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Abstract

Load-bearing implants and prosthesis used in orthopedics impose alterations to the host
bone mechanical stress/strains fields. These abnormal mechanical solicitations led to adap-
tive processes by which living bone tissue remodel its microstructure around the metallic
implant. The bone’s density distribution and trabecular orientations are adapted according
the intensity and directionality of the external applied forces, what may lead to severe loss
of bone mass and to compromise implant’s long term performance.

Nowadays, theoretical models of the bone’s adaptive behavior used in combination with
numerical structural analysis methods allows to predict the changes of the mechanical proper-
ties of the bone in response to applied loads. These approximations have a strong potential
to reveal the morphology changes carried out by trabecular bone under a variety of load
conditions. However, to become computational simulations an effective tool to promote
prostheses design improvements, the representation of the coupling effects of bone-implant
interface mechanics and periprosthetic adaptation in the course of simulation is needed.

This thesis is dedicated to the mathematical modeling of the bone’s mechanical adap-
tation around orthopedic implants. A great effort was done to understanding the biologic
phenomenon governing the adaptation and the role of the mechanical environment on the
expression of this phenomenon. Due the relevant importance of bone-implant interface be-
havior on the failure of bone-implant systems, in its final form, the proposed model employ
distinct mathematical descriptions for the interfacial and periprosthetic adaptation mecha-
nisms Both descriptions are formulated as computational procedures and conjugated with
the Finite Element Method to simulate the morphologic evolution of femoral bone after the
insertions of an metallic implant insertion. For the periprosthetic bone volume, the model

is based on topological Optimization techniques and a recursive scheme to predict the re-

vi



distribution of bone material over this domain. Assuming bone adapts to the mechanical
environment distributing its mass in a way that maximize its stiffness for the applied loads,
the optimization problem consist of minimizing structural compliance subject to bone mass
constraints. The design variables are the relative volumetric fraction p of each element
(Hpin < 1 < 1), such that g = 1 corresponds to cortical bone while p = p;, represents
voids. Trabecular bone is associated to intermediate values of p (gray values). The interface
adaptation model is based on a mixture rule and employ phenomenological criteria to decide
the pathway for the differentiation of the interfacial tissues. The relative micro movements
occurring at each interfacial location are the governing variable to promote fibrogenesis or
osteogenesis. The model allows until three different interface materials co-exist at each inter-
facial location. Constitutive laws are proposed for each interfacial material based on clinical
and experimental literature of bone-implant mechanics behavior. An evolution law is con-
structed to allow the variation of the relative quantities (fibrous tissue, bone ingrowth and
bone apposition) during the simulation of the adaptive process.

The model is applied on a generalized femoral bone-implant system 2D, but the formu-
lation can be extended to 3D real problems. The results of the mechanical adaptation of
bone showed morphological characteristics similar to clinical results of regional loss of bone
mass. Additionally, the model indicates the viable places to bone ingrowth and the places
that probably will be encapsulated by fibrous tissue.

Key words: computational bone adaptation, interfacial adaptation, cementless stems.
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Resumo

O uso de préteses e implantes ortopédicos impoe alteracoes pronunciadas no estado de ten-
soes/deformagoes mecéanicas do osso hospedeiro. Estas mudangas originam processos adapta-
tivos pelos quais o tecido dsseo reconstréi sua microestrutura ao redor do implante metélico.
A distribuicao de densidades e as orientagoes trabeculares sao adaptadas de acordo com a
intensidade e a direcionalidade das forcas externas, podendo resultar em perdas de massa
Ossea capazes de comprometer o desempenho continuado do implante.

Atualmente, modelos tedricos da adaptacao dssea utilizados conjuntamente com méto-
dos computacionais de anédlise estrutural permitem predizer as alteracoes nas propriedades
mecanicas do osso em resposta as cargas aplicadas. Estas aproximacoes possuem um forte
potencial para revelar alteragoes na morfologia da estrutura trabecular em resposta & dife-
rentes regimes de carregamento. Entretanto, para tornar estas simulagoes uma ferramenta
efetiva na avaliacao de projetos de protéses, faz-se necessdrio aprimorar a representacao dos
efeitos acoplados da mecénica da interafce osso-implante com as alteracoes das propriedades
do osso durante o processo simulado.

Esta tese se dedica a modelagem matemética dos processos de adaptacao mecénica do
osso em torno de implantes ortopédicos. Neste sentido, esforcos sao dirigidos para compreen-
der os fenobmenos biolégicos envolvidos na adaptacao e o papel que o ambiente mecanico
desempenha na expressao destes. Devido & importancia fundamental do comportamento da
interface nas falhas de implantes, em sua forma final, o modelo adota descrigbes matemati-
cas distintas para os mecanismos adaptativos do tecido ésseo interfacial’ e do osso peripro-
tético?. Ambas descrigoes sao formuladas como procedimentos computacionais (algoritmos)

e utilizadas em conjuncao com o Método dos Elementos Finitos na simulagao da evolucao

I Tecido imediatamente adjacente a interface osso-implante.
2Tecido ocupando todo volume ésseo fora da zona interfacial.
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morfolégica do osso apds a colocacao do implante. Para o volume 6sseo periprotético, o
modelo baseia-se em técnicas de Otimizacao Topolégica e em um esquema recursivo de atu-
alizagao para predizer a redistribuicao do material 6sseo neste dominio. Com a hipétese de
que o osso adapta sua estrutura distribuindo a massa de forma a maximizar sua rigidez para
as cargas aplicadas, o problema de otimizagao consiste em minimizar a energia de defor-
magao total com uma restri¢do na quantidade de massa disponivel. As varidveis de projeto
sao as fragoes volumétricas relativas elementares p (g, < p < 1), e sdo tais que u = 1 cor-
responde ao osso cortical enquanto p = ., representa espago vazio. Valores intermedidrios
de p correspondem ao osso trabecular (regides cinza). O modelo para a adaptagdo na in-
terface é baseado em uma lei de misturas e emprega critérios fenomenolégicos para permitir
que diferentes tecidos resultem da diferenciacao celular que ocorre na interface osso-implante
imediatamente apés a lesao causada pela cirurgia de colocacao. A decisao entre fibrogénese?
ou osteogénese* & feita mediante a andlise dos micromovimentos relativos entre o implante
e 0 0sso hospedeiro através de uma formulagao de mecanica do contato. O modelo permite
a coexisténcia de até trés tecidos distintos em uma regiao de interface. Sao propostas leis
constitutivas apropriadas para cada tipo de tecido interfacial com base em resultados clini-
cos e experimentais relatados na literatura, e uma lei de evolugao é construida para que as
quantidades relativas de membrana fibrosa, de osso interfacial colado (ingrowth), e de osso
sem continuidade com a superficie do implante possam variar durante o processo adaptativo.

As aplicagoes do modelo sao realizadas em modelos 2D de um sistema fémur proximal
humano/prétese generalizado, mas as formulagoes desenvolvidas permitem a extensao direta
para geometrias tridimensionais personalizadas. Os resultados das simulagoes da adaptagao
mecanica do osso apresentam caracteristicas morfolégicas que aproximam resultados clinicos
em termos de perdas regionais de massa 6ssea. O modelo também indica os locais da interface

com possibilidade de adesao osso-implante e locais com tendéncia para encapsulacgao fibrosa.

Palavras-chave: adaptacao dssea computacional, remodelamento dsseo, adaptacao inter-

facial, hastes femorais fizadas sem cimento

3Encapsulacdo da superficie protética por tecido fibroso ou fibrocartilagem.
4Formacao 6ssea.
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Introducao

O tecido 6sseo vivo possui habilidade para adaptar-se continuamente as condigoes de carrega-
mento mecénico as quais estd exposto na realizacao de sua funcao primordial de suporte no
esqueleto. O carregamento externo impoe campos de tensao e deformacao mecanica internos
ao tecido dsseo, e assim fornece o sinal (ou estimulo) para as atividades celulares de formacgao
e reabsorcao 6ssea. Enquanto a solicitacao mecénica permanece dentro do intervalo comu-
mente experimentado pelo tecido, os processos de reabsorcao e formacao contrabalancam
um ao outro em um estado conhecido como homeostase, e as trocas de massa dssea sao tais
que a quantidade global de osso permanece constante. A quebra deste balanco, devida por
exemplo a uma alteracao sensivel na solicitacao mecénica normalmente vivenciada, pode
fazer com que um processo celular domine o outro e, consequentemente, a quantidade global
de osso diminua ou aumente. A adaptacao em resposta aos requerimentos funcionais é o
fenbmeno que torna o material ésseo diferente - e mais eficiente - que outros sélidos estru-
turais, e sua conceitualizacao remonta ao século XIX com a ‘ler de uso e desuso’ proposta
pelo evolucionista Lamarck (Roesler, 1987).

Uma situagao que altera de forma critica o padrao normal de solicitacao mecanica de
um o0sso ocorre quando um implante metdlico é empregado em cirurgias ortopédicas. Nestes
casos, o implante e o osso compartilham o carregamento aplicado e, devido a capacidade de
adaptacao do osso hospedeiro, ocorre uma redistribuicao da massa dssea com desminerali-
zagao em regioes proximas ao implante nas quais o nivel de solicitacao mecénica diminuiu
com a implantacao. Este fendbmeno biomecanico, denominado "stress shielding ", tem sido

reportado para placas (Cheal et al., 1985; Sumner 1998) e parafusos de osteossintese (Gefen,
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Figura 1.1: Falha caracteristica de hastes femorais fixadas sem cimento. O componente
esteve implantado por 6 anos. Cortesia: Dr. Abel do Rosdrio - Laboratério de Engenharia
Biomecanica do Hospital Universitdrio da UFSC.

2002), componentes tibiais de préteses de joelho (Terrier, 1997) e hastes endo-femorais de
proteses de quadril (Engh et al., 1990, 1992), sendo comumente associado as falhas destes
procedimentos.

Particularmente com relagao a utilizagao de hastes endo-femorais fixadas sem cimento em
substituigoes artificiais da articulagdo do quadril (ATQ), tem sido notada uma preocupante
desmineralizac¢ao do fémur proximal (Bodén et al., 2004; Katsuyuki et al, 2000). A insercao
da haste metélica dentro da cavidade medular da didfise do fémur, realizada para transmitir
a0 0sso as cargas suportadas pela articulacao, altera os niveis de tensao mecénica no volume
0sseo, e por isto o fémur remodela-se. Geralmente, a adaptagao em torno de hastes fixadas
sem cimento é vista como hipertrofia na regiao distal (extremidade da prétese) e desmine-
ralizacao no fémur proximal. A obtengao de fixagao distal associada com perda progressiva
do estoque 6sseo proximal configura um modo de carregamento do tipo viga em balanco ao
implante metalico, e acelera falhas do componente por fadiga (ver Figs.1.1 e 1.2) (Engh et
al., 1988).

Em teoria, este remodelamento do osso periprotético' decorrente do "stress shielding"pode
contribuir também no aumento da dor e diminui¢ao da funcionalidade, na probabilidade de

fratura do fémur, na perda da fixacao do implante, no aumento da prevaléncia ou severidade

! Tecido 6sseo localizado fora da regido da interface osso-implante.
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(a) Detalhe da fixa- (b) Detalhe da ausén-
¢ao por crescimento cia de fixacao proxi-
6sseo na superficie mal

distal

Figura 1.2: Aparéncia da superficie nas porgoes proximal e distal da haste fraturada. Corte-
sia: Dr. Abel do Rosdrio - Laboratério de Engenharia Biomecanica do Hospital Universitario da

UFSC.

da ostedlise e na dificuldade em se perfazer uma cirurgia de revisao devido a falta de estoque
6sseo (Bugbee et al., 1996). Apesar da perda éssea nestes casos também estar associada
com a idade do fémur, com distirbios metabdlicos e com reacoes inflamatoérias causadas
por particulas de desgaste (ostedlise) (Aldinger et al., 2003), especial atencao tem sido dis-
pensada ao papel do remodelamento periprotético devido a estas potenciais complicacoes
clinicas associadas.

Além das consideracoes relacionadas aos perigos potenciais associados com o remodela-
mento periprotético, o sucesso da utilizacao de hastes fixadas sem cimento é muito depen-
dente da capacidade do osso hospedeiro em obter e manter uma fixacao estdvel e duradoura
com o implante. Préteses sem cimento com cobertura porosa sao recobertas com pequenas
particulas ou fibras metdlicas que formam um arcabougo para o crescimento interno ésseo,
ou sao cobertas com calcio-fosfato que induz deposicao éssea. Basicamente, qualquer mate-
rial biocompativel permitird o crescimento de osso em qualquer espaco grande o suficiente
para acomodar osteons (mais que 75um em didmetro para tecidos dsseos) (Park, 2003). O
crescimento de osso na superficie do implante depende da agao de células Gsseas diferen-
ciadas, originadas em células ativadas pela lesao da colocagao do implante ou em células
recrutadas por osteoindugao (Albrektsson et al., 2001). Em ambos casos, observagoes clini-
cas e experimentais sugerem que os processos celulares que controlam a fixacao do osso em

implantes (bone ingrowth) sao significantemente influenciados pelo ambiente mecénico na
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interface osso-implante (Collier et al. 1988 apud Kuiper, 1993; Engh elt al. 1988, Healy
et al., 2002). Supde-se que a prétese se tornard firmemente fixada ao osso, contanto que
o ambiente mecénico interfacial seja propicio (Simmons et al., 2001). Do contrario, pode
ocorrer a formacao de uma interface fibrosa entre o osso e o implante que, eventualmente,
faz com que o componente metélico desprenda-se do osso periprotético e a intervencao falhe
(Biichler et al., 2003).

Do exposto acima resulta que, para o tecido ésseo periprotético e também para o tecido
interfacial, o padrao de transferéncia de cargas da prétese para o osso determinard as res-
postas adaptativas e, consequentemente, a possibilidade de sucesso da intervencao tanto a
curto quanto a longo prazo. A localizacao e a magnitude das tensoes transferidas, assim
como o nivel dos micromovimentos relativos entre o implante e o osso, variam de acordo
com o material, a forma e a rigidez do implante, o nivel da cobertura porosa, a qualidade
Ossea e as cargas resultantes apds a implantacao, e com o grau de ajuste da protese no canal
(D ’Antonio 1996, Viceconti et al., 2000). Portanto, para um dado tipo de osso e nivel de
atividade, o padrao da adaptacao varia de acordo com as diferentes caracteristicas de projeto
de cada tipo de implante femoral. Para aumentar o desempenho destes implantes deve-se,
além de procurar melhorias no material e nas propriedades tribolégicas dos componentes,
investigar a relagao entre o projeto e a adaptagao mecénica do osso hospedeiro.

Com o advento de modernas técnicas de mecénica computacional, as alteragoes Gsseas
decorrentes do processo de remodelamento adaptativo podem ser simuladas. Um modelo
computacional da adaptacao mecénica do osso é obtido integrando-se um método numérico
de solucao (geralmente o Método dos Elementos Finitos) com um modelo matematico do
comportamento adaptativo do material dsseo, que associa os carregamentos externos apli-
cados com os sinais mecanicos que servem de estimulo para a adaptacao. Modelos assim
obtidos podem ser de grande beneficio para a pratica clinica pois servem para identificar a
tendéncia geral da adaptacao do osso frente a um projeto especifico de implante e, apesar de
nao eliminarem a necessidade de experimentos com animais e/ou testes clinicos em hospi-
tais, fornecem subsidios para que médicos e pesquisadores estejam melhor preparados para
0s testes.

A presente tese é dedicada ao desenvolvimento de um modelo computacional da adaptagao
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mecéanica do osso em torno de hastes femorais fixadas sem cimento. O objetivo final é a
construcao de procedimentos de simulacao da adaptagao em torno de préteses que sejam
admissiveis do ponto de vista clinico, e capazes de serem utilizados na representacao de
sistemas osso-implante reais. Para tanto, é dada énfase ao entendimento preciso dos distintos
mecanismos adaptativos que se manifestam nos diferentes estagios do remodelamento Gsseo
em torno desta classe de implantes. A par destas informagoes, sao investigadas maneiras de
conjugar no modelo aspectos da dindmica adaptativa da interface osso-implante com aspectos
da resposta adaptativa do osso fora da zona interfacial (adaptacdo do osso periprotético).
Dado que o ambiente mecénico no osso depende da forma em que é realizada a transferéncia
de cargas da proétese para o 0sso, propoe-se a incorporacao de modelos de interface que
representem a mecanica dos diferentes tecidos presentes nesta, acoplados ao processo de
remodelamento ésseo. O modelo é avaliado mediante a simulagao do comportamento em

longo prazo de um sistema osso-implante.

1.1 Relevancia e Contribuicao

Atualmente no Brasil, com algumas poucas excecoes, o uso e o projeto de implantes or-
topédicos tem sido guiado por um maketing agressivo, muitas vezes fundamentado em cépias
de produtos estrangeiros, mais do que pelo avanco tecnolégico nacional em biomateriais,
biomecénica e biologia éssea. Evidentemente, cirurgioes ortopedistas podem ser grande-
mente beneficiados em suas decisoes se as mudancas adaptativas em torno de projetos es-
pecificos de proéteses e implantes puderem, de algum modo, serem preditas anteriormente &
intervencao cirurgica. Por outro lado, a indistria de produtos ortopédicos podera ser fortale-
cida ao dispor de uma ferramenta computacional de projeto capaz de predizer, mesmo que
de forma qualitativa, o comportamento a longo prazo de sistemas osso-implante com base
em fundamentos cientificos. De fato, a utilizacao desta classe de simulacoes computacionais
tem se mostrado uma tendéncia mundial, como demonstrado por centenas de artigos cien-
tificos e algumas teses relacionadas. Entretanto, em se tratando de iniciativas académicas
e considerando-se que os modelos ainda estao sendo aprimorados para capturar os princi-

pais aspectos biomecanicos do fendémeno dsseo adaptativo, nao existe uma previsao para a
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disponibilizacao comercial deste tipo de ferramenta.

A Artroplastia Total de Quadril (ATQ) é um procedimento realizado em mais de 1.000.000
de pessoas todo ano e cuja taxa de falha ap6s 15 anos pode exceder 30% para pacientes com
idade menor que 50 anos (Amstutz et al., 1998 apud Peter et al., 2004). Assim, existe clara-
mente a necesidade de aumentar o tempo de vida destas substituicoes, especialmente para
pacientes jovens. Por isto, torna-se muito importante investigar nao apenas a estrutura e
o comportamento constitutivo dsseo na escala de tempo da agao mecénica da carga, mas
também a evolucao da sua microestrutura e propriedades mecéanicas ao longo de sua vida
itil, para que se obtenha um tratamento correto pelo maior tempo possivel. Neste sen-
tido, a aproximacao computacional pode ser vista como um método nao invasivo que reduz
o custo e o perigo de outros procedimentos de teste de protéses e implantes, permitindo
quando necessdrio alcangar uma certa individualizagao para o planejamento pré-operatorio
desde que a geometria do 6rgao e parte das propriedades materiais possam ser personalizadas
por meio de imagens médicas obtidas via tomografia computadorizada e correlacao com as
propriedades do material 6sseo (ie, Hounsfield number).

A presente tese aparece como o primeiro trabalho em nivel nacional abordando a simu-
lacao da adaptacao mecénica do osso em torno de préteses. Sua principal contribuicao reside
no estudo e incorporacao de modelos de comportamento e de adaptacao de interface acopla-
dos com o modelo de remodelamento interno (periprotético). Este aprimoramento objetiva
capturar efeitos bioldgicos clinicamente observados e que nao sao considerados nos modelos

atualmente em uso.

1.2 Estrutura da Tese

O presente documento estd dividido da seguinte maneira. O Capitulo 2 trata de elucidar
aspectos sobre o comportamento adaptativo do material ésseo. A par das caracteristicas
altamente particulares do osso e da biologia da adaptacao, o procedimento de ATQ e os
padroes de remodelamento em torno de hastes fixadas sem cimento sao revisados no Capi-
tulo 3, sendo dada especial atencao para os fendmenos ocorrentes na interface osso-implante

e para as complicagoes que comprometem a durabilidade de substituicoes artificiais. Os mo-
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delos tedricos para a adaptacao mecanica do osso sao revisados no Capitulo 4, tanto para o
volume 6sseo periprotético quanto para a zona interfacial. O modelamento computacional
da adaptagao mecanica do osso periprotético em torno de hastes femorais, que é baseado em
uma, hipdétese de otimalidade da estrutura éssea, é apresentado no Capitulo 5, e a admis-
sibilidade da hipétese escolhida como governante do modelo é testada em um exemplo de
morfogénese 6ssea. Os resultados numéricos obtidos da aplicacao deste modelo a um exem-
plo generalizado de ATQ sao apresentados no final do capitulo. O Capitulo 6 é destinado ao
modelamento da adaptacao na interface osso-implante e ao acoplamento deste modelo com
aquele empregado para o osso periprotético. O potencial do modelo final obtido conjugando-
se adaptagao periprotética e interfacial é demonstrado utilizando-se o exemplo generalizado
de ATQ apresentado no Capitulo 5. No Capitulo 7 sdo apresentadas as conclusoes finais e

as direcoes para pesquisas futuras.

1.3 Descricao de Termos Anatémicos

Alguns termos comumente utilizados em medicina e anatomia sao usados extensivamente
neste trabalho, e estao descritos nesta se¢ao para auxiliar sua leitura.

Em anatomia, as descrigoes do corpo humano sao feitas com base em uma posicao especi-
fica, chamada posicao anatomica: individuo em pé, ereto, de frente para o observador, com
os membros superiores estendidos e posicionados lateralmente, as palmas das maos voltadas
para a frente, os dedos estendidos e os polegares situados em posicao afastada do corpo. No
sistema coordenado definido, a direcao sagital segue uma linha ligando a frente e as costas
da pessoa, a direcao apontando do centro para as laterais é a diregcao transversal, e a diregcao
apontando para a cabega é a dire¢ao vertical. O termo anterior é utilizado para a frente (ou
na frente), e posterior para as costas (ou mais atrds). O termo antero-posterior (a-p), entao,
é empregado para a parte frontal em direcao ao estdbmago ou, a partir dai, em direcao as
costas. A dire¢ao medial-lateral aponta do centro para os lados,e superior-inferior (s-i), de
cima para baixo. Em isolado, o termo medial indica maior proximidade da linha mediana do
corpo, enquanto o termo lateral indica maior distanciamento desta linha. Para as extremi-

dades (bragos e pernas) os termos direcionais proximal e distal sdo usados. Proximal indica
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mais proximo a origem do membro, e distal mais distante desta origem.
A configuragao estrutural inicial dos sistemas osso-implante é indicada empregando-se o
termo poés-operatério imediato (PO), que corresponde a situacao do sistema imediatamente

apés a cirurgia de inser¢ao co componente metélico no canal medular do fémur.
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Capitulo 2

Osso: Um Material com
Comportamento Adaptativo

Os ossos do esqueleto possuem quatro fungoes fundamentais: estrutural, protetiva, locomo-
tiva e bioquimica. Sua funcao primordial possui cardter estrutural: o esqueleto é responséavel
por fornecer um sistema rigido de suporte para as outras estruturas moles do corpo, as quais
nao podem se sustentar. Alguns ossos desempenham a protecao dos tecidos moles que eles
abrigam contra possiveis cargas externas danosas e impactos. A mobilidade do corpo é
possibilitada pela acao de sistema neuromuscular sobre o esqueleto articular: um sistema
de segmentos essencialmente rigidos (ossos) e articulagoes (juntas) (Jacobs, 1994). Os os-
sos providenciam o ponto de ancoragem (insergao) para muitos musculos e ligamentos. O
movimento é obtido através da acao de alavanca do osso apés a contracao muscular, com as
articulagoes funcionando como pivos. A outra grande funcao do tecido 6sseo é bioquimica
ou metabdlica, pois ele mantém uma homeostase mineral no organismo através da regulacao
das concentragoes de importantes eletrélitos sanguineos, incluindo célcio. Célcio é necessério
para conducgao nervosa, contragao muscular, formacgao de codgulo, secrecao celular e outras
atividades metabdlicas (Cowin,1990). Os ossos sdo também o reservatério de vérias substan-
cias quimicas essenciais para a vida.

Com respeito a morfologia, a anatomia de um osso longo é geralmente descrita em termos
relativos ao disco epifisidrio, que é uma cicatriz 6ssea deixada apds a maturidade do esqueleto
ter sido alcancada e a placa de crescimento ter sido fechada.

A regiao entre o disco epifisidrio e a extremidade do osso, onde localiza-se a superficie

articular, é referida por epifise. A regiao no outro lado da fise - o lado distal da fise proximal

12



Capitulo 2 - Osso: Um Material com Comportamento Adaptativo

_Cartilagem Articular
Discos Epifisiais

Osso Trabecular

Epifise | Q
Proximal
Trabéculas

Osso Cortical

= Canal Intra-medular

Diafise — Endosteo
™ Peridsteo

Epifise

Distal |

Figura 2.1: Desenho esquemético de um osso longo tipico descrevendo caracteristicas
anatomicas importantes

e o lado proximal da fise distal- é chamada metafise. A regiao do osso entre a metéfise
proximal e a distal de um osso longo é chamada didfise. O limite entre a metéfise e a didfise
¢ demarcado por uma transicao morfolégica de osso trabecular priméario na metéfise para
osso cortical primédrio na didfise. A superficie externa do osso é revestida com uma forte
membrana fibrosa chamada peridsteo. Na regiao da didfise, a superficie interna do osso - que
representa o limite entre o osso e o tutano ésseo - é chamada endésteo.

Diferentes escalas de comprimento estao envolvidas nos padroes estruturais em que o 0sso
é organizado. A um nivel microscopico o osso consiste em um material organico, cristais
inorganicos e uma substancia de base. As fibras de coldgeno e a substancia amorfa de base
que mantém o coldgeno no lugar quando ele mineraliza sao os dois principais componentes
organicos do osso. Como toda fibra, o coldgeno possui resisténcia e rigidez apenas sob
tragao, e por isto, estas devem ser embebidas em outra substancia para prevenir a flambagem
sob cargas compressivas. No osso, as fibras de coldgeno estao embebidas em um material
cristalino inorgédnico composto principalmente de célcio e fosfato. Apesar de sua exata
composicao quimica poder exibir variacoes, ¢ amplamente aceito que esta forma ¢é similar a

hidroxiapatita (Cay9(PO4)s(OH)2) (Jacobs,1994).
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2.1 Estrutura o6ssea

A estrutura éssea é hierarquicamente organizada, apresentando diferentes entidades estru-
turais em suas diferentes escalas de dimensdo. De acordo com Tovar (2004), em ossos de
adultos humanos quatro niveis de hierarquia estrutural podem ser distinguidos: nivel con-
tinuo (nivel 0), nivel tecidual (nivel 1), nivel celular (nivel 2) e nivel molecular (nivel 3), com
as entidades estruturais correspondentes denotadas como macroestrutura, mesoestrutura,

microestrutura e nanoestrutura, respectivamente.

2.1.1 Macroestrutura

Ao nivel macroscépico (continuo) existem duas formas para o material 6sseo humano, chamadas

osso compacto (ou cortical) e osso trabecular (ou esponjoso/cancelar).

Osso compacto é um material denso (méxima densidade em torno de 1.8 g/cm?) que forma
a maioria das placas externas dos ossos, sendo distinguido do osso trabecular por sua baixa
porosidade (entre 5 a 10%). A matriz 6ssea do osso compacto possui alta fragdo volumétrica
com pouca fracao de vazios, existentes pricipalmente para o abastecimento sanguineo. Sua
densidade relativa! varia de 0,7 a 0,95. No fémur, o osso cortical é encontrado na didfise como
um tubo cortical de parede espessa. O centro vazado do tubo cortical- o canal intramedular- é
preenchido com tutano 6sseo amarelo (nos adultos) que é primariamente gordura (Gray,1976,
apud Jacobs,1994).

O osso trabecular, por sua vez, possui uma microestrutura esponjosa (foam-like) com a
matriz 6ssea constituindo padroes tri-dimensionais de suportes e placas, caracterizando uma
estrutura porosa de células abertas. Sua porosidade varia entre 75 e 95%. Os espagos vazios
(ndo mineralizados) s@o preenchidos com tutano dsseo vermelho, nervos, canais sanguineos e
varios tipos de células. Em regides préximas a areas carregadas, os suportes (trabéculas) do
tecido 6sseo trabecular podem apresentar orientagao preferencial, com os suportes mais es-
pessos seguindo as direcoes do carregamento. Regioes mais densas de osso trabecular podem

apresentar placas suportando um carregamento vertical com barras conectando as placas na

IDentro de um dado volume, a densidade relativa é a massa do tecido ésseo contida neste volume dividida
pela massa de matriz mineralizada que ocuparia o mesmo volume. O conteido mineral dsseo é a razao do
peso unitédrio da fase mineral do osso e o peso unitdrio do osso seco (60 - 70% para o osso cortical) (Terrier,
1997)
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Figura 2.2: Fotografia da cabeca do fémur - macroestrutura éssea

direcao transversa para prevenir a flambagem. A densidade relativa do osso trabecular varia
entre 0,05 e 0,7. Presente apenas no interior dos ossos, este tipo de osso é encontrado nas
extremidades de ossos longos, i.e., nas regioes epifiseal e metafiseal.

Apesar da correspondéncia entre o comportamento material da matriz compacta e aquele
da matriz trabecular ainda ser motivo de debates, a hipétese de que o osso cortical pode
ser considerado osso trabecular densificado tem servido de base inquestiondvel para muitos

investigadores do comportamento da rigidez trabecular (Reiter,1996).

2.1.2 Mesoestrutura

O osso cortical é composto de osteons (ou sistemas Harvesianos), que sdo elementos com
forma quase cilindrica compostos de laminas concéntricas (3 - 7 um) construidas de fibras
de coldgeno enroladas e impregnadas com hidroxiapatita. Os osteons (150 - 300 pum em
didmetro e 3 - 5 mm em comprimento) encontram-se embebidos em uma matriz de osso
lamelar (ver Microestrutura) conhecida como lamela intersticial, e possuem uma cavidade
central chamada Canal Harvesiano com tipicamente 40 - 50 um em didmetro e alinhados
com o eixo longitudinal do osso. Estes canais sao interconectados entre si através de canais
transversais (canais de Volkmann). A mesoestrutura do osso trabecular ¢ composta de
placas e barras chamadas trabéculas, usualmente formadas por osso lamelar. A espessura

das trabéculas (usualmente 200 pm) nao é suficiente para abrigar canais sanguineos.
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Figura 2.3: Mesoestrutura do osso cortical. Fonte: Junqueira, 1992.
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Figura 2.4: Microestrutura 6ssea. Fonte: Junqueira, 1992.

2.1.3 Microestrutura

Dois tipos de osso podem ser encontrados ao nivel celular: osso imaturo (woven bone) e osso
lamelar (maduro). O osso imaturo é um tecido pobremente organizado que é depositado
muito rapidamente durante o crescimento do feto e no reparo de fraturas (4 pm/dia). As
fibrilas de coldgeno que o formam (0,1 - 3 um em didmetro) sao orientadas randomicamente,
de forma que nao hé diregao preferencial para distancias acima de 1 mm (Currey, 2002). Com
o crescimento, o 0sso imaturo é transformado em osso lamelar, o qual consiste de lamelas e é
mais precisamente arranjado e depositado a uma taxa bem menor (1 pm/dia). As lamelas,
que sao arranjos em placas de fibras de coldgeno e minerais associados, sao anisotrépicas. O

grau final de mineralizagao do osso lamelar é menor que aquele do osso imaturo.
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Figura 2.5: Esquema do osso cortical do fémur em diferentes niveis estruturais. Extraido de
Bento, 2003.

2.1.4 Nanoestrutura

Os componentes elementares do osso, minerais, moléculas de coldgeno (uma proteina estru-
tural), moléculas organicas nao colaginosas (lipidios e proteinas) e dgua, formam o menor

nivel estrutural do osso, caracterizando-o como um material composto.

2.2 Fisiologia Ossea

O osso é permeado por vdrios tipos de células especializadas que desempenham um papel
critico na adaptacao de sua estrutura e podem ser classificadas em quatro tipos de acordo
com a funcao desempenhada: osteoblastos, osteoclastos, ostedcitos e células ésseas de reves-
timento (bone lining cells). Osteoclastos sao células gigantes multinucleadas (até 100 pm
em didmetro e com até 50 nicleos) responséveis pela reabsor¢ao déssea. Apdés realizar sua
fungao erodindo a estrutura Gssea com dcidos e enzimas a uma taxa em torno de 40um/dia,
os osteoclastos desaparecem e presumivelmente morrem (Currey, 2002). Osteoblastos sao
as células mononucelares responsaveis pela formagao de osso novo através da sintese e de-

posigao da matriz colaginosa (ostedide) que apods serd mineralizada. A sintese é realizada
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segregando-se uma proteina soltivel -tropocoldgeno- no fluido intersticial, ao passo que a mi-
neralizagao requer a precipitagao de cristais de hidroxiapatite (HAP) nas fibras de coldgeno
(Cowin e Hegedus,1976). Sendo normalmente encontrados como uma camada continua nas
superficies dsseas, estas células preenchem radialmente o espago aberto pelos osteoclastos
durante o remodelamento, a uma taxa de aproximadamente 1 um/dia (Tovar, 2004). Apés
realizarem sua fungao os osteoblastos acabam por ficarem embebidos na matriz 6ssea recém
formada por seus vizinhos, tornando-se ostedcitos, cuja funcao primdria é providenciar a
manutencao e a vitalidade continuada da matriz 6ssea com trocas de constituintes desta
matriz através dos fluidos envolvendo as células. As trocas quimicas entre o resto do corpo e
o tecido 6sseo s@o dadas através da rede de lacunas (cavidades dsseas) e canaliculos (canais
de ligagao entre as lacunas); tanto na superficie quanto no interior do osso. Isto é importante
tanto para suportar as demandas metabdlicas e remocao de produtos secundérios, quanto
para permitir o armazenamento de substancias como célcio. Os detalhes da funcao desta
rede sao assunto de muita pesquisa atual, porém é comumente aceito que ela desenvolve
um papel importante na coordenacao na resposta adaptativa éssea as demandas mecéanicas.
Estas células representam 95% do total de células dsseas e, apesar de aprisionadas no tecido
dsseo, conectam-se com os ostedcios vizinhos e com as células dsseas de revestimento através
de processos (gap junctions) que ocorrem em canaliculos com didmetro em torno de 0.2-
0.3um. No osso adulto o componente celular fundamental é o osteécito, Células ésseas de
revestimento sao osteoblastos inativos encontrados em superficies trabeculares quiescentes
onde nem reabsor¢gdo nem deposigdo Gssea ocorre (em torno de 80% do total de superfi-
cie trabecular do o0sso). Entretanto, estas células também sao considerads responsédveis por
sinalizar o remodelamento frente a varios estimulos quimicos e mecénicos (Miller e Jee, 1992

apud Tovar, 2004).

2.3 Propriedades Mecanicas do Osso

Do ponto de vista de materiais, o tecido dsseo pode ser descrito como um material poroso
multifdsico preenchido com fluido, a matriz éssea, que fornece ao osso sua rigidez e tenaci-

dade. O comportamento material apresentado pelo tecido dsseo pode ser classificado como
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viscoeldstico, nao-linear, anisotrépico e altamente nao-homogéneo em termos de densidades,
resisténcia mecénica e rigidez (Carter e Hayes,1977). De fato, a taxa na qual o carrega-
mento é aplicado ao osso durante ensaios biomecéanicos afeta os valores medidos de rigidez
e resisténcia, devido ao seu comportamento viscoeldstico. (Cowin, 1990). Entretanto, con-
siderando apenas condigoes de carregamento e taxas de deformagao fisiolégicamente rele-
vantes, a hipétese de comportamento eldstico linear, ortotrépico ou mesmo transversalmente
isotrépico pode fornecer uma descricao material razodvel, contanto que a nao homogenidade
6ssea seja considerada (Cowin, 1990; Reiter,1996).

O osso compacto é considerado um compdsito hierarquicamente estruturado, cujo com-
portamento eldstico global é dominado pela fase sélida da matriz éssea porosa e cujos vazios
intersticiais, ocupados por uma fase déssea liquida, possuem minima influéncia na rigidez es-
trutural (Reiter,1996). O osso trabecular é mecanicamente caracterizado pela quantidade de
volume ocupado por material sélido, e pela arquitetura e orientagao das trabéculas. A quanti-
dade de volume ocupado por material sélido é descrita pela fracao volumétrica relativa, que é
o volume de trabéculas em uma unidade, dividido pelo volume unitério total, ou descrita pela
densidade aparente, que é a massa da trabécula dividida pelo volume unitério total. O com-
portamento mecanico global do osso trabecular é altamente dependente da fracao volumétrica
trabecular, da rigidez do material trabecular e do arranjo tri-dimensional das placas e barras
trabeculares (diregoes preferenciais), indicando um comportamento anisotrépico global.

Testes mecanicos padrao (tragdo / compressao) e métodos acusticos com amostras de
osso cortical ou trabecular sao capazes de estimar as propriedades mecénicas destes tecidos,
as quais dependem do arranjo microscépico dos constituintes 6sseos. Os valores experimen-
tais assim obtidos sao dependentes da posicao anatomica onde a amostra foi retirada, do
tamanho da amostra, da taxa de deformacgao durante o teste e do conteido de umidade da
amostra (Raftopoulos et al. 1993) . Para o osso humano, as amostras testadas sao reti-
radas tipicamente do fémur, da tibia, do radius e das vértebras. Estes locais sao escolhidos
por apresentarem ambos tecidos, cortical e trabecular. O tamanho das amostras é frequente-
mente pequeno, por exemplo Choi et al. (1990) utilizaram amostras de osso cortical medindo
(100 — 170)x(100 — 170)x(~ 1500)um? (apud Bagge,1999).

Em suas teses, Bagge (1999) e Reiter (1996) apresentam um nimero limitado de dados
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obtidos a partir de ensaios para o osso cortical. Entre os ensaios que assumiram simetria
ortotrépica, os valores para o médulo de elasticidade (em G Pa) ficaram compreendidos entre
os seguntes intervalos Fy € [12 — 20]; Ey € [11 — 13,4]; E5 € [6 — 20] (i.e. Ashman et al.,
1984; Rice et al. 1988). Ashman et al. (1984) ainda forneceram valores para o maédulo
cisalhante (em G Pa) e para os coeficientes de Poisson: G5 = 4,53; G13 = 5,61; Gaz = 6, 23;
v1g = 0,376; v12 = 0,376 e vag = 0,235. Assumindo isotropia, Choi et al.(1991) mediram
E = 5,44 GPa para o osso cortical.

Para o osso trabecular, a maioria das investigacoes experimentais tem sido focada na
rigidez uni-direcional de amostras dsseas, utilizando técnicas de tragao, compressao e flexao
mecanica, e métodos de ultrassom. De acordo com o apresentado em Bagge (1999), Thomsen
(1987) reportou o valor £ = 0,12 G'Pa para uma amostra com densidade p = 597 kg/m?3,
Linde et al.(1991) reportaram E = 0,770 G'Pa para amostra com p = 590 kg/m? e taxa de
aplicacao da carga é = 1,0 s~ 1.

A dependéncia das propriedades materiais do osso trabecular na densidade aparente,
sugere a determinacao destas propriedades materiais como uma fun¢ao do contetido de ma-
terial sélido por volume ésseo unitdrio. De fato, os dados experimentais mostram uma forte
evidéncia para a existéncia de uma lei de poténcia relacionando a densidade aparente e a
rigidez (médulo de Young uni-direcional) do osso trabecular, com o expoente da poténcia
contido no intervalo entre 1.0 e 3.0 (Reiter,1996). Uma relagdo comumente utilizada foi
proposta por Carter e Hayes (1977) com bases em medigoes com ossos secos de humanos e
de bovinos, Esta, contempla a dependéncia do médulo de elasticidade unidirecional (E em
MPa) na taxa de deformagdo (¢ em s™!) e na densidade aparente (p em g/cm?), tendo a
forma:

E = 3790 %% p? (2.1)

E importante notar que a grande diversidade nas propriedades materiais obtidas por
varios investigadores, tanto par o osso cortical quanto para o trabecular, deve-se fundamen-
talmente & dependéncia na simetria material assumida, na técnica de medicao e na posicao
anatomica utilizada (Bagge,1999). Sabe-se, por exemplo, que métodos de medigao por ul-
trassom tendem a super-estimar a rigidez (Lipson e Katz,1984).

Em adicao as técnicas experimentais, modelos micromecénicos tém sido desenvolvidos
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para simular o comportamento material do osso trabecular. Técnicas de tomografia com-
putadorizada (CT) também podem ser utilizadas atualmente para a obtengdo da relacdo
entre dados da CT e propriedades mecénicas dsseas permitindo com isto a aproximagao da
das propriedades mecénicas individuais de cada paciente. O nimero de Hounsfield (uma
densidade obtida via CT) é frequentemente relacionado com propriedades mecanicas deter-
minadas previamente via experimentagao. Por outro lado, o comportamento material sseo
aparente tem sido estimado através de técnicas de homogenizacao que utilizam parametros
materiais de membros individuais de um padrao microestrutural para determinar os para-

metros constitutivos do material homogéneo em nivel macroscopico.

2.4 Adaptacdo Estrutural do Tecido Osseo Peripro-
tético

A geragao de formas biolégicas envolve os processos de crescimento (mudanca na massa),
remodelamento (mudanga nas propriedades), e morfogénese (mudanca na forma) (Taber,
1995). No caso do tecido dsseo, apesar da clara distingao conceitual, o remodelamento tem
sido usualmente definido como a adaptacao estrutural para uma alteracao de demanda, e
por isto inclui o crescimento adaptativo®. A adaptacao estrutural é uma particularizacao do
conceito de adaptacao funcional introduzido por Wilhelm Roux em 1880 para descrever a
resposta de sistemas biolégicos frente a alteragoes no ambiente. O conceito baseia-se na idéia
de que os sistemas biolégicos sao capazes de adaptar sua estrutura e forma apds estimulados
por um sinal relacionado com sua funcao, reagindo de acordo com a natureza e a maginitude
do estimulo de forma a otimizarem sua funcionalidade (Reiter, 1996). Outros exemplos de
sistemas bioldgicos que possuem esta capacidade sao os miusculos e os tendoes. Contudo,
é importante notar que a forma bioldgica final é alcancada através de uma combinacao de
fatores genéticos e epigenéticos (ambientais) (Edelman, 1988 apud Taber, 1995). O tecido
6sseo pode adaptar-se ao ambiente fisico, mas as formas esqueléticas bésicas sao determinadas
por fatores genéticos (Ounsted et al., 1986 apud Terrier, 1997). Acredita-se que a adaptacao

funcional possibilite que o osso desenvolva suas fungoes mecanicas com um minimo de massa.

2Neste trabalho, remodelamento é sinénimo de adaptacdo e refere-se aos processos ao nivel tecidual que
ocorrem nas superficies das trabéculas e dos sistemas Harvesianos.
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2.4.1 A Biologia do Remodelamento Osseo

O remodelamento 6sseo é um processo de trocas que ocorre com adultos e extende-se por
toda a vida através do qual material 6sseo é continuadamente removido e substituido por osso
novo, em um situacdo denominada homeostase dssea (Cowin, 2000, Martin e Burr, 1989).
O propésito pelo qual os osteoblastos e os osteoclastos continuam a formar osso novo e a
reabsorver osso velho ap6s o fim da morfogénese éssea ainda nao estd claro. Tem sido sugerido
que o osso adulto deteriora-se com o tempo, i.e, torna-se gradualmente desidratado e necessita
ser substituido ou renovado (Cowin, 2000). A diminui¢do das propriedades materiais dsseas
(i.e., resisténcia e rigidez) devido a acumulagao de dano na forma de micro-trincas também
¢é vista como uma das provaveis causas pelas quais a substituicao por osso novo é requerida
(Ramtani, 2001). Em adultos humanos, 5% de osso cortical e 25% de osso trabecular sao
substituidos anualmante por remodelamento (Martin et al., 1998 apud Tovar, 1995)

O processo de remodelamento é mediado pela interacao osso - células dsseas e envolve a
acao acoplada dos osteoblastos e dos osteoclastos em um mesmo local do osso. Estes dois
grupos de células funcionam como uma unidade organizada denominada unidade multicelular
basica (BMU - basic multicelular unit). O remodelamento ocorre nas superficies do osso:
superficies internas no caso dos espacos vazios e preenchidos por tutano no osso trabecular e
dos canais harvesianos no cortical, ou superficies externas endosteal e periosteal. Na primeira
fase ocorre a geracao de osteoclastos através da ativagdo de células percursoras (ativagao),
0s quais iniciam a reabsorgao Gssea (reabsor¢ao) escavando tineis no osso cortical e erodindo
as superficies trabeculares. A remocao de material 6sseo envolve a hidrélise do coldgeno e
a dissolugao do osso mineral (Ramtani e Zidi, 1999). Apds finalizada a reabsorcao inicia-se
a formagao éssea (formagdo) pelos osteoblastos, compreendendo um periodo de transi¢ao
em torno de trés (3) dias (Martin et al., 1998 apud Tovar, 1995). O preenchimento dos
locais reabsorvidos se dé primeiramente com uma camada de material de alto contetido
mineral, a linha cementante, seguido pela deposicao de consecutivas camadas de osso lamelar.
Pacotes de osso medindo aproximadamente 60 pm de profundidade por 100 pum de largura
sao depositados para atividade nas superficies dsseas, e de cones de anéis concéntricos com

200 pm de diametro para atividade dentro do osso cortical (Weinans e Prendergast, 1996).
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Figura 2.6: Unidade multicelular osteonal bésica. Os osteoclastos erodem a matriz dssea a
uma taxa de 40um por dia. O preenchimento é realizado radialmente pelos osteoblastos a
uma taxa de 1um por dia.

Em adultos, a fase de formacao demora em torno de trés (3) meses, e os osteoblastos tornam-
se ostedcitos, ou células revestidoras, ou desaparecem quando o preenchimento é completado
(quiescéncia). Um osteoblasto que completa seu processo de construgao e prende-se & matriz
6ssea dando origem a um ostedcito passa a desempenhar um papel no controle das atividades
das outras células, facilitando a transferéncia de cédlcio e outros fons entre o osso mineral
e o plasma sanguineo, e auxiliando a estabilizacao da concentracao de cédlcio no plasma
sanguineo (Cowin e Hegedus, 1976; Ramtani e Zidi, 1999). O tecido 6sseo que é segregado
pelos osteoblastos comeca a mineralizar-se apés dez (10) dias em média (lag mineralization
time), mas a maxima calcificagdo somente é obtida decorridos aproximadamente seis (6)
meses. Desta maneira, a deposi¢do ocorre sem introduzir tensoes residuais (Terrier, 1999).
Quimicamente, a reabsorcao dssea nao é o reverso da sintese dssea pois o coldgeno e o

mineral désseo sdo dissolvidos simultdneamente (Cowin e Hegedus,1976).

2.4.2 O Ambiente Mecanico e o Remodelamento Osseo

Enquanto os processos de reabsor¢ao e formacao contabalancam um ao outro, em um estado
denominado homeostase dssea ou equilibrio do remodelamento, a quantidade global de osso
permanece constante. Uma quebra no balanco pode fazer com que uma atividade celular
domine a outra, e consequentemente a quantidade global de osso diminua ou aumente.

E bem reconhecido que um fator capaz de perturbar o balanco entre reabsorcao e for-
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macao Ossea é a alteracao substancial do carregamento mecénico experimentado pelo osso
(Cowin 2001). Tao logo o tecido 6sseo suporte uma modificagdo continua e permanente em
sua demanda mecanica, o osso reage adaptando sua rigidez as novas condigoes funcionais.
Esta adaptacao é manifestada como mudancas na geometria da secao transversal do osso
através da deposicao ou reabsorcao de material nas superficies endosteais ou periosteais do
osso, e como mudangas nas propriedades mecanicas do material 6sseo (Hart et al., 1984).
A quantidade global de osso é adaptada ao carregamento mecénico tal que um aumento
da carga suportada causa uma elevacao desta quantidade, enquanto uma diminuicao nesta
carga causa sua reducao. No osso cortical uma diminui¢ao na carga é expressada como
afinamento na espessura da parede ou aumento de porosidade. Para o osso trabecular, o
aumento do carregamento externo é expressado como aumento na espessura das trabéculas,
sem afetar o nimero e a conetividade destas, ao passo que a diminui¢ao da carga diminui
a espessura trabecular e também provoca o desaparecimento de algumas trabéculas (Jee e
Li, 1990 apud Ruimerman et al., 2005). Em termos macroscépicos, grandes periodos de
repouso, exposicao a ambientes de microgravidade e imobilizacao sao associados com au-
mentada perda dssea - osteoporose por desuso ou osteopenia (Lee et al., 1999, Ramtani e
Zidi, 1999). Contrariamente, aumento na massa 6ssea ¢ observado ap6s periodos de treina-
mento fisico. O aumento do carregamento do antebraco por arremessadores profissionais de
baseball e jogadores de ténis resulta em aumento do tamanho do osso e de sua densidade
em comparagao com o outro brago (Lee et al.,1999, Ramtani e Zidi,1999). A alteragao do
padrao de tensoes normalmente experimentado pelo osso acarretada pela utilizagao de uma
substituigao prostética também induz reagdes adaptivas por parte do tecido ¢sseo (Engh et
al.1988; 2002; Van Rietbergen et al., 1993). O remodelamento expressa-se como um processo
de mudangas microestruturais que, para fins de estudos, pode ser dividido (Frost, 1964 apud
Tovar, 2004) em remodelamento interno, onde sao consideradas apenas as mudangas efetu-
adas nas superficies das trabéculas e de sistemas Harvesianos e que acarretam alteracoes na
distribuicao das propriedades do material, ou remodelamento externo, que é um processo
biolégico que envolve mudancas na geometria externa do 0sso.

Além de evidéncias clinicas, existe um ampla gama de resultados experimentais (i.e.Lanion,

1984; Rubin e Lanyon, 1985) evidenciando a evolugao das propriedades materiais ¢sseas em
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fungao do carregamento mecénico aplicado. Os experimentos com animais possibilitaram o

estabelecimento de trés (3) regras fundamentais governando a adaptagao ¢ssea (Turner,1998):

1. adaptacao dssea ¢é dirigida por carregamento dindmico;

2. apenas uma curta duracao do carregamento mecénico é necessdria para iniciar uma
resposta adaptiva e o prolongamento do carregamento tem um efeito diminuido na

adaptacgao éssea subsequente;

3. as células dsseas acomodam-se a um ambiente costumeiro de carregamento mecénico;

tornando-se menos responsivas & sinais rotineiros de carregamento;

Em conjunto, os resultados clinicos e experimentais permitem a distincao das seguintes

respostas adaptativas dsseas:

1. na auséncia de cargas ocorre decaimento da rigidez e eventual desaparecimento do 0sso;

2. sob condicoes de carregamento favordveis a rigidez dssea aumenta através da acumu-

lacdo de material dsseo (formagao/deposigao);

3. sob condigoes de carregamento excessivo a rigidez dssea diminuird de maneira similar
a observada em materiais nao biolégicos devido a acumulacao de dano (ie, compostos).

No caso do osso, esta situacao é denominada necrose por sobrecarga;

4. existe uma zona de equilibrio, localizada em um intervalo de carregamentos onde a

resposta de remodelamento ésseo nao é estimulada.

A Figura 2.7 apresenta uma curva hipotética do comportamento evolutivo do médulo
eldstico 6sseo unidirecional (£) em fungdo do nivel de carregamento suportado pelo osso, a
qual reflete o entendimento atual a respeito do comportamento ¢sseo adaptativo (Tortorelli
e Pedersen, 1999).

As adaptacoes realizadas ao nivel micro-estrutural expressam-se como redistribuicao da
densidade 6ssea e realinhamento nas direcoes principais do material, resultando em uma

variacao dos pardmetros anisotrépicos do osso.



Capitulo 2 - Osso: Um Material com Comportamento Adaptativo

— : —

Figura 2.7: Curva hipotética do comportamento dsseo adaptivo. Adaptada a partir de
Tortorelli e Pedersen (1999)

2.4.3 Os Mecanismos do Remodelamento Osseo Adaptativo: Es-
timulo

As teorias a respeito dos mecanismos mecano-sensitivos responsaveis pela resposta de adap-
tagao mecénica envolvem a mediacao por ativadores bioquimicos similares aqueles que go-
vernam o metabolismo 6sseo, bem como as propriedades piezoelétricas do osso, e incluem

(Cowin, 2000):

1. o sistema celular que é estimulado pelo carregamento mecénico externo aplicado ao

0S80;
2. o sistema que traduz este carregamento mecénico para um sinal comunicével;

3. os sistemas que transmitem este sinal as células efetuadoras para a manutencao da

homeostase dssea e para a adaptacao da estrutura éssea;

Evidéncias experimentais e tedricas sugerem que os ostedcitos, localizados dentro da ma-
triz éssea, sao as principais células mecano-sensitivas do osso responséaveis pela deteccao do
estimulo mecénico imposto (Cowin , 2000). Acredita-se que isto deva-se & sua localizacado e
a interconexao pela qual estas células comunicam-se entre si e com as células da superficie
6ssea (El-Haj et al. 1990; Mullender e Huiskes, 1997). Os processos mecano-sensitivos de

uma célula habilitam-a para sentir a presenca de, e responder para, carregamentos fisicos
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extrinsicos. O estimulo para o remodelamento 6sseo é definido como aquele aspecto par-
ticular da histéria de tensao ou deformacao 6ssea que é empregado pelo osso para sentir
seu ambiente mecanico e para sinalizar pela deposicao, manutencao ou reabsorcao tecidual
(Cowin,2000). Quando um parametro de estimulo apropriado excede certos valores limites
ou de equilibrio, os tecidos ésseos carregados respondem com eventos adaptativos.

Uma variedade de estimulos para adaptacao éssea tém sido sugeridos na literatura. A
maioria dos autores tém seguido Wolff, propondo que as tensoes nos ossos determinam sua
arquitetura. Thompson (1917) defendeu a hipétese de que uma condigdo da deformacao,
resultante das tensoes, era o estimulo (apud Turner, 1998). Em 1964, Frost endossou o
ponto de vista de Thompson e arguiu que a deformagao mecénica nao era apenas o prin-
cipal determinante da adaptacao éssea, mas que uma deformacao efetiva minima deveria
ser ultrapassada antes da adaptacao éssea ocorrer. A introducao da energia de deformacao
como estimulo deve-se a Fyhrie e Carter (1986) e Huiskes et al. (1987), e microdano gerado
por fadiga foi o estimulo assumido por Carter e Hayes (1976) e Martin e Burr (1982) (apud
Turner, 1998). Ainda de acordo com o apresentado por Turner,1998, a taxa de deformacao
foi primeiramente sugerida como estimulo para a adaptagdo Gssea por Hert et al. (1969,
1970, 1972), tendo sido também o estimulo considerado por O’Connor et al. (1982), Lanyon
(1984), Goldstein et al.(1991) e Fritton et al. (2000). Mais recentemente, experimentos em
laboratério realizados por Turner tém confirmado que ambas, frequéncia de carregamento
e taxa de deformagao, sao importantes determinantes da adaptagao dssea, sugerindo que
deformagoes dindmicas seriam o estimulo primério da adaptacao dssea. (Turner et al. 1994;
Turner et al. 1995). Turner et al., (1994), e, apds, Prendergast et al., (1996) consideraram
a influéncia mecéanica da forca de arrasto e pressao do fluido internamente ao osso como
estimulo mecénico para a adaptacao. Contudo, o verdadeiro estimulo bioldgico ainda nao
é precisamente conhecido (Cowin, 2000). Acredita-se que o estimulo mecénico quase certa-
mente dependerd de alguns aspectos da "histéria de deformacao", um conceito que incorpora
tanto aspectos de medidas de deformacao local quanto aspectos de dependéncia temporal

(Hart, 2001).
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2.5 Adaptacdo do Tecido Osseo Interfacial

Existe uma extensa pesquisa sobre o comportamento adaptativo do tecido ésseo na interface
osso-implante, a qual, envolvendo aspectos da quimica, da biologia, da ciéncia de superficies
e da mecénica, tem revelado a complexidade dos mecanismos envolvidos neste fenémeno.

O ambiente interno ao corpo é quimica, elétrica e mecanicamente ativo, e a interface
entre um biomaterial implantado e o corpo é onde localizam-se os vérios processos e reacoes
quimicas relacionados com a interacao entre o osso hospedeiro e o implante. A interface é
também o local por onde as cargas sao transmitidas a partir do implante para o osso. A
literatura relacionada é dividida em duas partes: ortopédica - para préteses com significativa
funcao de suporte de cargas como aquelas do quadril e do joelho; e dental e maxilofacial -
para implantes orais maxilofaciais. Porém, a sequéncia biolégica seguida apds a implantacao
de um componente metdlico é similar em ambos casos.

Préteses endo-femorais sao colocadas dentro do corpo através de procedimento cirirgico
invasivo que causa a lesao das células, dos tecidos e do 6rgao envolvido. Consequentemente,
uma resposta de reparo de lesao serd disparada pelos tecidos vascularizados vizinhos a regiao
de interface osso-implante (Dee et al., 2002), através da qual ocorrerd uma complexa série de
eventos que, no caso de hastes femorais de fixacao bioldgica direta®, idealmente culminarao
na osseointegracao do implante. Geralmente, e aqui deve-se incluir o presente trabalho, a se-
quencia de eventos interfaciais tem sido vista como similar aos eventos do reparo de fraturas
Osseas, apesar de alguns autores sugerirem que a presenca do implante induza um modo de
reparo diferente (Steflik et al, 1998 apud Davies et al., 2003). O termo osseointegra¢io foi
proposto originalmente pelo Dr. Per-Ingvar Branemark e colegas em pesquisa com implantes
orais, e é definido como o contato direto sem interposicao de tecidos moles entre o osso re-
modelado e o implante (Park e Kim, 2003 apud Park e Bronazino, 2003). Em ortopedia,
o termo correspondente em inglés é bone ingrowth, que remete a formacao éssea que ocorre
dentro da superficie estrutural porosa das hastes de fixagao bioldgica. A fixacao destes im-
plantes com cobertura porosa reside no potencial adaptativo do osso, tal que a prétese se

tornard firmemente fixada ao osso contanto que o ambiente mecénico interfacial seja propi-

3Préteses recobertas com pequenas particulas ou fibras metélicas (cobertura porosa) que formam um
arcabouco para o crescimento de osso internamente aos poros e consequente ancoragem do implante.
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cio. Do contrdrio, uma membana fibrosa desenvolve-se e acaba por encapsular o implante,
promovendo ultimamente a soltura deste dentro do canal medular. Os requerimentos bésicos

para que ocorra bone ingrowth sao delineados nas préximas secoes.

2.5.1 Fisiologia do bone ingrowth

Os processos pelos quais um implante é incorporado dentro de um osso sao razoavelmente
bem conhecidos. A resposta fisioldgica assemelha-se & cascata de eventos do reparo ésseo
trabecular, com os novos tecidos formados ocupando os espacos vazios do material poroso.
De acordo com a descrigdo em Thompson et al., (2002), em ambos mecanismos pelos quais as
fraturas dssea sao reparadas, ossificacao endocondral e ossificagao intramembranosa, células
mesenquimais precisam migrar para o local lesionado em resposta ao aumentado nivel de
fatores de crescimento Dependendo do ambiente mecéanico verificado neste local, a diferen-
ciagao celular produzird condrécitos (células geradoras de cartilagem) ou osteoblastos. Em
osteossintese instdvel, os movimentos no local de fratura sao associados com a formacao de
um calo cartilaginoso que promove a estabilizacao intermedidria dos segmentos fraturados.
O calo cartilaginoso subsequentemente torna-se maduro, vascularizado, e é remodelado e
substituido por osso. Contrariamente, uma fratura altamente estabilizada repara-se sem um
perfodo cartilaginoso intermedidrio prolongado, e as células mesenquimais no local da fratura
parecem se diferenciar diretamente em osteoblastos.

Assim, supoe-se que na interface osso-implante, o reparo do furo raspado dentro do canal
medular de um osso longo ¢é associado com a formagao de hematoma (codgulo sanguineo),
seguida de recrutamento de células mesenquimais osteoprogenitoras que, apés aproximada-
mente 4 semanas, originam osso imaturo (woven). Em virtude das solicitagoes mecénicas
localizadas na zona interfacial (provavelmente incluindo o interior dos poros até uma dis-
tancia de 3 — 5 mm para além da cobertura - Hollister and Goldstein, 1993), sob condigoes
favordveis, este osso novo entao remodela-se para osso lamelar. De forma similar ao reparo
primdrio de fraturas com osteossintese* estdvel, nenhum estégio fibrocartilaginoso ocorre,
indicando a dependéncia do bone ingrowth em um certo grau de estabilidade mecénica nas

fases iniciais do reparo (Kienapfel et al., 1999). Acredita-se que o movimento relativo entre

*Osteossintese diz respeito ao processo de fixar fraturas 6sseas, sejam estas fragmentares ou nao.
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0 0sso e o implante danifica a rede de fibriolas e a nova vascularizacao que compoem as fases
iniciais do processo de reparo (Dee et al., 2002), tal que na ocorréncia excessiva de micro-
movimentos, hd uma reorientacao na resposta de reparo fazendo com que o tecido crescido
torne-se fibro-colaginoso (fibroso), nao osso (Lakes, 2003). De fato, algumas vezes uma ca-
mada de tecido fibroso desenvolve-se permanentemente,e algumas vezes ocorre diferenciacao
celular originando osteoblastos e tecido ésseo ¢ formado. Como o tecido fibroso deforma-se
facilmente sob compressao e nao é capaz de resistir de forma consistente a esforcos trativos,
acredita-se que o processo de encapsulacao fibrosa leve a soltura da prétese, seja nos perfodos
iniciais ou nos periodos tardios do uso da substituigao artificial (Biichler et al.,2003). A ar-
quitetura 6ssea fora da regiao de interface é adaptada de acordo com a sequéncia normal de
ativagao-reabsorcao-formacao em resposta ao carregamento transferido através da interface
osso-implante.

E importante ressaltar que os meios pelos quais o osso cortical e o osso trabecular irdo se
reparar sao diferentes. A regeneracao peri-implante do osso cortical serd relativamente lenta
pois baseia-se exclusivamente no remodelamento lamelar, enquanto a geragao do osso tra-
becular peri-implante pode envolver, além do remodelamento das trabéculas de osso lamelar
existentes, a formacao rapida de novas trabéculas pelo recrutamento de novas populacoes de

células osteogénicas dentro do local de reparo (Davies, 2003).

2.5.2 Biocompatibilidade do material implantado

30

Implantes de diferentes materiais apresentam diferentes padroes de biocompatibilidade, padroes

estes que determinam os possiveis mecanismos de formagcao dssea adjacente & superficie do
material. Em tempos passados, um material era considerado biocompativel se nao provo-
casse reacoes adversas do tecido hospedeiro. Hoje, sabe-se que o reverso é verdadeiro, e
tecidos vivos podem induzir reagoes quimicas indesejadas no componente implantado. As-
sim, a definicao atual para biocompatibilidade considera que ambas respostas, do material
implantado e do tecido hospedeiro, devam ser admissiveis em termos de aceitacao e inex-
isténcia de reagoes adversas locais e no corpo como um todo (Park e Bronzino, 2003; Dee et
al., 2002).

Em 1980, Osborn e Newesley (Park, 2003), propuseram a existéncia de dois fenomenos
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pelos quais o osso pode se tornar justaposto a superficie do implante, associando cada qual
com um tipo de biomaterial (Tabela 2). Atualmente, ¢ bem reconhecida a inevitabilidade
de ocorréncia de ambos fendmenos, osteogénese a distancia e osteogénes de contato, em
qualquer local de reparo dsseo (Puleo e Nanci, 1999; Davies, 2003), independentemente do

material implantado.

Tabela 2 - Padrao de biocompatibilidade e de formagao dssea de diferentes biomateriais.

Material | Biocompatibilidade | Mecanismo de formacgao éssea

Aco inox Biotolerante Osteogénese a distancia

Ligas Ti Bioinerte Osteogénese de contato
Ligas Cr-Co Bioinerte Osteogénese de contato

2.5.3 Mecanismos de formacao éssea interfacial

Observagoes histolégicas permitem distinguir dois diferentes fenomenos pelos quais o osso
pode tornar-se justaposto a superficie de um implante (Osborn e Newesley, 1980 apud Park,

2003; Davies, 2003).
Osteogénese de contato

Na osteogénese de contato, o osso novo forma-se primeiramente na superficie do implante.
Considerando a inexisténcia de osso nesta superficie anteriormente a implantagao, o inicio
da formagao dssea requer a colonizacao da superficie por uma populacao de células os-
teogénicas. A migragao das células de diferenciagao osteogénica (células que ainda possuem
capacidade migratéria mas se tornarao um osteoblasto) para a superficie do implante é re-
alizada através do fenomeno denominado osteoconducao. Apds retidas na superficie, estas
células dao origem aos osteoblastos que sintetizardo a matriz ¢ssea nova (aposigao Gssea),
uma matrix organica sem coldgeno que providencia locais de nucleacao para posterior mi-
neralizacao do célcio fosférico. Entao a nucleagao é seguida pelo crescimento de cristais e
iniciacao da montagem de fibras de coldgeno e, por iltimo, pela calcificacao do comparti-
mento de coldgeno. No processo de formagao 6ssea, o compartimento de coldgeno do osso
estard separado do substrato subjacente (superficie do implante) por uma camada de tecido
calcificada sem coldgeno medindo aproximadamente 0,5um. Esta camada assemelha-se as

linhas cementantes originadas no remodelamento continuo de superficies dsseas no tecido
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6sseo natural (Davies, 2003). Deve-se notar que o coldgeno e o mineral sdo os constituintes

que fornecem resisténcia ao osso (Hansson, 2003).
Osteogénese a distancia

Na osteogénese a distancia, o osso novo forma-se nas superficies do osso peri-implante j& exis-
tente (‘osso velho’), as quais j& encontram-se ocupadas por células osteogénicas que deposi-
tardo a nova matriz Gssea que abracard o implante (deposigao Gssea). Nestas circunstéancias,

o implante sempre ficard separado do osso interfacial por células interpostas.

2.5.4 Estudos experimentais para a determinacao das caracteris-
ticas da interface osso-implante

Devido & necessidade de acesso a interface para a determinacao de suas caracteristicas his-
tolégicas e mecanicas, os estudos expermientais com estes objetivos ficam restritos a aplicacao
de modelos com animais. Os experimentos com animais, além de possibilitarem a realizacao
de ensaios mecanicos e de andlises histolégicas na interface osso-implante, também indicam
padroes da adaptacao mecanica do osso em torno de implantes metdlicos com cobertura
porosa, e assim fornecem informagoes adicionais sobre os fenoémenos biolégicos envolvidos.
Diferentemente do que ocorre em relagao aos roedores, as taxas de formacao éssea de maca-
cos, caes, ovelhas, e porcos sdo similares a taxa humana (Shaw et al., 1994 apud Kienapfel,
1999).

Basicamente dois tipos de experimentos com animais tém sido utilizados no estudo da
fixacao biolégica em implantes com cobertura porosa. No modelo transcortical, os implantes
sao colocados tansversalmente no fémur, ou tibia, atravessando a cortical em ambos lados.
Por nao representarem uma situacao funcional, estes modelos nao sao apropriados para a
avaliagao do desempenho de um projeto especifico, mas permitem a anélise das caracteristicas
histoldgicas da interface osso-implante com respeito a resisténcia da fixagao. Ja o modelo
intra-medular permite o carregamento funcional do implante, sendo entao clinicamente mais
relevante e admissivel na avaliagdo de projetos especificos (Ducheyne et al., 1977, Cook et

al., 2002).

32



Capitulo 2 - Osso: Um Material com Comportamento Adaptativo

Experimentos com animais

Com relagao a influéncia do tamanho dos poros na taxa de ingrowth , Martens et al. (1980
apud Kuiper, 1993) concluiram que, para condigdo nao funcional e poros maiores do que
70pum, o crescimento interno de osso exige estabilidade inicial rigida do implante e contato
intimo com o osso circunvizinho. J& Cook et al. (1985 apud Kuiper, 1993) observaram que,
para tamanhos de poros variando entre 155 e 350um a resisténcia interfacial nao é alterada
e, apds 12 semanas, ambos osso maduro e osso novo (woven) foram encontrados dentro da
cobertura porosa.

Para a folga entre a superficie do metal e o osso, Cameron et al. (1976 apud Kuiper,
1993) observaram que quando em contato direto com o osso, o implante tornou-se firmemente
agarrado apds 3 semanas, e um espacamento de 1,5 mm entre o osso e o implante foi
preenchido por osso neste mesmo periodo. Folgas entre 0 e 4 mm foram analisadas em
um modelo intramedular por Bobyn et al. (1981apud Kuiper, 1993). As se¢oes histolégicas
revelaram que, em 12 semanas, os implantes tornaram-se incorporados por uma fina placa
de osso esponjoso ligado ao cértice endosteal por trabéculas dsseas, principalmente nos casos
com espagamento menor que 2mm. Internamente aos poros foi observada a ocorréncia de
0sso lamelar mais denso.

A influéncia do suporte de cargas no desenvolvimento do ingrowth é o pardmetro que
recebeu maior atencao nos estudos do crescimento 6sseo em interfaces de cobertura porosa.
Ducheyne et al.,1977, utilizando implantes com tamanho de poro de 87 e 110um, apds 8
semanas observou crescimento interno 6sseo evidente para os implantes carregados estati-
camente, e a inexisténcia deste no modelo dindmico com carregamento direto do implante
(intra-medular). Esta discrepancia de comportamento foi atribuida (1) aos micromovimen-
tos na interface osso-implante e, (2) ao fato de que o tamanho critico médio de poros para
ingrowth com carga estdtica é menor que o correspondente para carregamento dindmico. Os
autores ressaltaram que o crescimento interno somente foi observado quando a prétese foi
firmemente ajustada em osso trabecular denso. No estudo de Heck et al (1986 apud Kuiper,
1993) em um modelo intramedular com caes nao ocorreram mudangas significativas nas

radiografias dos lados com e sem suporte de carga apés 12 semanas. Entretanto, o lado imo-
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bilizado apresentou superior resisténcia interfacial e energia de falha nos testes realizados na
interface osso-implante. Cheal et al., (1987 apud Goodman e Aspenberg, 1993) investigaram
a relacao tensao-morfologia éssea em torno de implantes esféricos com e sem cobertura porosa
apés 6 anos de atividades sem restricao no osso trabecular da patela equina. O aumento
na fracao de drea Gssea adjacente aos implantes deu-se primariamente através do aumento
da espesura das trabéculas. Implantes com cobertura porosa que obtiveram bone ingrowth
foram associados com menores taxas de formagcao dssea frente aqueles que foram encapsula-
dos por tecido fibroso. Empregando placas com cobertura porosa na metéfise do fémur distal
de caninos submetidas a carregamento controlado, Goldstein et al., (1991) observaram um
aumento de bone ingrowth para o implante excitado com altas magnitude e taxa de carrega-
mento. Rubin et al., 1994, utilizaram um modelo transcortical para avaliar a habilidade de
deformagoes mecanicas de baixa amplitude em promover o ingrowth. O desuso causou uma
diminui¢ao média de 8.3% no entorno do implante, com a drea entre este e o osso preenchida
com uma membrana fibrosa. Um regime didrio de 100 ciclos de estimulacao mecénica de
baixa amplitude e frequencia igual a 1Hz, proporcionou o preenchimento ésseo de 28% da
area avaliada. A 20Hz, a quantidade de osso crescido internamente aumentou para 69%. Qin
et al.(1996) avaliaram o papel das deformagoes cisalhantes no processo de osseointegracao.
Apés um periodo de 8 semanas simulando um ambiente mecanico controlado em um modelo
transcortical instrumentado com sensores extensométricos do tipo strain gages, os autores
notaram uma significante inibicao de ingrowth nos locais de componentes cisalhantes méxi-
mos. Guldberg et al., (1996) avaliaram a adaptagdo do osso trabecular adjacente a placas
com cobetrura porosa implantadas na metdfise femoral distal de caninos e submetidas a
carregamento compressivo didrio controlado. Cinco modelos de topografia superficial foram
analisados. Com relagao ao controles contralaterais, os tecidos adjacentes a implantes que
obtiveram bone ingrowth experimentaram dramatica reducao na fracao volumétrica dssea e
na conectividade trabecular, com muitas trabéculas afinando até o ponto de perfuracao e
outras tendo sido completamente reabsorvidas.

No trabalho de revisao sobre os efeitos do estimulo mecénico na diferenciacao de tecidos
duros, Goodman e Aspenberg (1993), relatam que Pilliar et al. (1986) mostraram em caes

que o bone ingrowth é compativel com até 28um de movimento relativo entre o osso e o
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implante, ao passo que 150 ou mais promovem a formagao de tecido fibroso. Os autores da
revisao também indicam que resultados similares foram obtidos por Burke et al, (1991) e
por Hollis et al,. (1992), sendo que em Burke et al., a interface dos implantes submetidos
a 40pum de micromovimento relativo ou apresentou-se composta por uma mistura de osso e
tecido fibroso, ou registrou o crescimento interno de tecido ¢sseo imaturo (woven) que nao
possuia continuidade 6ssea com o osso trabecular adjacente ao implante (apud Kienapfel et
al., 1999).

Jasty et. al (1997) analisaram a resposta Gssea a diferentes magnitudes de movimento re-
lativo em um modelo canino intramedular durante um perfodo de 6 semanas. Foi observado
crescimento interno em continuidade com o 0sso apenas nos implantes que nao foram movi-
mentados ou sofreram micromovimentos da ordem de 20um. Estes implantes, entretanto,
induziram atrofia Gssea provavelmente devido a falta de estimulo mecéanico. A aparéncia
histolégica da interface entre a cobertura porosa e o tecido trabecular vizinho foi de fntimo
contato e continuidade para os implantes movimentados entre 0 - 20pum, mistura de osso
trabecular, fibrocartilagem e tecido fibroso com continuidade varidvel, no caso de 40um; e
encapsulamento fibroso para 150um.

Utilizando implantes funcionais na tibia de carneiros, Buma et al. (1997) testaram a
hipétese de que hastes com reduzida rigidez aumentam as chances de soltura devido a alta
tensdo e micromovimentos. Apés a fase de reparo (6-12 semanas), os implantes mais rigidos
apresentaram grandes dreas de adesao dssea, e os mais flexiveis apresentaram sinais de soltura
evidentes. Nos implantes de aco-inox, o osso em contato com a cobertura apresentava-se

completamente revascularizado (osso novo) ao final da 12* semana.

35



Referéncias Bibliograficas

BAGGE, M. "Remodeling of bone structures ", PhD. Thesis - Technical University of
Denmark, 1999.

BENTO, D.A., "Anélise da resisténcia mecéanica em implantes de osso- um enfoque
numeérico e experimental ", Dissertacao de Mestrado, POSMEC, Universidade Federal

de Santa Catarina, 2003.

BUCHLER, P., PIOLETTI, D.P. and RAKOTOMANANA, L.R., " Biphasic constitu-
tive laws for biological interface evolution", Biomechanic Model Mechanobiology, n.1,

pp.239-249, 2003.

BUMA, P., VERSLEYEN, H., WEINANS, H., SLOOFF, T.J.J.H., GROOT, K. and
HUISKES, R., "Histological and biomechanical analysis of bone reactions around
hydroxiapatite-coated intramedullary implants os different stiffness: a pilot study on

the goat ", Biomaterials, 18, 1997.

CARTER, D.R. and HAYES, W.C."The compressive behavior of bone as a two-phase

porous structure ",Journal of Bone and Joint Surgery, Vol.59, pg. 654-962, 1977.

COWIN, S.C. "Structural adaptation of bones ",Applied Mechanics Reviews, Vol.43,
pg. S126-S133, 1990.

COWIN, S.C. and HEGEDUS, D.H."Bone remodeling I- theory of adaptive elasticity

", Journal of Elasticity, Vol.6, pg. 313-326, 1976.

COOK, S.D., SALKELD, S.L., PATRON, L.P. and BARRACK, R.L., "The effect of
"

demineralizaed bone matrix gel on bone ingrowth and fixation of porous implants ",

The Journal of Arthroplasty, v.17, n.4, 2002.

36


user
New Stamp


Bibliografia do Capitulo 2 37

COWIN, S.C. "The search for mechanism in bone adaptation studies ", Mechanics in
Bilogy- ASME, Vol.46, pg. 173-184, 2000.

COWIN, S.C. "Bone mechanics handbook ",Stephen Cowin Ed., CRC Press, 2001.
CURREY, J.D., "Bone: structure and mechanics ", Princeton University Press, 2002.

DAVIES, J.E. and PARK, J.Y., "Critical issues inendosseous peri-implant wound heal-
ing ", Bio-implant interface: improving biomaterials and tissue reactions, CRC Press,

2003.

DEE, K.C., PULEO, D.A. and BIZIOS, R., "Tissue-biomaterial interacations", Ed.
Wiley Liss, 2002.

DUCHEYNE, P., MEESTER, P, AERNOUDT, E, MARTENS, M. and MULIER, J.C.,
"Influence of a functional dynamic loading on bone ingrowth into surface pores of or-
thopedic implants ", Journal of Biomedical Materials research, v.11, n.6, pp.811-838,
1977.

ENGH, C.A. and HOPPER, R.H. "The odissey of porous coated fixation ", The Journal
of Arthroplasty, Vol. 17, pg. 102-107, 2002.

ENGH, C.A. and BOBYN, J.D. "The influence of stem size and extent of porous coat-
ing on femoral bone resorption after primary cementless hip arthroplasty ",Clinical
Orthopedic and Related Research, Vol. 231, pg. 7-28, 1988.

EL-HAJ, A.J., MINTER, S.L., RAWLINSON, S.C., SUSWILLO, R. and LANYON,

!

L.E. "Cellular responses to mechanical loading in vitro ", Journal of Bone Mineral

Research, pg. 923-932,1990.

FYHRIE, D.P. and CARTER D. R. "A unifying principle relating stress to trabecular
bone morfhology ",Journal of Orthopaedic Research, Vol.4, pg. 304-317,1986.

GOODMAN, S., APENBERG, P., "Effects of mechanical stimulation on the differenti-

ation of hard tissues ", Biomaterials, v.14, n.8 1993.

GULDBERG, R., RICHARDS, M., CALDWELL, N.J., CHERYL, L. and GOLD-
STEIN, S.A., "Trabecular bone adaptation to variations in porous-coated implant topol-

ogy ", Journal of Biomechanics, v.30, n.2, pp.147-153, 1997.



Bibliografia do Capitulo 2 38

HANSSON, S., "Towards an optimized dental implant design ", Bio-implant interface:

improving biomaterials and tissue reactions, CRC Press, 2003.

HART, R.T., DAVY, D.T. and HEIPLE, K.G., "Mathematical modeling and Numerical
Solutions for Funcionally dependent Bone remodeling ", Calcified Tissue International,

36:5104-S109, 1984.

HART, R.T. "Bone modeling and remodeling: theories and computation ", em S.C.
Cowin. Eds., Bone Mechanics Handbook, Cap.31, pg. 1-42, 2001.

HOLLISTER, S.J., KIKUCHI, N. and GOLDSTEIN, S.A. "Do bone ingrowth processes
produce a globally optimized structure? ",Journal of Biomechanics, Vol.26, pg. 391-407,
1993.

HUISKES, R., WEINANS, H., GROOTENBOER, H.J., DALSTRA, M., FUDALA,
B. and SLOOF, T.J. "Adaptive bone-remodeling theory applied to prosthetic-design
analysis ", Journal of Biomechanics, Vol.20, pg. 1135-1150, 1987.

JACOBS, C. "Numerical simulation of bone adaptation to mechanical loading ",PhD.
Thesis - Standford University, 1994.

JASTY, M., BRAGDON, C., BURKE, D., O’CONNOR, D., LOWENSTEIN, J. and
HARRIS, W., "In vivo skeletal responses to porous-surfaced implants subjected to small

induced motions ", The Journal of Bone and Joint Surgery, v.79-A, n.5, 1997.
JUNQUEIRA, A., "Histologia Bésica ", Ed. Koogan, Rio de Janeiro, Brasil, 2002.

KIENAPFEL, H., SPREY, C., WILKE, A. and GRISS, P., "Implant fixation by bone
ingrowth ", The Journal of Arthroplasty, v.14, n.3, 1999.

LANYON, L.E., "Functional strain as a determinant for bone remodeling ", Calcified
Tissue Internatinal, 36, S56-S61, 1984.

LAKES, R.S., "Composite biomaterials ", "Biomaterials: Principles and Aplications ",
CRC-Press, 2003.

MULLENDER, M.G. and HUISKES, R. "Osteocytes and bone lining cells: which are
the best candidates for mechano-sensors in cancellous bone? " Bone, Vol.20, pg. 527-

532, 1997.



Bibliografia do Capitulo 2

39

PULEO, D.A., and NANCI, A.,"Understanding and controlling the bone-implant inter-
face ", Biomaterials, 20, pp.2311-2321, 1999.

PARK, J.B. and BRONZINO, J.D., "Biomaterials: Principles and Aplications ", CRC-
Press, 2003.

RAMTANI, S. and ZIDI, M. "Damage-bone remodeling theory; thermodynamical ap-
proach ", Mechanics Research Communication, Vol.26, pg. 701-708, 1999.

RAMTANI, S. and ZIDI, M. "A theoretical model of the effect of continuum damage
on a bone adaptation model ", Journal of Biomechanics, Vol.34, pg. 471-479, 2001.

RAFTOPOULOS D., KATSAMANIS, E., SAUL, F., LIU, W. and SADDEMI, S. "An
intermediate loading rate technique for the determination of mechanical properties of
human femoral cortical bone ", Journal of Biomedical Engineering, Vol.15, pg.60-66,

1993.

REITER, T.J., "Functional adaptation of bone and aplication in optimal structural
design ", Dusseldorf, 1996.

RUBIN, C.T. and LANYON, L.E., "Regulation of bone mass by mechanical strain
magnitude "Calcified Tissue Internatinal, 37, 411-417, 1985.

RUIMERMAN, R., HILBERS, P., VAN RIETBERGEN, B. and HUISKES, R., "A
theoretical framework for strain-related trabecular bone maintenance and adaptation ",

Journal of Biomechanics, v.38, pp931-941, 2005.

TABER, L., "Biomechanics of growth, remodeling, and morphogenesis ", Applied Me-
chanical Review, v.48, n.8, pp.487-545, 1995.

TERRIER, A.," Adaptation of bone to mechanical stress: theoretical model, experimen-
tal identification and orthopedic applications ", PhD. Thesis, Physics Department Swiss
Federal Insitute of Technology, 1997.

TERRIER, A., "Adaptation of bone to mechanical stress: theoretical model, experi-
mental identification and orthopedic applications ", PhD. Thesis, Physics Department
Swiss Federal Insitute of Technology, 1999.



Bibliografia do Capitulo 2

40

THOMSON, Z., MICLAU, T., HU, D. and HELMS, J.A., "A model for intramem-
branous ossification during fracture healing ", Journal of Orthopedic research, v.20,

pp.1091-1098, 2002.

TORTORELLI, D.A. and PEDERSEN, P., "Similarities in bone remodeling and damage
evolution ", , TUTAM Symposium in Bio Solid Mechanics, P. Pedersen e M.P. BendsQe
Eds., pp.387-400, 1999.

TURNER, C.H., "Three rules for bone adaptation to mechanical stimuli ", Bone, v.23,
pp399-407, 1998.

TURNER, C.H. "Mechanotransduction in bone: role of strain rate ", American Journal

of Phisiology, Vol.269, pg. 438-442, 1995.

TURNER, C.H. "Mechanotransduction in bone: do bone cells act as sensors of fluid

flow? ", FASEB Journal, Vol.8, pg. 875-878, 1994.

TOVAR, A., "Bone remodeling as a hybrid cellular automaton optimization process ",

Dissertation, University of notre Dame, 2004.

VAN RIETBERGEN, B., HUISKES, R., WEINANS, H., SUMMER, D.R., TURNER,
T.M., and GALANTE, J. O., "The mechanism of bone remodeling and resorption
around press-fitted THA stems ", Journal of Biomechanics, vol.26, n.4/5, pp. 369-382,
1993.

WEINANS, H. and PRENDERGAST, P.J., "Tissue adaptation a a dynamical process
far from equilibrium ", Bone, v.19, pp.143-149, 1996.



Capitulo 3

Adaptacao 6ssea em torno de hastes
femorais fixadas sem cimento

Um efeito da implantacao de um componente metélico internamente a um osso ¢ a alteracao
dos padroes normais de solicitacao mecéanica do tecido. Como resultado, o osso vivo inicia
um processo de adaptacao estrutural através do qual a massa éssea ¢ adequada aos novos
requerimentos funcionais. O padrao da adaptagao, que pode se nocivo tanto ao osso quanto
ao componente metélico, dependerd de como e onde a carga serd transferida a partir da
haste para o osso femoral, evidenciando a influéncia do projeto da proétese na durabilidade
da substituicao artificial. Com a finalidade de modelar os fenémenos biomecénicos associados
com a implantacao de hastes femorais fixadas sem cimento em Artroplastia Total de Quadril,
o presente capitulo busca elucidar questoes fundamentais governando a adaptacao mecénica

do osso em torno desta classe de implantes ortopédicos.

3.1 Artroplastia Total de Quadril (ATQ)

Em condicoes normais, a articulagdo do quadril é formada por dois ossos revestidos por
cartilagem (o acetdbulo e o fémur), encontrando-se envolvida por uma cdpsula com recobri-
mento de células sinoviais que produzem uma fina camada de filme lubrificante. Sao fungoes
da cartilagem providenciar uma articulagao congruente entre os ossos, transmitir a carga
através da articulacao, e permitir movimentos com baixo atrito entre as superficies articu-
lares opostas. O filme lubrificante (fluido sinovial), juntamente com a cartilagem articular,
atua na absor¢ao de impactos e possibilita os movimentos suaves da junta. O osso subcon-

dral atua de forma soliddria a cartilagem, contribuindo para a absorcao de choques através
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da deformacao viscoeldstica de sua estrutura trabecular (Park, 2003).

Uma condicao patogénica comprometendo a funcionalidade da articulagao do quadril
pode resultar do dano com posterior desgaste e rompimento da cartilagem articular, ex-
pondo o osso que encontra-se por debaixo da cartilagem. Devido a limitada capacidade de
reparo que a cartilagem possui (Salter, 1989 apud Park, 2003), apés lesada o dano é perma-
nente, e seguidamente progressivo. Em fun¢ao da dor continuada, pacientes acometidos por
danos na articulagao sao severamente limitados em suas atividades mais béasicas. A dege-
neracao da articulagao é o estédgio final do processo de destruicao da cartilagem articular, e
resulta em muita dor, perda dos movimentos e, ocasionalmente, uma deformidade angular
da extremidade (Buckwalter et al., 1993 apud Park, 2003). As causas da degeneragao ainda

nao sao bem entendidas.

3.1.1 Tratamento cirtirgico

O tratamento de doengas degenerativas e/ou traumas que ocasionam a perda da funcio-
nalidade da articulacao do quadril tem como foco a diminui¢ao da dor e a restituicao dos
movimentos da articulacao. Quando métodos conservativos para o tratamento falham, é
necessario substituir a articulagao afetada com uma substituicao prostética artificial. Exis-
tem registros de que as préticas primitivas de ATQs remontem ao século XVIII (Scales, 1966
apud Joshi et al., 2000). Atualmente, além de beneficiar a vida dos pacientes, a utilizacao
de substituigoes artificiais tem contribuido para a economia da sociedade como um todo,
reduzindo gastos com cuidados médicos e com pagamentos de auxilios por incapacidade, e
diminuindo a dependéncia de drogas por pacientes e a taxa de auséncia ao trabalho devido
a indisposicao (Hefzy e Singh,1996).

Diferentemente do que ocorre no tratamento de fraturas, substituicoes totais empregam
implantes permanentes, e a quantidade de osso e cartilagem removida durante a implantagao
fazem deste um procedimento irreversivel. A substituicao artificial dos dois lados de uma
articulacao origina uma artroplastia total da articulacao, enquanto a substituicao de apenas
um lado d4 origem a uma hemi-artroplastia (Prendergast, 2001).

A prétese para substituicao total de quadril consiste de um componente femoral e um

componente acetabular. A parte femoral é dividida em cabega, pescoco e haste. A haste
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Figura 3.1: Representacao esquematica da Artroplastia Total de Quadril

e 0 pescogo sao geralmente fabricados em liga de Titanio ou Cromo-Cobalto (Cr-Co), e a
cabeca em liga de Cr-Co, Alumina ou Zirconia. O componente acetabular é geralmente
feito em Polietileno de Ultra-Alto-Peso-Molecular (UHMWPE). Préteses endo-femorais sao
denominadas monoliticas quando consistem de apenas uma pega, e modulares ao consistirem
em duas ou mais pecas que deverao ser montadas durante a cirurgia.

No procedimento cirtirguco (Figura 3.1), a cabega femoral é substituida por uma haste
metalica, cuja extremidade superior possui formato esférico para rotacionar em uma super-
ficie de Polietileno que recobre a cavidade acetabular. O conjunto haste-cabeca constitui a
prétese endo-femoral, que deve ser inserida dentro da cavidade medular da didfise femoral
para que as cargas suportadas pela articulacao sejam artificialmente transmitidas ao osso.
Devido ao seu posicionamento dentro do osso femoral, o componente endo-femoral é comu-
mente chamado implante.

Diferentes técnicas cirdrgicas podem ser empregadas para a insercao, tais como apro-
ximacao lateral direta, lateral direta modificada, posterior e transgluteal (Mulliken et al.,
1996, Chiu et al., 2001) A determinacao do didmetro adequado para a haste e do nivel de
resec¢ao do pescoco femoral é realizada com a sobreposicao do desenho bi-dimensional da
proétese (template) em uma radiografia antero-posterior do féemur. Apds a retirada da cabega

femoral, o canal é preparado com fresas manuais, e raspado.
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Figura 3.2: Articulagao do quadril masculino

3.1.2 Biomecéanica da articulacao do quadril

A biomecéanica do quadril envolve o conhecimento das forcas atuantes na articulacao e na
musculatura associada.

Formada pela cabega do féemur e pelo acetdbulo da pélvis (Figura 3.2 ), a articulacao
coxo-femoral esta entre as juntas mais estdveis do corpo humano devido ao perfeito encaixe
entre a cabega femoral e o acetdbulo (providenciado por sua configuracdo geométrica), aos
musculos da pelve e a cdpsula. A cabeca femoral possui formato esférico na sua porcao
articuladora, formando dois ter¢os de uma esfera. O seu didmetro normalmente ¢ menor
em individuos do sexo feminino (Tabela 2.2). Em uma articulagdo normal, o centro desta
cabeca coincide exatamente com o centro do acetdbulo. O extremo da cabeca femoral é
dado por uma superficie aplainada, de forma que o carregamento suportado pelo fémur atue
na borda do anel que delimita esta superficie. Trés eixos atravessam o centro geométrico
da cabega femoral (vertical, horizontal e posterior/anterior), a qual é suportada por um
prolongamento da didfise femoral, denominado pescogo. A variacao da magnitude do angulo
de inclinacao do pescoco do fémur em relacao ao eixo longitudinal no plano frontal provoca
alteragoes no padrao de solicitagdo mecanica deste osso. Na maioria dos adultos o dngulo é
de aproximadamente 130° (Tabela 2.2). Do ponto de visa mecanico, esta articulagdo pode
ser classificada como uma junta esférica (ball-and-socket joint).

Tabela 2.2: Dimensoes do fémur na regiao proximal.
Parametro Feminino | Masculino
Diametro da cabega femural (mm) 45,0 + 3,0 | 52,0 £+ 3,3

Angulo de inclinagdo do pescogo do fémur (graus) | 133 + 6,6 | 129 + 7,3
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Reconhecidamente, as forgas de contato desenvolvidas nesta articulacao durante a ca-
minhada e na maioria das atividades realizadas com suporte em apenas uma perna, sao
superiores ao peso corporal (Pauwels 1953, 1973 apud Bergmann et al., 2002). Estas altas
forgas sao causadas pelo peso dos membros superiores do corpo atuando em um longo braco
de alavanca em rela¢do ao ponto de suporte (a articulagdo do quadril).

Dados realisticos das forcas de contato na articulacao do quadril tém sido obtidos através
da instrumentacao de implantes de quadril com sensores do tipo extensdémetros de resisténcia
elétrica (strain-gage) colados entre a haste e a cabega dos implantes. A corrida, a caminhada,
e movimentos normais do cotidiano tais como sentar e levantar podem ser monitorados com
a minima interferéncia através do emprego de técnicas que possibilitam a transmissao dos
sinais medidos sem a utilizagdo de cabos (telemetria). De 1995 a 2002, Bergmann et al.,
aplicaram esta tecnologia em 9 articulagoes de 7 pacientes, e as medicoes foram tomadas em
varias atividades comuns durante 9 anos. Entre as descobertas mais importantes, tem-se que
na caminhada lenta, com velocidade de 3 Km/h, a for¢a méxima foi em média 270% do peso
corporal, enquanto a corrida a 7 Km/h indicou picos de forga de até 550% do peso corporal.
Pedersen et al., (1997) coletaram as informagoes cinemdticas e cinéticas necessdrias para
calcular as forcas de contato na articulagao do quadril empregando préteses instrumentadas,
plataformas de forga para medir a for¢a de reacao do solo, e cinemetria (filmagem do movi-
mento) durante a caminhada com velocidade constante de 0.89 m/s. A andlise conjunta dos
resultados obtidos e da literatura relacionada permitiu conclurfem que as maiores cargas na
cabeca femoral possuem dire¢ao aproximadamente constante independentemente da ativi-
dade, sendo entao razodvel selecionar uma ou poucas direcoes de carregamento para estudos
do fémur proximal. Em contraste, a direcao do carregamento varia consideravelmente no
acetdbulo de acordo com a atividade realizada. E importante ressaltar que as caracteristi-
cas cinemdticas e as caracteristicas de transferéncia de cargas dindmicas da articulagcao do

quadril constituem a base para o projeto mecénico das préteses de quadril.
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3.2 Projeto mecanico de hastes femorais

O projeto de implantes é um problema complexo e multidisciplinar. Particularmente em
artroplastia total de quadril, o desafio biomecénico é enorme porque uma carga dindmica
maior do que o peso corporal deverd ser sustentada por décadas. Em vista disto, mate-
riais metédlicos sao exclusivamente utilizados nestas aplicacoes, sendo as ligas de Titanio
(Ti6Al4V) e Cromo-Cobalto (CoCrMo e CoNiCrMo) as mais empregadas.

Basicamente duas funcoes devem ser cumpridas por uma haste femoral:

1- possibilitar caracteristicas de movimento adequadas;

2- trasnferir as cargas mecanicas da articulacao para o osso hospedeiro;

O intervalo funcional de movimento permitido por uma prétese de quadril é definido
pelo tamanho da cabeca e pela geometria do pescoco da haste. Para uma dada geometria do
pescoco, quanto maior o didmetro da cabega, maior o intevalo de movimentos permitido pela
articulagao artificial (Cowin, 2001). Quatro aspectos estruturais governam a transferéncia
de cargas em ATQ:

(i) as caracteristicas de carregamento;

(i) a geometria da haste;

(#ii) as propriedades mecanicas do material da haste;

(iv) as caraceristicas de unido da interface com o osso hospedeiro.

Com relagao & geometria, sao requerimentos de projeto o ajuste anatoémico do componente
e a busca pela forma que mais aproxime o mecanismo natural de transferéncia de cargas
para o féemur. Isto pois, enquanto no mecanismo natural de transferéncia de cargas da regiao
proximal para a regiao distal do fémur os maiores modos de carrregamento sao compressao
axial e flexao, com a colocagao da prétese a carga é transferida por forgas cisalhantes através
da interface osso-implante. Adicionalmente, o momento fletor no osso em torno da prétese é
reduzido devido a relativamente alta rigidez flexural da prétese, tipicamente na ordem de 10:1
(Joshi et al., 2000). Neste sentido, muitos estudos tém analisado diferentes projetos de hastes
para compreender suas propriedades de trasnferéncia de carga e buscar por melhoramentos.
Katoozian e Davy (1993), Huiskes e Boeklagen (1989), Yoon et al., (1989), Hedia (1996) e

Kowalski (2001) empregaram métodos de Otimizagdo Estrutural para encontrar a melhor
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forma externa da haste. Joshi et al., (2000), desenvolveram uma nova haste projetada
para tansferir cargas proximalmente com o emprego de uma cinta envolvendo esta regiao
do fémur. Atualmente, muitas hastes possuem um colar proximal para aumentar as tensoes
longitudinais no fémur através do pressionamento direto na extremidade proximal medial do
femur resectado (calcar).

As propriedades mecanicas do material da haste também contribuem no padrao de car-
regamento do fémur. Via de regra, quanto mais rigida a haste, menor é a transmissao de
carga proximal (Joshi et al., 2000). Uma haste confeccionada com um material de menor
rigidez (i.e., uma liga de Titdnio em comparacao a uma liga de Cromo-Cobalto) transmite
mais carga ao fémur proximal, mas induz altas tensoes mecénicas na interface, e de fato
parece nao haver meios para alcancar um compromisso totalmente satisfatério entre trans-
feréncia proximal de cargas e tensoes interfaciais. Kuiper (1993) aplicou um método de
otimizagao para selecionar o médulo de elasticidade da haste. (Bobyn et al., 1990 , Schmidt
e Hackenbroch,1994, apud Gross e Abel, 2001) estudaram o emprego de hastes vazadas como
forma de reduzir as tensoes interfaciais sem diminuir a solicitacao mecénica proximal. En-
gelhardt e Saha (1998 apud Gross e Abel, 2001) e Viceconti et al. (1995) utilizaram furos
transversos para reduzir a rigidez da haste. Bagge (1999) investigou o emprego de materiais
compostos e a orientagao das fibras destes na fabricacao de hastes femorais.

As caraceristicas de uniao da interface com o osso hospedeiro sao determinadas pelo
método utilizado para a fixacao do implante no corpo do paciente, e representam um fator
determinante do padrao de transferéncia de carga alcancado pelo projeto (Huiskes,1990).
O implante deverd estar seguramente fixado ao 0sso o mais cedo possivel, mas a remogao
deste nao pode implicar na destruicao de muitos tecidos vizinhos. A perda de tecidos vivos,
especialmente de osso, dificulta a re-implantacao na cirurgia de revisao, e seguidamente
diminui a durabilidade da substituicao (Dupont e Charnley, 1972 apud Park, 2003). Dada
a relevancia que a interface possui no sucesso da substituicao, este aspecto é tratado em

detalhe na proxima secao.
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3.2.1 Fixacao sem cimento

Até a década de 60, proteses fixadas sem cimento eram utilizadas exclusivamente. Nestas
aplicacoes pioneiras a prétese era confeccionada em geometrias que aproximavam a forma
de uma cunha para ser mais ou menos "entalada"nas formas irregulares da cavidade éssea,
o que resultava em um pobre ajuste ao canal intramedular (Huiskes e Nunamaker,1984).
A utilizagdo de PMMA (poli-metil-metacrilato) como material de fixacdo da superficie do
implante na geometria irregular do osso, introduzida por John Charnley em 1958, possibilitou
a estabilidade dos implantes metdlicos em longo prazo, tornando a artroplastia de quadril
um procedimento cirirgico de muito sucesso: os pacientes conseguem recobrar funcoes apds
imobilizacao e obtém alivio para a dor. A fixacao cimentada ideal requer que a prétese esteja
completamente envolta pelo cimento e que uma boa adesao cimento-osso seja criada pela
inflitracdo do cimento dentro dos poros do osso trabecular (Ducheyne et al., 1977). Devido
a altfssima taxa de sucesso alcancada na populagao idosa, a técnica de Charnley possui uma
grande popularidade atualmente. Entretanto, devido a possiveis efeitos adversos do cimento
capazes de induzir a soltura do implante, a chamada doenc¢a do cimento, devido a alta
incidéncia de falhas desta classe de préteses entre pacientes jovens e pacientes obesos (51%
para pacientes com menos de 45 anos de idade, que impoem maiores cargas as suas préteses),
e também devido a dificuldades na revisao e a significante perda de massa éssea encontrada,
a busca por métodos alternativos de fixagao foi encorajada (Goodman e Aspenberg, 1993;
Kuiper, 1993; Dammak et al., 1997, Engh e Hooper, 2002, Hoffman et al., 2000).

O desafio de desenvolver um mecanismo para a fixacao permanente do implante incentivou
novas tentativas de fixar o implante sem empregar cimento. Novos implantes capazes de
alcancar um fino ajuste dentro do osso foram entao desenvolvidos para serem fixados sem
cimento. Atualmente, préteses sem cimento podem ser classificadas entre proteses de ajuste
sob pressao (press-fitted) e préteses para crescimento interno (bone-ingrowth). Na colocagdo
do primeiro tipo, uma cavidade medular é feita, na qual uma prétese com formato conico
e com fino ajuste é colocada. Assim, esta é essencialmente uma prétese solta, que, apds
solicitada, serd apertada dentro do osso para que um ajuste sob pressao seja desenvolvido

e deposicao Gssea ocorra sobre sua superficie. As proteses do segundo tipo sao cobertas
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com pequenas particulas metdlicas ou fibras metédlicas que compoe uma camada superficial
de poros e micro-depressoes para crescimento interno ésseo, ou sao cobertas com fosfato de
cdlcio ou outro biomaterial que induza deposigao 6ssea. O objetivo de projeto destas hastes
¢é alcancar estabilidade primdria com o posicionamento neutro na insercao e, apds, fixacao
duradoura com preservacao do estoque 6sseo (Hoffman et al., 2000).Supoe-se que a prétese
tornar-se-4 firmemente vinculada ao osso decorrido um certo periodo pés-operatério, tal que
nestes implantes com cobertura porosa a fixagao reside no potencial adaptativo do osso para
providenciar uma interface biologicamente integrada e duradora. Se a cobertura é aplicada
sobre toda drea superficial da haste femoral tem-se uma prétese com cobertura total. Do
contririo tem-se hastes parcialmente cobertas.

As proteses de cobertura porosa sao consideradas atualmente as mais promissoras, repre-
sentando aproximadamente 35% do mercado Europeu (Orlik, 2003), devido principalmente
aos bons resultados clinicos alcangcados junto as populacoes jovens, sendo portanto as mais
pesquisadas. Nestas préteses, dois métodos de fixacao podem ser buscados: a adesao quimica
entre o implante e o 0sso, ou a adesao direta. Ambos dispensam o uso de cimento 6sseo e
apdiam-se no potencial adaptativo do osso para providenciar uma interface biologicamente
integrada e duradoura, sendo portanto denominados métodos de fixagao biolégica. Para os
propésitos desta tese, fixacao bioldgica é definida como o processo pelo qual componentes
protéticos tornam-se firmemente aderidos ao osso hospedeiro sem o uso de cimento.

No primeiro método, a superficie do implante é recoberta por diferentes filmes de fosfato
de célcio, que possuem uma composicao mineral similar aquela do osso. Fosfato de célcio é
considerao um material bioativo, significando que ele interage com os tecidos vizinhos para
gerar uma ades@o quimica na interface osso-implante (denominada adesdo por osteogénese).
Hidroxiapatita (Cayg[Pos)s[OH]2), fostato de tetracalcio e fosfato de tricalcio (Cag[Poy)s) s@o

diferentes composigoes frequentemente empregadas. A hidroxiapatita, o filme utilizado com

1

2

maior popularidade, ndo ¢ nem osteogénica! nem osteoindutiva?, mas é osteocondutiva?,

!Capaz de estimular a formacao éssea.

2Osteoinducio ¢ a capacidade de suportar a mitogénese (sig.) de células mesenquimais perivasculares nio
diferenciadas que levaria a formagao de células osteoprogenitoras com a capacidade de formar osso novo.

30steoconducio é a capacidade de suportar o crescimento interno de capilaridades germinais, tecidos
perivasculares e células osteoprogenitoras advindas do leito hospedeiro na estrutura tridimensional de um
implante ou enxerto.
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agindo como uma grade para a deposicao e crescimento interno de osso novo (Jaffe e Scott,
1996). A técnica mais comum de aplicagdo destas camadas em implantes ortopédicos é
através do processo de plasma-spray no qual as particulas aquecidas de fosfato de célcio sao
projetadas em escoamento gasoso a alta velocidade sobre a prétese. O material empregado
no substrato (alma) na maioria dos implantes com adesao quimica é o titanio e suas ligas,
e a espessura final do filme varia de 20 a 200um. Como a aderéncia das particulas proje-
tadas no substrato metélico é providenciado pelo agarre mecénico gerado pela energia de
impacto entre os corpos, as ligas de titanio, que sao mais flexiveis que as ligas de cromo-
cobalto, tendem a alcangar maiores patamares de resisténcia adesiva (Jaffe e Scott, 1996;
Dumbleton e Manley, 2004). Outro processo utilizado é deposi¢ao por solugdo no qual a
hidroxiapatite é precipitada a baixa temperatura resultando em uma cobertura com espes-
sura de 20pum firmemente aderida, pura, e com alta cristalinidade. Usualmente, a superficie
do substato é previamente tornada rugosa para melhorar a resisténcia adesiva da cobertura
(Dumbleton e Manley, 2004), podendo ser texturada em uma entre trés formas: suave (mi-
crotextura), macrotextura, e porosa. A formagao dssea em um implante de superficie nao
porosa é denominada ongrowth, enquanto superficies porosas pode ter ambos ongrowth e
ingrowth (crescimento dsseo internamente aos poros). Superficies porosas parecem ter ine-
rente habilidade para promover a fixacao biolégica tal que a cobertura de fosfato é requerida
apenas para dirigir o crescimento 6Gsseo inicial nos poros (Jaffe e Scott, 1996). Implantes
com cobertura porosa e hidroxiapatite mostraram-se habilitados para preencher com osso
novo espacos vazios (gaps) de até 1mm entre a cobertura e o osso hospedeiro, e também
para formar osso na presenga de micromovimentos de até 500um de amplitude (Dumbleton
e Manley, 2004). O maior impedimento clinico de métodos de fixagdo por adesdo quimica é
a soltura do implante resultante da delaminacao do filme a partir da superficie metélica.

A adesao direta é alcancada em proéteses de cobertura porosa recobertas com pequenas
particulas ou fibras metédlicas que formam um arcabouco para o crescimento de osso inter-
namente aos poros, o qual acaba por ancorar o implante. Supde-se que a prétese se tornard
firmemente fixada ao 0sso, contanto que o ambiente mecanico interfacial seja propicio (Sim-
mons et al., 2001). Basicamente, qualquer material biocompativel permitira que o osso crega

em qualquer espago grande o suficiente para acomodar ésteons vidveis (mais que 150um
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em didmetro para tecidos dsseos, (Heimke, 1990 apud Park, 2003). Contrariamente ao que
ocorre com a utilizacdo de PMMA, onde o osso tem um papel passivo, a adesao direta requer
a participacao ativa do osso, sendo portanto melhor indicados em condigoes onde a massa e
a qualidade éssea aproxima-se do normal . Os materiais atualmente utilizados para o reco-
brimento sao Titdnio comercialmente puro, ligas de Titanio e Tantdlo. Trés diferentes tipos
de porosidade podem ser alcangadas com Titanio comercialmente puro: (1) malha de fios
ou (2) esferas sinterizadas na superficie do implante, e (3) poros obtidos via plasma spray
(Morscher, 1992 ). O substrato metalico, geralmente fabricado em liga de Cromo-Cobalto
ou de Titanio, pode ser enfraquecido pelo processamento térmico empregado, e problemas
adicionais para a durabilidade da fixacao podem resultar do desgaste ocasionado por lascas
desprendidas da cobertura (Ains et al., 1988). Considerando que esta é a classe de cobertura
em estudo no presente trabalho, seus mecanismos biolégicos de adesao foram detalhados no

Capitulo 2.

3.3 Adaptacao 6ssea em torno de hastes femorais fix-
adas sem cimento

O desempenho clinico de hastes femorais fixadas sem cimento vém sendo avaliado nas ultimas
duas décadas. A maior causa de preocupacao em pacientes com préteses fixadas sem cimento
é a reabsor¢ao massiva do osso periprotético. A perda dssea pode ser causada por 4 fatores

principais (Aldinger et al., 2003):

1. remodelamento como resposta Gssea a alteragao de solicitagdo mecanica (stress shield-

ing);
2. envelhecimento do fémur;
3. reagao inflamatéria estimulada por particulas de desgaste (osteolysis by wear debris);

4. distirbios metabdlicos.

Deve-se notar que apesar das consequéncias da ostedlise serem bem conhecidas, uma vez

que os processos de ostedlise e adaptacao mecénica ocorrem simultdneamente, seus efeitos
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(a) Mudangas adap- (b) Sinais de os-
tativas em torno de tedlise
haste femoral

Figura 3.3: Radiografias a-p do fémur proximal com haste implantada

adversos podem ser aditivos, sendo dificil distinguir um tipo de perda dssea de outro. Via de
regra, ostedlise é associada com dreas localizadas e bem demarcadas de perda éssea trabecular
ou erosao cortical, ao passo que a reabsorcao devida a fatores mecénicos apresenta carater
mais difuso (Hofmann et al., 2000; Bodén et al., 2004)

Anélises estruturais numéricas e experimentos in vitro demonstram que apés a implan-
tacao da prétese, devido a diferenga de rigidez entre a haste e o fémur, este tltimo diminui
sua capacidade de flexao frente as cargas ambulatérias, enquanto o peso corporal passa a ser
transferido & didfise femoral através da haste. Geralmente, a adaptacao em torno de hastes
fixadas sem cimento é vista como hipertrofia na regido distal (extremidade da prétese) e
desmineralizacao no fémur proximal. A perda progressiva do estoque 6sseo proximal pode
reduzir a estabilidade da prétese levando ultimamente a soltura deste, pode aumentar a de-
manda mecanica do implante e acelerar falhas do componente por fadiga, além de dificultar
uma eventual cirurgia de revisao com maiores riscos de fratura do fémur durante o proce-

dimento (Engh et al. 1988, Tanzer et al. 2001, Bodén et al. 2004). Apesar da reabsorcao
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Figura 3.4: As sete se¢oes da vista antero-posteior do fémur que definem as Zonas de Gruen.
Extraido de Dumbleton et al. (2004).

6ssea nao afetar necessariamente os resultados clinicos do paciente (Tanzer et al., 2001), mi-
nimizar esta perda é importante pois estes componentes sao mais comumente implantados
em pacientes jovens, que possuem maior probabilidade para requerer uma revisao durante
suas vidas.

Para as mudancas adaptativas que ocorrem no volume periprotético os resultados clinicos
sao invariavelmente referenciados as sete se¢oes da vista antero-posteior do fémur, original-
mente delineadas por Gruen para andlises detalhadas dos modos de falha de préteses (Gruen
et al., 1979). Para a contabilizagdo das alteracoes de massa Gssea, a zona de Gruen 1 é
estendida até a extremidade superior do fémur.

Além do conceito geral stress shielding, definido como evidéncia de remodelamento ésseo
pronunciado nas regioes proximais do fémur, as definicoes da Tabela 3.1 sao comumente

empregadas (Mulliken et al., 1996):
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Tabela 3.1 - Definicoes empregadas para caracterizar o padrao de adaptagao éssea

Mudanca adaptativa

Definigao

reabsorcao éssea difusa

perda de densidade 6ssea trabecular ou fusao cortico-
trabecular em uma densidade uniforme

reabsorcao 6ssea cortical

afinamento na espessura cortical

condensacao trabecular

aumento regional na densidade trabecular

hipertrofia cortical endosteal

formacao de osso novo de densidade cortical a
partir do endésteo (diminuigao do diametro interno)

hipertrofia cortical periosteal

formacao de osso novo de densidade cortical
a partir do periésteo (aumento do didmetro externo)

hipertrofia combinada

formagao de osso novo de densidade cortical
a partir do enddsteo e do periésteo

atrofia do calcar

perda de densidade e diminui¢ao na largura ou na
altura da regiao femoral proximal lateral

J4 as caracterfsticas radiolégicas de fixacao? sao referenciadas com relacao a porcao de

cobertura porosa e a porcao lisa da superficie, ao passo que as caracteristicas de estabilidade®

sao associadas a referenciais geométricos do sistema osso-prétese. O julgamento do estado

da fixacao e da estabilidade do componente é geralmente realizado de acordo com o critério

de Engh, Massin e Suthers (Engh et al., 1990) para hastes de Cr-Co. Ao se considerar este

critério conjuntamente com resultados geralmente apresentados em estudos clinicos de hastes

fixadas sem cimento, as carcterfsticas da Tabela 3.2 podem ser associadas a fixacao com osso

interfacial (bone ingrowth):

Tabela 3.2- Defini¢oes de sinais radioldgicos representativos da adaptacao em torno de

hastes femorais

4No que se refere & interface osso-implante, a palavra fixacdo é utilizada como um termo histolégico.
®Termo mecanico significando a auséncia de movimentos relativos entre o 0sso e o implante.
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Sinal radiolégico

Definicao

auséncia de linhas reativas
adjacentes a porgao porosa

linha radiolucente paralela e intimamente
proxima a superficie do implante

presenca de pontos dsseos conectados
a porgao porosa (spot welds)

formacao localizada de osso endosteal novo

reabsorcao 6ssea proximal

perda de densidade éssea limitada as zonas
de Gruen 1 e 7

reabsorcao 6ssea medial e lateral

afinamento cortical e perda de densidade
6ssea nas zonas de Gruen 2 e 6

auséncia de pedestal dsseo

auséncia de formacao de osso novo nas
zonas de Gruen 3,4 e 5

hipertrofia no limite da cobertura

formacao de osso endosteal novo na
regiao de transi¢ao entre
a cobertura porosa e a porgao lisa da haste

auséncia de alargamento do canal
medular distal

manutencao ou diminui¢ao do didmetro
interno do canal distal

atrofia do calcar

perda de densidade e diminuicao na largura
ou na
altura da zona de Gruen 7

J& para a instabilidade do componente, as definicoes e medidas da Tabela 3.3 sao geral-

mente empregadas:

Tabela 3.3- Definigoes e medidas asociadas a instabilidade de hastes femorais

Ocorréncia

Definicao

subsidéncia progressiva

mensuravel 2mm na posi¢aodo implante

migracao vertical com alteracao

inclinagao progressiva

migragao lateral (varo ou valgo)

hipertrofia distal (pedestal)
com interposicao de tecido fibroso

formacao de osso novo fechando
parcial ou completamente o canal
em uma tentativa para suportar a
extremidade da haste

alargamento distal do canal
intramedular

aumento do didmetro interno
do canal distal

encapsulacao fibrosa

formacao de tecido fibroso
na por¢ao porosa

Uma ressalva importante diz respeito as observagdes de Mulliken et al., (1996) quanto

a diferencas de sinais radioldgicos de ingrowth em torno de hastes de titdnio e hastes de

cromo-cobalto. Apds analisarem seus resultados sob a ética proposta em Engh et al.(1990),

os autores concluiram que para préteses de titanio a presenca de spot welds, reabsorgao dssea

e a auséncia de subsidéncia inicial nao sao fatores indicativos de estabilidade, ao passo que

hipertrofia cortical distal e formagao de pequeno pedestal, sao.
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Conjuntamente, as condigoes de fixacao e estabilidade classificam a situagao mecénica do
componente protético entre hastes estédveis fixadas com osso (ingrowth) e hastes instaveis,
podendo ocorrer situagoes intermedidrias entre estes dois extremos. Um exemplo sao as
hastes estédveis fixadas com tecido fibroso (hastes que ndo migraram mas também nao apre-
sentam sinais de ingrowth como atrofia proximal e hipertrofia no limite da cobertura). Outro
aspecto importante diz respeito ao fato de que, nas proéteses consideradas fixadas com 0sso,
a quantidade superficial com ingrowth é varidvel (Tanzer, 2001) e, apesar do predominio do
ingrowth, sao observadas dreas superficiais com encapsulagao fibrosa ou com osso depositado

mas sem continuidade com a superficie da prétese (Kerner et al., 1999).

3.3.1 Padrao de remodelamento periprotético

Os padroes de remodelamento periprotético observados em seres humanos apés ATQs sem
cimento compreendem as mudancgas regionais de massa 6ssea em torno da haste femoral.
Devido ao relevante papel desempenhado pelo projeto da prétese neste fenémeno, no pre-
sente trabalho os padroes adaptativos sao apresentados de forma particularizada para cada
modelo de prétese empregado nos estudos clfnicos encontrados na literatura®. Esta escolha
também facilitard a comparacao de resultados clinicos com aqueles obtidos nas simulagoes
computacionais. Anteriormente & apresentagao dos estudos clinicos, porém, serao descritos
os métodos utilizados na determinacao das mudancas de massa Gssea que ocorrem durante

o curso da adaptacao.
Métodos de determinacao das mudancas na massa do osso hospedeiro

O emprego de radiografias convencionais (RX - z-ray) na quantificagdo das alteragoes na
massa 6ssea decorrentes do remodelamento é desaconselhado pois a densidade radiogréfica
aparente do osso pode variar dramaticamente com minimas variagoes na técnica radiogréfica
(Bugbee, 1997) e a perda éssea pode nao ser reconhecivel a menos que 30 a 70% do osso
tenha desaparecido (Mulliken et al., 1996, ). Entretanto, em termos qualitativos, radiografias

providenciam imagens médicas capazes de revelar certos padroes globais caracteristicos da

6Esta secdo dedica-se a uma descricio detalhada de padroes de adaptacdo éssea que sdo caracteristicos dos
projetos de haste mais empregados atualmente, podendo pois ser dispensada pelos leitores mais interessados
em conhecer os modelos computacionais que sao apresentados a partir do préximo capitulo.
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adaptacgao 6ssea em torno de préteses, e por isto continuam sendo empregadas nos estudos
clinicos até os dias atuais. Para medicoes precisas do contelddo mineral 6sseo, atualmente
emprega-se a técnica denominada Absorciometria por Raios X de Dupla Energia (DEXA-
Dual-energy x-ray absorptiometry). Este sistema faz uso de um fonte de raios X para produzir
fétons em dois diferentes niveis de energia, que atenuam-se e sao absorvidos diferencialmente
ao passarem através do tecido mole ou através do tecido esquelético. Um detector mede a
quantidade de energia transmitida através dos tecidos, e esta informacao é utilizada para
calcular a quantidade de massa 6ssea (BMC- Bone Mineral Content, g/cm?) em cada posicao.
Apesar do método nao diferenciar osso trabecular de osso cortical, e variagoes no software
de escaneamento e no posicionamento do paciente permanecerem como dificuldades a serem
suplantadas em estudos longitudinais (Bugbee, 1997), o mesmo apresenta alta precisdo,
minima exposi¢ao a radiagao e gera poucos artefatos’ por implantes metélicos (Aldinger et
al., 2003).

Para comparar as medigoes tomadas durante o acompanhamento clinico, a base de refe-
réncia mais aceita ¢ a massa 6ssea do préprio membro operado, avaliada na semana seguinte
a cirurgia (Yamaguchi et al, 2000; Aldinger et al., 2003). Isto pois, diferengas de massa 6ssea
de até 20% tém sido registradas entre o membro normal e o membro patolégico anterior-
mente & substituicao, e o efeito da remocao de massa durante a operacao deve ser incluido
nas comparagoes (Rahmy et al., 2004).

Os estudos clinicos para mensurar o processo temporal de remodelamento ¢sseo podem
ser divididos em prospectivos e retrospectivos. Na primeira classe, ¢ medido um valor de base
para o contelddo mineral ésseo do fémur, e as alteragoes Gsseas sao acompanhadas através
de exames anuais durante 2 anos ou mais pois, apesar das mudancas adaptativas em torno
de ATQs poderem continuar por muitos anos as perdas ésseas mais rapidas ocorrem nos
primeiros 3 - 6 meses (Aldinger, 2003; Rahmy et al, 2004). Acredita-se que o processo alcance
um estado aproximadamente estaciondrio apés decorridos 12 meses (Tanzer et al., 2001,
Bugbee et al., 1997). J4 nos estudos retrospectivos, as medidas de massa Gssea sao feitas em
ossos de cadéveres de pacientes protetizados, e o fémur nao operado (contralateral) é utilizado

como controle sob a hipétese de que a morfologia deste reproduziria a morfologia inicial do

" Alteracdo na imagem provocada pela presenca do componente metalico
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fémur implantado. Entretanto, o fémur contralateral também apresenta-se sujeito aos efeitos
adaptativos no perfodo de uso da prétese, de forma que a morfologia apresentada no momento
da morte do paciente muito dificilmente reproduzira a mofologia inicial necesséria para as

avaliagoes (Engh et al., 1992).
Estudos Clinicos

A seguir sao apresentados os padroes de adaptacao dssea associados com modelos de hastes
para os quais ja se realizaram estudos de acompanhamento clinico por um periodo de dois

anos ou mais.

AML® - Anatomic Medullary Locking (Depuy, Warsaw, Indiana) - Este modelo
de haste possui substrato em liga de cromo-cobalto e superficie porosa de esferas sinte-
rizadas formando poros com tamanho médio de 200um. De 1977 a 1981 o implante era
disponibilizado com cobertura extensa, em 1981 passou a ser disponibilizado com apenas os
2/3 proximais cobertos (cobertura extensa), e a partir de 1985 apenas no 1/3 proximal. Em
seus estudos clinicos em caddveres, Engh et al. (1992) detectaram diminui¢do na espessura
e na densidade cortical para todos os casos, com a diminui¢ao global de conteldido mineral
6sseo (BMC - bone mineral content) variando entre 7 e 52%. As maiores perdas deveram-se
a reabsorcao dssea proximal, que por vezes foi compensada com hipertrofia distal. Todos
implantes possufam cobertura extensa e foram classificados como estdveis e fixados com osso.
Ja no estudo de Masuhara et al. (1996), a média regional do BMC apresentou diminui¢ao
progressiva nas 21 ATQs de cobertura extensa acompanhadas por 2 anos, variando de 10%
decorridas duas semanas da operacao, até 26% apés 1 ano, e estabilizando a partir de entao.
Bugbee et al., (1996) correlacionaram as histologias da interface com o padrao de remode-
lamento periprotético, indicando que as préteses estdveis com ingrowth estavam associadas
com atrofia cortical proximal e manutencao das dimensoes do canal intramedular. As his-
tologias das préteses instdveis revelaram encapsulagao por tecido fibroso, a qual foi associada
ao alargamento do canal intramedular e formacao de pedestal dsseo abaixo da extremidade
distal da haste. A perda média global de BMC foi de 23%, sendo 42,1% destes no terco

proximal, 23% no ter¢o medial e 5.5% no distal. A regiao de maxima dimiuicao foi o calcar.
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(a) Porous (b) (c) Anatomic (d)
coated Mallory- Medullary Lubeck
anatomic head Locking

Figura 3.5: Modelos comerciais de hastes de fixagao bioldgica

No estudo de 1997, Bugbee et al. encontraram sinais de ingrowth em 97% dos pacientes
avaliados por 10 anos no minimo, e apenas um componente encapsulado com tecido fibroso.
Em 48 quadris, a reabsorcao 6ssea proximal secundéria ao stress-shielding foi considerada
clinicamente relevante. Mais recentemente Chiu et al. (2001) acompanharam 27 ATQs tam-
bém de cobertura extensa, dos quais 20 apresentaram sinais radiolégicos de ingrowth, e stress

shielding foi constatado em 43% dos casos.

Mallory—Head® (Biomet, Warsaw, Indiana)- Este modelo de prétese possui uma
haste reta fabricada em liga de titanio (TigAlyV), cujo 1/3 proximal possui cobertura porosa
aplicada com plasma-spray, o 1/3 medial possui superficie texturada e o 1/3 final é liso.
Possui ainda flanges nas regioes proximal-lateral, anterior e posterior visando melhorar a
fixacao na metafise, e um pequeno colar calcar. No estudo clinico, Mulliken et al. (1996)
encontraram atrofia calcar em 62% e reabsorgao 6ssea difusa nas zonas de Gruen 1 e 7 em 38%
das 416 ATQs acompanhadas por um tempo médio de 3,7 anos. O afinamento cortical foi
geralmente limitado as zonas proximais 2 e 6. Apenas 6% dos casos apresentaram spot welds
nos dois lados do implante, e quando isto ocorreu foi localizado nas zonas 2 e 6, enquanto
hipertrofia dssea distal foi um padrao comumente observado nas zonas Gruen 3, Gruen 5,

ou em ambas. A conclusao mais importante delineada pelos autores foi que o critério de
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Figura 3.6: Radiografias demonstrando remodelamento 6sseo pronunciado de componente
estdvel. Esquerda - PO imediato. Direita - 2 anos. Note o afinamento e diminui¢ao da
cortical, e a densificacao distal. Extraido de Bugbee et al., 1997.

fixacao e estabilidade de Engh mostrou-se nao apropriado para as hastes de Ti. Isto pois,
apesar de bem fixadas e estaveis, as hastes de Ti nao apresentaram spot welds e apresentaram
hipertrofia cortical distal com formacao de pequeno pedestal distal. Mais recentemente, 31

®

pacientes com haste Mallory Head™~ com camada adicional de hidroxiapatita (HAP) foram
acompanhados por Rahmy et al. (2004) durante 3 anos. No terceiro més pés-operatorio
foram detectadas diminuigoes significantes no BMC em todas as zonas, exceto na zona de
Gruen 2, com a perda variando entre 3,8% e 8,7%. Apés do terceiro més, o BMC continuou

diminuindo na zona de Gruen 1, alcancando um patamar no 12° més. Neste tempo, a perda

de massa dssea na zona 7 somava 6,2%.

Bi—l\/_[etric® (Biomet, Warsaw, Indiana)- A prétese Bi—Metric®

possui haste de liga
de titanio com cobertura de hidroxiapatita (HAP) no 1/3 proximal. No estudo de Bodén
et al.(2004), 10 pacientes portadores deste modelo foram acompanhados durante, em média,
8,5 anos. Os resultados indicaram que o BMC periprotético foi significantemente reduzido

no membro operado apenas nas zonas de Gruen 1 e 7, em 31% e 30% respectivamente,

com um aumento pequeno, mas significante, observado na zona 5. Todas as préteses foram
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Figura 3.7: Mudancas adaptativas em haste Bi-metric. As setas indicam (B) pedestal, (C)
hipertrofia cortical distal e (D) spot welds. Extraido de Bodén et al., 2004.

consideradas estaveis. Atrofia do calcar foi vista em apenas em 1 quadril, hipertrofia cortical
em 4 pacientes, spot welds sempre ocorreu (especialmente nas zonas 1, 2, 6 e 7) e o sinal

radiolégico de pedestal foi observado em 80% dos casos.

PCA® - Porous Coated Anatomic (Howmedica, Rutherford, New Jersey)- O
componente femoral da prétese PCA® é uma haste curvada, sem colar, cujo 1/3 proximal
é coberto circunferencialmente com esferas de cromo-cobalto para formar uma superficie
porosa com tamanho médio de poros igual a 0,58mm. O emprego desta préotese em 34 quadris
foi acompanhado por Chiu et al. (2001), dos quais 56% apresentaram fixacao estavel com
ingrowth. Reabsorcao dssea secundaria ao stress shielding foi observada em 43% das ATQs.
Ja em 2002, Healy et al. publicaram o acompanhamento por 10 anos ou mais de 55 ATQs
realizadas com préteses PCA® implantadas em 50 pacientes. Os resultados mostraram
que a fixagdo da haste se deu por ingrowth em 88,7% dos casos, 9,4% das ATQs obtiveram
fixacao instdvel com encapsulacao fibrosa, e apenas 1 quadril obteve fixacao estdvel com

tecido fibroso.
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Osteonics® (Osteonics, Allendale, New Jersey)- Este modelo de prétese possui subs-
trato de liga de titdnio com uma camada densa com 15um de espessura de hidroxiapatita
aplicada circunferencialmente via plasma-spray no 1/3 proximal. D ’Antonio et al. (1996)
acompanharam 251 ATQs realizadas com este modelo coletando dados rediogréficos e clinicos
por um perfodo médio de 71 meses. Com relagao ao remodelamento periprotético, apés um
ano foi seguidamente observada condensacao trabecular no limite distal da cobertura no lado
medial. A formacao de osso endosteal novo ocorreu tanto acima quanto abaixo do referido
limite. De acordo com o critério de Engh, todas as hastes foram julgadas estdveis com fi-
xagao éssea, e nao houve registro de deterioracoes da interface osso-implante que pudessem

levar & perda de estabilidade ou da fixagao da haste.

Multilock® (Zimmer, Warsaw, Indiana)- A haste da prétese Multilock® possui colar
calcar, é fabricada em liga de titanio, e a cobertura porosa (1/3 proximal) consiste de fibras
metdlicas de titdnio comercial puro com tamanho médio de poro igual a 300um. Em 2001
Tanzer et al. compararam o padrao de remodelamento para as versoes com e sem adicao de
camada de hidroxiapatita (HAP) e fosfato de cdlcio. Decorridos 6 meses, a perda de massa
6ssea na zona de Gruen 1 foi de 22,5% para o grupo sem HAP. J& na zona de Gruen 7, a perda
de massa 6ssea foi 8,3% maior para o grupo sem HAP. Ambos os grupos experimentaram
perda seguida por recuperacao de massa Gssea nas zonas 3, 4 e 6. A verificaggo do BMC
via DEXA apéds 2 anos de acompanhamento mostrou que ocorreu remodelamento ésseo em

todos os quadris, com o grupo com camada de HAP preservando mais massa éssea.

Natural Hip® (Intermedics Orhopaedics, Inc, Austin, Texas)- A haste desta
prétese é fabricada em liga de titdnio com cobertura porosa proximal em titdnio comer-
cial puro, colar calcar, e abertura em sua extremidade distal. Seu desempenho foi revisado
por Hoffman et al. (2000) para um conjunto de 100 ATQs primdrias. Segundo os autores, a
auséncia de afinamento cortical lateral e de pedestal indicam fixacao mecanicamente estével
dos componentes. Reabsorgao 6ssea difusa foi observada em 32 casos, principalmente na

zona 7. Apenas 3 casos de hipertrofia distal foram registrados.
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(a) Bi- (b) (c) osteon- (d)
metric Natural- ics Anaform
hip

Figura 3.8: Modelos comerciais de hastes femorais

ABG® Anatomique Benoist Girard (Stryker, Newbury, United Kingdom)- A
ABG® possui uma haste anatomica fabricada em liga de titanio (TigAlsV), cujo 1/3 pro-
ximal possui cobertura porosa e camada adicional de HAP. Em 2004, 29 pacientes com esta
haste foram acompanhados por Rahmy et al. durante 3 anos. No terceiro més pds-operatorio
foram detectadas diminuigoes significantes no BMC em todas as zonas, com a perda vari-
ando entre 5,6% e 13,8%. Em todos os periodos, as maiores perdas localizaram-se nas zonas
de Gruen 1 e 7. Entretanto, foi ressaltado que apds o terceiro més, em muitos locais o
BMC alcangou um patamar ou apresentou uma pequena recuperagao e, ao terceiro ano, esta

recuperacao foi significativa na zona de Gruen 6.

Anatomical Hip Endoprosthesis System Lﬁbeck® (S & G Implants, Liibeck,
Germany)- Sendo fabricada em liga de cromo-cobalto-molibdénio, a haste desta prétese é
curvada, possui colar, e sua cobertura porosa consiste em uma estrutura metdlica esponjosa
com tamanho de poro entre 800 e 1500 pm. No ano de 2000 seu desempenho foi avaliado com
relagio & extensao da cobertura porosa (proximal X extensa) por Yamaguchi et al. Decorridos
trés meses de acompanhamento, significantes diferengas de BMC foram registradas entre os
dois grupos na maioria das zonas de Gruen. Entretanto, em nenhum periodo do estudo

foram encontradas diferengas entre grupos significativas do BMC das zonas 1 e 7. Em
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1

Figura 3.9: Mudangas adaptativas em haste Anaform. A seta indica linha reativa. Extraido
de Bodén et al., 2004.

ambos grupos, a maior diminui¢ao no BMC foi de 20% na zona 7, observada entre o 12° e o

18° meés.

Anaform® (Vitek, Houston, Texas, USA)- Diferentemente de todos os modelos de
®

proteses apresentados acima, a Anaform™~ é uma haste de liga de cromo-cobalto-molibdénio
coberta com um composto de polytetrafluoroethylene reforgado com fibras de carbono (Pro-
plast, Vitek) projetada para que ocorra o crescimento interno de tecido fibroso. Acredita-se
que esta interface mole promova uma transferéncia uniforme de tensoes da haste para o osso,
permitindo assim a ocorréncia de micromovimentos interfaciais relativos osso-implante sem
afetar o osso de maneira danosa. Para os 10 pacientes acompanhados, Bodén et al. (2004)
observaram reducao do BMC em todas as zonas de Gruen (redugao minima igual a 20%), ex-
ceto na zona 4, com a maior redugao registrada na zona 1 (37%). Este padrao de reabsorcao
Ossea generalizada difere grandemente dos registros de perda proximal e densificacao distal
de proteses bem fixadas. Devido a fixacao instével, estas hastes apresentaram subsidéncia
definida de no minimo 5mm, linhas reativas, e atrofia do calcar em vdrios comprimentos.

Nenhuma haste causou o aumento na espessura do osso cortical perprotético no nivel distal,

nem a ocorréncia de spot welds..



Capitulo 3 - Adaptacao 6ssea em torno de hastes femorais 65

3.3.2 Padrao de adaptacao interfacial

Os padroes de adaptagao interfacial ocorridos em seres humanos apés ATQs sem cimento
tém sido muito menos relatados e compreendem as caracteristicas de fixagao e estabilidade
alcangadas por um dado projeto de prétese. Devido & incapacidade de se acessar com pre-
cisao a composicao da interface osso-implante durante o uso do componente, as informacoes
disponiveis na literatura residem sobretudo em observacoes realizadas em sistemas osso-
implante de caddveres ou nos componentes retirados durante a cirurigia de revisao. Nestes
casos, a quantidade de bone ingrowth obtida nas préteses de cobertura porosa tem sido
desapontadora (Goodman e Aspenberg, 1993) e varia altamente de paciente para paciente
(Kienapfel et al., 1999). Por exemplo, Engh et al. (1985) e Collier et al. (1988) verificaram
que apenas em torno de 15% da superficie porosa das hastes retiradas de cadaveres haviam
obtido ingrowth de osso (apud Kuiper, 1993). Por outro lado, a presenca de tecido fibroso
em toda a superficie da haste é considerada uma situacdo muito improvéivel (Haddad et
al., 1987; Sandborn et al., 1988 apud Viceconti et al., 2001), e tem sido descrita apenas no
estédgio final da soltura (Kim et al., 1994 apud Viceconti et al., 2001)

A razao mais aceita para esta ocorréncia é relacionada com o ambiente biomecanico
da interface osso-implante no periodo inicial da adaptacao. A instabilidade produzida na
interface pelas forcas musculares e pelo carregamento intermitente em uso resultam em movi-
mentos entre o implante e o osso. A compatibilidade destes micro-movimentos relativos com
a obtenc¢ao de uma interface estdvel com crescimento de osso internamente aos poros superfi-
ciais tem sido objeto de questionamento de muitos pesquisadores, estando bem reconhecido
que cargas fisiolégicas originando micro-movimentos relativos da ordem de 100-200um im-
pedem o bone ingrowth e resultam na formacao de tecido fibroso ao redor do componente
através da diferenciacao de células em fibroblastos, eventualmente promovendo a soltura
deste (Vicecoti et al., 2000; Pilliar et al., 1986; Puleo et al., 1999). Existem especulagoes
de que o movimento relativo entre o osso e o implante danifica a rede de fibrilas e a nova
vascularizacao que compoe o inicio do processo de reparo, consequentemente reorientando
a resposta de reparo (Puleo et al., 1999). Além de impossibilitarem a formacao dssea, os

micromovimentos excessivos podem romper o osso novo recém formado (Puleo et al., 1999),
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ou até mesmo romper o o0sso lamelar eventualmente ja remodelado em outras regides (Dee
et al., 2002).

Tentativas para identificar o intervalo de micromovimentos relativos que ocorrem na
interface osso-implante durante o uso do componente tém sido buscadas através de testes
in vitro. Engh et al., (1992 apud Jasty et al., 1997) investigaram os micromovimentos em
sistemas osso-implante retirados de pacientes que haviam recebido uma ATQ sem cimento
entre 12 e 93 meses antes. Simulando cargas da fase de apoio em uma sé perna e de
levantamento da posi¢ao sentada com um dispositivo especialmente projetado para tanto,
observou-se micromovimentos menores que 40um para as hastes fixadas por bone ingrowth,
equanto o movimento relativo de uma haste sem creescimento ésseo internamente aos poros
foi igual a 150um. Mais recentemente, Ramaniraka et al. (2000 apud Piolleti et al., 2003)
utilizaram uma aproximagao matemdtica para estimar o nivel de micromovimentos presentes
na interface osso implante cimentado, concluindo que durante ciclos normais de caminhada
os valores ficam entre 5 e 100um.

Outros aspectos importantes relacionados com a formacao esparsa de ingrowth dizem
respeito a distancia osso-implante presente em diferentes dreas da interface durante a cirurgia
de colocacao e as caracteristicas geométricas da superficie porosa.

A falta de um contato interfacial direto e continuo entre a superficie porosa e o 0sso
hospedeiro tem um efeito negativo tanto no bone ingrowth quanto na resisténcia mecénica
alcangada pela interface (Kienapfel et al., 1999), apesar de existirem registros de formacao
6ssea através de espagos de lmm (Dumbleton et al., 2004). Para que o contato intimo
entre o o0sso hospedeiro e o implante seja obtido, os espacos vazios deixados entre o 0sso e o
implante apds a colocacao deste 1ltimo devem ser preenchidos, e o osso danificado durante
a preparacao do local para o implante deve ser reparado.

Com relacao as caracteristicas geométricas da superficie porosa do implante, experimen-
tos em animais indicam que o efeito mais relevante esta relacionado com o tamanho dos
poros, considerando-se 100 - 400um como intervalo 6timo para bone ingrowth (Kienapfel et
al., 1999, Lind et al. 2001). Parece haver um tamanho de poro minimo, entre 140-200um,
para o aparecimento de osteons vidveis (Li et al., 1997; Hulbert et al., 1970; Klawitter et al.,

1974 apud Gétz et al., 2004). Os osteons sao fundamentais para que ocorra o remodelamento
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de osso imaturo (woven) para lamelar.

3.4 Falhas de hastes fixadas sem cimento

A reabsorcao éssea decorrente da adaptacao mecénica do osso apresenta-se como um pro-
blema potencial pois o paciente nao sente nenhuma dor. Mas mesmo nao sendo necessaria-
mente um problema em termos funcionais ou em termos de escore clinico, a perda de massa
Ossea proximal diminui o suporte da prétese e reduz sua estabilidade, podendo acelerar falhas
da haste por fadiga e complicar uma eventual revisao da cirurgia, devido a falta de estoque
6sseo (Turner, 2005). Adicionalmente, esta perda pogressiva de osso femoral proximal afeta
a resisténcia mecénica do fémur, aumentando o risco de fratura ¢ssea (Kerner et al., 1999),
além de diminuir a barreira para entrada de particulas de desgaste na interface osso-implante
(Tanzer et al., 2001). Como préteses sem cimento sao mais indicadas para pacientes jovens,
que poderao necessitar de mais do que uma revisao durante suas vidas, a preocupagao com
esta ocorréncia é amplamente justificada. Por outro lado, hé indicios de que estas perdas
maéssicas, combinadas com reagoes inflamatérias induzidas por particulas de desgaste (Peter
e Ramaniraka, 2004), influenciam no processo de soltura da haste, tido como a principal
causa de falha de implantes de quadril.

Outras falhas em ATQs sao diretamente relacionadas com a interface osso-implante, e
apresentam-se geralmente sob um dos trés aspectos enumerados abaixo, os quais diferem

entre si devido ao estdgio pds-operativo em que manifestam-se:

1. Falha em obter crescimento interno 6sseo (ingrowth)- A razao para isto pode
ser ajuste inicial impréprio da haste dentro do canal medular (resultando em espagos
vazios entre a superficie interna ¢ssea e a superficie do implante), ocorréncia de micro-
movimentos excessivos na interface osso/implante apesar do ajuste inicial apropriado,
ou altas tensoes interfaciais que quebram a adesao entre o osso e o implante, ime-
diatamente apés sua formagao (Kowalczyk, 2001, Kuiper, 1993). Micromovimentos
excessivos, além de causarem dor, impedem o ingrowth e ocasionam a interposicao de
uma camada de tecido fibroso entre o implante e o osso (Dammark et al. 1997). Com

o tempo esta camada fibrosa pode ocasionar reacoes inflamatérias e reabsorcao dssea
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(Kowalczyk, 2001).

2. Muita dor apesar de sucesso no processo de ingrowth- Os mecanismos que
causam dor sao pouco conhecidos, mas autores consideram que a dor é o resultado de
uma combinacao de altas tensoes interfaciais e pequenos movimentos relativos (Collier

et al.1988 apud Kuiper, 1993).

3. Soltura da haste apd6s obtencao de ingrowth- Trés possibilidades para a soltura

da haste sao:

(a) uma pancada, por exemplo em consequéncia de uma queda, poderia iniciar uma

trinca capaz de propagar-se até a soltura do implante (Kuiper,1993).

(b) a perda 6ssea proximal resultante da reabsorgao por stress shielding ou por ostedlise
pode ocasionar sobrecargas e eventual dano na regiao com crescimento interno na
interface osso-implante (Peter e Ramaniraka, 2004). Para que sejam inseridas sem
cimento, hastes sem cimento possuem secoes transversais maiores para preencher o
canal medular, levando a maiores diferencgas entre a rigidez estrutural do componente
e a rigidez 6ssea. Esta incompatibilidade de rigidez é frequentemente associada ao

stress shielding (D’Antonio et al., 1996).

(c) o fenomeno de necrose Gssea interfacial devido a concentragoes de tensdo ou a
sobrecarga provocada pela compressao do osso trabecular entre o implante e a placa

cortical (Garcia e Doblaré, 2002).

(d) a auséncia de estimulo mecénico suficiente no osso interfacial (Spector, 1999 apud

Kuiper, 1993) .

Independentemente da etiologia, a falha necessita de cirurgia de revisao para substituir
o componente solto. As cirurgias de revisao tém taxa maior de complicacoes locais e
sistémicas, necessitando de hospitalizacao mais longa e, consequentemente, aportando

maior custo econémico que a artroplastia primdria.
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3.5 Resumo

A incidéncia de cirurgias de revisao devido & falhas em ATQs primdrias é de aproximada-
mente 10% do total de artroplastias de quadril realizadas. Em 1998 foram realizadas 173.501
ATQs primérias nos Estados Unidos da América (USA), e mais de 60.000 implantes de
quadril e joelho tém sido revisados anualmente naquele pais (Dee et al., 2002). No Brasil,
somente em 2004, o procedimento de ATQ gerou, no ambito do SUS - Sistema Unico de
Satde, aproximadamente 10.000 internacoes e um gasto total em torno de R$ 30 milhoes
para a compra de préteses primarias (DATASUS, 2004). Naquele mesmo ano foram regis-
tradas no SUS 1.500 cirurgias de revisao, representando um gasto adicional de R$ 7 milhdes
em proteses. Como estas cirurgias ja remontam a 15 anos no Brasil, a tendéncia é o niimero
de revisoes igualar o niimero de procedimentos primarios.

A durabilidade funcional de implantes sem cimento depende da obtencao da estabilidade
primadria ou inicial, do ingrowth no caso de implantes com cobertura porosa, e da manutencao
desta estabilidade durante os muitos anos de utilizagao da substituigao artificial. A interface
osso/prétese, local por onde as cargas sdo transmitidas a partir da prétese para o 0sso,
é vista como a maior fonte de problemas que ameacam a durabilidade de sistemas osso-
prétese nao cimentados. As falhas sao associadas tanto as caracteristicas de solicitacao
mecéanica do sistema na situagao imediatamente pés-operatoéria, quanto & adaptagao do osso
hospedeiro resultante da interacao de processos mecanicos e biolégicos. Concentragoes de
tensao e movimentos excessivos entre o 0sso e a prétese devem ser evitados em todos estagios
pos-operatorios. Tensoes mecanicas sao necessarias para manter a massa 6ssea funcional,
sendo portanto dificil especificar valores limites para a tensao interfacial em forma explicita.
Movimentos relativos acima de 150um podem inibir crescimento interno ésseo.

As respostas adaptativas adversas em AT(Q podem ser melhor entendidas considerando-se
a forma pela qual o peso corporal é transmitido ao osso através da prétese. Os maiores modos
de carregamento do fémur no estado natural sao flexao e compressao axial, com as tensoes
mecénicas distribuidas em toda a secao transversal do fémur. O estado de carregamento
pés-operatorio é significantemente diferente, com a carga sendo parcialmente transferida por

cisalhamento ao longo da interface osso-implante. Os estudos clinicos mostram que os locais
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mais afetados pela adaptagao mecanica sao as zonas de Gruen 1 e 7, as quais possuem a mais
alta porcentagem de osso trabecular sobre todo volume periprotético. Comparado com o osso
cortical, o trabecular possui maior suprimento sanguineo com metabolismo e remodelamento
mais ativo, o que pode tornd-lo mais suscetivel as perdas de massa dssea adaptativas.

Para que um tratamento duradouro e correto seja alcangado, é importante entender a
estrutura e o comportamento constitutivo ésseo nao apenas em um curto periodo de tempo,
mas também a evolucao temporal desta microestrutura e das propriedades mecénicas do

0SS0.
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Capitulo 4

Teorias e Modelos da Adaptacao
Mecanica do Osso

Este capitulo dedica-se a revisao das teorias pioneiras desenvolvidas para descrever o com-
portamento adaptativo do osso frente a estimulos mecénicos, bem como & apresentacao dos
modelos empregados na simulacao computacional da adaptagao do osso periprotético e dos
modelos relacionados com o comportamento evolutivo da interface osso-implante.

Dado que a escala de tempo da adaptacao éssea ¢ muito maior que a escala na qual
ocorre a acao das forgas externas na estrutura dssea, a grande maioria de teorias e modelos
tem empregado uma descricao baseada na elasticidade linear para o comportamento do osso,
desconsiderando com isto a influéncia da viscoelasticidade do material 6sseo em sua resposta
adaptativa. Esta simplificacao, bem como a hipétese de pequenas deformagoes, também serd
seguida no modelamento da adaptacao proposto na presente Tese, conforme se observard no
préoximo Capitulo. Com isto, a notagao associada ao problema em estudo é tal que denota-se
) ao dominio aberto ocupado por um sélido deformavel B com contorno (fronteira) I' = T',+
'y, T'uN I'y =0, submetido a esforgos de superficie f e esforcos de corpo b onde I', ¢ a
regiao de I' onde os deslocamentos u sao prescritos e I'; a parte de I' onde atuam as forcas

de superficie. A condigao local de equilibrio é dada por:

diveo+b=0 em (4.1)

7
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on = f em Iy (4.2)

u = ua ..em I (4.3)

onde o é o tensor tensao e n é.0 vetor normal ao contorno df2. A relacao constitutiva de

material utilizada é dada pela Lei de Hooke,

c=Ce (4.4)

onde C corresponde ao tensor de elasticidade de quarta ordem (isotrépico ou anisotrépico)
e € ao tensor deformagao. Com a hipdtese de que o corpo estd submetido a pequenos
deslocamentos e deformacoes infinitesimais, tem-se que o tensor deformacao é dado pelo
tensor de Green linearizado

e(u) =V-u, (4.5)
onde o operador V* (-) ¢ utilizado para denotar

V() =5 (VO+V). (4.6)

A condigao de equilibrio pode também ser colocada em forma variacional mediante o Princi-

pio dos Trabalhos Virtuais que consiste em determinar o deslocamento u € U tal que

a(u,v)=1Il(v) YWweV, ueld (4.7)

onde
a(u,v) = /Q C e(u) - e(v) d9 (4.8)

Z(v):/ff-vdm/gb-vdg (4.9)

O conjunto das funcoes admissiveis e das variagoes cinematicamente admissiveis sao

definidos como segue:
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U:={ueH (Q):ul, =0}

Vi={veH (Q): vip, =0}

onde o operador a(-,-) : U x V — R representa o trabalho realizado pelas forgas internas e
[(-) : ¥V — R o trabalho realizado pelas forcas externas.

A avaliagdo numéricas do comportamento mecénico do osso e de sistemas osso-implante
sao freqiientemente baseadas no Método dos Elementos Finitos (MEF). O método consiste
em construir familias de subespacos de dimensao finita das fungoes admissiveis U, C U e
das variacoes admissiveis V, C V, onde h denota a dependéncia da aproximacgao em relacao
ao tamanho dos elementos da malha, I/ é o conjunto das func¢bes admissiveis definido no
dominio €2 de definicao da equagao de estado, U;, ¢ um subespaco de dimensao finita das
fungoes admissiveis, } é o conjunto das variacoes admissiveis definido em Q e V), é um
subespago de dimensao finita das fungoes admissiveis. Com isto, a equagao de estado da

elasticidade é redefinida por: encontrat u, €. U, , tal que,

a(uh,vh) = l(Vh), V v, €V, (410)

onde a forma bilinear a e a forma linear [ representam o trabalho virtual das forcas internas
e externas, respectivamente. Assim, a aproximacao pelo MEF envolve a divisao do continuo
em elementos finitos (discretizagdo) tal que o campo continuo de deslocamentos pode ser
aproximado com deslocamentos na posicoes discretas. Quando utilizada a técnica de ele-
mentos finitos, a Eq. 4.7 é entao discretizada de forma a ser escrita como um problema

algébrico do tipo:

K,i), = f, (4.11)

onde @iy, e f}, correspondem, respectivamente, ao vetor de deslocamentos e ao vetor de carrega-
mentos nodais, e K; é a matriz de rigidez global da estrutura. Admitindo-se que U;, = V},

pode-se utilizar a mesma base para gerar os dois espagos, o que resulta em uma classe de
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aproximagao conhecida como Método de Bubnov-Galerkin, tornando simétrica a matriz de

rigidez da estrutura, o que conduz & menor dificuldade na resolucao deste sistema de equacoes

(Labanowski, 2004).

4.1 Teorias da Adaptacao Mecanica do Osso

4.1.1 Revisao Histérica - a ‘ler de Wolff’

A primeira hipétese sobre a dependéncia entre a forma dos ossos e o carregamento que
eles suportam ¢é atribuida a Galileo Galilei e teria sido apresentada no longinquo ano de
1638. Em 1866, o anatomista Hermann von Meyer ministrou uma palestra na Sociedade
de Ciéncias Naturais, em Zurique, sobre a estrutura do osso trabecular. Entre os ouvintes
encontrava-se o engenheiro civil e matematico C. Culmann, que ficou surpreso ao obser-
var que a orientacao das trabéculas 6sseas parecia assemelhar-se com a trajetéria que as
tensoes principais deveriam percorrer na cabega do féemur sob solicitacdo mecanica (Pilliar,
2003). Acreditando que as trabéculas alinhavam-se com as trajetérias das tensoes principais,
Culmann orientou um estudante no desenho destas trajetdrias para uma coluna estrutural
curvada sob carregamento similar ao fémur humano, comprovando sua hipétese. No ano de
1872, as observagoes de Culmann inspiraram o anatomista Germanico Wolff a postular a
existéncia de ‘leis matemaéticas’ governando a formacao e a estrutura dos ossos. Para Wollff,
quando o ambiente mecanico em um osso é alterado por trauma, patologia ou mudanca no
modo de vida, o remodelamento funcional reorienta as trabéculas tal que elas alinham-se
com as novas trajetérias de tensao principal. Wolff denominou suas observacoes de teoria
trajetorial do alinhamento trabecular, e supds que as trabéculas sempre se interceptariam
perpendicularmente devido a j& entao conhecida perpendicularidade das diregoes principais
de tensao. Mesmo sem dar uma definicao especifica para suas observacoes, a resposta do
0sso ao carregamento mecénico passou a ser conhecida como ‘ler de Wolff’. Atualmente o
Diciondrio Médico Ilustrado Dorland fornece a seguinte definicao para a lei de Wolff: " Um
0sso, normal ou anormal, desenvolve a estrutura mais admissivel para resistir as for¢as que
agem sobre ele.".

Em 1881, o bidlogo Roux, inspirado pela teoria da evolugao de Darwin, postulou a exis-
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téncia de processos de controle celular que, guiados por algum ‘estimulo funcional’, possi-
bilitariam que tecidos bioldgicos se adaptassem as suas fungoes. Esta teoria, que passou a
ser conhecida como adaptacdo funcional de estruturas bioldgicas e 6rgaos, nao limitava-se
a0 osso e sugeria que as demandas funcionais por si ocasionam as respostas adaptativas de
hipertrofia ou atrofia. De acordo com a apresentagao realizada por Roux, a adaptacao fun-
cional do osso passou a ser exemplificada pelo principio de projeto de mdximo-minimo, em
uma referéncia ao problema de otimizacao para maxima resisténcia com o minimo emprego
de material (Reiter, 1996).

Koch, 1917, fez a primeira demonstragao quantitativa da resposta Gssea ao ambiente
mecanico, verificando a teoria trajetorial através da comparagao entre medigoes anatomicas
e as diregoes principais de tensao calculadas para um fémur humano. Em 1948, Pauwels

também verificou a natureza trajetorial da arquitetura do osso trabecular normal e patoldgico

(Reiter, 1996).

4.1.2 As teorias pioneiras de Frost e Pauwels

A busca por uma descricao matemética precisa do fendomeno ésseo adaptativo iniciou-se em
1964 com um trabalho de Frost. Este autor sugeriu que uma média temporal das deformagoes
mecanicas suportadas pelo osso agiriam como varidvel controladora do processo adaptativo.
Esta média deveria superar um certo nivel de equilibrio para ativar as atividades osteoblas-
ticas ou osteoclasticas. Adicionalmente, foi proposta uma relagao entre a curvatura local da
superficie dssea e a resposta celular. Deformacgoes resultando em superficies concavas foram
assumidas como indicadoras de deposi¢ao de massa dssea, ao passo que a reabsorcao era
associada com superficies convexas.

Pauwels (1965) assumiu a existéncia de um estimulo mecénico 6timo necessdrio para
assegurar um balanco entre a formacao e a reabsorcao do tecido 6sseo. Considerando a
tensao axial o como estimulo, valores de tensao excedendo o valor 6timo o, ocasionariam
um aumento na atividade osteoblastica (hipertrofia ¢ssea), enquanto valores menores que
o, indicariam atrofia. Este sistema de feedback faria com que o estado de tensoes no osso
fosse modificado em direcao ao valor 6timo, desde que as tensoes estivessem dentro de um

certo intervalo (o, < 0 < 0,, com og = ""Tw") Em 1971 Kummer desenvolveu uma forma
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especial para este sistema, sugerindo que as observagoes qualitativas de Pauwels poderiam
ser representadas por uma equacao cibica na qual a adaptagao dssea é expressada como
uma funcao de terceiro grau na tensao. Seguindo a apresentacao em Firoozbakhsh e Cowin

(1981), esta equacao ¢ dada por:

U=al(o, - 0.) (0 —0y) — (0 — 03)3} (4.12)

onde valores positivos de ¥ denotam deposicao dssea e valores negativos, reabsorcao, o,

¢ o maior valor de tensao que o osso pode suportar, e a é o coeficiente da taxa de adaptacao.

4.1.3 A elasticidade adaptativa de Cowin

A maioria das descrigoes matemadticas da adaptagao dssea utilizadas atualmente tiveram
inicio com a série de artigos publicada por Cowin e Hegedus a partir do ano de 1976, onde o
osso foi assumido como um material eldstico poroso bifdsico, consistindo de sélido e fluidos.
Em Hegedus e Cowin (1976) a teoria termomecénica geral foi particularizada para pequenas

deformagoes e processos isotérmicos, com o sistema basico de equacoes governantes dado por

e(u) =V*u (4.13)

div o +7(C,+e)b=0 em Q (4.14)
o+, +e)b=0 em (4.15)
o=(C,+e)Cle)e em Q (4.16)
é:%:a(e)—{—A(e) e+ .. em Q (4.17)

onde a(e), A(e) sao coeficientes materiais dependentes de e, e = ( — (, € a variacao na fracao

volumétrica do material eldstico adaptativo a partir da fragao volumétrica de referéncia ;e
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C(e) é a matriz de elasticidade na qual a dependéncia em e reflete a variagdo da rigidez
com a porosidade,e v é a densidade constante do material eldstico. Se a mudanca na fracao
volumétrica e é nula e a fragao volumétrica de referéncia (, é um, 4.16 coincide com a Lei
de Hooke generalizada. A Eq. 4.17 com e = ( — (, é a equagao taxa de remodelamento,
a qual especifica a taxa de mudancga da fracdo volumétrica como uma funcao da fracao
volumétrica atual e da deformacao atual. Um valor positivo de é significa que a fracao
volumétrica do material eldstico estd aumentando, enquanto um valor negativo indica a
diminui¢ao da referida fracao. A adaptacao da matriz de elasticidade do osso é acoplada
diretamente aos desvios do tensor de deformacoes, de forma que os componentes individuais
do tensor de deformacoes atual podem ser considerados como estimulo, e a diferenga entre
estes valores atuais de deformagao e valores de referéncia (na mesma posicao espacial) causa
a adaptacao. Assumindo a teoria do continuo valida, a elasticidade adaptiva de Cowin pode

ser simplificada como (Huiskes et al.,1987):

% = A(e — €°) (4.18)
onde & representa o tensor de deformagao atual (estimulo mecanico), ° é o tensor de defor-
magao no equilibrio (valor de referéncia), e A uma matriz de coeficientes de remodelamento
determinados experimentalmente.

Em Cowin e Nachlinger (1978) um teorema de unicidade para a elasticidade adaptativa
infinitesimal é provado, e dois teoremas estabelecendo as condicoes suficientes para estabili-
dade sao demonstrados. Diversas demonstracoes analiticas das predicoes possibilitadas por
esta teoria foram realizadas. Cowin e Van Buskirk (1978) apresentaram a andlise tedrica
das consequéncias do remodelamento interno (alteracido no campo de densidades) em torno
de um pino implantado. Em 1979 aplicaram a teoria na predicao da alteracao geométrica
(remodelamento externo). Cowin e Firoozbakhsh (1981), alertaram que a grande variedade
de solugoes possiveis para o problema dependem.da magnitude da carga compressiva apli-
cada e dos valores adotados para os coeficientes de remodelamento. Firoozbakhsh e Cowin
(1981), mostraram que, sob a influéncia de tensoes uniformes, um cilindro ndo homogéneo

de osso pode tornar-se homogéneo, e também que, para tensao uniaxial e certos coeficientes

de remodelamento, o modelo de Cowin é equivalente aquele apresentado por Pauwels. Para
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correlacionar a teoria com resultados experimentais, em Cowin (1986, 1990) e em Cowin,
Sadegh e Luo (1992) foi desenvolvida e aplicada uma relagao constitutiva eldstica envolvendo
um tensor de segunda ordem denominado fabric', que baseia-se em uma medida do arranjo
microestrutural das trabéculas e poros no tecido trabecular. Foi mostrado que os eixos prin-
cipais de tensdo, de deformacao e do material (fabric) tornam-se coincidentes no equilibrio
do remodelamento. A capacidade da elasticidade adaptativa predizer a perda de massa éssea
que segue um periodo de imobilizacao do fémur humano foi demonstrada analiticamente por
Tsili (2000). Mais recentemente, Papathanasopoulou et al, (2004) apresentaram um modelo
tedrico para o remodelamento externo como uma combinacao da teoria de consolidacao de
Biot e a elasticidade adaptativa de Cowin, em uma tentativa de evidenciar o papel dos fluidos

constituintes do material ésseo na adaptacao.

4.1.4 O conceito de auto-otimizacao de Carter

Fyhrie e Carter (1986), assumiram o osso como um material auto-otimizavel no qual as tra-
béculas s@o alinhadas e a densidade ajustada para otimizar alguma fungao objetivo (F.O.).
A utilizagao de um principio baseado na densidade de energia de deformacao U como F.O.
implicaria que o objetivo do osso no remodelamento seria otimizar sua rigidez usando o
minimo material, para uma dada solicitacao externa; enquanto o principio da tensao de rup-
tura otimizaria a resiténcia mecanica do osso para um dado carregamento. Em Carter et al.
(1987), considerando-se que (i) o estimulo requerido para a manutengao éssea é composto
por informagoes de muitos casos de carga vivenciados pelo osso e que (ii) o estimulo para
manutencgao 6ssea ¢ constante em todo osso, o conceito de histéria didria de carregamento
¢ introduzido. Esta, pode ser caracterizada em termos das magnitudes de tensao ou de
densidade de energia de deformacao, e do nimero de ciclos de carga. Através de trés dife-
rentes critérios de manutengao éssea (baseados em tensao efetiva, acumulagao de dano por

fadiga, ou densidade de energia de deformagao), uma forma matematicamente similar para

!Define-se o comprimento médio de interceptacdo, L, como a distdncia média entre duas interfaces osso-
tutano medida ao longo de uma linha. Whitehouse e Dyson (1974), empregando sec¢oes planas polidas,
mediram o L no tecido ésseo tabecular como uma fungao da direcao €, mostrando que quando os valores
encontrados sdo plotados em um diagrama polar como fungdo de 6, o resultado aproxima-se da forma de
uma elipse. Em 1984, Harrigan e Mann observarm que em 3D o L poderia ser representado por um elipséide,
sendo portanto equivalente a um tensor de segunda ordem, e entendido como uma medida da anisotropia
estrutural do osso trabecular.
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a relacao local entre a histéria de carregamento mecénico e densidade aparente é obtida. No
caso particular da aproximacao por energia de deformacao a expressao encontrada é dada

por:

X [Z njUﬂ v (4.19)

onde y representa a densidade aparente no ponto, j é a condi¢ao de carregamento con-
siderada (por exemplo a caminhada) n; é o nimero de ciclos de carga, U é a densidade de
energia de deformagao e k£ ¢ um pardmetro do modelo. No caso de um tnico caso de carga

(j = 1, n; = constante arbitraria) a equacao 4.19 degenera-se para:

o U (4.20)

e a densidade aparente é diretamente proporcional & densidade de energia de deformagao
do modelo continuo. Em Carter et al. (1989) esta "teoria de manutencdo dssea'"foi modi-
ficada para uma forma particular na qual a densidade de energia de deformacao que atua
propriamente na trabécula sélida ¢ U/u , onde U é a densidade de energia de deformacao
aparente no osso quando este é assumido continuo e p é a densidade aparente. Assim, U/u
representa a energia de deformacao por unidade de massa dssea, e o objetivo do processo de

remodelamento passa a ser:

%Zn: (%) — cte (4.21)

onde U; ¢ a densidade de energia de deformacao aparente para o caso de carga j, e o
objetivo é vélido apenas para (i < [ < feortica- COM iSto, um mesmo valor constante

deveria ser buscado para todos os pontos do 0sso

4.1.5 A teoria ‘mecano-estatica’de Frost

Em 1987, Frost introduziu a teoria mecano-estdtica definindo uma deformacao efetiva mi-
nima (MES) que deve ser excedida para ativar a resposta Gssea adaptativa, e sugerindo a

existéncia de um intervalo de equilibrio de valores de deformacao que inibem tal resposta
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(Frost ,1964 apud Weinans et al.,1994). Deformagoes acima deste intervalo indicariam au-
mento da massa 6ssea, enquanto deformacoes menores causariam descalcificacao. O nivel
de equilibrio foi definido como sendo entre 200 e 2500um /m para compressao e entre 200 e
1500m/m para tragdo, e deformagoes acima de 4000m/m.(tracdo ou compressao) impli-
cariam em dano. Esta teoria foi reformulada em termos de gradientes de deformacoes em
1989 por Martin e Burr, e recentemente Frost apresentou a descrigao completa dos fenémenos

0sseos que podem ser descritos por sua hipétese.

4.2 Modelos Computacionais da Adaptacao Peripro-
tética

Modelos computacionais para simular a adaptagao mecénica do osso sao obtidos da conjuncao
de uma descricao matematica do fendmeno adaptativo com métodos numéricos de andlise
estrutural. A andlise estrutural determina os campos de tensao/deformacao que ocorrem no
0sso sob carregamento, os quais servem como o estimulo mecénico da descricao matemaética.
De acordo com a hipdétese assumida para descrever a adaptacao, os modelos podem ser
classificados em fenomenolégicos, modelos baseados em conceitos de otimizacao estrutural e
modelos mecanisticos.

Na implementagao dos modelos o processo de remodelamento tipicamente tem sido se-
parado em remodelamento interno e remodelamento externo (ou de superficie), apesar de
que na realidade ambos ocorrem simultaneamente nas superficies ésseas (Hart, 2001). Como
remodelamento interno é especialmente perigoso para a durabilidade da substituicao pro-
tética, atualmente apenas remodelamento interno tem sido considerado nestas aplicacoes

(Pawlikowski, 2003).

4.2.1 Consideragoes Preliminares

Sendo o osso trabecular uma estrutura porosa, a forma mais usual de representé-lo nas si-
mulacoes é através de suas propriedades médias ou homogenizadas. O método mais comum
de obter estas propriedades médias baseia-se na determinacao experimental através de testes
usando corpos de prova de osso verdadeiro dimensionalmente muito maiores que uma tra-

bécula. Desta maneira as propriedades a nivel tecidual sao homogenizadas mecanicamente,
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e a dependéncia das propriedades continuas resultantes (ie, médulo de Young e coeficiente
de Poison) em relagdo a densidade aparente ¢ determinada testando-se amostras de varias
densidades (Jacobs,1994). Alternativamente, o procedimento teérico denominado teoria da
homogenizagao, derivado para sélidos ndo-homogéneos periédicos (Bendsoe e Kikuchi, 1988,
Hassani e Hinton,1998), tem sido aplicado para aproximar a microestrutura descontinua do
osso trabecular com uma aproximagcao continua ou homogénea, apropriada para a modelagem
mecanica macroscépica. Neste método, um modelo microestrutural é assumido repetir-se
em um modo periédico e regular, possibilitando a obtencao de um comportamento mate-
rial macroscépico predizivel. Deve-se notar que uma descrigao continua do osso trabecular,
com propriedades aparentes substituindo as propriedades teciduais verdadeiras, implica que
quantidades mecéanicas como tensao e deformacao sao calculadas como quantidades a nivel
continuo. A direcionalidade da estrutura trabecular pode ser considerada através de uma
anisotropia aparente do modelo continuo (Weinans et al.,1992).

No remodelamento a sequéncia de reabsorcao de um pacote de osso pelos osteoclastos
e preenchimento da cavidade por osteoblastos tarda tipicamente de 3 a 4 meses para ser
completada em cada local. As solicitacoes mecanicas do osso variam em magnitude e direcao
inimeras vezes por dia. Para haver compatibilidade entre estas duas escalas de tempo, torna-
se necessario trabalhar com alguma média das solicitagoes mecanicas impostas a estrutura
6ssea sobre algum periodo finito de tempo (muito maior do que o periodo de sustentagao da
atividade fisica). Tipicamente, se trabalha com uma solicitagao média sobre o periodo de um
dia, de forma que cada iteragao do processo simulado corresponda a um dia de solicitacao
mecénica. O carregamento estatico aplicado na estrutura em adaptacao resulta em tensoes
e deformacoes que variam no tempo, como consequéncia das alteracoes adaptativas das

propriedades mecénicas do osso.

4.2.2 Modelos Fenomenolégicos

Um modelo fenomenolégico da adaptacao 6ssea deve ser entendido como uma formulagao
matemadtica do fendmeno baseada em observacoes feitas por pesquisadores ou em percepcoes
obtidas clinicamente e evidenciadas experimentalmente. Geralmente é hipotetizado que o

remodelamento ¢ induzido por um sinal mecanico local (estimulo) detectado por sensores
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dentro do osso: dependendo da magnitude deste estimulo adaptagoes ¢sseas locais (de-
posicao e reabsorcao) sao efetuadas pelas células reguladoras (osteoblastos e osteoclastos).
A natureza do mecanismo sensorial do osso nao é considerada no modelamento da resposta
adaptativa, sendo apenas aceito que este processo existe.

De modo geral, nestes modelos, uma situacao de equilibrio homeostatico (onde nao ha
remodelamento) ¢ adotada como referéncia para detectar a necessidade da adaptagao. Se
em algum local dentro do volume dsseo existir uma diferenga (sinal de erro) entre o estimulo
mecéanico atual e o estimulo homeostdtico de referéncia , entao existe uma forga diretora
que regula a quantidade global de trocas dsseas. Por isto, esta classe de modelos também
¢é tratada como modelos de regulacao local, cujos processos nao levam necessariamente &
otimizacdo global da estrutura 6ssea (Beaupré et al. 1990). Se esta forga é negativa, i.e,
a solicitacao mecéanica local estd abaixo do nivel normal fisiolégico, ocorrerd reabsorcao;
do contrario (forga positiva), ocorrerd formacgao e deposi¢ao ¢ssea. Assim, as mudangas na
densidade dssea resultam de um processo adaptativo que é realimentado até quando o estado
de equilibrio homeostatico seja alcancado (Cowin & Hegedus,1976; Huiskes et al.1987; Carter
et al. 1987; Beaupré et al,1990; Weinans et al.,1992; Harrigan & Hamilton,1993; Jacobs et
al.,1997). O estimulo pode ser uma funcao da deformacgao, da tensdo, da densidade de
energia de deformacao, ou alguma varidvel relacionada (como dano), em um local especifico
dentro do volume 6sseo.

Hart, apesar de nao apresentar as expressoes matematicas empregadas, parece ter sido o
primeiro pesquisador a utilizar os conceitos da adaptacao dssea juntamente com um cédigo
de elementos finitos para simular o remodelamento interno e externo em um osso longo
(Hart, 1984). Tomando por base a elasticidade adaptativa de Cowin, uma importante con-
tribuicao deste autor foi a consideracao de diferencas nas propriedades mecéanicas do osso
novo depositado "fresco"na superficie 6ssea, frente ao osso pré-existente, com a densidade
de cada elemento sendo uma funcao também do tempo em que cada elemento estd presente

no dominio 4sseo.
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Huiskes e os modelos da Universidade de Nijmegen

Em Huiskes et al.(1987) a densidade de energia de deformagao foi empregada como estimulo
mecanico, ao invés do tensor de deformacoes da teoria original de Cowin. A utilizacao de
uma relacao tri-linear entre a taxa de adaptagao e o estimulo incorporou a zona de equilibrio
homeostdtico na qual o osso nao apresenta atividade adaptativa (Frost ,1964 apud Weinans
et al.,1994).

Para o remodelamento interno, a equacao taxa de remodelamento toma a seguinte forma:
K. (U - (1+s)Up) se U > (1+s)U

0 se (1 - S)UO S U S (]_ + S)UO (422)
K. (U - (1-s)Up) se U < (1 —s)Uj

ac _

dt
onde U (t, z) ¢ a densidade de energia de deformacao local atual, Uy(x) ¢ o valor de referéncia,
t denota tempo e x é o vetor posi¢ao, e a taxa de adaptacao é proporcional a constante K.
Nas simulacoes a densidade 6ssea aparente era calculada empiricamente a partir da lei de
poténcia eq.(2.1) fornecida em Carter e Hayes (1977).

Efeitos de necrose por deformacao excessiva foram incluidos no algoritmo de Huiskes por
Reiter et al. (1990), e, em 1994, estes autores inclufram limites biol6gicos para a méxima
troca de material 6sseo (apud Petterman et al.,1997).

Em uma série de artigos Weinans et al. (1992, 1993, 1994) extenderam o modelo de
Huiskes et al. para uma formulagao nao localmente especifica. A densidade aparente per-
maneceu como a Unica varidvel caracterizando a morfologia interna éssea. Para contemplar
a variacao no tempo das forgas que solicitam a articulacao do quadril, o estimulo U foi subs-
tituido por um sinal mecénico resultante da aplicacao de mais de um caso de carga, dado

por S=1/n)" (%), onde n ¢ o nimero de casos de carga considerados. A equagao taxa de

Jj=1
remodelamento passa a ser:

du U,
- — — U . < .
dt K( [ 0)7 HFmin < HS fep (4 23)

n
onde /1., ¢ a maxima densidade aparente do osso cortical, e U, = 1/n > Uj;.
i=1
Com a inclusao da zona de equilibrio em torno do valor do estimulo de referéncia Uy, e

assumindo-se que a taxa para reabsor¢ao é maior que a taxa para deposicao para um mesmo
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valor de forca diretora

% — UO‘ (Frost,1986; Parfitt,1983 apud Weinans et al. 1992), o

conjunto de equacoes resultante deste modelo é dado por:

d K{% — (1 + S>U0}2 se % > U()(l + S)
d_‘t‘ ~{0 se (1—8)Up< % < (14 9)Us (4.24)
K{%l —(1=38)Up}? se “2 < Up(l—s)

Em Luo et al. (1995), o modelo ¢ implementado para o remodelamento externo utilizando
a taxa de deformacgao como estimulo mecanico. Os modelos de Huiskes et al. e de Weinans
et al. nao contemplam adaptacao da orientacao trabecular, e a adaptacao da densidade
aparente (um escalar) é estimulada por um sinal escalar, de forma que estes modelos sao
isotrépicos por natureza. Apesar da hipétese de isotropia ser imprecisa, sendo aceito que
o0 osso trabecular é efetivamente ortotrépico (Cowin e Mehrabadi,1989; Van Rietbergen et
al.1998; Yang et al.,1999 apud Miller,2002), esta hipétese é considerada admissivel para que
as formulagbes propostas para o processo da adaptacao sejam testadas (Huiskes et al., 1998).

Mullender e Huiskes (1994, 1995) introduziram o conceito de densidade de sensores no
0sso (ostedcitos) e zona de influéncia destes com diminuigao exponencial, de forma a desvin-
cular o estimulo para a adaptacao e a malha de elementos finitos. O conceito de fungao de
influéncia espacial f;(z) foi introduzido e utilizado para descrever a atenuacao do estimulo
entre o ostedcito i e a posicao x. Assim, cada célula reguladora recebe estimulo de todas
células sensoriais, a magnitude do qual dependendo de quao remota a célula estd da posicao
do sensor.

Xinghua et al., (2002) introduziram duas nao-linearidades na equagao diferencial de
Weinans (o coeficiente de remodelamento foi tomado como dependente do tempo, e dife-
rentes ordens « foram testadas para a equacao diferencial), e a combinaram com uma fungao
de influéncia espacial sugerida por Mullender et al., (1994) para a regulacdo da massa nas
vizinhangas de cada célula sensor.

Mais recentemente, Pawlikowski et al.(2003) aplicaram o modelo desenvolvido por Huiskes
e Weinans na avaliacao de projetos customizados de proéteses de quadril, assumindo compor-

tamento visco-eldstico para o 0sso.
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Carter e os modelos da Universidade de Standford

Predicoes da distribuicao de densidades no fémur proximal através da utilizacao do conceito
de auto-otimizacao proposto por Carter et al. foram obtidas em Fyhrie e Carter (1986 e
1990) e Carter et al.(1987 e 1989). Sem utilizar uma equacdo de taxa para as mudangas
adaptativas, nenhuma tentativa foi realizada para seguir o curso do remodelamento.

Uma aproximacao dependente do tempo para simular a adaptagao éssea em resposta a
histéria de carregamento didrio é apresentada em Beupré e Carter (1990) e implementada
computacionalmente em Beaupré e Carter (1990b). A taxa de adaptagao global é determi-
nada pela diferenga (erro) entre o estimulo mecénico atual e um estado denominado atrator,
e ¢ modulada pela drea superficial avaliada, desde que a superficie dssea é o local onde as
células que geram ou eliminam tecido ésseo estao posicionadas. O estimulo didrio foi definido

CO1mo:

dia

onde n; ¢ o nimero de ciclos do caso de carga j, op; ¢ uma tensao efetiva no tecido dsseo,
e m é uma constante empirica. O erro para adaptacao s é definido como s = W, — Wy 4g, com
W, 45 representando o estado atrator e tornando este modelo conceitualmente similar ao de
Huiskes et al.

A utilizacao de um tnico paradmetro para descrever o efeito total de todos os carregamen-
tos aplicados no periodo de um dia ao osso apresenta a limitacao de induzir uma resposta
adaptativa imediata para variacoes abruptas que ocorram neste etimulo. Para contornar
este inconveniente, e considerando que anteriormente & efetivacao da resposta adaptativa
existe um perfodo de transi¢ao necessédrio para a diferenciacao e recrutamento das células
responsaveis, Levenston et al. (1994) propuseram a utilizagdo de uma fungao exponencial
de memoria de cargas passadas para ponderar o estimulo atual utilizado na equagao taxa de
remodelamento.

Stiilpner et al., (1997) utilizaram a aproximagao de Beaupré et al., (1990) porém substi-
tuindo a func¢ao linear por partes da lei de remodelamento ao considerar que a velocidade

de remodelamento 7 dependia do erro através de uma fungao capaz de identificar o nivel de



Capitulo 4 - Modelos da Adaptagao Mecanica do Osso 92

saturagao desta velocidade.

Mais recentemente, Levenston e Carter (1998) propuseram um modelo para a adaptacao
baseado na dissipagao ciclica de energia como medida de criagdo de dano dsseo (o esti-
mulo mecénico), pois dados experimentais indicaram que os niveis de dissipacdo energética
durante o ciclo de carregamento da cortical humana diferiam para carregamento trativo e
compressivo, sugerindo que uma aproximacao baseada na energia dissipada poderia exibir

comportamento fundamentalmente diferente das outras formulagoes existentes.
Outros modelos de regulagem local

Petermann et al.,(1997) apresentaram um modelo unificado no qual a anisotropia estrutural
¢é descrita por parametros de ortotropia capazes de relacionar a aparéncia do osso real com
alguma micro-estrutura "bésica"em funcao do grau local de triaxialidade do estado de tensao.
Para a densidade aparente, a diferenca entre a densidade de energia de deformacao atual e
um valor de referéncia foi assumida como estimulo, e os estimulos para mudancas no grau de
anisotropia e na orientacao dos eixos materiais foram definidos como diferencas entre valores
atuais e valores requeridos para equilibrio. A orientacao material de equilibrio é assumida
ser idéntica as direcoes das tensoes principais de acordo com o estado local de tensao.

Em Terrier et al.(1997) um modelo de regulagao local é utilizado com estimulos basea-
dos em invariantes de tensao isotrépicos (densidade de energia de deformagao isotrépica e
tensoes octaédricas de corte) e comparado com estimulos baseados em invariantes de tensao
anisotrépicos (tensao de escoamento plastico de Hill). O osso foi assumido nao-homogéneo
e transversalmente isotrépico, sendo a porosidade e a anisotropia dssea respectivamente ca-
racterizadas pela densidade aparente p e pelo tensor estrutural . Para os trés estimulos
testados a distribuicao de densidades apés o remodelamento foi similar com a morfologia
6ssea normal.

Turner et al.(1997) investigaram o algoritmo baseado na densidade de energia de defor-
macao em comparacao com um modelo baseado em um critério da deformagao uniforme.
Através de evidéncias experimentais, postularam que a densidade aparente do osso trabecu-
lar adapta-se tal que os picos de deformagao dentro dos ossos sejam uniformes, ou seja, tal

que gradientes espaciais de deformagoes sejam minimizados (acreditando-se que esta mini-
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mizacao reduz os gradientes de pressao durante carregamento dinamico).

Prendergast e Taylor (1992) propuseram um esquema local que trata o remodelamento
como um processo continuo de producao de dano e reparo. A hipétese bédsica é que o o0sso
adapta-se pela regulagao do dano gerado em seus elementos microestruturais para alcancar
uma resisténcia 6tima. Foi assumido que existe uma certa quantidade de dano no equilibrio
de remodelamento (RE), e que a taxa de reparo (taxa de remodelamento) é associada com a
taxa de formacao de dano (que depende do nivel de carregamento aplicado). Assumiu-se que
no equilibrio as taxas de microdano e seu reparo sao balanceadas. A taxa de remodelamento

é:

;= / K (@ — wre)dt (4.26)

onde wgrg é a taxa de dano no equilibrio de remodelamento, w ¢é a taxa de formagao

de dano, que depende da tensdo, e K é uma constante do modelo. McNamara et al.(1997)

utilizaram este modelo em uma comparacao com a densidade de energia de deformacao como
estimulo.

Diferentemente de Prendergast e Taylor, Garcia et al.,(2001) e Doblaré e Garcia (2001a,b)
apresentaram um modelo de dano-reparo para o remodelamento baseado na teoria anisotrépica
continua de dano (ie, Cordebois e Sideroff, 1982 apud Garcia et al.,2002), que nado considera
o dano atual como a varidvel diretora do processo de remodelamento. O modelo introduz o
conceito de dano sendo identificado como uma medida da porosidade do tecido dsseo e da
distribuigao direcional de massa. O estado de auséncia de dano é considerado a situacao
ideal de porosidade nula e isotropia perfeita. O efeito do dano na adaptacao déssea também
foi modelado por Ramtani e Zidi (1999, 2001).

Miller et al.,(2002) construiram uma extensao ortotrépica sobre os modelos isotrépicos de
Huiskes et al.(1987) e de Turner et al.(1997) na qual a orientagao dos eixos materiais em cada
elemento ¢é determinada pela direcao da méxima tensao principal resultante de um muiltiplo
esquema de carga aplicado ao osso. As propriedades materiais efetivas em um modelo 2-D
do osso trabecular sao determinadas para cada direcao material local através da definicao
de um estimulo direcional em cada eixo material, assumindo-se que o osso esforca-se para

mudar suas propriedades mecénicas tal que estes estimulos caminhem em direcao a um valor
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de referéncia em ambas direcoes. O estimulo é baseado nas tensoes normais nas diregoes

materiais, sendo definido em cada elemento i como:

1 m 1/m .
Sk(i) = % Z (nj Jk(m)) j=1,..,nlc k=1,2 (4.27)
J

onde Sy, Ey, 0, sao o estimulo, o médulo de Young e a tensao normal na direcao material
k, respectivamente, oy ; ;) sao as componentes de tensao obtidas na andlise e transformadas
para as diregdes locais de cada elemento (1,2 denotam as diregoes), n(j) é o nimero de ciclos
didrios médios do caso de carga j, e m é uma constante. Devido a restricoes termodindmicas
nas propriedades mecénicas dos materiais, variar os médulos eldsticos independentemente
pode conduzir & propriedades nao-reais, de maneira que uma restricao sobre a relacao dos
médulos direcionais e o coeficiente de Poisson relativo & estas diregdes (v12 < [E1/E2]/?)
deve ser adicionada ao algoritmo para assegurar propriedades de positividade definida a
matrix de flexibilidade (Cowin e Van Buskirk,1986, apud Miller et al.,2002).

Em Ruimerman et al. (2005), a formagao ¢ssea foi associada a elevagao de deformacao
na matriz éssea, enquanto as microtrincas e o desuso foram consideradas responsaveis pela

reabsorcao Gssea por osteoclastos.

4.2.3 Otimizacao Estrutural e Adaptacio Ossea

A intrigante racionalidade das "construgoes"biolégicas tem progressivamente despertado o
interesse em modelar o fenomeno adaptativo através das ferramentas matematicas desen-
volvidas na teoria da otimizacao estrutural. O osso tem sido freqiientemente considerado
como possuidor de uma estrutura 6tima para os carregamentos que suporta (Roesler, 1987).
A forma e a topologia ¢ssea podem ser vistas como resultantes da reagao adaptativa go-
vernada por um processo de otimizacao que atribui uma étima funcionalidade ao osso. A
maior dificuldade da abordagem ¢ definir o funcional para a otimizagao de um sistema vivo.
Critérios para a resisténcia mecénica do osso sao complexos pois devem lidar com resisténcia
por longos prazos assim como com resisténcia ao impacto, considerando carregamentos que
nao sao bem definidos (Cherkaev et al., 1999). A escolha mais frequente tem sido assumir a
otimalidade global da estrutura 6ssea, considerado o osso uma estrutura de minima massa

para o carregamento mecénico atual (Hollister et al. 1993; Luo e An 1998; Bagge, 1999).
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O primeiro trabalho publicado arguindo que o osso era globalmente 6timo para suportar
as cargas as quais é exposto com uma minima quantidade de material é creditado & Bourgery
(1832 apud Jacobs et al.1997). Esta idéia teria sido adotada por Roux e incorporada em
seus manuscritos sobre a adaptacao funcional.

Alexander (1981 apud Subbarayan e Bartel, 2001) argumentou que os ossos poderiam
ser 6timos com respeito ao custo de crescimento metabdlico e uso, e ao custo de falha, com
a massa total de um osso sendo a medida do custo de seu crescimento e uso.

Snyder et al. (1983 apud Subbarayan e Bartel, 2001) desenvolveram um modelo propondo
a minimizacao da massa da estrutura sujeita a restricoes na resisténcia.

Para modelar a reorientagao trabecular e contabilizar a contribuicao desta na evolugao
adaptiva das propriedades mecénicas do osso Jacobs (1994) e Jacobs et al.,(1997) adi-
cionaram uma regra de remodelamento para a taxa de variagao do tensor de rigidez anisotrépico
completo & regra de taxa de variacao da densidade do modelo isotrépico de Beaupré et
al.(1990b). O modelo assume que a estrutura Gssea adapta-se pela minimizagdo ou maxi-
mizagao de uma certa "eficiéncia" definida como a diferenga entre a taxa de poténcia externa
e a variagao da energia interna, restringida pela condicao de permanéncia dentro da zona de
equilibrio.

Mais recentemente, Bagge (1999) e Fernandes et al.(1999) utilizaram uma abordagem
via métodos de homogenizagao para tirar vantagens das técnicas da otimizagao topologica
Isto permite computar a distribuicao 6tima de um material celular de densidade varidvel,
com a adaptacao realizada através da alteracao da densidade e da orientagao das células
unitarias da microestrutura (Figura 4.1). O problema é resolvido com o emprego de critérios
de otimalidade, requerendo a satisfacao de condicoes locais de estacionaridade a cada passo
do processo de adaptacao (Hassani e Hinton,1998).

Em Fernandes et al.(1999), o problema de otimizagao foi colocado na forma de minimiza-
¢ao de uma combinacao linear da flexibilidade estrutural e do custo metabdlico necessério
para o organismo manter o tecido dsseo. KEste custo é associado a quantidade de massa
Gssea presente na estrutura oimizada. Similarmente, em Bagge (1999, 2000), a equagao taxa
de remodelamento é obtida através da minimizagao da energia de deformacao da estrutura,

com uma restricao na quantidade de massa disponivel. Como na presente tese esta mesma
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Figura 4.1: Modelo material para o osso tabecular. Extraido de Fernandes et al.(2002)

hipétese é empregada, os detalhes do modelo estao apresentados no Capitulo 5.

A combinagao da aproximagao por otimizacao com métodos de homogenizacao exige a
adocao de uma simetria material a priori, definida pelo tipo de microestrutura adotada, ao
passo que a simetria material do osso trabecular varia de regiao para regiao, podendo ser
isotrépica, transversalmente isotrépica, ortotrépica ou anisotrépica dependendo das orien-
tacoes do carregamento mecénico local que o osso suporta. Um modelo material da adap-
tagao dssea contemplando comportamento material anisotrépico que evita qualquer hipétese
de simetria material a priori e, adicionalmente, restringe o comportamento material aque-
les factiveis por microestruturas bi-fasicas foi apresentado em Rodrigues et al. (1999).Uma
aproximacao global-local é usada, na qual um modelo global do osso inteiro fornece as in-
formacoes de deformacao e de densidades para uma série de modelos locais que otimizam
a microestrutura em cada ponto material do modelo global, de forma que dois niveis de
condicoes de equilibrio sao envolvidos.

Lekszycki (1999) formulou a hipdtese de resposta Gssea 6tima assumindo que 0 0ss0s
nao sao 6timos, mas reagem as variagoes e as restricoes de maneira 6tima. O modelo é
geral, e a lei de adaptagao resultante dependerd tanto do funcional cuja taxa é minimizada,
quanto das restricoes estabelecidas. Em contraste com as formulacoes de otimizacao ja
discutidas, nas quais apenas a solugao 6tima é procurada, a presente aproximagcao busca obter
o acompanhamento no tempo das mudangas da estrutura interna éssea devido & excitacoes

variantes (Lekszycki, 1999-2). Como na presente tese esta hipétese também é empregada,
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os detalhes do modelo estao apresentados no Capitulo 5.

4.2.4 Modelos mecanisticos

Modelos mecanisticos sao aqueles que, além de reproduzirem o fenémeno a partir de um
entendimento fenomenoldgico do tipo causa-e-efeito, baseiam suas predicoes em pardmetros
com ampla correspondéncia nas bases biolégias da adaptacao para que, desta forma, con-
sigam investigar de forma detalhada as etapas e mecanismos quimicos e boldgicos envolvidos
nas mudancas adaptativas das propriedades e geometria do osso. Um exemplo desta classe
de modelos pode ser conhecido em Hazelwood et al., (2001), onde nove varidveis de estado
sao atualizadas a cada passo do processo simulado, com os parametros do modelo sendo es-
colhidos com base em observagoes experimentais. Os pardmetros experimentais empregados
sdo, entre outros, o periodo de reabsorgao (Tx), o periodo de reversao (17), o periodo de
preenchimento (7x), o coeficiente taxa de dano (kp), as condigbes de carga (n), a taxa de

carregamento (Ry), um fator especifico de remocao de dano (Fs) e o dano inicial (Dy).

4.2.5 Resumo

De forma geral, duas grandes classes de algoritmos podem ser distinguidas: de um lado
aparecem os modelos fenomenolégicos com suas equacoes em taxas postuladas a partir de
observacoes experimentais ou de especulacoes fenomenolégicas para regular a troca de ma-
terial 6sseo em cada ponto do osso. De outro lado, os modelos baseados em hipdteses
considerando que o osso se comporta de forma 6tima segundo algum critério global, os quais
derivam regras locais de remodelamento a partir das condigoes de otimalidade do problema
global. Ou seja, independentemente de sua natureza, todos os modelos apresentados acabam
por simular a adaptagao dssea através da resolucao de um regra local para a evolucao das
varidveis morfoldgicas particularmente assumidas. Em ambos os casos, o estimulo é associ-
ado a cada elemento finito da malha, de forma que h& precisamente um sensor por elemento
no dominio do osso.

O processo de remodelamento simulado por modelos fenomenoldgicos € limitado & descri-
¢oOes matemadticas relacionando o estado de tensoes ou deformagoes no osso ao comportamento

Osseo adaptativo, sem considerar os reais mecanismos bioldgicos governando a relacao Assim,
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apesar de que sob um ponto de vista de engenharia as solucoes finais parecem com o 0sso,
estes métodos recaem no uso de mecanismos e caminhos completamente nao relacionados
a biologia real (Payten,1998). Contudo, distribui¢oes de densidade 6ssea do fémur proxi-
mal preditas com regras de remodelamento fenomenolégicas em combinagao com modelos
de elementos finitos mostraram-se razoavelmente realisticas (Carter et al.,1989, Huiskes et
al.,1987, Beaupré et al.,1990b, Weinans et al.,1992b), tendo sido posteriormente validadas
em estudos experimentais/numéricos do remodelamento em torno de préteses intra-femorais
em animais (Van Rietbergen et al.,1993, Weinans et al.,1993), em estudos comparativos com
caddveres de humanos (Kerner et al.,1999), e em estudos de acompanhamento clinico apés
ATQs (Lengsfeld et al., 2002).

Os modelos baseados em premissas de comportamento 6timo global do osso, quando
tratados através de condicoes de otimalidade, recaem em expressoes andlogas aos modelos
de regulagao local caracterizando um certo grau de equivaléncia global-local (Subbarayan e
Bartel, 2000; Fernandes et al. 1999) e reproduzem, portanto os resultados alcangados pelos
modelos fenomenoldgicos (Cowin, 2003; Bendsoe, 2003; Fernandes et al.2002). Em Bendsoe
(2003) esta similaridade é amplamente contextualizada, fundamentalmente observando que
a relagao entre a densidade e o médulo de elasticidade derivada empiricamente por Carter e
Hayes (1977) reproduz exatamente o modelo SIMP do projeto topoldgico, e que algoritmos
resolvidos via critério de otimalidade recaem em uma condi¢ao local para a otimalidade
da estrutura. Hart (2001) aponta a busca por objetivos adaptativos sem consideracao do
processo fisiolégico da adaptacao como a grande limitacao dos modelos globais. Entretanto,
como a condi¢ao étima para um tnico caso de carga é equivalente ao critério de estimulo
local de Weinans e colegas, a interpretacao biolégica do processo simulado é anédloga as outras
formulagoes do remodelamento 6sseo (Fernandes et al.2002).

Todos os modelos apresentados alcancam configuragoes finais indicando um equilibrio
do remodelamento, mas em muitos estudos clinicos nao ¢é claro até quando o processo de
remodelamento procede, i.e., se ele continua ou tem um fim (Weinans et al.1994; Huiskes
et al.1997). Entretanto, estudos clinicos mostram que as maiores alteragdes ocorrem nos
primeiros dois anos apés a colocagao do implante.

Finalmente, é importante ressaltar que apesar de muitos fatores além do ambiente mecanico
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local regularem o processo de adaptacao éssea (ie, fatores metabdlicos, hormonais e genéti-
cos), estes modelos representam a biologia dssea como uma funcdo apenas das influéncias
mecénicas. Contudo, ¢ um fato que fatores mecénicos s6zinhos podem explicar muito das
mudancas ¢sseas adaptativas (Kerner et al.,1999), e os reais mecanismos biolégicos que go-

vernam a adaptacao dssea ainda nao sao completamente entendidos (Cowin, 2000).

4.3 'Teorias de reparo 6sseo

Muitas teorias biomecéanicas tém sido propostas para relacionar a proliferacao e a diferenci-
acao celular com o estado de solicitacao mecénica interfacial e assim explicar a consolidacao,
ou nao, do tecido mesenquimal primitivo resultante do reparo dsseo.

O tratamento moderno do assunto iniciou com Pauwels (1960) (apud Lacroix et al., 2002)
cuja hipdtese considerava tensoes cisalhantes como estimulo especifico para o desenvolvi-
mento de fibras cartilagenosas, tensoes hidrostédticas compressivas o estimulo especifico para
a formacao de cartilagem e formacao dssea somente quando o ambiente mecanico estivesse
suficientemente estabilizado pelos tecidos moles. De acordo com esta teoria, o 0sso nao
forma-se diretamente, mas sim através de consituintes fibrosos intermedidrios que fornecem
a estabilizagdo do ambiente mecénico necessdria para o caminho osteogénico.

Carter et al. (1988) e Carter e Giori (1991) sugeriram que células progenitoras desen-
volvidas dentro de tecidos mesenquimais que experimentam uma histéria de carregamento
de baixa deformacao distorcional e baixas tensoes hidrostéticas compressivas sao mais aptas
em tornarem-se osteogénicas (formadoras de 0sso0), assumindo-se um suprmimento sanguineo
adequado. Entretanto, se o tecido reparado é exposto a deformacoes distorcionais excessivas,
ocorrerd fibrogenese, ao passo que tensoes hidrostaticas compressivas significantes e baixa
vascularidade resultariam em formacao de cartilagem ou fibrocartilagem.

Em 1997, Prendergast et al. sugeriram que o regulacao mecénica da diferenciacao do
tecido interfacial bifasico (sélido e liquido) teria como estimulo, além da deformagao cisa-
lhante do tecido, o fluxo dos fluidos intersticiais. A mesma légica quanto aos niveis de
solicitagao mecéanica associados com fibrogénes ou osteogénese foi adotada, com a osteogé-

nese sendo entendida como o enrigecimento da fase sélida do tecido e diminuicao de sua
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permeabilidade.

Mais recentemente, Claes e Heigele (1999) mantiveram a linha defendida por Cater et
al., porém associando limites de solicitacao mecéanica com diferentes processos de formacao
Ossea. Para estes autores, deformagcoes locais menores que 5% indicariam formacao Gssea
via ossificacao intramembranosa, enquanto pressoes hidrostdticas compressivas maiores que
0,15MPa com deformacoes locais menores que 15% levariam & ossificacido endocondral?.
Todos os demais amientes mecanicos foram considerados favorecer a diferenciacao de tecidos

fibrosos ou fibro-cartilagem.

4.4 Modelos Computacionais da Adaptacao Interfacial

As simulagbes computacionais da adaptacao interfacial encontradas na literatura ou em-
pregam as premissas de diferenciacao tecidual esbogadas acima, ou empregam diretamente
uma hipétese de adapatacao periprotética atuando de forma localizada na regiao interfacial

Weinans et al. (1993b), focaram o desenvolvimento da encapsulacao fibrosa do implante
que pode ocorrer apds a degradacao da fixacdo osso-implante ter ocorrido (soltura tardia).
Um critério dependente das tensoes interfaciais foi considerado para originar a degradacao
da interface. A ruptura na interface altera a condi¢ao de conexao osso-implante de linear
para contato nao-linear (sem atrito), e propriedades nao-lineares sdo assumidas para a ca-
mada de material fibroso. Para cada local interfacial degradado, a interposicao e aumento
gradual na espessura de tecido fibroso é modelada através de um critério sobre os micromo-
vimentos relativos osso implante. Nenhua consideracao quanto as alteracoes adaptativas das
propriedades mecénicas no volume 6sseo periprotético foi realizada.

Hollister et al. (1993), modelaram a adaptagao na interface 6ssea em torno de implantes
porosos através da hipétese de que uma estrutura trabecular com minima energia de de-
formacao era formada dentro da zona interfacial. A formulacao utilizada é andloga aos
modelos baseados em técnicas de otimizagao ja revisados O acoplamento com a adaptacao

periprotética nao foi considerado.

2Na ossificacdo intramembranosa, que resultard em osso cortical, o centro primério de ossificacio de
cada osso aparece como um aumento nas células e fibras onde o osso serd depositado. Ja na ossificagao
endocondral, que resultard no osso trabecular, um molde de cartilagem é inicialmente formado.
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Sadegh et al. (1993) e Luo et al., (1999) empregaram uma equagao de taxa baseada na
diferenca entre estimulo mecénico atual e de referéncia para atualizar a posi¢ao de pontos de
controle na fronteira do osso, similarmente ao que é feito para a distribuicao das densidades
nos modelos fenomenolégicos de regulagem local. O Método dos Elementos de Contorno
(BEM) foi utilizado na solu¢ao numérica, e os modelos foram aplicados de forma restrita a
zona de interface.

Biichler et al.(2003) propuseram um modelo para a evolugao do tecido interfacial cujo
estimulo também foi relacionado aos micromovimentos relativos entre o osso e o implante.
Considerando que durante o reparo do trauma dsseo, células tronco (stem cells) migram
e proliferam na regiao do trauma, foi assumido que para pequenos micromovimentos estas
células diferenciam-se em osteoblastos, enquanto para grandes micromovimentos ocorre fi-
brogénese. A lei definindo a evolucao da parcela de tecido fibroso faz uso de uma funcao
diretora que depende da deformagao cisalhante no tecido interfacial, e assume valores entre
0 (evolugao na direcao de formagao dssea) e 1 (evolucao na diregao de tecido fibroso). O
modelo foi aplicado em uma prétese de quadril idealizada, e a adaptacao periprotética nao
foi considerada.

O tnico modelo na literatura que aponta na direcao de acoplar adaptacao interfacial e
mudancgas de propriedades dsseas no volume ésseo fora da zona de interface, entretanto, sem
possibilitar uma evolucao propriamente dita entre os diferentes tipos de tecido interfacial
observados clinicamente. Neste modelo, Fernandes et al. (2002), propuseram um modelo
para identificar locais de provavel bone ingrowth durante o curso do remodelamento em torno
de préteses. Na situacao imediatamente pés-operatoria nenhum crescimento interno ésseo
consolidado é considerado, e condi¢ao de contato com atrito é assumida na parte coberta.
Apés cada passo temporal da simulagao da adaptagao periprotética, o deslocamento relativo
nos pontos de contato da parte coberta da interface sao calculados. Se, em um dado ponto
de contato, o deslocamento relativo entre o osso e a haste fosse menor do que 50 um, a
condicao local de interface é alterada para contato fntimo ou engaste ao invés de contato
com atrito. Isto causa o aumento da rigidez da interface osso/implante, a qual representa
o contetddo de crescimento interno dsseo e a resisténcia coesiva da interface (Hefzy e Singh,

1997). Como resultado, regides de contato com atrito e regides de engaste sdo encontradas
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simultdneamente na drea coberta da haste. Uma consequéncia da metodologia utilizada é
que, uma vez engastado, o ponto permanecera colado até o fim do processo. Outra limitacao
deve-se ao fato de ser admitido crescimento ésseo instantaneo e consolidado ao passo que,
em realidade, um processo de consolidacao do osso imaturo depositado inicialmente ocorre
dentro de um certo intervalo de tempo. Com isto, o modelo é incapaz de reproduzir a

experiéncia clinica atual de ruptura do crescimento ésseo interno inicial.
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Capitulo 5

Modelamento Computacional da
Adaptacao Mecanica do Osso

Este capitulo apresenta os modelos da adaptacao do osso em torno de hastes femorais sem
cimento utilizados neste trabalho. Duas leis de remodelamento periprotético da literatura
foram modificadas e implementadas. Uma baseada na hipétese de Stima resposta éssea
(Lekszycki, 1999) e outra baseada na hipétese de 6tima estrutura ¢ssea (Bagge, 1999). As
modificagoes foram introduzidas para acomodar o comportamento nao-linear da interface
osso-implante e, assim, permitir o acoplamento entre a adaptacao periprotética e a adaptacao

do osso interfacial, conforme serd mostrado no Capitulo 6.

5.1 Hipoétese de estrutura 6tima

Admite-se que 0 0sso vivo se comporte como uma estrutura 6tima no sentido de aliar a ma-
xima rigidez para os carregamentos suportados com a minima quantidade de massa necesséria
para isto. A partir de um ponto de vista biolégico, este comportamento pode ser entendido
como uma tentativa do osso impedir gastos metabdlicos desnecessdrios com a manutengao
de massa 6ssea em locais cuja solicitacao mecénica tenha sido diminuida devido a alteracao
no padrao normal de carregamento. Matematicamente, esta condicao é expressada como a
minimizacao da energia de deformacao total da estrutura éssea com uma restri¢cao na quanti-
dade total de tecido mineralizado. O processo de adaptacao é simulado como uma sequéncia
de solugoes na direcao de um estado de otimalidade global. Cada passo da simulacao é
resolvido como um problema de otimizagao topolégica de estruturas (Bendsoe e Kikuchi,

1988), que consiste em identificar regides preenchidas com material e regioes vazias dentro
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de um dominio permitido com a finalidade de se encontrar a estrutura mais rigida para a
quantidade de material disponibilizada e para o carregamento aplicado. Entretanto, dife-
rentemente da formulagao do problema eldstico de otimizagao topoldgica que busca 6timos
leiautes de componentes mecénicos e apenas admite-se na solucao a ocorréncia de regioces
solidas (com densidade unitédria) ou regides vazias (densidade zero), no contexto da adap-
tacao déssea deve-se permitir a existéncia de material "intermedidrio", pois este corresponde
conceitualmente ao osso trabecular.

O funcional energia de deformacao é dado por:

1 1
U= 2a,(u,u) = / L, e(u)-e(u) o, (5.1)
2 Q2
onde C ¢é a matriz de propriedades eldsticas materiais, e € é o tensor de deformagoes.
Para somente um caso de carga, o problema de otimizacao da rigidez éssea com volume

restrito é dado por:

min U (u,u) = %au(u, u) (5.2)

tal que
b) = [ pd2=V =0 p€ Lal6), sy <p <1 5:3)
’ a,(u,v) —I(v) =0 VveV (5.4)

onde U ¢é a energia de deformacao, o sub-indice p indica a dependéncia com relagao &
densidade relativa, V' é a quantidade de volume avaliada. As varidveis de projeto sdo as
fragoes volumétricas relativas elementares 4 (i € igual ao volume do material poroso dividido
pelo volume do elemento sélido, na discretizagdo FEM), e sao tais que u = 1 corresponde
ao osso cortical, enquanto p = pu,,, representa espago vazio (para evitar a singularidade da
matriz de rigidez o valor de p,;, € ajustado para um nimero pequeno).

Quando as restricoes laterais sobre as fracoes volumétricas relativas nao estao ativadas,

o funcional Lagrangeano em forma discretizada é dado por:
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Llu, v, ) = lau () + a,u(u, v) — 1(v) + Ah(p) (5.5)

/ C, e(u dQ+/C e(u a0 (5.6)
_/Ff.vdr_/ﬂb-deH(/ﬂudQ—V). (5.7)

onde a restricao sobre o volume é colocada em forma genérica para o tratamento das
equacgoes na forma continua, e A é o multiplicador de Lagrange desta restricao. A ‘lei de
remodelamento’ para a densidade 6ssea local corresponde ao requerimento de estacionaridade
do funcional Lagangeano com respeito & densidade relativa pu.

A condigao de estacionaridade do Lagrangiano (6.14) com respeito as varidveis v e A,

fornece a restri¢ao sobre o volume, bem como a equagao linear de estado do problema:

%L[d)\] = 0A h(p) =0V 6\ = h(n) =0 (5.8)
%g[av] = au(u,0v)—I(6v) =0V éveV (5.9)

_ /Cue(u)-e’@v) dQ—/ £ 5vdF—/b GV dQ =0 ¥ 6y €(5.10)
Q T Q

A condicao de estacionaridade de £ com respeito ao campo dos deslocamentos u é dada

por:

0

8—u£[5u] = au(u,0u)+a,(v,0u)=0 VueV (5.11)
= / C, e(u) - g(du) dQ + / C,e(v)-e(0u) d2=0 (5.12)

0 Q
V éu € Varbitrario (5.13)

Considerando a simetria da forma bilinear a,(-,-) :

/Cu g(v)-e(du) d2 = (5.14)

— / C,e(u)-e(du) d2  Voéu € V arbitrério (5.15)
Q

Finalmente, a variagao de £ com respeito & varidvel de projeto u é dada por:
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%E[&u] = %aL(u, u) +a,(u,v) = I(v) + b () ¥V op € Ly(R)
_ / ;%i 0] e(u) - e(u)d0 + /Q %m c(u)-e(v) 2 (5.16)
I / 5192, (5.17)

onde carregamento independente da varidvel de projeto foi assumido.Em forma discreta, e
considerando p = [py,.../ty,] constante por elemento, a condigdo de estacionaridade de £
com respeito & varidvel de projeto, avaliada na solucao u, resulta na lei de remodelamento,
escrita como a seguinte condicao local:

oL oC,

= _ 0 S _ 1
o . D, —Fe(u)-e(u) dQ+ AV, 0 (5.18)

que é a expressdo usada no esquema de ponto fixo para atualizar a varigvel u (V° de-

nota a fragdo de volume sélido no elemento), e como o primeiro termo a direita iguala

ou .
(3;11' ) deslocamento’ tem-se:
fizo

oL ou

B~ am + AV (5.19)
Requerindo-se as condicoes de otimalidade 2 6 =0:
ou
o = \V? (5.20)
ou, similarmente:
ou
B; = Ad(/‘;s =1 (5.21)

O termo B; expressa a condicao de otimalidade do problema com respeito a fracao volumétrica
relativa. Esta quantidade, que em uma condic¢ao distinta do 6timo é # 1, pode ser utilizada
na construcao de uma heuristica de evolucao. Através do emprego de um esquema de atua-
lizagao do tipo ponto fixo, a quantidade B; é utilizada como uma "taxa de remodelamento"

que define uma alteracao na densidade local segundo a forma (Lei de Remodelamento):

out
A ol :
i = (AVS> —(BYut, i=1,..,N, (5.22)

onde a varidvel ¢ denota tempo. O multiplicador de Lagrange atua como um valor de

referéncia para o processo simulado. Desde que o osso é um sistema aberto com respeito a
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massa, a massa total nao poderia ser especificada a priori, o multiplicador deve ser mantido
constante durante o remodelamento, de forma que o osso possa formar e reabsorver massa
Ossea livremente. O estimulo para o remodelamento é a sensibilidade da energia de defor-
macao: quando esta sensibilidade nao estda em equilibrio com a dada propriedade constante
do elemento AV;%, ocorre uma mudanca no volume dsseo relativo. Dentro do elemento, uma
funcao de resposta B > 1 cede hipertrofia, enquanto B < 1 indica atrofia. O nivel de equi-
librio de remodelamento é alcancado quando os elementos com fracoes volumétricas relativas
intermedidrias alcancam B = 1. A Eq. (5.22) significa que, em cada ponto local, a estrutura
Otima global possui uma razao constante entre a sensibilidade de energia de deformacao e o
volume.

Para avaliar o valor de B;, ¢ preciso calcular o valor das derivadas parciais da energia
de deformacao interna com relagao a varidvel de projeto (u). Para cada ponto do volume,
a relacao entre a densidade e o médulo de elasticidade do osso ¢ modelada através de uma
microestrutura artificial tipo SIMP (Solid Isotropic Material with Penalization), que tem cor-
respondéncia com a cldssica lei proposta por Carter e Hayes (1977) apartir de experimentos
em o0ssos humanos e bovinos secos para as propriedades mecénicas do osso. Com o emprego
de material tipo SIMP pode-se trabalhar com valores de rigidez variando continuamente

dados como:

C.i = 1f'C, (2<p<3) (5.23)

onde as densidades y,;,72 = 1, ..., N., sdo as varidveis de projeto, e podem ser referidas como
Ne
densidade do material pelo fato de que o volume da estrutura é avaliado como > p;V;%. Com

i=1
isto, as derivadas parciais da matriz de elasticidade com relagcao & varidvel de projeto sao
obtidas por derivacao direta.

Devido a restrigoes biolégicas, a estrutura déssea nao pode mudar mais do que um certo
limite a cada passo de tempo. Por isto a taxa de variacao de cada varidvel de projeto é
limitada a um valor méximo a cada passo da simulacao, e o0 mesmo é imposto com relacao
a taxa de troca dssea global.

Devido as dificuldade numéricas enfrentadas na implementacao do modelo derivado da

hipé6tese de 6tima resposta (apresentado a seguir), o modelo baseado na hipétese de Gtima
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estrutura é utilizado nas simulagoes apresentadas e no modelamento da adaptagao que ocorre

na interface osso-implante (Capitulo 6).

5.2 Hipoétese de 6tima resposta

Nesta hipétese!, assume-se que o 0ssos nao sao 6timos, mas que reagem as variacoes externas
e as restricoes biolégicas em uma maneira 6tima. Em contraste com as formulacoes tradi-
cionais de otimizagao estrutural, nas quais apenas a solugao 6tima é procurada, (i.e., o estado
assintético final), a presente aproximagao busca obter o acompanhamento temporal das mu-
dancas da estrutura interna 6ssea devidas as excitacoes externas. Para tanto, deve-se definir
um funcional objetivo e restrigoes associadas representativas do fenémeno da adaptacao, e

maximizar a taxa de variacao deste a cada passo. De forma generalizada, tem-se:

C = / S(u,p) do, (5.24)
(0, o, ) = d—f:/ﬂS(ﬁ,p,u,u,) dQ (5.25)
- / 2 Su il + %smm 7] d2

onde C representa a fungao custo, e % é sua taxa de variacao. Se o objetivo é extremizar
o valor da fungao custo no estado atual (u,u), entdo as varidveis a serem extremizadas sao
(0, 1), as quais dependem dos valores de (u,u). O objetivo é utilizar estas derivadas para
definir uma sequéncia de distribuigoes topoldgicas, em uma tentativa de reproduzir o caminho
seguido pela adaptacao. A relagao entre 0 e 1 é dada pela taxa da equacao de estado, de

forma que o problema é dado por:

min W (1, j1; u,u, )
w, 1

tal que

'Esta hipétese foi originalmente proposta por Lekszycki (1999 - 2001), autor este que cooperou nas
alteragoes do modelo aqui apresentadas.
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d'(u,0u) +a(,éu) —'(du) = 0 VoéueV,

Litxyan a0 = min=o. (5.26)

[ ict) 49— Bult) = hati) =
(X, 1) = fipax(X,1) = g1(j2, %) <0,
=%, 1)+ i (X%,8) = g2(f1, %) <0,
—u(%, 1) H(pin (%, 1) + 0 — p(x, 1)) = gs(j2,x) <0,
fr(x,t) H(p(X, 1) = ppay (%, 8) +0) = ga(j1,x) <0,

onde hq, hy sao restricoes globais em i representando respectivamente a evolucao da
massa 6ssea e uma medida da massa envolvida nestas mudancas; g1, g» sao restrigcoes locais
para garantir que a velocidade das mudancas nao exceda a capacidade biolégica do osso; e
g3, g4 restrigoes locais que controlam a dire¢ao de mudanca as regioes onde a densidade Gssea
aparente encontra-se na vizinhanga 6 dos valores méximo e minimo admitidos (p,,,(x,t) e
Hmax (X, 1)), com H(x) = 1 paraz > 0 e H(x) = 0 para < 0. Diferentemente da proposigao
original (Lekszycki, 1999), ao invés de valores constantes para as fungoes A,(t) e B,(t) aqui
estas foram adotadas como equagoes guiadas por erro entre o valor atual da energia de
deformacao total da estrutura e um valor de referéncia para esta energia, de forma a guiar o
processo para um estado homeostdtico no qual nao ocorrem trocas de massa éssea. Isto pois,
analisando a estrutura da formulacao original e realizando-se testes numéricos preliminares,
notou-se que a fungdo B,(t) domina a resposta do processo de remodelamento e deveria
ser conhecida a prior: para indicar um processo com caracterfsticas similares & adaptacao
natural, uma vez que a perda de massa éGssea é governada unicamente por esta funcao. Entao
surgiram questionamentos da validade da adoc¢ao desta fun¢ao definida previamente, e optou-
se pela introdugao de um ponto de referéncia, como ocorre em outros modelos encontrados
na literatura.

As condigbes de otimalidade de (5.26) podem ser escritas com a ajuda da fungao La-

grangeana e a definicao dos multiplicadores de Lagrange:
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p1<t), p2(t), 771(Xa t)? 772(X7t)7 773<X7t)7 774(X7 t)? )\17 )‘1
e varidveis de folga

041<X>t)7 042(X,t), 51(X>t)7 52(X’t)

Definindo as solugoes adjuntas u® = —\;0u, e 1* = —Aydu,0 Lagrangeano é dado por

‘C(ua ﬁa7 ﬂ; P15 P25 M1 M2, 13, g, A1, A2, 617 52) - (527)

U (w0, 1) — alu, 0®) — a(i, 0) + (0%
t0) | [ 60y 4= o)+ plt) | [ 20,0 a0 - B0

[ ) [1668) = nanl,8) + 03 (x.0) ] a0

[t [, 8) = n(x.) = 03x.0) ] 092

[ g, 0.6 Hptaiax,8) + 0 = (. 0) = (0, 1)] a0

n / 0a(36, 1) [, 1) H((%,8) — pimae (%, ) + 0) — B2(x, )] d9.

As condigoes de otimalidade de primeira ordem do problema (5.26) sao obtidas fazendo

0L, = 0. Derivando com relagao a cada varidvel, obtém-se:

e Derivada da equacao de estado:

aiaﬁ[du] = a(u,ou) + a(t,0u) — l{ou) =0 . (5.28)

e Derivada da equacao de estado adjunta

0 v 0 _
%ﬁ[ciu] = a(0’,ou) — %\I/[éu] =0. (5.29)

e Restricoes em ji e condicoes de complementaridade

9 L] = / i(x, 1) d = A(t) | (5.30)
dp Q
0 o
—L4[0py]) = [ p5(x,t) d2 = B,(t) , (5.31)
dps Q
9,

a771
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Sl = i = i~ 0} =0 (5:33)

8%51[5773] = (%, 1) H (ftin (x,1) + 0 — p(x, 1)) = B1(x,1) | (5.34)
3%51[5”4] = (%, 1) H(u(%, 1) = (1) +0) = B3(x,1) ,  (5.35)
8%151[5@1] = amm, =0, (5.36)

8%251[5@2] = a1y =0, (5.37)

aiﬁlzl 681) = Bty =0 . (5.38)

a%fl [685] = Bony = 0. (5.39)

e Lei de remodelamento:

a%c[(su] _ /Q 8%5(11,,;) (6] d2 — a%a’(u, a)[ou) +

+ [ mlolao [ 20 ae+ [ nisua+ [ mlgddes (5.40)

+ /Q N3 Hs (fain + 0 — 1) [0p] A2 + /Q NaHa(p = oy + 0)[01] dSY .

Agora, considerando a intencao de extender o modelo para que condi¢Ges nao-lineares
possam ser incluidas no comportamento da interface osso-implante, e lembrando que na
presenga de condicao de contato a(u,u) # [(u), particulariza-se o modelo com o funcional

energia interna de deformagao:

Clup) = %a(u,u) (5.41)
(i, ) — %:%a’(u,u)—i—a(ﬁ,u) (5.42)

Obtendo-se como derivada da equagao de estado adjunta:

%ﬁ[&u] = —a(0*,0u) + a(u,0u) =0 . (5.43)

e como Lei de Remodelamento:
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G, 10 , J .,
876/3[5#] = 29" (u, u)[op] — 8_/1a(u’u )ou]+

+ [ otonan+ [ 2pi a0+ [ mlsao+ [ nidor (5.4

n / s (i + 0 — 1) 610 A2 + / DaHa (1 — i+ 0)[6] A

Considerando a igualdade 1* = u, tem-se

) 19
8_;1£[6’u] = —§%a (u,u)[dpu]+

+ [ mloao [ 20 ae+ [ misuaos [mlsdaes (549)

+ /Q N3 H (i + 0 — 1) [042] A2+ /Q NaHa(ft — fhogax + 0)[6p] dSY .

Conforme pode ser observado, dependendo dos valores assumidos pelos multiplicadores
de Lagrange p, e p,, diferentes expressoes sao obtidas para calcular o valor étimo de fi. Os
multiplicadores sao determinados analiticamente tornando nula uma func¢ao residuo dada
pela diferenca entre o valor atual da restrigdo e o valor de referéncia desta (R (t) = A(t) —
A,(t) =0 e Ryo(t) = B(t) — Bo(t) = 0). Esta lei foi implementada e apresentou dificuldades
numéricas fundamentalmente relacionadas com a diminugao progressiva do espago de projeto
vidvel, pois a restri¢ao global em i decresce mais rapidamente que a fungao diretora Ry (t).
Apesar de ter sido iniciada a investigacao de formas alternativas para superar esta condicao,
este problema devera ser concluido em uma etapa posterior a atual. Portanto, os resultados

apresentados a seguir empregaram a hipétese de 6tima estrutura.

5.3 Morfogénese Gssea

Uma maneira de testar a admissibilidade da hipétese de que o osso vivo comporta-se como
uma estrutura étima, maximizando sua rigidez para o carregamento suportado, é aplicé-
la a uma geometria que assemelhe-se a um fémur completamente preenchido com material
(u; =1, i=1,...,N,), e verificar se a distribui¢ao de material resultante para uma redugao

no volume total da estrutura assemelha-se a morfologia dssea de um fémur natural. Isto
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remete a uma tarefa de otimizacao topoldgica pura, com a formulagao sendo idéntica a apre-
sentada acima, a menos de que agora é necessdrio permitir a atualizacao do multiplicador
de Lagrange durante o processo de otimizacao para que a restricao de volume seja cumprida
a cada passo. Como, na realizacao de sua fungao, o osso é submetido a variados estados
de carregamento, para que se obtenha uma estrutura similar ao osso natural através de um
processo de otimizagao estrutural deve-se representar, de alguma forma, esta realidade. Con-
siderando entao que o osso é otimizado para miltiplos casos de carga, a condicao necessaria

associada com a variagao do projeto resulta:

df NI ‘
(an +AVS =0i=1,..,N, (5.46)

dlLLZ j=1 / aul ) deslocamentos
fizados
onde carregamento independente do projeto é assumido.

Esta condigao pode ser reescrita como:

w2 s iZ1 N, 5.47
> W =AV>, i=1,..,N, (5.47)
=1 " Opy

Para computar valores atualizados para as fracoes volumétricas relativas, o mesmo es-

quema do tipo ponto fixo pode ser utilizado:

U
NI —L
A, .
it = <j;1 wj )\VM.S> pis  i=1,.., N, (5.48)

onde k refere-se ao nimero da interacao. A determinacao do multiplicador de Lagrange A é

realizada através de processo iterativo, baseado na restricao de volume imposta ao problema:

Nelem
R =Y pfadV® =V =0 (5.49)
i=1

onde R’ representa o residuo da restricao de volume na j-ésima iteracao do processo. Esta
condicao refere-se a k-ésima iteracao do processo de otimizacgao, e os valores de densidade
somente sao atualizados apés a Eq.5.49 ser atendida. O valor de o que satisfaz a restricao

de volume ¢é obtido om o uso combinado do método da bi-secao e método secante.
Na resolucao do sistema de equacoes de equilibrio, um valor minimo, diferente de zero,
¢ adotado para as densidades elementares para prevenir que a matriz de rigidez global da
estrutura torne-se singular. A densidade é assumida constante dentro de cada elemento

finito.
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Para prevenir o padrao tabuleiro de xadrez (checkerboarding), é utilizado o filtro proposto
por Sigmund (1994), de forma que a sensibilidade associada ao j-ésimo caso de carregamento

¢ calculada por

o _ Z " (5.50)
Oy ZN” = fﬁuf

onde N, representa o nimero de elementos vizinhos ao e-ésimo elemento finito, que é
determinado tal que dist(i, f), que corresponde & distancia entre os centros geométricos do
1-ésimo e do f-ésimo elementos finitos, seja menor ou igual a ry;,. O fator de ponderacao
da sensibilidade pela distancia entre elementos é Hif , calculado por

H = rop — dist(i, f) (5.51)

)

O procedimento de solugao do problema de otimizagao, via SIMP, continua até que o
critério de convergéncia, definido pela norma Euclidiana da diferenca do campo de densidades

entre duas iteracoes, seja atendido. O valor de tolerancia adotado é 1073.

5.3.1 Modelo geométrico do fémur proximal

Um modelo geométrico bi-dimensional (Estado Plano de Tensdes) genérico foi construido
conforme mostrado na figura (5.1). Para aproximar a integridade tri-dimensional da estru-
tura éssea, adicionou-se uma camada de elementos sélidos conectando o periésteo medial
ao peridsteo lateral do fémur (placa lateral) (Huiskes et al.1987; Weinans et al.1992,1994).
Longitudinalmente, esta placa é dividida em 7 niveis, cada qual com um valor préprio de
espessura determinado a partir da comparacao da energia de deformacao do modelo 2D com
um modelo 3D de um sistema osso implante submetido ao mesmo carregamento. As pro-
priedades mecénicas da placa lateral sao adotadas do osso cortical, com os distintos niveis
correspondendo & variacao gradual de espessuras da camada cortical a partir da metafise
até a didfise femoral (Garcia et al., 2002). Com esta aproximagao para o modelamento
geométrico predigoes razoavelmente precisas da distribuicao de tensées na placa frontal do
femur podem ser obtidas (Verdonshot e Huiskes,1990).

O material ésseo é assumido isotrépico eldstico linear, com mdédulo de elasticidade igual
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Figura 5.1: Malha de elementos finitos: fémur normal e placa-lateral
a 20.000M Pa para o osso cortical e coeficiente de Possion igual a 0.3.

5.3.2 Condicoes de contorno

Na simulacao da morfogénese éssea a histéria de carregamento é aproximada pelos trés casos
de carga sugeridos por Carter et al. (1989) e usualmente empregados na literatura. Cada
um destes consiste em um carregamento compressivo distribuido sobre a superficie articu-
lar (suporte do peso corporal) e outro, trativo, distribuido no trocanter (for¢as musculares
adutoras). O caso de carga F; corresponde a fase de apoio da caminhada, enquanto F» e F3
correspondem a situagoes extremas que ocorrem durante atividades normais. Os valores e

os angulos das cargas sao apresentados na tabela abaixo:

Tabela 5.1: Magnitude e angulos dos trés casos de carga
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Casos de carga | tracao compressao

1 702 N | 289 | 2317 N | 24°
2 351 N | -8% | 1158 N | 15Y
3 468.5 N | 35° | 1548 N | 359

As cargas aplicadas sao equilibradas pelas forcas de reacao na articulacao do joelho, que
no modelo sao representadas por uma condi¢ao de engaste na extremidade inferior do fémur.
As cargas foram distribuidas parabolicamente sobre o segmento definido para cada caso de

carga (no trocater maior ou na cabega do fémur).

5.3.3 Resultados Numéricos

O procedimento de otimizacao foi resolvido para uma carga equivalente dada pela média
ponderada dos padroes de carregamento. Como as condigoes de carregamento influenciam
as distribuicoes de tensao e, consequentemente, a distribuicao de material predita, pesos
distintos foram assmidos para cada caso de carga (0,2 — F; 0,6 — Fy; 0,2 — F3) para ajustar
o resultado 6timo as caracteristicas radioldgicas de um fémur normal. A restrigdo de volume
foi ajustada para 60% do volume da estrutura homogénea inicial. O resultado obtido é
apresentado na figura (5.2).

Conforme pode ser observado, a distribuicao de densidades predita assemelha-se a mor-
fologia do fémur normal. Os aspectos mais importantes do fémur proximal real sao cap-
turados: cortex medial e lateral, canal intramedular, placas corticais metafiseais, tridngulo
de Ward e a distribuicao caracteristica de osso trabecular no trocanter maior e na cabeca
do fémur, onde ocorre deposicao preferencial de massa 6ssea ao longo do caminho da carga
compressiva. Esta deposicao preferencial de massa corresponde as observagoes qualitativas
de Wolff.

Deve ser ressaltada a impossibilidade de analisar todos possiveis modos fisiol6gicos de car-
regamento do fémur com um modelo bi-dimensional, e o carregamento utilizado determina a
distribuicao de densidades resultante. Contudo, o resultado obtido evidencia a adminssibili-
dade da hipétese de 6tima estrutura, e serve como configuracao dssea inicial para a simulacao

da adaptacao em torno da haste femoral.
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Figura 5.2: Morfologia do fémur normal obtida através de Otimizagao Topoldgica.



Capitulo 5 - Modelamento Computacional da Adaptacao Mecanica do Osso 126

(a) Imagem radiografica da cabega (b) Morfologia obtida via
do fémur otimizacao topoldgica

Figura 5.3: Comparacao entre a morfologia obtida na simulacdo numeérica e o fémur real. A
distribuicao de densidades que resulta do processo de otimizacao depende do carregamento
considerado.

5.4 Simulacao da adaptacao do fémur proximal

Anteriormente & simulacao da adaptacdo em torno de préteses é conveniente verificar a
resposta do modelo frente & uma alteracao no padrao de carregamento utilizado para obter
a configuragao 6ssea nao homogénea inicial. Optou-se por simular a adaptacao mecénica do
osso frente a reducao no carregamento compressivo suportado. Na vida real, esta situacao
corresponde & diminui¢do do peso corporal (emagrecimento), ou a um periodo de repouso

no leito.

5.4.1 Condicoes de contorno

As mesmas condicoes de contorno apresentadas acima sao utilizadas, apenas com uma re-

ducao de 15% na magnitude de cada um dos carregamentos compressivos.

5.4.2 Resultados Numéricos

A distribuicao de densidades obtida e a evolucao na perda de massa Gssea durante o processo

sdo apresentadas na Figura (5.4).
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Figura 5.4: Resultado da adaptagao para alteracao no padrao de carregamento do fémur
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Conforme pode-se observar, com a redugao no carregamento compressivo a adaptacao é
tal que diminui o conteiido de massa dssea, principalmente na regiao da cabega femoral. A
diminuicao é realizada de maneira difusa, sem concentrar-se em uma regiao especifica, com
uma elevagao da regiao vazada do canal intramedular. A redugao global na massa dssea é

de 12.01 % com relagao ao valor de massa inicial.

5.5 Incorporacao de comportamento nao-linear para a
interface osso-implante

Na presente se¢ao, a lei de remodelamento baseada na hipétese de 6tima estrutura é reformu-
lada para contemplar a possibilidade de se trabalhar com relacoes constitutivas nao-lineares,
tais como contato com atrito, para a interface osso/implante.

Para a inclusao do problema de contato, é necessdrio incorporar, além das condigoes
de contorno de deslocamento (i.e. Dirichlet) em I', e a condi¢do de contorno de esforgo
superficial (i.e. Neumann) em I';, as condigoes de contorno na regiao de interface.

Considere o corpo €2 com a fronteira I'.em potencial contato com uma fundacao F. O
problema de equilibrio pode ser formulado como: Determinar u € K, solucao do problema

variacional

a(u,v) = l(v) = l(u,v) =0 VYveV (5.52)

onde K e V definem, respectivamente, os conjuntos de deslocamentos e variagoes cinemati-
camente admissiveis. Os dois primeiros termos de (5.52) sdo a forma bilinear a e a forma

linear [ representando o trabalho virtual das forcas internas e externas, respectivamente:

a(u,v):/(CVus-VvsdQ, l(v):/b-de+/ f-vdl. (5.53)
Q 0 Ty

onde C ¢é o tensor de elasticidade e V(-)* é o operador gradiente simétrico. O termo [.(u, v)

incorpora a contribuicao das forcas de interface no trabalho virtual realizado pelo corpo.

le(u,v) = / (tv(u)oy +tp(u) - vyp) dI' (5.54)
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onde os termos ty(u) e t7(u) representam as tensoes de interface na diregdo normal e
tangencial, respectivamente, nao linearmente dependentes do deslocamento u.

Com este novo problema de equilibrio, o problema de minima energia é reescrito como:

min U (u,u) = %au(u, u) (5.55)
tal que
)= [0dQ=V =0, p€ LalS), sy <p <1 (5.56)
Q
aAmv%J@)—/mmﬂmmqumyvﬂdF:O\NGV (5.57)

c

onde o sub-indice p indica a dependéncia com relacao a densidade relativa, As condigoes
de interface estao contidas na restricao dada pela equagao nao-linear de equilibrio. Os
termos tx(u) e tr(u) correspondem as reacoes de interface nas diregdes normal e tangencial,
respectivamente, e precisam ser determinados de maneira a atender a condigao de equilibrio.
A expressao é geral, de forma que diferentes leis constitutivas podem ser empregadas para o
comportamento interfacial.

Este problema nao-linear de equilibrio pode ser resolvido através de diversos métodos, tal
como o Método Lagrangeano, o Método da Penalizacao, o Método do Lagrangeano Aumen-
tado, ou uma combinagao destes. No presente trabalho adota-se Penalizagao e Lagrangeano
Aumentado.Se as restrigoes laterais sobre a varidvel de projeto ;1 nao estao ativas, o funcional

Lagrangiano associado ao problema de minimo ¢é escrito como:

L(a, v\ p) = %au(u, u) +a,(u,v) —Il(v) — / (tn(w)oy + tr(u) - vp) dT + Ah(p)
) (5.58)

:L%gqmqmm+égadem (5.59)
_/Fff 'Vdr_/gb ~VdQ—/C<tN<u)UN+tT(u>'VT) dl’

+A<Aud9—v). (5.60)

onde a restricao sobre o volume é colocada em forma genérica para o tratamento das equacoes

na forma continua, e A é o multiplicador de Lagrange desta restricao. A condicao de esta-
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cionaridade do Lagrangiano (6.14) com respeito as varidveis v e A, fornece a equagao nao-

linear de estado do problema, bem como a restricao sobre o volume:

%qm — 5A h() = 0 6 —> A1) = 0 (5.61)
iL’[(SV] = w,0v) —l(dv) =0V oveV
ov N N
/Cs )dQ—/f-évdF—/b-éde
rf Q
_ / (tx()Son + tr(u) - dvy) dT = 0 ¥ 6v eV (5.62)

A condicao de estacionaridade de £ com respeito ao campo dos deslocamentos u é dada

por:

%E[(Su] = u,6u) +a,(v,0u) =0 VéueV
= /C e(u du) dQ
+ / C, e(v) - e(5u) dO (5.63)
0
- /F (%tg[(su]vm%wu] )dF -0 (5.64)
Véu € V arbitrario (5.65)

Considerando a simetria da forma bilinear a,(-,-) :

/cc ) (6)dQ—/ Ot e 20 suar - (5.66)
o u@v glou ) 811 UN 811 vr u = .

—/(Cu g(u) - e(du) dQ2Véu € V arbitrario (5.67)
Q

Esta expressao ¢ denominada problema adjunto e fornece a solugao adjunta v. O termo a
esquerda da igualdade, uma vez discretizado e avaliado na solucao de equilibrio u, d4 origem
a matriz tangente convergida, solugao do problema nao linear. Como se observa de 5.66, é a
solugcao de um problema linear.

Finalmente, a variagao de £ com respeito & varidvel de projeto p é dada por:
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%E[&u] = %a@(u, u) +a,(u,v) = I(v) + Ah () V op € Ly(Q)
_ /Q %%[M c(u) - £(u)dQ + /Q ‘98% Ol 2(u) - e(v) d2 (5.68)
A / SyudS2. (5.69)

onde carregamento independente da varidvel de projeto foi assumido.Em forma discreta, e
considerando p = [py,... 4] constante por elemento, a condigao de estacionaridade de £ com
respeito a varidvel de projeto, avaliada nas solucoes u e v resulta na lei de remodelamento,

escrita como a seguinte condigao local:

oL 10C, A oC, | s
o= / i (2 e - e(w) + Fe(v) s<u>) AQFAVE=0  (5.70)

que é a expressao usada no esquema de ponto fixo para atualizar a varidvel p (V;° denota
a fracdo de volume sélido no elemento). Na auséncia de condigoes de interface, pode-se
verificar que u = —v e, com isto, a lei de remodelamento para o caso de interface linear,
utilizada em Bagge (2000), é recobrada:
oL 1 [0C,

[ — — . S pum—
o~ 3 ) on g(u) - e(u)dQ+A\V;> =0 (5.71)

Finalmente, deve-se notar que para considerar miltiplos casos de carga, todo o problema

deve ser reescrito de acordo com:

min S 0 ( /Q % C, &(u) - &(u) dQ) (5.72)

Hooi=1

tal que /,u dQ <V (5.73)
Q

/ch ei(u) - & (v) dQ—/ij-vj dQ—/Fffj-@j.ﬂI)‘

_/ (tx (W)l + tr(w)-vi) dD = 0 ¥ veV (5.75)

(&

onde N; é o nimero de casos de cargas aplicados, w’ sao os fatores de ponderacao de carga
NI

satisfazendo Y w’ = 1; e C, é o tensor de elasticidade dependente da densidade dssea p.
j=1
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A introducao das condicoes de interface no problema de otimizacao utilizado na simulagao
do comportamento 6sseo adaptativo faz com que sua solu¢ao nao recaia em um problema
auto-adjunto, i.e, o problema adjunto resultante das condicoes de estacionaridade com re-
speito as varidveis de estado é diferente do problema de estado dado pelas restrigoes originais
do problema (equac@o de equilibrio para corpos em contato e condi¢oes para contato com
atrito). Portanto, para obter a solu¢ao deve-se resolver dois problemas de elementos finitos

para cada caso de carga.

5.6 Relacoes constitutivas nao-lineares para a interface
osso-implante

Simulacoes da adaptacao 6ssea com diferentes comportamentos mecanicos para a interface
osso-implante podem ser testadas empregando-se a equagao de remodelamento deduzida
acima. Do ponto de vista clinico, isto é relevante pois diferentes tipos de conexao osso-
implante podem ocorrer nesta interface em ATQs. De fato, imediatamente apds a implan-
tagao a haste é estabilizada pela sua geometria (que faz com que a mesma fique entalada
na didfise femoral) e pelas forgas de atrito na interface. Dependendo do ambiente mecénico
local, esta condicao pode dar lugar & formacao e mineralizacao de 0sso novo ou ao processo
denominado encapsulagao fibrosa. Cada uma destas possibilidades pode ser vista como uma
condicao de interface entre o osso e o implante matematicamente representada através de
uma lei constitutiva apropriada nas direcoes normal e tangencial, conforme apresentado a
seguir. Anteriormente, entretanto, apresenta-se a formulacao matemadtica utilizada em cada

tipo de relacao interfacial proposto.

5.6.1 Mecanica do contato:

Contato unilateral é assumido tal que expressoes que seguem descrevem o problema de con-

tato de um corpo deformavel com uma fundacao rigida. Estas condi¢oes podem ser extendi-

das para o contato de dois corpos deformdveis substituindo-se os deslocamentos (uy,ur) e
rel Jyrel ° rel

as velocidades (i) na interface pelos deslocamentos (u}', u’s") e velocidades (W}") relativos

correspondentes. Para a direcao normal a superficie de contato, n, as condigoes cldssicas do
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problema sao:

uy —s <0 (5.76)
ty <0 (5.77)
(UN - S)tN =0 (578)

onde ty = o,-n éa projecao da reagao de contato na direcao normal, s é a folga entre os dois
corpos neste ponto, uy = u-n é o deslocamento normal e uy — s ¢é a folga atual (Wriggers,
2002). A condicao (5.77) indica que as tensdes de contato sdo sempre compressivas e (5.78) é
a condicao de complementaridade: tensoes de contato ocorrem para folga nula, e para folgas
nao nulas a tensao de contato é zero.

No caso de contato com atrito a reacao na direcao tangencial deverd também ser contabi-
lizada. Diversos modelos constitutivos existem na literatura, sendo que o modelo classico é
o modelo de atrito de Coulomb, no qual o comportamento constitutivo apresenta duas situ-
acoes: a componente da forca tangencial é insuficiente para provocar deslizamento relativo

entre os dois corpos, ou a componente tangencial provoca um deslizamento relativo entre os

COTrpOs:
Itr]| < p |ty] se ar =0 (5.79)
ur .
tr = —p |tny] —— se ur#0 (5.80)
[[ar|]

onde ty é a tensao normal, ﬁ representa a direcao de deslizamento e p é o coeficiente
de atrito.O modelo de Coulomb define um cone de atrito que limita as tensoes tangenciais
(Wriggers,2002).Este modelo é esquematizado pela figura .

O comportamento descontinuo das leis apresentadas acarreta inconvenientes numeéricos
que podem ser contornados por formulagoes ditas regularizadas nas quais sao incorporados
componentes eldsticos de deformacao tanto para a direcao normal quanto para a direcao
tangencial. Com isto, o modelo regularizado permite obter os valores ty(u) e tr(u) de
forma univoca através de leis constitutivas sobre a fronteira. As representacoes geométricas
da regularizacao para cada direcao sao apresentadas esquematicamente nas figuras abaixo:

Com isto, o conjunto de equacoes definindo a condicao de contato unilateral para o

modelo de atrito de Coulomb regularizado toma a forma:
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Figura 5.5: Lei de atrito de Coulomb
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Figura 5.6: Regularizacao do modelo de Coulomb.
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Figura 5.7: Relagao nao-linear entre —ty e u,.
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Uy =u-n, ur=u-—uyn, ¢=uy-—S; (5.81)
tn(u) = —ky (g(u)) = —kn (un —s), (5.82)
0 = 1 + 1, (5.83)
tr = — kpug = — kp(agy — 03), (5.84)
W= —¢ 8%, (5.85)

¢ = |[tr|l + ptn <0, (5.86)
>0, £o=0. (5.87)

onde ky ¢ uma constante eldstica denominada rigidez normal de contato, (uy —s) é a
parte positiva de uy — s, a velocidade tangencial 11 é separada em duas parcelas?, uma
parcela 05 elédstica (adesiva - reversivel) e outra pléstica (de escorregamento - irreversivel)
17. Uma relagao linear ¢ utilizada para modelar a parte eldstica do atrito, com kr sendo a
rigidez eldstica. A funcdo ¢(ty,tr) define um limite as tensoes tangenciais de contato, e é
denominada potencial de escorregamento. O pardmetro f representa a taxa de deslizamento,
enquanto o vetor aati; define a diregao de deslizamento e a Eq. (5.85) é a equacao de evolugao
do deslizamento.

Deve-se observar que as taxas de tensao tangencial dependem da parte eldstica das veloci-
dades tangenciais. A regra de escoamento é nao associativa, isto é, a direcao da velocidade
tangencial depende da derivada da funcao de escorregamento ¢ com respeito a tensao tan-
gencial apenas, sem considerar a componente normal.

O conjunto de equagdes acima constitui um problema nao-linear, cuja solu¢ao pode ser
resolvida de forma incremental. Definindo o intervalo de tempo [0, T| = [¢;, t;11], com i sendo
o instante atual e 7+ 1 o instante de tempo seguinte, uma versao incremental destas equagoes
pode ser obtida seguindo argumentos similares aqueles utilizados em elasto-plasticidade: ten-
soes tangenciais preditoras (trial) e mapeamento radial do retorno. Considerando a solugao

no passo de tempo i completamente conhecida, a forma fraca da expressao de equilibrio no

2 A teoria aditiva pode ser utilizada quando se considera hipétese de deslocamentos infinitesimais.
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tempo ¢ + 1 é dada por (e.g. Simo & Laursen, 1990):

a(utt,v) — *1(v) — / (t?flv]v + ittt VT) dl =0 VYvey (5.88)
$31 = oy gt (ut) = ky(uit — 5)*, (5.89)
' ' ' tz—|—1tm’al
tEH1 = gifitrial _ kTAfH'T—'v (5.90)
B 0 if iy <

se={ g Tl o

girttrial — g1 o (uit! gl (5.92)

1 ||| it (5.93)

Diferentes aproximagoes através de elementos finitos convencionais podem ser utilizadas
para obter uma versao discreta para (5.88). A forma mais direta de resolver (5.88) ¢ utilizar
o Método de Newton com uma matriz tangente calculada como a derivada do residuo com
respeito aos deslocamentos. Considerando os campos discretizados u = NU; v =NV ;
ur = N7U e uy = NyU, e considerando que as forcas externas sao independentes dos

deslocamentos, o residuo pode ser escrito como:

R*(Ui) = Fi} —Fitl —Fii' —Fii!, (5.94)
onde
Firl = fBT LdQ = fBTC B d Uy, (5.95)
F;;tl = fNT b, 1dQ + [ NT ¢4, dT, (5.96)
Iy
Fii'= [ Ny t§'dl = [ Ny (=ky) (Ny UTH = s)dD (5.97)
FC FC N vV -
ot
) ] ) tiJrltrial ||ti+1trmlH + L ti+1
i+1 T i+1trial T T N
F; = y NT tT+ t + kT ASW dI' com A€ = — ( kT

~
it1
L tp A

(5.98)
O residuo R* em (5.94) é composto pelas forgas internas, pelas forcas externas e pelas
forcas de contato, separadas entre componentes normais e tangenciais. As matrizes consis-

tentes Ky e K7 sao obtidas derivando-se as forcas de contato com respeito aos parametros
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Figura 5.8: Elementos interfaciais

de deslocamento U:

ORF
KF = G K + Ky +Kr.
K;w = [B'CBdQ (5.99)
Q

K. — Jr. N ky Ny dI', se (Ny Ul —s) #0
; 0, se (Ny Uk, —s) =0

0 _.
Ky = —=F'
. ou - T

Devido ao acoplamento entre tensoes normais e tangenciais com comportamento com atrito
a matriz consistente K1 é nao simétrica.

E sabido que o tratamento por penalizacio pura para a condicio de contato implica em
mal condicionamento numeérico. A formulacao via Lagrangeano Aumentado para o com-
portamento de contato normal e tangencial é uma forma de resolver estes problemas. O
tratamento do problema de contato com atrito pelo método do Lagrangeano Aumentado é
apresentado, por exemplo, em Simo e Laursen (1990) e Wriggers (2002). Porém, o emprego
deste método ndo modifica os conceitos da aproximagao apresentada através de (5.81 - 5.87).

Existem vérias formas de tratar numericamente as integrais sobre I'. em 5.97 e 5.98,
dando lugar a diferentes abordagens para a regiao de contato: né-a-né, face-a-face, né-face,
entre outros. Estas diferentes abordagens tém sido testadas especificamente em sistema osso-
prétese (Dammak et al, 1997; Hefzy e Singh, 1997, MacNamara et al., 1997, Verdonschot e
Huiskes, 1997; Bernakiewicz e Viceconti, 2002). Devido a sua simplicidade, os resultados da

presente tese foram obtidos usando uma abordagem né-a-né (ver figura 5.8).
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A formulacgao geral apresentada até este ponto permite que se utilizem diferentes relagoes
constitutivas para a fronteira de contato osso-implante. A seguir, trés diferentes relagoes
constitutivas clinicamente observadas em diferentes estdgios de artroplastias totais de quadril
sem cimento sao apresentadas, as quais serao empregadas para representar o comportamento
da interface nas simulagoes computacionais da adaptagao 6ssea em torno de hastes femorais.
Considerando que o modelo computacional proposto para a adaptacao dssea serd testado
em exemplos bi-dimensionais, , apesar de ser diretamente extendido para 3D, a partir deste

ponto as expressoes sao colocadas em forma bi-dimensional.

5.6.2 Condicao de interface I: osso colado a superficie da haste
(bone ingrowth)

Sob condigoes mecéanicas e de vascularizagao apropriadas, ocorre formagao dssea e subse-
quente mineralizacao do tecido internamente aos poros da interface do implante. A resistén-
cia de adesao in vivo do bone ingrowth completamente desenvolvido provavelmente depende
de fatores relacionados ao paciente e no tipo de cobertura porosa utilizado, apesar de nao
existirem dados avaliados que sao admissiveis para o modelamento constitutivo. Portanto,
no presente trabalho esta condigao interfacial (bone ingrowth) ¢ modelada com adesao per-
feita, com equacoes lineares em ambas direcoes, normal e tangencial, acentuando os efeitos

do crescimento de osso internamente aos poros.

e Direcdo normal. O parametro k° faz o papel de rigidez interfacial & tracao e seu valor
pode ser calculado como uma funcao dos dados geométricos e do material, onde F,,
e F; referem-se, respectivamente, aos médulos de elasticidade na direcao normal e

tangencial (ver Figura ?7).

AE
kb = TN A= ab, (5.100)
—k% u se uy >0
b N UN N
FY = { e se e <0 } (5.101)

e Diregao tangencial. O parametro k5 faz o papel de rigidez interfacial cisalhante e seu
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valor pode ser calculado como uma funcao dos dados geométricos e do material:

kb = AfT, A= ab, (5.102)

F = —kbur. (5.103)

5.6.3 Condicao de interface II: osso mineralizado sem continuidade
com a superficie da haste

O desenvolvimento de uma interface resistente através de crescimento dsseo interno leva
algum tempo, durante o qual os micromovimentos entre o implante e o osso sao opostos
apenas por forgas de atrito (a forma do implante o mantém no lugar, mas nao h& nenhuma
ligacdo entre ele e o osso hospedeiro). Neste caso, admite-se uma condi¢ao de contorno de

contato com atrito linearizada como segue:

e Direcao normal - considerando a folga inicial s (que pode assumir valores negativos

para simular interferéncia), tem-se:

seuy >0 : Fy=0,

seuny <0 : Fy=—kyxun. (5.104)

onde k,, é um pardmetro puramente numérico para evitar a penetragao entre os corpos.

e Direcao tangencial (regularizacao linear da Lei de atrito de Coulomb)

Fr = |uFxl, (5.105)
J o — (5.106)
se Firia > FY . Fp=FY,
se Firie < —FY . [Fp=—FY, (5.107)
senao . Fp = Flire

5.6.4 Condicao de interface III: encapsulacao fibrosa da haste

Hori e Lewis (1982) caracterizaram o tecido fibroso interfacial como tecido colaginoso de
fibras paralelas, com as fibras distribuidas randomicamente em camadas, sugerindo que esta
estrutura resiste a compressao normal ao plano das camadas, mas possui pouca capacidade

para transferir esforcos cisalhantes uma vez que as camadas tendem a deslizar umas sobre
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as outras. Comportamento nao-linear e visco-eldstico foi proposto para a compressao deste
tecido. Ling (1986) também sugeriu que a resisténcia do tecido fibroso frente a esforgos de
tracao e cisalhamento seria muito baixa. No presente trabalho, a condi¢ao de encapsulacao
fibrosa corresponde a uma situacao onde héd continuidade entre a superficie da haste e a
membrana fibrosa que a envolve, e por isto é modelada de maneira similar & condicao I
(eldstico bi-linear). A tnica diferenca reside nos valores de rigidez do material que para o

tecido fibroso (k) ¢ muito menor que k,.

e Direcao normal

AE]
el = 22N (5.108)
L
e Diregao tangencial
AE]
ki = T (5.110)
L
Fr = —khugp (5.111)

Um quadro com a representacao gréfica esquemadtica dos modelos constitutivos correspon-

dentes as trés condi¢oes modeladas para a interface osso-implante é apresentado a seguir.

5.7 Simulacao da Adaptacao em Torno de Hastes Endo-
femorais

Os locais e a forma como a carga é transferida da prétese ao fémur dependem do grau de
adesao obtido pela fixacao, e determinam o padrao de remodelamento do osso hospedeiro.
Esta secao apresenta os resultados das simulacoes da adaptacao mecénica do osso em torno

de hastes endo-femorais para diferentes condicoes de fixagao osso-implante.

5.7.1 Modelo geométrico do sistema osso-implante

O sistema osso-prétese utilizado nas simulagoes corresponde ao modelo geométrico do fémur
proximal alterado apenas pela reseccao da cabeca femoral e a insercao da haste no canal

intramedular (figura 5.10). A definicao geométrica da prétese corresponde a um modelo
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Fx Fnoy Fna
Diregao KX KL
Normal uy uy w
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Direcao ki ko kY
Tangencial ur ur ur

Figura 5.9: Relagoes constitutivas do comportamento da interface osso-implante

generalizado de préteses com cobertura porosa, sem colar, com didmetro de 17mm em sua
extremidade distal e excentricidade do pescoco (offset) igual a 45mm. A placa lateral é
mantida. As propriedades mecanicas da prétese correspondem as popriedades do material

utilizado em seu substrato, liga de titanio nos exemplos desta tese.

5.7.2 Condicoes de contorno

Uma grande limitagado nas simulagoes da adaptacao dssea é o fato de que a estrutura
6ssea adaptada aparece como uma fungdo do carregamento externo imposto (Cherkaev e
Cherkaeva, 1999). Como a determinacao das verdadeiras cargas atuando na articulagao do
quadril é um problema que permanece aberto, os casos de carga tradicionalmente utilizados
em simulacoes da adaptacao mecéanica apés ATQs serao empregados no presente trabalho.
Estes correspondem aos mesmos casos de carga delineados para a morfogénese do fémur
proximal, com a diferenca de que as cargas compressivas passam atuar na cabeca da prétese
metdalica. As mesmas magnitudes e angulagoes sao mantidas, de forma que toda mudanga na

distribuicao de densidade éssea pode ser entendida como efeito tinico e exclusivo da colocagao
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Figura 5.10: Malha de elementos finitos: fémur com haste sem cimento e placa lateral. Nos
resultados, a linha de interface lateral (a esquerda) é denominada Interface 1 e a linha de
interface medial é a Interface 2.
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do implante.

5.7.3 Simulacao computacional da adaptacao considerando adesao
completa osso-implante

Neste exemplo sao apresentados os resultados numéricos obtidos para a situagao idealizada de
adesao completa osso-implante, com o implante fabricado em liga de titanio. Para tanto, ao
invés de se trabalhar com a condicao de nao-linearidade na interface, uma situacao irreal de
engaste (adesao perfeita) é admitida como forma de verificar o padrao de respota Gssea obtido
para esta que tem sido a condicao mais utilizada na literatura. Conforme pode ser observado
na Figura (5.11), a distribui¢cdo de massa resultante apds o processo adaptativo é tal que
ocorre uma desmineralizagao confinada & regiao proximal lateral do fémur, atrofia Gssea
moderada na regiao do calcar e criacao de pedestal dsseo na extremidade distal da prétese
em uma tentativa para suportar a mesma (condensacao dssea endosteal). A porcentagem
de perda éssea nas regioes definidas pelas zonas de Gruen também é apresentada na figura.
A redistribuicao adaptativa da massa Gssea é tal que, em termos globais, o valor inicial de
massa é praticamente mantido (diminuigao de 1,15%), indicando que a perda proximal acaba
sendo compensada pelo ganho na regiao distal. Apés um periodo inicial com alta taxa de
dimiuicao de massa Gssea, pode-se notar que o sistema mecanico configura-se de tal modo

durante o processo que parte desta perda é recobrada.

5.7.4 Simulacao computacional da adaptacao considerando mod-
elo de bone-ingrowth (condigao I)

Diferentemente do que ocorre com a adesao perfeita, o modelo nao-linear da fixacao por bone
ingrowth permite o emprego de rigidez diferenciada para tracao e compressao, de forma que,
teoricamente, a situacao clinica real pode ser melhor aproximada. Nos resultados numéri-
cos obtidos nesta simulacdo (Figura (5.13)) pode-se observar que neste caso a hipertrofia
distal se d4 sem formacao de pedestal Gsseo, a reabsorcao dssea apresenta-se tanto medial
quanto lateralmente, sendo que no lado medial estende-se um pouco além da regiao proxi-
mal iniciando o processo de afinamento cortical na metéfise do fémur e a atrofia do calcar é

pronunciada na zona de Gruen 7. A perda global de massa é¢ssea para este caso foi de 4.64%.
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(a) Cortex no PO (b) Cortex apés (c) Alteragbes regionais da massa
imediato adaptacao 6ssea (zonas de Gruen)

Figura 5.11: Resultados da adaptacao dssea com condigao de interface colada
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Figura 5.12: Evolucao da massa éssea durante a adaptacao

5.7.5 Simulacao computacional da adaptagao considerando osso
interfacial sem continuidade com a superficie do implante
(condigao II)

Neste exemplo a condicao de contato com atrito é empregada para modelar o comportamento

da interface osso-implante, de forma que uma fixacao instdvel é representada. Diferentes

valores para o coeficiene de atrito entre o osso e o implante foam testados nesta condigao de
interface (0,27 < p < 0,62), porém o modelo 2D mostrou-se pouco sensivel a este parametro.

Os resultados da distribuicao de densidade (Figura (5.15)) sao tais que, apesar da hipertrofia

distal a reabsor¢ao éssea proximal é difusa, menos intensa do que na condicao de ingrowth,

e nao fica contida apenas na regiao proximal, extendendo-se para a didfise femoral medial.

Com relacao a perda 6sse global, a mesma é da ordem de 5,5%.

5.7.6 Simulacao computacional da adaptagao considerando encap-
sulagao fibrosa (condigao III)

Neste exemplo sao obtidos os resultados numéricos para a situacao de encapsulagao fibrosa
em toda a extensao da superficie da haste endo-femoral, um caso que também pode ser
caracterizado como fixacao instdvel. Assim, o modelo constitutivo nao-linear de membrana

fibrosa é empregado para a conexdo osso-implante. Neste caso (Figura (5.17)) a perda
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(a) Cortex no PO (b) Cortex apés (c) Alteragbes regionais da massa
imediato adaptacao 6ssea (zonas de Gruen)

Figura 5.13: Resultados da adaptacao dssea com condigao de interface com bone ingrowth
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Figura 5.14: Evolucao da massa éssea durante a adaptacao

Ossea proximal lateral é difusa e nao ha formacao de pedestal ésseo, apesar de ser verificada
hipertrofia distal. Novamente, em se tratando de fixacao instdvel, a reabsorcao nao fica
contida & regiao proximal, mas avanca para a didfise do fémur, e a atrofia do calcar é
pronunciada. Esta atrofia do calcar (a maior entre os exemplos testados) indica auséncia
de carregamento proximal e implica em maior transferéncia de carga distalmente devido ao
efeito de cunha dado pela geometria da haste Engh (1990). Os afinamentos da cortical lateral
e da cortical medial sao mais expressivos do que os ocorrentes para a condicao II. A perda

global de massa 6ssea é da ordem de 7,85%, a maior perda registrada entre as condigoes de

interface testadas.

5.7.7 Limitacoes do modelo e comparacao de resultados numéricos
com a literatura clinica

Os modelos utilizados neste estudo possuem limitagoes. Por serem bi-dimensionais, com
as partes anterior e posterior do fémur representadas pela placa lateral que nao participa
do processo de adaptacao, a perda de massa dssea nunca pode extender-se ao longo da
circunferéncia, como poderia acontecer na realidade. Apesar dos padroes de tensao serem

bem aproximados para o plano frontal médio onde ocorre o carregamento (Verdonshot e



Capitulo 5 - Modelamento Computacional da Adaptacao Mecanica do Osso 148

v8.24% | 1

7/ v72,97%

N
@)

v2.22% +28,40%

4295% (3| |5| 403%

4 |A1222%

(a) PO imediato (b) Apds adap- (c) Massa 6ssea (zonas de Gruen)
tagao

Figura 5.15: Resultados da adaptacao éssea com condicao de interface em contato com atrito
(u=0,27).
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Figura 5.16: Evolugao da massa dssea durante a adaptacao

Huiskes, 1990%), o modelo nao contempla efeitos de cargas torsionais causadas por forgas fora
do referido plano. O carregamento estdtico, apesar de considerar casos representativos da
realidade, é limitado a apenas 3 casos de carga. O osso trabecular é assumido eldstico linear,
isotropico e continuo. Na realidade, este material é visco-elastico com distintas simetrias
materiais em distintas regioes e os os processos simulados ocorrem em um nivel micro-
estrutural. Como a finalidade no presente trabalho diz respeito a testar a formulacao do
fenomeno adaptativo e nao & reproduzir exatamente o comportamento mecénico real do
material ésseo, estas limitagoes podem ser consideradas aceitéveis.,

Apesar da aplicagao do modelo em exemplos 2D nao permitir a obtencao de dados conclu-
sivos quanto a fidelidade do modelo em reproduzir padroes de distribuicao dssea clinicamente
conhecidos, e servir fundamentalmente para testar as diferentes condigoes que podem ser
atribuidas para a interface osso-implante nas simulagoes, alguns apontamentos neste sentido
sao considerados relevantes.

As simulagoes apresentam caracteristicas qualitativamente compativeis com os sinais ra-

diolégicos associados com os diferentes estados de fixagao investigados (Critério de Engh

3Neste trabalho, o comportamento geral em termos de quantidades escalares como tensoes de von Mises
ou energia eldstica foi mostrado similar no plano médio frontal do modelo 2-D com placa lateral e uma segao
coronal de um modelo 3-D completo.
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Figura 5.17: Resultados da adaptagao dssea com condicao de interface com interposigao
fibrosa
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Figura 5.18: Evolugao da massa dssea durante a adaptacao

- Capitulo 3). Em todos os casos, a camada de baixa densidade presente na configuracao
inicial na extremidade da haste torna-se altamente densificada apds a adaptacao, refletindo
qualiativamente as observagoes clinicas de fixacao distal em hastes sem cimento.

Enquanto algum grau de stress-shielding na parte proximal do fémur é inevitdvel com
qualquer projeto de haste, as hastes cimentadas sao associadas com menor perda dssea
proximal que as hastes implantadas sem cimento (D ’Antonio et al., 1996, Aldinger et al.,
2003). O padrao de adaptagao de hastes cimentadas associa perda dssea isolada a regiao
proximal e retengao de estoque ¢sseo distalmente (Huiskes et al. 1987) Com relagao ao
aumento de massa 6ssea global apds decorrido longo curso de adaptacao, existem registros de
acompanhamentos clinicos que constataram tal efeito, associado porém a hastes sem cimento
e bem fixadas (Tanzer et al., 2001, Rahmy et al., 2004). No presente estudo, acredita-se que
esta ocorréncia estd relacionada com o carregamento aplicado na prétese neste exemplo, pois
para outra distribui¢ao de cargas testada o mesmo efeito nao foi constatado (ie, Roesler e
Fancello, 2006).

Para a condigao estdavel com ingrowth, ocorre a hipertrofia distal (zonas de Gruen 3 e
5) e reabsor¢ao nas zonas de Gruen 1 e 7, caracterizadas no estudo clinico de Mulliken et

al. (1996) como critérios de identificagao de ingrowth ao redor de implantes de titanio.Este
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comportamento também concorda com os resultados de Chiu et al. (2001), Bodén et al.
(2004).e Tanzer et al. (2001) para hastes estdveis de cobertura extensa.

Para as hastes instdveis, a reabsorcao dssea mostra-se mais difusa extendendo-se para
além da regiao proximal. Nestas condicoes as maiores perdas globais de massa foram regis-
tradas, concordando com os resultados clinicos fornecidos em (Wilkinson et al. 2003). A
diminuicao progressiva da quantidade de perda éssea na zona de Gruen 1 observada partindo-
se das condicOes mais estdveis para as menos estdveis era esperada, e a ocorréncia de atrofia
do calcar mais pronunciada na condigao instdvel com encapsulacao fibrosa concorda com os
resultados de Bodén et al., (2004) para hastes instaveis.

Por fim, ¢ importante notar que a hipétese de 6tima estrutura para a adaptacao déssea
faz com que a caracterizacao do carregamento imposto sobre o osso seja determinante da
morfologia final obtida no processo computacional. Neste sentido, a Fig. (5.19) apresenta
as distribuicoes de densidades preditas para as trés condigoes nao-lineares implementadas
(contato com atrito, osso colado e tecido fibroso) quando uma leve alteragao na distribuigao
do carregamento de tracao no trocanter maior ¢ introduzida, mantendo-se porém a mag-
nitude e a angulagao do carregamento resultante.Os resultados visivelmente diferenciam-se
daqueles apresentados nas se¢oes anteriores do presente Capitulo, mas preservam os padroes

conhecidos da adaptacao para as situagoes representadas (ver Fig. (3.6) no Capitulo 3).
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(a) Interface (b) Interface (¢) Interface
com 0SSO CO- em contato com fibra
lado com atrito

Figura 5.19: Resultados da adaptacao éssea para casos de carga levemente alterados.
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Capitulo 6

Modelamento da Adaptacao na
Interface Osso-Implante

Uma hipétese comum na simulagao da adaptagao dssea em torno de hastes de cobertura
porosa é que o crescimento dsseo internamente aos poros aplica-se sobre toda a drea coberta.
Assim, as superficies do osso e da haste sao consideradas perfeitamente coladas durante todo
o processo simulado resultando em um modelo linear para o sistema osso-prétese.(Weinans et
al., 1993, 1994, Kerner et al.,1999, Bagge, 1999, Pawlikowski et al., 2003). Entretanto, esta
hipétese nao condiz nem com a realidade imediatamente apds a operacao, nem com a reali-
dade durante o uso do componente. Observagoes clinicas em hastes retiradas de cadaveres
(Engh et al.1992) revelam bone ingrowth em apenas 15 a 20% da érea superficial com cober-
tura porosa, sugerindo que uma cobertura completamente aderida nunca ¢ alcangada (Kerner
et al., 1999). Nestes modelos lineares, os reflexos impostos pela alteracao das propriedades
6sseas na resposta da interface sdo perdidos (Fernandes et al.2002), além de que o resultado
predito para a perda dssea proximal é provavelmente sub-estimado (Terrier et al.1997).

O contato entre o 0sso e o implante é escarso no pés-operatério imediato, e folgas de até
3mm sempre existem, mesmo com insercao precisa (Noble et al.,1988 e Schimmel et al., 1988,
apud Kuiper, 1993). Consequentemente, durante a fase inicial que precede a ocorréncia do
bone ingrowth, a prétese é suportada apenas pelo apoio alcancado por sua geometria dentro
do canal femoral e pelas forgas de atrito. Alguns modelos da literatura contemplam esta
situagao inicial, considerando o 0sso e a haste em contato com (Terrier et al..,1997, Fernandes
et al., 1999) ou sem atrito (Van Rietbergen et al. 1993; Weinans et al. 1994; Kerner, 1999).

Esta aproximacao permite a caracterizacao de um grande intervalo de situacoes, desde hastes
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sem cobertura até hastes totalmente recobertas. Entretanto, como as condicoes de contato
nao mudam durante o processo da adaptagao, a dindmica que ocorre na interface nao é
corretamente simulada.

No presente capitulo é proposta uma lei de adaptagao interfacial que acopla a evolugao
da condicao da interface com o processo de remodelamento fora da zona interfacial (remo-

delamento periprotético).

6.1 Dinamica da interface osso-implante

A evolucao da interface osso/implante alia aspectos da mecdnica do contato entre corpos
sélidos de diferentes rigidez e mecanismos biolégicos de diferenciacao celular que dependem
do ambiente mecénico local (Hefzy e Singh, 1996; McNamara et al. 1997; Dammak et al.
1997, Simmons et al. 2001; Prendergast et al. 1997; Harrigan 1998; Goodman e Aspenberg,
1993).

De forma geral, dois periodos podem ser distinguidos com relacao & adaptacao éssea
interfacial. O primeiro, que ocorre no estégio imediatamente pés-operativo ( de 3 - 12 sema-
nas), refere-se as reagoes dsseas iniciais nas quais o 0sso apresenta uma resposta similar ao
reparo de fraturas e tenta consolidar-se ao redor do implante. Sabe-se que neste periodo,sob
condicgoes favordveis de micromovimentos relativos, em torno de um més apds a implantacao
inicia-se o remodelamento para osso lamelar que ird consolidar o tecido 6sseo internamente
aos poros (Cameron et al.,1976 e Galante et al.,1971 apud Kuiper,1993). Isto faz com que
a rigidez de contato entre o osso e o implante aumente, podendo atingir patamares de alta
resisténcia. Por outro lado, cargas fisiolégicas originando micromovimentos relativos entre o
o0sso e o implante da ordem de 100-200m podem inibir o crescimento 6sseo interno e resultar
na formacao de uma camada de tecido fibroso em torno da prétese (Viceconti et al., 2000)

Ap6s o periodo inicial, dependendo do ambiente mecéanico experimentado pelo tecido da
interface, pode haver o aumento da rigidez de contato em locais ainda nao ocupados por
0sso, ou a degradacao do crescimento ésseo e consequente substituicao por tecido fibroso,
uma vez que alteragoes nas propriedades estruturais no volume ésseo podem resultar em

aumento da carga e eventual fratura na parte da cobertura que obteve crescimento interno
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(Kuiper,1993). Assim, o segundo periodo diz respeito & manutencao da conexao interfacial
alcancada ao final do primeiro processo, sendo porém sucetivel a alteragoes na condicao de
fixacao de acordo com os eventos mecanicos experimentados.

As anélises histolégicas tém revelado a ocorréncia de diferentes tipos de tecido na interface
de implantes de fixacao biolégica, e estas observacoes sao corroboradas em testes clinicos
tanto prospectivos quanto retrospectivos (Engh et al., 1990; Bodén et al., 2004). Nos casos
onde ocorre crescimento interno de osso, a quantidade é varidvel (Tanzer et al., 2001) e a
distribuicao sobre a superficie do implante ¢ esparsa (Keaveany e Bartel, 1995). De acordo
com a literatura, uma possivel classificacao para a condicao da interface osso-implante nesta
classe de implantes é a que segue:

a) fixacao estédvel com crescimento ¢sseo internamente aos poros superficiais da cobertura
(bone ingrowth);

b) fixagoes instdveis onde ou ndo ha uma continuidade entre o tecido interfacial formado
e o substrato do implante (bone apposition) ou o tecido interfacial ndo possui capacidade de
resisténcia as solicitagdes impostas (fibrous tissue).

Uma terceira condi¢ao, na qual fixacao estdvel é obtida com crescimento interno de
tecido fibroso também tem sido observada, tratando-se porém de uma situacao fmpar onde,
apesar de estabilizado, o implante nao induz no osso os sinais radiolégicos associados com
osseointegracao.

Por outro lado, as ocorréncias na interface osso-implante parecem ser reversiveis no curso
da adaptacao. De fato, o tecido fibroso formado pode eventualmente mineralizar-se no decor-
rer do processo (Pilliar et al. 1986 apud Viceconti 2001), enquanto o tecido Gsseo crescido
internamente aos poros superficiais da haste pode ser reabsorvido por falta de estimulo
mecanico (Weinans et al., 1993) e substituido por tecido fibroso, ou mesmo romper-se dando
lugar ao encapsulamento fibroso (Jasty et al., 1997).

Disto resulta que os principais aspectos envolvidos na representacao da interface osso-
implante em simulacoes computacionais do remodelamento 6sseo residem na determinacao
dos tipos e das quantidades dos tecidos interfaciais formados apds o reparo da lesao ocasio-
nada pela colocacao do implante, bem como na determinagao dos locais geométricos que estes

distintos tipos de tecido ocuparao na referida interface e na avaliacao de possiveis alteracoes
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nas propriedades destes tecidos no curso da adaptacao periprotética.

6.2 Lei de Adaptacao para a Interface Osso-Implante

A lei de adaptagao proposta para a interface osso-implante correlaciona a formagao tecidual
adjacente ao implante com pardmetros mecanicos locais estimados através do Método dos
Elementos Finitos.

Para permitir a ocorréncia experimentalmente comprovada de locais interfaciais compos-
tos por uma mistura de osso e tecido fibroso (Kienapfel et al., 1999), assim como a natureza
esparsa do bone ingrowth que é vista in vivo (Kerner et al., 1999), o modelo interfacial é
baseado na aplicagao de uma regra de mistura na qual diferentes tipos de tecido podem ocu-
par uma mesma posicio da interface. E assumido que em cada ponto da interface, trés tipos
de osso podem co-existir em diferentes proporgdes: osso colado (representando a situacao de
bone ingrowth (), osso depositado nas adjacéncias do implante porém sem continuidade
com este (representando a situagao de contato sem adesdo que ocorre imediatamente apds a
colocagao da haste, ou apés uma eventual ruptura do tecido ¢sseo interfacial ja colado (o),
e osso encapsulado por tecido fibroso (a). Leis consitutivas sao derivadas para cada uma
destas interfaces, e equagoes de evolucao sao estabelecidas para que as quantidades relativas
ap, oy € ap. possam variar durante o processo de adaptacao. Para associar as mudangas nas
quantidades relativas das parcelas de tecido interfacial com o ambiente mecénico local, as
equacoes de evolucao dependem de critérios biomecénicos baseados no nivel de micromovi-
mentos relativos que ocorrem entre o 0sso e o implante (solicitagao cisalhante), na solicitacao
mecénica do tecido na dire¢ao perpendicular & interface (dire¢ao normal) e na densidade do
elemento interfacial considerado. Conjuntamente, estes critérios possibilitam que os feno-
menos de diferenciacao tecidual que ocorrem na interface osso-implante sejam representados
de forma aproximada através de uma formulacio de mecanica do contato pura. E importante
notar que o foco aqui é dirigido para a parte coberta da haste, onde é esperado que ocorra

crescimento interno ésseo (fixagao biolégica).
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Figura 6.1: Materiais interfaciais
6.3 Formulacao da Lei de Adaptacao Proposta

Considera-se a interface como uma regiao volumétrica localizada onde pode-se encontrar
trés diferentes tipos de materiais interfaciais (Figura 6.1). Claramente, esta regiao ¢ uma
camada fina com uma superficie normal muito bem definida providenciando um sistema local
de coordenadas. Similarmente a Weinans et al. (1993), utiliza-se este sistema para definir o
conjunto de equagoes constitutivas interfaciais que participarao da mistura que governara o
comportamento mecénico do elemento de interface considerado.

As equagoes constitutivas sao escritas diretamente em termos de forgas nodais e desloca-
mentos relativos (ver Capitulo 5), uma opgao comum quando se trabalha com elementos de
contato. Para o elemento interfacial bidimensional né-a-né, a regiao de influéncia é definida
pelo comprimento e pela espessura dos elementos sélidos adjacentes ao né considerado. As

quantidades relativas (densidades) de cada tipo de tecido interfacial devem satisfazer:
apt+op+ap=1 (6.1)
com a forca interna do elemento sendo composta como:
apFy + aF + o fFp = Fipy. (6.2)

onde os sub-indices b, [ e f sao empregados para indicar a relagao constitutiva utilizada no
cdlculo de cada uma das parcelas da forga interna. A Eq. 6.1 é vdlida quando o, = 1ouay =1
ou ay = 1, e para valores de 0 < o < 1 o composto dado pela mistura de diferentes tipos
de interface é considerado um sélido homogéneo com propriedades mecanicas proporcionais

a fracao volumétrica de cada um dos constituintes.
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Por vérias razoes, apdés o procedimento cirtrgico, apenas uma fracao da superficie da
haste entra em contato com tecidos completamente mineralizados. O resto da superficie
do implante toca diferentes tipos de tecidos (isto é, tecidos moles, gordura, ou sangue),
todos com reduzida ou nenhuma capacidade de suporte de carga (Viceconti et al., 2001).
Na presente proposta, esta situagao inicial ¢ modelada com uma condicao de contato com
atrito em toda a superficie porosa da haste. Esta condicao reflete a nao continuidade entre
o substrato do implante e o tecido vizinho.

Considerando-se os processos de diferenciagao tecidual que seguem esta fase inicial, para
a evolugao da fixagao (lei de adaptagao interfacial) propoe-se a imposigao de um decaimento
exponencial da quantidade de interface em contato com atrito, e emprega-se um critério
biomecanico para decidir a dire¢io de mudanga da parcela diminuida (fibrogénese ou os-
teogénese). Como para todo ponto da interface e para todo instante de tempo a soma
ap+a;+ay = 1, a imposigao de uma condi¢ao de diminuigao gradual da quantidade relativa
de interface em condi¢ao de contato com atrito (¢y) faz com que as quantidades de osso

interfacial colado () e de tecido fibroso (o) possam ser definidas por um tnico pardmetro

B:

at+opy = 1 (6.3)
ap = 5041,]0 (64)
ar = (1—PB)ay (6.5)

onde o parametro ays refere-se a quantidade relativa do elemento disponfvel para evoluir
para fibra (ay) ou para osso colado (o). A quantidade S é determinada através de um
parametro denominado estimulo para a osteogénese, M, o qual é calculado considerando-se
os niveis de deformagao mecénica aos quais cada elemento de interface é submetido apés o
carregamento, e a densidade aparente deste elemento. Entao, o estimulo (M) é introduzido
como forma de considerar os intervalos dos processos biolégicos que podem ocorre na interface
osso-implante. Assim, para cada iteracao no processo simulado, realiza-se uma avaliacao
do ambiente mecénico interfacial e, com base na densidade aparente e nos deslocamentos

relativos tangenciais e normais de cada elemento finito da interface, faz-se a evolucao das
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parcelas de tecido fibroso e osso interfacial para cada elemento. Conforme ja apresentado,
estudos experimentais tém mostrado que a formacao de tecido fibroso é relacionada aos

micromovimentos na interface osso-implante.

6.3.1 Critério biomecanico para osteogénese ( =1) e fibrogénese
(5 =0)

O critério é baseado na Teoria de Diferenciagao Tecidual proposta por Carter e colegas
(Carter et al. 1988), segundo a qual células progenitoras que experimentam uma histéria
de carregamento de baixa deformacao de distorcao e baixas tensoes hidrostaticas compres-
sivas sdo mais aptas em tornarem-se osteogenicas (formadoras de 0sso), assumindo-se um
suprimento sanguineo adequado. Entretanto, se o tecido reparado é exposto a deformacoes
distorcionais excessivas, ocorrerd fibrogenese, ao passo que tensoes hidrostdticas compres-
sivas e baixa vascularidade resultariam em formacao de cartilagem ou fibrocartilagem. A
representacao grafica simplificada da hipétese de Carter é apresentada na figura 6.2. Nesta,
as deformacoes distorcionais sao representadas pelo valor absoluto dos deslocamentos tangen-
ciais relativos (abscissas) e a ocorréncia de tensées hidrostaticas compressivas é relacionada
aos delocamentos normais compressivos (pressao de contato - ordenadas). Assim, os deslo-
camentos relativos entre o implante e o tecido adjacente sao adotados como a principal
varidvel mecénica envolvida na diferenciacao do tecido interfacial. O estimulo osteogénico
(M) ¢é avaliado considerando-se os limites |Urmax| € —UnN max, de forma que um elemento in-
terfacial que experimentar deslocamentos relativos abaixo destes limites estara contribuindo
para a formacao de osso interfacial (8 = 1), ao passo que para deslocamentos fora dos limites
a direcdo de mudanca tende para fibrogénese (5 = 0). Nenhum estdgio fibrocartilaginoso
é considerado. Uma zona de transicao é incluida em torno de cada um dos limites maxi-
mos para suavizar a resposta do critério (ver detalhe da Figura (6.2)). Deslocamentos na
direcao normal que excedam o valor de penetracao normal limite —Up pmax sa0 entendidos
como detrimentais a interface, e portanto ocasionam fibrogénese.

Conforme apresentado anteriormente, a evolucao da parcela em contato a; é imposta

diretamente mediante a expressao:
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Figura 6.2: Representacao esquemaética do critério de osteogénese proposto.

(t) = —e (6.6)

onde p é um fator que regula o grau de decaimento e ¢ é o nimero da iteracao atual no
processo de remodelamento.
A evolucao das quantidades relativas oy, e a5 € realizada com o emprego de um equacao

de taxa para uma tnica varidvel:

f=M=p)v (6.7)
onde v é um pardmetro relacionado com a taxa de evolucao, introduzido para que nao
ocorram mudancas abruptas entre os diferentes tipos de tecido interfacial, e M é o estimulo
considerado. Para deslocamentos relativos menores do que o limite maximo considerado em
cada direc@o, o estimulo M assume valor maximo indicando o aumento de [ (formacao de
08S0).

Com isto, a atualizacao das varidveis controlando a evolugao da condicao de fixacao

osso-implante é dada por:

B = gF L B At (6.8)

okt = alg]—c&-lﬁk-l-l (6.9)
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ot = (1= ") ! (6.10)

onde k refere-se ao valor atual da varidvel considerada.

A lei de adaptacao permite que, a qualquer momento durante a simulacao do remodela-
mento 6sseo em torno da proétese, cada elemento de interface regule a razao de tecido fibroso
e osso interfacial necessdria para cumprir o critério de adaptacao interfacial proposto. En-
tretanto, a capacidade do osso interfacial em suportar esforcos trativos e transmitir esforcos
compressivos e cisalhantes dependerd do contetido mineral que este tecido interfacial possui.

Como, paralelamente a adaptagao interfacial, encontra-se em curso o processo de remode-
lamento periprotético, tem-se que a densidade dos elementos de interface variam de acordo
com este ultimo. Para contemplar esta ocorréncia é proposto que, durante todo o curso
da simulacao, a rigidez da parcela éssea colada na interface seja dada como uma funcao
da densidade 6ssea do elemento interfacial correspondente. Assim, acopla-se as mudancas
adaptativas periprostéticas e a adaptagao da interface.

As forgas de um elemento de interface sao definidas, para as direcoes normal e tangencial,

CO1mo:

Fy(p) = ay Fi 4oy FY (n) +u Fiy (6.11)

Fr(n) = ay Ff +a, F} (p) + o1 Fp (6.12)

Com isto, as forcas normais e tangeniais da parcela 6ssea colada dependem (nao linear-
mente) dos parametros de rigidez k% e k% que por sua vez dependem do nivel de minerali-
zacao em que este osso se encontra. Como este nivel é definido pela densidade aparente p

da interface, propoe-se a seguinte relagao:

Ry (u) = p kN k() = R (6.13)

onde kb¢ert e kbC°rt referem-se a rigidez do osso cortical e n ¢ um pardmetro da influéncia da

densidade 6ssea na rigidez.
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6.4 Remodelamento considerando dependéncia na in-
terface

A lei de remodelamento periprostético considerando a adaptacao da interface osso/implante

é derivada da condicao de otimalidade do funcional Lagrangeano:

L(u, 1, v,A) = /

Q
—/ t -VdF—/b -de—/ (ty(a,p)oy + tr(u,p) - vy) dl°
T, Q c

+A</Qud9—f/). (6.15)

Considerando o modelo de adaptacao da rigidez de contato proposto para os elementos

% C, e(u) - e(u) dQ +/Q(C“ e(u) - e(v) df (6.14)

da interface osso-implante temos que a variacao de £ com respeito a varidvel de projeto p
apresentard um termo adicional, advindo da dependéncia das forcas de contato na densidade

dos elementos de interface:

%E[(Su] = /Q %%[5}1] e(u) - e(u)d2 + /Q aai“ [6p4] e(u) - e(v) d

6tNT 81'JTT 8V>\ (:u)
_/C (37 Grdox + 5.0 [ow] v dF+)\/QTdQ. (6.16)

onde carregamento independente da varidvel de projeto foi assumido.
Considerando a regra da mistura governando o comportamento dos elementos da interface
osso-implante, as derivadas das forcas de contato com relacao a varidvel de projeto, sao

obtidas como segue. Na direcao normal

In = oy t{v —+ o tI])V (,u)—l—oq té\f (617)
th (1) = Ky (p) un (6.18)
Fo(p) = u BRE (6.19)

Oty ots, 0, (82&‘]’\, kb,

_ ZOUN ) (n—1) kme‘t 6.20
. oy Ok, au) b S 1 N (6.20)
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Interface

Prétese

Figura 6.3: Detalhe da interface osso-implante mostrando os elementos vizinhos ao elemento
interfacial que terao suas sensibilidades modificadas com a variagao da rigidez do elemento
de contato.

Direcao tangencial:

tp = ag th +op th (1) + oy th (6.21)
ty () = Kp(p) ur (6.22)
kp(p) = u® koot (6.23)

8tT atb atb akb n— Cor
o aba_; =y <ﬁ8_/j> = ap ur @D kg (6.24)

Deve-se observar que o termo adicional na variacao de £ somente deverd ser contabilizado

para os elementos do volume 6sseo que compartilham um né com um elemento de interface.

(ver Figura (6.3)).
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6.5 Exemplos Numéricos

A formulacao deduzida permite que simulatdaneamente as modificagoes da topologia no osso
periprotético, em cada elemento de interface, as quantidades relativas que compoem este
elemento variem de acordo com os critérios estabelecidos acima. No inicio do processo, o
comportamento dos elementos de interface ¢ 100% contato com atrito, para reproduzir a
situacao imediatamente pds-operatéria. A partir do primeiro dia, é forcado o decaimento
da parcela de contato (osso sem continuidade com a superficie do implante), de forma que o
valor diminuido dever4 ser transformado em tecido fibroso ou em osso colado (bone ingrowth),
dependento para tanto do ambiente mecanico presente no local considerado. Os limites
utilizados no critério de osteogénese sao obtidos a partir dos deslocamentos relativos osso-
implante que ocorrem para cada um dos trés casos de carga considerados na adaptacao,
quando toda a interface osso-implante é considerada em contato com atrito (a situacao
inicial). Estes limites Urmax € Unmax, determinam a regidao admissivel para formagcao e
mineralizagdo ¢ssea (quadrado de osteogénese), e por conseguinte, definem as quantidades
relativas encontradas nos elementos de interface ao final da simulacao (parcela de osso e
parcela de fibra).

Anteriormente a simulacao do remodelamento ésseo empregando a adaptacgao interfacial,
a influéncia que os parametros da lei de interface 6ssea exercem sobre a quantidade de osso
colado (bone ingrowth) formada é investigada. Apoés isto, é realizada a simulagao da adap-
tacao Ossea e interfacial do mesmo sistema osso-implante utilizado nos exemplos anteriores,

submetido aos mesmos casos de carregamento.

6.5.1 Parametros da Adaptacao Interfacial

A relacao dos parametros utilizados na lei de adaptacao interfacial com dados experimentais
ainda nao foi investigada, de forma que o presente estudo aparece como uma investigacao
inicial dos efeitos que estes parametros causam nas quantidades relativas preditas para cada

tipo de interface contemplado no modelo conceitual proposto.
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Deslocamentos relativos (Urmax € —Upnmax)

No critério para osteogénese ou fibrogénese proposto, a habilidade para o tecido se diferenciar
no sentido de formar osso ou no sentido de formar fibra depende dos valores atribuidos para o
deslocamento relativo tangencial Ur . € 0 deslocamento relativo normal negativo —Un max.
A mudanca na direcao de formagao de osso ocorre para pontos da interface que experimentem
um deslocamento relativo tangencial menor que o valor estabelecido Ur . € deslocamento
relativo na dire¢ao normal que indique fechamento da interface sem ultrapassar um dado
limite de penetracao (—Upy max) & partir do qual é sugerido a degradagao do tecido inerfacial
e consequente interposicao fibrosa.

Para o valor de deslocamento relativo tangencial na interface que permite bone ingrowth, a
literatura geralmente tem indicado que o limite estd entre 150pm e 200um. Nao hé referéncia
para o valor de deslocamento normal ou valor de pressao que permita que o tecido diferencie-
se para osso, apenas indicagoes qualitativas. Por outro lado, os valores de deslocamento
relativo lidos nas andlises realizadas no presente trabalho apresentam cardter puramente
numérico, uma vez que trata-se de um modelo conceitual sem o objetivo de reproduzir a
situacao clinica real, mas aparecendo como uma forma de testar as hipéteses de adaptacao
atribuidas ao osso e a inteface.

Para verificar o comportamento do modelo de adaptacao interfacial implementado, o
mesmo foi utilizado para calcular a quantidade de osso colado predita para 36 combinagoes de
valores para os parametros Urmax € —Un max.- Como forma de simplificar a interpretagao dos
resultados,esta avaliagao foi realizada apenas para o caso de carga lc = 1, cujos deslocamentos
relativos sao apresentados nas Figs 6.4. e 6.5. Cada combinacao de valores Ur pmax € —Upn max
define uma regiao vidvel para osteogénese. Dado o objetivo de analisar a lei de adaptacao
de interface, para cada combinagao uma simulacao da adaptacao interfacial foi realizada
sem que fossem permitidas adaptacoes do osso periprotético, e a quantidade de osso colado
resultante foi registrada. A Fig (6.6) apresenta o resultado da avaliacao realizada. A largura
da zona de influéncia de cada valor limite foi asumida igual a 5% do limite e posicionada na
vizinhanca superior e inferior deste, e os demais parametros foram mantidos constantes em

todos testes (p = 0.056,v = 1,n = 2).
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Figura 6.4: Deslocamentos relativos para a interface 1, lc=1 e condi¢ao de contato com atrito
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Figura 6.6: Comportamento do critério de interface para lc = 1.

Conforme pode ser observado no gréfico, a lei proposta apresentou-e praticamente in-
sensivel ao pardmetro Uy pmax para o caso de carga analisado e o intervalo de valores de
deslocamento normal considerado. Parece que a exigéncia de deslocamento normal negativo
(fechamento) para formagao de osso colado impoe um limite superior para a quantidade
predita para esta parcela nos elementos interfaciais. Anélises adiconais devem ser realizadas
considerando uma maior intervalo de valores para este parametro, e devem ser estendicas
para os demais casos de carga.

Com relagao ao deslocamento tangencial, o comportamento do critério apresenta uma
divisao bem definida entre os valores que permitem e os valores que impedem a formacao
de osso colado na interface osso-implante. A méxima quantidade de osso colado predita

também obedece ao limite superior comentado anteriormente.
Limite de diferenciagao celular (v)

O limite de difereniagao celular ¢ um parametro empregado na Eq.6.7 como forma de limitar
a quantidade de mudancas entre os diferentes tipos de tecido interfacial em cada iteracao da
simulagao. Desta forma, a diferenga entre o estimulo para osteogénese (M) e a situagao atual
(B) do elemento de interface indica apenas a dire¢ao da mudanga, com a quantidade de tecido

envolvida sendo limitada pelo pardmetro v. O valor deste pardmetro, entao, determina a
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Figura 6.7: Quantidade de osso colado predita para diferentes valores do pardmetro v.

velocidade da evolugao das quantidades relativas de material interfacial, conforme pode ser

visualizado na Fig. 6.7 .
Fator de mineralizacao (n)

O parametro n é empregado para regular a influéncia da densidade dos elementos da interface
sobre a rigidez de contato destes. A acao deste parametro sobre a evolugao das quantidades
relativas da mistura interfacial varia com o valor de densidade associado com o elemento
considerado. No caso particular de n = 1, uma relacao direta entre o valor de densidade
e a rigidez de contato ¢ obtida (ver Egs.(6.19) e (6.23)). Para valores de n > 1, elementos
com densidade intermedidria terao sua rigidez de contato penalizada, ao passo que elementos
com densidade unitédria terao sua rigidez de contato aumentada. Assim, o modelo estaelece
uma relacao entre a rigidez de contato dos elementos da interface e o grau de mineralizacao

alcancado pelo tecido interfacial.

6.5.2 Adaptacao da Interface com Remodelamento Nulo

O comportamento do modelo de adaptacao interfacial na auséncia de mudancas na topologia
Ossea periprotética é avaliada para que, apds, se identifique a influéncia que a alteracao da
propriedade mecanicas do o0sso periprotético impoe sobre a evolucao da interface no curso do
processo simulado. Ou seja, assim como a condi¢ao de fixagao altera os campos de tensao

e deformacao no volume ésseo periprotético, é esperado que as alteracoes adaptativas neste
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Figura 6.8: Evolugao global das quantidades relativas de tecidos interfaciais

(osso periprotético) afetem o ambiente mecéanico interfacial e, assim, influenciem os processos
de diferenciagao celular que 14 ocorrem. A capacidade de captar efeitos desta ordem, durante
a simulacao da adaptacao em torno de implantes, é o maior objetivo da formulacao proposta.

A evolugao global das diferentes parcelas possiveis para a interface osso-implante é apre-
sentada na Figura (6.8), e deverd ser comparada com a evolugao obtida quando se permite
trocas adaptativas no volume periprotético (ver préxima se¢ao). Nos resultados apresenta-
dos, os seguintes parametros foram atribuidos para a lei de adaptacao: Uppax = 250um,
—UnNmax = dum , v =1, p = 0.056 e n = 1. Conforme pode ser observado, o decaimento
forgado da parcela em contato com atrito (condigao IT) permite que os elementos interfaciais
decidam entre osso colado ou tecido interfacial, de acordo com o ambiente mecanico experi-
mentado em cada local da interface. Como o volume ésseo fora da zona interfacial nao tem
suas propriedades mecénicas alteradas durante a simulagdo (imposi¢ao de remodelamento
nulo), nos primeiros 50 dias cada elemento interfacial j& tem definida suas quantidades parci-
ais, as quais permanecem inalteradas por todo tempo restante do processo simulado, apesar

de apresentarem uma pequena oscilagao em torno deste valor a cada iteracao do processo.
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6.5.3 Adaptacdo da Interface e Remodelamento Osseo

A lei de adaptagao interfacial foi formulada de maneira a poder ser utilizada em conjuncao
com uma formulagao padrao de adaptacao dssea periprotética. Na presente secao sao apre-
sentados os resultados numéricos obtidos na simulacao da adaptacao éssea em torno de haste
femoral com os efeitos do modelo periprotético (baseado em técnicas de otimizagao) e do
modelo interfacial (governado por critérios biomecénicos).acoplados. Além da evolugao das
quantidades relativas de osso e fibra, esta formulacao entrega como resultado adicional a
disposicao destas parcelas ao longo da cobertura porosa da haste. Nos resultados apresen-
tados, os seguintes pardmetros foram atribuidos para a lei de adaptagao: Uprpmax = 250um,
—Upmax =0um ,v=1,p=0.056 e n = 1.

A distribuigdo de densidades predita com o modelo é apresentada na Fig. (6.9) e a
evolugao da perda de massa Gssea no processo simulado é apresentada na Fig. (6.10). Os
mesmos padrdes de reabsor¢ao proximal (zonas de Gruen 1 e 7) sao verificados. Porém, de
maneira distinta dos resultados obtidos no Capitulo 5, ocorre reabsorcao dssea nas proximi-
dade do implante a menos da regiao distal lateral que parece ser o local de ancoragem deste
ao osso. Nas zonas de Gruen 1, 7 e 6, esta reabsorcao é completa, enqaunto em Gruen 2 e
5 ocorre apenas desmineralizacao do osso existente. Clinicamente, este afinamento cortical,
indicaria uma possivel soltura da prétese. A hipetrofia distal é observada tanto no lado late-
ral quanto no medial, porém neste a haste é alcancada por osso de densidade intermedidria,
e nao ocorre preenchimento ésseo do canal intramedular.

Notadamente, a possibilidade de alteracao da condicao interfacial durante o processo
simulado retarda a convergéncia do modelo. A Fig (6.11) apresenta a evolucao global das
diferentes parcelas possiveis para a interface osso-implante. Notadamente, ao se permitir
que o 0sso periprotético altere suas propriedades mecéanicas em funcao de seu potencial
adaptativo, o ambiente mecénico interfacial é afetado e isto reflete na evolucao da interface
osso-implante. Em comparacao com o resultado obtido com remodelamento nulo, o presente
resultado apresenta quantidades de tecidos interfaciais que variam durante o processo simu-
lado, e a quantidade de osso colado (bone ingrowth) predita na convergéncia da simulacao

supera a quantidade de tecido fibroso.
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(a) Vista a-p do (b) Distribuicao

cortex no PO ime- de densidades

diato apés adaptagao
mecéanica

Figura 6.9: Distribuicao de densidades predita pelo modelo final implementado.
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Figura 6.10: Evolugao da perda de massa 6ssea durante o processo simulado.
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Figura 6.11: Evolucao global das quantidades relativas de tecidos interfaciais.
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Figura 6.12: Localizagdo geométrica e quantidade relativa de osso colado (sentido proximal
-> distal)

Pode-se observar que este resultado difere significativamente daquele apresentado na
figura 6.8. A disposigao espacial do osso colado, e a fragao em que esta parcela é predita em
cada posicao da interface, é apresentada na Fig (6.12).

Esta informagao deve ser interpretada com cautela. Isto pois, nao hd sentido em con-
siderar ingrowth em um local de interface onde o osso circunvizinho tenha sido reabsorvido
Uma informagao mais relevante quanto a capacidade do projeto de prétese promover a
osseointegracao pode ser obtida conjugando-se a distribuicao de densidade interfacial e a
distribuicao da parcela de osso colado predita para cada elemento interfacial i (ie, (u; x
ap,)). A Fig. (6.13) apresenta esta informagao, que pode ser interpretada como outro tipo

de interface: osso colado mieralizado.

6.5.4 Discussao
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Como muitos pardmetros numéricos estao envolvidos nos resultados apresentados, serd necessario

um estudo dirigido para que se tenha uma melhor compreensao da influéncia que cada um
destes parametros desempenha nos efeitos capturados pela simulagao. Além disto, é também
necessario avaliar os efeitos de combinacoes entre parametros e as possibilidades de equiva-

léncia entre os valores atribuidos aos parametros e dados clinicos da evolucao da adaptacao,
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Figura 6.13: Localizagao geométrica e quantidade relativa de osso colado mineralizado na
interface (sentido proximal -> distal)

tanto com relacdo a interface quanto ao osso periprotético. A Fig. (6.14) exibe, por exem-
plo, a evolucao das quantidades de material interfacial quando a velocidade da adaptacao
do osso periprotético é reduzida para a ordem de grandeza da velocidade de adaptacao da
interface, o que resulta em um padrao diferente do apresentado anteriormente para estas
mesmas quantidades.

Nao existem, na literatura, subsidios para que se estabeleca uma equivalénca entre o
resultado predito para a localizacao do ingrowth e a ocorréncia clinica deste. Os dados
relacionados associam uma distribuicao esparsa para esta adesao. Porém, a partir do grande
nimero de registros de falhas associando o modo de flexao em balanco aos componentes
fraturados, pode-se inferir que a adesao distal tem ocorrido mais frequentemente em torno

de hastes fixadas sem cimento.
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Capitulo 7

Conclusoes Finais

Na presente tese foram investigados os mecanismos envolvidos na adaptacao mecéanica do
osso em torno de implantes ortopédicos e as teorias existentes para explicar e para simular
computacionalmente o processo adaptativo.

O aprofundamento no estudo deste fenomeno biomecéanico e da forma como ele se expressa
especificamente no caso de Artroplastias Totais de Quadril possibilitou o entendimento dos
principais aspectos biolégicos e mecénicos envolvidos na resposta adaptativa nestes casos.

O papel fundamental da interface osso-implante nas falhas dos implantes revela a ne-
cessidade de uma representacao apropriada da dindmica desta interface durante o curso da
adaptacgao se o objetivo é aplicar o modelo na avaliacao de projetos de implantes e, a partir
disto, propor melhoramentos que aumentem a durabilidade da substituicao artificial.

Especificamante com relacao ao volume ésseo periprotético, a premissa de otimalidade
Ossea forneceu meios efetivos para tratar os problemas relacionados a alteragao do padrao
de carregamento experimentado pela estrutura déssea, tendo também se mostrado flexivel ao
ponto de ser modificada para acoplar aspectos relacionados exclusivamente com a regiao de
interface.

Com relagao ao comportamento atribuido para a interface na simulacao computacional,
mesmo os modelos incapazes de transitar entre distintas relacoes constitutivas interfaciais
no curso da adaptagao apresentaram padroes particulares de adaptacao éssea em torno da
haste femoral, evidenciando a influéncia da interface no resultado predito.

A possibilidade de coexistirem tecidos com distintos comportamentos mecanicos na in-

terface osso-implante forneceu uma importante correlacao tedrica entre o modelo numérico
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implementado e ocorréncias clinicas ja observadas. O emprego da lei de mistura governando
a mecanica da interface osso-implante possibilita que ocorram, simultaneamente, diferen-
tes comportamentos mecanicos em diferentes locais da interface. Consequentemente, as
alteragoes de propriedades mecénicas do osso periprotético apresentam-se distintas daquelas
obtidas com condicao de interface fixada do inicio ao final da simulagao.

Com o modelo de adaptagao interfacial conjugado ao modelo de adaptacao periprotética,
a influéncia que a alteracao das propriedades mecénicas do osso impoe sobre o ambiente
mecénico da interface osso-implante foi, aparentemente, capturada. A abordagem de mode-
lagem macroscépica dos fendmenos de contato que ocorrem na interface mostrou-se capaz de
capturar diferentes efeitos do processo simulado, seno portanto considerada uma abordagem
promissora para investigagoes futuras nesta drea.

Esta sensibilidade do modelo interfacial frente as alteragoes adaptativas do osso peripro-
tético evidencia o potencial deste modelo para a investigacao dos fendémenos que ocorrem
na interface no curso da adaptacao. Entretanto, as capacidades do modelo nao foram com-
pletamente exploradas e o mesmo precisard ser melhor ajustado e calibrado para que se
estabeleca o papel que cada um dos seus parametros desempenha nos efeitos capturados
pelas simulagoes.

Ao se buscar a equivaléncia entre os resultados numéricos obtidos e observagoes clinicas
deve-se ter em mente que as simulacoes estao limitadas a reproduzir efeitos mecanicos de
acordo com as hipéteses de adaptagao mecénica propostas. Mesmo assim, estes resultados,
ainda que preliminares e especulativos, indicam a relevancia desta classe de pesquisas para
avaliagoes e comparagoes entre projetos de préteses. Apesar das aplicagoes terem sido re-
alizadas em exemplos 2D, predicoes razodveis das mudancas dsseas adaptativas em 0ssos
genéricos (ou ‘tipicos’) foram obtidas, as quais indicam, sobretudo, a tendéncia de adap-
tacao mecénica causada por um dado projeto de prétese. Desta forma, os exemplos 2D
mostraram-se admissiveis para que formulacao da adaptacao dssea em torno de implantes
ortopédicos fosse testada.

Para que estes modelos possam ser empregados como ferramentas efetivas para aumentar
a durabilidade de ATQs, a formulacao apresentada nesta tese deve ser utilizada em confi-

guragoes 3D de sistemas osso-implante com carregamentos e hipdteses de comportamento
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estrutural mais precisas, de maneira que seja possivel acompanhar, além da resposta adap-

tativa, os valores de tensao que ocorrem na interface osso-implante no curso da adaptacao.

7.1 Direcoes para pesquisas futuras

Sugere-se que pesquisas futuras no modelamento da resposta de adaptagao éssea em torno
de implantes ortopédicos sejam focadas em um projeto especifico de prétese, para que os
parametros do modelo computacional possam ser estimados de forma objetiva. Logicamente,
deve-se considerar um projeto que conte com acompanhamento clinico de dois anos, no
minimo.

Do ponto de vista das técnicas envolvidas, considera-se admissivel continuar utilizando
a técnica de otimizacao estrutural para o volume 6sseo fora da zona de interface. Para a in-
terface, uma sugestao é comparar os resultados obtidos com a abordagem macroscépica aqui
utilizada e resultados de modelos de duas escalas que incluam a lei de mistura proposta, ou
outra forma similar, atuando na escala macroscépica e as varidveis governantes da evolugao
da mistura sendo computadas na escala menor.

Do contréario, se ao invés de avaliar projetos de implantes o objetivo for o entendimento
dos mecanismos pelos quais o fendémeno da adaptacao dssea se manifesta, sugere-se que as
geometrias de orgaos inteiros, como o fémur, sejam abandonadas em prol de técnicas de
micro elementos finitos aplicadas em pequenos volumes de material dsseo cuja geometria

deve ser obtida via uCT — Scan (micro Tomografia Computadorizada).



