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RESUMO

O tecido 6sseo €& considerado um organismo vivo em constante transformagdo. Sua
arquitetura é capaz de remodelar-se em fungao de um novo estado de deformacgdes ao qual for
submetido. A combinagédo da magnitude de deformagéo com o numero de ciclos e a frequéncia
de carregamento aciona os processos de modelacdo e remodelagdo tecidual, seja por
construcao, reabsor¢cao ou reparacao de danos. Fraturas femorais sao bastante comuns,
principalmente em idosos. O processo de estabilizacdo €& facilmente alcangado com a
implantagao de um dispositivo conhecido como haste intramedular. Apds implantada, haste
intramedular passa a compartilhar carregamento com o0 0sso e, a medida em que o site de fratura
recupera suas propriedades mecanicas, a haste devolve gradativamente parte do carregamento
ao 0sso, mas nao todo. Entdo, é razoavel questionar que o estimulo mecéanico a resposta
osteogénica possa ser reduzido, devido a blindagem parcial de deformacgao, imposta pela haste
ao osso. O software de EF ANSYS foi utilizado para estimar a distribuicdo de deformacgdes na
superficie periosteal e em trés se¢des transversais médias da cortical femoral. O protocolo de
carregamento avaliado foi o de caminhada diaria. Um modelo de carregamento complexo foi
replicado e ajustado, considerando as principais forgas musculares atuantes. Uma equagéo foi
aplicada ao modelo de EF para calcular e comparar o estimulo mecanico a resposta osteogénica
entre trés casos de haste implantada com materiais diferentes e um quarto caso de haste
explantada. Apesar das limitacdes do modelo aplicado, os resultados mostraram que a utilizacéo
de materiais de baixa rigidez para a haste intramedular parece nao ter sido suficiente para
garantir processos de modelagdo e remodelagdo em determinadas regibes do fémur,
notadamente as proximais, para o carregamento de caminhada diaria. Outros tipos de atividade
fisica repetitiva, além da caminhada diaria de distancias razoaveis, devem ser propostos para
que em conjunto possam gerar estimulos mecanicos suficientes a resposta osteogénica para

manter todo o femur sdo.

Palavras-Chave: Haste Intramedular; Modelo Numérico; Divisdo de Carregamento;

Blindagem de Deformacgéao; Resposta Osteogénica



ABSTRACT

Bone tissue is considered a living organism in constant transformation. Its architecture
can remodel itself according to a new state of deformation to which it is subjected. The
combination of the magnitude of strain with the number of cycles and the frequency of loading
triggers the processes of tissue modeling and remodeling, whether by construction, reabsorption,
or damage repair. Femoral fractures are quite common, especially in the elderly. The stabilization
process is easily achieved by implanting a device known as an intramedullary nail. After
implantation, the intramedullary nail begins to share the load with the bone and, as the fracture
site recovers its mechanical properties, the nail gradually returns part of the load to the bone, but
not all of it. Therefore, it is reasonable to question whether the mechanical stimulus to the
osteogenic response may be reduced due to the partial strain shielding imposed by the nail on
the bone. The ANSYS FE software was used to estimate the distribution of strains on the
periosteal surface and in three average cross-sections of the femoral cortex. The loading protocol
evaluated was daily walking. A complex loading model was replicated and adjusted, considering
the main acting muscular forces. An equation was applied to the FE model to calculate and
compare the mechanical stimulus to the osteogenic response between three cases of implanted
stem with different materials and a fourth case of explanted stem. Despite the limitations of the
applied model, the results showed that using low-stiffness materials for the intramedullary nail
does not seem to have been sufficient to guarantee modeling and remodeling processes in
certain regions of the femur, notably the proximal ones, for daily walking loading. Other types of
repetitive physical activity, in addition to daily walking of reasonable distances, should be
proposed to generate sufficient mechanical stimuli to the osteogenic response to maintain the

entire femur healthy.

Keywords: Intramedullary Nail; Numerical Model; Load Share; Strain Shielding;

Osteogenic Response
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Introducao

Essa obra inacabada de alicerce em constante transformacao, os nossos ossos. Desde
0 nascimento, o ser humano experimenta sucessivos processos de reestruturacao éssea, por
modelacio e remodelagao. A cadéncia e o sucesso desses processos dependem, ndo somente,
de que os fatores bioquimicos e mecénicos estejam relacionados, mas também da intervencéo
de fatores externos, tais como estilo de vida, alimentacéo, utilizagdo de farmacos e dispositivos
fisicos implantados. A humanidade passou por trés revolugdes bem distintas. A cognitiva, ha
cerca de 70 mil anos atras, a agricola, ha cerca de 12 mil anos, e a cientifica, com inicio ha 500
anos atras. Até o final do século XIX, a pesquisa existia apenas como um hobby da classe
aristocrata. A partir de meados do século XX, ciéncia e tecnologia tornaram-se de livre acesso.
E junto a essa condigdo, o ser humano vem intervindo na autonomia da natureza (Harari, 2015).
Ignorar a complexidade de nossa existéncia pode ser um grande erro, como mostrada, cada vez
mais, pela prépria ciéncia. Como exemplos dentro desse contexto, a utilizagao de corticéides no
tratamento de inflamagdes ou de atividades indesejadas do sistema imunoldgico podem refletir
em doenga 0ssea grave e esta relacionada com o risco de fratura (Christos et al., 2021). Outra
questao é o consumo de proteina animal. Seu teor de calcio, que exacerba as necessidades do
corpo humano, inibe a potencializagdo do horménio D25-OH pelos 6rgaos figado e rins, através
do comando da glandula paratiredide. Sem a potencializagédo desse hormdnio, comumente
conhecida como “Vitamina D”, o transporte de calcio sérico aos ossos fica comprometido,
justificando a grande incidéncia de fraturas 6sseas nos paises cuja ingesta desse tipo de
alimentagéao é considerada alta (Campbell et al., 2016). E, como se néao fosse suficiente, ocorre
perda de massa 6ssea por aqueles que enfrentam a microgravidade imposta pelos programas
de viagens aeroespaciais (Genc et al., 2009; Cavanagh et al., 2010; Pennline, 2014). Entao,
parece ser ao menos prudente que a pequisa avance de forma integrativa, buscando nao
somente o conhecimento especifico, como também das demais areas correlatas, mitigando
assim os efeitos colaterais a saude humana, e por que nio citar também, a natureza e ao meio

ambiente.

Falando-se de tecido dsseo, esse organismo bastante complexo, formado por conjuntos
de células denominadas de Unidade Multicelular Basica (BMU), é capaz de remover e substituir
parte da estrutura 6ssea, reparando danos ou até mesmo conferindo nova arquitetura adaptativa
ao estado de tensdes e deformacgdes no qual estiver sendo submetida. Olhando-se apenas para
o fator mecanico, dependendo da combinagao entre magnitude de deformagéo, numero de ciclos

e frequéncia de carregamento, um osso podera ou nao ativar esse processo.
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O grande desafio da cirurgia ortopédica é a estabilizacdo, em curto prazo, de fraturas
diafisarias de ossos longos, face as diversas complicagdes relacionadas aos processos de cura
e pos-cura. Fraturas femorais sdo frequentemente graves, podendo acometer outros tecidos e,
em sua maioria, ocorrem por impacto causado por uma forga transversal de magnitude muito
superior as solicitagdes mecanicas comumente impostas ao osso pelas forgas musculares e pelo
préoprio peso corporal. Outros tipos de fraturas podem ocorrer por perda de resisténcia dssea
localizada, devido a uma combinacgéao de fatores externos, anteriormente citados. A evolugao dos
dispositivos utilizados para a estabilizagéo de fraturas, ao longo das ultimas décadas, sempre
buscou preservar a saude e a integridade dos individuos implantados, diminuindo o tempo de

imobilidade do paciente e o risco de complicacdes.

O procedimento mais eficaz utilizado atualmente € a instalagdo de um dispositivo, interno
a cavidade medular éssea, denominado haste intramedular (HI) bloqueada. Apds implantada,
0sso e haste dividem carregamento e, a medida que o 0osso aumenta em rigidez, restabelecendo
suas propriedades mecéanicas, a haste libera gradativamente parte do seu carregamento ao 0sso
implantado, até que a ultima fase de remodelagao com reabsorg¢ao éssea tenha sido completada.

Até ai, esse dispositivo cumpre muito bem o seu papel.

Ocorre que, apds a estabilizagao da fratura, problemas no pds-implante, tais como falha
de consolidagado 6ssea, dismetria dos membros inferiores e osteoporose, tém sido relatados,
podendo indicar uma relagédo direta com os baixos estimulos mecanicos conferidos ao 0sso,
conforme abordado na Lei de Wolff (Frost, 1994) e na Teoria Mecanostatica (Duncan e Turner,
1995). Apesar de alguns fabricantes desse dispositivo recomendarem a sua remogao apoés
terminado o periodo de estabilizagao (Biomet; Baumer; Interfix; Orthofix; Sartori), que dura por
volta de um ano, os fatores risco cirirgico e alto custo parecem se sobrepor a essa

recomendagéo.

Sob o ponto de vista mecanico, a divisdo de carregamento entre osso e haste implantada
¢é fato incontestavel. Os processos de modelagao e remodelagdo 6ssea iniciam-se com um sinal
de estimulo mecanico a resposta osteogénica (EMRO), enviado as Unidades Multicelulares
Basicas (BMU). Uma vez que esse sinal depende, primeiramente, da magnitude de deformagéo,
0 osso implantado pode ser “blindado” parcialmente desse estimulo mecanico pela existéncia da
HI. Embora os percentuais de redu¢ao em niveis de deformacao sejam relativamente pequenos,

€ preciso entender qual seria o reflexo no EMRO.

Dentro do conceito de pesquisa translacional, no qual cientistas, pesquisadores e
académicos trabalham com um unico objetivo, de levar saude e longevidade a populagao

mundial, a engenharia mecanica também vem dando a sua parcela de contribui¢ao.



18

A relagcdo do funcionamento fisico-mecanico do tecido 6sseo com os respectivos
fendbmenos e sinais bioquimicos pode, atualmente, ser mais facilmente acessada. Através da
nova geragao de modelos analiticos e numéricos, os quais propdem-se quantificar respostas
mecanicas, tais como niveis de tensdo e de deformacao, ativagdo de processos de modelagao

e remodelacio, e até mesmo dano e risco de falha.

O capitulo 1 apresenta uma revisao bibliografica sobre biologia tecidual 6ssea, fraturas
diafisarias de fémur, processos osteogénicos e analises biomecanicas, compilando trabalhos
desenvolvidos por diversos autores, através de diferentes métodos. O capitulo 2 descreve os
materiais e alguns dos métodos matematicos utilizados na quantificagao do estimulos a resposta
osteogénica, além de selecionar e justificar o modelo mais adequado a pesquisa aqui
apresentada. O capitulo 3 apresenta e explica a implementagdo do modelo numérico do conjunto
fémur-haste intramedular. O capitulo 4 comenta e compara os niveis de maximas deformagoes
principais e estimulos a resposta osteogénica encontrados para cada um dos casos avaliados.

E, por fim, o capitulo 5 conclui-se esta pesquisa e apresenta sugestdes para pesquisas futuras.
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Capitulo 1 - Revisao Bibliografica

Grande progresso foi alcangado na compreensao do tecido ésseo e da sua capacidade
de exercer mecanismos de modelagao, remodelacao e até mesmo estabilizagdo de fraturas nas
ultimas duas décadas. A composi¢ao nao homogénea e o comportamento mecanico ortotrépico
tornam o seu entendimento ainda mais complexo. A Lei da Transformagdo Ossea, postulada
pelo cirurgido Julius Wolf em 1892, abriu um importante caminho para a pesquisa. Conhecida
como Lei de Wolf, relacionou mudangas na arquitetura 6ssea ao carregamento mecanico. No
entanto, esse processo adaptativo ndo € garantido simplesmente pela aplicagdo de
carregamentos. E preciso que haja uma combinacg&o perfeita de reabsorgao de osso antigo com

formacéo de osso novo (Teichtahl et al., 2015).

Mais recentemente, no inicio dos anos 90, a teoria mecanostatica de Frost usou a
unidade multicelular basica (BMU) de remodelagao 6ssea para definir os limites de deformagéao
entre os processos de reabsorgdo, homeostase, modelagao e dano (Frost, 2003). No final dos
anos 90, foi proposta uma equagao de regressao néo linear que mantinha a massa 6ssea (MMO)
com base na dependéncia entre a magnitude da deformacao e o numero de ciclos por dia (CPD)
(Qin et al., 1998). Além disso, o conhecimento da modelacdo mecanobioldgica tem sido uma
ferramenta poderosa na compreensao das relagdes entre fatores biolégicos e mecanicos durante

a consolidacao dssea (Ghiasi et al., 2017).

As fraturas diafisarias de ossos longos sao bastante comuns e sio faciimente
estabilizadas pela HI. Gerhard Kuntscher, um conhecido cirurgido ortopédico alemao, usou o
primeiro modelo de uma HI bloqueada para estabilizar fraturas da diafise do fémur em pilotos
americanos durante a Segunda Guerra Mundial (Glatt et al., 2017). A rapida estabilizacéo aliada
ao baixo risco de complicagdes fizeram deste dispositivo o mais utilizado e bem-sucedido até o
momento. No entanto, a divisdo de carregamento entre o0 0sso e a Hl € uma questdo claramente
relacionada as respectivas rigidezes, que n&do deve ser negligenciada. Por exemplo, alguns
efeitos relacionados ao mecanismo de blindagem de deformagéao, do inglés “strain shielding”
(SS), causado pelo dispositivo foram relatados (Allen et al., 2008). Alguns deles referem-se a
reabsor¢cdo 6ssea na regido de contato entre as partes do tecido 6sseo e do implante, com
consequente soltura da haste intramedular (Cilla et al., 2017). Portanto, materiais de baixa rigidez
tém sido testados em modelos de HI, visando acelerar o processo de estabilizacdo da fratura,
através de uma divisdo de carregamento mais favoravel entre osso e dispositivo implantado
(Samiezadeh et al., 2015). A néo retirada deste dispositivo apds a estabilizagéo da fratura pode
afetar a resposta osteogénica ao processo de remodelagéo. Estudos com estimulos mecénicos

induzidos de baixa magnitude tém sido realizados visando a compreensdo do mecanismo de
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aumento da densidade mineral 6ssea (DMO), especialmente proximo ao pescogo femoral, regido
conhecida como “Triangulo de Ward”, onde a incidéncia de fraturas é considerada alta em
pessoas de idade avangada (Kiel et al., 2015). Observou-se que sinais mecanicos de baixa
frequéncia (20-50 Hz), mais seguros e livres do uso de medicamentos, poderiam ser utilizados
como chave regulatéria para um ciclo completo de remodelagao éssea (Ozcivici et al., 2010).
Mesmo deformagdes 6sseas de magnitude extremamente baixa, trés ordens de grandeza abaixo
das deformacgdes usuais, em relativamente “altas” frequéncias, podem desencadear um
processo osteogénico. Experimentos com animais mostraram que, apés um ano em protocolo
de 20 minutos de picos de 5 u€ e frequéncia de 30 Hz, a densidade mineral 6ssea trabecular no
fémur proximal de ovelhas adultas do grupo experimental aumentou em 34,2% a mais do que no
grupo controle, além do aumento de 113% em formacao 6ssea e de 144% em mineralizagéo na
superficie (Rubin et al., 2001). Considerando o baixo tempo de exposi¢cdo ao exercicio e baixo
impacto; protocolos de baixo impacto e de “alta” frequéncia devem ser mais bem estudados para

aqueles cuja disponibilidade para atividade fisica seja limitada, como é o caso dos idosos.

Um estudo randomizado em ratos reforgou a hipétese de que, a medida que a magnitude
da deformagédo aumenta, o numero de ciclos de carga para iniciar a formagao éssea diminui
(Cullen et al., 2001). Outra pesquisa concluiu que 95% do processo de mecanotransdugéo
iniciou-se com uma quantidade minima de ciclos, apenas 20 a 40 CPD, sob aproximadamente
2.000 p€ de magnitude em compressao (Hart et al., 2017). Sob altas magnitudes de deformacgao,
o EMRO mostrou-se mais eficaz em um curto periodo com intervalo de descanso, em

comparagao a protocolos de carregamento prolongados e continuos (Burr et al., 2002).

Em resumo, os pesquisadores tém buscado uma relagdo entre a magnitude variavel da
deformacgao, o numero de ciclos de carregamento e a frequéncia de aplicagdo, com a resposta
osteogénica a MMO e ao processo de remodelagdo. A limitagao de trabalhar com um modelo
humano vivo para obter um modelo confiavel que melhor represente o conjunto adequado e
equilibrado de forgas musculares que atuam no membro inferior tem sido superada através do
uso de softwares de simulagao, inclusive os abertos. Por exemplo, uma otimizagao estatica
realizada no software OpenSim melhorou a caracterizacdo do modelo de caminhada, incluindo
a disponibilizagao dos valores das forgas musculares mais importantes (Modenese et al., 2011).
Uma combinagao do método de elementos finitos (EF) com o modelo matematico isotrdpico de
Stanford mostrou que o uso de um maior numero de musculos melhorou significativamente a
caracterizacdo do carregamento mecanico femoral (Kobiraki et al., 2019). Cita-se, ainda, que
buscando uma solugdo para estimular o mecanismo de adaptacdo 6ssea em ambientes de
microgravidade, pesquisadores da NASA avaliaram alguns modelos matematicos existentes, sob

diferentes cenarios de exercicio (Pennline e Mulugeta, 2014).
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1.1 Histologia do Tecido Osseo

O fémur, mostrado na Fig. 1.1, é o osso tubular mais longo do corpo humano e esta
cercado por uma massa muscular robusta. Sua matriz compdsita é essencialmente formada por
uma parte de matéria organica, composta de colageno, e outra parte inorganica, composta por

cristais de hidroxiapatita, cuja férmula molecular é Ca1o(PO4)s(OH)..

Conforme definido pelo Instituto Nacional de Saude, a osteoporose € uma desordem
esqueletal que compromete a resisténcia 6ssea, aumentando assim o risco de fratura. (Guarniero
et al., 2004), descrevem a osteoporose como uma doenga caracterizada pelo comprometimento
da resisténcia e da densidade mineral 6ssea. A osteopenia pode ser considerada como uma fase
gue antecede a osteoporose, evidenciando um inicio na diminuicdo na DMO de parte ou do todo

da estrutura dssea.

A saude e a qualidade do osso podem ser avaliadas conforme a estrutura cristalina da
parte inorganica. (Rollo et al., 2015), em uma caracterizagdo microestrutural dos cristais de
hidroxiapatita presentes em osso trabecular cadavérico, concluiram que o tamanho desses
cristais esta diretamente relacionado a qualidade dssea. Entretanto, apesar do baixo T-Score de
DMO indicar maior probabilidade a fratura, somente esse fator ndo garante o evento. A evolugao
na interpretagao clinica da DMO tem avancgado, de forma a distinguir o tipo e a intensidade do
tratamento em funcéo de outros fatores, tais como etnia, faixa etaria, sexo, regido éssea (Miller,
2006).
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Figura 1.1 — Anatomia superficial de um fémur humano direito, em vistas: (a) Anterior e (b)

Posterior (Adaptagéo ID 121326151/Legger/dreamtime.com).
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Localizado na coxa, o fémur esta submetido a forgas externas musculares e a forca de
contato, sendo essa ultima referente ao peso corporal do individuo. Para conferir estabilidade,
0ssos longos possuem uma estrutura interna com 50 a 95% de porosidade, denominada
trabecular, e outra estrutura externa a essa, denominada cortical, com 5 a 10% de porosidade,

mais compacta e resistente conforme mostrado na Fig. 1.2.

Figura 1.2 — Secao transversal de osso mostrando as regides cortical (externa) e trabecular
(interna), (Doblaré et al.,2004).

As células que compdem a matriz organica dos ossos podem ser classificadas em quatro
tipos distintos, conforme mostrado na Fig. 1.3. Os osteoblastos sao células mesenquimais
diferenciadas, responsaveis pela producao de osso novo. Os osteoclastos sdo responsaveis pela
absorcdo de osso ndo ativo. As células de revestimento 6sseo ou osteogénicas, sao os
osteoblastos inativos e ndo foram depositados no osso novo. E os ostedcitos, que sdo os
osteoblastos maduros. O processo de remodelagao nao é realizado individualmente por cada
um desses tipos de células, e sim pela unidade organizada, nomeada por Frost de Unidade
Multicelular Basica (BMU), operando nas superficies cortical (Fig. 1.3.a) e trabecular (Fig. 1.3.b),
substituindo osso velho por osso novo, sempre seguindo uma sequéncia bem definida de

ativacao, reabsorcao e formacao (Doblaré et al., 2004).
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Figura 1.3 — Sequéncia de Ativagéo, Reabsorgédo e Formagao em: (a) Osso Cortical e (b) Osso
Trabecular. Adaptagéo de (Doblaré et al., 2004).

1.2 Fraturas Diafisarias e a Consolidacdo Ossea

O movimento do corpo humano é um processo de grande complexidade que envolve
musculos, tendoes, ossos e outros tecidos. A estrutura dssea tem materiais de caracteristicas
particulares, propriedades mecéanicas e organizagao tecidual que sustentam e protegem os
6rgaos internos. Entretanto, quando uma forca de magnitude superior as forcas externas
normalmente atuantes em um osso longo incide instantanea e transversalmente contra esse,

pode-se gerar uma ou mais fraturas.

(Doblaré et al., 2004), ao descreverem mecanismos de fratura traumatica, atribuem duas
causas principais, distintas, sendo uma delas por simples impacto e a outra por contragéo

muscular espontanea sem trauma, conforme mostrado na Fig. 1.4.
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Figura 1.4 — Mecanismos comuns de fratura 6ssea por: (a) Impacto e (b) Contragéo

muscular. Adaptagéo de (Doblaré et al., 2004).
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O livro Handbook of Fractures, de (Egol et al., 2010), classifica os mecanismos de fratura
de ossos longos em quatro tipos distintos. O primeiro deles, que tem maior incidéncia em
individuos adultos, seria resultante de trauma de alta energia, tendo como exemplos acidente
veicular, tiro de arma de fogo e queda de altura. O segundo tipo sao as fraturas patoldgicas, que
acometem os idosos, normalmente localizadas na juncdo fraca da regido metadiafisaria. O
terceiro sdo as fraturas por “stress”, que podem acometer individuos submetidos a treinamento
excessivo, principalmente os militares e os corredores de longas distancias. E o quarto tipo, que
séo as fraturas de insuficiéncia, causadas pelo uso prolongado de medicamentos que com o
tempo vao diminuindo a resisténcia mecanica do osso, conforme relatado por (Einhorn et al.,
2014).

7

Quando uma fratura nao exibe fragmentos, isto €, sem perda de material ésseo, o
tratamento indicado é o nao operatério, dentre os quais destacam-se a imobilizagao (utilizando
o aparelho gessado e orteses como a do tipo de Sarmiento) e a tragcdo musculoesquelética,
quando é aplicada uma carga trativa no eixo 6sseo, tendo como objetivos restaurar o
comprimento original, evitar deformacdes rotacionais e angulares, minimizar dor e evitar perda
sanguinea. Quando ha uma fratura multifragmentaria 6ssea, como mostrada na Fig. 1.6.d,
denominada fratura complexa ou cominutiva (auséncia de contato entre os principais
fragmentos), faz-se necessaria a utilizacdo de dispositivos que acelerem o processo de

estabilizacado da fratura e consolidagao 6ssea.

(Marsell e Einhorn, 2011) descreveram, biologicamente, as trés fases do processo de
consolidagao de uma fratura diafisaria de fémur, que se inicia na fase inflamatéria. Logo apds a
ocorréncia de uma fratura, células mesenquimais sao recrutadas, e um processo inflamatério
agudo forma um hematoma que coagula suas extremidades, completando-se em até 7 dias.
Apos 7 a 9 dias subsequentes a fratura, ja na fase reparativa, ha a formagéao de um calo primario
cartilaginoso denominado calo mole. Para que haja progresso na regeneragao 0ssea, esse calo
mole necessita ser mineralizado e reabsorvido por um calo dsseo periosteal, denominado calo
duro, a partir de quando o osso adquire estabilidade biomecanica minima que permita ao
individuo caminhar em até quatro semanas. Somente na fase final, a remodelagao 6ssea é
combinada com reabsorgdo do calo duro, pelos osteoclastos, e com a deposigdo de 0sso
lamelar, pelos osteoblastos. Essa fase representa 70% do processo de consolidagéo e dura
aproximadamente nove semanas de um total de doze, em média. A Fig. 1.5 mostra,

esquematicamente, estas fases.
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Figura 1.5 — Fases de Consolidacdo Ossea: (A) Inflamatéria, (B) Reparacéo e (C) Remodelagao.
(Fernandes, 2013).

Entretanto, ndo se pode precisar o momento de consolidagao de uma fratura, de forma a
permitir que o osso retome sua atividade funcional estrutural. Essa avaliagao é feita com o uso
de imagens radiograficas da regido, onde procura-se visualizar o calo 6sseo no aspecto em ponte
e o desaparecimento da linha de fratura. Sob o ponto de vista mecénico de (Claes e Cunningham,
2009), embora estudando estabilizagao de fraturas em tibia com utilizacao de outro dispositivo
(placa em ponte), a consolidagéo da fratura se daria somente com o aumento suficiente da

resisténcia e da rigidez dssea.

Nos casos de atraso de unido e ndo-unido em fraturas de fémur e de tibia, (Vaughn et al.,
2016), conduziram um estudo que avaliou a eficacia do processo de dinamizagéo de HI, em
termos de consolidagéo, e concluiram que a razao ideal entre os didmetros externos médios de
calo e diafise femoral é de 1,17:1, que prediz em 81% dos casos uma consolidacao apds a
dinamizagao, sendo vista uma taxa de 93% na razdo maior que 1,17:1. Naqueles individuos que
apresentaram razao menor, a taxa de consolidacao foi de 20%. Esses resultados mostram que
0 aumento da liberacdo de carregamento mecanico ao tecido 6sseo aumenta o estimulo
biolégico em fraturas com boa vascularizagao local. Dessa forma, concluiram que o método pode

ser bastante efetivo na consolidacao de fraturas por HI em pacientes selecionados.

Para os casos das fraturas estabilizadas sem a dinamizagcdo de HI, quando esta
permanece bloqueada apds a consolidagao 6ssea, a divisao de carregamento entre osso e haste
se faz presente e requer estudos adicionais com o objetivo de se conhecer os reais impactos na

saude 6ssea dos individuos implantados.

A Lei de Wolff, de 1892, desenvolvida pelo anatomista e cirurgido alemao Julius Wolff
(1836-1902) atesta que cada mudancga na forma ou na fungao de um osso é acompanhada por
certas mudancgas definidas em sua arquitetura interna, e da alteragao igualmente definida em

sua conformacao externa, modeladas pelas leis matematicas (Frost, 1994).
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De forma simples e resumida, pode-se dizer que todo osso saudavel humano ou de
animal, quando submetido recorrentemente a um dado estado de tensdes, tende a se adaptar a
este novo estado de tensdes, remodelando-se. Entretanto, embora a estrutura 6ssea possa ser
modificada, ndo é possivel dizer de que forma a sintese ira acontecer. Por um lado, um aumento
de estimulo mecanico imposto ao osso resultara em uma resposta construtiva, gerando assim
uma estrutura mais resistente. Por outro lado, 8 medida em que esse carregamento diminui, o
sinal bioldgico também diminui e o osso se torna menos resistente, devido a falta de estimulo
mecanico. Um exemplo é o caso da artroplastia de quadril, quando ha, na maioria dos casos,
uma remodelacao 6ssea proximal adaptativa. Um fendmeno muito conhecido pela ortopedia de
implantacao de proéteses de quadril é o stress shielding, um efeito da reabsorgao éssea proximal,
com reducdo de espessura da porcao cortical, dependendo da intensidade, pode resultar na
soltura da haste intramedular e vir acompanhado de redugao na DMO, comprometendo ou

trazendo consequéncias indesejadas ao paciente implantado (Bosquim et al., 2007).
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Figura 1.6 — (a) Segmento Diafisario Femoral e Classificacdo das Fraturas Diafisarias conforme:
(b) Simples, (c) Em Cunha e (d) Multifragmentaria ou Cominutiva. Adaptado de (Fracture and

Dislocation Classification Compendium, 2018).

O tratamento das fraturas diafisarias do fémur em individuos adultos € eminentemente
cirargico, existindo técnicas e tipos de implantes distintos utilizados na estabilizagdo dessas

fraturas. Os dois mais comuns séo o fixador externo (Fig. 1.7.a) e a HI bloqueada (Fig. 1.7.c).
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(b) (€)

Figura 1.7 — Imagens de Raios X: (a) Fixador Externo, Handbook of Fractures, (Egol et al., 2010);
(b) Placa em Ponte, (Fernandes et al., 2002) (c) HI Bloqueada, Handbook of Fractures, (Egol et
al., 2010).

1.3 Haste Intramedular e a Divisao de Carregamento

HI é o dispositivo mais indicado, atualmente, para estabilizar fraturas em ossos longos.
Reduz o tempo de recuperacao de seus pacientes, através da divisao de carregamento entre
0sso e haste, que tem relacdo direta na ativagdo e na conclusdo do processo de consolidagéo

o6ssea das fraturas diafisarias.

A divisdo de carregamento entre osso e HI bloqueada, torna-se, portanto, uma variavel
importante a ser acessada. De fato, apds poucos dias de iniciado o processo de consolidagao
Ossea, o paciente efetivamente deve iniciar o estimulo mecanico do membro, para que a regiao
de fratura seja estimulada a aumentar a rigidez e, consequentemente, ao fim do processo de

estabilizagao da fratura, restabelecer suas propriedades mecanicas originais.

1.4 As Janelas de Mecanotransdugao

Ossos longos tais como o fémur, estejam em repouso ou ndo, sdo submetidos a
carregamentos combinados, os quais induzem deformacbes trativas, compressivas e
cisalhantes, dependendo da regiao e do plano. Por exemplo, enquanto o periésteo latero-anterior
trabalha sob compressé&o, o seu oposto meso-posterior trabalha sob tragéo. E esse gradiente de
tensdes entre corticais, induzidas pelo momento de flexdo no osso, provoca um aumento das
atividades osteoclastica e osteoblastica, facilitando a migracdo de osteoblastos da regido

comprimida para a regiao tracionada (Fig. 1.8.a), através do fluxo sanguineo decorrente da
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tensao cisalhante desenvolvida, conforme descrito por (Duncan e Turner, 1995). E, ao adaptarem
os limites de deformagdes das janelas citadas pela Teoria Mecanostatica de Frost (Fig. 1.9),

descrevem a diferenca entre os processos de modelacédo e remodelagao dssea.

Uma simulagdo no ANSYS traca o perfil de distribuicdo de deformacdo em secado
transversal cortical (Fig. 1.8.b), mostrando o gradiente de flexao femoral, do extremos trativo (em
vermelho) para o compressivo (em azul).
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Figura 1.8 — (a) Representacao esquematica da migracao de osteoblastos em um Osso Cortical
ou Trabecular sob Carregamento de Flexdo, Adaptado de (Duncan e Turner, 1995) e (b)

Gradiente de Flexao da Cortical Femoral em Sec¢ao Transversal. Fonte: Propria.
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Figura 1.9 — As quatro janelas de uso mecénico definidas pela Teoria Mecanostatica de Frost,
adaptado de (Duncan e Turner, 1995).



29

Partindo da janela fisiolégica como a condicdao na qual as atividades osteoclastica
(reabsorgao) e osteoblastica (formagao) estdao em equilibrio, niveis de deformacgao inferiores a
50-200 pe (janela de desuso) induzem a um processo de remodelagdo, onde a atividade
osteoclastica € maior do que a osteoblastica. Niveis entre 1500-2500 ue (deformagéo minima
efetiva) e 4000-5000 ue (janela de sobrecarga) induzem a um processo de modelagdo, mudando
a arquitetura 6ssea de forma a reduzir as deformacdes ao nivel abaixo da deformagdo minima
efetiva, restaurando a condigéo de equilibrio entre as atividades osteoclastica e osteoblastica. E
para niveis acima dos 4000-5000 pe, o osso estaria experimentando uma sobrecarga patoldgica

que induziria a formacéao de tecido 6sseo na superficie periosteal.

Na sequéncia, (Frost, 2003), em uma nova atualizagdo, aferiu a faixa limite de
deformacao minima efetiva para cada uma das janelas, passando para 50-100 ye¢ a faixa entre
as janelas de desuso e homeostase, 1000-1500 pe para inicio de modelagao e valores acima de

3000 pe para a janela de sobrecarga.
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Remodelacao Modelacao Formacgao de
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Deformacao (uE)

Figura 1.10 — Atualizacao das quatro janelas de mecanotransdug¢ao adaptado por (Frost, 2003).

1.5 Analises Biomecanicas

Muitos pesquisadores tém desprendido esforcos para descrever aspectos de
performance biomecanica do sistema musculoesquelético e entender como determinado
protocolo de carregamento pode inferir no EMRO.

Existem algumas regras fundamentais que governam os mecanismos de resposta e
adaptacdo. Uma delas é que um carregamento estatico ndo é capaz, por si s6, de iniciar esse
mecanismo. E preciso que haja um minimo de CPD. Entdo, é necessario que haja uma
combinacdo entre o nivel de carregamento e quantidade de ciclos. A outra regra € que um
carregamento mecanico de curta duragao € suficiente para iniciar uma resposta ao estimulo
mecanico 0sseo e, iniciado esse estimulo mecanico, o tecido dsseo tende a se adaptar ao novo

ambiente de carregamento, tornando-se menos responsivo (Turner,1998).
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Entdo, a manutencdo e a adaptacado dssea sao fungdes de carregamento do tipo
dindmico. Experimentos utilizando animais mostraram que, para um mesmo protocolo de
carregamento, o potencial osteogénico diminui e, até mesmo satura-se, 8 medida em que se

aumenta o numero de ciclos de carregamento (Rubin et al., 1984; Robling et al., 2002).

Um implante metalico, ao dividir carregamento com o osso implantado, durante e apos o
processo de estabilizagao de fratura, “blinda-0” de receber parte do carregamento imposto. Para
o caso de uma prétese de quadril, (Huiskes et al., 1992), questionaram se tal efeito poderia limitar
a longevidade do implante com a sua soltura, por acelerar um processo de reabsorcao éssea.
Os resultados de seu modelo numérico preditivo 3D FE de um fémur escaneado sustentam a
hipétese de que o processo de reabsorcdo € um efeito da adaptacdo Ossea, € que essa
reabsorcao € fungao das rigidezes inicial do osso e do material da haste. (Duda et al.,1998), com
um modelo de EF de fémur contendo varios tipos de carregamentos musculares, monitoraram
as maximas deformacgdes principais (MPES) e concluiram que, mesmo considerando que o
modelo representasse apenas uma aproximagao do carregamento in vivo, observou valores
maximos de 3000 ye para um caso simples de carregamento com poucos musculos e de 2000

ME para um caso contendo todos os carregamentos musculares e a for¢a de reacdo na junta.

(Behrens et al., 2009), com um modelo numérico de EF, para condi¢cdes de contorno e
trés diferentes casos estaticos de carregamento, em dispositivos de artroplastia total de quadril,
concluiram que a analise estatica nao seria suficiente para uma boa caracterizacdo de um
modelo real e, consequentemente, para o bom entendimento do processo de remodelacao

Ossea.

(Al Nazer et.al., 2012), em uma compilagdo de vinte e quatro estudos com medidas de
deformacgdes em 0ssos in vivo, relacionando com o contexto da teoria mecanostatica de Frost,
encontraram picos de deformacdes da ordem de 9000 pe na tibia medial de atletas de basketball,
em movimento de impacto com o solo, sendo a tibia 0 osso mais afetado por fraturas sob tenséo
na regiao de baixa extremidade, sendo coerente com a quarta janela de deformagéo proposta

pela teoria.

Sob o ponto de vista macroscopico, o tecido 6sseo humano pode ser considerado nao-
homogéneo, poroso, anisotropico e viscoelastico, (Doblaré et al., 2004). A ortotropia de ossos
longos foi abordada por diversos autores, tais como (Vignoli e Kenedi, 2016), que através de um
modelo analitico, concluiram que, para osso cortical, essa ortotropia exercia pouca influéncia nas
tensdes principais desenvolvidas em um fémur com HI bloqueada, se comparado a um modelo

de osso considerado como isotrépico.
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Observa-se que o0 médulo de elasticidade médio do osso cortical € bem inferior aos dos
acos inoxidaveis e das ligas de Titanio, materiais esses mais comumente empregados pela
industria de implantes HI. Essa diferenga tem influéncia direta nas rigidezes das partes e,
consequentemente, na divisdo dos carregamentos e no estado de tensbes e deformacgdes
desenvolvido tanto no osso quanto na Hl implantada. Tal fato justifica a tendéncia de simulagbes
com materiais de modulo de elasticidade mais proximo ao do tecido 6sseo, objetivando uma
divisdo de carregamento otimizado entre as partes. Um exemplo é o caso das ligas de Titanio,
cuja substituicdo do elemento Vanadio pelo Nidbio resulta em uma liga com moddulo de
elasticidade menor (Ti-6Al-7Nb), sendo aprovada em 1987 pela FDA (Food and Drugs
Administration) para utilizagdo em implantes cirdrgicos e normatizada em 1992 pela ASTM
(American Society for Testing and Materials) como ASTM F1295, (Goia, 2013). Pode-se citar
(Zepon et al., 2012), que estudaram o EMRO acionado pelas ligas de titdnio de baixo mdédulo de
elasticidade em proteses de quadril, utilizando um modelo simplificado de carregamento, através
do software Solidworks, e concluiram que as ligas Ti-13Nb-13Zr e Ti-12Mo-6Zr-2Fe aumentam

em 16% o estimulo mecénico, se comparadas com a liga Ti-6Al-7Nb.

(Soni et al., 2008) apresentaram um modelo em FE bidimensional de fémur com fratura
6ssea de 1 mm de espagamento, variando o material de um modelo de HI flexivel, entre ago
inoxidavel e liga de titanio. As analises concluiram que o modelo com haste de titanio gerou uma
distribuicdo de tensdes mais uniforme, e deformagbes dentro das janelas fisiolégicas propostas

por Frost, conforme mostrado na Fig. 1.10.

(Steiner et al., 2014), utilizaram um modelo numérico calibrado para prever estabilizagéo
de fratura, sob diversas configuragbes de rigidezes de fixagdo axial e transversal, comparando
os resultados com os de experimentos em ovelhas. Seus resultados sugeriram que uma rigidez
axial moderada, em combinagcdo com uma dada rigidez transversal é essencial para uma
melhora na consolidagéo 6ssea. (Bergmann et al., 2001), com dois modelos experimentais de
préteses de quadril instrumentadas, com transmisséo de dados por telemetria, mediram picos de
forca de reagéo e de torque na junta do acetabulo. Os resultados mostraram valores acima do
peso corporal variando entre 211% e 285% para caminhada normal, 251% em escada
ascendente e 260% em escada descendente. E que o torque variou de 23% (passos normais) a

85% (passos largos) acima do torque medido em uma caminhada.

(Edwards et al., 2008), estimaram as forgcas musculares com a utilizacdo de uma
plataforma de forga e dados de captura de movimentos, através de otimizacdo estatica em
conjunto com um modelo musculoesquelético SIMM (Single In-line Memory Module) e encontrou

forcas da ordem de 7,5 vezes (Cortante) e 11,5 vezes (axial) as relativas ao peso corporal.
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(Simbes et al., 2000), com um modelo compdésito sintético, mediram as deformacoes
superficiais com o uso de strain-gages instalados nas regiées medial, lateral, anterior e posterior
do fémur proximal. O estudo testou a influéncia da agdo muscular em uma area horizontal restrita
da cabega femoral para um osso intacto sintético com trés configuragbes distintas de
carregamento: somente forga de reagao na junta, for¢a de reagao na junta com abdutores e forga
de reagéo na junta com abdutores, vasto lateral e iliopsoas. Os resultados mostraram que os
musculos abdutores exercem aumento significativo nas deformagbes por flexdo, sendo
inconsisténte se comparado ao modelo real in vivo, sugerindo a necessidade de aplicacéo de

uma condigao de carregamento fisiologicamente mais relevante.

(Cristofolini et al., 1995), utilizaram um gabarito projetado para medir as deformagdes
superficiais externas na regiao proximal de um fémur humano, gerado pela simulacao de cada
musculo da coxa. Os resultados evidenciaram uma grande variedade de respostas em funcao

do musculo ou de cada grupo de musculos selecionado.

(Duda et al., 1997), utilizaram um modelo de EF para mostrar a influéncia das forcas
musculares na distribuicao de tensées em um fémur humano. Mostraram que um fémur
carregado com todos os musculos principais de coxa experimenta uma distribuicdo de tensoes
mais homogénea. (Duda et al., 1996), em um estudo experimental, determinaram que a
variabilidade anatdmica influencia significativamente nos resultados das analises biomecéanicas,
particularmente o momento de flexdo imposto por alguns dos musculos de coxa, e concluiu que
alguns desses momentos s&o muito sensiveis a condigdo anatdmica, tais como os impostos
pelos musculos gluteo maximo e reto femoral, enquanto outros ndo o séo, tais como os impostos

pelo gluteo médio e pelos gastrocnémios.

(Diffo Kaze et al., 2017), através de analise dindmica inversa, de um modelo esqueletal
de corpo rigido para um modelo de FE equivalente, contendo todos os grupamentos musculares
atuantes na regiao dos membros inferiores, para cinco posigdes em caminhada, experimentaram
diferengas de 0,8% a 16% nas forgcas de contato na junta de joelho entre os modelos, e nas

deformagdes maximas de 0,23% (2300 ue) na regido da diafise femoral.

(Marieswaran et al., 2018), utilizaram um modelo simulador aberto (OpenSim), alternativo
ao modelo cadavérico, para estudar a cinética e a dindmica dos ligamentos de joelho e quadril
em combinagao com as deformagdes diferenciais desenvolvidas em vinte e cinco conexdes de
feixes de tecido conectivo e cartilagem articular, com o objetivo de avaliar o potencial de dano
em protocolos diversos de atividades esportivas. As simulag¢des passivas sob flexado, rotacao,
aducdo e abducdo evidenciaram combinagdes de deformacgido propensas a ruptura de
determinados ligamentos, mostrando assim a importancia da utilizagdo de um modelo realistico

nas analises biomecéanicas.



33

(Bavil et al., 2024) também utilizaram um modelo simulador aberto (OpenSim) para
estudar os efeitos sobre diferentes condi¢gdes de contorno e angulos de inclinacdo (NSA) de eixo
de pescoco femoral sobre os niveis de deformacao experienciados por um fémur em protocolo
de caminhada. As analises em EF mostraram que o modelo biomecanico proposto foi similar aos
modelos comparativos isostatico, molas de rigidez e alivio de inércia, com niveis abaixo de 1100
pe. Os modelos de travamento a meio-eixo femoral e com fixagdo em joelho mostraram valores

maximos na faixa de 3000 pe.
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Capitulo 2 - Materiais e Métodos

Este capitulo apresenta a metodologia proposta na tese, caracteriza as propriedades e
respectivos comportamentos mecanicos aplicados as partes cortical e trabecular do fémur, além
dos relacionados a trés casos de HI e descreve as premissas e limitagdes do modelo aplicado
de EF. Em seguida, apresenta alguns modelos matematicos previamente estudados por outros

autores e, por fim, define e justifica 0 modelo selecionado para testar a performance de EMRO.

2.1 Metodologia de Analise

A metodologia proposta para esta tese, resumida graficamente na Fig. 2.1, busca:

a) quantificar a “blindagem” de deformacao (SS — Strain Shielding) imposta pelo dispositivo
HI ao fémur hospedeiro, através da comparagdo do MPES de cada um dos casos de fémur com
HI, com um quarto caso de fémur sem HI (haste explantada), com as quatro janelas de
mecanotransdugao adaptado por (Frost, 2003).

b) Comparar o EMRO medido em cada um dos casos de fémur com HI, com um quarto
caso de fémur sem HI (haste explantada), para trés instantes distintos de passada, com um valor
minimo do EMRO (®o = 1,875 - 10°'°) para que a homeostase seja garantida.

As andlises numéricas foram realizadas utilizando o software de EF ANSYS Workbench
16.0 para replicar trés instantes principais de propulsdo de um passo de caminhada. Considera-
se as principais forgas musculares atuantes ao longo da superficie periosteal, previamente
estudadas por (Kobiraki et al., 2019), que utilizaram o software de simulagdo biomecanica
OpenSim, desenvolvido pela Universidade de Stanford e de utilizagéo livre, para gerar o seu
modelo muscular. As componentes das forgas musculares, mostradas no Apéndice D, obtidas
através de simulagao dinamica e o modelo musculoesquelético de (Rajagopal et al., 2016), séo
utilizadas nesta tese.

As geometrias de fémur e HI utilizadas, foram compatibilizadas no software ANSYS, para
um individuo de 1,82 m de altura. O modelo de HI utilizado nas andlises é o Retrégrado (SP2 —
3870-11-460), 460 mm de comprimento, 11 mm de didmetro externo e 2,5 mm de espessura de
parede. As componentes de forgcas musculares e suas respectivas areas de insergao d6ssea
foram devidamente adaptadas do modelo de referéncia (perna direita) para o modelo aqui
estudado (perna esquerda). As propriedades mecénicas das partes osso e HI foram inseridas no
modelo de EF e, para cada um dos casos estudados e cada um dos trés instantes de propulsao
de um passo de caminhada. O modelo numéricco foi rodado para performar as Maximas
Deformagbes Principais (MPES) e o EMRO ao longo do periosteo e nas se¢des transversais

mediais dos tercos femorais.
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A SS percentual imposta pelo dispositivo HI é calculada através da comparagao do MPES
de cada um dos casos de fémur com HI, com um quarto caso de fémur sem HI (haste
explantada), com as quatro janelas de mecanotransdugao adaptado por (Frost, 2003). A EMRO
medida em cada um dos casos de fémur com HI, com um quarto caso de fémur sem HI (haste
explantada), para trés instantes distintos de passada, com um valor minimo do EMRO (®o =

1,875 - 1079, de forma que a homeostase seja garantida.
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Figura 2.1 — Fluxograma Esquematico da Metodologia Aplicada. Fonte: Propria.

2.2 Caracterizagao dos Materiais

Os quatro casos avaliados estao expressos na Tabela 2.1 e as respectivas propriedades
mecanicas na Tabela 2.2.
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Tabela 2.1 — Casos Avaliados

Caso |Fémur Hospedeiro com
Haste
Aco Inox (ISO 5832-9)
Titanio (Ti6AI4V)
Composito CF/Epoxi

Haste Explantada*®
(*) Fémur sem Haste

o0 w>»

Tabela 2.2 — Propriedades Mecanicas Elasticas

Material Modulo Cisalhante G (GPa) Modulo Young E (GPa) Coeficiente Poisson v
Gxy Gyz Gxz E; E, E; Vxy Vyz Vxz
Osso Cortical 436 5,43 8,18 12,0 13,4 20,0 0,376 0234 | 0222
Osso Trabecular @ 4,40 5,17 7,53 12,4 12,4 20,3 0,41 0,2 0,35

Aco Inoxidavel

73,6 191,3 03
(ISO 5832-9)
Titanio

42,4 113,8 0,342
(Ti6AI4V)
Comp(')sito GXY GYZ GXZ Ex Ey Ez ny Vyz Vxz
CF/Epoxy

3,67 23,55 3,76 9,89 33,92 39,17 0,066 0,427 0,050

@ (Vignoli e Kenedi, 2016); @ (Isaza et al., 2013).

2.3 Premissas Adotadas

O protocolo unico de carregamento escolhido € o de caminhada, 0 mesmo

utilizado por (Kobiraki et al., 2019);

e Cada ciclo de carregamento corresponde a dois passos de caminhada,
equivalente a uma distancia de 1,5 m;

e As MPES foram calculadas nas se¢bes mediais dos trés tercos femorais (Fig. 2.2),
além de toda a superficie externa do fémur (periésteo);

¢ A condigao de equilibrio para osso cortical, isto €, homeostase, € garantida a partir
de um valor minimo do EMRO (®, = 1,875 - 10-'%), (Hazelwood et al., 2001). Essa
condicao definira o minimo de CPD para o protocolo estudado.

o Regides cujo EMRO assumir valores inferiores ao minimo (® < @), sao

consideradas insuficientemente carregadas, induzindo resposta de remodelagao

(reabsorgao) ossea.
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Figura 2.2 — Vista Posterior do femur esquerdo: (a) Tergcos Femorais e (b) MPES nas Respectivas

Sec¢des Mediais Transversais da Cortical. Fonte: Propria.
2.4 Modelos Matematicos

Modelos matematicos tém sido propostos e utilizados na quantificagdo do EMRO. A
relacéo entre os fatores MPES e CPD estao presentes em todos os modelos mais recentemente
propostos. A diversidade de formas com que os protocolos de exercicio sdo executados pode
fazer a diferenga na resposta do tecido 6sseo. Como exemplo, parece ser simples entender que
um protocolo de corrida resultara em niveis de deformacao mais elevados que um protocolo de
caminhada, para um mesmo numero de ciclos de carregamento. Uma caminhada longa, podera
exercer um maior efeito do que uma corrida a curta distdncia. Indo mais além, variando
protocolos em um mesmo dia, com intervalos de descanso entre esses, pode-se aumentar o
efeito recuperador das células do tecido ésseo.

Através de um compilado de experimentos com animais e humanos, o qual relacionava
0s niveis maximos de deformagéo longitudinal (MPES) e o numero de CPD, uma equagéao de
regressao nao-linear (Eq. 2.1) para tracar o limite inferior da MMO foi apresentada por (Qin et
al., 1998). Para uma determinada quantidade de CPD, representado por x na equacao (2.1),
deve haver um valor de deformacgao longitudinal minima, representado por y na equacgao (2.1),

requerido para a MMO.

y =10%28. (5,6 — log,ox)*° (2.1)
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Objetivando solucionar o problema da microgravidade imposta pelas viagens
aeroespaciais, pesquisadores da NASA (Pennline e Mulugeta, 2014) realizaram um estudo
comparativo com alguns dos modelos matematicos de EMRO, estudados e propostos por outros
autores. De uma forma muito resumida, cada um dos modelos foi testado sob cinco cenarios de
exercicios. Cada cenario diversificou ou ndo os protocolos de exercicio, com ou sem paradas
intermediarias para repouso, alternando os protocolos em ciclos de curta e de longa duragao.

O modelo proposto por (Carter et al.,1987) e estudado por (Whalen et al., 1988), mostrado
na equagao (2.2) define que ha uma proporcionalidade entre a tensdo ultima efetiva,
representado por g,;; € o CPD, representado por N, e a tensdo efetiva por condicdo de
carregamento, representado por o, necessarios a manutencdo de um estado de homeostase
0ssea, para um somatorio de multiplas condigdes de exercicios por dia, k. A equagao (2.3)
relaciona a DMO, representada por p, com o CPD, representado por N, e a tensao efetiva por

condicdo de carregamento, representado por ¢

k 1/m
Gue < | D Nyo" (2.2)
j=1
K 1/2m
p ZNjajm (2.3)
=1

Note-se que foi dito que para a equacgao (2.2) e, também, para as demais equagdes do
trabalho de (Pennline e Mulugeta, 2014), pode-se substituir tensdo por deformagédo nos dois
lados de cada equacgdo. Para todos os modelos, o fator de ponderagcao m = 4 foi determinado
experimentalmente. As equagdes apresentadas por (Pennline e Mulugeta, 2014) s&o, a priori,

para atividades fisicas realizadas em um mesmo dia.

(Genc et al., 2009) propuseram um modelo, mostrado na equacao 2.4, de quantificagédo
do EMRO, representado por EDLS, baseada no pico da forca de reacdo do solo nos pés,
representado por Gz, para um dia inteiro de caminhada ou corrida. Os valores de Gz foram
coletados em experimentos laboratoriais €, 0 modelo proposto visa entender o padréao de impacto
musculoesqueletal de um astronauta na terra, para que possa ser replicado o protocolo em
eventual voo espacial. A equagéo agrega uma parcela (AL = 23) relativa ao efeito benéfico dos

intervalos de espera entre cada um dos exercicios k.
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1/2m

m
EDLS = ZNJ-(GZJ.) +AL (2.4)
=1

(Turner, 1998) propuseram um modelo do estimulo mecéanico de tensdo S como um
somatorio de uma fungao logaritmica, mostrada na equagéao (2.5). O estimulo mecéanico S, na
equagéo (2.6), substitui a tensdo pela deformagéo. Onde E; representa a contribuicdo da taxa

de deformacéo no CPD.

k
Sa 210g(1+1vj)Ej (2.5)
j=1
k 1/m
Sa |y NE" (2.6)
j=1

Com um algoritmo integrado a um modelo bi-dimensional de EF, com for¢a de reacéo na
junta e mais duas forgas musculares, ambas atuantes na cabecga femoral, (Hazelwood et al.,
2007) estudaram os impactos por remodelagéo, micro dano e MMO através de protocolos de
treinamento de atletas de maratona. O EMRO, representado por ©, para remodelagdo é
quantificado através da Eq. 2.7, onde o MPES é representado pelo si e o CPD é representado
por R.. O valor minimo de ciclos de deformagéo requerido para a MMO da regido cortical foi
considerado de ®, = 1,875 - 107'°. Um fator de ponderagdo (m = 4) foi utilizado para melhor
caracterizar o estimulo local a remodelagéo éssea para um modelo mecanistico integrado ao

modelo EF de um fémur.

n

¢ = Z St Ry, 2.7)

i=1
2.5 O Modelo Matematico Aplicado
A curva de regressao nao-linear proposta por (Qin et al., 1998), na Equagéo (2.1), utiliza

em experimentos com animais e humanos. Apesar da faixa de intervalo coberta por

experimentos com humanos (1.000 a 10.000 CPD) cobrir a faixa principal do modelo aqui
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aplicado, os niveis de deformacao obtidos no protocolo de caminhada, conforme disponiveis
no Apéndice A, refletem valores bem acima dos considerados por Qin (400 pe - 850 pg), ndo

sendo, portanto, aplicavel ao presente estudo.

As equagdes (2.2) e (2.3), propostas pelos modelos de (Carter et al., 1987), tém uma
relagao apenas de proporcionalidade com, respectivamente, as tensdes e a densidade aparente
O0ssea, nao acessando diretamente um valor que possa ser comparado com um minimo
requerido para iniciar uma resposta osteogénica ou, no minimo, um estado de homeostase.

Portanto ndao séo utilizadas neste trabalho.

A equacgao (2.4) proposta pelo modelo de (Genc et al., 2009), embora calcule o EMRO
cumulativo, utiliza a variavel forga de reagéo do solo nos pés (Gz), a qual ndo é acessivel pelo
estudo aqui apresentado. Além disso, a parcela de tempo em espera (AL=23) entre protocolos

de carregamento (k > 1) ndo se aplica no estudo aqui apresentado (k = 1, apenas caminhada).

As equacdes (2.5) e (2.6) propostas por (Turner, 1998), tém uma relagdo apenas de
proporcionalidade em relacao as deformagdes, ndo acessando diretamente um valor que possa
ser comparado com um minimo requerido para iniciar uma resposta dssea ou estado de

homeostase. Portanto ndo sio utilizadas neste trabalho.

A equacao proposta por (Hazelwood et al., 2007) acessa o valor do EMRO através da
variavel @, podendo ser comparado com o valor (®o) minimo requerido para iniciar uma resposta
osteogénica ou a MMO. A contabilizagéo das parcelas de acumulo de dano removido (desuso —
Janela 1) ou adicionado (sobrecarga — Janela 4), ndo foram aqui consideradas. O estudo aqui
apresentado acessa niveis de deformagao variando entre as janelas 2 e 3 de mecanotransdugéo
(Fig. 1.10). Portanto, a equacao (2.7) foi escolhida para a quantificagdo do EMRO de cada um
dos casos estudados. O estimulo local (m = 4) foi replicado dos estudos de (Hazelwood et al.,
2001).
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Capitulo 3 - Modelo Numérico

O modelo numérico proposto utiliza uma geometria real de um fémur esquerdo humano
com HI bloqueada. O software de EF, ANSYS 16.0, foi utilizado como referéncia para comparar
a performance de EMRO de trés casos de HI com materiais distintos com um quarto caso de HI
explantada, para trés instantes do passo de caminhada. Todos os resultados das simulagdes
numeéricas estdo apresentados nos graficos, figuras e tabelas dos préximos capitulos, além de

nos Apéndices A, B, C e D.
3.1 Objetivos

As analises numéricas tém como objetivo principal validar a tese de que a instalagao da
HI bloqueada e o aumento na rigidez do material da HI dificulta o acesso ao EMRO e a MMO,
aumentando a quantidade minima de CPD necessarios. Calculadas as MPES ao longo do
periosteo e em trés segcbes mediais dos tercos femorais, o EMRO nessas regides € aqui
quantificado, baseado no modelo matematico selecionado como mais adequado a validagao da

tese, representado pela equacao (2.7), proposta por (Hazelwood et al., 2007).
3.2 Casos de Carregamento

O caso de carregamento aqui estudado € o protocolo de caminhada e utiliza o modelo de
um individuo de 1,82 m e 85,0 kg, estudado por (Kobiraki et al., 2019). Foram avaliados trés
instantes de um passo esquerdo, como mostrado na Fig. 3.1. As componentes das forgas
musculares foram devidamente rebatidas em plano para um passo esquerdo aqui estudado e,
transformadas para o sistema de eixos de referéncia, para cada um dos instantes de propulséo,
conforme mostrado no Apéndice D. A Tabela 3.1 € um compilado dos trés instantes e define
face principal e posi¢ao de insergao, além do instante de forga maxima aplicada por cada um
dos musculos envolvidos no protocolo de movimento avaliado. De uma forma bastante resumida,
€ possivel notar que ha uma maior concentracédo de inser¢des na face posterior femoral, e que
as maximas ativagdes acontecem durante o segundo (abdugao) e o terceiro (adugéo) instantes.

Instante 3 Instante 2 Instante

Aduglo €& &= Abducio ~ €loque de Calcineo
(b)

{c)

Figura 3.1 — Passo Esquerdo de Caminhada, sendo os instantes (a) 1 — Toque de Calcaneo, (b)
2 — Abdugao e (c) 3 - Adugao. Fonte: (Kobiraki et al., 2019), modificado.



Tabela 3.1 — Forgas Musculares — Face e Posigao de Insercao, Instante de Maxima Forca.

Forga Muscular Face Posigdo Instante 1 Instante 2 Instante 3
Principal de de 5 N
Toque de Abdugio Adugdo
Insergdo (*) Insergdo N
Calcaneo
(**)
F1 Adutor Magno 3 D . . MAX
Adutor Magno P ED .
F2 o - MAX -
Isquiatico
F3 Adutor Curto P DS - - MAX
F4 Adutor Longo P DI - - MAX
F5 Biceps Femoral P DI MAX - -
Gastrocnémio P ED ,
F6 - - MAX
Lateral
Gastrocnémio P ED ,
F7 - - MAX
Medial
F8 Vasto Intermédio A/P 1T/2T - MAX -
F9 Vasto Lateral P 1T /2T - MAX -
F10 Vasto Medial P 2T/3T . MAX -
Fl1 Gliteo Maximo DS - MAX -
F12 Glateo Médio L ™ - MAX MAX
F13 Gliteo Minimo L ™ - MAX MAX
Fl4 Tliopsoas M Tm MAX - MAX
F15 Piriforme ™ EP - MAX -

(*) Face Principal de Inser¢do: (A) Anterior; (P) Posterior; (L) Lateral; (M) Medial; (TM) Trocanter Maior. (**) Posi¢des de Insergao:
(DS) Diafise Superior; (DI) Diafise Inferior; (TD) Toda a Diéfise; (1T) 1° Tergo; (2T) 2° Tergo; (3T) 3° Tergo; (TM) Trocanter
Maior; (Tm) Trocanter Menor; (EP) Extremo Proximal; (ED) Extremo Distal.

As forcas musculares foram inseridas no modelo numérico, considerando as
respectivas areas de insercao no fémur, seguindo o Atlas de Anatomia Humana

(Netter, 2023). As posigdes de aplicagao de cada uma podem ser vistas na Figura 3.2.
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Quanto a nomeclatura dos casos analizados, via EF, segue a seguinte equivaléncia:

Caso A — StSt, Caso B - Ti, Caso C — Composite e Caso D — Removed.

0,00 100,00 {raeni)

o 100,00 (rrem)
L —

F8

F6

000 100,00 (mer) 0,00

Posterior
Posterior Anterior Condilos Femorals

(a) (b)

Figura 3.2 — Caso Complexo de Carregamento nas Extremidades do femur esquerdo (a)
Proximal e (b) Distal. Fonte: Propria.

A Figura 3.3 mostra as areas de aplicacao da for¢a de reagao na junta da cabecga femoral,
para os trés instantes de propulséo.

ReFE Retrograde SISt A: FE Retrograde SY5t A FE Retragrade SISt N
JRF Instant 1 IRF_Imstunt 2

JRF Instant 3
Time: 1,3

Time: 1.1
B R instant ? B PFinstarit 3246 14Pa

Torme: 1, 2

[ 77 nstart 1) 0.5 0P

Z

-

=

70,00 frrm
T0.00(mm)

(a) (b) ()

Figura 3.3 — Areas de Aplicacdo da Forca de Reacdo na Cabeca Femoral para os instantes
(a) 1 - Toque de Calcaneo, (b) 2 - Abducéo e (c) 3 - Aducao. Fonte: Prépria
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3.3 Geometrias

O modelo numérico analisado utiliza uma geometria real, como mostrado na Fig. 3.4, de
fémur esquerdo, utilizado por (Vignoli e Kenedi, 2016), escalonado para um individuo de 1,82 m
de altura. Um modelo de HI retrogrado foi modelado diretamente no médulo Geometry do ANSYS
16.0, conforme referéncia (SP2 — 3870-11-460), com um comprimento de 460 mm, 11 mm de
diametro externo e 2,5 mm de espessura de parede. Os parafusos proximais e distais foram
modelados de forma simplificada com 4,5 mm de didmetro externo, como mostrado na Fig. 3.6.c,

nao sendo replicadas as extremidades e as roscas de fixagao.

sso Cortical
sso Trabecular
e s i e , -

e

0,00 50,00 100,00 {mrm)
I
25,00 75,00

o i I R ) 5
®
Parafusos Proximais

Parafusos Distais

Figura 3.4 — Fémur esquerdo com HI. Fonte: Propria.

3.4 Propriedades Mecanicas

Os Ossos cortical (Vignoli e Kenedi, 2016) e trabecular (Isaza et al., 2013) foram
modelados como materiais ortotropicos de comportamento elastico.

Para os casos de osso hospedeiro (A, B e C) com HI instaladas, foram considerados dois
dos materiais mais utilizados em implantes cirurgicos de HI, sendo o caso A com haste em ago
inoxidavel (ABNT ISO 5832-9) e o caso B em liga de titanio (Ti6Al4V), além de um terceiro caso,
0 caso C de laminado compdsito, cujas propriedades elasticas efetivas estudadas por
(Samiezadeh et al., 2015) foram aqui obtidas pela técnica de homogeneizagao assintética. Essas
propriedades, conforme mostradas na Tabela 2.2, foram inseridas no modulo Workbench do
ANSYS.
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3.5 Contatos e Malha

Todas as superficies de contato entre as partes foram modeladas como “COLADO”
(BONDED), com formulagao de Restricdo Cinematica de Multiplos Pontos (MPC), exceto para
os contatos haste-parafuso dindmico proximal, haste-cortical e haste-trabecular, os quais foram
modelados como “SEM ATRITO” (FRICTIONLESS), conforme mostrado na Fig. 3.5. A
formulagao MPC foi escolhida porque elimina os graus de liberdade nos nés da superficie de
contato entre as partes CONTATO e ALVO, através das equagbes de restricdo. O calculo da
rigidez de contato nédo é requerido e os graus de liberdade das deformagdes rotacionais e

translacionais sao contabilizados (Cunningham, 2014).

Details of “Bonded - Cortical To Trabecular® L) Details of "Bonded - Prazimal Static Serew To Retrograde Mailing™ 3 ContactBody View 3
= Scope & = Scopr -~ h
Scoping Method Geametry Selection Seoping Method Geametry Selection
Contact 11 Faces Contact 1Face
Target 11 Faces Target 7 Faces
Comact Badies Contat Bodies
= Definition =) Definution
Type gonoed Time Eonded
Seope Mode Automatic Seope Mode Automatic
Behavior Program Controlled EBehsior Program Contrclled
Trim Contact Progam Controlled Trim Contact Frogram Controlled 000
Teim Talerante 1,3477 mm Trim Taleearice 1,3477 mm —0 X
o o Suppressed No
= Advanced =) Advanced |
Detection Method Program Controlled Detedion Method Progeam Controiled |
Pl Ragion Frooram Conaig : Pinbail Region Program Contralled ol
(a) (®)
l?’:‘: L e B : [TV :: Details of "Frictionless - Retrograde Mailing To Cortical”
Scoping Method Geometuy Sefection =l Scope -
o o [Scoping Methad [ Geometry Selection
Target Eodies | T
e [ eftion _Target | 2 Faces
Tree Frictionless | Contact Bodies
Stope Mode Automatic

| Target Bodies
| Definition

Benavor Frogram Controfied

Program Controied
'T‘ype }-’r\ ctionless
| Scope Mode | Automatic

Detection Method
Penetration Taterante Program Controfied

Controlled
Controlled

(c) (Timdolerances &
Suppressed | Ne
[=I| Advanced
Details of “Frictionles: - Provimal Dynarmic Serew To Retragrade aiing” 9 [ Formulation | Program Controlled
- — L It |
Seoping Method Geometry Selection Contact Bady View 3 x
St i (e)
Target 20 Fates | e
Contact Badies = .
Target Bodies L
= | Detnition e
Type Frichionless
Scope Mode Automatic
Benaviar Frogram Controlled
Program Controllea om AN )
1,3477 mm — ]
No I
Formuiation Program Controliea
Detection Methad Frogram Controlled
Penetsation Tolerance Program Controlled 5 ¥
(d) ; E/J\X
]

Figura 3.5 — Contatos entre partes (a) Cortical-Trabecular, (b) Haste-Parafuso Estatico, (c)

Haste-Trabecular, (d) Haste-Parafuso Dindmico Proximal e (e) Haste-Cortical. Fonte: Propria.



46

Foi utilizado o médulo “programa controlado”, do ANSYS 16.0, para gerar uma malha de

2,0 mm para as geometrias do osso e da haste, em um total de 98.595 elementos sélidos
(SOLID185, SOLID186 e SOLID187) e de contato (CONTA174 e TARGE170), bem como
166.448 noés. Os detalhes da malha podem ser vistos na Fig. 3.6.

(a) 0,00 100,00 {mrn)

50,00

(b) 0,00 100,00 {mmy)

50,00

100,00 (mm}

Distal

50,00 ()

25,00

Proximal ) 50,00 i)

0,00

25.00

50,00 (mm)

50,00 (rmm)

Figura 3.6 — Malhas das partes: (a) Osso Cortical, (b) Osso Trabecular, (c) HI e detalhes de

extremidades. Extremidades 6sseas: (d) Distal Cortical e (e) Proximal Trabecular. Fonte: Prépria.

Os elementos SOLID 185, 186 e 187 sao elementos solidos estruturais homogéneos.

Todos aceitam malhas irregulares, possibilitando aplicagdo de forgcas em qualquer diregéo,

adaptavel a geometrias tal qual a do modelo de fémur aqui analisado. O elemento SOLID 185 ¢é

aplicado a estruturas solidas tridimensionais gerais, definido por oito nds e trés graus de

liberdade, os quais permitem translagéo nas trés diregbes, grandes deflexdes, deformagdes e

plasticidade. Além disso, seu comportamento padrdo B-Bar garante travamento por

cisalhamento.
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O elemento SOLID186, de ordem superior e estrutura quadratica, com 3 graus de
liberdade por no, possuindo 20 nds distribuidos. O elemento SOLID187 € um elemento com 10
nos e 6 graus de liberdade por né, possuindo 10 nés distribuidos. O TARGE 170 é um elemento
alvo aplicado em superficies de contato com elementos do tipo CONTA 173, 174, 175, 176 e
177, e absorve bem a imposi¢do de deslocamentos translacionais e rotacionais, assim como

forcas e momentos aplicados no elemento alvo.

3.6 Analises Numéricas

As analises numéricas consistem em obter as MPES experimentadas pelo fémur, nas
secOes mediais transversais dos tercos da cortical, além de todo o periésteo. A partir dos valores

de MPES, testar a performance do EMRO nessas regides, para cada um dos casos estudados.

A distribuicao das MPES no peridsteo e nas seg¢des transversais podem ser visualizadas
através uma escala de cores, conforme exemplo mostrado na Fig. 3.7 e de forma mais completa

no Apéndice A.

C: FE_Retrograde Composite Nailing_instant 3 i
MPES_Cortical_Z=-245 v Expression: 1000000°EPELT
Expression: 1000000"EPEL

Tirne: 1

Tirne: 1
¢ 2T80,2 Max
X 24650

21516
2620,3 Max 1837,
1523
23472 e
— 2074 84,35
L 18008 590,04
265,74
1527,7 -48,562 Min
12545
= 091,38
708,22
435,07
161.91 Min

0,00 80,00 (rmm}) aia 300,00 ()

40,00 150,00

(a) (b)

Figura 3.7 — Caso C — Instante 3 - Maxima Deformacao Longitudinal (MPES) em: (a) Secao

Transversal Cortical z = - 245 mm e (b) Vistas Posterior e Anterior do Peridsteo. Fonte: Propria.
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O EMRO ¢ obtido nos quatro casos, e comparado com um valor inicial (®,), considerado
nas referéncias bibliograficas como minimo necessario ao EMRO e a manuteng¢ao da DMO. A
padronizagdo de cores aplicada nos resultados dos modelos é definida na Fig. 3.8, sendo

vermelho para o caso A, azul para o caso B, verde para o caso C e magenta para o caso D.

As respectivas escalas de cores exibem as faixas de valores encontrados que atendem
suficientemente ao EMRO, desde o valor minimo inicial (®o) até o maximo encontrado, para cada
um dos casos. Areas em cinza representam as regides cujo processo de remodelagdo
(reabsorgao) € ativado. Os resultados das analises estao disponiveis no capitulo 4, além de

forma completa nos Apéndices B e C.

R FE_Retrogrsde $161 Naling instant 1 B FE_fe trograde Ti Malling insfaet 1 C:FE Retrograde Composite Nading instant 1 D FE_Maing Removed jnstant 1
BRS_ Comseal_Hazermweod i wtdlo_10,000 DLC B Cortical Mazenwood i Castifia_10,000 DLC BRI.C | Hisernnnd &0 ustiBe_10.000 DLC BRS Cortesl HazermsondfaC ytille_
Expressinn: 10000 (EPEL 14 Expression: 1ODIEFEL T L

Torrer: § Tirn

Expression: 10000 EPELTY
o1
r A507e-8 Max
176058
- 187510
1,76 e 36 Min

AT I 3e-B Max
L7800
18700

2.2 %e-29 Min

Time: 1
4059 Te-8 Max 5167 Be-8 Max
7,0389.8 25500
187510 1,8T-10
10422e- 31 Min

L1527 e-X5 Mim

15000

(b) (c)

Figura 3.8 — EMRO, vistas Posterior e Anterior do Periésteo, no Instante 1, a 10.000 ciclos por
dia, para (a) Caso A, (b) Caso B, (c) Caso C e (d) Caso D. Fonte: Propria.

3.7 Limitagcées do Modelo

Um dos maiores desafios aos estudos dindmicos de modelos musculoesqueléticos é o
de se estabelecer condi¢cdes de contorno que possam traduzir o movimento de um modelo real.
Para cada um dos trés instantes de propulsdo ha uma area especifica de contato entre os
condilos e as faces articulares superiores do platé tibial. Para o modelo de fémur utilizado nesse

estudo, foi aplicado um unico bloqueio, como mostrado na Fig. 3.9.
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Outra limitagao diz respeito as propriedades mecanicas escolhidas para representar o
tecido 6sseo. A condigao de ortotropia foi selecionada para cada um dos tecidos, cortical (Vignoli
e Kenedi, 2016) e trabecular (Isaza et al., 2013) conforme anteriormente explicado. Os valores
assumidos para o modulo de elasticidade E das partes 6sseas foram retirados da bibliografia de
referéncia, entretanto, & importante salientar que esses valores podem apresentar variagao

significativa.

D Rernote Displacerment
Components: 0,;0,0, mm
Rotation: 0,0, 0. °
Location: 10,749, 10,068, -353,58 mm

0.00 70,00 (mrm)
| I
35,00

Figura 3.9 — Condi¢ao de Contorno — Bloqueio dos Condilos Medial e Lateral. Fonte: Prépria.
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Capitulo 4 - Resultados e Discussoes

Para quantificar o EMRO do modelo proposto, toma-se como base no MPES no peridsteo
femoral e em trés se¢des transversais do femur igualmente distribuidas. A partir do MPES em
cada uma dessas regides, obtem-se o respectivo EMRO através do software ANSYS
Workbench, para os trés instantes de propulsdo de um passo de caminhada, nos quatro casos
estudados, fixando-se a quantidade de CPD. Avalia-se o EMRO para CPD de 10, 100, 1.000,
3.000 e 10.000 ciclos, onde cada ciclo corresponde a dois passos de caminhada, equivalente a
1,5 m. Os trés instantes avaliados, como mostrado na Fig. 3.1, compreendem apenas ao passo

esquerdo, considerando o segundo passo (direito) simétrico ao primeiro.

4.1 As Deformacgoes Principais e as Janelas de Mecanotransducgao

O Apéndice A mostra os perfis de deformacgao e os respectivos MPES no periésteo (Fig.
A.1,A.2, A.3) e nas trés secbes transversais médias dos tergos corticais (Fig. A.4, A.5, A.6), para
os trés instantes de propulsdo de um passo de caminhada, para os quatro casos estudados. A
divisao de carregamento entre osso e HI afeta a distribuicdo das deformagdes no osso cortical,
pois nota-se que os valores maximos de deformagdo aumentam a medida em que o material da
HI diminui a sua rigidez, do caso A ao caso C e, ainda mais, quando ha a explantagéo desse
dispositivo, no caso D.

Note que o valor das MPES para cada um dos instantes e casos, pode localizar-se em
regides diferentes. Pode-se verificar este fato, em trés instantes, para o caso C, tanto na Fig. 4.1,
que mostra as MPES em trés seg¢des transversais do femur, quanto na Fig. 4.2 que mostra as
MPES para o periosteo.

Note-se na Fig. 4.1, a diferenga perceptivel das se¢des transversais z = + 35 mm,
z=-105mm e z = - 245 mm, mudando tanto a forma quanto a espessura das secoes. A segao
transversal z = + 35 mm (mais proximal), tem a forma aproximadamente circular vazada e de
maior espessura, enquanto a sec¢ao transversal z = - 245 mm (mais distal), tem a forma
aproximadamente eliptica vazada e de menor espessura. Note-se, ainda, a posicao das maiores
deformacdes, representadas na escala de cores pelo vermelho, mantem-se no mesmo local para
a secgao transversal z = + 35 mm, para todos os instantes; enquanto para as se¢des transversais
z=-105 mm e z = - 245 mm, existe uma mudanga perceptivel da posicdo das maiores
deformacdes entre o instante 1 e os instantes 2 e 3. Outro fato significativo é que as deformacdes,
nas sec¢des transversais analisadas, aumentam das se¢des proximal para a distal, bem como

dos instantes 1 para o 3.
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Na Fig. 4.2 mostra-se o resultado da distribuicdo de deformagdes e os respectivos MPES

no periosteo, para o caso C, para os trés instantes.
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Figura 4.1 — Distribuicdo de deformacdes, e respectivas MPES, nas trés secbes transversais,

nos trés instantes do passo da caminhada, para o caso C. Instante 1: se¢bes (a) z=+35mm, (b)

z=-105mm e (c) z=-245mm; Instante 2: se¢des (d) z=+35mm, (e) z=-105mm e (f) z=-245mm;

Instante 3: secoes (g) z=+35mm, (h) z=-105mm e (i) z=-245mm. Fonte: Propria.
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Figura 4.2 — Distribuicdo de deformagdes, e respectivas MPES, no Periésteo, para o caso C, nos

Instantes: (a) 1 - Toque de Calcéaneo, (b) 2 — Abducao e (c) 3 — Aducao. Fonte: Propria.
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Na Fig. 4.3, de forma diversa da Fig. 4.1 (onde foi escolhido o caso C e variado a posigao
da secao transversal analisada), fixou-se a posi¢cao da segao transversal (onde o resultado de
deformagbes € maior) e variou-se os quatro casos. Escolheu-se a seg¢ao do 3° tergo femoral

(z= - 245 mm), no instante 3, para os quatro casos.

Az FE R te s adde 5151 Mlalliesy irmitant 3 B FE_Roedrogiade Ti Naling fmitant 3
MPES Coicnl 2o 145 WPEE Covtosd Tz 145
Eprgamce: 1000000FTRELY : epeerasgre: 10000 EPELY

Tervial 1 et |
£33 L:+
el

46, T e T2 Max
s fr: 4]

B msae ML

Ll v L
WiTE 1E|T

—1 11 154 A

= RAt 960,90
0,76 e
464 a7
171,048 16020 Min

Y e i?@_ﬁﬁ —
[ —
1 4300
(a) (b)
£: 1 Reirograde Composite falling ket § % FE_Mailing R maved jeatant 3
FAPES_Coeteiad T 345 y WFED Coreiyl Zu - 245

6203 Max 5T, M
EER 1] 1Y

L] 10989

e R nnge
15177 e
1545 -
U] 20154
L L
A5 ATE7
ALIE Mis 1

TALS] Moy
o 0,00 (rrrmi} Ll ] 0 v

4300

(c) (d)

Exgreazsonc 1000000FELT Expreazasn: 10000007 EPELY
Time: 1
e » Toret: 1 -
|

Figura 4.3 — Distribuicdo de deformacgdes, e respectivas MPES, na Seg¢do Transversal
do 3° tergo femoral (z = - 245 mm), no instante 3, para os casos: (a) A, (b) B, (c) C e (d) D. Fonte:

Prépria.

Nas MPES calculadas, via EF, da Fig. 4.3, verifica-se o efeito progressivo da SS imposta
pelo material da haste a medida em que a rigidez aumenta, do mais flexivel (Caso C) para o mais
rigido (Caso A). O caso C (emax = 2620,3 p€) reduziu a MPES da segao cortical em 1,4% em
relagdo ao caso D (emax = 2657,6 UE), tomado como referéncia. O caso B reduziu a MPES da
secgao cortical em 4,3% (emax = 2544,2 pE) e o caso A reduziu a MPES da segéo cortical em 7,1%
(emax = 2469,3 P€), ambas em relagéo ao caso D (€max = 2657,6 UE).
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A Fig. 4.4 mostra as deformacdes e as respectivas MPES em vistas Posterior e Anterior

do Peridsteo, no instante 3, para os quatro casos analisados.
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Figura 4.4 — Distribuigdo de deformagoes, e respectivas MPES, em vistas Posterior e Anterior do

Peridsteo, no instante 3, para os casos: (a) A, (b) B, (c) C e (d) D. Fonte: Propria.

Ao avaliar-se a Fig. 4.4, nota-se que os valores de MPES ocorrem: na regiao posterior
femoral e no 3° tergo. Analisando-se a escala de cores da Fig. 4.4, verifica-se que as
deformacgdes geradas nos 2° e 3° tergos do femur atendem as janelas fisioldgica ou de sobreuso,
da atualizagao das quatro janelas de mecanotransducao adaptado por (Frost, 2003). Ja no 1°
terco verifica-se que as pequenas deformagdes geradas estdo mais coerentes com a janela de
desuso de Frost.

As Tabelas 4.1 e 4.2 resumem os resultados obtidos, via EF, das MPES e das €/ & (onde,
€ = MPES e ¢,= 1500 p&), para os trés instantes de um passo de caminhada, para as trés sec¢oes

transversais e o peridsteo; e para os 4 casos analisados, totalizando 48 resultados por tabela.
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Tabela 4.1 — MPES

MPES (ug)

combinagédo | instante | posigcao Caso A Caso B Caso C Caso D
1 z=+35mm 229,5 2426 257,5 266,1
2 z=-105mm 1164,3 1219,3 1278 1308,9
3 1 z =-245mm 1237,5 1278 1320,8 1343,6
4 periésteo 1368,5 1419,4 1475 1507,5
5 z=+35mm 4225 432,9 440 443,2
6 z=-105mm 888,7 919,3 949,5 959,7
7 2 z =-245mm 1223,7 1255,6 1287,9 1300,1
8 periésteo 1325,7 1359,5 1400,7 1439,2
9 z=+35mm 530,6 551,3 574,7 584,9
10 z=-105mm 2186 2277,5 2371,2 2418,3
11 ’ z =-245mm 2469,3 25442 2620,3 2657,6
12 peridsteo 2661,8 2690,3 2780,2 28441

Tabela 4.2 — ¢/go
€leo

combinagédo | instante posicao Caso A Caso B Caso C Caso D
1 z=+35mm 0,15 0,16 0,17 0,18
2 z=-105mm 0,78 0,81 0,85 0,87
3 1 z=-245mm 0,83 0,85 0,88 0,90
4 periésteo 0,91 0,95 0,98 1,00
5 z=+35mm 0,28 0,29 0,29 0,30
6 z=-105mm 0,59 0,61 0,63 0,64
7 2 z =-245 mm 0,82 0,84 0,86 0,87
8 periésteo 0,88 0,91 0,93 0,96
9 z=+35mm 0,35 0,37 0,38 0,39
10 z=-105mm 1,46 1,52 1,58 1,61
11 ’ z =-245mm 1,65 1,70 1,75 1,77
12 peridsteo 1,77 1,79 1,85 1,90

onde, € = MPES e g0= 1500 p€
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A Fig. 4.5 mostra, de forma grafica, os resultados apresentados na Tab. 4.2.
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Figura 4.5 — Grafico das ¢€/¢o, para as trés segdes transversais e o periosteo, para os quatro casos

estudados, nos trés instantes de propulsao, (onde, € = MPES e €= 1500 u€).

O valor de deformagao €, = 1500 u€, utilizado na Tab.4.2 e na Fig. 4.5 foi escolhido por
ser intermediario entre as janelas 2 (homeostase) e 3 (modelagdo aumentada), proposta pela
revisdo de (Frost, 2003).

Analisando-se a Fig. 4.5 nota-se que no instante 3 os valores de ¢/¢g sdo maiores que 0s
valores de €/€p nos instantes 1 e 2, como também pode ser verificado nos resultados da Tab. 4.2.
Nas combinacgdes 4, 8 e 12, no peridsteo, os valores de €/ep sdo explitamente apresentados na
Fig. 4.5, e mostram as amplitudes de ¢/¢o do instante 3, que sdo quase o dobro das amplitudes
das ¢/gp dos instantes 1 e 2. Ainda nas combinagdes 4, 8 e 12, no periésteo, analisando-se os
valores de ¢/gq, verifica-se que: no instante 1 o SS variou entre 2% (caso A) e 9% (caso C), no
instante 2 o SS variou entre 3,1% (caso A) e 8,3% (caso C) e no instante 3 o SS variou entre
2,6% (caso A) e 6,8% (caso C). Este resultado mostra um efeito relativamente pequeno da
variagao de rigidez das HI na geragao dos MPES, e por consequencia da geragao de SS, para

cada instante.
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Pode-se descrever, de forma simplificada, a ativacdo dos musculos, durante o
carregamento de caminhada, como se segue. O grupamento de musculos Vasto Intermédio (F8),
Vasto Lateral (F9) e Vasto Medial (F10), com insergao distal na tibia, tém como agao principal a
extensao de perna, o que caracteriza o movimento de propulsao do protocolo de caminhada aqui
estudado. Entretanto, o Vasto Intermédio (F8) possui ponto fixo na face anterior femoral e
magnitude de forga inferior a dos demais, Vasto Lateral (F9) e Vasto Medial (F10), os quais,
somados as mais altas magnitudes dos musculos Biceps Femoral (F5) e Gluteo Médio (F12),
justificam a maior parcela das maximas encontradas na diafise femoral posterior. Ainda, a maior
ativagdo dos musculos Gastrocnémio Lateral (F6) e Gastrocnémio Medial (F7) se da a partir do
instante 2 (Abdugao), com a flexao plantar do pé, atingindo o seu maximo no instante 3 (Adugao).
Referente ao 1° tergo femoral (proximal), as magnitudes das forgcas exercidas pelos musculos
lliopsoas (F14), Vasto Lateral (F9), Gluteo Minimo (F13) e Gluteo Médio (F12) parecem nao
serem suficientes para uma maior ativagdo dessa regido, para o protocolo de caminhada aqui
estudado.

Entretanto, somente o parametro MPES nao caracteriza o EMRO. Precisa ser
considerados os fatores como o numero de ciclos de carregamento diario e da frequéncia na

qual o protocolo ¢ aplicado.

4.2 Estimulo Mecénico a Resposta Osteogénica (EMRO)

Para um melhor entendimento sobre a influéncia do material da haste sobre o tecido
0sseo, verifica-se a variagdo do EMRO de uma BMU em fungcdo do numero de ciclos de
carregamento diario, chamado de R. na equagéao Eq. 2.7, proposta por (Hazelwood et al., 2007).
Nao se considera, nesse estudo, o efeito da frequéncia de ativacao, formado pelas parcelas de
desuso e de dano, conforme estudado por (Hazelwood et al., 2001). Aplica-se o valor minimo de
estimulo mecanico (O, = 1,875 - 10'°) como pardmetro base para testar a performance dos casos
aqui estudados, sendo esse valor considerado minimo na MMO. Para compatibilizar a
nomeclatura adotada nesta tese e a utilizada na equagao (2.7) proposta por (Hazelwood et al.,
2007), faz-se as seguintes substituicbes: R;, = CPD, Si = MPES e ® = EMRO. Note-se, ainda,
que como foi adotado apenas um tipo de carregamento, o de caminhada, o indice i € igual a 1.

Para gerar os EMRO de cada um dos quatro casos, o indice n é acrecentado ao MPES:

EMRO, (CPD) = MPES]*-CPD ondem=4 e n=1,2,30u4 (4.1)
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A Tabela 4.3 resume os resultados de EMRO, obtidos via EF, que combina, através da
utilizagao da equagéao 4.1, o MPES (disponiveis na Tab.4.1) e CPD (imposto arbitrariamente em
3000 ciclos), para os trés instantes de um passo de caminhada, para as trés se¢des transversais

e 0 periosteo; e para os 4 casos analisados, totalizando 48 resultados por tabela.

Tabela 4.3 - EMRO

EMRO
combinagédo | instante Posigéao Caso A Caso B Caso C Caso D
1 z=+35mm | 832:10" | 1,04-10™" | 1,32:10™" | 1,51-10"
2 z=-105mm | 551-10° 6,63-10° 8,00-10° 8,81-10°
3 1 z=-245mm | 7,04-10° 8,00-10° 9,13:10° 9,78-10°
4 Periosteo 1,05-108 1,22-108 1,42-108 1,55-108
5 z=+35mm | 956-10" | 1,05-10" | 1,12:10"° | 1,16-10°
6 z=-105mm | 1,87-10° 2,14-10° 2,44-10° 2,55-10°
7 2 z=-245mm | 6,73-10° 7,46:10° 8,25:10° 8,57-10°
8 Periosteo 9,27-10° 1,03-108 1,16-108 1,29-108
9 z=+35mm | 238107 | 2,77-10"° | 3,27-10"° | 3,51-107°
10 z=-105mm | 6,85-10® 8,07-10® 9,48:10® 1,03-10”7
11 3 z=-245mm | 1,11-107 1,26-107 1,41-107 1,50-107
12 Periosteo 1,51-107 1,57-107 1,79-107 1,96-107

A Tab. 4.3 mostra que a variagdo de EMRO é bastante significativa, em torno de quatro
ordens de grandeza entre 0 menor resultado (combinagdo 1 — caso A) e o maior resultado
(combinagédo 12 — caso D). Note que as segdes transversais analisadas, o EMRO aumentam
tanto das se¢des proximal para a distal, quanto do instante 1 para o instante 3.

Com intuito de tornar os resultados de EMRO mais intelegiveis, utiliza-se novamente a
equacao (4.1) para gerar os graficos EMRO(CPD) vs CPD, como por exemplo os das Fig. 4.6 e
4.7, atraves dos seguintes passos: a) Gera-se os pontos (CPD, EMRO (CPD)) através da
utilizagao da equacao (4.1), utilizando os quatro casos de uma das doze combinagbes MPES da
Tab. 4.1, variando-se o CDP, ciclo a ciclo, de 100 a 10000 ciclos. No grafico EMRO (CPD) vs
CPD, com escalas logaritmicas, os pontos (CPD, EMRO (CPD)) formam quatro retas paralelas.
b) Fixa-se CPD em 3000 ciclos, e utiliza-se a equacéo (4.1) para determinar-se EMRO1, EMRO,,
EMRO3; e EMRO.. c) Fixa-se 0 EMRO4 e aplica-se na equacgéao (4.1), para gerar em cada um dos
quatro casos os CPD correspondentes, para cada uma das doze combina¢des MPES da Tab. 4,

conforme disponivel no Apéndice C.
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A Tab. 4.4 resume os resultados obtidos através da aplicagdo da equacao (4.1), seguindo
0s passos disponiveis no paragrafo anterior, para os trés instantes de um passo de caminhada,
para as trés segoes transversais e o peridsteo; e para os 4 casos analisados, totalizando 48

resultados por tabela.

Tabela 4.4 — CPD

CPD (ciclo)
combinacgdo | instante posicao Caso A Caso B Caso C Caso D
1 z=+35mm 5425 4344 3423 3000
2 z=-105mm 4792 3984 3301 3000
3 1 z=-245mm 4169 3665 3213 3000
4 peri6steo 4417 3817 3273 3000
5 z=+35mm 3633 3296 3088 3000
6 z=-105mm 4080 3563 3131 3000
7 2 z=-245mm 3822 3448 3115 3000
8 periosteo 4167 3768 3344 3000
9 z=+35mm 4432 3803 3220 3000
10 z=-105mm 4493 3814 3246 3000
11 ° z =-245mm 4025 3572 3175 3000
12 peri6steo 3910 3747 3285 3000

As Figuras 4.6 e 4.7 mostram exemplos da geragéo dos graficos EMRO (CPD) vs CPD,
que por simplicidade sdo chamados de EMRO vs CPD. A Fig. 4.6 utiliza os dados da combinagéo
11 (instante 3 e segao transversal z = - 245 mm), tanto da Tab. 4.3 quanto da Tab. 4.4, enquanto
a Fig. 4.7 utiliza os dados da combinagéo 12 (instante 3 e periésteo), também utilizando as Tab.
4.3 e Tab. 4.4. No Apéndice C todos os graficos EMRO vs CPD, referente as doze combinagbes

propostas nas tabelas, sdo apresentados.
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Figura 4.6 — Grafico do EMRO vs CPD, no instante 3, se¢ao transversal z = - 245 mm, para os

quatro casos. (Figura C.3.c do Apéndice C). Fonte: Propria.
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Figura 4.7 — Grafico do EMRO vs CPD, no instante 3, no Peridsteo, para os quatro casos. (Figura

C.3.d do Apéndice C). Fonte: Propria.
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Na Fig. 4.6, para z = - 245 mm e o instante 3, o EMRO maximo acessado pelo Caso D é
reduzido em 5,50% para o caso C, 16,0% para o caso B e em 25,5% para o caso A. Fixando-se
o EMRO maximo (Caso D — eixo vertical, 1,497 -107) alcangado com 3.000 CPD (caminhada de
4,5 Km), a presencga da HI estaria aumentando o nimero minimo de (ciclos/distancia) em 5,82%
(3176 / 4,8 Km) para o caso C, em 19,1% (3573 / 5,4 Km) para o caso B e em 34,2% (4026 / 6,0
Km) para o caso A.

Na Fig. 4.7, para o periosteo e o instante 3, o EMRO maximo acessado pelo Caso D é
reduzido em 8,69% no caso C, 19,9% no caso B e em 23,3% no caso A. Fixando-se o EMRO
maximo (Caso D — eixo vertical, 1,963 -107) alcangado com 3.000 CPD (caminhada de 4,5 Km),
a presenga da HI estaria aumentando o numero minimo de (ciclos/distancia) em 9,52% (3286 /
4,9 Km) para o caso C, em 24,9% (3747 / 5,6 Km) para o caso B e em 34,2% (3910 / 5,9 Km)
para o caso A.

No Apéndice B avalia-se as regides do peridosteo em que o EMRO é maior que o valor
minimo ®o = 1,875 - 10'°. Nota-se que um minimo de 10 CPD parece estimular somente a
porcao posterior femoral, do 3° terco, durante o instante 3. Apesar da rigidez do material (Casos
A, B e C) nao alterar significativamente o padrao de area estimulada, o EMRO mostra-se
potencializado com a diminui¢cao da rigidez da HI e, melhor, com a explantagao da HI (Caso D).
Para 100 CPD as regides estimuladas permanecem praticamente as mesmas de 10 CPD. A
medida que o niumero de CPD aumenta, por exemplo para 1000 CPD e 3000 CPD a regidao com
EMRO maior que ®o aumenta atingindo o 2° tergo, embora basicamente ativando a regiao
posterior. No instante 3, além da regido posterior, a regido anterior também ¢é ativada, e para
maiores CPD, como 1000 e 3000, chega até a regido do 1° terco, mesmo que parcialmente. A
completa ativagdo do femur ndo ocorre para caminhadas de até 3000 CPD, equivalentes a 4,5
Km. A Fig. B.4 do Apéndice B extrapola os 3000 CPD, ao impor-se 10.000 CPD, no instante 3.

Neste caso todo o peridsteo é ativado, ndo importando qual o caso analisado.
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Uma simulagao da progressao da quantidade de CPD, mostrada na Fig. 4.8, foi testada
para se conhecer as distincias minimas requeridas para uma ativacao total da superficie

periosteal, no instante 3, para os quatro casos.
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Figura 4.8 — Minimo de CPD requerido para o EMRO de toda a superficie, em vistas Posterior e

Anterior do Periésteo, no instante 3, para os casos: (a) A, (b) B, (c) Ce (d) D.

Os resultados mostrados na Fig. 4.8 iniciam-se com 7635 ciclos (11,5 Km) para o caso
A, 7316 CPD (11,0 Km) para o caso B, 6416 CPD (9,6 Km) para o caso C e 5858 CPD (8,8 Km)
para o caso D. Entretanto, uma caminhada de 8,8 Km por dia, relativa ao caso D pode ser
considerada longa para aqueles cuja disponibilidade as atividades fisicas seja reduzida, como é
0 caso dos idosos. Entdo, a caminhada sozinha pode n&o ser o protocolo de exercicio mais
adequado para a manutencao da saude do 1° tergo femoral (cabega femoral), onde ha maior
concentragao de casos de fratura em idosos, devendo outros tipos de carregamentos serem

abarcados além do de caminhada.
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A Tab. 4.5, de DPD, é gerada multiplicando-se os resultados da Tab. 4.4, de CPD por 1,5

(converter ciclos em metros) e dividindo-se por 1000 (coverter metros em quilometros). A Tab.

4.6 parametriza os resultados da Tab. 4.5 dividindo-se todos os seus resultados por DPDo.

Tabela 4.5 — DPD

DPD (km)
combinacgdo | instante posicao Caso A Caso B Caso C Caso D
1 z=+35mm 8,13 6,52 5,13 4,5
2 z=-105mm 7,19 5,98 4,95 4,5
3 1 z=-245mm 6,25 5,50 4,82 4,5
4 periésteo 6,63 5,73 4,91 4,5
5 z=+35mm 5,45 4,94 4,63 4,5
6 z=-105mm 6,12 5,35 4,70 4,5
7 2 z=-245mm 5,73 5,17 4,67 4,5
8 periésteo 6,25 5,65 5,02 4,5
9 z=+35mm 6,65 5,71 4,83 4,5
10 z=-105mm 6,74 5,72 4,87 4,5
11 ’ z =-245mm 6,04 5,36 4,76 4,5
12 periésteo 5,87 5,62 4,93 4,5
Tabela 4.6 — DPD/DPDg
DPD/DPDg
combinacgdo | instante posicao Caso A Caso B Caso C Caso D
1 z=+35mm 1,81 1,45 1,14 1
2 z=-105mm 1,60 1,33 1,10 1
3 1 z=-245mm 1,39 1,22 1,07 1
4 periésteo 1,47 1,27 1,09 1
5 z=+35mm 1,21 1,10 1,03 1
6 z=-105mm 1,36 1,15 1,04 1
7 2 z =-245mm 1,27 1,26 1,04 1
8 periésteo 1,39 1,27 1,12 1
9 z=+35mm 1,48 1,27 1,07 1
10 z=-105mm 1,50 1,27 1,08 1
11 > z =-245mm 1,34 1,19 1,06 1
12 periésteo 1,30 1,25 1,10 1
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Os resultados da Tab. 4.6 sao utilizados para gerar a Fig. 4.9.
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Figura 4.9 — Grafico das DPD/DPD,, para os casos A, B e C em relagao ao caso D, nos trés
instantes, onde DPDg = 4,5 km.

A Fig. 4.9 mostra a variavel DPD, que é a distancia percorrida por dia parametrizada por
uma distancia correspondente a 3000 ciclos, DPDo = 4,5 km. Sdo mostrados duas séries de
valores de DPD/DPDy. Os maiores para o caso A em relacédo ao caso D, com média de 1,42; e
0s menores para o caso C em relagéo ao caso D, com média de 1,08. Embora a Fig. 4.5 mostre
pouca variagao € / €9, ndo chegando a 10% de aumento quando comparado o caso A com 0 caso
C, depois das diversas transformagées MPES -> EMRO -> CPD -> DPD, o ganho em termo de
reducgéo da distancia percorrida por dia pode chegar a 25%.

Os resultados obtidos neste estudo devem ser utilizados com cuidado. Os resultados de
MPES que geram o calculo de SS sao validos apenas nas regides em que as deformacgdes
encontram-se entre as janelas 2 (homeostase) e 3 (modelacdo aumentada), proposta pela
revisdo de (Frost, 2003). Equivalentemente para os resultados de EMRO devem estar
relacionados ao CPD que foram obtidos. Por exemplo, comparando-se os resultados de EMRO
obtidos para 3000 CPD, em que o 1° ter¢o nao é ativada, com os resultados da Fig. 4.8, em que
todos os tercos estdo ativados, pode ocorrer uma diferencga significativa, em torno de um fator

de 2 vezes.
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Capitulo 5 - Conclusdes e Sugestoes para Trabalhos Futuros

Um modelo numérico, de elementos finitos, de um femur esquerdo humano foi proposto.
A aplicacado da forga de reagado na cabeca femoral e a utilizacdo de quinze musculos inseridos
no femur conforme textos de anatomia, e a prescricdo das forcas de cada musculo nos trés
instantes da caminhada foram executados. Utiliza-se trés casos de HI para verificar o efeito das
suas rigidezes no desenvolvimento das MPES em trés sec¢bes transversais e no peridsteo do
femur em comparacgao a Hl explantada. Utiliza-se os MPES assim obtidos para a verificagdo do
efeito da variagcao das rigidezes das HI no efeito de SS. Este efeito ndo ultrapassou os 10%, se

comparadas com a Hl explantada.

Na realidade, o estimulo mecénico, de forma isolada, nao garante o sucesso de um
processo de reestruturacao do tecido ésseo. Utiliza-se, entdo, um conceito mais abrangente, o
de EMRO; que além de incluir o MPES, inclue também exercicios fisicos de repeticdo. Desta
forma o calculo da EMRO levando em conta a variagdo do material da HI, para uma distancia
razoavel percorrida, chegou a uma variagéo de até 25%. Este fato indica a utilizagcdo de HI de
materiais compositos, que podem ser fabricados com rigidezes relativamente baixas, uma

solugao promissora.

Porém o recobrimento das EMRO, para as diversas combinagdes utilizadas de MPES e
CPD, mostrou-se, de uma forma geral, insuficiente para manter o femur como um todo sdo. O
instante 3, de aducgao, favoreceu um maior recobrimento pela EMRO, assim como ao se usar Hl
de menor rigidez e percorrer-se maiores distancias. Muitas combinagdes de HI com distancias
percorridas (da ordem de 4,5 km) nao foram suficientes para recobrir o 1° tergo femoral, onde ha
maior concentragao de casos de fratura em idosos, necessitando-se até dobrar as distancias

percorridas (em torno de 9 km), para o EMRO recobrir todo o femur.

Outros protocolos como com a utilizagdo de “Plataforma Vibratéria”, os quais combinam
baixa magnitude de deformacéo com alto CPD, devem ser estudados para serem agregados a

caminhada, como opg¢ao de uma solu¢gdo com caminhadas diarias de menor extensao.
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Apéndice A. Maximas Deformacgdes Principais (MPES) no peridsteo e nas sec¢des transversais

As Figuras de A.1 a A.3 mostram as deformagdes e o MPES ao longo do peridsteo, nos
trés instantes do passo de caminhada, para os quatro casos estudados. Quanto a nomeclatura
dos casos analizados, via EF, segue a seguinte equivaléncia: Caso A — StSt, Caso B — Ti, Caso

C — Composite e Caso D — Removed.

A:FE_Retrograde St5t Nailing_instant 1 B: FEj{etmgfade Ti Mailing_instant 1
MaxPES Cortical MGIPES-_COI‘UCﬂ
Expression: 1000000*EPEL1 Expression: 1000000"EPELT
Tiene: 1 Time: 1
1368.5 Max 1419.4 Max
12153 12606
10621 1101,7
508,93 942,89
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Figura A.1 — Distribuigdo de deformagdes e o MPES — em vistas Posterior e Anterior do Peridsteo,
no instante 1: (a) Caso A, (b) Caso B, (c) Caso C e (d) Caso D.
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Figura A.2 - Distribuigdo de deformacdes e o MPES — em vistas Posterior e Anterior do Peridsteo,
no instante 2: (a) Caso A, (b) Caso B, (c) Caso C e (d) Caso D.



72

A: FE_Retrograde 515t MNailing_instant 3 B: FE_Retrograde TiMailing_instant 3
MacPES_Cortical MaxPES_Cortical

Expression: 1000000EPELY Expression: 1000000%EPELT

Tirre: 1 Tirne: 1

2690.3 Max
2661,8 Max R
23606 2007
20505 17774
17383 14731
1457,2 11687
1156 54,4
854,88 s60,08
553,73 Bl
252,58 - 48,565 Min
-48,567 Min 7
z z
L ]
(] e r
" b9 :
0,00 400,00 {mm}) 0,00 300,00 (i)
200,00 150,00
(a) (b)

C: FE_Retrograde Composite Mailing_instant 3
MaxPES Cortical
Expression: 1000000°EPELT

D: FE_Mailing Removed _instant 3
MaxPES_Cortical
Expression: 1000000*EPELY

Time: 1 Tirne: 1

2780.2 Max 2844,1 Max
2465,9 15225
1516 20009
18373 IBF'JIJ
1523 1557.7
12086 12361
g:;-f; 014,56

) 592,98
25,74 mMA
b lS -50,184 Min

000 300,00 (mm) 0,00 300,00 (mm)
150,00 150,00
(c) (d)

Figura A.3 - Distribuicao de deformacdes e o MPES — em vistas Posterior e Anterior do Peridsteo,
no instante 3: (a) Caso A, (b) Caso B, (c) Caso C e (d) Caso D.

O modelo EF de fémur sem haste (Fig. A3.d) aqui estudado experienciou niveis de
deformacgao até 1236 u€ ao longo do primeiro terco femoral, similar ao maximo (1100 pE)
observado nos estudos de (Bavil et al., 2024). No 3° tergo femoral, esses valores atingem a casa
dos 3000 u€, que podem ser comparados aos modelos de travamento meio-eixo femoral e de
joelho fixo propostos, também, por (Bavil et al., 2024).
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As Figuras de A.4 a A.6 mostram as deformagdes, mostrando o MPES, nas trés se¢des

meédias transversais da cortical, nos trés instantes do passo de caminhada, para os quatro casos

estudados.
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Figura A.4 - Distribuicdo de deformagdes e o MPES — Segbes Transversais, no instante 1, no

toque de calcaneo. Caso A: (a) z=+35mm, (b) z=-105mm, (c) z=-245mm, Caso B: (d) z =+35mm,
(e) z=-105mm, (f) z=-245mm, Caso C: (g) z=+35mm), (h) z=-105mm, (i) z=-245mm, Caso D:
(j) z=+35mm, (I) z=-105mm,

(m) z=-245mm.
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Figura A.5 - Distribuicdo de deformagdes e o MPES — Segbes Transversais, no instante 2, na
Abdugédo. Caso A: (a) z=+35mm, (b) z=-105mm, (c) z=-245mm, Caso B: (d) z =+35mm,
(e) z=-105mm, (f) z=-245mm, Caso C: (g) z=+35mm), (h) z=-105mm, (i) z=-245mm, Caso D:
(j) z=+35mm, (I) z=-105mm, (m) z=-245mm.



Az FE_Re e nge e 5151 Mailing et 1
MPES Certmiad Toadh
Enpreasoc 1 DOOFTFELL

e 1
I;t'
%

HHLGZ Max
AE7 19
M1
A6

3573

31357
e
EEER!
BT
1ML Gl Wi

B Betrageade T Malling instant 1
MFES_ Cormical Ta «33

Expersiien: 1000000EPELT
Frme: 1

SBLI0 M
- b
I e
T
&1
ni
b
Him
i
1A M

1] quwn'run]
00
tlrm-umu-mWM 1
WPES_Comcal Zne18 ¥

Expenssian: 1A0000EFELT

Tomat |

STATH M

™ s

- ST
a8
am
&1
Ferh
s
[FTY:
§|.3:29H-|

(g)

L5 FE_Haliney B moved instand |
MPES Comisl Zz 25
Expressian: 10080001 PEL1

Tirie: 1

SR M

B o510
5759

a A6

M
an0i
nen
L]
1485
FH M

{l)

e FE_ P o 551 Ml i tion 1
MPES Cantieal Zo 105
Expredcen: 1000000 EPEL1 ¥

Torvi: 1
-

i M

|
may
HegE
2938
bl k]
mL}
53
I
LR

o0 B0 i)
)
(b)
Bt FE_Rietrngracie Ti Baiing o tant 3
MPES Cortical Za-106 .

Eoprerson: WOO0OERELY
Tarrie: 1 -

FRTLS Max
o
s
15457
13,7
LR
EN3ES
58990
el
LT M

g %Wﬁ'ﬂmﬂ
(e)

2 FE_Retragrade Compesite Malling jrmtant 3
MRS Carcal a1

[Expeedises: FOOOMOO'EFELE

i 1

2ATLE Max
iy
e, 7
L
LEER]
10851
koo
5HLE)
540
T4 Wiin.

(h)

0 FE_Blaing Remmved nstant 3
WEES Camct Te- 108
Expreasian: 1D0M0MFERELT

Tomwwt 1

241,73 Mac
— R
— e
1LY
LEl
noze
581
SELT
e
580 Mis
Hwtrrunl

)

75

s Bt i e S161 lallig Brvitasil 3
BPES Cortiesl Zu:343

Epresene: 100000019611
e 1

4, F il
mxs
TR
T
e
il w
AT
1,7
464

T, G

B FE_Retrog asde Ti Maling fmtam ¥
MPES, Cootical Te- 145

Enperssion: 100000 ERELT g
Tme: 1 I .
X

FHILE Max
e
TEd
s
a7
AEELT
AL
e
&7
16520 Min

200 5}!\HMP
(f)

£z P Brirograde Cempolie Halling lratant 1
MPES Covseal Tu 245

Expraaman: 1000000PEPEL 1 o
Tirne 1 o
b

6203 Mast
T

= 1
008
1577
1M
fn, o
TR, 17
43507

I FE_Hailing Re maved fmtant 3
WIPES Cooptal_ I -3
Expreasmone 10000007EPEL T

Ttz 1

FHSTG M
Hml
209
nnge
G503
3689
00,58
e
arE
TALSA Bl

(ITIJ

ML

Figura A.6 - Distribuicdo de deformagdes e o MPES — Segbes Transversais, no instante 3, na

Adugédo. Caso A: (a) z=+35mm,

(b) z=-105mm,

(c) z=-245mm, Caso B: (d) z =+35mm,

(e) z=-105mm, (f) z=-245mm, Caso C: (g) z=+35mm), (h) z=-105mm, (i) z=-245mm, Caso D:
(j) z=+35mm, (I) z=-105mm, (m) z=-245mm.
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Apéndice B. Estimulo Mecénico a Resposta Osteogénica (EMRO)

As Figuras de B.1 a B.3 mostram ao longo do periésteo em que o EMRO é maior que o
valor minimo ®o = 1,875 - 107'°, nos trés instantes do passo de caminhada, para os quatro casos
estudados, variando o numero de ciclos de carregamento por dia (10, 100, 1.000 e 3.000 CPD).
A Figura de B.4 mostra o EMRO, a partir do valor minimo ®o = 1,875 - 10-'°, ao longo do peridsteo,

nos trés instantes do passo de caminhada, para os quatro casos estudados, a 10.000 CPD.

Quanto a nomeclatura dos casos analizados, via EF, segue a seguinte equivaléncia: Caso
A — StSt, Caso B - Ti, Caso C — Composite e Caso D — Removed.
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Figura B.1 — Regides em que a EMRO é maior que o valor minimo ®g =

A FE_ Retrogr ade 5151 Nailing instant 1
ERS_Coricsl Hazenwoad&Castilo_100DLE

Expression: 100(EPELT)A

3,507e-10 Max
269610
18%e-10
1.7856e-40 Min

z

N

15000

(b)

B FE Retrograde TiNaling instant 1

BRE Cortical Hazerwood BCast
Expeession: TO0(EPELT}S
Tira; 1

A0591e-10 Max
£B6Te-10
1875610
TAMZ2e-31 Min

€ FE Retrograde Composlie Mailing fastant 1

BES_Contital_Hazermond B astil
Exgression: 100°(ERELTI
Time: 1

4733e-10 Max
330810
1875e-10
2276531 Min

z

e 100 DLC

llo_100 DLC

15000

a

D FE_Malling Re meved fnstant 1
ERS, Carticsl MazerwondtcCastillo, 100 DLC

Experssion: TOOFEPEL1YA
Time: 1

5167310 Max
3502610
! 1875e-10
2,3922¢-31 Min

z

150,00

(o)

z

2

300.00 {mm)

00,00 {mm)

300,00 fmm)

300100 {ren)

77

< FE_Retrograde S151 alling fnstant 1 2 FE_Retrograde: SISt Nalling nstant
RS, Cortical Huzermood i astilo_1,000DLE BRS Corbeal HazenwoadBCastilo, ;mmc
Expressions WO EPEL1A Exprasion: O PELTIA
Time: 1 Time: 1
R507e-9 Max 1052166 Max
1847269 5354009
1875e-10 1,675e-10
1. FES6e- 20 Min 5. 3%ke- 79 Min
z
I x z
- L | . L i
x . x
L] 300,00 rmer) 0% 300,004y
—
15000 15000
B FE_Retrograde Ti Mailing instant 1 B:FE, ade Til tant 1
BRS Comicsl_HapenwsodfaCastille 1,000 DLC B#S_Comical Hazemwoad&Casillo_3,0000LC
Excpression: 000" (EPELT) ™ Expressic on: 30007 EPELT) 4
Time: 1 Time: 1
4050189 M 1217708 Max
18 618239
1875010 187510
1.0422e-32 Min 21127e-31 Min
z
z 2 z
- L " X, 2
X x x o—l
 ———— o 300.00 (reel
o 15080

@)

C:FE_Retrograde Compasite
BRS, Conical Mizenwaod&Ca m\ |an:
E . peession: 1000ERELTYN

gl

Ll”e Sm:

1 ﬂ)h !ﬂ
2.2765e-30 Min

mnn

0]

EISC ic LHumod&C snn 1000 DLC
p ........ = 1000EPELTIN

1l

516730 Max
i.t?‘xe 9
187510
2 3972e-30 Min

150,00

()

Qﬂmﬂcmms

30000 (e

(h)

€:FE Retrograde Composite Mailing instant 1
BRS_ Comeal HazerwoadBCastilia 300004 C
Expression: 1000°(EPELT)

Tirme: 1

141998 Max
7193309

! LET5e-10
6,5296e-30 Min

300,00 (rrer)

150,00

(m)

1 FE Nailing Remeved fnstant 1
BRS_Cortical Hazerrwood SCatillo_3,000 OLC
Expression: J00FERELTIA

Timne: 1

1,5502e-8 Max
TeuTes
187510
7.4 766e-30 Min

300,00 rnen)
150,00

(@

1,875 - 10°, em vistas

Posterior e Anterior do Periosteo, no instante 1. Caso A, em vermelho: (a) 10 CPD, (b) 100 CPD,
(c) 1.000 CPD e (d) 3.000 CPD; Caso B, em azul: (e) 10 CPD, (f) 100 CPD, (g) 1.000 CPD e (h)
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D, em magenta: (n) 10 CPD, (o) 100 CPD, (p) 1.000 CPD e (q) 3.000 CPD.
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Figura B.2 - Regides em que a EMRO é maior que o valor minimo ®o = 1,875 - 107", em vistas

Posterior e Anterior do Peridsteo, no instante 2. Caso A, em vermelho: (a) 10 CPD, (b) 100 CPD,
(c) 1.000 CPD e (d) 3.000 CPD; Caso B, em azul: (e) 10 CPD, (f) 100 CPD, (g) 1.000 CPD e (h)
3.000 CPD; Caso C, em verde: (i) 10 CPD, (j) 100 CPD, () 1.000 CPD e (m) 3.000 CPD; Caso
D, em magenta: (n) 10 CPD, (o) 100 CPD, (p) 1.000 CPD e (q) 3.000 CPD.
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Figura B.3 - Regibes em que a EMRO é maior que o valor minimo @ = 1,875 - 10'°, em vistas

Posterior e Anterior do Periésteo, no instante 3. Caso A, em vermelho: (a) 10 CPD, (b) 100 CPD,
(c) 1.000 CPD e (d) 3.000 CPD; Caso B, em azul: (e) 10 CPD, (f) 100 CPD, (g) 1.000 CPD e (h)
3.000 CPD; Caso C, em verde: (i) 10 CPD, (j) 100 CPD, (I) 1.000 CPD e (m) 3.000 CPD; Caso
D, em magenta: (n) 10 CPD, (o) 100 CPD, (p) 1.000 CPD e (q) 3.000 CPD.
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Figura B.4 - Regides em que a EMRO é maior que o valor minimo ®o = 1,875 - 107, em vistas

Posterior e Anterior do Peridsteo, a 10.000 CPD. No instante 1 para (a) Caso A, (b) Caso B, (c)
Caso C e (d) Caso D. No instante 2 para (e) Caso A, (f) Caso B, (g) Caso C e (h) Caso D. No
instante 3 para (i) Caso A, (j) Caso B, (I) Caso C e (m) Caso D.
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Figura C.1 — Graficos do EMRO vs CPD, no instante 1, toque de calcaneo, para as seg¢des
transversais da cortical: (a) z=+35 mm, (b) z=-105 mm e (c) z=-245 mm e para (d) Peridsteo.
Caso A em vermelho, Caso B em azul, Caso C em verde e Caso D em magenta.
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Figura C.2 — Graficos do EMRO vs CPD, no instante 2, em abducéo, para as se¢des transversais
da cortical: (a) z=+35 mm, (b) z=-105 mm e (c) z=-245 mm e para (d) Periésteo. Caso A em

vermelho, Caso B em azul, Caso C em verde e Caso D em magenta.
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da cortical: (a) z=+35 mm, (b) z=-105 mm e (c) z=-245 mm e para (d) Periosteo. Caso A em

vermelho, Caso B em azul, Caso C em verde e Caso D em magenta.
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Apéndice D. Forgcas Musculares nos Trés Instantes de Propulsdo de um Passo de Caminhada

Tabela D.1 — Forgas Musculares no instante 1

(Instante 1 — Toque de F. (N) Fy (N) F, (N)
Calcaneo)
F1 Adutor Magno 19,193 -4,928 20,923
Adutor Magno
F2 2,451 -1,668 12,282
Isquiatico
F3 Adutor Curto 10,572 1,350 6,980
F4 Adutor Longo 16,806 -2,335 31,029
F5 Biceps Femoral -9,565 -35,966 -121,926
Gastrocnémio
F6 -4,150 -57,690 -8,534
Lateral
Gastrocnémio
F7 -10,596 -144,713 -3,629
Medial
F8 Vasto Intermédio 18,334 32,977 -117,144
F9 Vasto Lateral -23,697 86,887 -290,131
F10 Vasto Medial 42,680 51,320 -159,317
F11 Glateo Maximo 97,339 -99,317 140,666
F12 Gluteo Médio 46,749 41,227 105,767
F13 Glateo Minimo 26,148 27,545 54,624
Fl14 Iliopsoas 195,751 402,320 255,506
F15 Piriforme 35,552 -9,469 44,962




Tabela D.2 — Forgas Musculares no instante 2

(Instante 2 — Abdug#o) F.(N) Fy (N) F, (N)
F1 Adutor Magno 16,498 -4,010 16,978
Adutor Magno
F2 3,855 -2,501 19,990
Isquitico
F3 Adutor Curto 10,675 1,373 6,980
F4 Adutor Longo 11,555 -1,647 21,636
F5 Biceps Femoral -1,928 -6,318 -28,922
Gastrocnémio
Fo6 -7,544 -68,341 -56,182
Lateral
Gastrocnémio
F7 -9,757 -166,060 -102,056
Medial
F8 Vasto Intermédio 20,287 36,489 -129,618
F9 Vasto Lateral -71,316 261,491 -873,160
F10 Vasto Medial 70,098 84,288 -261,661
F11 Glateo Maximo 198,287 -202,317 286,549
F12 Glateo Médio 558,776 277,089 965,786
F13 Glateo Minimo 105,567 67,344 189,975
F14 Iliopsoas 38,927 80,006 50,810
F15 Piriforme 77,726 -22,842 71,772
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Tabela D.3 — Forgas Musculares no instante 3

(Instante 3 — Adugdo) Fx (N) Fy (N) F, (N)
F1 Adutor Magno 21,98 -5,56 23,05
Adutor Magno
F2 1,51 -0,60 9,34
Isquitico
F3 Adutor Curto 14,51 1,436 12,02
F4 Adutor Longo 16,17 -2,65 32,88
F5 Biceps Femoral -4,32 -13,39 -68,27
Gastrocnémio
Fo6 -26,22 -212,52 -217,09
Lateral
Gastrocnémio
F7 -27,10 -768,73 -473,34
Medial
F8 Vasto Intermédio 6,04 10,87 -38,60
F9 Vasto Lateral -9,47 34,73 -115,97
F10 Vasto Medial 14,85 17,86 -55,45
F11 Glateo Maximo 26,87 -27,42 38,83
F12 Glateo Médio 493,11 -199,62 833,05
F13 Glateo Minimo 103,64 -29,90 197,17
F14 Iliopsoas 519,91 1068,56 678,62
F15 Piriforme 67,96 -50,62 40,12
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Evaluating the bone load share of a femur-nail set—an analytical
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Abstract

Purpose The level of mechanical load that is been effectively shared between the nail and bone is an important consideration
to be accessed to perform a good bone remodeling phase.

Methods An analytical model based on the mechanics of solids, estimating the various encompassed stiffnesses, is presented. The
cross-section modeling and the detailed load distribution between the bone and nail, through the different bone cross-sections,
are provided. The results of the sharing load, and the consequent stress generation, were compared with the Finite Element (FE)
madel output.

Results The results show that the vertical force bone component is almost three times the transversal force, Also, the bone
receives almost the double vertical load if compared to the nail. The bone bending moment components are, at least, one order
of magnitude most significant than the torsional moment, and the bone shear stresses were, at least, one order of magnitude
less significant than the bone normal siresses.

Conclusions Medical decisions can be improved with the aid of the quantitative results generated by the proposed
analytical model, based on mechanical engineering. It can improve, for instance, the selection of the appropriate nail in the
function of the patient-specific femur stiffnesses. Also, it can contribute to the post-healing decisions, as to implement or
not the nail dynamization.

Keywords Femur-nailing set - Sharing load - Stiffnesses - Analytical model
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Intramedullary Nail - Impact of Material Stiffness on Bone Osteogenic Response

JR.O.S. Neto!, P.P. Kenedi'” and L.L. Vignoli’

IPPEMM - Graduate Program in Mechanical Engineering and Materials Technology — CEFET/RJ. Rio de Janeiro. Brazil
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3Center of Technology and Application of Composite Materials. Federal University of Rio de Janeiro. Macaé. RJ. Brazil

Abstracr: Femoral shaft fractures are quite common, espe-
cially in the elderly. They are easily stabilized using an intrame-
dullary nailing device. Bone tissue is a living marerial and
adapts its architecture depending on the volume of strain im-
posed on it. From a mechanical point of view, bone and nailing
share the load, so bone remodeling stimulation can be partially
compromised for those who didn’t have removed the nailing de-
vice after bone stabilization. The finite element software ANSYS
was utilized to verify the strain distributions in a human femur
with nailing. A walking step was replicated. using an expanded
loading model, with the main muscular forces acting along the
femur. An algorithm was used to measure the osteogenic re-
sponse to the remodeling process. Despite the limitation of the
applied model, the comparative analvsis of the results, of three
nailing materials, showed that the use of low-stiffness material
increased the osteogenic stimulus over the bome. This study
highlights the need to study not onlv the different loading pro-
tocols but also the geometries and materials applied to the im-
planted devices, aiming to minimize the amount of physical ac-
tivity necessary for the osteogenic response.

Eavwords— Intramedullary Nailing, FE Analvsis, Load
Share, Bone Remodeling Stimulation.

nonlinear regression equation proposed bone mass mainte-
nance (BMM) based on the dependence between the magni-
tude of strain and the number of daily loading cyveles [3]
Moreover. the knowledge of mechanobiological modeling
has been a powerful tool in understanding the relations be-
tween biological and mechanical factors during bone healing
[4].

Long bone shaft fractures are quite common and are eas-
ilv stabilized vsing a device known as an intramedullary nail
(IN). Gerhard Kuntscher. a well-known German orthopedic
surgeon, used the first model of a locked IV to stabilize fem-
oral shaft fractures m American pilots during the Second
World War [5]. The rapid stabilization combined with the
low risk of complications made this device the most used and
successful to date. However. the load share between bone and
IN 15 a mechanical 1ssue that should not be neglected. For
instance. some effects related to the stramn shielding mecha-
nism caused by the device have been reported [6]. Some of
them relate to bone resorption in the contact region, with con-
sequent device loosemung [7]. Therefore, low-stiffness mate-
r1als have been tested w JV models. amnung to accelerate the
fracture stabilization process [8]. Not removing this device
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Jozé Renato de Oliveira e Silva Neto!
Paulo Pedro Kenedi’?

'PPEMMI - Post-Graduate Program in Mechanical Enpineering and Materials Technology - CEFET B, Av. RMaracana. 229, BT,

COGMEC — Mechanical Enginsering Deparmment - CEFETET, Av. Maracand, 220, BT, Brazil

P - o

uaul{h.k;ené-dl"sr'-: efet-11.br

Eadrize Ribeire Pinho Redarte
IMatienal Instimate of Traumatology and Orthopedics - DVTC, Av. Brazil, 300, BJ. Brazil
modarte/@intg. sande. sov br

Lucas Lishda Viznoli
Center of Technology and Application of Composite Materials, Federal University of Fio de Janesire, Macas, BT, Brazil
lncas. Ivisiemail com

Absmrace. Diaphyzeal fractures arve very common in the elderly and may be velated to low bone minerval demsinv.
Machanical facters such as the magnitude of bene strain induced by load, and rhe number of daily load cyclez ave
important in modeling and maintaining bone mazz. However, the action of theze mechanizmsz may slow down in elderly
adulrs, §f it iz conziderved factors such as phyzical limitarions or lack of abiline 1o physical activite. Although the
inmramedullary nail is guire effective in srabilizing fracrures, Blocking this device can lead ro an increasze i difficulny in
mainraining bone mass. The ANSYS fimite element software was used ro verify the levels of stwain experisnced by the
diaphvseal cortex of a post-healing human femur bone through the acruarion of a simple loading case. Three diffevent
materials of locked inframedullary nails were tested. dimamized or noi. A linear regreszion curve proposed By O was
used fo combine sirain peaks and the number of daily load cyecles, comparatively, to esfimate the combinations that could
maintain bone mazs. It was shown that the dynamization of a low-stiffness nail has the potential to reduce fo half the
numbear of daily lead cyeles necessavy ro maintain bone mass. These results may help in the decision te mainiain,
dymamize or even remove the nail gfter fracture stabilization.

Keywords: inframedullary nail. FE Analysis, strain shielding. bone modeling, bone mas: maintenance.
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Callus Stiffness Evolution during the Healing Process - A mechanical approach
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Abstract— Intramedullary nailing has been used to support
long fractured bones, as femur, during the healing process. The
load shared between bone/callus and intramedullary nailing is
a function of the callus stiffness, that in turn varies during the
healing process. Thus, the available mechanical load at callus
region during the healing process can define the healing effec-
tiveness. Therefore, the shared load between intramedullary
nailing and bone/callus must be accessed. To reach this objec-
tive, an analytical model, based in mechanics of solids, is pre-
sented to describe the evolution of the load share between
bone/callus and intramedullary nailing, at callus region, during
the healing process.

Keywords— callus, stiffness, analytical model.

bone. Also. the bone surface strains were measured by
Simédes et al.[5]. who studied the influence of muscle action
and a horizontally constrained femoral head on the strain dis-
tribution, for three loading configurations.

Numerical methods were utilized by researchers as Duda
etal. [6] that used F.E. model to show the influence of muscle
forces in human femur strain distribution. They demonstrate
the importance of an ensemble of muscle forces to reproduce
a physiological strain distribution in the femur. Gdoutos et al.
[7] besides using numerical methods, as Finite Elements. to
review of stress analysis of human femurs. included analyti-
cal methods, with the use of the beam theory and experi-
mental methods that incorporate for instance, strain gauges.

Analvtical approaches were proposed by Raftopoulos and



