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Resumo

O joelho é a maior e a mais complexa articulagdo do organismo, sendo mecanicamente a mais
solicitada das articulagdes do corpo humano, e estando, por isso, suscetivel a varios tipos de
lesdes. A cartilagem articular do joelho tem a capacidade de suportar grandes cargas
compressivas, enquanto providencia uma superficie suave e lubrificada na zona de contacto
entre 0s 0ssos, facilitando 0 movimento e a distribuicdo da carga. Obter as caracteristicas
mecanicas deste tecido e perceber o seu comportamento em estado saudavel, pode ser um meio
para a prevencdo de situagfes patoldgicas, como a osteoartrose. Nesta patologia a cartilagem
é danificada e sdo desenvolvidos defeitos que podem evoluir de superficiais até a extensdo
total da sua estrutura, atingindo 0 0sso. Posto isto, pretende-se caracterizar este tecido por meio
de ensaios mecanicos de compressdo, bem como pela criagdo de um modelo numérico que
permita simular o seu comportamento e prever situacdes de risco.

No presente estudo, foram realizados testes de compressdo inconfinada e confinada em
modo tensdo-relaxamento em amostras de discos cilindricos de cartilagem recolhida de fémur
suino. A partir dos ensaios foi determinado o médulo de Young, E, e 0 médulo agregado a
compressdo, H,, respetivamente. Os resultados indicam valores de E=0.3886 MPa e de
H,4=0.4777 MPa. Foram ainda realizados testes de compressdo continua para estudo das forcas
e tensdes associadas a falha do tecido. A falha das amostras ocorreu com a desidratacdo das
mesmas, assim como multiplas fissuras do tecido, a um valor de tensdo de 63.5 + 34.6 MPa.

Numa fase posterior do trabalho, foi utilizado um modelo 3D de elementos finitos
representativo da articulacdo tibio-femoral (incluindo as cartilagens tibiais e femorais, bem
como 0S meniscos e 0s 0ssos fémur e tibia), para estudo das tensbes desenvolvidas ao nivel da
cartilagem articular e dos seus tecidos envolventes em situacdo saudavel e osteoartritica. A
modelacdo 3D da cartilagem focou-se na divisdo da sua estrutura em trés camadas (superficial,
média e profunda) cada uma com diferentes propriedades mecénicas. Foram analisadas as
tensOes geradas durante as trés subfases da fase de apoio do ciclo de marcha (apoio plantar,

apoio do calcanhar e apoio dos dedos). As tensdes mais elevadas sdo desenvolvidas na situacdo



de apoio dos dedos e as mais baixas na de apoio plantar. Entre as trés camadas de cartilagem
consideradas, as tensdes mais altas localizam-se na superficial, e depois na profunda e medial.
Na presenca de osteoartrose, as tensdes aumentam e as maximas concentram-se na zona do
defeito.

Palavras-Chave: cartilagem articular, biomecanica da cartilagem, ensaios mecénicos de

compressao, articulacéo do joelho, analise de elementos finitos, tensdes de contacto, osteoartrose.



Abstract

The theme of this thesis is concerned with the mechanical characterization of the knee articular
cartilage. The knee was the chosen joint because it is the major joint of the human organism,
as it is frequently mechanically demanded it is also susceptible to various kinds of injuries.
The knee articular cartilage (AC) has the capability of supporting large compressive loads,
while providing a soft and lubricated surface in the area of contact between bones. This
structure facilitates knee movements and load distribution. Finding the mechanical properties
of the articular cartilage and understanding its behaviour on its healthy state, can be a way of
preventing pathological situations like osteoarthritis (OA). Hereupon, this thesis intends to
characterize this structure by undergoing mechanical compression tests, as well as creating a
numerical model which simulates their behaviour and predicts risk situations.

In current study, both unconfined and confined ramp-stress relaxation compression tests
of cylindrical cartilage discs, taken from the swine femur, were utilized to determine Young’s
modulus, E, and aggregate modulus, Ha, of the cartilage tissue. The results indicates values of
E=0.3886 MPa and H,=0.4777 MPa. Furthermore, continuous compression tests were
performed to study forces and stresses associated with tissue l0ss. Specimen’s failure occurred
with dehydration and multiple cracks of the tissue at a nominal applied stress of
63.5+ 34.6 MPa.

A 3D finite element model of the tibio-femoral joint including femoral and tibial cartilage,
menici and bones, was used to study contact stresses on AC and its surrounding tissues in
healthy and osteoarthritic cartilage situations. The 3D modelling of AC was redesign to include
three cartilage layers (superficial, medial and deep zones) with different mechanical
behaviours. Three situations of the stance phase of the gait cycle were analysed (‘heel strike’,
‘single limb stance’ and ‘toe-off”). The high stresses on AC are developed in ‘toe-0ff’ situation

and the minimum in the ‘single limb stance’. Furthermore, between the three AC layers, peak



stresses are in the superficial, then in the deep and medial layers. In the presence of OA, the
maximum stresses were higher and are concentrated in the affected area.

Key-Words: articular cartilage, cartilage biomechanics, mechanical compression tests, knee joint,
finite element analysis, contact pressure, osteoarthritis.
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Capitulo 1

Introducao

O joelho é a maior e mais solicitada articulag&o do corpo humano, sendo constituido por vérias
estruturas que providenciam o seu suporte e estabilizagdo. E uma articulagio complexa que
transmite cargas, facilita a posicdo e o movimento do corpo e providencia 0s momentos
necessarios para as atividades que envolvem toda a perna, como por exemplo a locomogéo. O
estudo da articulacdo do joelho é especialmente relevante em traumatologia devido ao numero
e gravidade de lesBes a que este esta sujeito.

A engenharia biomédica resulta da aplicacdo das leis da fisica (ou biofisica) ao estudo do
sistema mecanico articulado que é o corpo humano, sendo a biomecanica um dos principais e
mais importantes ramos na compreensdo do seu funcionamento. A aplicagdo da engenharia
mecanica, através da biomecanica, ao estudo de sistemas bioldgicos pretende descrever o
movimento e as forcas geradas por este nos tecidos vivos, proporcionando ferramentas
concetuais e matematicas para o efeito. A fisica da maioria dos fenémenos bioldgicos
envolvendo cargas € descrita através da Mecanica, quer pela via da dindmica com o estudo do
movimento e forcas, quer pela via do estudo da mecéanica dos meios continuos, que se dedica
ao estudo das deformacdes e das tensdes associadas, (Completo & Fonseca, 2011; Knudson,
2007). Nos ultimos anos, a caracterizagdo mecanica do joelho tem vindo a ser um passo
importante na abordagem desta articulacdo por parte dos profissionais de salde, uma vez que
permite que estes conhecam o limite de resisténcia das suas estruturas, bem como prever as
cargas impostas em situagdes especificas de traumas ou patologias associadas a esta
articulacéo.

A melhor compreenséo do comportamento do joelho passa pelo conhecimento da sua
anatomia e fisiologia, bem como do comportamento de cada uma das suas estruturas em

particular. De uma forma geral, o joelho é constituido por ossos (fémur, tibia e rotula) e tecidos
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moles (cartilagem, ligamentos e meniscos), onde todos desempenham um importante papel no
correto funcionamento da articulacdo. Por ser uma articulagdo de grande porte, a sua
funcionalidade biomecénica é governada pela complexa interacdo de todos estes componentes,
sendo que a falha de um deles, pode levar a um desequilibrio natural do joelho e promover a
deterioracdo de todo o sistema articular.

A cartilagem articular é um tecido de conexdo presente nas extremidades do 0sso
subcondral das articulacdes. No joelho, € uma estrutura vital para a manutencdo do seu bom
funcionamento, uma vez que apresenta propriedades mecénicas Unicas que permitem executar
funcBes biomecénicas importantes, tais como a absor¢do de choques mecanicos
(essencialmente compressivos), facilitagdo do movimento e distribuicdo da carga que é
aplicada ao joelho, por forma a reduzir a concentracdo de tensées no 0sso subjacente, e reducédo
do atrito entre as superficies de contacto, por meio de um mecanismo de lubrificagdo sob uma
ampla gama de condicGes de carga, (Athanasiou et al., 2013; Completo & Fonseca, 2011;
Nordin & Frankel, 2012).

A degradacéo da cartilagem é a chave de doencas degenerativas como a osteoartrose (OA).
Em condigdes de patologia, a degeneragdo da cartilagem causa um movimento debilitado e
dor nas articulag@es, uma vez que existe perda das suas funcdes. A OA persiste quando ha um
desequilibrio entre a falha e a regeneracdo fisiologica. Alguns estudos demonstram que fatores
biomecanicos locais podem afetar a iniciacdo e progressao da doenca, onde as propriedades
mecanicas da cartilagem articular podem ser reduzidas entre 20-80% em comparacdo com o
tecido saudavel, (Completo & Fonseca, 2011; Nissi et al., 2004). Sdo varias as causas que
podem incitar uma maior degradacdo da cartilagem do joelho, podendo estas estarem
associadas a lesbes pontuais, quer desportivas ou acidentais, que podem levar a falha dos
outros constituintes do joelho (como a rutura dos ligamentos e/ou necessidade de
meniscectomias totais ou parciais); por outro lado o envelhecimento da articulagdo com o
avancar da idade é também um fator relevante no aparecimento da doenga, (Buckwalter et al.,
2005; Ringdahl & Pandit, 1998). Estes aspetos contribuem para a evolucéo da OA, uma vez
que se ddo modificacBes na distribui¢do do padréo das tensdes geradas na cartilagem articular.

Entre os fatores de risco associados a degradacao e degeneracdo da cartilagem ao nivel do
joelho destacam-se o sexo feminino, pessoas obesas, idosas ou que tenham um passado clinico
de leséo do joelho, (Ringdahl & Pandit, 1998). Em 2003, a Organiza¢do Mundial de Salde
estimou que, a nivel mundial, a osteoartrose do joelho afetava cerca de 135 milhdes de pessoas,
onde 40% da populagéo acima dos 70 anos; 80% dos doentes tinham algum grau de limitagédo
de movimento e 25% ndo eram capazes de realizar as suas atividades diarias principais,
(ONDOR, 2005). Em Portugal a informagdo sobre a epidemiologia da OA tem sido
considerada escassa, contudo a prevaléncia de doenca reumatica em Portugal situa-se entre

14,5% e 24,0%, 0 que por si sO traduz o seu enorme peso No Nosso pais, (Simdes et al., 2013).
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Estima-se que, em Portugal, existam mais de dois milhGes de pessoas com a doenca, sendo
que cerca de 80% sdo pessoas com mais de 70 anos, (Augusto, 2014). O exercicio fisico, a
perda de peso e a aplicacdo de inje¢des anti-inflamatdrias podem diminuir a dor e melhorar a
funcéo do joelho, (Ringdahl & Pandit, 1998). No entanto, cada caso €é particular e ndo é
possivel evitar completamente a doenca, uma vez que se traduz num processo degenerativo
que acompanha o envelhecimento. A OA é, por isso, uma doenga cronica irreversivel.

Sdo varios 0s grupos de investigacdo que ao longo do tempo tém vindo a estudar as
caracteristicas mecénicas da cartilagem, por forma a entenderem como se desenvolve a OA,
uma vez que este parece ser um fendmeno mecanicamente induzido, (Completo & Fonseca,
2011; Kazemi et al., 2013). Sendo assim, conhecer o comportamento mecénico da cartilagem
no seu estado saudavel, pode fornecer aspetos prévios que serdo importantes no
desenvolvimento de situagdes patologicas.

Para conhecer o comportamento da cartilagem articular é necessario determinar as suas
propriedades mecanicas. Estas tém sido alvo de varios estudos experimentais que permitiram
gerar modelos matematicos e protocolos de ensaio que pretendem alcangar um conhecimento
mais profundo acerca da resposta deste tecido a carga. Sdo varias as técnicas experimentais
usadas para medir e prever o comportamento mecanico deste tecido, sendo que, em
compressdo, 0S ensaios mais comuns sdo 0s de compressdo confinada, compressédo
inconfinada e indentacdo, (Completo & Fonseca, 2011; Mansour, 2003; Sharpe, 2008). Os
modelos animais podem tornar-se ferramentas Uteis para o estudo e deliberacdo prévias das
melhores técnicas a utilizar para estudos de interesse em material humano. A utilidade da
informacdo obtida através destes estudos depende dos aspetos em comum entre as
propriedades da cartilagem humana e animal, (Athanasiou et al., 1991). Para a caracterizagdo
da cartilagem tém vindo a ser estudados modelos de bovinos, sendo que as diferengas com o
tecido humano néo sdo muito significativas. Nao sdo conhecidos muitos estudos realizados ao
nivel das propriedades mecanicas da cartilagem suina.

Uma outra abordagem propdem solugdes analiticas para determinacdo das tensGes e
deformagdes no tecido, bem como para a mecénica de contacto nas articulagdes, de modo a
prever o comportamento quando o carregamento esta implicito, (Huang et al., 2005; Mow et
al., 1989). Mais recentemente, a aplicagdo do método de elementos finitos a modelos CAD 3D
é usada para a andlise de tensdes e deformagdes em determinadas situagdes de carga fisiologica
ou patoldgica, bem como para validacdo do comportamento mecénico consoante as
propriedades mecéanicas adquiridas nos testes experimentais, (Abbass & Abdulateef, 2012;
Donahue et al., 2002; Y. Guo et al., 2009; John et al., 2013; Vidal et al., 2007; entre outros).

O conjunto de todas estas abordagens leva a caracterizacdo da cartilagem articular,

importante na previsao e prevencdo de situacdes, quer normais, quer patolégicas.
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1.1. Objetivos

Com o presente trabalho pretende-se caracterizar a resposta mecanica da cartilagem articular
do joelho para compreender o funcionamento desta estrutura em situacdo normal. Pensa-se
que este é um passo importante na previsdo do comportamento deste tecido em situagdes de
patologia (osteoartrose) ou de acidentes. Este projeto de tese estd inserido num grupo de
trabalho criado no ambito das atividades do LABIOMEP (Grupo do Joelho) que esta focado
em caracterizar mecanicamente a articulacdo do joelho. Deste grupo surgiram trés temas de
dissertacdo relacionados com o estudo mecanico dos tecidos moles do joelho. O objetivo final
do grupo € o de evoluir na area da caracterizacdo mecéanica experimental de tecidos, bem como
na simulacdo numeérica da articulacdo do joelho a partir do estudo de cada uma das suas
estruturas em particular.

Esta dissertacdo tem como principal objetivo contribuir para a caracterizacdo do
comportamento biomecanico da cartilagem articular e divide-se essencialmente em duas
partes: (i) ensaios experimentais de compressdo em amostras de cartilagem extraidas de
joelhos de suino; (ii) criagdo de um modelo e simulagcdo numérica de elementos finitos em
modelo tridimensional da articulacdo do joelho. Sendo assim, definiram-se 0s objetivos
especificos de:

Parte (i):

— Obtencdo de amostras cilindricas de cartilagem e de cartilagem com 0sso subjacente;

— Realizacéo de ensaios mecanicos de compressdo confinada, compresséo inconfinada
e testes de indentacdo;

— Determinacdo experimental de propriedades mecénicas da cartilagem através dos
ensaios mecanicos realizados;

Parte (ii):

— Geracdo e utilizacdo de um modelo 3D de elementos finitos que contempla as
estruturas articulares do joelho importantes na caracterizacdo da cartilagem, que é
comum a todos os projetos do Grupo do Joelho (modelo disponivel online através
do projeto Open Knee, (Erdemir & Sibole, 2010));

— Focar a evolugdo do modelo ao nivel da estrutura da cartilagem, dividindo-a em trés
partes fundamentais da morfologia deste tecido: zona superficial, zona média e zona
profunda;

— Ajuste do modelo para simula¢do das propriedades mecanicas da cartilagem articular
em situacOes especificas em estado normal e patoldgico, através do método de
elementos finitos;

— Introducdo das caracteristicas mecénicas da cartilagem obtidas experimentalmente;

— Validagdo do modelo numérico.
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1.2. Apresentacdo dos Capitulos

Este trabalho encontra-se dividido em 9 capitulos:

Capitulo 1 - Introducéo
E feita uma introducfo ao tema de dissertacdo, sendo definidos os seus objetivos e

apresentada a estrutura da dissertacéo.

Capitulo 2 - Articulacdo do Joelho

Neste capitulo é feita uma breve descricdo da terminologia anatémica elementar de
planos e eixos anatdmicos, bem como a introducdo a estrutura e funcédo da articulacédo
do joelho. E ainda focado neste capitulo a mecanica do contacto, uma vez que o joelho
estd sujeito a fenémenos de contacto, bem como os movimentos articulares desta

articulacéo.

Capitulo 3 - Cartilagem Articular

Este é o capitulo que abrange toda a composicdo, estrutura e funcdo da cartilagem
articular, introduzindo ainda o seu comportamento mecano-eletroquimico (associado
aos componentes do tecido) e os motivos que levam a sua faléncia mecanica ou
desgaste. E feita a descrico da osteoartrose, assim como de alguns dos procedimentos

cirurgicos mais comuns no tratamento da doenga.

Capitulo 4 - Biomecanica da Cartilagem Articular

Neste capitulo sdo apresentados alguns conceitos fundamentais da mecénica dos
materiais que devem ser tidos em conta em qualquer estudo mecanico. E feita uma
abordagem aos diferentes modelos constitutivos que hoje em dia sdo empregues numa
andlise de elementos finitos e sdo ainda caracterizados 0s ensaios mecéanicos de

compressdo que serdo realizados em amostras de cartilagem de suino.

Capitulo 5 - Ensaios Experimentais de Compressao

Este capitulo apresenta toda a metodologia adotada para a realizacdo de ensaios
mecanicos de compressdo em amostras de cartilagem. E descrito o método de recolha
de amostras, assim como 0s procedimentos de ensaios realizados. Por fim séo

apresentados e analisados os resultados encontrados nesta fase de trabalho.

Capitulo 6 - Modelacéo por Elementos Finitos
Este capitulo pretende apresentar o método de elementos finitos, sendo feita uma breve

historia da sua evolugcdo, bem como descritas as caracteristicas que o definem. Nesta
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fase € introduzido o trabalho realizado sobre o modelo de elementos finitos utilizado em
todo o projeto, no que diz respeito a modelagdo da geometria da cartilagem, definigéo
da malha de elementos finitos, atribuicdo de propriedades mecanicas, aplicacdo de carga
e condicGes fronteira.

Capitulo 7 - Simulagdo Numérica

Neste capitulo sdo apresentados os resultados obtidos relativamente a parte de
simulacdo numérica do modelo 3D da articulacdo do joelho. Foram estudadas situacdes
de carga em dois estados da cartilagem do joelho — saudavel e osteoartritico — e ainda a
introducdo das caracteristicas obtidas experimentalmente, atraves do célculo das tensdes
e deformacdes sofridas por cada um dos componentes do joelho, com especial énfase

para as cartilagens.

Capitulo 8 - Discussao dos Resultados
Neste capitulo sdo discutidos os resultados obtidos nas duas fases do trabalho,

apresentando-se as limitagdes encontradas.

Capitulo 9 - Concluséo e Trabalho Futuro
Neste Gltimo capitulo sdo expostas as conclusdes do trabalho, a relevancia clinica do

presente estudo e sugestdes para futuros desenvolvimentos do mesmo.
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Articulacao do Joelho

O joelho é a articulagdo intermédia do membro inferior e € uma das articulacbes mais
complexas do corpo humano. Por se situar entre dois 0ssos de grande comprimento (fémur e
tibia), suporta forcas e momentos bastante elevados, tornando-se particularmente exposto a
lesdes, quer traumaticas (relativas a acidentes), quer degenerativas (associadas ao desgaste ou
ao envelhecimento).

A articulagdo do joelho transmite cargas, participa no movimento, auxilia na conservagao
do equilibrio e promove a amplificacdo das forgas transmitidas a perna.

Este capitulo pretende introduzir os aspetos mais importantes da anatomia da articulacdo
do joelho, bem como a sua estrutura, sendo estes pontos essenciais para um melhor

entendimento do seu comportamento biomecéanico.

2.1. Terminologia Anatémica Elementar

Existem termos especificos que descrevem a localizacdo e posicdo das regides do corpo.
Devido ao facto destes termos serem frequentemente utilizados ao longo da dissertacdo, é

importante a familiarizagdo com 0s mesmaos.

2.1.2. Posicdo Anatomica, Planos e Eixos de Referéncia

A posicdo anatomica € uma posicdo de referéncia que da significado aos termos direcionais
utilizados na descricdo das partes e regifes do corpo humano. Nesta posicdo o corpo
encontra-se numa posicao ortostatica (em pé), com os membros superiores estendidos ao lado
do tronco e as palmas das méos voltadas para a frente; os membros inferiores e calcanhares

estdo unidos e o olhar voltado para o horizonte. Na Figura 2.1(a) esta representada a posi¢cdo
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anatomica. Segundo esta posi¢do existem varios eixos e planos (representados na Figura
2.1(b)), sendo que estes delimitam o corpo através de linhas ou planos imaginarios numa
determinada dire¢do, (Duarte, 2009; Herlihy & Maebius, 2002; Seeley et al., 2014). Na mesma
imagem é ainda possivel verificar alguns termos direcionais importantes, como distal e
proximal e anterior e posterior.

Plano
Frontal

Eixo €«—f—1—T1- " i —
Coronal Eixo Antero-
-Posterior
(ou Sagital)
Plano
Transversal
Proximal (ou Axial)
Distal Plano
Sagital
Eixo
Longitudinal
(a) (b)

Figura 2.1 - llustragdes representativas de: (a) posi¢do anatémica, (Adaptado de Duarte, 2009); (b) distribui¢do
dos eixos e planos do corpo e termos direcionais, (Adaptado de Nordin & Frankel, 2012).

2.2. Artrologia do Joelho

Uma articulacéo € o local de encontro entre dois ou mais 0ssos, desempenhando a funcao de
unido entre estes, e proporcionando mobilidade e flexibilidade ao esqueleto rigido, (Herlihy &
Maebius, 2002). As articulagbes podem ser classificadas segundo a constituicdo dos tecidos
que fazem a conexdo entre os componentes das mesmas, existindo trés tipos: fibrosas,
cartilagineas e sinoviais, (Duarte, 2009; Seeley et al., 2014). O joelho humano é considerado
uma articulagdo sinovial (ou diartrose). Este tipo de articulacdo é caracterizado por apresentar

grande amplitude de movimentos. Ostenta uma capsula articular (Figura 2.2(a)), constituida
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por duas membranas - fibrosa externa e sinovial interna. Esta Gltima encontra-se voltada para
a cavidade articular e é a responsavel pela producdo do liquido ou fluido sinovial, que é
composto por &cido hialurénico e tem a funcéo de lubrificar a articulagdo, diminuindo o atrito
entre as superficies 0sseas, (Duarte, 2009; Herlihy & Maebius, 2002; Seeley et al., 2014). A
Figura 2.2(b) é representativa destas estruturas, de acordo com a articulagdo do joelho.

Fémur
Rétula
Liquido
Cartilagem sinovial
articular
Membrana
Cépsula sinovial
articular Menisco lateral
Tibia
@ (b)

Figura 2.2 - llustracdo da articulacdo do joelho: (a) capsula articular intacta, (Adaptado de (eOrthopod: Medical
Multimedia Group, 2012); (b) capsula articular em plano sagital, (Adaptado de Herlihy & Maebius, 2002).

Uma diartrose pode ser classificada de acordo com vérios critérios, (Duarte, 2009):

(i) quanto ao numero de ossos articulados, sendo simples quando articulam dois 0sso0s
ou compostas quando se da entre trés ou mais 0ssos;

(if) quanto ao eixo de movimento, podendo ser classificada em monoaxial, biaxial ou
triaxial, dizendo, estes conceitos, respeito ao movimento em torno de um, dois ou
trés eixos, respetivamente;

(iii) quanto a forma das superficies articulares.

Em relacdo ao ultimo ponto existem vérias formas, sendo o joelho tradicionalmente
considerado como tipo dobradiga (Figura 2.3(a)), (Duarte, 2009; Seeley et al., 2014). Este tipo
de analogia considera uma articulagdo uniaxial, onde um osso de forma convexa encaixa num
outro com uma concavidade correspondente, permitindo os movimentos de flexdo e extensdo
da perna, como se verifica na Figura 2.3(b). Contudo, sabe-se que o joelho apresenta também
movimentos de rotacdo, apresentando, na verdade, seis graus de liberdade (Figura 2.9),
(Nordin & Frankel, 2012; Seeley et al., 2014).
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@ (b)

Figura 2.3 - Movimentos da articulagéo do joelho: (a) analogia de dobradica; (b) movimentos de flexdo e extens&o;
(Adaptado de Seeley et al., 2014).

2.3. Estrutura do Joelho

A estrutura do joelho proporciona a transmissao de cargas ho membro inferior e permite o
movimento do mesmo. Esta articulagdo combina uma grande variedade de tecidos altamente
especializados, que lhe proporcionam excelentes propriedades mecanicas. Todas as estruturas
gue a constituem trabalham em conjunto para garantir a sua mobilidade e estabilidade,

permitindo a sua normal fun¢do na mobilidade humana.

2.3.1. Ossos

A articulacdo do joelho é o local de encontro entre dois dos 0ssos do membro inferior - 0
fémur, osso da coxa; e a tibia, 0sso da perna. E ainda composto por outro 0sso denominado de
rétula (ou patela), que se situa na parte anterior do joelho. Sendo assim, trata-se de uma dupla
articulagdo, uma vez que é composto pela ligacéo dos condilos da extremidade distal do fémur
com os condilos da extremidade proximal da tibia (articulacdo tibio-femoral); e pela ligacédo
da extremidade distal anterior do fémur com a parte posterior da patela (articulacdo
patelo-femoral), (Duarte, 2009; Herlihy & Maebius, 2002).

Do lado lateral da tibia existe um outro 0sso, denominado perénio. Este ndo faz parte da
articulagéo do joelho, uma vez que ndo contribui para 0 movimento, contudo apresenta uma
superficie articular com a parte proximal da tibia e é o local de fixacdo de um dos ligamentos
principais da articulagdo do joelho, (Nordin & Frankel, 2012; Seeley et al., 2014).

Na Figura 2.4 estdo representadas todas estas componentes 6sseas que integram o joelho.
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Rétula

: i
Perdnio P Tibia

Figura 2.4 - Ossos do joelho humano (vista anterior), (Adaptado de eOrthopod: Medical Multimedia Group, 2012).

2.3.2. Tecidos Moles
Para além dos 0ssos o joelho é também constituido por tecidos moles, sendo estes: 0s
ligamentos, os meniscos e as cartilagens articulares.

Os ligamentos séo constituidos por tecido fibroso conectivo que tem como funcao a ligagdo
dos 0ssos. Estas estruturas sdo essenciais para o funcionamento correto do joelho, uma vez
que providenciam a estabilidade da articulagdo, controlando o deslocamento da tibia em
relacdo ao fémur nas direcGes antero-posterior (através dos ligamentos cruzados) e
medial-lateral (pelos ligamentos colaterais. Sdo quatro os ligamentos mais importantes do
joelho - ligamento cruzado anterior (LCA), ligamento cruzado posterior (LCP), ligamento
colateral lateral (LCL) e ligamento colateral medial (LCM), representados na Figura 2.5.
Existe ainda o ligamento patelar, fazendo a conexdo entre a rétula com os dois grandes 0ssos,
fémur e tibia, (Herlihy & Maebius, 2002; Seeley et al., 2014).

—>LCM

LCA
LCL

Vista anterior Vista Posterior

Figura 2.5 - Diferentes ligamentos do joelho, (Adaptado de eOrthopod: Medical Multimedia Group, 2012).
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Os meniscos sdo duas estruturas semicirculares, com forma de C, e encontram-se
posicionados entre os ossos fémur e tibia, um de cada lado (lateral e medial), (Figura 2.6). Os
seus tecidos s&o estruturas fibrocartilaginosas e tém como principal fun¢do o amortecimento
articular, assim como a distribuicdo do peso exercido sobre o joelho. Sem 0s meniscos, 0 peso
que provém do fémur seria concentrado num ponto especifico da tibia, no entanto, com a
presenca desta estrutura, o peso é espalhado pela superficie do topo da tibia. Esta distribui¢do
do peso é importante no sentido de protecdo da cartilagem articular em relacéo a forcas
excessivas ou concentracdo de forcas, o que poderia causar dano na superficie deste tecido,
levando mais facilmente & sua degeneracéo ao longo do tempo. Para além disto, 0s meniscos
ajudam os ligamentos na manutencdo da estabilidade da articulacdo, (Baguedano, 2004;
Seeley et al., 2014).

Cartilagens Tibiais

Menisco Lateral Menisco Medial

Peroénio

Figura 2.6 - llustragdo da posi¢do dos meniscos na articulacdo do joelho, (Adaptado de eOrthopod: Medical
Multimedia Group, 2012).

Outro dos componentes do joelho é a cartilagem articular. Esta envolve as extremidades
distais do fémur, o topo da tibia e a face posterior da rotula, como se pode ver na Figura 2.7.
A cartilagem é uma substancia com textura superficial escorregadia, que providencia uma
superficie mais suave na zona de contacto entre 0s 0ssos, facilitando o movimento. Esta
estrutura é o foco de toda a dissertacdo e, por isso, serd descrita pormenorizadamente no
capitulo seguinte.

Fémur

Cartilagem

Articular \

Roétula

Tibia

Figura 2.7 - Localizacdo das cartilagens articulares dos diferentes ossos do joelho, (Adaptado de eOrthopod:
Medical Multimedia Group, 2001).
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2.4. Mecénica das Articulacoes

O conceito de articulacdo inclui, necessariamente, 0 contacto entre duas ou mais superficies
que, no caso das grandes articulagcdes do corpo humano (joelho; anca) sdo formadas por 0sso
revestido de cartilagem articular.

A principal funcéo da cartilagem é a distribuicéo das cargas impostas ao 0sso de uma forma
uniforme sobre a superficie articular, bem como a reducdo do atrito e, consequentemente, 0
desgaste das superficies da articula¢do. Estas cargas podem ser extremamente variadas, sendo,
no caso do joelho, geralmente dindmicas, intermitentes e severas, (Baquedano, 2004). Os
valores das mesmas sdo elevados e ndo se devem apenas ao peso dos segmentos corporais e
cargas externas, mas também a forcas inerciais e musculares que atuam para estabilizar a
articulacdo, e que se traduzem em tensbes de contacto, (Baquedano, 2004; Completo &
Fonseca, 2011). Por sua vez, a transmissdo destas cargas mecanicas produz fenémenos de
friccdo e desgaste, que sdo reduzidos devido & estrutura e propriedades dos tecidos das
superficies de contacto.

Posto isto, é importante o estudo da mecéanica do contacto, uma vez que a articulagdo do

joelho esta fortemente envolvida em problemas de contacto entre as suas estruturas.

2.4.1. Mecanica do Contacto

A mecanica do contacto estuda as tensdes e deformacdes impostas quando as superficies de
dois corpos solidos estdo em contacto. Um problema de contacto normal resume-se ao contacto
entre dois corpos através de forcas que sao perpendiculares as suas superficies, (Popov, 2010).
Sé&o distinguidos dois tipos de contacto: (i) contacto conformado, quando as superficies dos
dois corpos se ajustam entre si sem que haja deformacéo; e (ii) contacto ndo-conformado, que
ocorre quando os corpos apresentam perfis dissimilares (caso do joelho humano), (Johnson,
1985).

A teoria de Hertz (ou Teoria Hertziana) assenta no pressuposto do contacto entre dois
solidos perfeitamente elasticos, isotropicos e homogéneos, (Campos, 1994), onde ndo existe
atrito, sendo que apenas é transmitida uma pressao normal entre os corpos, (Johnson, 1985).

As tensdes de contacto Hertziano referem-se as tens@es localizadas que se desenvolvem
nos materiais, devido ao contacto entre duas superficies curvas que, ao se tocarem, se
deformam ligeiramente sob as cargas impostas. Esta quantidade de deformacéao é dependente
do modulo de elasticidade, ou médulo de Young (E), dos materiais em contacto. Sendo assim,
as tensdes de contacto sdo encontradas em funcdo da carga normal aplicada, dos raios de
curvatura de ambos 0s corpos em contacto, bem como dos seus modulos de elasticidade,
(Johnson, 1985; Popov, 2010).
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Durante a acdo de uma carga, os corpos deformam-se na vizinhanca da zona inicial de
contacto, ndo havendo penetracdo de material, e formando uma érea ou superficie de contacto.
Esta area é relativamente pequena, em comparagdo com as dimensdes dos corpos em contacto.
Estes sdo considerados como semi-espacos elasticos, onde as deformagbes locais sdo
pequenas, mas as tensdes geradas sdo elevadas e extremamente concentradas na regido da zona
de contacto, decrescendo rapidamente para pontos mais afastados do ponto inicial de contacto,
(Campos, 1994; Johnson, 1985; Popov, 2010). A Figura 2.8 representa um padrdo tipico de
tensdes geradas numa area de contacto. Este tipo de padrdo pode ser visivel com o uso de
técnicas como a fotoelasticidade, onde a polarizacdo da luz é alterada proporcionalmente a
tensdo de corte instalada, isto é o, — g, (Sharpe, 2008).

A Teoria Hertziana diz respeito a uma situagdo ideal, no entanto, as articulages do corpo
humano, e principalmente o joelho, apresentam uma geometria complexa que envolve atrito,

0 que exige um estudo mais profundo sob o seu movimento, carregamento e tensdes geradas.

Figura 2.8 - Padréo de tens@es obtidas por fotoelasticidade na regido de contacto, (Popov, 2010).

2.4.2. Fendmenos de contacto no joelho
Pelo facto da articulacdo do joelho se comportar com um efeito de dobradiga (como descrito
em 2.2.), existem fendmenos de contacto associados entre as estruturas que a compde. Tendo
em conta a anatomia do joelho, desde logo se destacam cinco pares de contacto: (i) fémur e
cartilagem femoral; (ii) cartilagem femoral e cartilagem tibial, (iii) cartilagem femoral e
meniscos; (iv) meniscos e cartilagem tibial; e (v) cartilagem tibial e tibia, (John et al., 2013).
O movimento principal da articulacéo tibio-femoral € o de flex&o e extensdo, sendo que a
medida que este é efetuado, as diferentes estruturas contactam entre si em pontos diferentes,
gerando forgas de compressdo. No entanto estas reacfes ocorrem, quer a articulagdo esteja

parada, quer esteja em movimento, devido ao baixo coeficiente de atrito entre as superficies
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articulares, proporcionado pelo fluido sinovial e superficies suaves da cartilagem articular. A
direcdo destas forcas de compressdo depende das magnitudes e diregdes da carga funcional e
da forca muscular associada a articulagdo. A articulacdo consegue a sua estabilizacdo através
das curvaturas das superficies em contacto, sendo que, de forma voluntéria, procura uma
posicdo de contacto consistente com a geracdo de uma forca de reacdo apropriadamente
direcionada, (Completo & Fonseca, 2011). Varios autores acreditam que 0s danos que ocorrem
ao nivel da cartilagem articular do joelho sdo mecanicamente induzidos pelas tensdes de
contacto existentes na articulacdo, (Vidal et al., 2007; Donahue et al., 2002). Neste facto reside
0 interesse no estudo de fatores mecénicos associados ao joelho.

Vérias investigacdes tém reportado diferentes abordagens na analise mecénica do joelho.
Os resultados publicados na literatura sugerem uma gama de tens@es ao nivel da cartilagem
articular de 0.15-34 MPa, com diferentes configuraces de carregamento e variando a forca
imposta (700-2275 N), sendo que o lado medial da articulac&o do joelho é, na maior parte dos
casos, 0 mais afetado, (Carter & Wong, 2003; Donahue et al., 2002; Y. Guo et al., 2009;
Kubicek & Florian, 2009; Mononen et al., 2011; Vidal et al., 2007). Os meniscos tém um
importante papel na distribui¢do da carga ao longo da articulacdo tibio-femoral, e é neles que
se concentram os maiores valores de tens@o associados ao carregamento por compressdo de

toda a estrutura do joelho.

2.4.3. Desgaste das Articulagdes

O desgaste das superficies de contacto de uma articulagdo consiste numa perda de material das
mesmas devido a fatores mecanicos e quimicos, sendo este ultimo, geralmente, devido a
corrosdo. Existem dois tipos principais de desgaste mecéanico: (i) desgaste superficial, que é
consequéncia do contacto entre as superficies e depende da rugosidade das mesmas, da area
de contacto e da magnitude da carga aplicada; e (ii) desgaste por fadiga, devido a tensdes e
deformagdes ciclicas geradas pela aplicacdo de cargas repetitivas, sendo dependente da
frequéncia das cargas e das propriedades do material em questéo, (Baquedano, 2004).

A taxa de desgaste nas articulagdes humanas saudaveis & extremamente baixa. A
degradac&o do liquido sinovial ou da cartilagem articular conduz a um aumento do atrito e do
desgaste, acompanhado da reducdo de mobilidade e de dor nas articulagcGes. No entanto, e
apesar da importancia deste problema, os processos de desgaste nas articulagdes sinoviais séo

ainda pouco compreendidos, (Completo & Fonseca, 2011).

2.5. Movimentos Articulares do Joelho

O joelho sustém forcas e momentos bastante elevados, por se situar entre dois 0ssos de elevado

comprimento, 0 que o torna particularmente sujeito a lesdes. Deste modo, é necessaria uma
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boa compreensdo e anélise das forcas e movimentos a que esta articulacdo estd sujeita,
(Completo & Fonseca, 2011).

O movimento do joelho ocorre simultaneamente em trés planos: frontal, sagital e
transversal (Figura 2.9); contudo, para a maioria dos movimentos desta articulagéo, o plano
sagital é dominante, (Completo & Fonseca, 2011; Nordin & Frankel, 2012).

Vérios musculos geram forgas no joelho. Uma anélise biomecénica béasica pode resumir-se
ao movimento num plano e a forca exercida por um grupo de masculos, sendo que esta
simplificacdo permite uma compreensdo dos movimentos e uma previsao das principais forgas
e momentos no joelho, (Completo & Fonseca, 2011). Contudo, uma andlise dindmica mais
avancada da biomecénica desta articulacdo, inclui todos os tecidos moles, estruturas
complexas que continuam a ser objeto de investigacao.

O estudo dos movimentos de uma qualquer articulacdo pressupde conceitos nas areas da

cinematica e cinética, bem como da sua estabilidade.

2.5.1. Cinemética do Joelho

A cinematica é o capitulo da mecénica que estuda o movimento do corpo sem referenciar
forcas ou massas, definindo e descrevendo a amplitude e a superficie de movimento de uma
articulacdo, (Completo & Fonseca, 2011; Nordin & Frankel, 2012). Qualquer alteragdo destes
casos ird alterar a normal distribuicdo de cargas na articulagdo e resultar em consequéncias
prejudiciais. Uma andlise cinemética do ciclo de marcha de um individuo permite medir o
movimento do joelho em todos os planos.

A amplitude de movimento da articulacdo tibio-femoral é extremamente importante para
0 desempenho do joelho nas varias atividades fisiologicas. Nesta articulacdo a amplitude de
movimento é superior no plano sagital, sendo que 0 movimento varia dos 0° (extensdo
méaxima) para aproximadamente 140° (flexdo maxima), (Completo & Fonseca, 2011).

O movimento no plano transversal, rotacdo interna-externa, é influenciado pela posic¢éo da
articulagéo no plano sagital. A amplitude de rotacdo do joelho aumenta a medida que este flete,
atingindo-se 0 maximo a 90° de flexdo (representados na Figura 2.10(b)). Com o joelho nesta
Gltima posicdo, a rotacdo externa e interna variam entre 0-45° e 0-30°, respetivamente,
(Completo & Fonseca, 2011; Nordin & Frankel, 2012).

O movimento no plano frontal, varo-valgo, é também afetado pelo movimento de flexao,
uma vez gue a extensao completa do joelho limita praticamente a totalidade do movimento no
plano frontal, (Completo & Fonseca, 2011; Nordin & Frankel, 2012).

A articulagdo patelo-femoral revela um movimento de deslizamento, sendo que no
movimento de extensdo-flexdo a patela desliza sobre os céndilos do fémur, onde a area de
contacto aumenta com a flexdo do joelho e a forca exercida pelos musculos associados,
(Completo & Fonseca, 2011).
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Translacéo
(Proximal/Distal)

Rotacéo
(Interna/Externa)

Translagéo
(Medial/Lateral)

i Rotacéo
Translagéo (Flex&o/Extensdo)

(Anterior/Posterior)

Rotacéo
(Varo/Valgo)

Figura 2.9 - Representacdo geométrica e designagdes atribuidas aos seis graus de liberdade na movimentagéo do
joelho, (Adaptado de Nordin & Frankel, 2012).

@ (b)
Figura 2.10 - Movimentos do joelho: (a) Joelho em extenséo; (b) Joelho fletido a 90°; (Adaptado de Putz, 2006).

2.5.2. Cinética e Estabilidade do Joelho

A cinética é o capitulo da mecénica que estuda o0 movimento do corpo sob o efeito da agdo de
forgas e momentos, envolvendo, simultaneamente, uma andlise estatica e dinamica, (Nordin
& Frankel, 2012). As forcas e momentos nas articulagfes do joelho dependem do peso, da
acdo muscular, da resisténcia dos tecidos moles, das cargas externas, da atividade fisica e do
estado da articulagéo, (Completo & Fonseca, 2011).
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O joelho encontra-se sujeito a tensdes de contacto, formadas por esfor¢os de compressédo
que resultam do contacto entre as varias estruturas do mesmo que ocorrem durante o
movimento. A dire¢éo destas forgas depende das magnitudes e dire¢fes da carga funcional e
da forca muscular associada a articulacéo do joelho, (Completo & Fonseca, 2011).

A estabilidade articular é a capacidade que a articulagdo apresenta para manter uma
posicdo funcional apropriada ao longo de toda a amplitude de movimento. Uma articulagéo é
estavel se, quando ao mover-se no seu campo de amplitude normal, for capaz de transferir as
cargas funcionais a que estd sujeita, sem provocar dor, gerando forcas de contacto de
intensidade normal nas superficies da cartilagem articular, (Completo & Fonseca, 2011).
Sendo assim, a estabilidade articular torna-se um requisito essencial para que um individuo
realize atividades diérias.

Todas as estruturas do joelho contribuem para a estabilidade deste durante 0 movimento.
Se uma destas estruturas esta defeituosa ou alterada, ha instabilidade da articulag&o e esta ndo

realiza a sua normal funcéo.

2.5.3. Ciclo de Marcha

A marcha é uma sequéncia repetitiva de movimentos ritmicos e alternados dos membros
inferiores que proporciona a locomogéo anterior do corpo enquanto, simultaneamente, mantém
a estabilidade no apoio. Durante a marcha, um membro atua como suporte mével estando em
contacto com o solo, enquanto o membro contra lateral avanca no ar. Este conjunto de
movimentos repete-se de uma forma ciclica e os membros invertem as suas fungdes a cada
passo. A sequéncia simples do apoio e avanc¢o de um Unico membro é denominada de ciclo de
marcha, (Completo & Fonseca, 2011; Knudson, 2007; Nordin & Frankel, 2012).

O ciclo de marcha &, entdo, a sequéncia de movimentos que ocorre entre dois contactos
sucessivos do mesmo pé com o solo. As duas principais fases do ciclo de marcha sdo a fase de
apoio, em que o pé esta em contacto com a superficie de apoio, e a fase de balango, que
corresponde ao periodo em que o pé ndo estda em contacto com a superficie de apoio,
terminando esta fase no momento em que o calcanhar contacta novamente o solo. O ciclo de
marcha dura aproximadamente um segundo, sendo que a fase de apoio ocupa entre 51 a 60%
do ciclo e a fase de balanco entre 38 a 40% do mesmo. Cada uma destas fases pode ainda ser
dividida em subfases, dependendo do grau de profundidade do estudo que as investiga,
(Completo & Fonseca, 2011).

A articulagdo do joelho € uma das mais importantes na locomocgéao do individuo, sendo
que, ao longo da marcha, esta adquire 0 movimento certo para que todas as fases do ciclo
sejam executadas. Ao caminhar o angulo de flexdo/extensdo da sub-articulacdo tibio-femoral
vai-se alterando assim como as condi¢Bes de carregamento impostas. As trés principais

subfases do ciclo de marcha onde sdo geradas cargas de interesse ao nivel do joelho
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encontram-se na fase de apoio unipodal, subdividindo-se em: (i) apoio do calcanhar (Figura
2.11(a)); (i) apoio plantar (Figura 2.11(b)); e (iii) apoio dos dedos (Figura 2.11(c)). A
imposigéo de carga no joelho aguando o ato de caminhar tem vindo a ser estudada e algumas
investigacBes concluem que estas trés subfases representam, respetivamente, os angulos de
flexdo da articulagdo tibio-femoral de 5.5°, 15.5° e 4.5°, que correspondem & imposi¢ao de
carga ao nivel da parte distal do fémur dos multiplos de 2.25, 1.85 e 3.5 do peso do individuo
(BW), (Y. Guo et al., 2009; Taylor et al., 1998; Thambyah et al., 2005).

@ (b) ©

Figura 2.11 - Subfases da fase de apoio do ciclo de marcha: (a) apoio do calcanhar; (b) apoio plantar; (c) apoio
dos dedos, (Adaptado de Footlogics, 2015).

Atualmente o estudo da marcha pode ser realizado através da utilizagdo conjunta de
ferramentas da biomecanica, tais como: a cinemetria, a dinamometria e a eletromiografia. Com
estas medicOes € possivel obter com rigor a caracterizacdo 3D do movimento, a evolugédo
temporal das forgas nos apoios e a sequéncia de ativagao dos principais masculos envolvidos.
Estas ferramentas estdo disponiveis nos laboratérios de biomecénica, tais como o
LABIOMEP, e poderdo ser de grande utilidade na avaliagdo pré e pos cirdrgica de cirurgias
do joelho, entre outras.
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Cartilagem Articular

A cartilagem é um tecido conjuntivo existindo sob diversas formas no organismo humano e
desenvolvendo uma série de fungbes vitais. Apesar da importancia de todos os tipos de
cartilagem na manutencdo das fun¢des do corpo humano, a cartilagem articular (CA) tem
vindo a atrair um maior interesse cientifico na area da engenharia de tecidos, (Meyer &
Wiesmann, 2006). Este tipo de cartilagem é o foco deste capitulo, uma vez que é esta que se
encontra ao nivel da articulagdo estudada (joelho). Sendo assim, é providenciada uma breve
discussdo a estrutura e composicdo da cartilagem articular, bem como a funcdo e

comportamento que esta apresenta ao nivel das articulagdes sinoviais.

3.1. Tipos de Cartilagem

Ao todo sdo distinguidos trés tipos de cartilagem: cartilagem elastica, fibrocartilagem e
cartilagem hialina (ou cartilagem articular). Apesar de todos os tipos partilharem algumas
caracteristicas, diferem principalmente na morfologia histol6gica, composicao bioquimica e
propriedades biomecéanicas, (Athanasiou et al., 2013; Junqueira & Carneiro, 2004).

A cartilagem elastica permite manter a forma de estruturas como a orelha ou a traqueia; a
fibrocartilagem é encontrada, por exemplo, nos discos intervertebrais (por meio de anéis
fibrosos) ou nos meniscos; a cartilagem hialina é a mais abundante no corpo humano, e, por
isso, das mais estudadas, (Junqueira & Carneiro, 2004). Na fase adulta, este tipo de cartilagem
é encontrada principalmente na parede das fossas nasais, na extremidade ventral das costelas
e recobrindo as superficies articulares dos 0ssos longos. Esta ultima localizagéo representa as
articulagfes com grande mobilidade, onde a cartilagem funciona como revestimento das

extremidades Osseas, sendo a sua principal fungdo a absor¢do de choques, bem como a
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suavizagdo do deslizamento dos o0ssos das articulagdes, permitindo minimizar as tensoes e o
atrito criados entre as estruturas, (Completo & Fonseca, 2011; Jungueira & Carneiro, 2004;
Meyer & Wiesmann, 2006).

3.2. Composicao e Estrutura da Cartilagem Articular

A CA é a forma mais comum de cartilagem hialina e € um tecido de conexao entre 0 0ss0 € a
cavidade articular. E caracterizada por ser um tecido avascular (onde n3o existe suprimento
sanguineo), bem como por ndo apresentar terminagcfes nervosas, nem drenagem linfatica,
(Horvai, 2011; Landinez-Parra et al., 2012).

A coloracgdo do tecido da CA varia desde um translicido e reluzente azul-palido (Figura
3.1(a)) ao opaco amarelado (Figura 3.1(b)), sendo que estes fendmenos estdo relacionados
com o aumento da idade e a desidratacéo ao longo do tempo, (Athanasiou et al., 2013; Horvai,
2011). Como ja foi referido ndo existe penetracdo de estruturas neurovasculares neste tecido,
pelo que a nutri¢do ¢ efetuada a partir do fluido sinovial, por meio de difuséo, o que limita a
espessura da superficie da cartilagem a alguns milimetros - entre 1 e 6 mm, (Horvai, 2011;
Junqueira & Carneiro, 2004; Korhonen & Saarakkala, 2011; Nordin & Frankel, 2012).

Figura 3.1 - Aparéncia da cartilagem: (a) A cartilagem hialina, em pacientes jovens, apresenta-se como um tecido
translicido azul claro e pode ser encontrada nas superficies articulares e placa de crescimento; (b) Com o avango
da idade a cartilagem articular torna-se mais opaca com uma coloracéo amarela esbranquicada; (Horvai, 2011).

A cartilagem é composta por um pequeno nimero de células, denominadas de condrocitos.
Estas sdo células especializadas apenas encontradas neste tecido, (Ronken, 2012), e
representam cerca de 1-10% do volume total da cartilagem adulta, (Completo & Fonseca,
2011; Deneweth, 2013; Landinez-Parra et al., 2012; Nordin & Frankel, 2012). Estas células
estdo rodeadas por uma matriz extracelular (ECM) com multiplos componentes, tais como

colagénio e proteoglicanos (PGs). Um condrocito é capaz de desempenhar ambas as fungdes
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de sintetizagdo e reabsor¢do da ECM, (Completo & Fonseca, 2011; Landinez-Parra et al.,
2012; Ronken, 2012). A cartilagem articular apresenta uma estrutura em camadas, sendo que
0 arranjo dos condrdcitos se diferencia entre elas.

Apesar da sua concentracdo relativamente baixa, os condrocitos sdo também os
responsaveis pela secre¢do e substituicao de todas as moléculas da ECM, que ddo a CA as suas
propriedades mecanicas Unicas e lhe permitem o desempenho da sua funcéo, (Completo &
Fonseca, 2011; Landinez-Parra et al., 2012; Ronken, 2012).

O colagénio e os PGs interagem para a formacgdo de um material compadsito organico, de
matriz solida, e poroso, reforcado com fibras e preenchido com agua (Figura 3.2).

A cartilagem esta ligada ao 0sso subjacente por meio de fibras de colagénio que penetram
0 0ss0 e entram na cartilagem, formando uma interface tridimensional complexa. Este tipo de
colagénio ndo é o mesmo que se encontra especializado na ECM da cartilagem, (Horvai, 2011).

Existem varias teorias relativas a composi¢éo e estrutura da CA, sendo que a teoria bifésica
é das mais usadas, (Completo & Fonseca, 2011; Deneweth, 2013; Landinez-Parra et al., 2012;
Meyer & Wiesmann, 2006; Mow & Guo, 2002). Esta teoria assume que a CA é composta por
duas fases incompressiveis: uma fase liquida (fluido intersticial) e uma fase sélida (matriz
elastica). A fase s6lida é composta pelos condrocitos, diferentes tipos de moléculas de
colagénio, PGs e outras proteinas em quantidades menores, sendo que todos estes
componentes formam a ECM. A fase liquida é composta principalmente por agua e ides.

A composicdo da CA é principalmente determinada pela ECM, uma vez que 0s
condrdcitos ocupam uma por¢do pequena do volume total do tecido. Sendo assim, as
propriedades dos materiais da CA sdo dependentes das propriedades da ECM. A Tabela 3.1

lista os principais componentes presentes na CA, bem como as suas quantidades aproximadas.

Acido
Hialurénico

Figura 3.2 - Representacdo esquematica da interagéo entre a rede de colagénio e de PGs, (Adaptado de Lu &
Mow, 2008).
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Cartilagem Articular

Tabela 3.1 - Composi¢do aproximada da cartilagem articular, (Adaptado de Chiravarambath, 2012 e

Landinez-Parra et al., 2012).

Componente Frac&do do peso (%)
Agua 60-85

Condrocitos ~10

Colagénio tipo Il 15-22
Proteoglicanos 4-7

Outros tipos d colagénio <1

Outras proteinas <1

Sais organicos <1

3.2.1. Arranjo da Cartilagem

A estrutura da CA apresenta um arranjo em multiplas camadas com espessuras diferentes,

entre a superficie articular e a superficie 6ssea subcondral. Ao longo das camadas existe uma

disposi¢do diferente das células e das fibras de colagénio, bem como variadas concentragdes

das componentes do tecido, o que faz com que a CA seja uma estrutura heterogénea e que

apresente uma dependéncia local. Deste modo, esta é frequentemente descrita como sendo

distribuida em quatro zonas (Figura 3.3): a superficial ou tangencial (ZS), a zona média ou

intermediéria (ZM), a zona profunda (ZP) e a zona de calcificacdo (ZC). Esta ultima é uma

fronteira entre a cartilagem e o0 0sso subcondral adjacente, sendo carente de células ou outras
estruturas, (Chiravarambath, 2012; Completo & Fonseca, 2011; Deneweth, 2013; Horvai,
2011; Landinez-Parra et al., 2012; Meyer & Wiesmann, 2006; Ronken, 2012).

- Superficie Articular
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Figura 3.3 - Organizacdo dos condrocitos (direita) e das fibras de colagénio (esquerda) ao longo da profundidade

da CA, (Adaptado de Ronken, 2012).



Capitulo 3 25

3.2.1.1. Zona Superficial

Esta € a zona adjacente a cavidade articular e a que apresenta menor espessura (~10-20%
da espessura total da CA). Nela os condrdcitos adotam uma forma alongada e estéo orientados
de forma paralela em relagdo a superficie, apresentando pouca atividade celular. Nesta camada
existe baixa concentracdo de PGs e alta concentracdo de dgua (~80%). As fibras de colagénio
distribuem-se paralelamente a superficie, (Chiravarambath, 2012; Korhonen & Saarakkala,
2011; Landinez-Parra et al., 2012; Ronken, 2012).

3.2.1.2. Zona Média

A ZM é a maior camada da CA com cerca de 40-60% do volume total da mesma. Nesta
zona os condrécitos adotam uma morfologia mais arredondada, organizando-se de uma forma
irregular. Existe uma maior concentracdo de PGs em relagdo a zona anterior e as fibras de
colagénio dispbem-se de forma aleatéria, apresentando um maior didametro, (Chiravarambath,
2012; Korhonen & Saarakkala, 2011; Landinez-Parra et al., 2012; Ronken, 2012).

3.2.1.3. Zona Profunda

Nesta zona as fibras de colagénio apresentam um grande diametro e estdo organizadas
perpendicularmente a superficie. Os condrécitos exibem um arranjo em colunas e uma
configuracdo esférica. A quantidade de agua € menor do que nas outras zonas da CA (cerca de
65%) e existe uma alta concentracdo de PGs, (Chiravarambath, 2012; Korhonen & Saarakkala,
2011; Landinez-Parra et al., 2012; Ronken, 2012).

3.2.1.4. Zona de Calcificacéo

A cartilagem calcificada separa a cartilagem hialina do osso subcondral e atua como uma
camada de transigdo entre 0 0sso e a cartilagem. Nesta zona verifica-se a existéncia de uma
linha ondulada com coloracéo azul, que se denomina de tidemark e que separa a ZP da ZC.
Esta zona é caracterizada por uma escassa distribuigdo de células na matriz cartilaginosa, bem
como por uma baixa quantidade de PGs. As fibras de colagénio da ZP orientam-se
perpendicularmente ao 0sso subcondral e passam a tidemark inserindo-se, também, na ZC,
(Chiravarambath, 2012; Korhonen & Saarakkala, 2011; Landinez-Parra et al., 2012; Ronken,
2012).

3.3. Comportamento Mecano-Eletroquimico da Cartilagem Articular

O comportamento mecanico da cartilagem é determinado pela interacdo predominante dos

seus componentes: colagénio, proteoglicanos e fluido intersticial. A estrutura e as propriedades



26 Cartilagem Articular

da CA do joelho sdo importantes para a funcdo mecénica da articulagdo, sendo que se adaptam
as tensdes geradas durante as atividades fisioldgicas.

Num ambiente aquoso os PGs sdo moléculas polianionicas, isto é, apresentam cargas
negativas em determinados sitios da sua composi¢do. Em solugdo, a muatua repulsdo destas
cargas negativas cria um agregado de PGs (APGs) que ocupa um largo volume. O volume
ocupado deste agregado na ECM ¢ limitado pela rede entrelacada de colagénio. A dilatagdo
da molécula de APGs contra a rede de colagénio é um elemento essencial na resposta mecanica
da cartilagem. Quando a cartilagem é comprimida, as cargas negativas do APGs sdo ainda
mais aproximadas, o que aumenta a forca de repulsdo e proporciona a rigidez a compressdo da
cartilagem. Em contraste, os PGs que nao fazem parte do agregado, ndo contribuem de forma
tdo efetiva na resisténcia de esforcos por compressdo, uma vez que nao se enclausuram tdo
facilmente na rede de colagénio da ECM, (Completo & Fonseca, 2011; Mansour, 2003; Mow
& Guo, 2002).

Enquanto a rigidez a compressdo da cartilagem esta associada aos PGs, a rigidez a tragdo
esta relacionada com as fibras de colagénio. Devido a sua composic¢éo e morfologia, as fibras
de colagénio apresentam elevada rigidez e resisténcia a rutura em tracdo, no entanto a
resisténcia a compressdo é minima. Com o carregamento fisioldgico da articulacdo, esta
estrutura fibrilar evolui e, por consequéncia, as propriedades mecénicas do tecido tornam-se
especificas da sua localizacdo espacial. A distribui¢cdo ndo homogénea das fibras de colagénio
na cartilagem, permite que esta apresente diferentes caracteristicas ao longo da sua espessura,
distribuindo melhor as tensdes internas nas zonas de aplicacdo da carga, (Completo & Fonseca,
2011; Cortez et al., 2015).

Outro componente da cartilagem que esta relacionado com o comportamento mecanico da
mesma € o liquido intersticial, que absorve grande parte da carga de compressao imposta nas
articulagdes, sendo que esta é dissipada em presséo hidrostatica dentro da ECM, (Completo &
Fonseca, 2011; Seeley et al., 2014). A resposta mecénica da cartilagem esta também muito
relacionada com a passagem deste fluido intersticial através do tecido quando este é
deformado, (Mansour, 2003). Estas observagdes sugerem que a cartilagem se comporta como
uma “esponja”, (Chiravarambath, 2012; Completo & Fonseca, 2011; Mansour, 2003; Mow &
Guo, 2002; Ronken, 2012), embora ndao permita que o liquido flua de forma facil. O
reconhecimento de que o fluxo do fluido intersticial e a deformag&o séo interdependentes, leva
amodelacéo da cartilagem como uma mistura bifésica (fase liquida e fase sélida, como ja antes
referido).

Uma vez que ha passagem de fluido através do tecido, faz com que a CA seja um material
poroso, sendo que o tamanho dos poros varia entre os 20-65A. O tamanho dos poros,

juntamente com as fibras de colagénio compactas ao longo da superficie superior, cria uma
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permeabilidade hidréulica relativamente baixa, (Completo & Fonseca, 2011; Landinez-Parra
etal., 2012).

Entender como funciona a estrutura de um qualquer tecido € um passo importante no
entendimento da resposta do mesmo & imposicdo de cargas mecénicas. Contudo, as

consideracoes a um nivel celular ou molecular sdo ainda um desafio nesta area.

3.4. Faléncia da Cartilagem

A cartilagem, como todos 0s outros tecidos, esta sujeita a um processo de degradacao
qualitativa natural com o tempo, denominado de envelhecimento. Além disso, a capacidade
de regeneracdo da cartilagem é limitada, (Athanasiou et al., 2013; Completo & Fonseca, 2011;
Landinez-Parra et al., 2012) e o facto deste tecido estar sujeito a uma gama de tensdes anormal,
originada por esforcos elevados, ciclicos ou estaticos, pode rapidamente conduzir ao seu dano.
A magnitude das tensdes a que esta sujeita a CA é condicionada pela carga total a que esta
sujeita a articulagdo e a forma como a mesma é distribuida sobre as superficies articulares,
(Baguedano, 2004; Completo & Fonseca, 2011).

Quando a cartilagem é comprimida lentamente, é produzida uma redistribui¢cdo do fluido
intersticial no interior do tecido, provocando um relaxamento das tensdes. Contudo, durante a
aplicacdo de uma carga de impacto o tempo ndo € suficiente para que haja esta redistribuicao,
produzindo-se um aumento brusco de pressdo, gerando altas tensdes na superficie articular e
lesionando as zonas mais profundas da cartilagem. Estas tensdes geradas sdo elevadas e podem
causar falha por fadiga no interior do tecido, bem como fissuras observaveis a nivel
microscopico. Por isto, as cargas de impacto fazem acelerar o processo de lesao e degeneragao
da CA. A falha efetiva da cartilagem da-se quando a velocidade de dano excede aquela com

gue as células regeneram o tecido, (Baguedano, 2004; Completo & Fonseca, 2011).

3.4.1. Osteoartrose

A degeneragdo da CA, ou seja, a perda progressiva da sua funcéo e estrutura normal, leva a
sindrome clinica de osteoartrose (OA). Este é o tipo mais comum de artrite e estima-se que,
em Portugal, existam mais de dois milhdes de pessoas com a doenca, sendo que cerca de 80%
séo pessoas com mais de 70 anos, (Augusto, 2014).

A formacdo de fissuras, fibrilacdo e desgaste da cartilagem sdo caracteristicas tipicas da
OA. Esta doenca aparece principalmente nas articulagdes do pé, joelho, anca, coluna e médos,
e é acompanhada de sinais e sintomas de dor nas articulacdes, restricdo do movimento,
derrames articulares e deformidade, (Buckwalter et al., 2005). Por estes motivos, esta doenca

é a principal causa de incapacidade nas pessoas idosas. Contudo, pode dar-se uma elevada
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incidéncia em individuos desportistas devido a magnitude e frequéncia de cargas elevadas nas
articulagoes.

A evolucdo da OA parece ser um processo mecanicamente induzido, (Completo &
Fonseca, 2011; Mansour, 2003), e motiva numerosas investigacgdes (tais como Arendt-Nielsen
et al., 2010; Bennell & Hinman, 2011; Blagojevic et al., 2010; Filardo et al., 2011; Goldring
& Goldring, 2010; Goldring, 2012; Houard et al., 2013; Wall & Board, 2014, entre outras),
cujos principais objetivos passam pela identificacdo das deformagGes e esforcos responsaveis
pela faléncia da CA. Fatores biomecanicos locais podem afetar a iniciacdo e progressao da
doenca, onde as propriedades mecénicas da cartilagem articular podem ser reduzidas entre
20-80% em comparagdo com o tecido saudavel, (Completo & Fonseca, 2011; Nissi et al.,
2004).

Uma vez que a cartilagem é um material anisotrdpico, é expectavel que apresente maior
resisténcia a alguns componentes de tensdo em relacdo a outros. Apesar de a cartilagem, em
condigbes fisiologicas, estar submetida essencialmente a cargas de compressao,
desenvolvem-se, na sua estrutura, tensdes de todos os tipos, estando o0s seus valores maximos
e minimos dependentes da localizagdo e direcdo analisada, (Completo & Fonseca, 2011). O
inicio do processo de falha da cartilagem parece estar associado a perda de organizagdo da
rede de colagénio, o que reduz a rigidez do tecido e aumenta a sua permeabilidade, alterando
ambos a funcionalidade da cartilagem durante o movimento.

O diagndstico prematuro da OA permite um tratamento precoce, a reducdo da dor e da
incapacidade e, assim, a melhoria da qualidade de vida do paciente, (Completo & Fonseca,
2011). Este diagnostico é normalmente feito através de exames radioldgicos que revelam
tipicamente uma fina espessura ou completa auséncia de cartilagem articular (defeitos) em
determinados locais, bem como deformacdo Ossea e a presenca de ostedfitos, (Abbass &
Abdulateef, 2012; Deneweth, 2013; Erggelet & Mandelbaum, 2008; Ronken, 2012). Em
ortopedia, os danos da cartilagem sdo normalmente classificados de uma forma qualitativa. A
escala de Outerbridge é a mais usada, dividindo-se em quatro principais graus de dano

(enumerados na Tabela 3.2), cujas observacdes estdo de acordo com as imagens da Figura 3.4.

Tabela 3.2 - Classifica¢do do dano na cartilagem, (Abbass & Abdulateef, 2012; Erggelet & Mandelbaum, 2008).

Grau AlteracGes observaveis na cartilagem
0 Cartilagem normal, saudavel e intacta;
1 Observacéo de fibrilagao superficial e ligeira mudanca de cor em determinado local;
2 Aparecimento de fissuras na superficie da cartilagem alcancando até 50% da sua espessura;
3 Fissuras e fragmentacao da cartilagem entre 50-100% da sua espessura;

4 Erosdo da cartilagem alcangando o 0sso subcondral, expondo-o.
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A doenca de OA prevalece em maioria no sexo feminino, em pessoas obesas, idosas ou
que tenham um passado clinico de lesdo do joelho. O exercicio fisico, a perda de peso e a
aplicacéo de injecOes anti-inflamatdrias podem diminuir a dor e melhorar a fungéo do joelho,
(Ringdahl & Pandit, 1998). No entanto, cada caso é particular e ndo existe ainda uma forma
de tratamento que se mostre eficaz no combate contra a OA.

A osteartrose é uma doenca cronica irreversivel. Os tratamentos podem englobar desde
farmacos, a cirurgia (em casos mais graves de grau 4); contudo, estes apenas providenciam

um alivio moderado dos sintomas, ndo fazendo com que a doenga desapareca por completo,
(Buckwalter et al., 2005; Deneweth, 2013).

\
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(c) (d)

Figura 3.4 - Graus de dano na cartilagem: 1 a 4, respetivamente de (a) a (d), de acordo com a escala de
Outerbridge, (Erggelet & Mandelbaum, 2008).
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3.4.2. Procedimentos cirargicos para restauro da cartilagem articular

Uma vez que a cartilagem apresenta uma fraca capacidade de regeneracdo, foram
desenvolvidas técnicas cirdrgicas que pretendem desenvolver o crescimento de novo tecido, o
gue pode aliviar a dor na articulacdo lesada, bem como melhorar a sua fungéo.

A maior parte dos procedimentos para restauro da cartilagem articular sdo feitos por
artroscopia, onde, através de pequenas incisfes o0s cirurgides conseguem ter visualizacdo do
interior do joelho por meio de uma cadmara (artroscépio). No entanto, outras situacdes exigem
um acesso direto da area afetada, sendo necessaria uma cirurgia aberta (ou artrotomia). Na
préatica clinica, os procedimentos mais comuns para o restauro da cartilagem articular séo:

(i) microfratura; e (ii) transplante de excertos osteocondrais.

3.4.2.1. Microfratura

O objetivo deste procedimento € o de promover o crescimento de nova cartilagem através
da criacdo de novo suprimento sanguineo. Sao feitos furos ao nivel do osso subcondral
(adjacente a cartilagem) para que haja um fluxo de sangue que promove a passagem de células
gue permitirdo um crescimento novo de tecido cartilaginoso (Figura 3.5 e 3.6), (Erggelet &
Mandelbaum, 2008).

Este procedimento é feito essencialmente em jovens adultos, cuja capacidade de

regeneracao da cartilagem é maior do que em pessoas mais idosas.

@) (b) (©

Figura 3.5 - Etapas do procedimento cirargico de microfratura: (a) a cartilagem danificada é removida;
(b) abraséo dos restos de tecido; (c) é utilizado um instrumento que permite a cria¢do de pequenos furos através
do osso subcondral - geragdo de suprimento sanguineo que permite o transporte de células saudaveis para
crescimento da cartilagem, (Erggelet & Mandelbaum, 2008).
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Figura 3.6 - Visdo artroscopica de lesdo da cartilagem no condilo femoral ap6s procedimento cirlrgico de
microfratura, (Erggelet & Mandelbaum, 2008).

3.4.2.2. Transplante de excertos osteocondrais

A forma mais comum de tratar os defeitos de grau 4, passa pelo transplante de zonas de
cartilagem, onde a concentracdo de tensfes ndo € critica, para a zona da agressao. Na Figura
3.7(a) € ilustrada a colheita de cilindros de cartilagem agarrada a 0sso, por meio de um
instrumento especializado que permite a colheita de dimens@es standard. Estas dimensdes séo
escolhidas de acordo com a extensdo da leséo, para que a mesma possa ser bem preenchida
por tecido transplantado. De notar que os cilindros sdo retirados da zona superior do fémur,
onde ndo existe muitos problemas de dano, devido a baixa exposi¢do a tensdes de contato. Os
mesmos sdo entdo colocados na zona agredida (Figura 3.7(b), havendo osteointegracgéo, e
permitindo restaurar a cartilagem na zona da lesdo (Figura 3.7(c) e Figura 3.8(b)), o que alivia

a dor e melhora a fungdo da articulagéo, (Erggelet & Mandelbaum, 2008).

(a) (b) (c)

Figura 3.7 - Procedimento cirdrgico para tratamento de defeito na cartilagem no condilo femoral através de
transplante de cilindros de cartilagem: (a) colheita de cilindros de zona de cartilagem n&o afetada com pouca
probabilidade de dano; (b) implementagdo dos cilindros na zona da lesdo; (c) defeito de cartilagem apds
transplante, (Erggelet & Mandelbaum, 2008).



32 Cartilagem Articular

(b)

Figura 3.8 - () Reconstrucdo 3D de defeito ao nivel do condilo femoral; (b) Imagem real de condilo femoral com
lesdo preenchida por cilindros de cartilagem e 0sso. De notar que os cilindros, de dimensbes diferentes, se
sobrepdem para cobrir totalmente a zona lesionada; (Erggelet & Mandelbaum, 2008).
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Biomecanica da Cartilagem Articular

A CA é um material bifasico com um comportamento mecanico anisotrépico e ndo-linear,
(Korhonen & Saarakkala, 2011). Estruturalmente a cartilagem providencia um material firme
que, dependendo do tipo, se adapta para resistir e amortecer forcas de compressdo e tracéo,
(Horvai, 2011). Mecanicamente, a matriz da CA é um material heterogéneo constituido de
materiais com propriedades muito diferentes, (Completo & Fonseca, 2011), que providencia
uma resposta extremamente complexa a aplicacdo de cargas. Esta resposta depende de varias
caracteristicas presentes na CA.

Este capitulo tem como objetivo a introdugdo ao comportamento biomecanico da CA, bem
como a interacdo que esta apresenta com as estruturas circundantes da articulagéo do joelho.
Sao apresentados conceitos fundamentais da ciéncia dos materiais, e ainda alguns modelos
constitutivos que determinam o comportamento mecénico da cartilagem, bem como o estado
da arte em relagdo ao uso dos mesmos. Por fim s&o descritos os testes mecanicos que permitem

a extragdo de propriedades mecanicas.

4.1. Conceitos Fundamentais da Ciéncia dos Materiais

Qualquer previsdo do desempenho mecanico de uma estrutura, seja esta biol6gica ou ndo,
depende do conhecimento das forcas a que esta estd sujeita, bem como das solicitagdes
mecénicas impostas a cada um dos materiais que a constituem, e a resisténcia que estes
apresentam a essas solicitacfes. Assim sendo a caracterizagdo das propriedades mecanicas dos
tecidos é de elevada importancia na previsao do seu comportamento. Posto isto, existem alguns

conceitos que sao importantes no estudo de comportamentos mecanicos.
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Quando um qualquer material é testado mecanicamente, pode ser-lhe aplicada uma forga
ou tensdo, que através da sua relacdo tensdo/deformacgdo permite a extracdo de propriedades
mecéanicas. Uma forca aplicada a um corpo, afeta a forma como este se move ou se deforma.
A acdo de varias forcas em simultaneo da origem a criagdo de cargas, (Completo & Fonseca,
2011; Knudson, 2007). A Figura 4.1 ilustra alguns conceitos base na &rea da mecénica dos
materiais e que dizem respeito a forma como determinado corpo pode ser solicitado.

(@) (b) (© (d) ()
Figura 4.1 — Cargas principais: (a) compressdo; (b) tracdo; (c) corte; (d) torcdo; (e) flexdo; (Adaptado de
Knudson, 2007).

Um pardmetro importante que permite descrever o comportamento de um tecido sob

carregamento imposto é a deformacao (¢) ou extensdo, definida na Equacédo 4.1:

£=l—10:ﬂ 1 (4.1)

lo lo

onde [, corresponde ao comprimento/espessura inicial do material e [ ao
comprimento/espessura  do material deformado. A normalizagdo segundo 0
comprimento/espessura original assegura que a deformacdo possa ser um pardmetro
comparavel entre amostras de tecido com diferentes espessuras ou comprimentos. De acordo
com a sua definicdo, a deformacao é uma medida adimensional.

O movimento e/ou deformacdo de um material, sdo devidas a uma tenséo (o), sendo esta
o resultado de um valor de for¢a (F) por unidade de area (A) da seccdo transversal do corpo

em estudo (Equacéo 4.2):

o=% 4.2)
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A unidade SI de tensdo é o Pascal (Pa), sendo que este equivale ao Newton/metro? (N/m?).
Tratando-se de uma quantidade de dimensdo muito reduzida sdo normalmente utilizados os
seus multiplos, Mega ou Giga.

A Figura 4.2 representa a deformagdo gerada num corpo dsseo durante a acdo de uma
tenséo de tragéo.

Seccido Transversal

4

Lo
AL + L0

Figura 4.2 - Representagdo esquematica da variagao de comprimento de um corpo 6sseo com a aplicagdo de forcas
de tragdo nas suas extremidades, (Adaptado de Completo & Fonseca, 2011).

As grandezas quantificadoras de tensdo e deformacdo relacionam-se através de leis
constitutivas. O modo como se relacionam depende do material e do comportamento mecéanico
que este apresenta.

Quando um material ¢ comprimido ou tracionado existe, consequentemente, uma
deformacdo na direcéo de aplicacdo da carga. No entanto, o material tem também tendéncia a
deformar-se na direcéo perpendicular & dire¢do da solicitacdo. A forma como isto acontece
depende de cada material, e a medida deste efeito é dada pelo coeficiente de Poisson (v),

representado na Equacéo 4.3:

&t l
y = — Etransversa , (4.3)
Eaxial

onde &40 € a deformacdo na direcdo do carregamento € a €qgnsversar € @ deformacédo
correspondente na dire¢do perpendicular ao carregamento. O coeficiente de Poisson é um

parametro intrinseco ao tecido, sendo Unico para cada material.

4.2. Modelagdo Biomecanica

A fim de investigar a mecénica dos tecidos e sistemas biologicos existem ferramentas
matematicas (simulacdo analitica ou numérica) que atuam como uma abordagem
complementar, providenciando a previsdo da funcdo e comportamento destas estruturas. Para
além disso, a simulacdo ndo é apenas limitada & modelacéo da complexidade das respostas que

as estruturas apresentam ou das suas interacdes. Por outro lado, é direcionada para atingir um
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impacto clinico, prevendo a evolugdo de patologias, degeneracdo, dano ou fraturas destes
tecidos.

Os tecidos moles exibem caracteristicas mecanicas com uma maior complexidade do que
a maioria dos materiais de engenharia, (Freutel et al., 2014; Korhonen & Saarakkala, 2011).
Sendo assim, a sua modelacdo exige a selecdo de leis e propriedades que descrevem esse
comportamento - modelos constitutivos. Estes modelos fornecem uma relagdo matematica
entre a tensdo e deformacdo desenvolvidas nos tecidos, e carecem de validacdo a partir de
ensaios experimentais, (Completo & Fonseca, 2011). Ao longo dos tempos foram
desenvolvidos modelos matematicos computacionais que podem ser aplicados ha
caracterizacao das propriedades mecénicas da cartilagem ou qualquer outro tecido.

Existe o simples e tradicional modelo linear elastico que caracteriza propriedades estaticas
através da implementacéo da Lei de Hooke (Equagdo 4.4). Este modelo assume a relagdo linear

entre tensdo e deformacéo, tendo como constante de proporcionalidade o modulo de Young.
o=¢k (4.4)

Entre os modelos constitutivos que aplicam a Lei de Hooke, o mais usado, por ser 0 mais
simples, é o isotrdpico. Na isotropia mecénica as propriedades dos materiais sdo independentes
da direcdo, existindo apenas duas variaveis (ou constantes elasticas) que definem
mecanicamente um material. Sdo estas 0 mddulo de Young e coeficiente de Poisson. Sendo
assim, um material isotrOpico apresenta as mesmas caracteristicas, independentemente da
direcdo analisada. Uma vez que este modelo é apenas aplicado em situagdes onde ocorrem
pequenas deformacdes, (Korhonen & Saarakkala, 2011), é ultrapassado por outros modelos
sempre que se esta na presenca de comportamentos mais complexos.

Em contraste com a formulacdo isotropica, existe a ortotropia. Um material ortotropico
apresenta trés planos ortogonais de simetria, sendo descrito por nove constantes independentes
(E,v e mddulo de corte (G) para cada uma das direcoes ortogonais), (Meyers & Chawla, 2009),

como exemplificado na Equacéo 4.5 e Tabela 4.1:

= Yyx Yzx 0 0]
Ey Ey E,
_ Vxy 1 Vg
(=) [T B w00 Do
£ " o
[Svv | vz _wz 1L | O |
0 0 0
&z | _ Ey Ey E, Ozz
Eyz [~ 1 Oyz ! (4.5)
0 0 0 — 0 0
[ &, | Gys o, |
kgxy 0 0 0 0 GL 0 ny}
1
i 0 0 0 0 0 ay

De notar que vyy = Vyx, Vyz = Vzx € Vyy = Vg
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Um caso especial da ortotropia é a isotropia transversa, onde o material apresenta as
mesmas propriedades em duas dire¢des ortogonais. Deste modo, 0s materiais sdo descritos por
cinco constantes elasticas independentes, em vez de nove como no caso de ortotropia normal,

(Meyers & Chawla, 2009). A Tabela 4.1 lista as variaveis de entrada dos dois modelos.

Tabela 4.1 - Comparagéo dos modelos ortotrépico e isotrépico transverso.

Modelo Componentes da matriz de elasticidade
Ortotropico E,, Ey E,
(9 componentes independentes) Gy + Gyz + Gox

Vey = Vyx 1+ Vyz = Vzy » Vxz = Vax

Isotrépico Transverso E, = Ey
(5 componentes independentes, onde é verificada a E
Equacio 4.6) z
Vzx sz
Vyy
sz - Gzy

Ex

ny = Z(Tvxy) (4-6)

A isotropia transversa tem vindo a ser uma lei comum na descri¢do da resposta estatica
dos tecidos moles, tendo em conta a direcdo predominante das suas fibras, (Freutel et al.,
2014). Um estudo que ponderou a otimizacéo das propriedades mecanicas dos tecidos moles
do joelho, (Haut Donahue et al., 2003), fez uma comparacdo entre a aplicacdo de isotropia
(direcdo independente) e isotropia transversa (direcdo dependente) como leis constitutivas dos
tecidos, demonstrando que um material elastico transversalmente isotropico é crucial para a
previsao de uma resposta plausivel. Mais ainda, foi demonstrado que um modelo ortotrépico
ndo providencia uma vantagem significativa em relacdo a lei de isotropia transversa. Posto
isto, sdo varios o0s grupos que tém vindo a utilizar a isotropia transversa como lei constitutiva
na modelacdo dos tecidos moles, (LeRoux & Setton, 2002; Spilker et al., 1992; Vadher et al.,
2006; Vaziri et al., 2008; Wilson et al., 2003).

A maioria dos tecidos vivos experimenta largas deformacgGes, sendo que, por
consequéncia, a relacdo entre tensdo e deformacgdo torna-se ndo-linear. Os materiais que
exibem estes comportamentos sdo denominados de hiperelasticos. Existem varios modelos
hiperelasticos, destacando-se 0 Neo-Hookean, Mooney-Rivlin e Ogden, (Korhonen &
Saarakkala, 2011).

De uma forma mais complexa existem modelos viscoeldsticos, compostos
simultaneamente por componentes elésticas e componentes viscosas, sendo que, em contraste
com os supracitados, apresentam uma componente dependente do tempo, 0 que permite a

modelacdo de situacOes de fluéncia, tensdo-relaxamento e histerese, (Completo & Fonseca,
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2011; Korhonen & Saarakkala, 2011). Sdo exemplos de modelos viscoelasticos os seguintes:
Maxwell, Voigt e Kelvin, (Freutel et al., 2014; Sharpe, 2008).

Dado a consideracdo de varias fases de estado nos tecidos moles (fase liquida e fase
solida), existem modelos que tém em conta 0 movimento do fluido - modelos bifésicos e
poroelésticos, (Donzelli et al., 1999; H. Guo et al., 2013; Wang et al., 2001).

Mais recentemente, modelos reforgados com fibras tém vindo a ser utilizados por varios
autores, (Cortez et al., 2015; Gu & Li, 2011; Halonen et al., 2013; Kazemi et al., 2013;
Mononen et al., 2011, 2012; Shirazi et al., 2008; Shirazi & Shirazi-Adl, 2009). Estes modelos
descrevem o comportamento nédo linear do tecido, tendo em conta as fibras de colagénio que
a ECM apresenta.

Existem ainda modelos que consideram a dilatacdo osmética dos tecidos biolégicos, uma
vez que estes apresentam elevados niveis de agua. Sdo modelos raramente usados em
investigacdo aplicada devido a sua elevada complexidade. No entanto, constituem uma
abordagem inovadora que pode vir a ter aplicabilidade no futuro, (Completo & Fonseca, 2011;
Freutel et al., 2014).

Em relacdo a cartilagem articular, esta tem vindo a ser modelada por diferentes autores
com quase todos os modelos acima mencionados.

Abbass & Abdulateef (2012), e Yao et al. (2003), dividem a cartilagem em trés camadas
numa investigacédo que utiliza 0 MEF para a avaliagdo da qualidade da mesma. As trés camadas
sdo representativas da zona superficial, que representa 20% da espessura total da cartilagem e
adquire um comportamento isotrépico transverso; zona média e zona profunda (em
simultaneo), representando 75% da espessura total da CA e um comportamento isotrépico
poroelastico; e, por fim, a zona de calcificacdo (os restantes 5%), com um comportamento
linear eldstico isotropico.

Os autores Halonen et al. (2013); Mononen et al. (2012); Shirazi et al. (2008); Shirazi &
Shirazi-Adl (2009); e Wilson et al. (2004), tém em conta a orientacdo das fibras de colagénio
existentes na cartilagem, bem como a alteracdo das suas propriedades ao longo da
profundidade da mesma, e modelam-na segundo um modelo constitutivo poroviscoelastico
reforcado com fibras. Estes autores dividem o modelo de propriedades mecénicas em duas
partes: matriz porohiperelastica (ndo-fibrilar) e matriz viscoelastica (fibrilar). O estado de
tensdo total é o resultado da combinag&o dos dois estados de tenséo gerados por cada uma das
partes.

A consideracdo de diferentes fases na modelacdo de tecidos moles providencia uma
descricdo mais real do comportamento desta estrutura. Recentemente, a introducao de fibras
nos modelos é, provavelmente, a abordagem mais realista, (Korhonen & Saarakkala, 2011).
Contudo, a suficiéncia de um qualquer modelo depende sempre do objetivo do estudo em

questao.
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Na Tabela 4.2 séo apresentadas vantagens e desvantagens dos diferentes modelos acima

descritos.

Tabela 4.2 - Vantagens e desvantagens dos diferentes modelos de comportamento dos materiais, (Adaptado de

Freutel et al., 2014).

Modelo Constitutivo

Vantagens

Desvantagens

Elasticidade Isotropica

+Limitam o tempo
computacional
+Limitam as

dificuldades numéricas

-Negligenciam o comportamento
dependente do tempo
-Negligenciam a dependéncia
linear

-Negligenciam a ndo-linearidade
-Apenas num certo ponto de
tempo (resposta instantanea ou de
equilibrio)

+Tém em conta a

-Nao inclusédo do efeito da
arquitetura das fibras de

Resposta Ortotropia e Isotropia L ) colagénio
] direcéo das fibras de . . o
Estética Transversal o -Negligenciam a dependéncia
colagénio )
linear
-Negligenciam a ndo-linearidade
. -Negligenciam a dependéncia
+Pode ser considerado o |
linear
comportamento .
o ) -Problemas de convergéncia dado
Modelos reforgados por | ndo-linear das fibras .
) a grande diferenga nas
fibras e comportamento | +Podem ser o o
) ] o resisténcias dos materiais entre a
ndo-linear das fibras distinguidas duas fases . .
. substancia em maior massa e
entre fase com fibras e ) .
) fibras (especialmente para cargas
sem fibras
elevadas)
+Limitam as
. dificuldades numéricas | -Fases s6lida e liquida séo
Modelos Monofasicos L ] i
+ Limitam o tempo modeladas uma s6 continua
computacional
+Distin¢&o entre fase
solida e liquida . »
Comportamento . L -Dilatagdo osmotica
Modelos Bifasicos +Pode ser incluida a . . o
Dependente do . negligenciada ou simplificada
permeabilidade (que
Tempo

depende da deformagéo)

Dilatacdo Osmética

+Incluem a dilatagdo
livre em condicBes sem
carregamento
+Incluem a difuséo dos

ides

-Computacionalmente intensivo

-Dificil de validar
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4.3. Propriedades Mecanicas da Cartilagem Articular

As propriedades mecénicas da CA tém sido alvo de varios estudos que permitiram gerar
modelos matematicos (como os ja referidos na seccao anterior) e protocolos de ensaio que
pretendem alcancar um conhecimento mais profundo acerca da resposta do tecido a carga.
Quando uma carga externa é aplicada ao joelho, a cartilagem deforma-se para incrementar
a area de contacto e a congruéncia entre as superficies articulares. Como resultado, é
desenvolvida no tecido uma combinacao de tensdes de compressdo, tracdo e corte, variando
ao longo da superficie articular e da espessura da cartilagem. A resposta a estas tensfes é muito
diferente para cada caso, uma vez que a cartilagem é um material heterogéneo anisotrdpico,
(Completo & Fonseca, 2011; Mow & Guo, 2002). Contudo, a CA presente na articulacdo do

joelho esta essencialmente sujeita a cargas de compressao.

4.3.1. Comportamento da Cartilagem em Compressao
Quando a cartilagem é solicitada mecanicamente, as cargas distribuem-se entre a ECM e o
fluido intersticial. Ambos sdo considerados incompressiveis, individualmente; no entanto,
uma vez que o liquido intersticial flui livremente para dentro e fora da matriz, esta interacéo
faz com que a cartilagem seja um material compressivel. Quando o tecido é comprimido, sofre
uma diminuigdo do seu volume/espessura, facilitando a exsudacdo do fluido para fora do
tecido.

Este efeito pode ser avaliado por meio de testes de compressdo que permitem determinar
algumas caracteristicas mecénicas. Os testes mais frequentes para determinagdo das
propriedades de compressdo da cartilagem estdo representados nas Figuras 4.3, 4.4 e 4.5, e

sdo: a compressdo confinada (Boschetti et al., 2004; Buschmann et al., 1998; Huang et al.,

2005; Jurvelin et al., 1997 e 2003; Klisch & Lotz, 2000; Korhonen et al., 2002), compressao
inconfinada (Boschetti et al., 2004; Jurvelin et al., 1997 e 2003; Korhonen et al., 2002;
Laasanen et al., 2003; Li et al., 2003; Wang et al., 2010) e testes de indentacdo (Jin & Lewis,
2003; Kerin et al., 1998; Korhonen et al., 2002; Lu et al., 2007; Miller & Morgan, 2010; Mow
et al., 1989; Taffetani et al., 2014).

4.3.1.1. Compressao Confinada

Este ¢ um dos métodos mais utilizados para determinacédo das propriedades da cartilagem.
Um disco de cartilagem é colocado numa camara confinada, onde a carga ou deslocamento
sdo impostos por meio de uma placa porosa, Figura 4.3. Sendo assim, é restringida a expansao
do tecido na direcdo perpendicular a da imposicao da carga de compressao e é apenas possivel
que o fluido se desloque através da placa porosa, (Completo & Fonseca, 2011; Mansour, 2003;

Nordin & Frankel, 2012). Este teste permite determinar o coeficiente de permeabilidade (k),
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que mede a facilidade com que o fluido atravessa o material poroso, e 0 médulo agregado a
compressédo (H,), que mede a rigidez do tecido quando termina o fluxo de fluido através da

superficie articular (ou seja, quando € atingido o equilibrio).

Forca imposta

Placa porosa ===

Cartilagem s

r Cémara
confinada

Figura 4.3 - Representacdo esquematica do ensaio de compressdo confinada, (Adaptado de Abbass &
Abdulateef, 2012).

4.3.1.2. Compressao Inconfinada

Neste teste, discos de cartilagem sdo colocados entre duas placas altamente polidas e
impermeaveis, através das quais o tecido é comprimido tendo oportunidade de se deformar na
direcdo perpendicular a de aplicacdo da carga (Figura 4.4), (Completo & Fonseca, 2011;
Nordin & Frankel, 2012). A partir deste teste podem ser determinados o médulo de Young, o

coeficiente de Poisson e também a permeabilidade.
Forga imposta
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Figura 4.4 - Representacdo esquematica do ensaio de compressdo inconfinada, (Adaptado de Abbass &
Abdulateef, 2012).
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Testes de Indentacéo

Durante os testes de indentacdo, a cartilagem € comprimida em determinado local por um

indentador (Figura 4.5), sendo, tipicamente, aplicado um carregamento constante. As amostras

séo, normalmente produzidas como cilindros de cartilagem agarrada a 0sso, contudo, este tipo

de testes podem ser feitos in vivo. A andlise tedrica dos dados é algo complexa e exige a

existéncia de um modelo mateméatico, (Mansour, 2003; Nordin & Frankel, 2012). E possivel

a obtencdo de trés propriedades - modulo agregado, coeficiente de Poisson e coeficiente de

permeabilidade.

For¢a imposta

Cartilagem

) 4
Indentador s l
i 5 \ _—fﬁ-i_""
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T 0sso

Figura 4.5 - Representacao esquematica do teste de indentacdo, (Adaptado de Abbass & Abdulateef, 2012).

4.3.1.4.

Modos de Teste

Os ensaios referidos nas sec¢Oes anteriores podem ser realizados quer em modo fluéncia,

guer em modo tensdo-relaxamento.

(i)

(i)

Modo fluéncia: é aplicada uma carga constante sobre a cartilagem e é medido o
deslocamento da placa em funcdo do tempo. Na Figura 4.6 estdo representadas as
curvas do comportamento em fluéncia da cartilagem articular. De notar que a
fluéncia é acompanhada pela exsudacao do fluido para fora do tecido, sendo que
a mesma decresce a medida que se vai do ponto A para o B e para o C. Da-se o
equilibrio quando o fluxo de fluido cessa, sendo que aqui, a forca passa a ser
suportada apenas pela ECM, (Completo & Fonseca, 2011; Mansour, 2003; Nordin
& Frankel, 2012).

Modo tenséo-relaxamento: é imposto um deslocamento inicial e a forga necessaria
para manter o mesmo deslocamento é medida ao longo do tempo. Ou seja, é
aplicada uma rampa de compressao (tipicamente menos de 20% da espessura do
tecido) e mantida até ser atingida uma carga de equilibrio ou durante um tempo
estabelecido. Na Figura 4.7 estdo representadas as curvas que demonstram o

comportamento em modo tensdo-relaxamento da cartilagem. A amostra é
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comprimida até ao ponto B mantendo-se assim ao longo do tempo (do ponto B até
ao E), (Figura 4.7(a)). A resposta do tecido (Figura 4.7(b)) demonstra uma forca
caracteristica que aparece durante a fase de compresséo, sendo que depois ha um
decréscimo na mesma aquando a fase de tensdo-relaxamento (do ponto B ao D)
até atingir o equilibrio (ponto E). Estas forcas sdo convertidas em tenséo (de
acordo com a Equagéo 4.2), sendo que, durante a compressao a tensdo aumenta
até ser atingido Lo, decaindo depois na fase de tensdo-relaxamento até ser atingida
a tensdo de equilibrio, (Completo & Fonseca, 2011; Mansour, 2003; Nordin &
Frankel, 2012).

T 4 Cessagdo do
° Exsudagdo fluxo
= <
3 g L elevada C
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Figura 4.6 — Curvas representativas do comportamento em fluéncia da cartilagem: (a) aplicacdo de uma forca
constante na amostra de cartilagem; (b) resposta em fluéncia da amostra sob carga constante aplicada, (Adaptado
de Completo & Fonseca, 2011 e Nordin & Frankel, 2012).
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Figura 4.7 - Curvas representativas do comportamento em modo tensdo-relaxamento da cartilagem: (a)
Deslocamento imposto na amostra com inicio em to; (b) resposta do tecido em modo tensdo-relaxamento,
(Adaptado de Completo & Fonseca, 2011 e Nordin & Frankel, 2012).

A andlise dos gréficos anteriores pressupdem uma resposta da cartilagem dependente do
tempo. A resposta mecénica da cartilagem é fortemente influenciada pelo fluxo de fluido
através da sua matriz porosa, facto pelo qual é geralmente denominada de mistura bifésica.
Sendo assim, este € um tecido que se caracteriza por ser viscoelastico. Como j& referido,

modelos constitutivos viscoelasticos (bifasicos) consideram os fluxos intersticiais, sendo, por
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isso, utilizados para descrever o comportamento da cartilagem em fluéncia e
tensdo-relaxamento. Contudo, sob cargas dinamicas rapidas, a cartilagem comporta-se como
uma fase Unica de solido elastico, incompressivel, dado que simplesmente ndo existe tempo
para que o fluido se mova relativamente a matriz solida, (Completo & Fonseca, 2011; Nordin
& Frankel, 2012).

No equilibrio, a resposta de tensdo-deformacéo dos ensaios de compressdo confinada e
compressdo inconfinada permitem obter H, e E, respetivamente, a partir dos declives da parte
linear das curvas (Figura 4.9), assumindo a teoria bifasica para um material homogéneo e
isotropico. No teste de indentacdo, o calculo do médulo de Young exige a aplicacdo de um
modelo matematico mais complexo, sendo a solucdo de Hayes et al. (1972) uma das mais
utilizadas. O coeficiente de Poisson isotrépico pode ser determinado atravées de métodos 6ticos
(método direto) ou pela relagdo com outras constantes de equilibrio elastico (método indireto),
através da Equacdo (4.7), onde H, e E sdo obtidos experimentalmente, (Completo & Fonseca,
2011; Jurvelin et al., 1997; Korhonen et al., 2002):

E (1-v)

Ha =iy

(4.7)

4.3.1.5. Estado da Arte

Sao vérios os estudos que realizam estes ensaios para determinacdo das propriedades da
cartilagem, como ja referido na secgdo 4.3. A bibliografia consultada demonstra casos de
estudo em amostras principalmente de cartilagem humana ou bovina, sendo que as
propriedades mecanicas ndo sdo consideravelmente diferentes. Nenhum estudo foi encontrado,
relativo aos testes de compressao descritos, para amostras de suino.

Korhonen et al. (2002) realizaram a comparagdo entre os trés ensaios para cartilagem de
bovino. As curvas tipicas dos trés testes para um modo de tensdo-relaxamento e respetiva

tensdo-deformacéao no equilibrio, encontram-se representadas na Figura 4.8.
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Figura 4.8 — Comportamento tipico da cartilagem articular em compressdo inconfinada, compressao confinada e
indentagdo: (a) modo tensdo-relaxamento em fungéo do tempo; (b) tensdo-deformacao no equilibrio; (Adaptado
de Korhonen et al., 2002).
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Jurvelin et al. (2003) fizeram ensaios de compressdo confinada e inconfinada em amostras
de cartilagem humana, a fim de perceber a informagdo que é necesséria para a criagdo de um
modelo anisotropico realista das caracteristicas mecénicas da CA. Foram retiradas amostras
cilindricas de cartilagem e 0sso do fémur com uma espessura entre os 3 e 6 mm, e didmetro
de 8 mm. Os testes foram realizados nos dois modos - fluéncia e tensdo-relaxamento. Através
dos mesmos foram determinados o médulo agregado e 0 modulo de Young, pelas curvas de
tensdo-deformacdo no equilibrio (Figura 4.9). Baseados num modelo bifasico linear e

isotropico, foi ainda determinado o coeficiente de Poisson.
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Figura 4.9 - Curvas de tensdo-deformacéo para os dois ensaios, (Adaptado de Jurvelin et al., 2003).

Segundo Carter & Wong (2003) e Completo & Fonseca (2011), os valores tipicos do
maodulo de Young em equilibrio variam entre 0.41 e 0.85 MPa, enquanto o coeficiente de
Poisson varia entre 0.06 e 0.18. Para rapidas alteracbes de carga (impacto), a cartilagem
responde quase como um solido elastico linear uniforme, com um médulo de elasticidade de
cerca de 6 MPa. A velocidades de carregamento mais baixas, como na atividade fisiol6gica de
marcha, a cartilagem exibe propriedades de compressao que tendem para a nao-linearidade.

Na Tabela 4.3 encontra-se uma compilacdo das propriedades mecénicas da cartilagem
encontradas por alguns autores. A maior parte dos estudos revelam dificuldades na condugéo
do ensaio de compressdo confinada, uma vez que ndo existe uma boa adesdo da amostra a
camara confinada.

Tabela 4.3 - Cruzamento de propriedades mecanicas da cartilagem segundo varios autores (méedia + dp).

. Coeficiente de Poisson
Tipo de

Referéncia amostra E [MPa] H, [MPa] N _

Otico Indireto
Jurvelin et al., 1997 Bovino 0.677 £0.223 0.754 £0.198 0.185 £ 0.065 0.174 £ 0.106
Buschmann et al., 1998 Bovino - 0.56 - -
Korhonen et al., 2002 Bovino 0.31+0.18 0.34+0.17 0.21+0.05 0.26 +0.08

Jurvelin et al., 2003 Humano 0.581+0.168 0.845 +0.383 - 0.158 +0.148
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4.3.2. Caracterizagéo de ensaios mecénicos em tecidos bioldgicos

Na condicdo in vivo as propriedades mecanicas da cartilagem séo influenciadas por mudancas
morfoldgicas, bioquimicas e biomecénicas que sdo especificas da localizagdo anatomica,
envelhecimento, atividade fisica e adaptacGes frente a cargas e movimentos suportados. O uso
de ensaios mecanicos na determinacdo experimental das propriedades da cartilagem é um
desafio devido a influéncia de varios fatores biolégicos e outros associados ao método de
medi¢cdo empregado no ensaio. A orientacdo e fixacdo da amostra, a temperatura, a taxa de
deformacdo, a técnica de armazenamento e conservacdo do tecido, bem como a técnica de
medic¢do a utilizar, sdo fatores associados ao protocolo de testes experimentais que afetam as
propriedades medidas. Deste modo, é necessaria a definicdo de uma metodologia experimental
para a caracterizacdo das propriedades dos tecidos bioldgicos, sendo que esta deve ter em conta
os fatores supracitados, bem como a defini¢do de critérios de colheita da amostra, meios de
armazenamento e preservacdo da mesma até ao momento do ensaio.

A maior parte dos estudos supracitados utilizam o congelamento em meio liquido como
método de conservagdo da amostra. Durante a realizagdo dos ensaios mecanicos, grande parte
dos investigadores usa PBS (do inglés, phosphate buffered saline) ou soro fisiolégico como
solucéo salina para a lubrificacdo das amostras, contudo alguns estudos referem o uso de fluido

sinovial, por forma a criar um ambiente parecido com o do organismo humano.

4.3.3. Comparacao entre espécies

Os modelos animais podem tornar-se ferramentas Uteis para o estudo e deliberagéo prévias das
melhores técnicas a utilizar para estudos de interesse em material humano. Contudo, a
utilidade da informacdo obtida através destes estudos depende das similaridades e diferengas
entre as propriedades da cartilagem humana e animal, (Athanasiou et al., 1991). A importancia
do uso de modelos animais na implementagdo de estudos de cartilagem articular humana,
levou alguns investigadores a comparar as suas propriedades.

Em termos de estrutura microscopica, a cartilagem articular animal ndo é
significativamente diferente da humana, contudo pode variar nas dimensdes, quer em tamanho,
quer em espessura. Na Figura 4.10 esta esquematizada a comparacdo entre o joelho humano,
bovino e suino.

Segundo Fuss (1991) e Proffen et al. (2012), as diferencas entre as articulacdes prendem-se
principalmente no movimento de extensdo do joelho, sendo que 0s animais apresentam uma
maior amplitude quando comparados com os humanos. Contudo, este aspeto relaciona-se mais
com os ligamentos do que propriamente com a cartilagem. No que diz respeito a propriedades
mecénicas da CA, pode visualizar-se na anterior Tabela 4.3 que ndo existe uma diferenga
consideravel entre as encontradas para tecido humano ou bovino, o que pode evidenciar que a

cartilagem animal poderd ser um bom material para a validacdo de métodos de ensaios
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mecanicos que permitem a caracterizagéo do tecido, bem como estudo de técnicas de reparacéo
e/ou reconstrugao.

N&o sdo conhecidos muitos estudos realizados ao nivel das propriedades mecénicas da
cartilagem suina, contudo, Ronken et al. (2012) comparam a cartilagem humana e suina
através da sua rigidez dindmica, concluindo que a cartilagem do porco pode servir como
padrdo para avaliagcfes mecanicas, reparacao cirdrgica da cartilagem, engenharia de tecidos e

materiais de reparacao.
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Figura 4.10 - Comparacao do joelho entre espécies: (a) bovino e humano, (Adaptado de Athanasiou et al., 1991);
(b) suino e humano, (Adaptado de Xerogeanes et al., 1998).
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Ensaios Experimentais de Compressao

Este capitulo apresenta toda a metodologia adotada para a realizacdo de ensaios mecanicos
experimentais em amostras de cartilagem. Foram realizados os ensaios de compressdo
inconfinada e confinada (descritos em 4.3.1.), sendo que, neste capitulo se encontram 0s
resultados e analise dos mesmos.

S&o descritas as técnicas de recolha de amostras experimentadas para validagédo do melhor
método, bem como os procedimentos de ensaios efetuados. Toda esta fase foi realizada com
amostras de cartilagem de suino, por forma a validar os ensaios como meio de testes mecanicos

em amostras de tecido humano.

5.1. Disseccéo do joelho

Para a obtencdo de amostras de tecido cartilaginoso do joelho suino, foi necessario proceder a
sua dissecgdo. Neste procedimento, o joelho deve ser cortado livre de masculos, deixando a
capsula articular intacta. De seguida, a dissecacdo deve ser iniciada anteriormente com a
remocdo da rétula, tenddo patelar e gordura. Para a zona da cartilagem articular ser acedida, é
necessario o corte dos ligamentos e retirar 0s meniscos. Finalmente tém-se 0s 0ssos, fémur e
tibia, separados (Figura 5.1), sendo mais simples a remog&o de amostras da cartilagem.

Os joelhos de porco foram adquiridos numa superficie comercial e a sua dissecgdo foi
realizada com o auxilio de um profissional ajudante de talho. Apds este procedimento foram
retiradas amostras de cartilagem e, posteriormente, as mesmas foram congeladas (-5°C) em

soro fisiolégico até a noite anterior ao ensaio.
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(@) (b)

Figura 5.1 - Resultado da dissec¢éo do joelho suino para obtengéo das amostras de interesse: (a) fémur; (b) tibia.

5.2. Métodos de recolha de amostras cilindricas de cartilagem

Numa primeira abordagem, foram recolhidas amostras de cartilagem agarrada ao 0sso
adjacente. O método de recolha foi realizado por meio de cortantes com forma cilindrica
(Figura 5.2 (a)), com auxilio de um martelo. Escolheram-se cortantes com um diametro de 10,
6 e 4 mm, sendo que apenas os dois primeiros foram utilizados, devido a dificuldade em retirar

as amostras do cortante com menor diametro.

(b)
Figura 5.2 — Recolha de amostras: (a) cortantes utilizados para obtencao de amostras cilindricas; (b) amostras de
0sso e cartilagem do joelho do suino.
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Como é visivel na Figura 5.2(b), as amostras ndo adquirem uma forma de cilindro regular,
ndo apresentando faces paralelas entre si, 0 que causa problemas aquando da fixacdo da
amostra nos cilindros de compressdo. A Figura 5.3(a) esquematiza o problema ocorrido
durante a realizacdo do ensaio de compresséo inconfinada. Verificou-se o escorregamento da
amostra, sendo, por isso, um ensaio invalido.

Numa fase posterior, e por forma a obter-se amostras cilindricas bem definidas, estas foram
adquiridas através de uma maquina CNC Optimum BF20L Vario, localizada no Laboratério
de Otica e Mecanica Experimental (LOME) do INEGI/FEUP, o que permitiu controlar a
direcdo da entrada do cortante para que nao ocorressem desvios da ferramenta, (Figura 5.4(a)).
Este método mostrou-se viavel na obtencdo das amostras pretendidas (Figura 5.4(b)), mas nao
muito reprodutivel, devido a dificil fixacdo do osso na maquina (que foi realizado através de
placas de madeira), a necessidade de utilizacdo de uma serra para retirar o cilindro cortado e
ainda ao pds-processamento necessario em cada amostra para alisar a face 6ssea. Receiam-se
ainda problemas de alteracdo de propriedades mecanicas devido & exposi¢édo dos tecidos a altas
temperaturas, uma vez que sdo atingidas velocidades de rotagdo da ferramenta um pouco
elevadas.

Em ambos os métodos anteriormente descritos, 0 niUmero de amostras recolhidas por
joelho é baixo (cerca de 4 a 5 amostras), devido a concavidade do 0sso, problemas de fixacdo

ou manuseio e a necessidade de obtencdo de formas cilindricas.

R

(@) (b)

Figura 5.3 - Esquematizag&o do ensaio de compressdo inconfinada de amostras cilindricas de cartilagem agarrada
a 0sso: (a) amostras com faces nao paralelas entre si 0 que causa um ensaio invalido; (b) demonstragéo da fixagéo
correta da amostra nos cilindros de compresséo.
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Figura 5.4 - (a) Recolha de amostras de cartilagem agarrada ao osso adjacente, por meio de maquina CNC;
(b) Amostra cilindrica de cartilagem agarrada a osso com um diametro de 10 mm e altura de ~13 mm.

Posto isto, e tendo em conta as dificuldades encontradas em recolher amostras cilindricas
de cartilagem agarrada a 0sso, optou-se por recolher apenas amostras de cartilagem, sendo o
problema do desvio (visivel na Figura 5.3) ultrapassado, bem como a obten¢do de um baixo
numero de amostras. Isto significa que o teste de indentacdo ¢é entdo eliminado do protocolo
de ensaios.

Para a recolha de amostras apenas com tecido cartilaginoso, foram recolhidas as
cartilagens totais do fémur e da tibia do joelho de suino com o auxilio de uma faca (Figura
5.5). Seguidamente as amostras foram adquiridas por puncionamento das ferramentas

cortantes presentes na Figura 5.2(a) com auxilio de um martelo.

(@) (b) (©)

Figura 5.5 - Cartilagem total recolhida do joelho de suino: (a) parte superior do fémur; (b) condilos do fémur;
(c) tibia.

A cartilagem removida da tibia verifica-se mais fina em comparacao com a do fémur, pelo

gue a sua recolha ndo foi bem conseguida. Na Figura 5.5(c) pode ver-se que a recolha resultou
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em Varios cortes da superficie da cartilagem tibial de onde n&o foi possivel retirar discos de
tecido validos para ensaio. Sendo assim, 0s ensaios realizaram-se apenas em amostras de
cartilagem femoral, distinguindo-se entre dois locais: (i) condilos; e (ii) parte superior. Na
Figura 5.6 estdo representados exemplos de amostras de cartilagem recolhida com os
didmetros de 10 e 6 mm. Verifica-se que as amostras provenientes da parte lateral da zona
superior do fémur tém uma espessura mais elevada (em média cerca de 1.83 mm), ao passo
gue a zona central é mais fina (com ~1.2 mm). Por outro lado, a espessura média encontrada

para os condilos é de 1.69 mm.

10 mm
6 mm

() (b)

Figura 5.6 - Amostras de cartilagem em forma de disco: (a) diametro de 10 e 6 mm; (b) visualizacio da espessura
das amostras - 2.10 e 1.20 mm. (NOTA - Os valores apresentados nesta legenda referem-se, respetivamente, a
cartilagem da esquerda e direita).

Em modo de comparacéo, da cartilagem de um s6 fémur, foram retiradas 15 amostras da
parte superior (das quais 8 com @=10 mm e 7 com @=6 mm) e ainda 19 amostras da parte dos
condilos (onde 12 com @=10 mm e 7 com @=6 mm). Isto significa um total de 34 amostras,

um ndmero muito superior comparando com o obtido através dos outros métodos.

5.3. Ensaios de compressao

Foram realizados dois tipos de ensaio especificos: (i) compressdo continua; e (ii) compressao
em modo tensdo-relaxamento. Cada ensaio foi realizado em compressdo confinada e
inconfinada.

Os ensaios de compressdo continua foram realizados na maquina de ensaios mecanicos
universal TIRA® test 2705, localizada no Laboratério de Ensaios Mecanicos do INEGI, com
uma célula de carga de 5 kN. Os ensaios de tensdo-relaxamento foram realizados na maquina
de ensaios universal INSTRON® ElectroPlus E1000, localizada no LOME, e que pertence ao
LABIOMEP, com uma célula de carga de 1 KN. O comportamento da cartilagem foi registado
no computador durante a realizacdo dos ensaios, recorrendo aos softwares especificos dos
equipamentos de teste. Através dos mesmos foram registados os valores de tempo de ensaio
(em s), deslocamento (em mm) e forgca (em N), e calculados os respetivos valores de tensdo e

deformacdo.
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5.3.1. Compressdo continua

Este tipo de ensaios em amostras de cartilagem ndo € facilmente encontrado na literatura,
contudo, e tendo em conta que é um ensaio importante na area da mecénica dos materiais,
decidiu-se pela sua realizacdo para perceber quais as forcas e tensdes geradas quando o tecido
é levado ao seu limite.

Cada amostra foi comprimida continuamente depois de uma pré-carga de ~5 N, sendo
estabelecida uma forca limite de 4900 N, uma vez que a célula de carga do equipamento ¢ de
5000 N. Cada ensaio foi realizado em compressao inconfinada e compressdo confinada, para
dois tipos de velocidade e quatro tipos de amostra, sendo estas variaveis em diametro (10 e 6
mm) e localizacdo no fémur (céndilos e parte superior). Na Figura 5.7(b) pode ver-se o

esquema da maquina montado para o teste de compressdo confinada.

(b)

Figura 5.7 - Ensaios de compressdo continua: (a) TIRA® test 2705; (b) aparato para compressdo confinada com
célula de carga.

Durante 0 ensaio e, para todas as condicGes de teste, verificou-se a exsudagéo do fluido do
tecido, sendo que, no final, as amostras de cartilagem se mostram desidratadas e com multiplas
fissuras, como se vé na Figura 5.8. Contudo, em alguns casos, verificou-se que as amostras
atingiram os 4900 N de carga limite sem sofrerem danos consideraveis a olho nu.

O tratamento dos dados obtidos foi realizado em Microsoft Office Excel®, o que permitiu
a criacdo de curvas que mostram o comportamento do tecido em funcdo da carga imposta,
sendo possivel determinar algumas propriedades mecanicas, como o modulo de Young e
maodulo agregado a compressao, de acordo com o ensaio efetuado (compressao inconfinada e

compressdo confinada, respetivamente).
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Figura 5.8 - Amostras de cartilagem apds ensaio de compresséo continua: (a) exemplo com @=10 mm; (b) exemplo
com @=6 mm; (c) saida de fluido do tecido.

5.3.1.1.Variacédo da localizacdo da amostra

O objetivo da obtencéo de cartilagem de diferentes zonas do joelho tem em vista o estudo
e diferenciacdo do comportamento do tecido com dependéncia do local onde o mesmo se
encontra. Neste trabalho, e como j& referido, foram testadas apenas amostras do fémur,
diferenciando-se em parte superior e condilos. Na Tabela 5.2 encontram-se os valores de forca
maxima média medida para os dois tipos de amostra. Através da analise dos valores
encontrados, verifica-se que ndo existe uma consideravel diferenca entre 0s mesmos,
assumindo-se, portanto, que ndo existe uma dependéncia significativa entre a cartilagem

superior do fémur e a que se encontra nos seus céndilos.

Tabela 5.1 - Forca maxima, em N, de acordo com o tipo de amostra ensaiada, variavel em zona de colheita.

Zona Compressao Confinada Compressao Inconfinada
Parte Superior 3031.04 3156.5
Condilos 3797.45 2754.9

5.3.1.2. Variagéo da velocidade

Os ensaios foram realizados diferenciando dois tipos de velocidade (1 mm/min e 1 um/s
(0.06 mm/min)), por forma a perceber a resposta do tecido em funcdo da velocidade de
carregamento. Em geral, e de acordo com a Tabela 5.2, os valores de forga méxima para 0s
dois casos ndo sdo consideravelmente diferentes, contudo, o tempo que cada amostra leva para
atingir essa forga, depende da velocidade de ensaio, sendo maior para uma velocidade mais
baixa. Na Figura 5.9 apresenta-se um exemplo das forcas maximas obtidas para duas amostras

comuns com velocidades de ensaio diferentes.

Tabela 5.2 - Forca maxima, em N, de acordo com a velocidade e tipo de ensaio.

v [mm/min] Compressdo Confinada Compresséo Inconfinada

1 3640.9 2785.4

0.06 3300.9 3250.02
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Figura 5.9 - Grafico forca-tempo para o ensaio de compresséo confinada em amostras dos condilos do fémur com
@=6mm.

Através da analise de todos os resultados, verifica-se que a uma velocidade mais alta, a
cartilagem apresenta uma zona gréfica quase linear, 0 que pode sugerir um comportamento
aproximado ao de um sélido linear elastico. Em alguns casos verificou-se ainda que as
amostras atingiram o0s 4900 N de carga limite, num curto periodo de tempo e sem sofrerem
danos visiveis a olho nu. Por outro lado, a velocidades mais baixas o tecido parece ajustar-se
ao deslocamento imposto e & acumulagdo da deformacéo, sendo que o tempo necessario para
asua rutura é maior. No que diz respeito as linhas gréficas, estas verificam um comportamento

aproximadamente exponencial.

5.3.1.3. Variagdo do didmetro da amostra

Os ensaios foram realizados com variagdo do didmetro da amostra, uma vez que a literatura
n&o era coerente nos didmetros de amostra utilizados. Sendo assim, testaram-se amostras em
formato de disco com didmetros de 6 e 10 mm. Na Tabela 5.3 encontram-se os valores de forca
maxima média obtida em funcdo do diametro da amostra, bem como o respetivo valor de
tensdo méxima associado. Verifica-se que a for¢ca méxima atingida é maior para um maior
diametro da secgdo, e que a tensdo maxima calculada aumenta com a diminuicao do didmetro
da amostra. Esta verificacdo faz sentido, pois, tendo em conta a definicdo de tensdo
(Equacdo 4.2), sabe-se que a mesma aumenta com a diminuigdo da area de seccdo onde é
imposta uma forga. Contudo, os valores de tensdo méaxima encontrados (19.75-95.88 MPa)
sdo elevados comparativamente a bibliografia consultada para valores de tensdo de falha
(14-59 MPa, por Kerin et al., 1998).

Voltando & definicdo de tensdo, pode ver-se, pelo gréfico da Figura 5.10 que, para o

didmetro de 10 mm a amostra atinge a for¢a limite pré-estabelecida (49000 N) sem sofrer
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danos considerados, ao passo que a amostra de 6 mm cede a uma forca de ~1000 N, atingindo
depois uma forca méxima de ~2000 N. Na Figura 5.11 podem ver-se as curvas
tensdo-deformacéo correspondentes, sendo que a amostra de 6 mm apresenta uma tenséo de
falha mais elevada (~75 MPa) do que a de 10 mm (~60 MPa).

Tabela 5.3 - Forca maxima, em N, e respetiva tensdo, em MPa, de acordo com o didmetro da amostra.

Compressdo Confinada Compressdo Inconfinada
@ [mm]
F [N] o [MPa] F [N] o [MPa]
6 2274.7 80.45 2093.2 74.03
10 4553.8 57.98 3767.9 47.98
5000
4500
4000
3500

0 5 10 15 20 235 30
Tempo (min)

Figura 5.10 - Gréfico forga-tempo para o ensaio de compressdo inconfinada em amostras da parte superior do
fémur a uma velocidade de 1 um/s.

Tensdo (MPa)
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Figura 5.11 - Gréfico tensdo-deformacao para o ensaio de compresséo inconfinada em amostras da parte superior
do fémur a uma velocidade de 1 pm/s.
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5.3.1.4. Célculo de propriedades mecéanicas

A partir da regido linear dos gréficos de tensdo-deformacgdo dos ensaios de compressdo
inconfinada e confinada, é possivel o célculo do modulo de Young e do médulo agregado a
compressdo, respetivamente, pelo declive tangente a curva, assumindo um comportamento
linear eléstico (Figura 5.12). Na Tabela 5.4 estdo enumerados os valores encontrados nesta
fase de ensaios. Verifica-se que estes sdo valores muito elevados quando comparados com a
literatura (0.41 e 0.85 MPa, seccdo 4.3.1.5.). Para além disso, os valores ndo parecem ter uma
relacdo quando comparadas zonas de colheita, velocidades de ensaio ou didmetro da amostra.
Tudo isto pressupBe que este ndo é o método adequado para encontrar as propriedades
mecanicas da cartilagem. Contudo, e como ja referido, estes ensaios fornecem informacao
sobre forgas e tensfes limite associadas a cartilagem, que ndo sdo facilmente encontradas na

literatura.
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Figura 5.12 - Grafico tensdo-deformacdo para dois tipos de compressdo: Cl - compressdo inconfinada;
CC - compressao confinada.

Tabela 5.4 - Propriedades mecanicas determinadas a partir dos testes de compressdo continua (média + dp, n=3).

v [mm/min] & [mm] Zona E [MPa] H, [MPa]
Parte Superior 562.26 + 79.90 230.01 £24.72
° Condilos 418.75 + 25.65 365.55 + 33.46
o Parte Superior 138.10 £ 63.87 179.55 £58.10
1 Condilos 205.28 +46.23 100.80 = 64.07
Parte Superior 113.89 £ 36.41 24294 +12.25
° Condilos 106.21 +25.71 380.55 + 24.37
' 10 Parte Superior 111.04 + 8.959 215.49 £76.19

Coéndilos

85.004 + 26.06

116.80 + 35.69
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5.3.2. Modo Tensao-Relaxamento
Os ensaios de compressdo em modo tensdo-relaxamento sdo, segundo a literatura, utilizados
para a caracterizacdo mecénica da cartilagem, bem como para a obtengdo das suas
propriedades mecanicas através da leitura das tensdes e deformacdes na fase de equilibrio.
Os testes foram executados em amostras de cartilagem apenas com diferenciacdo dos
didmetros (10 e 6 mm), visto que nos testes anteriores ndo se conseguiu retirar conclusdes
validas acerca das diferencas entre as duas zonas da cartilagem femoral. Os ensaios foram
realizados com uma rampa de deslocamento de 10 um a uma velocidade de 1 um/s, até uma
deformacdo maxima de 20% em controlo automatico por computador, (Buschmann et al.,
1998; Jurvelin et al., 1997 e 2003; Korhonen et al., 2002). Na Figura 5.13 esta representada a
maquina utilizada no ensaio, com énfase para a célula de carga e estrutura de apoio das

amostras.

i 1N
dymacelf ]

(b)

Figura 5.13 - Ensaios de tensdo-relaxamento: (a) INSTRON® Electro Plus E1000; (b) célula de carga (1 kN) e
camara de confinamento.

Na literatura o critério para ser iniciada uma nova rampa de compressao é imposto através
de uma condicdo relativa ao declive da curva forga-tempo. Face a limitagdo do equipamento
de teste utilizado em impor tal condicdo, o critério usado neste trabalho foi baseado na

observacao do tempo de relaxamento em graficos-tipo encontrados na literatura (entre 50 a
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500 s, (Buschmann et al., 1998; Jurvelin et al., 1997 e 2003; Korhonen et al., 2002)).
Inicialmente definiu-se 400 s de tempo de relaxamento, contudo, 0s ensaios mostraram-se
muito demorados, pelo que, mais tarde, o critério foi definido para 90 s, assumindo-se que este
seria um tempo consideravel para o relaxamento do tecido, face ao descrito previamente. Para
cada rampa de tensdo-relaxamento foram adquiridos os dados de tempo, posicao e forga a uma
frequéncia de 5 Hz.

Na Figura 5.14 é apresentada uma resposta tipica de forca-tempo para ambos o0s testes de
compressdo. A leitura das tensbes e deformacdes nas fases de equilibrio permite tracar uma

curva aproximada da resposta de tensdo-deformacéo do tecido (Figura 5.15).
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Figura 5.14 - Comportamento tipico da cartilagem em compressdo confinada e inconfinada: (a) ensaio
tensdo-relaxamento total para amostras com @=6mm; (b) parte do ensaio para visualiza¢io detalhada da rampa
de tens&o-relaxamento.
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Figura 5.15 — Resposta tensdo-deformagéo na fase de equilibrio em modo tensdo-relaxamento.

De uma forma geral, todas as amostras demonstraram um comportamento em equilibrio
semelhante nos primeiros 5-10% de deformacdo. Com o aumento da deformagéo (10-20%), o
comportamento de tenséo-deformacao em equilibrio é aproximadamente linear, o0 que permite
determinar, nesta regido, as propriedades mecanicas, E e Hy, e, a partir destas, o v, pela
Equagéo 4.7. Posto isto, na Tabela 5.5 encontram-se os valores determinados no presente
estudo para cada uma das propriedades referidas consoante o diametro da amostra. Por fim é

feita a média entre os dois valores uma vez que se trata igualmente de cartilagem femoral.

Tabela 5.5 — Mddulo de Young e médulo agregado a compressdo determinados a partir dos testes de compressdo
em modo tens&o-relaxamento e respetivo coeficiente de Poisson (média + dp, n=3).

@ [mm] E [MPa] H, [MPa] v
6 0.5464 + 0.1576 0.6421 +0.1793 0.2392 +0.0104
10 0.2307 £ 0.0241 0.3133 £0.1028 0.2712 £ 0.0887

Média 0.3886 0.4777 0.2552
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Modelagao por Elementos Finitos

O método dos elementos finitos (MEF) é uma técnica numérica computacional, desenvolvida
originalmente para obtengdo do estado de tensdo-deformacdo em problemas complexos de
estruturas diversas. A solucdo poderia ser encontrada de uma forma analitica, no entanto, os
célculos analiticos exatos estdo limitados a problemas lineares com geometrias, propriedades
dos materiais e condigdes fronteira simples. Quando os problemas envolvem geometrias
complexas, os calculos analiticos tornam-se morosos e complexos e implicam simplificacdes,
0 que torna os resultados pouco precisos. Posto isto, 0 MEF € introduzido como um método
computacional aproximado, onde uma estrutura complexa é dividida numa malha de
elementos que apresentam uma forma regular, onde é possivel determinar o seu estado de
tensdo e deformacédo quando sujeita a carregamentos exteriores, (Azevedo, 2003; Completo &
Fonseca, 2011). Na area da biomecénica o MEF tem vindo a ser uma mais-valia ao longo dos
anos, possibilitando o estudo de estados complexos de tensao e deformacao que sao de dificil
determinagdo na experimentagdo in vivo ou in vitro. Mais ainda, consegue fornecer a
distribuicdo de tensdes e deformacbes ao longo de toda a geometria em analise e permite prever
varios aspetos, tais como a ocorréncia de fraturas ou rutura dos tecidos biolégicos num local
especifico; a evolucdo de determinada doenca; ou o desempenho de dispositivos médicos
implantados no organismo, o que favorece o seu uso na area clinica.

Este capitulo permite a introdugdo ao MEF como ferramenta numérica usada na simulagdo
da articulagio do joelho. E feita uma pequena abordagem ao aparecimento deste conceito, bem

como da sua aplicacdo neste trabalho e principais caracteristicas.

6.1. Evolucdo do Método dos Elementos Finitos

Os grandes passos do desenvolvimento pratico do MEF, que o conduziram ao formato que

atualmente apresenta, ocorreram na década de 60 e inicio da de 70, por consequéncia dos
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avancos tecnoldgicos e com a generalizacdo da utilizacdo dos computadores nos centros de
investigacdo, (Azevedo, 2003; Lotti et al., 2006). Muito antes, varios investigadores na area
da matematica desenvolveram teorias e técnicas analiticas para a solucdo de problemas,
contudo, pouco conseguiram evoluir, devido a dificuldade e limitacdo existente no
processamento das equacdes, que se tornavam extensas e complexas.

Nos primeiros 30 anos (1960-1990), o desenvolvimento do software que aplica o0 MEF
focou-se na estabilidade da solucéo, incluindo a minimizacao de erros numéricos e melhoria
do tempo computacional. Nos ultimos 20 anos, tém vindo a ser implementadas tecnologias
tridimensionais (3D) e solucdes ndo-lineares. Estes desenvolvimentos afetaram diretamente a
evolucdo das areas automobilistica e aeroespacial e tiveram um grande impacto na area da
biomedicina. (Ko, Rocha, & Larson, 2012) Desde a sua primeira aplicacdo na biomecéanica
ortopédica, em 1972, (Brekelmans et al., 1972; Completo & Fonseca, 2011), que os elementos
finitos tém sido largamente utilizados na avaliagdo do comportamento mecénico de tecidos
biolégicos, em particular: 0ssos, musculos e cartilagem articular.

Mais recentemente tém sido utilizados modelos 3D de elementos finitos obtidos a partir
de imagens médicas como tomografia computadorizada ou ressonancia magnética,
providenciando a geometria exata de um paciente. Modelos destes sdo empregues na area

clinica em combinagdo com sistemas de cirurgia assistida por computador.

6.2. Caracteristicas do Método dos Elementos Finitos

O MEF procura tornar um problema complexo em varios mais simples através da discretizagdo
ou subdivisdo da estrutura que se pretende analisar num nimero finito de elementos com uma
geometria regular para os quais se conhece ou pode obter-se uma descri¢do matematica do seu
comportamento. Esta geometria pode ser unidimensional, bidimensional (geralmente
triangulares ou quadrilateros) ou tridimensional (por meio de hexaedros, tetraedros ou
pentaedros).

Os elementos sdo interligados por meio de nds, formando a designada malha de elementos
finitos. A Figura 6.1 representa um modelo 3D da articulacéo do joelho com a implementacéo
da malha de elementos finitos.

Cada né assume um campo de deslocamentos e as suas componentes sdo designadas por
graus de liberdade. Num elemento tridimensional, cada né possui trés graus de liberdade, que
sdo relativos aos deslocamentos desse ponto nas trés dire¢des espaciais ortogonais.

Numa analise de elementos finitos, o primeiro passo para a solugdo passa pelo calculo do
campo de deslocamentos dos n6s da malha de elementos finitos. Em funcéo dos deslocamentos
nodais, é possivel determinar o deslocamento de cada ponto do elemento finito. Deste modo,

é ultrapassado o problema de calcular o deslocamento de um nimero infinito de pontos num
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dominio continuo (de geometria complexa). Apds determinados os deslocamentos nodais, séo
calculadas as deformagdes correspondentes, e, por fim, o estado de tensdo, que é determinado
a partir das deformacgdes calculadas e das leis constitutivas que definem o comportamento do

material.

Y
>

D
Ss]
AV
AVAVERY,
VAV
¥

e-
VA
A
V# é
&5
AVAY

|

<

AN
3
KIS
2

5

¥
KNS
PaVAV)
|

1

P

I

Figura 6.1 — Discretiza¢do da articulagéo do joelho em elementos finitos. (Adaptado de Kazemi et al., 2013)

O modo como o MEF é formulado e aplicado depende de cada tipo de problema. Posto
isto, é necessario ter em consideracdo alguns aspetos na fase que antecede a analise de uma
qualquer estrutura, sendo necesséria a definicdo de propriedades mecénicas dos materiais,
assim como leis constitutivas que regem o seu comportamento, carregamento imposto na
geometria em analise e condigdes fronteira.

Resumindo, a solucéo aproximada para o problema, é encontrada pela soma das respostas
elementares de cada um dos elementos as condicGes impostas. A precisdo dos resultados
calculados depende do tipo de elemento utilizado e do nivel de refinamento da malha. Do
ponto de vista tedrico, a medida que o nimero de elementos aumenta, os resultados calculados
convergem para uma solugcdo mais correta, contudo o tempo computacional para ser
encontrada a solucdo pode ser elevado. Em contrapartida, utilizando uma malha grosseira,
apesar do tempo ser diminuido, podem ocorrer mais erros e a aproximagao sera menos precisa,
(Azevedo, 2003; Completo & Fonseca, 2011; Lotti et al., 2006).

A determinacdo de todas as variaveis mencionadas envolve uma série de etapas, existindo
trés estagios para a simulacdo numérica através do MEF, (Teixeira Dias et al., 2010):
(i) pré-processamento; (ii) analise; e (iii) pds-processamento. Estas fases encontram-se

apresentadas no Esquema 6.1.
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histéria da evolucéo de variaveis no tempo, etc.

Esquema 6.1 - Representacao da metodologia do MEF, (Adaptado de Teixeira Dias et al., 2010).

6.3. Modelagédo 3D da Articulacao do Joelho

Por ser a articulagdo mais complexa do corpo humano, s&o Vvarios os investigadores que se
debrucam sobre a caracterizagdo do comportamento do joelho. Ao longo dos anos foi existindo
uma crescente preocupacdo em modelar aspetos como situacbes de patologia e
comportamentos apos cirurgia, (Abdi & Karimi, 2014; Bae et al., 2012; Kazemi et al., 2011;
Pefia et al., 2008; Pefia et al., 2005; Vidal et al., 2008), ou previsdo da implementacdo de
préteses no joelho, (Arsene & Gabrys, 2013; Baldwin et al., 2012; Halloran et al., 2005;
Kumbhalkar et al., 2013), a partir do MEF. Existem outros que procuram conhecer o
comportamento normal do joelho em situagdes fisiol6gicas normais, (Bendjaballah et al.,
1995; Dange et al., 2013; Donahue et al., 2002; John et al., 2013; Pefia et al., 2006; Vidal et
al., 2008), ou de movimento e marcha, (Abo-Alhol et al., 2014; Adouni et al., 2012; Y. Guo
et al., 2009; Heegaard et al., 1995; Kumbhalkar et al., 2013; Wang et al., 2014).

Sabendo que o joelho apresenta varias estruturas, simular o seu comportamento de uma
forma realista € um processo moroso e de elevada exigéncia computacional. Sendo assim, a
grande parte dos estudos s&o direcionados para 0 comportamento de apenas algumas das suas
estruturas, simplificando o comportamento mecénico das restantes. O presente trabalho

foca-se na cartilagem articular do joelho, que, nos ltimos anos, tem vindo a ser alvo de varios
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estudos, devido ao impacto significativo da OA na qualidade de vida dos pacientes, (Kazemi
et al., 2013). Trabalhos intensivos tém vindo a ser desenvolvidos para fins de compreenséo do
comportamento sofisticado que a CA apresenta em determinadas situagdes, sendo que ao
longo do tempo se desenvolveram varios modelos constitutivos como ja referido na secgao 4.2.

Os primeiros modelos de elementos finitos centravam-se na cartilagem como um material
rigido, isotrépico e linear, (Bendjaballah et al., 1995; Blankevoort et al., 1991; Donahue et al.,
2002; Dong et al., 2011; Pefia et al., 2007; Pefia et al., 2008; Wilson et al., 2003); contudo,
tendo em conta que este € um tecido heterogéneo e totalmente anisotrépico, a evolucdo tem
vindo a caminhar para a implementacdo de modelos mais complexos, bem como geometrias
mais aproximadas a geometria real, contemplando as varias camadas da cartilagem e fibras de
colagénio, (Dabiri & Li, 2013; Gu & Li, 2011; Halonen et al., 2013; Kazemi et al., 2013;
Mononen et al., 2011 e 2012; Shirazi et al., 2008; Shirazi & Shirazi-Adl, 2009; Wilson et al.,
2004).

6.3.1. Obtencdo de geometrias tridimensionais
Em biomecanica, a geometria dos modelos 3D de elementos finitos sdo obtidas a partir da
reconstrucdo de imagens meédicas, nomeadamente tomografia computadorizada (TC) e
ressonancia magnética (RM). Estas imagens, que séo bidimensionais, séo alinhadas segundo
um eixo com uma determinada sobreposicéo e espessura, dando origem a um volume, quando
importadas para programas de processamento de imagem médica, que permitem selecionar os
tecidos de interesse a partir das suas densidades. A Figura 6.2 € representativa da reconstrucao
3D das cartilagens e meniscos do joelho a partir de imagens de RM.

As imagens obtidas por RM séo normalmente utilizadas para a reconstrugdo de tecidos
moles (como a cartilagem, meniscos ou ligamentos), ao passo que para os tecidos mais duros

(0ss0) sdo usadas imagens obtidas por TC.

Figura 6.2 - Imagens RM do plano sagital do joelho e segmentacéo da geometria 3D, (Adaptado de Mononen et al.,
2012).
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A maioria dos autores supracitados gera 0 modelo 3D desta forma. No entanto, Shirazi &
Shirazi-Adl (2009), partem de um modelo de elementos finitos da articulagdo do joelho ja
existente e validado, construindo, a partir deste, um modelo refinado e melhorado que
incorpora as varias camadas da cartilagem. Neste estudo os autores dividem a geometria em
dois compartimentos (medial e lateral), trabalhando sob o compartimento lateral e
acrescentando-lhe, a partir das cartilagens tibiais, uma geometria que permite modelar o 0sso
da tibia, inexistente no modelo inicial (Figura 6.3). Para além de subdividirem a cartilagem

em varias camadas, modelam ainda a rede de fibras de colagénio na cartilagem e nos meniscos.

Cartilagem Femoral

W\
W\

b

Compartimento Compartimento
Medial Lateral

Osso Tibial /

Figura 6.3 - Modelo de elementos finitos gerado por Shirazi & Shirazi-Adl, 2009, (Adaptado).

6.3.1.1. Modelo Open Knee

O projeto Open Knee foi langado como um meio de divulgar um modelo de elementos
finitos com a geometria 3D da articulacdo do joelho, que pode ser utilizado para estudos que
desenvolvam interesse na simulagdo biomecanica desta articulacdo, (Erdemir & Sibole, 2010).
O modelo do projeto citado € um modelo de elementos finitos que € de acesso livre, sendo que
varios investigadores tém vindo a contribuir para a sua melhoria, por forma a desenvolver um
modelo que pode ser reaproveitado em varios casos. Este € um modelo que se encontra em
constante desenvolvimento, ndo sendo ainda um modelo completamente validado da
articulacdo real do joelho humano.

O modelo contempla a articulagdo tibio-femoral do joelho direito, tendo como
constituintes 6sseos o fémur e a tibia, e como estruturas de tecido mole as cartilagens tibiais e
femoral, os quatro ligamentos principais e os dois meniscos. A geometria foi adquirida por

meio de imagens de RM, através de reconstrucdo 3D no software VolSuite® (Erdemir &
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Sibole, 2010). O modelo 3D do Open Knee esta representado na Figura 6.4, (a) e (b), e serd o
modelo-base do presente trabalho, sendo reaproveitada a geometria dos o0ssos, cartilagens e
meniscos. Os ligamentos ndo foram considerados neste trabalho por forma a simplificar a
complexidade do modelo. Foram estudadas essencialmente condi¢cbes de carga em
compressdo, e, por este motivo, os ligamentos ndo tém uma influéncia significativa no estudo.

O modelo 3D final encontra-se representado na Figura 6.4, (c) e (d).

(d)

Figura 6.4 —(a) e (b) Modelo de elementos finitos do projeto Open Knee: vista anterior e posterior, respetivamente,
(Adaptado de Erdemir & Sibole, 2010); (c) e (d) Modelo 3D em SolidWorks® utilizado no trabalho com eliminagéo
da geometria dos ligamentos: vista anterior e posterior, respetivamente.
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6.3.2. Malha de elementos finitos

A complexa geometria do joelho torna impraticavel a possibilidade de criar uma malha de
elementos finitos por via manual. Por outro lado, atualmente existem ferramentas que geram
a malha de forma automatica, com base em algoritmos especificos.

Numa primeira abordagem a malha de elementos finitos foi criada de forma automética no
software Ansys®, contudo, devido a dificuldade em refinar a mesma, dado a complexidade da
geometria, optou-se por uma nova estratégia. Sendo assim, a geometria foi convertida para
ficheiros .STL (do inglés, StereoLitolitography), sendo criada uma malha triangular que
reveste a superficie de cada volume. De seguida, a substituicdo do modelo geométrico por
elementos finitos foi feita a partir do software comercial FEMAP® através da malha triangular
supracitada e, posteriormente, foi utilizado o software Ansys® para a simulagdo numérica.

Na construcdo de uma malha de elementos finitos, a escolha do elemento finito a utilizar
deve ter em conta a complexidade da geometria, sendo que este se deve adaptar as suas formas.
O elemento finito utilizado na modelagdo tridimensional proposta foi o Solid185. Este é um
elemento que apresenta forma clbica e a particularidade de formar tetraedros, sendo definido
por oito nés e tendo trés graus de liberdade em cada um destes nds nas diferentes direces
ortogonais (x, y, z), (ANSYS Workbench Help, 2014).

A malha de elementos finitos foi criada para cada uma das estruturas do modelo de forma

individual. O aspeto da malha final encontra-se representado na Figura 6.5.

osterior
'D

medial

lateral
;’

. A
anterior

Figura 6.5 — Malha de elementos finitos em Ansys®.
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6.3.3. Modelacéo da cartilagem em camadas

Como um corpo so, a cartilagem apresenta um comportamento claramente heterogéneo e
anisotrépico. No Capitulo 3, nomeadamente na seccao 3.2.1., € demonstrado que a cartilagem
ostenta diferentes zonas, que apresentam diferentes caracteristicas. Sendo assim, é evidente
gue ao longo da profundidade da cartilagem, esta adquira comportamentos e propriedades
mecanicas diferentes. A divisdo da geometria 3D da cartilagem em diferentes camadas é um
modo de poder caracterizar cada uma destas de forma individual, sendo que se assume que
cada camada apresenta 0 mesmo comportamento mecénico em toda a sua estrutura.

Abbass & Abdulateef (2012); Donzelli et al. (1999); Halonen et al. (2013); Mononen et
al. (2012); Shirazi & Shirazi-Adl (2009), sdo alguns dos autores que fazem a divisdo da
geometria da cartilagem em camadas, caracterizando-as mecanicamente de forma diferente.
No presente trabalho foi também realizada a divisdo da estrutura da geometria da cartilagem
em camadas. A forma mais intuitiva de o fazer passou pelo uso do software comercial de
desenho SolidWorks®, contudo, tal verificou-se inviavel, uma vez que as camadas geradas néo
apresentavam uma superficie regular (Figura 6.6(b)), o que gerava problemas com 0s passos
seguintes de simulagdo. Sendo assim, e com o intuito de melhorar este aspeto, optou-se por
trabalhar ndo sobre a geometria, mas sobre a malha de elementos finitos ja criada, uma vez
que esta apresenta uma divisdo favoravel em trés zonas, (Figura 6.6(c)). Foi possivel a divisdo
da malha em trés diferentes camadas, o que permite a criacao de regides que sdo reconhecidas
como a geometria de trés corpos sélidos separaveis, (Figura 6.6(d)). O modelo final
encontra-se na Figura 6.7.

© (d)

Figura 6.6 - Divisdo da cartilagem em camadas: (a) cartilagem femoral original do modelo do projeto Open Knee;
(b) diviso em trés camadas através do software SolidWorks®; (c) malha de elementos finitos relativa a cartilagem
femoral; (d) geometria final dos trés corpos relativos as camadas da cartilagem femoral em Ansys®. (De notar que
0 mesmo procedimento foi realizado para as cartilagens tibiais.)
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Figura 6.7 - Modelo de elementos finitos com diferenciagéo das camadas da cartilagem em Ansys®.

6.3.4. Modelo Constitutivo e Propriedades Mecanicas

Como jé referido (seccdo 4.2.), a escolha de um modelo constitutivo em detrimento de um
outro, tem como base o prop6sito ou objetivo de cada estudo. A cartilagem articular apresenta
um comportamento viscoelastico. Este tipo de material deforma-se com uma dependéncia
significativa do tempo, apresentando uma constante de tempo elevada - cerca de 1500 s de
acordo com Y. Guo et al. (2009) e Donahue et al. (2002). Considerando que o tempo do
carregamento de interesse neste trabalho € muito menor que as constantes de tempo associadas
a um comportamento viscoelastico, as propriedades destes materiais podem ser simplificadas,
de modo que se assumira a isotropia e isotropia transversa, (Y. Guo et al., 2009).

Tendo em conta o arranjo de fibras e células da cartilagem, esta apresenta claramente um
comportamento anisotrépico. Contudo separando a cartilagem em diferentes zonas,
observam-se comportamentos distintos. As camadas da cartilagem apresentam diferentes
arranjos de fibras, sendo que, na ZS as fibras estdo colocadas paralelamente a superficie; na
ZM tém um arranjo aleatério e na ZP sdo perpendiculares a superficie (Figura 3.3). Tendo isto
em conta, em termos de comportamento mecanico, as zonas superficial e profunda apresentam,
claramente, um comportamento ortotropico, uma vez que todas as fibras tém a mesma direcéo,
levando a dependéncia das propriedades com a direcdo considerada. Por outro lado, na ZM, o
facto de as fibras apresentarem um arranjo aleatdrio, leva a simplificagdo para um
comportamento isotrépico, isto porque, uma vez que todas tm uma resposta diferente, a
aplicacdo de uma carga em qualquer direcdo leva a uma resposta homogénea.

No presente trabalho a divisdo da cartilagem foi feita em partes iguais (devido a
dificuldade relatada na seccéo 5.3.3.) e consideradas trés zonas distintas de cartilagem. A zona

superficial foi modelada com um comportamento isotrépico transverso com propriedades
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iguais nos planos xy, segundo Abbass & Abdulateef (2012); Donzelli et al. (1999); Mononen
et al. (2011) e Vaziri et al. (2008). Uma vez que a zona profunda apresenta uma disposicao
(das suas estruturas) perpendicular a zona superficial, para a sua modelacgéo, foram utilizadas
as mesmas propriedades que na ZS, com uma rotacdo do referencial de 90°, sendo modelada,
entdo, com um comportamento isotrépico transverso com propriedades semelhantes nos
planos yz. Por fim, a zona média foi modelada com um comportamento linear eléstico
isotropico. As propriedades mecanicas utilizadas estdo resumidas na Tabela 6.1 onde E é o
mdédulo de Young, v o coeficiente de Poisson e G 0 mddulo de corte. A osteoartrose foi
simulada reduzindo o moédulo de elasticidade da cartilagem em 50%, (Completo & Fonseca,
2011; Nissi et al., 2004).

Em relacdo as propriedades dos ossos (fémur e tibia) e meniscos, estes foram modelados
com um comportamento linear elastico e isotrépico, e os valores encontram-se descritos na
Tabela 6.2. De notar que, tal como a cartilagem, os meniscos sdo, também, materiais
viscoelasticos (descritos resumidamente em 4.2.). Contudo, neste trabalho, o0 seu

comportamento mecanico sera simplificado a isotropia.

Tabela 6.1 - Propriedades mecanicas das camadas da cartilagem, (Abbass & Abdulateef, 2012; Donzelli et al.,
1999; Mononen et al., 2011; Vaziri et al., 2008).

Modelo Constitutivo Propriedade Saudével Osteoartritica
E, = E,, (MPa) 5.8 2.9
E, (MPa) 0.46 0.23
Zona Superficial Vay 0.0002 0.0002
Vyz 0 0
Gy, (MPa) 0.20 0.115
E (MPa) 0.69 0.345
Zona Média
v 0.018 0.018
E, (MPa) 0.46 0.23
E, = E, (MPa) 5.8 2.9
Zona Profunda Vyz 0.0002 0.0002
Vox 0 0
Gyx (MPa) 0.20 0.115

Tabela 6.2 - Propriedades mecanicas para 0s 0Ss0S € meniscos.

Modelo Constitutivo Propriedade Valor Referéncia
E (MPa) 17000 Abdi &  Karimi
0550 (2014); Kubicek &
v 0.3 Florian (2009); Zheng
et al. (2011)
Veni E (MPa) 59 Y. Guo et al. (2009);
enisco

0.49 Zheng et al. (2011)
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6.3.5. CondicGes Fronteira e de Carregamento

Apos a definicdo da malha e aplicacdo das propriedades mecénicas a cada material € necessario
gerar as condicOes da simulagéo que vao permitir carregar mecanicamente o modelo 3D de
elementos finitos e fazer com que este assuma um comportamento préximo do real. Sendo
assim, baseada em algumas investigacdes (Abbass & Abdulateef, 2012; Y. Guo et al., 2009;
John et al., 2013; Taylor et al., 1998; Thambyah et al., 2005), esta fase de trabalho visa a
simulacdo das forcas geradas no joelho durante as trés subfases de apoio unipodal num ciclo
de marcha - apoio do calcanhar (AC), apoio plantar (AP) e apoio dos dedos (AD) - para
obtencdo das tensbes de contacto associadas em situacdo de cartilagem saudavel e
osteoartritica. Uma vez que foram retirados os ligamentos da geometria do joelho, o
alinhamento entre o fémur e a tibia ndo é alterado, pelo que, para as trés situaces, foi utilizada
a mesma geometria da articulacdo, admitindo a perna completamente estendida, sendo apenas
diferenciadas as forcas de aplicacao.

Tendo em conta o referenciado na seccao 2.5.3. e considerando o peso de um individuo de
700 N, as forgas consideradas no trabalho encontram-se na Tabela 6.3. Estas forgas seréo
aplicadas compressivamente de forma uniforme ao longo da secc¢éo transversal do topo do
fémur (Figura 6.8(a)). Por outro lado, a parte inferior da tibia serd encastrada, o que significa
gue a mesma ndo apresenta translagdes ou rotacbes (Figura 6.8(b)), (Abbass & Abdulateef,
2012; John et al., 2013).

Tabela 6.3 - Forgas consideradas na simulagédo de acordo com o peso considerado.

Multiplos do peso

Subfase do ciclo de marcha do corpo (BW)

Forca associada (N)

Apoio do calcanhar 2.25 1575
Apoio num Unica perna 1.85 1295
Apoio dos dedos 3.5 2450

(@) (b)

Figura 6.8 - Condigdes fronteira e de carregamento do modelo 3D em Ansys®: (a) aplicacdo da forca compressiva;
(b) fixacdo da tibia.
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Simulacdo Numerica

Este capitulo apresenta os resultados obtidos relativamente a parte de simulacdo numérica do
modelo 3D da articulacdo do joelho. Nesta segunda fase do trabalho foram analisadas as
tensdes geradas ao nivel do joelho em trés subfases da fase de apoio do ciclo de marcha
(descritas em 5.3.5.), bem como as alterages destas tensdes associadas a presenga de OA.
Foram recolhidas as tensdes e deformagdes equivalentes de von Mises sofridas por cada um
dos componentes do joelho estudados, com especial &nfase para as cartilagens.

As imagens de distribuicdo de tensdes e deformacgdes apresentadas neste capitulo dizem
respeito a situacdo de AP (com excecdo das tensGes equivalentes a estrutura total do joelho),
sendo que, para as outras situagdes de estudo, as imagens se encontram disponiveis no capitulo

de Anexos do presente relatorio.

7.1. Avaliacdo das tensdes geradas em joelho com diferenciacdo da
cartilagem por camadas

Em todas as situacdes estudadas, verifica-se que a situacdo de apoio dos dedos representa uma
maior solicitacdo mecénica para todas as estruturas envolventes da articulacdo do joelho,
seguindo-se a situacdo de apoio do calcanhar e, por fim, a de apoio plantar. A distribuigéo de
tensBes para cada caso de estudo pode ser consultada na Figura 7.1. A partir desta, verifica-se
que as imagens ndo permitem uma boa analise do comportamento mecanico de cada estrutura
em particular. Posto isto, foram geradas as tensGes equivalentes em cada corpo
individualmente, para que haja uma melhor nogéo da gama de valores das tensdes associadas

a cada estrutura.
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MPa tPa MPa .
58.57 71.233 .
. 46,687 . 57417 . 03,495
34824 - 43,601 AL
22,051 L 20785 — 73,872
18,327 1 23,803 — 61,56
— 13,702 — 18,001 — 49,248
- 0.0777 12,100 —1 36,936
60518 8,1065 24, 6}
53,0259 41036 12,312
3,1787e-5 010068 6,0141e-5

@ (b) ©

Figura 7.1 - Distribuicao das tensdes de von Mises em joelho saudavel para os casos de: (a) AP; (b) AC; (c) AD.

7.1.1. Meniscos

Os valores de tensdao maxima de von Mises determinados na simulacdo numérica, sdo, para 0s
trés casos de estudo, atribuidas aos meniscos, como seria de esperar, uma vez que estes tém
como fungdo o amortecimento do peso gerado e a distribui¢do da carga. Contudo, a gama de
valores maximos € alta (58.6 MPa a 110.8 MPa), quando comparada com os valores previstos
(2-6 MPa, por John et al., 2013 e Kubicek & Florian, 2009).

Analisando a distribuicdo da tensdo sobre a geometria dos meniscos (Figura 7.2(a)),
verifica-se que 0s maximos se encontram na por¢do anterior, ao nivel das arestas e em pontos
especificos, resultando em tensdes concentradas. Isto podera relacionar-se com o facto de a
geometria apresentar arestas vivas, que ndo correspondem na realidade ao menisco. Por este
motivo, e excluindo estas tensdes, foram efetuadas provas de tenséo equivalente ao longo das
faces da geometria destas estruturas (Figura 7.3), o que revelou valores de tensdo entre os
2-6 MPa (para as situagdes de AP e AC) e 3-9 MPa para a situacéo de AD.
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MAPa
58,57 0,9927
] 45,625 ] 0,75225
| 32 661 | o5118
— 19,736 L 041603
— 15,99 L 032005
— 12,251 022448
— 85087 L L 01287
’ 0,087562

5. 7001 -
I 28014 I 0046410
0082783

0,0052765

(@) (b)
Figura 7.2 - Distribuic8o das tensoes, (a), e deformacdes, (b), de von Mises nos meniscos em joelho saudavel para
a situacéo de AP.

Figura 7.3 - Provas de tenséo ao longo das faces superiores dos meniscos para a situagéo de AP (valores de tensdo
em MPa).

7.1.2. Ossos

Por ndo serem o0s principais elementos de estudo neste trabalho, ndo foi realizada uma
abordagem muito complexa aos 0ssos presentes no modelo. Sendo assim, foi apenas registada
a sua variagéo de tensdo ao longo da geometria e comparada com a literatura consultada.

Uma primeira analise as tensdes geradas nos 0ssos (Figura 7.4) verifica que o valor
maximo se encontra na tibia, ao nivel distal onde a mesma é encastrada. Por este ndo ser um
local de interesse no estudo (fora da zona de contacto da articulacdo tibio-femoral), esta
méaxima tensao é excluida.

Para o fémur, os valores mais altos de tensdo (~4-8 MPa) verificam-se na regido dos
condilos (Figura 7.5(a)), na por¢do mais anterior. Do mesmo modo, também o topo da tibia
(Figura 7.5(c)) é mecanicamente mais solicitado na por¢do anterior (~3-5 MPa, através de
provas de tensdo equivalente). Estes valores enquadram-se na gama de valores encontrada na
literatura (2-10 MPa, por Donahue et al. (2002); John et al. (2013); Kubicek & Florian (2009)).
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hAPa

. 4,3751 11,54
31,8905 92097

— 34059 6,978

— 2,914 5,8499

. 24363 48189
1,9522 3,7800

— 1,4677 2,751
092308 1,8502

I 0.49351 I {0,84145
0,013942 0032698

(@ (b)

Figura 7.4 - Distribuicdo das tensdes de von Mises nos 0ssos em joelho saudavel para a situagéo de AP: (a) fémur;
(b) tibia.

kAP a

0,0002628
B ;‘*;;;51 ] 0,00023373
| aoso L 0,0002 0466
ey L 0,0001756
2: o 0,00014653
L {9522 ] 0,00011746
Ry L 5830485
008308 5 0326e-5
I 040857 3 0250-5
0.013942 1.1909¢-6

(@ ()
hPa 0,0007026
M ;12;;; ] 000062476
: 0,00054633
| 8878 0, 0004591
— -#® 0,00033127
. j?;gg . 0,00031343
I 0,0002356
502 000015777
I 000145 I 7.0037¢-5
' 2,1048e-6

0,032698
(c) (d)

Figura 7.5 - Distribuicéo das tensfes (esquerda) e deformagdes (direita) de von Mises nos 0ssos em joelho saudavel
para a situacdo de AP: (a) e (b) condilos do fémur; (c) e (d) topo da tibia.
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7.1.3. Cartilagens
Nas Figuras 7.6 e 7.7 encontra-se a distribuicdo das tensdes para a cartilagem tibial e femoral,
respetivamente, de acordo com a situacdo de AP. Na Tabela 7.1 podem ser encontrados 0s

valores especificos de tensdo méaxima de von Mises para cada caso de estudo.

kPa kAPa rPa
10,759 6,5847 6,4597
. 05633 . §,0531 . 5,742
— 8363 — 51216 — 50244
— TATET — 4,39 43067
5,9773 13,6585 3,589
. 4,782 . 2,0260 . 2,8714
— 13,5866 — 2,1954 — 21538
2,3913 1,4638 1,4361
1,196 073225 071840
000060 76 0,0006926 00008382

(@ (b) (©)
7.0681 09,5532 1,8079
6, 1046 . 84019 . 1,6072
—{ 4,541 — 74305 — 11,4085
— 29775 — £,3692 — 1,2057
2,5443 5,3079 1,005
. 2,111 . 4 2466 . 080423
— 1,6777 — 13,1853 — 060349
1,1186 2,124 040275
0,55954 1,0627 0202
0,00044281 0,0013569 0,001261

(d) (e) )
Figura 7.6 - Distribuicio das tensdes (em cima) e deformacfes (em baixo) de von Mises na cartilagem tibial de
joelho saudavel para a situacdo de AP: (a) e (d) camada superficial; (b) e (e) camada média; (c) e (d) camada
profunda.
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Figura 7.7 - Distribuicdo das tensfes (em cima) e deformacgdes (em baixo) de von Mises na cartilagem femoral de
joelho saudavel para a situacao de AP: (a) e (d) camada superficial; (b) e (¢) camada média; (c) e (d) camada

profunda.

Analisando todos os dados, verifica-se a existéncia de consenso para os trés casos de

estudo, onde: para a cartilagem femoral, a camada superficial (em contacto com os meniscos)

verifica a maior solicitacdo mecénica, a camada média, apresenta valores mais baixos de

tensdo, e a camada profunda (em contacto com 0 0ss0) apresenta valores intermédios de
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tensdo; em relacéo as cartilagens tibiais, a camada superficial é a que apresenta maiores valores
de tensdo, e as restantes apresentam solicitacdo mecénica na mesma ordem de valores.

A distribuigdo dos valores maximos verifica-se muito concentrada em zonas especificas,
principalmente na zona de contacto com os meniscos, devido ao facto da geometria destes
apresentar arestas vivas, como ja explicado em 7.1.1. Excluindo estas zonas, a distribui¢éo de
tensdes sugere um maior carregamento na por¢do anterior na ordem dos 2-5 MPa (valores
verificados com provas de tensdo equivalente, (Figura 7.8)). Em todo o caso, os valores
encontram-se dentro da gama de magnitudes encontradas na literatura para condicGes de

carregamento semelhantes (entre 0.15MPa e 34 MPa).

Tabela 7.1 - Valores de tensdo maxima de von Mises, em MPa, para as cartilagens em modelo saudéavel.

Cartilagem Femoral Cartilagem Tibial
Caso
ZS ZM ZP ZS ZM ZP
AP 15.223 5.2474 6.4936 10.759 6.5847 6.4597
AC 18.514 6.382 7.8976 13.085 8.0084 7.8564
AD 28.885 9.9275 12.285 20.354 12.458 12.221

4

.
et //

@) (b)

Figura 7.8 - Provas de tensdo equivalente ao nivel da parte anterior da: (a) cartilagem femoral superficial; (b)
cartilagem tibial superficial (valores de tensdo em MPa).

7.2. Efeito da Osteoartrose

Para simular a cartilagem osteoartritica, foram reduzidas as propriedades mecanicas da
cartilagem femoral superficial a 50% na zona do condilo medial (Figura 7.9), por forma a
introduzir o aparecimento de um defeito na cartilagem, (Abbass & Abdulateef, 2012; Mononen

et al., 2012). As outras camadas ndo sofreram nenhuma alteracdo de geometria. Nesta fase foi
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apenas estudada a situacdo de AP, assumindo que a evolucdo das tensdes para as situagdes de
AC e AD tenderia a aumentar, como verificado na secgéo 7.1.

@ (b)

Figura 7.9 - llustracdo da zona de reducdo de propriedades mecanicas (seta): (a) cartilagem femoral (vista distal);
(b) modelo 3D total - foi realizado o defeito na zona de contacto com o0 menisco.

Uma primeira andlise a Figura 7.10 verifica que as tensdes maximas da camada femoral
superficial com aparecimento de um defeito, aumentaram em comparagéo com as verificadas
para a cartilagem normal (de ~15 MPa para ~25 MPa). Posteriormente, uma analise mais
detalhada e realizada com provas de tensdo equivalente, revela que as maiores tensfes se
localizam no tecido intacto na interface com a zona agredida (descartando aquelas relativas ao
contacto com as arestas dos meniscos). Contudo, em comparacdo com o restante tecido
saudavel, a zona agredida apresenta maiores valores de tensdo, na ordem dos 10-12 MPa. Em
relacdo as camadas média e profunda, ndo se verificam diferencas consideraveis entre o0s
maximos de tensdo calculada para situacdo saudavel e aparecimento de defeito, contudo, na
zona do defeito, verifica-se um ligeiro aumento do valor de tensdo (~2-3 MPa para ~4-5 MPa,
Figura 7.11).

hiPa

. 25,168
21,022

— 16,876

— 12,73
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34606
I 1,7303
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Figura 7.10 - Distribuicdo de tensdes na cartilagem femoral superficial com aparecimento de defeito com
propriedades reduzidas a 50%.
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ZM, saudavel ZM, presenca OA em ZS

ZP, saudavel ZP, presenca OA em ZS

Figura 7.11 - Comparacdo das tensbes ao nivel da cartilagem femoral média e profunda para as situacfes de
saudavel e aparecimento de defeito de OA na cartilagem femoral superficial, (valores de tenséo em MPa).

7.3. Introducéo de dados experimentais

O objetivo de aliar a simulagdo numérica a uma componente experimental tem em vista a
introdugdo dos dados adquiridos experimentalmente no modelo numérico. Posto isto, 0s
valores para o médulo de Young e coeficiente de Poisson encontrados no Capitulo 5 para a
cartilagem femoral, foram introduzidos no modelo de elementos finitos para a situagéo de AP.
Tendo em conta que as propriedades experimentais encontradas dizem respeito a cartilagem
total, foram atribuidas as caracteristicas iguais as trés camadas 3D de cartilagem femoral, ndo
havendo forma de as diferenciar com os dados experimentais obtidos. Sendo assim foi
assumido um comportamento linear elastico isotropico, com as caracteristicas presentes na
Tabela 7.2. Uma vez que foram diferenciadas as propriedades mecénicas para dois tipos de
amostra (com 10 e 6 mm de didmetro), nesta fase procedeu-se a média entre os dois valores,
quer para 0 modulo de Young como para o coeficiente de Poisson.

Na Figura 7.12 estdo representadas as distribuices de tensdes calculadas para as camadas

da cartilagem femoral, para a situacao de AP.

Tabela 7.2 - Propriedades mecanicas a partir dos dados experimentais.

Madulo de Young (MPa) Coeficiente de Poisson

0.3886 0.2552
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Figura 7.12 - Distribuicdo das tensdes (em cima) e deformacdes (em baixo) de von Mises na cartilagem femoral
com propriedades mecanicas obtidas experimentalmente para a situacdo de AP: (a) e (d) camada superficial; (b)
e (e) camada média; (c) e (d) camada profunda.

A analise dos dados demonstra que a consideracdo da cartilagem como um corpo sé (com

propriedades iguais em todas as camadas, seguindo estas a isotropia), ndo altera,

consideravelmente, a distribuicdo e magnitude de tensBes nas outras estruturas adjacentes (ver

Anexo B), com exce¢do da méaxima tensdo lida nos meniscos que aumenta cerca de 20 MPa,

num ponto especifico. Com a exclusao deste aspeto, as diferencas prendem-se, principalmente,

nas tensdes maximas lidas na camada superficial da cartilagem femoral, que diminuem de
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~15 MPa para ~6.5 MPa, sendo que as camadas média e profunda mantém a mesma ordem de
valores (~4.5 MPa), diminuindo ligeiramente quando comparadas com o primeiro caso de
estudo (diferenciacdo de camadas, ~5-6 MPa). Na Figura 7.13(b) estdo representadas as provas
de tensdo equivalente semelhantes as efetuadas na Figura 7.8(a) (repetida em Figura 7.13(a)),
por forma a comparar as magnitudes de tensdo geradas para 0os mesmos pontos. Verifica-se
que as tensoes lidas nesta fase ndo apresentam uma diferenca consideravel.

No que diz respeito a distribuicdo de tensdes, esta é semelhante para todas as estruturas do

joelho, sendo que as maiores magnitudes se encontram na por¢do mais anterior.

BB BT,

@ (b)

Figura 7.13 - Provas de tensdo equivalente ao nivel da parte anterior da cartilagem femoral superficial: (a) modelo
com diferenciagdo de camadas; (b) modelo com propriedades mecéanicas obtidas experimentalmente para a
situacdo de AP, (valores de tensdo em MPa).
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Capitulo 8

Discussao dos Resultados

Neste capitulo sdo discutidos os resultados obtidos nas duas fases do trabalho, apresentando-se

as limitagdes e dificuldades encontradas.

8.1. Ensaios experimentais de compressdo em cartilagem de suino

Foram realizados ensaios de compressdo confinada e inconfinada em amostras da cartilagem
articular do joelho suino, por forma a determinar as suas propriedades elasticas (médulo de
Young, médulo agregado a compressdo e coeficiente de Poisson). Os ensaios foram realizados
em duas vertentes: (i) compressdo continua - ensaio tipico em mecénica dos materiais; e
(ii) tensdo-relaxamento - ensaio tipico na caracterizagdo das propriedades mecanicas da
cartilagem.

Nos ensaios de compressdo continua é aplicado um deslocamento a determinada
velocidade e medida a forca que o tecido exerce a imposicdo desse deslocamento. Apesar
destes ndo serem ensaios encontrados na literatura para a caracterizacao do tecido em estudo,
optou-se pela sua realizacdo por serem ensaios convencionais na area da mecanica dos
materiais. Os testes foram levados até a rutura ou falha do tecido, por modo a compreender
quais as forgas e tensdes limite do mesmo, dados escassos na bibliografia consultada, salvo
Kerin et al. (1998). Esta é a situacdo que se verifica quando ocorrem situa¢Ges traumaticas de
elevada intensidade.

Foram testadas amostras cilindricas de duas zonas diferentes do fémur, com dois tipos de
didmetro e a duas velocidades de ensaio. Os resultados obtidos demonstram que as duas zonas

consideradas no trabalho ndo apresentam diferencas consideraveis, quer em termos gréaficos
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ou de forga e tensdo maxima alcancada, uma vez que, apesar de fazerem parte de cada uma
das sub-articulagbes do joelho, fazem parte do mesmo 0sso - o fémur.

A diferenciacdo de diametros mostrou que o tecido suporta entre 1250-4000 N de forga,
até ocorrerem os primeiros sinais de rutura, dependendo do didmetro da amostra, sendo que,
para um didametro maior, a forga necessaria para a rutura é também maior. Claro esta que a
tensdo encontrada para as amostras de @=6 mm foi mais elevada que a encontrada para as de
@=10 mm, uma vez que a tensdo aumenta com a diminui¢do da area de sec¢do da amostra
(pela definicdo de tensdo). Apesar dos dados serem um pouco dispersos e variaveis entre si,
demonstram uma tensdo de falha em média de 63.5 + 34.6 MPa, o dobro do reportado por
Kerin et al. (1998) - 35.7 + 11.0 MPa.

Também as velocidades de ensaio mostraram diferencas consideraveis entre si. A
velocidades de ensaio baixas, a cartilagem parece ajustar-se ao deslocamento que
gradualmente Ihe é imposto, bem como a acumulagdo da deformacdo. Quando o tecido se
deforma, o fluido intersticial é gradualmente expulso da matriz sélida da cartilagem e é quando
se d& a saida de todo o liquido que a forca tende a aumentar e 0 material tende a romper. Os
graficos resultantes parecem apresentar uma zona até a rutura preferencialmente exponencial.
Sob cargas dinamicas rapidas (maior velocidade de ensaio), a cartilagem comporta-se como
uma fase Unica de solido linear elastico, onde ndo existe tempo para que o fluido se mova
relativamente a matriz sélida - a forca maxima é atingida rapidamente, e o material parece
aumentar a sua rigidez, cuja resposta resulta em curvas praticamente lineares.

As propriedades mecanicas obtidas a partir da parte linear dos gréaficos, neste tipo de
ensaios, demonstram uma total incoeréncia com a literatura. Em mecénica dos materiais, este
é 0 método convencional para a obtencdo de propriedades mecéanicas. Contudo, pelo facto do
tecido em estudo ser bifasico e se comportar como uma “esponja”, estes ndo sdo os testes
corretos para a determinagdo das suas propriedades mecéanicas, pois parece que apenas sdo
medidas as propriedades da matriz sélida.

Assim sendo, foram realizados os testes em modo tensdo-relaxamento, sendo este um
método mais comum para a caracterizagdo do tecido em estudo, pois parece retratar
aproximadamente o que realmente acontece no tecido aquando a imposicdo de cargas
fisioldgicas. Para a cartilagem, a fase de compressdo em modo tensdo-relaxamento é associada
a exsudagdo do fluido presente no tecido, sendo que a tensdo maxima é gerada através da forca
que o fluido cria na passagem pela ECM, compactando-a. Por outro lado, na fase seguinte, o
mesmo ¢é redistribuido através da matriz porosa do tecido, havendo um alivio da tensdo gerada.
A analise deste processo leva a conclusao de que em condicdes de carregamento fisiologico,
é dificil manter niveis excessivos de tensdo ao nivel da cartilagem, pois o processo de

tensdo-relaxamento permite atenuar rapidamente as tensées geradas no tecido.
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Os testes de compressao confinada e inconfinada permitiram determinar (através da regido
linear das curvas de tensdo-deformagdo no equilibrio) os valores de mddulo agregado a
compressdo e mddulo de Young, respetivamente. A partir destes foi possivel o calculo do
coeficiente de Poisson por um método indireto.

As dificuldades encontradas na conducdo do ensaio prenderam-se com a impossibilidade
de reproduzir o critério de uma nova rampa de compressdo segundo a literatura, devido a
limitacdo do equipamento de teste em impor uma condicdo relativa ao declive da curva
forca-tempo. Contudo, pensa-se que o método utilizado (através do tempo de relaxamento),
conseguiu reproduzir um bom ensaio, sendo que as propriedades encontradas apresentam
consideravel congruéncia entre si e com a literatura.

Na Tabela 8.1 encontram-se os valores determinados no presente estudo para cada uma
das propriedades referidas, assim como a comparagdo com os valores encontrados na
literatura. Os parametros mecanicos encontrados mostram-se dependentes do didmetro da
amostra, contudo, uma vez que se tratavam do mesmo tipo de tecido (cartilagem femoral), os
valores do presente estudo encontrados na Tabela 8.1 referem-se a média para os dois tipos de

didmetro.

Tabela 8.1 - Comparagéo de propriedades mecanicas do presente estudo com a bibliografia consultada.

Coeficiente de Poisson

Referéncia ;fgsgrea E [MPa] H, [MPa] N _
Otico Indireto
Jurvelin et al., 1997 Bovino 0.677 0.754 0.185 0.174
Buschmann et al., 1998 Bovino - 0.56 - -
Korhonen et al., 2002 Bovino 0.31 0.34 0.21 0.26
Jurvelin et al., 2003 Humano 0.581 0.845 - 0.158
Presente estudo Suino 0.3886 0.4777 - 0.2552

Os resultados apresentados demonstram coeréncia com os dados da literatura,
principalmente com o estudo de Korhonen et al. (2002). De notar que a maior parte da
literatura encontrada testa amostras de cartilagem de bovino. Os resultados do presente estudo
demonstram que a cartilagem de suino pode ser igualmente valida na comparacao com o tecido
humano.

Toda a andlise da resposta em equilibrio do tecido foi baseada na suposic¢éo da isotropia
do material, sendo esta uma abordagem muito comum entre os varios investigadores para 0s
testes de compressdo confinada e inconfinada e que parece cumprir satisfatoriamente os
requisitos. N&o foram realizados os testes de indentagdo, uma vez que existiram dificuldades
na recolha de cartilagem intacta (cartilagem agarrada a 0sso), como relatado na secgéo 5.2.

Contudo, Korhonen et al. (2002) reporta que os parametros elasticos sdo dependentes da
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técnica de medida e que um modelo isotrépico ndo pode ser universalmente empregue na
caracterizacdo da cartilagem articular, pois, apesar da resposta em equilibrio na compressdo
confinada e inconfinada ser satisfatoriamente descrita por um modelo eléstico isotrdpico, os
seus resultados demonstram propriedades mais elevadas para o teste de indentacdo, assim
como dependéncia do tamanho/didmetro do indentador.

Posto isto, os resultados do presente estudo devem ser comparados com uma abordagem
mais realista através da suposicdo de modelos viscoelasticos que incluam a permeabilidade do
tecido, bem como a dependéncia do tempo relativa ao fluxo do fluido intersticial através da

matriz sélida.

8.2. Simulagdo Numérica

Um modelo 3D de elementos finitos da articulacdo do joelho foi usado com o objetivo de
comparar 0 comportamento da cartilagem articular numa situacdo normal e de osteoartrose, e
ainda para introducéo de propriedades mecéanicas adquiridas através de métodos experimentais
convencionais. O modelo das cartilagens foi trabalhado no sentido de aproximar a sua estrutura
a da cartilagem real, sendo, por isso, dividido em trés camadas representativas de trés zonas
distintas do tecido, que apresentam propriedades e comportamentos diferentes. O objetivo de
todo o trabalho est4 imposto na conjuncgdo entre a experimentacdo e a simulagdo numérica,
visando a evolugdo no estudo do comportamento mecénico da cartilagem articular do joelho,
uma vez que este tecido estd naturalmente sujeito a cargas continuas.

Foi feita uma analise estrutural estatica, sendo estudadas trés situacdes relativas a trés
subfases da fase de apoio do ciclo de marcha - AP, AC e AD, (Y. Guo et al., 2009; Thambyah
et al., 2005). Uma vez que foram retirados os ligamentos, para as trés situacdes foi utilizada a
mesma geometria da articulagdo admitindo a perna completamente estendida, sendo apenas
diferenciadas as forgas de aplicacdo. Os resultados revelam que, ao caminhar, a situagdo de
AP é a mais estavel na zona do joelho, sendo nela que se encontram os valores mais baixos de
tensdo ao nivel dos constituintes da articulagdo. Uma vez que as situacdes de AC e AD estdo
associadas a uma imposicao de forga superior, ao nivel da articulag&o tibio-femoral, as tensdes
geradas nestas fases sdo mais elevadas, pois o aumento da for¢a aplicada leva ao aumento da
tensdo associada a essa forga, segundo a defini¢do de tensdo. A comparagédo entre as trés fases
de estudo pode ser consultada através do grafico da Figura 8.1.

Os valores mais criticos de tensdo estdo associados aos meniscos, 0 que seria de esperar
devido a sua funcdo de amortecimento do peso da articulagdo. Contudo, e como ja referido,
sdo demasiado elevados quando comparados com a literatura. Uma analise mais detalhada
verifica que a distribuicdo é concentrada num ponto especifico, nas arestas vivas da geometria,

gue nao correspondem na realidade ao menisco. Por esta ndo ser a estrutura de maior interesse
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no trabalho, estes valores foram desconsiderados, e provou-se que a regido em contacto com
as cartilagens correspondia a valores de tenséo dentro do esperado.

No que diz respeito a cartilagem, verifica-se que as tensdes sdo superiores sempre ao nivel
da camada superficial, quer para a cartilagem femoral, como para a tibial, pensando-se que,
por esta razdo, o desgaste do tecido se inicia desde a capsula articular até ao 0sso subcondral,
dando aparecimento a defeitos de osteoartrose.
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Figura 8.1 - Comparacao das tensdes méaximas geradas em cada estrutura do joelho, para cada uma das subfases
de apoio do ciclo de marcha.

As primeiras mudancas degenerativas da cartilagem sdo desenvolvidas principalmente na
parte medial da cartilagem femoral, segundo Mononen et al., (2011 e 2012). Os resultados
apresentados no presente estudo ndo sdo propriamente claros, apenas pela visualizagdo da
distribuicdo de tensdes (Figura 7.7). Por outro lado, as provas de tensdo equivalente também
n&o sugerem uma diferenca consideravel entre as tensées do lado medial e lateral da cartilagem
femoral (Figura 7.8(a)). Contudo, atendendo ao imposto na literatura, foi feita a incorporacéo
da iniciacdo de um defeito ao nivel da camada superficial da cartilagem femoral, no lado
medial do modelo de elementos finitos, (Abbass & Abdulateef, 2012; Mononen et al., 2011 e
2012). Com isto foi possivel perceber que hd uma redistribuicdo das tensdes quando a
cartilagem sofre desgaste, havendo uma maior concentracdo das mesmas ao nivel da zona
afetada e, principalmente, na interface entre o tecido saudavel e osteoartritico, o que vai de
encontro com os estudos de Abbass & Abdulateef (2012) e Mononen et al. (2011 e 2012). De
notar que Mononen et al. (2012) utiliza um modelo constitutivo poroviscoelastico reforcado
com fibras, estudando varias formas de distribuicdo das fibras de colagénio na estrutura da
cartilagem. No presente caso de estudo, foi utilizado um modelo 3D mais simples sem a

consideracdo das fibras de colagénio, contudo, os resultados sdo aproximados ao estudo
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referido, o que pode significar que uma abordagem mais simples e menos complexa resulta
igualmente na caracterizagédo do tecido.

As mudancas verificadas para o caso do efeito da OA, devem-se a diminuigcdo das
propriedades mecénicas da cartilagem na zona do defeito, sendo que o tecido se torna mais
propenso a degeneracdo, experimentando tensdes mais elevadas. As camadas meédia e
profunda ndo apresentam diferencas significativas quer nos maximos de tenséo lida, quer na
distribuicdo de tensdo sobre a geometria. No entanto, as provas de tensdo equivalente indicam
um ligeiro aumento da tensdo gerada ao nivel da zona do defeito construido (Figura 7.11),
sendo que na interface osso-cartilagem, as tensdes se verificam ligeiramente superiores. Tudo
isto sugere que a iniciacdo da OA superficialmente, afeta todo o tecido ao longo do tempo.

O objetivo de aliar uma componente experimental a um modelo de elementos finitos, visa
a introducédo de propriedades mecénicas que sdo de facto relativas ao tecido em estudo, por
forma a validar o modelo testado com propriedades bibliogréficas.

Desde logo se impde a credibilidade de estabelecer tais condi¢fes, uma vez que a parte
experimental do trabalho incidiu no estudo de propriedades mecéanicas da cartilagem de suino
e ndo de humano. Salienta-se que os objetivos da utilizacdo de cartilagem de suino prendem-se
nos seguintes aspetos: (i) validagcdo dos métodos de ensaio; (ii) comparacdo com propriedades
de tecido humano por forma a verificar se o tecido animal pode ser um substituto no estudo de
propriedades mecanicas. Assim sendo, nesta fase de trabalho, foram introduzidas as
propriedades encontradas experimentalmente para a cartilagem femoral, no modelo
tridimensional de elementos finitos desta estrutura, e simuladas as mesmas condicdes de
carregamento (situacdo de AP). Existe a nocdo de que as propriedades agora inseridas, dizem
respeito a um modelo linear elastico isotrdpico ao contrario daquelas inicialmente atribuidas
que, para as camadas superficial e profunda, diziam respeito a um modelo isotrépico
transverso, dando énfase & dependéncia da direcéo.

De uma forma geral, as tensdes sdo principalmente alteradas ao nivel da cartilagem
femoral (onde foram alteradas as propriedades mecanicas) e dos meniscos, cuja tensdo maxima
é superior, mas na mesma concentrada num Unico ponto, fora da regido de interesse. As
diferencas encontradas na cartilagem femoral sdo bem visiveis nas maximas tensdes
encontradas na camada superficial, sendo que a mesma diminui significativamente; bem como
nas deformages encontradas para todas as camadas que aumentam em geral. Estas diferencas
podem prender-se em dois factos: (i) as propriedades inseridas ndo serem relativas a material
humano; e/ou (ii) modelo constitutivo diferente. No entanto, a prova de tensdo efetuada para
comparagdo das tensdes nos mesmos pontos (Figura 7.13) demonstra que as tensdes nao sdo
significativamente diferentes. Mais uma vez, pode ser colocado em causa que a aplicacao de
um modelo mais simples pode ser suficiente para a caracterizacdo do tecido. E ainda, em

conjunto com a concordancia de resultados encontrados na fase experimental, que este pode
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ser um contributo para a demonstragdo de que o tecido de suino é valido para caracterizagdo
mecanica da cartilagem articular, ndo apresentando diferencas significativas de estrutura,
propriedades mecénicas ou tensdes geradas, com o tecido humano.

A comparacdo entre as tensdes maximas calculadas para os trés casos de estudo (sec¢do
7.1.,7.2. € 7.3.) pode ser consultada através do grafico da Figura 8.2.
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el |‘ 0 8 T v
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Figura 8.2 - Comparacao das tensdes maximas geradas em cada estrutura do joelho para cada um dos casos de
estudo.

8.2.1 Validacdo do modelo de elementos finitos

Do ponto de vista bibliogréafico, o modelo foi validado por compara¢do com os modelos dos
trabalhos que constituiram a base do presente estudo (Abbass & Abdulateef, 2012; Dabiri &
Li, 2013; Y. Guo et al., 2009; John et al., 2013; Kubicek & Florian, 2009; Mononen et al.,
2011 e 2012; Shirazi & Shirazi-Adl, 2009; Vidal et al., 2007, entre outros) tendo-se verificado
uma boa concordancia na magnitude das tensGes nas regides de interesse, ao longo das
cartilagens e o0ssos do joelho. Em relacdo aos meniscos, apesar destes apresentarem tensdes
maximas que saem da gama de valores apresentadas na bibliografia, as provas de tensdo
equivalente demostraram que, na regido de interesse (faces dos meniscos), as magnitudes das

tensBes geradas estdo em conformidade com a literatura.
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Conclusao e Trabalho Futuro

O principal objetivo desta dissertacdo prendeu-se no ganho de uma compreensdao mais
detalhada acerca das propriedades mecénicas da cartilagem articular, por ser um tecido
constantemente sujeito a cargas fisiologicas, que se degenera ao longo do tempo e no qual a
regeneracao € limitada. Sendo assim, a motivacdo de todo o trabalho focou-se em conhecer e
compreender a mecanica deste tecido no seu estado saudavel, considerando-se que esta é a
base para o inicio da sua investigacdo experimental.

A articulagéo do joelho foi a escolhida por ser complexa e estar associada a um elevado
numero de lesdes. A cartilagem articular tem no joelho um papel importante relacionado com
a suavizagdo do contacto entre os 0ssos, facilitando assim o movimento e distribuindo a carga.

A alianca entre uma componente experimental e uma outra de simulacdo numérica
tridimensional mostrou-se relevante no sentido de completar a descricdo do comportamento
do tecido face a imposicdo de cargas especificas.

Muitos tém sido os autores que ao longo dos anos procuraram caracterizar a cartilagem
através de ensaios de compressdo em cartilagem animal e/ou humana. Sabe-se de antemao que
este € um tecido heterogéneo e anisotropico, mas a suposi¢do do mesmo como homogéneo
linear isotropico € muitas vezes empregue. O presente estudo ndo foi excegdo, procurando
iniciar a investigacdo da cartilagem por via experimental por uma forma mais simples e
tentando encontrar coeréncia com a literatura consultada.

A afinacdo dos ensaios mecanicos exigiu algum esforgo em vérias etapas como 0 método
de recolha de amostras, construgdo da camara de confinamento e cilindros de compressdo
porosos para a saida do fluido do tecido durante a compresséo, e ainda protocolos de ensaio.
Face aos resultados obtidos para os métodos de tensdo-relaxamento, considera-se que o

objetivo foi cumprido, uma vez que existe uma boa coeréncia das propriedades mecanicas
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encontradas, com a literatura consultada. J& o ensaio de compressao continua mostrou-se um
desafio na compreensdo dos seus resultados e impds-se Varias vezes a questdo da sua utilidade
na caracterizagdo da cartilagem. Foi realizado por ser um ensaio comum na area da mecénica
dos materiais, contudo, pensa-se que, neste caso, Sservird apenas para perceber o
comportamento do tecido em condicgdes limite - casos raros para carregamentos fisioldgicos
devido ao fendmeno de tensdo-relaxamento natural do tecido.

Os métodos de recolha de amostras de cartilagem intacta (cartilagem agarrada ao 0ss0)
mostraram-se também um desafio, uma vez que o encontrado como certo ndo é propriamente
reprodutivel. Sendo assim, nesta fase foi excluida a hipdtese de realizacdo de testes de
indentacdo, uma vez que 0os mesmos sdo feitos em amostras deste tipo, e realizados aqueles
gue exigiam apenas discos de cartilagem (compressdo confinada e inconfinada).

Foi escolhida a cartilagem de suino por ndo serem encontrados muitos estudos que
referenciem este tecido, procurando conhecer se 0 mesmo poderia ser valido como substituto
para a caracterizacdo do tecido e, futuramente, para testes que envolvam a validagdo de
métodos de reparacdo e regeneracdo do mesmo. Revelou-se que as propriedades encontradas
ndo sdo significativamente diferentes das encontradas por outros autores para origens de tecido
diferentes, o que indica que o presente trabalho percorreu um bom caminho neste objetivo.

A simulagdo numérica pelo método dos elementos finitos revelou-se uma ferramenta
indispensavel na demonstracdo do comportamento estatico do joelho, uma vez que a resposta
das suas estruturas foi avaliada por meio de um modelo tridimensional, que proporcionou o
conhecimento das tensdes e deformaces que Ihes estdo associadas em determinadas fases de
uma simples atividade quotidiana - a marcha. Também a caracterizacao da principal patologia
associada ao tecido em foco neste trabalho (osteoartrose) sugere a necessidade de compreender
como a mesma afeta os tecidos circundantes e o préprio tecido, podendo este tornar-se um
método para prever antecipadamente o resultado das técnicas cir(rgicas atualmente
empregues, bem como a imposi¢ao de materiais de reconstrugdo, quer biologicos ou artificiais.
Ou seja, a validagdo de um modelo como este permite a introducéo de novas propriedades
mecéanicas nos diferentes tecidos, assim como o teste de novos materiais para regeneragéo ou
reconstrucdo de uma articulagdo danificada, o que pode ser de grande interesse para a
comunidade clinica.

O presente modelo foi validado com os dados bibliograficos consultados. Esta é uma forma
bastante comum de validagdo entre as vérias areas de investigacdo, contudo, sempre que
possivel deve ser considerada uma validagdo experimental.

O modelo 3D da cartilagem néo se encontra ainda no seu estado mais otimizado, contudo,
a abordagem adotada é considerada como uma primeira fase na construcdao de uma estrutura
préxima ao tecido real, onde foi possivel perceber a distribuicdo de tensdes ao longo do tecido,

que é composto na sua esséncia por trés zonas distintas.
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Em suma, este trabalho é um contributo na determinacdo de propriedades mecanicas da
cartilagem articular, bem como na caracterizagdo do seu comportamento, prevendo-se ser um
ponto de partida para a criacdo de uma unidade funcional que permita analisar efeitos
implicitos a situacdes especificas de carga fisiolégica normal ou acidental, que pode levar a
falha do tecido; bem como analisar possiveis materiais para a regeneragdo e/ou reconstrucdo

da cartilagem.

9.1. Perspetivas futuras

A metodologia adotada ao longo da dissertacdo produziu resultados satisfatorios e
promissores. No entanto, o trabalho podera ser melhorado e enriquecido se exploradas as

seguintes sugestdes:

— Os métodos de recolha devem ser melhorados na medida de reproduzir um
compromisso entre qualidade e quantidade de amostras. E necessario encontrar uma
forma onde seja possivel a obtengdo de um numero consideravel de cilindros de
cartilagem intacta com osso subcondral, tanto do fémur, como da tibia. Salienta-se
que uma boa analise estatistica pressupde um nimero de amostras elevado;

— Apos afinacdo dos métodos de recolha, deve ser procedida a recolha de amostras de
tecido humano e, assim, realizar a comparacéo entre este e tecido de suino;

— Devem ser realizados testes de indentagcdo com aplicagcdo de modelos constitutivos
isotropicos, por forma a comparar com as propriedades obtidas pelos métodos de
compressdo confinada e inconfinada;

— Numa fase posterior, implementar a aplicacdo de modelos viscoelasticos mais

complexos ao estudo experimental da cartilagem.

— A geometria do modelo 3D de elementos finitos deve ser melhorada ao nivel dos
meniscos, pelas razBes apresentadas ao longo do trabalho, bem como com a
incorporacdo dos ligamentos que permitira avaliar tensdes quando estdo implicitos
angulos especificos e rotacdes do joelho;

— O modelo da cartilagem deve evoluir no sentido de incorporacdo das fibras de
colagénio com orientagdo especifica em cada zona, por forma a perceber como as
mesmas se comportam durante o carregamento, caminhando para a estrutura real do
tecido;

— Estudo de situac¢fes dinamicas;

— Incorporacdo de propriedades mecanicas de possiveis materiais para a reconstrucao

de um defeito na cartilagem.
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Anexos

Anexo A - Distribuigdo de tensdes e deformacdes em joelho com diferencia¢do da cartilagem por
camadas
A.1. Ossos
A.1.1. Situacdo de apoio do calcanhar
A.1.2. Situacéo de apoio dos dedos
A.2. Meniscos
A.2.1. Situacdo de apoio do calcanhar
A.2.2. Situacdo de apoio dos dedos
A.3. Cartilagens Tibiais
A.3.1. Situacdo de apoio do calcanhar
A.3.2. Situacdo de apoio dos dedos
A.4. Cartilagens Femorais
A.4.1. Situacdo de apoio do calcanhar

A.4.2. Situacdo de apoio dos dedos

Anexo B - Distribuicdo de tensBes e deformacdes em joelho com propriedades experimentais para a
cartilagem femoral (situacéo de AP)

B.1. Ossos

B.2. Meniscos

B.3. Cartilagens Tibiais
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Anexo A - Distribuicdo de tenstes e deformacdes em joelho com diferenciagdo da

cartilagem por camadas

A.1. Ossos

A.1.1. Situacgéo de apoio do calcanhar

kAPa kAP a
%321 14,036
. 47317 . 12,481
— 41424 — 10926
— 3,553 — 93704
29637 7a153
2,373 . 6, 2602
— 1,785 — 47051
1,1956 3,15
06063 1,5%49
0016956 0.039768

@) (b)
0,00031962 0,00085451
000028427 0000759435

— 000024332 — 000066519
—{ 000021356 —  0,00057053
0,00017321 0000475 36
. 000014286 . 00003812
— 00000757 — 0,00023654
7,2153e-5 000019133
3,6800e-5 0722e-5
1.4484e-6 2,5590e-6
(© (d)

Figura A.1 - Distribuigdo das tensdes (em cima) e deformacdes (em baixo) de von Mises nos 0ssos em joelho com
diferenciacdo da cartilagem por camadas para a situagdo de AC: (a) e (c) condilos do fémur; (b) e (d) topo da
tibia.
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A.1.2. Situagéo de apoio dos dedos

rP 2 hPa
82772 21,833
. 7.3604 . 19414
| §.4437 — 16,995
| 55260 — 14,576
46102 12,157
. 53,6034 . Q733
— 27766 — 7319
1,8599 4.9
094313 24809
0026376 0061861
(@ (b)
0,00049719 00013292
000044 2 00017182
— 00003872 — 00010347
— 000033221 — 000028748
. 000027722 . 000074023
000022222 0000559298
— 000076723 000044573
000011224 000025848
5, 72d6e-5 000015123
2,253e-6 3,982e-6
(c) (d)

Figura A.2 - Distribuigdo das tensdes (em cima) e deformacdes (em baixo) de von Mises nos 0ssos em joelho com

diferenciacdo da cartilagem por camadas para a situacao de AD: (a) e (c) condilos do fémur; (b) e (d) topo da
tibia.



102

A.2. Meniscos

A.2.1. Situacgéo de apoio do calcanhar

kAP a

. 57417 . 087553

- 43,601 —{ 054372

L { 209,785 — 044317
23,803 034262

. 18,001 . 024207

— 12,109 — 014152
23,1065 0,00e487
41036 0051452
0,10068 00064173

(@) (b)
Figura A.3 - Distribui¢do das tensdes, (a), e deformacdes, (b), de von Mises nos meniscos em joelho com
diferenciacdo da cartilagem por camadas para a situacdo de AC.

A.2.2. Situacgéo de apoio dos dedos

i 1,8781
110,81 :
] 05,513 ] 1,4342
86,218 L 0,9903
- 73,024 L 083270
0,67525
61,620 ,
] 49,335 L 051776
L i L 036025
24, 746 0,2435
12,451 012674
0,15662 0,0099825

(@) (b)
Figura A.4 - Distribuicdo das tensdes, (a), e deformag@es, (b), de von Mises nos meniscos em joelho com
diferenciacéo da cartilagem por camadas para a situagéo de AD.
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A.3. Cartilagens Tibiais

A.3.1. Situacgéo de apoio do calcanhar

hAPa hPa hPa
13,085 8,0084 7.8564
. 11,631 . 71187 . 6,086
L 10,177 - g220 51107
— 87235 - 5,3392 - 5,2379
7.2697 4 4405 43651
. 58159 . 3,5598 . 3,4923
3621 L 287 L 26195
2,0083 1,7803 1, 7A6T
1,4545 0,89057 087384
000073898 0,000842 36 00010194
(@ (b) (c)
09,326 11,619 2,1089
58,2899 . 10,328 . 1,9547
— 72537 I 11,7106
L §2175 776 — 11,4664
5,1514 B,45586 1,222%
. 24,1452 . 5,1648 . 0,97812
L 3,100 3,874 1 0,73307
20720 2,5832 0,48083
1,0367 1,2024 I 0,24568
000053855 0,0016503 0,0015336
(d) (e) ®

Figura A.5 - Distribuicdo das tensdes (em cima) e deformacdes (em baixo) de von Mises nas cartilagens tibiais em
joelho com diferenciagéo da cartilagem por camadas para a situagcdo de AC: (a) e (d) camada superficial; (b) e
(e) camada média; (c) e (d) camada profunda.



104

A.3.2. Situacgéo de apoio dos dedos

kAPa rAPa rAPa
20,354 12.458 12,221
. 18,003 . 11,074 . 10,263
— 15,831 — 96895 — 95056
— 13,57 — 83055 — 31479
11,308 6,914 6, 7902
. 9.047 . 5,537 . 54325
—{ 6,7355 — 4,1534 — 40747
4,544 2.7ond 207
I 24,2626 1,3853 1,3593
0,0011495 0,0013103 0,0015858

@ (b) (c)
. 14,507 . 18,074 3. 4204
12,132 16,066 3,0407
— 9,7573 — 14,058 —{ 26609
— 73323 — 12,05 — 22811
61609 10,042 1,9013
. 49305 . 80341 . 1,5215
— 3, 7181 60262 — 1,147
2479 40183 0, 76195
I 1,2399 I 20105 038217
000083775 00025672 0,002 3856

(d) (e) ®
Figura A.6 - Distribuicdo das tensdes (em cima) e deformacdes (em baixo) de von Mises nas cartilagens tibiais em
joelho com diferenciagéo da cartilagem por camadas para a situacdo de AD: (a) e (d) camada superficial; (b) e
(e) camada média; (c) e (d) camada profunda.
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A.4. Cartilagens Femorais

A.4.1. Situacgéo de apoio do calcanhar

kAP MPa kAP
18,514 6,382 18976
. 160,457 . 5,6720 . Tom
— 144 -1 4,0838 — 61426
— 12,343 14,2547 — 5,26A01
— 10,286 - 13,5456 — 43876
— 8,2:87 — 2,8365 — 3,510
— 6,1715 1 21274 — 2,63:6
41144 1,4183 1,7551
20572 0,709z 087757
3.8662e-5 000010033 6,8141e-5

) (b) (©
56760 9,2853 2,3096
5, 0461 5,2536 2,053
L aa153 | 72210 —1 17964
1 3,7346 — 61903 1 1,5390
13,1538 51586 = 12833
= ERTEY 41269 — 10267
— 1,8923 — 13,0952 1 0,7701
1,2616 2,0636 0,51351
0,63081 1,0319 0,25602
5,4307e-5 0,00022322 0,00033785
(d) (e) (f

Figura A.7 - Distribuicdo das tensdes (em cima) e deformacdes (em baixo) de von Mises nas cartilagens femorais
em joelho com diferencia¢do da cartilagem por camadas para a situacéo de AC: (a) e (d) camada superficial; (b)
e (e) camada média; (c) e (d) camada profunda.
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A.4.2. Situagéo de apoio dos dedos

MPa MPa WPz
28,885 09,9275
| pipas L o ] :Egzgs ’
L 22,466 77215 L1 5551
— 19257 — 66154 L | 3:1901
— 16,047 — 55154 L F8251
— 12,838 — 44123 L 5 4601
— 96283 — 13,3003 L 40051
64139 2,2082 2,730
3,2095 I 1,1032 1,3651
4,5636e-5 0,00015606 0,000106
@ (b) (c)
. 8,8307 14,444 3,5927
7.8405 12,839 3,1936
L g8683 - 11,234 L 2 75
L 5,8871 - 06203 L 23053
L 4006 — 50245 L 1,0962
L 30248 — 64196 L 15971
1 2,04%6 —1 48148 11,1979
1,0624 3,21 07088
I 099126 1,6052 0,39966
8,4476e-5 0,00034723 0,00052554

Fect

(d) (®) ]
Figura A.8 - Distribuicdo das tensdes (em cima) e deformacgdes (em baixo) de von Mises nas cartilagens femorais
em joelho com diferenciagéo da cartilagem por camadas para a situagdo de AD: (a) e (d) camada superficial; (b)
e (e) camada média; (c) e (d) camada profunda.
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Anexo B - Distribuicdo de tensdes e deformagdes em joelho com propriedades
experimentais para a cartilagem femoral (situacio de AP)

B.1. Ossos

MPa P2
3,9694 11,554
. 3,5301 . 92164
{2 0002 - 58788
{2 8515 L1 58430
2,211 41,8180
. 1,7728 . 3,7889
L 1,3335 L 2,750

1,85
(0,94095
0,031948

0,824
I 045486
0,015542

(@) (b)
0,00023391 0,00070330
0,00020209 0,00062552

L 0,00018226 L 0,00054765
- 0,00015643 L 0,00046077
0,00013081 ] 00003919
0,00010478 0,00021403
L 7.8055e-5 L 0,00023615
0,00015828

5, 0408e-5
2,5348e-6

5313e-5
I 2,7304e-5
1,47 T6e-6

(© (d)

Figura B.1 - Distribuicdo das tensdes (em cima) e deformacdes (em baixo) de von Mises nos 0ssos em joelho com
propriedades experimentais para a situagdo de AP: (a)e (c) condilos do fémur; (b) e (d) topo da tibia.
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B.2. Meniscos

rAPa

17,922 1.3207
58,527 1.0143
3911 0,707
19,736 040156
15,904 0,330M
12,231 0.25906
g,5087 0.187a
5,732 01276
2,9553 0.0e7359
0,17857 0,0071968

(@ (b)

Figura B.2 - Distribuicdo das tensdes, (a), e deformacdes, (b), de von Mises nos meniscos em joelho com
propriedades experimentais para a situacdo de AP.
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B.3. Cartilagens Tibiais

kAP a kAP kAPa
11,685 6,756% 6,6319
. 10,386 . 6,0059 . 5,8951
— 92,0882 — 5,2552 — 5,1583
— 77800 — 45046 — 44215
64917 3,7530 3,6848
. 5,1935 . 3,0033 . 2,941
— 3,8052 — 2,2526 — 22112
2,507 1,502 14744
I 1,2938 075134 073761
0.,0005378 000068873 0,00081969
(@) (b) (©
10,019 0,8023 18716
81283 8,7133 1,6638
— 62381 — 76243 1 1,456
— 51796 — 63353 11,2487
4121 54463 1,0404
. 3.0626 . 43573 . 083263
— 2,001 — 13,2687 — 062431
1,3362 2171 041705
066834 1,0903 I 020927
000046873 00012835 0,0014792
(d) (e) )

Figura B.3 - Distribuicdo das tensdes (em cima) e deformacdes (em baixo) de von Mises nas cartilagens tibiais em
joelho saudavel para a situacdo de AP: (a) e (d) camada superficial; (b) e (¢) camada média; (c) e (d) camada
profunda.
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Glossario de Termos

Termo

Definicédo

Acido Hialurénico

Anisotropia

Artrite

Colagénio

Epidemiologia

Exsudagéo

Fibrilacao

Isotropia

Material Elastico

Material Plastico

Meniscectomia

Ortogonal

Ortotropia

Osteofito

Polianiénico

Proteoglicano

Valgo

Varo

Bio polimero de textura viscosa existente no liquido sinovial sendo importante na constituicio da
articulagdo; possui a capacidade de se associar a proteinas para formar agregados moleculares.

Comportamento apresentado por um material ou substancia cujas propriedades fisicas ou mecanicas
variam com a direcéo.

Inflamacdo das articulagdes.

Proteina de importancia fundamental na constituicdo da matriz extracelular do tecido conjuntivo,
sendo responsavel por grande parte das suas propriedades fisicas.

Ciéncia que estuda quantitativamente a distribuicdo dos fenémenos de salide/doenca, bem como as
suas causas, na populacdo humana.

Saida de liquidos organicos através das paredes de tecidos ou membranas celulares.

Alteragdes degenerativas iniciais da doenga de osteoartrose, marcada pelo amolecimento da
cartilagem e desenvolvimento de fissuras verticais.

Comportamento apresentado por um material ou substancia cujas propriedades fisicas ou mecanicas
s80 constantes independentemente da direcéo considerada.

Material que tem a capacidade de voltar a forma original apds uma deformagéo.

Material que se deforma irreversivelmente; ndo apresenta capacidade de voltar a forma inicial ap6s
aplicacdo de uma deformacao.

Excisdo cirurgica de um menisco.

Sinénimo de perpendicular.

Comportamento apresentado num material cujas propriedades sdo diferentes em direcdes
perpendiculares entre si, ou seja, existe simetria de propriedades em relagdo aos trés planos
ortogonais.

Proliferagédo anormal do tecido 6sseo na vizinhanca de uma inflamagao (geralmente nas artrites).

Relativo a maltiplas cargas negativas.

Proteina intracelular ligada a glicosaminoglicanos, sendo que estes apresentam carga negativa
atraindo catides e proporcionando a fun¢do de manter hidratada a matriz extracelular.

Que apresenta um desvio para fora (relativo a deformidades nos joelhos).

Virado ou curvado para dentro, em relaco ao eixo do corpo (relativo a deformidades nos joelhos).
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