagdo de elementos finitos
tridimensionais de ossos humanos, tais
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como o fémur ou a tibia, ndo ¢
propriamente uma tarefa simples. Partindo
de imagens de tomografia computorizada
dos ossos especificos do paciente ou de
geometrias tridimensionais de réplicas
humanas de fémures ou tibias, varios
métodos podem ser adoptados para a
geracdo da malha. A geracdo manual da
malha pode produzir modelos com
solucdes muito exactas, mas requer um
tempo de manuseamento elevado para a
obten¢cdo de uma malha simples. Por esta
razao, a refinagdo da malha ¢ os testes de
convergéncia raramente sao realizados
recorrendo a geragdo manual de malha,
principalmente em geometrias complexas.
Actualmente existem varias aplicagdes que
permitem a geragdo automatica de malha,
com base em algoritmos concebidos para o
efeito. Estas aplicagdes podem gerar a
malha de elementos finitos de um objecto a
partir das suas formas geométricas
automaticamente, tendo o utilizador a
possibilidade de controlar os pardmetros de
discretizacdo tais como a densidade ou o
comprimento da aresta do elemento e, apos
geracao automatica, verificar 0
comprimento minimo e maximo do lado do
elemento, assim como a sua distorgdo, ¢
outros parametros.

A validacdo dos resultados numéricos
s6 ¢ possivel recorrendo a simulagdes In
vitro, onde normalmente sdo medidas as
extensOes na superficie dos modelos. Para
muitas das aplicagdes clinicas dos
elementos  finitos ¢  praticamente
impossivel validar os modelos. Por vezes,
mesmo um simples teste de convergéncia ¢
dificil de realizar. Assim sendo, ¢€
importante conhecer a inerente exactidao
dos modelos, em particular da tibia. Além
da propria tibia, deve ter-se também em
conta que a adicdo dos componentes da
prétese  aumenta  ainda mais a
complexidade do problema e o tempo de
calculo necessario.

Existe um grande numero de trabalhos
de biomecanica experimental nos quais as
extensdes sdo medidas na superficie do
0sso cadavérico ou em material composito.
Observam-se especialmente no caso de
andlise do fémur proximal [6-22], para

estudo das alteracdes de carga aquando da
implantacdo de proteses da anca e
essencialmente para observacdo do efeito
de stress shielding nesta articulagdo;
também no caso da tibia proximal [23-27],
para estudo das alteragdes de carga pela
introducdo de préteses do joelho e durante
actividades fisioldgicas.

Pode observar-se numa revisdo as
aplicagdes das varias formas de medigao
das extensdes em biomecanica em Little et
al [28] que o uso de extensometros € o
método mais comummente utilizado nas
investigagcdes de biomecanica, abrangendo
mais de 90% dos trabalhos experimentais
realizados. A principal vantagem deste
processo ¢ a sua relativa simplicidade de
aplicagdo, embora sejam necessarios
alguns cuidados a fim de minimizar os
desvios [29,30].

E notério que a medicdo com rosetas
tri-axiais de extensometros permite a
obtencdo da informacdo suficiente ¢
necessaria para descrever, completamente,
o tensor das deformagdes na superficie de
um modelo, sendo importante para a
validacao de modelos de elementos finitos.
Contudo, a utilizacdo de rosetas tri-axiais
resulta mais dispendiosa do que o uso de
extensometros uniaxiais € a sua aplicagao
requer um nimero bem maior de canais no
sistema de aquisi¢@o de dados e o seu pos-
processamento torna-se mais complexo.

Numa analise a literatura existente,
realizada por Cristofolini et al [7], onde se
agruparam os trabalhos de acordo com o
tipo de extensémetros aplicados (uniaxiais,
bi-axiais ou tri-axiais), observa-se que o
peso de utilizacdo dos tipos uniaxial e tri-
axial ¢ aproximadamente idéntico,
representado o bi-axial apenas um quarto
do total das aplicagdes.

Este estudo teve fundamentalmente dois
objectivos. O primeiro consistiu em
determinar o tipo de elemento e niimero
minimo de graus de liberdade necessarios
para o estudo numérico da tibia proximal,
na perspectiva do estudo da biomecanica
da artroplastia total do joelho. O segundo
objectivo consistiu em determinar até que
ponto os resultados obtidos numericamente
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com determinadas condigdes de carga e
fronteira se aproximam dos valores obtidos
nos ensaios com modelos experimentais.

Tendo em consideragdo a complexidade
geométrica da tibia na sua zona proximal
(condilos medial e lateral, zona
intercondilar, zona da epifise e
tuberosidade anterior) ao que se adiciona a
complexidade geométrica dos
componentes tibial da protese do joelho,
torna-se impraticavel a geracdo de malha
de forma manual. Por outro lado, a
utilizagdo de aplicagdes de CAD
tridimensional na geragdao das geometrias
da tibia, assim como dos componentes dos
implantes, tornam a adopc¢do de geradores
automaticos de malha uma opgao razoavel.
Alguns algoritmos altamente sofisticados
podem  gerar malhas  hexaédricas
automaticamente [31], mas a maior parte
dos algoritmos comerciais gera malhas de
elementos tetraédricos.

Com o objectivo de verificar até que
ponto os modelos numéricos da tibia e a
respectiva op¢do pelo tipo de elemento
(elementos tetraédricos de 4 nos e 10 nods
com 6 graus de liberdade por nd) e nlimero
de graus de liberdade dos diversos
componentes da artroplastia do joelho
traduzem o comportamento do modelo na
realidade, foram realizados ensaios in vitro
com duas tibias em material compdsito,
sendo estes resultados confrontados com
idénticos obtidos numericamente

Este trabalho comparativo foi realizado
para o caso da tibia na situa¢do de tibia
intacta ¢ com componente tibial de base
(figura 1) e baseou-se, essencialmente, na
medigdo experimental das extensdes
obtidas nas superficies proximal das tibias,
com e sem protese, para diversas
configuragdes de carga, comparando
depois estes resultados com os obtidos
numericamente, replicando as condigdes in
vitro. Os modelos numéricos foram
simulados com o implante colado ¢ com
atrito.

Para este trabalho, a opcao seleccionada
foi a da utilizagdo de rosetas tri-axiais.
Segundo Finlay et al [25], no caso da tibia,
devido a grande variagdo da extensdo num

dado ponto, com respeito ao angulo de
medi¢ao, ¢ essencial o uso de rosetas tri-
axiais para permitir a obten¢do da maior
quantidade de informacdo possivel sobre a
distribuicdo das extensdes na superficie da
tibia.

. f———_ ‘

Fig 1 — Modelos CAD da zona proximal da tibia
intacta ¢ da tibia com componente tibial da protese
do joelho.

Ainda, como o objectivo predominante
deste trabalho consistiu na comparagao dos
resultados dos ensaios in vitro com os do
modelo numérico, o uso de rosetas tri-
axiais elimina os desvios que possam
existir relativamente a orientagdo dos
extensometros uniaxiais, j& que a
informagdo a ser comparada sdo as
extensdes principais, num dado ponto da
superficie, que sdo independentes da
orientagcdo das rosetas. As rosetas tri-axiais
permitem, igualmente, determinar a
orientacdo das extensdes principais
relativamente a um eixo do modelo.

2. MATERIAIS E METODOS

Foram utilizados, neste trabalho, duas
tiblas em material compdsito (modelo
3302 esquerdo da Pacific Research Labs,
Vashon Island, WA, USA, fabricados em
resina de epoxido reforcada com fibra de
vidro curta e espuma de poliuretano). A
figura 2 ilustra os dois modelos usados.
Estudos prévios [32-35] mostraram que o
uso destes tipos de modelos permite
apresentar uma distribuicdo das extensdes
idénticas as ocorridas segundo cargas de
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flexdo, tor¢do e compressao na tibia
humana e, segundo Heiner et al [33], a
repeticdo dos resultados entre testes, no
mesmo modelo, ¢ bem superior a dos
modelos cadavéricos, entre 0,5% e 7,8%.
Os mesmos autores referem que a
variabilidade entre modelos ¢ baixa, na
ordem dos 4,5%, e por esse motivo tém
sido largamente utilizados em estudos
experimentais de biomecanica.

Fig 2 — Modelos da tibia usados no procedimento
experimental.

No caso do modelo com implante, uma
tibia foi utilizada com a componente tibial
da protese P.F.C Sygma Modular Knee
System  (Depuy International, Inc
Johnson&Johnson, Warsaw, Indiana). A
componente tibial contém um prato de
tamanho 5, numa liga de titanio (Ti-6Al-
4V), com dimensdes de 83mm M/L e
55mm A/P e um componente em
polietileno posterior estabilizado de 10mm.

Antes da execucdo das cirurgias virtuais
para colocagdo dos implantes, as tibias
foram marcadas com um sistema de eixos
na sua superficie proximal para permitir
um correcto alinhamento e posicionamento
das rosetas. As tibias foram preparadas
com 10 rosetas tri-axiais a 45° (KFG-3-
120-D17-11L3M2S, Kyowa Electronic

Instruments Co., Ltd., Japan). A técnica
utilizada para a aplicagdo das rosetas a
superficie dos modelos ¢ descrita por
Cordey et al [36] e consistiu numa
preparagdo prévia com lixa P400, nas
zonas de aplicagdo das rosetas, seguida de
um desengorduramento da superficie com
acetona e aplicagdo de um gota de adesivo
de cianoacrilato para finalmente colocar a
roseta com uma ligeira pressao de cerca de
um minuto, até secagem completa do
adesivo.

Na tibia proximal as rosetas foram
colocadas a 3 niveis, respectivamente a
53mm, 133mm e 202mm do prato tibial
nos aspectos lateral (L1, L2 e L3) e antero-
medial (AM1, AM2 e AM3) e no aspecto
posterior foram colocados a 4 niveis
diferentes 33mm, 53mm, 133mm e 202mm
do prato tibial (PO, P1, P2 e P3) como
mostra a figura 3.
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Fig 3 — Posi¢do e orientacdo das rosetas tri-axiais
na tibia.

Procurou-se alinhar o extensometro
intermédio da roseta g, com as verticais da
tibia (figura 3). Antes das medigdes, para
todas as rosetas, foram verificadas a
continuidade eléctrica e a resisténcia
interna (120Q2), como recomendado pelo

80



fornecedor.

Todas as rosetas foram ligadas a um
sistema de aquisicdo de dados Spider 8
(Hottinger Baldwin Messtechnik GmbH,
Germany), estando este ligado a um PC HP
centrino a 1.7Mhz e 2GB de RAM onde os
resultados foram tratados e guardados por
intermédio da aplicagdo Catman da HBM
(Hottinger Baldwin Messtechnik GmbH,
Germany).

No caso da tibia com implante o
processo cirurgico foi realizado por um
cirurgido com bastante experiéncia na
artroplastia total do joelho e sempre
recorrendo a todo o sistema instrumental
de guiamento e corte fornecido pelo
fabricante do implante. Ap6s a colocacao
da protese tibial foram realizadas
radiografias e TAC’s aos modelos para
confirmar o seu correcto posicionamento e
permitir, numa fase posterior, a modelacdo
das geometrias para os modelos
numéricos.

A fixacdo das tibias foi executada na
sua parte mais distal, realizando-se um
sistema de fixagdo mecanico, como mostra
a figura 2, que permite um encastramento
completo, impedindo qualquer movimento
da tibia nesta zona.

Durante as actividades normais, 0 0sso
da tibia estd sujeita a cargas de
compressdo, flexdo e tor¢do. Apesar de
todos estes tipos de carga estarem
presentes ao nivel do joelho, isto ¢, na
zona da tibia proximal e do fémur distal, o
esfor¢o mais importante observado nesta
articulagdo é o esforco de compressdo
existente entre a tibia ¢ o fémur, ao nivel
do prato tibial. O tipo de carga utilizado
para a tibia ¢ representativo de um joelho
em total extensdo, na fase de apoio do pé,
durante um ciclo de caminhada normal de
uma pessoa de aproximadamente 70 Kg,
onde as forcas registadas na interface tibia-
fémur sdo cerca de 3 vezes o peso do corpo
[37,38]. Esta carga de 2,1 kN foi
distribuida entre os dois condilos medial e
lateral da tibia de modo ndo uniforme. A
carga nos condilos mediais representa 60%
da carga total e os condilos laterais
recebem os restantes 40% [37]. Esta

distribuicdo assimétrica da carga, entre os
condilos, permite aumentar o efeito de
flexao sobre a tibia.

A direccdo das cargas, nos condilos
medial e lateral, seguiu a do eixo mecanico
da tibia. O encastramento da tibia foi feito
na zona distal no inicio do maléolo medial
(figuras 2 e 3), sendo os nés fixos sem
qualquer deslocamento ou rotagao.

Para permitir a aplica¢ao das cargas nos
condilos medial e lateral da tibia intacto
aplicaram-se, aproximadamente nos seus
centros, acessorios cilindricos em aluminio
com didmetro de 16mm fixos aos modelos
com adesivo epoxido, com o objectivo de
aproximar o carregamento, nos condilos,
das condigdes fisiologicas (figura 2). No
caso da tibia com implante foi necessario
fabricar um adaptador com a forma
concava de cada condilo no lado inferior e
um apoio para a esfera de carregamento do
lado superior. Este adaptador foi colado
com adesivo epoxido a cada condilo do
componente de polietileno (figura 2).

ApoOs estas operagdes os modelos
intactos ¢ com implante foram levados a
uma maquina de medida por coordenadas,
para medir a posi¢cdo exacta das rosetas e
da  posicdo dos  acessérios  para
carregamento, assim como da posi¢ao
angular da relativamente a base dos
sistemas de fixa¢do, de modo que toda esta
informagdo  pudesse  ser  utilizada
posteriormente no modelo numérico.

Os sistemas de  fixagdo  das
extremidades distal da tibia foram
montados, a vez, sobre a maquina de
ensaios (concepcao propria do Laboratorio
de Biomecanica do Departamento de
Engenharia Mecanica da Universidade de
Aveiro) na sua parte inferior, ficando livres
para a aplicacdo das cargas a zonas
proximal da tibia, como mostra a figura 4.
Esta maquina esta ligada a um computador
pessoal e através da aplicagdo Dbase ¢
possivel controlar a forca e a frequéncia da
carga aplicada, assim como a posi¢do e a
velocidade do carregamento.

A carga foi transmitida aos adaptadores
de carregamento dos modelos através de
uma esfera com deslocamento
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exclusivamente vertical, j& que esta se
encontra encaixada num orificio de uma
placa que estd rigidamente ligada a guia
moével da maquina de ensaios, onde se
encontra instalada uma célula de carga
(AEP TC4 1T Modena Italia) que, por sua
vez, esta solidaria a haste do cilindro
pneumatico que fornece a forca ao sistema,
como apresentado na figura 4.

Cilindro

Célula

de carga

Sistema

Baze de
apoin

Placa fiza 4
guia movel

— . Esfera

—__ Arcessdno
cilindrico

Fig 4 — Dispositivo experimental usado para o
carregamento das tibias.

3. PROCEDIMENTO DO ENSAIO EX-
PERIMENTAL

O modelo que sofreu a cirurgia virtual
para colocagdo do implante foi sujeito ao
mesmo tipo de carregamento na situacio
de modelo intacto, antes da colocacao dos

praeundtico

de fixagio

implante. Este procedimento permite o
registo das extensdes no mesmo modelo no
estado de intacto e apds colocagdo do
implante. Estes valores serdo utilizados
para comparagao das extensdes experi-
mentais, eliminando o erro associado ao
posicionamento das rosetas tri-axiais, ja
que estas sdo colocadas no modelo ainda
no estado intacto como ja descrito e
mantém-se na mesma posicdo apos a
cirurgia virtual.

Teve-se cuidados especiais durante o
processo cirargico para evitar o dano das
rosetas tri-axiais ja coladas nos modelos,
verificando-se a continuidade eléctrica e a
resisténcia interna apos cirurgia.

As tibias instrumentadas com rosetas
foram montadas sobre a maquina de
ensaios e posicionados como
anteriormente descrito. Para cada tipo de
modelo foram realizados carregamentos
independentes sobre os condilos mediais e,
posterior-mente, sobre os condilos laterais.
Os niveis de carregamento utilizados em
cada condilo foram de 580N, 870N, 1160N
e 1450N. Estes niveis de for¢a estdo dentro
do campo fisiologico de esfor¢o sobre o
joelho, que pode variar entre trés e oito
vezes o peso do corpo, segundo Morrisson
[39] e Harrington [40], em fun¢do da
actividade desenvolvida.

Para cada nivel de for¢a aplicada a cada
condilo o carregamento foi realizado de
acordo com a sequéncia apresentada na
tabela 1, baseada na descricdo efectuada
por Finlay et al [25].

Tabela 1 — Sequéncia de carregamento e descar-
regamento dos modelos experimentais.

Periodo Descrigéo Tempo
A Condicionamento a carga de ensaio Imin
B Descarregamento e relaxamento, 4min
C Realizacdo do zero aos extensémetros 15s
D Carregamento até carga de ensaio a 60N/s 10s-22s
E Estabiliza¢do da carga sobre o modelo 4min
F Registo dos valores das extensdes em Pc Is
G Descarregamento e relaxamento 4min
H Registo dos valores da extensdo residuais em Pc 1s
1 Intervalo entre carregamentos 20min




O tempo do periodo E (estabiliza¢do da
carga sobre o modelo) estd relacionado
com o comportamento viscoeldstico dos
modelos compositos e ¢ aconselhado por
Cristofolini et al [41].

O registo das extensdes, apods
descarregamento, serviu para garantir a
inexisténcia de deformacdo permanente no
modelo. A temperatura a que se realizaram
os ensaios foi controlada, situando-se entre
20°C e 22°C.

A sequéncia descrita foi repetida cinco
vezes para cada nivel de carga aplicado a
cada condilo de cada modelo. Para cada
registo efectuado, das 3 extensdes a 45°
(€2, &b € &) de cada extensometro da roseta,
foram calculados os valores das extensdes
principais de acordo com as seguintes
expressoes:

El = 0,5.(¢a + €C) +
0,5.\/( ga - €0) ° + (2xeb - sCc - ga) ’

E2 = 0,5—-(¢a + &C) -
0,5.\/( ga - g0) ° + (2xeb - &C - ga)?

O angulo entre o extensometro &. da
roseta a 45° e o eixo vertical da tibia e do
fémur e a extensdo principal de
compressdo foi determinado através da
seguinte expressao:

2xeb - ga - eC
arctan
(ea - &C)

2

O angulo 0 ¢ positivo no sentido dos
ponteiros do reldgio (sentido directo).

0 =

Apés o calculo das extensdes
principais, para cada uma das cinco
medi¢des realizadas, determinaram-se os
valores médios dos 5 valores calculados,
assim como o desvio padrido para cada
roseta, condilo, carga e modelo. Realizou-
se 0 mesmo calculo para o angulo 0, com
observacao da média e do desvio padrio.

4. MODELO NUMERICO

A geometria tridimensional da tibia foi
obtida do dominio publico do sitio da
Internet em International Society of
Biomechanics Finite Element Repository
gerido pelo Instituti Ortopedici Rizzoli, de
Bolonha, Italia [42]. Estes modelos
disponiveis sdo réplicas geométricas das
tibias compositas de 3 geracdo, com as
superficies correspondentes ao 0SSO
cortical e osso esponjoso, utilizados nos
modelos experimentais e serviram de base
a todo o processo de modelagdo para o
modelo geométrico intacto ¢ modelo com
implante.

A geracdo das geometrias dos diversos
componentes utilizados no modelo com
implante foi realizada a partir de uma
digitalizagdo tridimensional das suas
superficies com uma precisdo de 0.2mm
(Rolland LPX250). Posteriormente a esta
digitalizag¢do, todos os pontos adquiridos
foram utilizados com uma aplicacdo de
CAD tridimensional (Catia, Dessault
Systems, USA) onde foram geradas as
diversas superficies de forma a poderem
ser utilizadas posteriormente na montagem
dos conjuntos o0sso e implante.

A posicdo exacta dos implantes,
relativamente a tibia, foi determinada a
partir das radiografias antero-posterior e
medial-lateral, assim como dos TAC’s
realizados a diversas sec¢oes dos modelos
e, finalmente, por medi¢ao tridimensional
dos proprios modelos experimentais em
maquina de medic¢ao de coordenadas.

Criaram-se ~ todos os  modelos
geométricos do conjunto implante-osso em
superficies através da mesma aplicagao de
CAD tridimensional ja referenciada, tendo
por base os valores dimensionais
recolhidos e a geometria do instrumental
utilizado pelo cirurgido, para aplicagao dos
componentes. No total foram criados 2
modelos geométricos da tibia (com e sem
implante).

Estes modelos, além da geometria do
0sso esponjoso € do osso cortical e do
implante em si mesmo, comportam
também a modela¢do do manto de cimento
utilizado nas interfaces osso-implante.
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O implante utilizado ¢ de fixagdo dita
hibrida, isto €, no caso do implante de base
da tibia ¢ utilizado o cimento para a sua
fixagdo as superficies proximal da tibia. O
implante de base da tibia possui uma haste
monobloco de 50mm e 3 quilhas que nao
sdo cimentadas.

Geraram-se malhas de elementos finitos
tetraédricos, baseados na  geometria
tridimensional dos diversos modelos, com
e sem implante (figura 5). Cada malha de
elementos finitos tridimensionais foi criada
a partir da geracdo, nas diversas
superficies do modelo de malha de
superficie, de elementos triangulares de 3
nds com a dimensdo média de 1,8mm para
a tibia em resultado das conclusdes do
estudo de convergéncia. No terco mais
distal da tibia foi utilizada uma malha com
uma dimensdo de elemento maior que no
restante modelo, sendo de 2.5mm.

/
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Fig 5 — Malha de elementos finitos tetraédricos da
tibia intacta e com implante na zona proximal.

Estes elementos foram elaborados
recorrendo ao gerador automadtico de
malha triangular de superficie, disponivel
no software utilizado (Altair HyperMesh
v6.0, Troy, Michigan, USA). Diversos
parametros das malhas foram verificados
de acordo com o recomendado e foi
assegurado que estes elementos se
encontravam dentro dos limites
especificados pela aplicagdo. De seguida,
procedeu-se a criagdo da malha s6lida com
elementos tetraédricos de 4 nés e com seis

graus de liberdade por n6. Apds cada
geracdlo de  malha  tridimensional
verificaram-se  os  diversos  aspectos
relacionados com a geometria dos
elementos, observando-se para todas as
malhas geradas a auséncia de parametros
fora dos limites especificados pela
aplicacdo. O modelo da tibia era composto
por 222310 elementos e 47543 nds,
enquanto 0 mesmo com a protese era
constituido por 257964 elementos e 57877
nos.

A fim de reproduzir as condi¢des
exactas do modelo experimental no
modelo numérico, providenciou-se 0
alinhamento geométrico destes modelos
relativamente a base de fixagdo do modelo
experimental. ApoOs este procedimento
assinalou-se a correcta posicao das rosetas
sobre a superficie dos modelos numéricos,
assim como a posicdo da aplicacdo das
for¢as nos condilos. Quer o alinhamento
geométrico quer as posi¢cdes das rosetas e
carga foram determinados com base na
informagdo das medi¢des realizadas com a
maquina de medi¢do de coordenadas.

As condi¢des de fronteira na zona de
encastramento da tibia foram simuladas da
forma mais realista possivel, de acordo
com os modelos experimentais. O
encastramento da tibia foi feito na zona
distal no inicio do maléolo medial.

As propriedades mecanicas utilizadas
para o osso cortical e para o 0sso
esponjoso dos modelos compositos foram
iguais as usadas na literatura e sugeridas
pelo fabricante [43-45]. Para o caso do
implante metélico, os valores estdo de
acordo com os materiais de que sdo
fabricados. Para o cimento as propriedades
utilizadas foram as descritas por Murphy et
al [46]. Todos os materiais foram
considerados isotropicos e homogéneos e
as propriedades estdo resumidas na tabela
2. O osso cortical foi modelado como um
material homogéneo, isotropico, linear
elastico, com um modulo de elasticidade
de 14200 MPa e um coeficiente de Poisson
de 0.3. O osso esponjoso foi igualmente
assumido como homogéneo, isotropico e
linear elastico com um moédulo de
elasticidade de 104 MPa e coeficiente de
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Poisson de 0.3. Estas propriedades de
rigidez, citadas na bibliografia [17], ndo
influenciam qualitativamente a andlise
realizada, devido a natureza comparativa
do estudo.

Tabela 2 — Propriedades dos materiais utilizados
nos modelos numéricos.

Médulo de
elasticidade Coeficiente

Material (GPa) de Poisson

Osso esponjoso Poliuretano 0.104 0.3

Composito 0.3
Prato tibial Titanio 110 0.3
Hastes (todos os tipos) Titanio 110 0.3
Componente tibial polietileno  Polietileno 0.5 0.3
Ponta distal Polietileno 0.5 0.3
Componente femoral Co-Cr 210 0.3
Cimento Poli-metacrilato-metil 2.28 0.3

As simulagdes dos diferentes modelos
numéricos foram realizadas para duas
condicoes de contacto entre os diferentes
componentes, uma primeira supondo que
todos os componentes do modelo estdo
completamente ligados, transmitindo a
totalidade dos esfor¢os de compressdo,
traccdo e corte entre si, pelo que estes
modelos  serdo  referenciados  como
modelos  colados. Realizou-se  uma
segunda simulacdo para cada modelo
supondo contacto em atrito entre implante,
0ss0, cimento e polietileno, em que as
forcas de corte na interface sao
transmitidas parcialmente e as de traccao
ndo sdo transmitidas, designando-se estes
modelos como modelos em atrito. Os
coeficientes de atrito utilizados entre os
implantes em titdnio ou cromio-cobalto e o
cimento foram de u=0,25 [46-48], entre os
implantes e o 0sso esponjoso ou cortical
foi de pn=0,3 [49-52] e no caso da tibia
entre o implante e o polietileno p=0,045
[53]. As interfaces entre o cimento, 0SSO
esponjoso e cortical foram consideradas
completamente ligadas em todos os
modelos. Para a realizagdo destas
simulagdes utilizou-se o algoritmo de
contacto nod-superficie disponivel na
aplicacdo de andlise estrutural e o modelo
de atrito utilizado foi de Coulomb. Nestes
modelos numéricos considerou-se que
todas as superficies dos diversos
componentes estdo simplesmente em

contacto, sem existirem zonas de
interferéncia ou afastadas. Esta
consideracdo estd longe da realidade dos
modelos experimentais, mas ndo seria
viavel outro tipo de ponderacgio.

A aplicagdo  das  cargas  foi
uniformemente distribuida nos condilos da
tibia intacta, no diametro do acessorio
utilizado no modelo experimental. Para o
modelo com implante as cargas foram
aplicadas uniformemente distribuidas no
implante, na drea e na posi¢do, de acordo
com as dimensdes do adaptador de
carregamento utilizado nos modelos
experimentais (figura 2). Estes
carregamentos efectuaram-se com 0s
mesmos niveis de carga utilizados nos
modelos experimentais € com as mesmas
direcgdes de aplicacdo relativamente ao
modelo. Seja carga no condilo medial,
condilo lateral ¢ finalmente uma simulagao
que nao foi possivel realizar nos modelos
experimentais, que ¢ a carga simultinea
nos dois condilos para as tibias.

A simulacdo de duas condigdes de
contacto, para os diversos modelos, teve
como objectivo verificar como € que as
condicdes de interface entre os diversos
componentes influenciam o estado de
deformacdo no  osso cortical e,
especialmente, verificar qual das situagdes
se aproxima dos valores recolhidos nos
ensaios experimentais nas dez zonas
analisadas em cada modelo.

Todas as analises foram realizadas num
computador DELL Xeon, a 2,66GHz e
3GB de RAM utilizando a aplicagdo de
analise  estrutural (Marc  Research
Analysis, Palo Alto, CA, USA), tendo
todas elas sido realizadas com sucesso.

5. RESULTADOS E DISCUSSAO

5.1 Seleccédo de Modelo Numérico

O estudo da convergéncia de malhas de
elementos finitos ¢ um procedimento
necessario em simulagdes numéricas.
Assim, numa primeira parte deste trabalho
fez-se este tipo de analise e com base nos
resultados fez-se a seleccdo dos modelos
numéricos da tibia com e sem implante. Os
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resultados destes modelos sob a forma de
deformacdes foram comparados com as
extensdes medidas experimentalmente.
Apresenta-se, de seguida, parte do estudo
numérico realizado que nos conduziu a
utilizagdo de modelos com um numero de
graus de liberdade superiores a 125000 e o
elemento seleccionado foi o tetraédrico
com 6 graus de liberdade por no.

Neste  estudo  preliminar  foram
comparados dois tipos de elementos:
tetraédricos de 4 nos; e tetraédricos de 10
nés com 6 graus de liberdade por né no
modelo numérico da tibia intacta.

Inicialmente, calculou-se 0
deslocamento maximo (Upax) do modelo e
o deslocamento em 8 nos (U,), pré-
seleccionados por cada aspecto da tibia,
bem como a deformacdo equivalente de
Von Mises nos mesmos 8 nos (&).

A analise das deformagbes ou das
tensdes equivalentes ¢ idéntica, j4 que o
unico factor divergente entre os dois
resultados ¢ o mddulo de elasticidade do
material, que no presente caso ¢ constante.
Privilegiaram-se as deformacgdes, ja que €
objectivo deste trabalho prévio ser
posteriormente validado com o uso de
extensdmetros em rosetas para determinar

as extensoes experimentalmente.

Calculou-se a convergéncia para os
deslocamentos maximos por nd pré-
seleccionado, assim como para as
deformacdes equivalentes nos diversos nos
por aspecto. Uma malha pode considerar-
se suficientemente refinada quando o
deslocamento ou as deformacdes nio se
alteram  significativamente com um
subsequente refinamento de malha.

Os deslocamentos maximos dos
modelos na tibia situaram-se sempre na
mesma regiao, para todas as dimensdes de
malhas analisadas, sejam elas de 4 ou de
10 nos. A figura 6 ilustra o modelo
numérico da tibia e os ndés onde os
resultados foram obtidos e comparados.

Fig 6 - Os pontos a amarelo indicam os nés onde
foram analisados os deslocamentos e as
deformagdes na tibia numérica.

Assume-se que a convergéncia ocorre
para o maximo de refinamento de malha,
para cada tipo de elemento T4 e T10. A
figura 7 mostra a evolucdo do valor de
deslocamento méaximo a medida que se
aumenta o refinamento da malha para a
tibia. Na tibia, a regido de deslocamento
maximo encontra-se na zona intercondilar,
que estd de acordo com o tipo de
carregamento realizado.
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Fig 7 - Deslocamento maximo da zona proximal da
tibia em funcdo do ntimero de graus de liberdade e
do tipo de elemento.

Com o aumento do niimero de graus de
liberdade, o deslocamento maximo
converge para ambos o0s tipos de
elementos, apesar de o valor de
convergéncia ndo ser aparentemente o
mesmo para ambos os elementos. A
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diferenca de deslocamento maximo para a
malha mais refinada entre os 2 elementos
foi de 0,099 mm, representando este valor
cerca de 1,2% do deslocamento maximo da
tibia.

A diminuicdo do  desvio de
deslocamento maximo, relativamente ao
valor da malha mais refinada para cada
tipo de elemento para a tibia é apresentada
na figura 8. A convergéncia do
deslocamento maximo ¢ bastante mais
rapida nos elementos de 4 nods (T4),
enquanto que para os elementos de 10 nos
essa convergéncia surge para um nimero
bastante superior de graus de liberdade.
Para a tibia e para os elementos T4, ¢
possivel observar-se um desvio inferior a
0,5%, relativo a malha mais refinada, a
partir de 125000 graus de liberdade,
enquanto para o elemento T10 esse nivel
de desvio s6 € possivel a partir dos 430000
graus de liberdade.

(mm)

Tibia

—e—T10

b b U d o bbb ioanow

NGL

Fig 8 - Desvio do deslocamento maximo da zona
proximal da tibia relativamente a malha mais
refinada para cada tipo de elemento.

A zona assimpoética das curvas de
desvio de deslocamento méximo ¢ atingida
a partir dos 125000 graus de liberdade para
a tibia nos elementos de 4 nés. A mesma
zona, nos elementos de 10 nds, € menos
evidente, mas para a tibia podera
considerar-se que esta zona ¢ atingida a
partir de 430000 graus de liberdade.

Sdo  perfeitamente  evidentes  as
diferencas entre os dois tipos de elementos,
gerados automaticamente pela aplicagdo de
elementos finitos. Ao nivel do tempo CPU
necessario para a resolu¢do do sistema de
equagdes, para cada tipo de elemento,
salienta-se que os elementos tetraédricos

de 10 nods (2% ordem) necessitam de mais
tempo para um numero idéntico de graus
de liberdade do que os tetraédricos de 4
nos (1* ordem), variando esta diferenga em
funcdo do numero de graus de liberdade e
podendo ir de 1,1 a 1,3 vezes mais.

Relativamente  aos  deslocamentos
maximos dos modelos da tibia, verifica-se
que os elementos tetraédricos de 4 nds
convergem mais rapidamente para a zona
assimpdtica da curva de deslocamentos do
que os elementos de 2* ordem. Estes
ultimos sé atingem uma zona assimpdtica
da sua curva de deslocamentos para um
nimero de graus de liberdade 3 vezes
superior do que os elementos de 1* ordem.
Verifica-se, ainda, que os elementos de 2*
ordem sdo mais instdveis em termos de
convergéncia do que os elementos de 1°
ordem, como demonstram a figura 9.

125000 500000 "50000 875000

Tibia
—o—Ta
—e—T10

NGL

Fig 9 - Desvio do deslocamento maximo da zona
proximal da tibia, relativamente ao deslocamento
da malha anterior.

Verificando o possivel desvio cometido
pela opcdo do elemento tetraédrico de 4
ndés, para uma solugdo teoricamente
correcta dos elementos de 10 nods para a
sua malha mais refinada, este seria sempre
inferior a 2% no caso da tibia para uma
op¢do do modelo com 125000 graus de
liberdade.

Relativamente as deformacodes
equivalentes de von Mises, analisadas em
varias posi¢des, sempre coincidentes, para
todas as malhas geradas nos quatro
aspectos, observa-se uma convergéncia
para as zonas assimpoOticas das curvas de
deformacdo mais tardia nos elementos de
2* ordem (T10) do que nos elementos de 1?
ordem (T4), igualmente associados a uma
maior instabilidade, principalmente nas
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posicdes de maior variagdo de geometria.
Quando analisado o desvio relativo entre
os dois elementos, para 0 mesmo niimero
de graus de liberdade, constata-se que a
diferenca méaxima ocorre no né M3 com
um valor de aproximadamente 16% para
275000 graus de liberdade, sendo este
desvio bastante inferior quando o niimero
de graus de liberdade é da ordem dos
125000, ficando perto de 5% para todos os
aspectos.

Mesmo quando analisado o desvio
possivelmente cometido pela opg¢do dos
elementos de 1* ordem em detrimento da
solucdo de 2* ordem, no maximo do seu
refinamento, este apresenta-se sempre
inferior a 1,5% para 125000 graus de
liberdade.

Tendo presentes os resultados ja
explicitados e observando factores como: o
tempo despendido em CPU pelos
elementos de 2* ordem, sempre superior; a
necessidade que os mesmos tém de um
nimero maior de graus de liberdade para
que possam atingir a zona assimpoética de
convergéncia; a necessidade de utilizagao
destes modelos na resolucdao de problemas
que envolvam contacto e, assim, com
necessidade de tempo de CPU bem
superior (na ordem das 20 vezes) e o
reduzido desvio cometido pela opcao dos
elementos lineares (T4), relativamente a
uma solu¢@o hipoteticamente correcta dos
elementos de 2* ordem, leva-nos a optar,
para o trabalho de anélise da biomecanica
da protese total do joelho, pelos elementos
tetraédricos de 4 ndés com 6 graus de
liberdade por no.

Calculou-se, para os elementos
tetraédricos de 4 nods, o desvio da
deformagdo equivalente relativamente a
deformag¢ao da malha mais refinada no
mesmo tipo de elemento para os trés nds
dos quatro aspectos medial, lateral,
anterior e posterior (figura 10).

Na tibia o desvio relativo da
deformacdo diminui, claramente, a partir
do 76000 graus de liberdade para a
generalidade das posi¢cdes dos nds e dos
aspectos, tornando-se mais evidente devido
a utiliza¢do da escala logaritmica para os

graus de liberdade. O comportamento, nos
diversos nds e aspectos, ¢ relativamente
idéntico, apresentando um comportamento
relativamente homogéneo do modelo
numérico ao nivel das deformagdes
equivalentes. O desvio relativamente a
malha mais refinada ¢ da ordem dos 10%
para as malhas com um numero de graus
de liberdade superior a 125000. Verifica-se
que determinadas posigdes nos aspectos
lateral e anterior sdo mais instaveis em
termos de convergéncia. Estes aspectos
coincidem com os aspectos de menor valor
de deformagao.
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Fig 10 - Desvio da deformagdo equivalente de von
Mises para os elementos T4, relativamente a malha
mais refinada nos quatro aspectos da tibia.

No caso da tibia a op¢do consiste em
utilizar modelos com um niimero de graus
de liberdade superiores a 125000 e
elemento tetraédrico de 4 nds com 6 graus
de liberdades por no.

5.2 Numérico Versus Experimental

A aplicacdo de andlise estrutural
permitiu  obter os resultados das
deformacdes principais minimas,
intermédia e maxima que actuam nos nos
do modelo numérico. Apods a realizacdo
das simulagdes analisaram-se os valores
das deformagdes principais que actuam no
n6 mais proximo da posicao da roseta do
modelo experimental, no plano
correspondente ao plano da roseta.
Observou-se um cuidado especial na
verificacdo das deformacgdes principais nos
nos, para que correspondessem
perfeitamente as direc¢des tangentes a
superficie do osso cortical e ndo na sua
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perpendicular, ja que em algumas posicdes
a deformacdo maxima ou minima do
modelo  numérico  corresponde  a
deformacdo perpendicular na superficie
onde esta colada a roseta experimental.
Neste caso, este valor nao ¢ medido pela
roseta no modelo experimental, j4 que esta
s6 mede a deformacdo da superficie. Isto
significa que nem sempre a deformagao
minima ou maxima do modelo numérico
corresponde directamente a deformacao
maxima e minima calculada a partir dos
resultados do modelo experimental.

Os registos das deformagdes principais
nos nds correspondentes a posicdo das
rosetas foram realizados para todas as
condi¢des de carga experimentais para a
tibia. Foram igualmente registados os
valores para uma condi¢do de carga nao
realizada nos modelos experimentais
correspondente a aplicagdo de carga
simultdnea no condilo medial e no condilo
lateral. Foram, também, determinadas as
direcgoes das deformagdes principais nos
nos correspondentes a posicao das rosetas
dos modelos experimentais no plano das
mesmas.

Analisou-se a linearidade das extensdes
obtidas nos modelos experimentais para os
diferentes niveis carga a que os modelos
foram sujeitos. As médias dos valores dos
cinco carregamentos das  extensoes
principais, na superficie do osso cortical
dos modelos experimentais, foram
comparadas com os valores obtidos nos
modelos numéricos.

Realizaram-se as regressdes lineares
para determinacdo da correspondéncia
entre as extensdes experimentais e as
deformagdes do modelo numérico. Neste
contexto  efectuaram-se analises de
regressdo linear separadamente para as
tensdes  principais de traccdo e
compressdo. As extensdes experimentais
foram tratadas como variaveis dependentes
e as deformagdes numéricas como
variaveis independentes.

Um valor de regressio R? perto de 1,
juntamente com um valor de intersec¢ao
pequeno indica uma boa correlacdo entre
os valores numéricos e experimentais.

Foi também utilizado um indicador
adicional para representar todas as
diferencas absolutas entre as deformacgoes
numéricas € as extensdes experimentais.
Assim sendo calculou-se a raiz quadrada
da média do quadrado das diferengas entre
valores numéricos e  experimentais
(RMSE) e este valor foi também expresso
em percentagem da extensdo maxima
(RMSE %).

Testou-se, igualmente, a significancia
das diferengcas das médias entre os
resultados numéricos e experimentais
utilizando-se o t-teste para amostras
independentes para o qual se considerou
uma diferenca significativa para p<0.05.

Os desvios padrao observados apds os
cinco carregamentos para os quatro niveis
de forcas aplicadas (580N, 870N, 1160N e
1450N) na tibia, para todos os modelos
analisados, sdo inferiores a 5% da média
das deformagdes principais. Este valor ¢
superior para 0 caso em que as
deformacdes médias sdo inferiores a
80x10°® m/m. Estes desvios padrio estdo
de acordo com Heiner et al [33] e
Cristifolini et al [32]. A linearidade obtida
nos resultados experimentais das extensdes
principais €; € €, na tibia para os diferentes
niveis de carga, sao idénticos quer para os
carregamentos no condilo medial quer para
o lateral (figura 11). Os coeficientes de
regressdo  linear foram  ligeiramente
superiores para as extensdes principais de
compressdo, com coeficientes de regressao
linear de R* >0.98.

Relativamente aos declives entre as
regressdes lineares das extensdes de
compressdo e tracgdo verifica-se que estes
ultimos apresentam cerca de metade do
declive das extensdes de compressdo. Este
comportamento podera estar relacionado
com o baixo nivel das extensdes principais
de trac¢do, que ¢ varias vezes inferior aos
valores de compressdo. A excepcao
acontece nas posicoes onde os valores
absolutos das extensdes de traccdo sao
superiores aos valores de compressao,
onde se observa a situagdo inversa, isto &,
um maior declive nas extensoes de trac¢ao
relativamente a compressao, como ¢ 0 caso
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da posi¢do L1 na tibia. Assim o declive da
regressao linear estara directamente ligado
a amplitude das deformacdes ocorridas nas
diversas posi¢des. Devemos, igualmente,
ter em conta os contributos, neste
fenomeno, da viscoelasticidade e da
anisotropia do material dos modelos
experimentais.
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Fig 11 — a) Valor médio das extensdes
experimentais na tibia com carregamento no
condilo medial e b) valor médio das extensdes na
tibia com carregamento no condilo lateral.

A maioria das posi¢cdes onde foram
medidas as extensdes principais apresentou
diferencas significativas entre a média dos
quatro niveis de carregamentos (580N,
870N, 1160N e 1450N) do modelo com
implante relativamente ao modelo de tibia
intacta. Para a  determinacdo da
significancia entre os valores da tibia
intacta ¢ modelo com implante utilizou-se
o teste de significincia t-teste para
amostras independentes, representando
uma diferenca significativa os valores de
p<0.05 (quanto mais baixo o valor de p
maior ¢ a significancia da diferenca entre
as médias). Os resultados obtidos em
termos de significAncia foram idénticos
para as tibias com carregamento medial ¢
lateral.

As posigdes que revelam menor
significancia (p>0.05) da média dos
valores experimentais para os quatro niveis
de carga entre os modelos com implante e
o modelo de tibia intacta sdo as posi¢des
mais distais, como mostra a figura 11;
principalmente evidente esta menor
significancia das médias na posicdo P3
(posterior).

As posicoes que revelam maior
significancia (p<0.05) entre o modelo com
implante e o modelo da tibia intacta sdo as
posicdes mais proximais da tibia, sendo a
significancia, neste caso, quase sempre
maior para as extensdes principais de
compressao (&) .

Em termos de amplitude das extensdes
principais, nos quatro niveis de
carregamento a que foram sujeitos os
modelos,  verifica-se que esta ¢
normalmente maior para as extensoes
principais de compressao relativamente as
de traccdo. No carregamento no condilo
medial da tibia, para todos os tipos de
modelos, os valores de extensdes de
compressao  mais  elevados  foram
registados no aspecto antero-medial (AM)
e posterior (P), enquanto no carregamento
no condilo lateral foram os aspectos lateral
(L) e posterior (P) os que apresentam
valores mais significativos. O aspecto
posterior (P) ¢ indiferente a localizagdo do
carregamento. A tabela 3 mostra os valores
de p de significancia das diferencas da
média das extensdes dos  quatro
carregamentos medial, para a tibia com
implante relativamente a tibia intacta.

As direc¢des das extensdes principais
de compressdo, nas posicdes onde estas
sd0 predominantes relativamente aos
valores das extensdes principais de
tracgdo, estdo alinhadas preferencialmente
com o eixo vertical dos modelos com ou
sem implante. Nas posicdes onde as
extensdes principais de traccdo sdo
predominantes  relativamente as de
compressdo, a direccdo destas ¢
predominantemente alinhada com o eixo
vertical dos modelos da tibia. Ocorrem
algumas excepg¢des para as posi¢des onde
as rosetas estdo colocadas em zonas com
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forte transicdo geométrica, como € o caso
da localizacao PO.

Tabela 3 — Valores p de significancia das dife-
rencgas da média das extensdes dos quatro carrega-
mentos medial, para a tibia nos modelos com im-
plante relativamente a tibia intacta

Roseta el g2

PO 0.006 0.004
P1 0.011 0.006
P2 0.002 0.003
P3 0.291 0.085
AMI1 0.01 0.006
AM2 0.02 0.015
AM3 0.01 0.008
L1 0.338 0.014
L2 0.029 0.008
L3 0.007 0.003

A comparagdo dos valores das
extensoes principais, obtidos
experimentalmente, com os resultados
numéricos para a tibia foi realizada para
todos os niveis de carregamento. Os
comportamentos e desvios encontrados,
para todos os niveis de carga, foram
idénticos e por esse motivo, a fim de
limitar a quantidade de resultados obtidos,
serdo apenas apresentados os valores para
as duas condi¢des de carregamento e com
dois niveis de carga. Assim, serdo
apresentadas as comparagdes dos modelos
experimentais com os modelos numéricos
para carregamentos no condilo medial de
1160N e no condilo lateral de 870N. E,
igualmente, apresentada a comparacao
para o caso de carga simultanea no condilo
medial e lateral, mais préximo da realidade
fisiologica. Neste caso nao foi possivel
realizar experimentalmente este tipo de
carregamento, tendo sido os valores
experimentais obtidos por sobreposicao
dos efeitos do carregamento medial com
carregamento lateral.

Os resultados experimentais
apresentados sdo a média dos cinco
carregamentos realizados, para cada nivel
de carga, e os respectivos desvios padrao
para as extensdes principais de compressao
e trac¢ao.

Os valores numéricos expostos, que

servem de comparacdo com os valores
experimentais como ja descrito, foram
determinados para a condicdo em que o
implante ¢ considerado colado e com
atrito.

Os resultados numéricos  Versus
experimentais sdo apresentados nas figuras
12 e 13 para os modelos de tibia intacta e
tibia com implante. Nos modelos da tibia
intacta, para ambos tipos de carregamento,
os resultados numéricos aproximaram-se
do valores obtidos experimentalmente na
maioria das posigdes medidas, com
excepgao para a posicao PO, onde a
diferenca entre os valores experimentais e
numéricos ¢ cerca de dez vezes o valor do
desvio padrao, surgindo esta diferenga para
as deformacdes de compressdao e tracgao.
Observaram-se diferencgas menos
significativas para as posi¢des L2 e L3, no
caso de carregamento lateral para as
deformacdes de compressao.

Para o modelo com implante de base,
isto ¢, prato tibial cimentado e haste
monobloco de 50mm ndo cimentada, os
valores dos desvios encontrados sdo
idénticos ao do modelo de tibia intacta,
sendo as posicdes com maiores desvios
precisamente as mesmas. As diferencas
entre os resultados dos modelos numérico
colado e numérico em atrito sao mais
significativas para as posicdes mais
proximais.

A figura 14 ilustra os resultados
considerando a sobreposicdo dos resulta-
dos obtidos para o carregamento no condi-
lo medial e condilo lateral. As diferengas
dos resultados numéricos entre o modelo
colado e o modelo em atrito ndo sdo signi-
ficativas, para as posi¢des medidas para
ambos os tipos de deformacdo principal de
tracgdo ou compressdo, apesar de se
verificar uma ligeira diferenga de valores
nas posicdes mais proximais da tibia.

Embora ndo tenha sido possivel realizar
experimentalmente o carregamento simul-
taneo de ambos os condilos (medial e
lateral) nos modelos analisados, procurou-
se verificar at¢é que ponto uma
sobreposi¢ao de efeitos dos resultados
experimentais obtidos individualmente de
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Fig 12 - Extensdes principais experimentais e
deformagdes principais dos modelos numéricos da
tibia, para os modelos de tibia intacta.

cada posi¢do  decarregamento  seria
comparavel com os valores numéricos
obtidos, simulando o carregamento
simultdneo em ambos os condilos (figura
14). O caso de carga analisado nesta
situagdo foi o de carga no condilo medial
de 1160 N e no condilo lateral de 870 N.

Tibia implante de base c/carga medial = 1160N
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Fig 13 — Extensdes principais experimentais e
deformagdes principais dos modelos numéricos da
tibia com implante de base.

A sobreposicdo dos efeitos foi
efectuada somando os valores das
extensOes obtidas em cada extensometro a
45° das rosetas nos valores obtidos no
carregamento medial com os valores
obtidos com o carregamento lateral. Apos
a adicdo das extensdes (€., & € &)
determinaram-se as extensdes principais
(g1 € ).
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Tibia intacta ¢/ carga medial = 1160N e lateral = 870N
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Fig 14 - Extensdes principais experimentais e
deformagdes principais dos modelos numéricos na
situagdo de carregamento simultaneo no condilo
medial e lateral da tibia.

Na comparacdo directa da média dos
resultados experimentais (obtidos por
sobreposi¢do de efeitos) com os resultados
numéricos observa-se uma excelente
correspondéncia  para os  modelos
analisados, apesar de as diferengas obtidas

na generalidade das posi¢des ser superior
aos modelos com carregamento individual.
Estas diferencas, ligeiramente superiores,
poderdo ter origem na maior dificuldade
em reproduzir, no modelo numérico, a
condigdo fronteira do modelo experimental
com carregamento sobreposto medial-
lateral. No entanto, as maiores excepgdes
foram registadas nas posicdes ja
referenciadas para os modelos com carga
individual em cada condilo, sendo essas
posicdes a PO, L1 e L2. No caso da posicao
PO a referida diferengca é maxima para os
modelos de tibia intacta e tibia com
implante de base.

Embora exista, aparentemente para o
conjunto de modelos analisados, uma
correcta relagdo entre os resultados
experimentais e os resultados numéricos,
procedeu-se a uma avaliagdo quantitativa
dessa aparente correspondéncia.

Com o objectivo de avaliar a
correspondéncia geral de cada modelo
entre as extensdes principais dos modelos
experimentais e as deformagdes principais
dos modelos numéricos, realizaram-se
regressoes lineares como mostram a figura
15 para todas as condi¢des de carga, apesar
de as apresentadas serem somente para o
caso de carregamento medial. Os declives
e a intercep¢do da regressdo, assim como
os valores de correlacdo (R?), para os casos
de carga medial, lateral e carga simultanea,
estdo apresentados na tabela 4. Foram
calculados os erros médios da raiz
quadrada do quadrado das diferengas entre
valores numéricos e experimentais
(RMSE), sendo este valor também expres-
so em percentagem da extensdo maxima do
modelo experimental (RMSE %).

Os varios valores obtidos na regressao
linear permitem ter uma visdao global da
relacdo entre os valores numéricos e os
valores experimentais. Assim, para o caso
da tibia, verifica-se que os valores de
correlacdo R? variam entre os 0.82 ¢ 0.96,
sendo estes sempre mais elevados para os
modelos numéricos em atrito, com
excepgdo para os modelos intactos em que
nao existe ~ modelo em  atrito.
Relativamente ao declive da recta da
regressdo linear para
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Tabela 4 - Valores das regressdes lineares
realizadas para os modelos da tibia. NR-modelo
ndo realizado

Intercepgio RMSE
Carga - Modelo Interface R? Declive  (x10°m/m)  (x10°m/m)  RMSE (%)

Colado 0,96 1,06 0.96 21 3,10%

Intacto Atrito NR NR NR NR NR
K Colado 0,95 1,06 0,12 18 3,30%
s Implante  Atrito 0,96 1,04 0,16 15 3,10%
Colado 0,9 1,04 1,54 18 3%
Intacto Atrito NR NR NR NR NR
E Colado 0,89 1,01 7,66 18 2,50%
3 Implante  Atrito 0,92 1,01 426 15 2,10%
Colado 091 1,03 7,69 33 4%
Intacto Atrito NR NR NR NR NR

Colado 0,82 1,01 6.8 36 3,50%
Implante  Atrito 0,83 1 34 33 3,20%

Medial +
Lateral

Tibia intacta ¢/ carga medial = 1 160N
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Fig 15 - Curvas de regressdo linear para a tibia em
carregamento medial entre os valores numéricos e
os valores experimentais.

a totalidade dos modelos analisados,
regista-se uma variagdo entre 1 e 1.06,
sendo que os valores mais proximos de um
surgem normalmente nos modelos em
atrito, apesar de a diferenca para os
modelos colados ser reduzida. Para a
variavel intercep¢ao da regressdao linear
existe igual tendéncia para que os modelos
numéricos em atrito e apresentem 0s
valores mais proximos de zero, quando
comparados com os valores obtidos nos
modelos colados, com excepcdo dos

modelos intactos.

Em termos do erro médio quadratico
(RMSE), expresso em percentagem da
extensdo experimental principal maxima
obtida em cada modelo, observaram-se
erros compreendidos entre os 2.1% e os
3.5%. Nos modelos com implante os
valores mais baixos foram obtidos para o
modelo em atrito e ao nivel do erro por
tipo de modelo verifica-se que o modelo de
tibia intacta ¢ aquele que apresenta valor
mais baixo, seguido pelos modelos com
implante  para  qualquer tipo de
carregamentos.

6. CONCLUSOES

Este trabalho teve como objectivo a
construcdo de modelos numéricos e
experimentais da tibia proximal. Os
resultados experimentais, sob a forma de
extensoes, sdo idénticos aos numeéricos,
sob a forma de deformagdes. Verificou-se
para a generalidade dos modelos da tibia
analisados, que os valores de correlagdo
das extensdes-deformagdes principais de
compressdo sdo bastante superiores aos
valores de correlacio das extensoes-
deformacdes principais de trac¢dao. Estes
resultados parecem ser explicados pelas
amplitudes de um e outro tipo de extensao.
Como se pode constatar nos modelos
analisados, os valores absolutos das
extensOes principais de trac¢do sdo varias
vezes inferiores aos valores absolutos
obtidos para as extensdes de compressao,
pelo que estes baixos valores dificultam o
estabelecimento de  uma  correcta
correlacdo. Além desta dificuldade na
construgdo de regressao linear devemos ter
em conta os efeitos da viscoelasticidade e
da anisotropia do material dos modelos
experimentais, situagdo em que valores tao
baixos de extensdo podem dificultar a
obtencdo de uma relacdo com os valores
numéricos, onde estes materiais foram
tratados como materiais com um
comportamento elastico.

Este trabalho ndo se limitou a validar as
diferentes geometrias dos modelos (intacto
ou com implante), mas teve também em
conta a validacdo do conjunto tipo de

94



modelo e carregamento. Os carregamentos
simulados nos modelos numéricos foram
aqueles possiveis de reproduzir nos
modelos experimentais com o0s meios
disponiveis no laboratorio.

A parte alguns desvios localizados, os
valores obtidos numérica e
experimentalmente correlacionam-se bem
para a generalidade dos modelos simulados
nas diversas condi¢des de carga.

A associagao de valores de declives
entre 0.9 e 1.1 e valores de erro médios
(RMSE %) inferiores a 10% indicam, de
facto, um bom resultado para a validagdo
dos modelos numéricos.

Estes resultados ndo teriam sido
alcangados sem o trabalho realizado ao
nivel da convergéncia da malha dos
modelos numéricos da tibia, de onde se
seleccionaram o tipo de elemento e o
numero de graus de liberdade que serviram
de base aos modelo numéricos, para a
comparagao com 0s resultados
experimentais atrds descritos. Existem
varios estudos de validacdo numérica e
experimental que comparam as extensodes
obtidas na superficie dos modelos
experimentais em material compdsito com
as deformagdes obtidas nos modelos
numéricos para o fémur na sua zona
proximal, normalmente relacionados com a
artroplastia da anca [6,7,9,16-20,54-56],
mas at¢ ao momento nenhum estudo foi
realizado como estudo comparativo com
modelos  experimentais em  material
compdsito para a zona proximal da tibia
com ou sem implantes. Para a zona
proximal e distal da tibia existem alguns
estudos meramente experimentais, com
modelos  cadavéricos, onde foram
realizadas medi¢cOes das extensdes na
superficie do osso cortical [23-26,28].
Assim a auséncia de estudos com modelos
em material composito justifica igualmente
este trabalho de validacdo numérica-
experimental.

Relativamente aos resultados
meramente experimentais confirmou-se
que as médias dos quatro carregamentos
realizados para o modelo com implante
apresentam  diferencas estatisticamente

significantes (p<0.05), relativamente ao
modelo da tibia intacta como mostra a
tabela 3. Este era um dos objectivos deste
trabalho, o de saber até que ponto o tipo de
geometria do componente utilizado se
reflectia no estado de deformacao do osso
cortical, ja que existia no inicio deste
trabalho de validagdo o receio de que para
este tipo de implante e carga os valores das
extensdes no osso cortical ndo fossem
significativamente diferentes do modelo
intacto. Ficou também evidente que a
média das extensdes principais de
compressao € a que apresenta diferencas
estatisticamente mais significativas nos
diversos modelos relativamente ao modelo
intacto, em comparacdo com  as
deformacdes principais de traccdo. No
caso da tibia, as zonas mais distais foram
as que apresentaram menor diferenca com
significancia estatistica, ja que as posigdes
mais distais estdo numa zona onde, para
qualquer um dos modelos, a influéncia do
implante ¢ mais reduzida.

Os desvios observados na posi¢ao
posterior PO, podem encontrar explicagao
numa combinacdo de factores tais como a
proximidade desta posigdo relativamente a
zona de aplicagdo da carga, o que pode
originar um efeito de bordo que o modelo
numérico ndo € capaz de reproduzir e esta
posicao esta numa zona de forte transicao
geométrica com forma convexa, o que
pode levar a um efeito de concentragdo de
deformacao nesta zona. Outros factores,
tais como as propriedades do material
compdsito nesta zona que devido a sua
forma convexa pode levar a uma menos
eficiente distribuicdo da fibra de vidro
curta na resina durante o processo de
fabrico, diminuindo a rigidez nesta zona.
Este tipo de fenomeno foi constatado por
Anneliese et al [8] no fémur na zona mais
proximal coincidente com a zona de forte
transi¢do geométrica ao nivel do baixo
trocanter para os modelos compdsitos da 3?
geracao.

Tendo em conta os resultados obtidos
com este estudo considera-se, para os
futuros trabalhos a desenvolver no ambito
do estudo numérico da tibia proximal que
as consideragdes para os modelos
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numéricos aqui descritos apresentam um
desvio aceitavel entre os resultados da
simulacdo numérica ¢ os resultados
experimentais.
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