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RESUMO

O processo mais utilizado para a estabilizacdo de fraturas diafisarias de fémur é a
instalagdo de um dispositivo metalico interno a cavidade medular éssea, conhecido como haste
intramedular bloqueada. A haste intramedular libera gradativamente parte do seu carregamento
a medida que a rigidez do osso fraturado vai crescendo durante a sua consolidagao. Mesmo
apos este processo, problemas no pdés-implante resultantes do estimulo mecénico insuficiente
podem ocorrer, tais como atraso de consolidagao 6ssea, dismetria dos membros inferiores e
osteoporose, conforme a Lei de Wolf e a Teoria Mecanostatica de Frost. Para modelar a divisao
de carregamentos, no poés-implante, entre um fémur humano e uma haste intramedular
bloqueada, um modelo analitico baseado na teoria de mecanica dos sélidos é proposto. A
formulacao analitica é apresentada e seus resultados comparados com um modelo numérico de
elementos finitos, o ANSYS 16.0, usado como referéncia. Os resultados alcangados mostram
uma boa aproximagao entre os modelos na divisdo dos diversos tipos de carregamentos. Quanto
aos carregamentos de forga no osso: a forga longitudinal mostrou-se muito maior que as forgas
transversais. Quanto aos carregamentos de momento no osso: os momentos fletores mostram-
se muito maiores que o momento de tor¢do. Quanto aos materiais, a haste de titanio, em relagéo
a haste de ago inox, mostrou-se uma escolha melhor, dada a sua menor rigidez. Observou-se,
ainda um aumento das tensdes no osso da regido diafisaria para a regiao distal, pois embora
exista um aumento da area/momentos de inércia das seg¢des transversais da regido diafisaria

para a distal, estas ndo sao suficientes compensar o aumento do carregamento aplicado.

Palavras-Chave: Haste intramedular; Modelo analitico; Divisdo de carregamentos; Rigidez



ABSTRACT

The most commonly used process for stabilizing femoral shaft fractures is the installation
of a metal device internal to the bone medullary cavity, known as a blocked intramedullary nail.
The intramedullary nail gradually releases part of its loading as the stiffness of the fractured bone
grows during its consolidation. Even after this process, post-implant problems resulting from
insufficient mechanical stimulation may occur, such as delayed bone healing, lower limb
dysmetria, and osteoporosis, according to Wolf's Law and Frost's Mechanostatic Theory. To
model the post-implant loading division between a human femur and a locked intramedullary nail,
an analytical model based on the theory of solid mechanics is proposed. The analytical
formulation is presented, and its results compared with a finite element numerical model, ANSYS
16.0, used as a reference. The results show a good approximation between the models in the
division of the various types of loads. Regarding to force loads on the bone: the longitudinal force
was much higher than the transverse forces. Regarding the loading of moment on the bone: the
bending moments are much larger than the torsion moment. Regarding the materials, the titanium
nail, in relation to the stainless-steel nail, proved to be a better choice, due its lower rigidity. There
was also an increase in bone stresses from the diaphyseal region to the distal region, although
there is an increase in the area / moments of inertia of the transverse sections of the diaphyseal

region to the distal region, these are not enough to compensate for the increased applied loads.

Keywords: Intramedullary nail; Analytical model; Load division; Stiffness
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Introducao

A cirurgia ortopédica tem como um de seus desafios a estabilizagdo, em curto prazo, de
fraturas diafisarias de ossos longos, face as diversas complicagdes relacionadas ao processo de
cura e pos-cura. Fraturas diafisarias de fémur sédo 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 € mesmo pelo proprio peso corporal.

A evolugao dos dispositivos utilizados para a estabilizagédo de fraturas diafisarias, ao
longo das ultimas décadas, sempre buscou preservar a saude e a integridade dos individuos

implantados, diminuindo o tempo de imobilidade do paciente.

7

O procedimento mais eficaz utilizado atualmente é a instalagdo de um dispositivo
metalico, interno a cavidade medular 6ssea, conhecido como haste intramedular bloqueada.
Apoés implantada, osso e haste dividem carregamento e, a medida que o osso aumenta em
rigidez, restabelecendo suas propriedades mecanicas, a haste intramedular libera
gradativamente parte do seu carregamento ao osso implantado, até o final da fase de

remodelamento 6sseo.

Problemas no pés-implante, tais como falha de consolidagao éssea, dismetria dos
membros inferiores e osteoporose, podem indicar uma relagao direta com a divisdo de estimulos
mecanicos conferidos a osso e haste, fundamentada na Lei de Wolff (Julius Wolff — 1836-1902)

e na Teoria Mecanostatica de Frost.

Para modelar o resultado da agao das forgas externas em uma segao proximal de um
fémur esquerdo humano de um individuo, na divisdo de carregamento entre fémur e haste
intramedular bloqueada, um modelo analitico baseado na teoria da mecanica dos solidos é
proposto. Sua formulagéo é apresentada, e aplicada, através da utilizacdo do software Mathcad
15. Os seus resultados sdo comparados aos resultados de um modelo numérico de elementos
finitos bem estabelecido, como o ANSYS 16.0.

O capitulo 1 traz a revisao bibliografica sobre biologia éssea, fraturas diafisarias de fémur,
processo de consolidagdo éssea e analises biomecanicas. O capitulo 2 descreve o modelo
analitico desenvolvido e a sua implementacédo, incluindo materiais e métodos. O capitulo 3
apresenta a aplicagdo do modelo numérico, que € utilizado como referéncia ao modelo analitico
apresentado no capitulo anterior. O capitulo 4 compara os resultados dos dois modelos e os

comenta. E, por fim, o capitulo 5 conclui o trabalho desenvolvido.
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Capitulo 1 Revisao Bibliografica

Dentro do conceito de pesquisa translacional, onde cientistas, pesquisadores e
académicos trabalham com um unico objetivo, de levar saude e longevidade a populagéo
mundial, a engenharia mecanica também pode dar a sua contribuicdo a traumatologia
ortopédica. Para tal o funcionamento fisico, organico, mecéanico e bioquimico do tecido dsseo
humano pode ser acessado de forma a dar subsidios para a geragao de modelos analiticos
mecanicos quantitativos da divisdo de carregamentos entre estruturas, como por exemplo um
fémur e uma haste intramedular bloqueada. A populagdo mundial, em Uultima instancia, é a

grande beneficiaria desse conhecimento.

Em uma simples caminhada, um individuo experimenta uma composicdo de
carregamentos bastante complexa, envolvendo forgas musculares distintas, além de seu proprio
peso comporal. Muitos pesquisadores tém desprendido esforcos em pesquisas, na tentativa de
modelar a divisdo de carregamento entre 0sso e haste intramedular bloqueada, durante e na

pos-estabilizacdo das fraturas.

Este capitulo apresenta uma revisado bibliografica compilando trabalhos desenvolvidos
por diferentes métodos e as contribui¢cdes de diversos pesquisadores. Aborda conceitos basicos
como da biologia tecidual, das fraturas e consolidagdo éssea. Varios trabalhos relativos a

analises biomecanicas sdo também sao abordados.
1.1 Conceitos Basicos da Biologia Ossea

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 formula molecular € Ca1o(PO4)s(OH)2. A saude e a qualidade do
0osso podem ser avaliadas conforme a estrutura cristalina da parte inorganica. Stroncek et al.
(2019) e Rollo et al. (2015) concluiram que a caracterizagao dos cristais poderia diferenciar-se
nos tipos normal, osteopénico e osteoporético. Conforme definido pelo Instituto Nacional de
Saude, a osteoporose € uma desordem esqueletal que compromete a resisténcia o6ssea,
aumentando assim o risco de fratura. Guarniero e Oliveira (2004) descrevem a osteoporose
como uma doencga caracterizada pelo comprometimento da resisténcia e da densidade mineral
Ossea. A osteopenia pode ser considerada como uma fase que antecede a osteoporose,
evidenciando um inicio na diminuicdo na densidade mineral de parte ou do todo de uma estrutura

ossea.
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Figura 1.1 — Anatomia superficial do fémur humano, em vistas: (a) Anterior e (b) Posterior

(Adaptacéao ID 121326151/Legger/dreamtime.com).

Localizado na coxa, o fémur esta submetido a forgas externas musculares e ao peso
corporal do individuo. Para conferir estabilidade, ossos longos possuem uma estrutura interna
com 50 a 95% de porosidade, denominada trabecular, e outra 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 produgao de 0osso novo. Os osteoclastos sao responsaveis pela

absorcéo de osso né&o ativo.
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As células de revestimento 0sseo ou osteogénicas, que sao os osteoblastos inativos e
qgue nao foram depositados no osso novo. E os ostedcitos, que sdo os osteoblastos maduros. E
0 processo de remodelagem néo 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 ativagéo, reabsorgéo e

formacgao Doblaré et al. (2004).

Tecido ésseo calcificado Vaso sanguineo

Progressao

40p/dia
| 4800y
Ostedcito Osteob Ia\s\to Osteaclasto
- Cavidade de
(a) Tecido reabsorcao

Ostedide
Célula de revestimento dsseo

Osteoblasto
Osteoclasto

_____

(b)

Figura 1.3 — Sequéncia de Ativagéo, Reabsorgédo e Formagao em: (a) Osso Cortical e (b) Osso
Trabecular (Adaptagao Fig. 3, Doblaré, 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 6ssea tem materiais de caracteristicas
particulares, propriedades mecéanicas e organizagao tecidual que sustentam e protegem os
6rgaos internos. Mas quando uma for¢ca de magnitude superior as forgas externas normalmente
atuantes em um osso longo incide instantanea e transversalmente contra 0 mesmo, pode-se

gerar uma ou mais fraturas.
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Doblaré et al. (2004), ao descreverem mecanismos de fratura traumatica atribuem duas
causas principais, distintas, sendo uma delas por simples impacto e a outra em o0sso

osteopordtico, por contragdo muscular espontanea sem trauma, conforme mostrado na Fig. 1.4.

L IUER ] CONTRAGAD
MPACTO WUSCULAR
ORENTACAD KO s ———>{
BPALTO 04 QUEDA RESPOSTA DE
[ T v — PROTECAD
RESPOSTA DE MEUFICENTE
PROTECAC ABSORCAD LOCAL
BEUFICENTE——————— D0 MPACTO
ABSORCAD LOCAL HSUFCENTE—————
DO MPALTD FORGA 1D
HSUFICENTE———3] 0SS0
FORCA ND
0550 [ FRATURA |
F'E’:'_!l i [ I'S.iql'.'.[:.&. |
(a) (b)

Figura 1.4 — Mecanismos comuns de fratura dssea por: (a) Impacto e (b) Contragdo muscular.
Adaptacao de Doblaré et al. (2004).

Ja 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 sado as fraturas patologicas, que
acometem os idosos, normalmente localizadas na juncdo fraca da regido metadiafisaria. O
terceiro sdo as fraturas por stress, que podem acometer aqueles individuos submetidos a
treinamento excessivo, principalmente os militares e os corredores de longas distancias. E o
quarto tipo, que sao as fraturas de insuficiéncia, causadas pelo uso prolongado de medicamentos
gue com o tempo vao diminuindo a resisténcia mecanica do osso, conforme relatado por Einhorn
et al. (2014).

Quando uma fratura nao exibe fragmentos, isto é, ndo ha perda de material ésseo, o
tratamento indicado € o nao operatoério, dentre os quais destacam-se a imobilizagao (utilizando
o aparelho gessado e o6rteses como o do tipo de Sarmiento) e a tragcdo musculoesquelética,
quando é aplicada uma carga trativa no eixo do osso, 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. 1.5.d,
denominada fratura complexa (auséncia de contato entre os principais fragmentos), faz-se
necessaria a utilizacao de dispositivos que acelerem o processo de estabilizagdo da fratura e

consolidagao 6ssea.
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O tratamento das fraturas diafisarias do fémur em individuos adultos é eminentemente

cirargico, existindo técnicas e tipos de implantes distintos utilizados na estabilizagdo dessas

fraturas. Os dois mais comuns s&o o fixador externo (Fig. 1.6.a) e a haste intramedular bloqueada

(Fig. 1.6.c).
AT < 'S £
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| | \ | | |
| | \ 'I
[ | | '-I " | ="
__; | iJ{ .' |
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Figura 1.5 —Segmento Diafisario Femoral (a) e Classificagdo das Fraturas Diafisarias conforme:

(b) Simples, (c) Em Cunha e (d) Multifragmentaria. Adaptado do Fracture and Dislocation

Classification Compendium (2018).

(c)

Figura 1.6 — Imagens de Raios X: (a) Fixador Externo, Handbook of Fractures, Egol et al. (2010);

(b) Placa em Ponte, Fernandes et al. (2002) (c) Haste intramedular Bloqueada, Handbook of

Fractures, Egol et al. (2010).
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Haste intramedular é o dispositivo mais indicado atualmente para estabilizar fraturas em
ossos longos. Reduz o tempo de recuperagcdo de seus pacientes, através da divisdo de
carregamento entre 0sso e haste, que tem relagéo direta na ativagao e na conclusdo do processo

de consolidacao 6ssea de fraturas diafisarias.

A quantificagao da divisdo de carregamentos entre osso e haste intramedular bloqueada
torna-se, portanto, uma variavel importante a ser acessada. De fato, apds poucos dias de iniciado
o processo de consolidagio 6ssea, o paciente efetivamente deve iniciar o estimulo mecanico do
membro, para que a regido de fratura seja estimulada a aumentar a sua rigidez e,
consequentemente, ao fim do processo de modelagem dssea, restabelecer suas propriedades

mecanicas originais.

Marsell e Einhorn (2011) descreveram biologicamente as trés fases do processo de
consolidagao de uma fratura diafisaria de fémur, que se inicia na fase inflamatdria. Logo apos a
ocorréncia de uma fratura, células mesenquimais séo recrutadas, e um processo inflamatdério
agudo forma um hematoma que coagula suas extremidades, completando-se em até 7 dias.
Apods 7 a 9 dias subsequentes a fratura, ja na fase reparativa, ha a formagao 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 ésseo periosteal, denominado calo
duro, a partir de quando o osso adquire uma certa estabilidade biomecanica que pode permitir o
individuo caminhar em até quatro semanas. Somente na fase final, a remodelagem 6ssea é
combinada com reabsorcdo do calo duro, pelos osteoclastos, e com a deposi¢gdo de osso
lamelar, pelos osteoblastos. Essa fase representa 70% do processo de consolidacdo e dura
aproximadamente nove semanas de um processo de consolidacao total de doze semanas, em

média. A Fig. 1.7 mostra, esquematicamente, estas fases.

Intensidade

s

Figura 1.7 — Fases de Consolidacdo Ossea: (A) Inflamatéria, (B) Reparacgéo e (C) Remodelagao.
Fernandes (2013).
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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 avaliagdo 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 mecanico de Claes e Cunningham
(2009), a consolidagao de uma fratura se daria somente com o aumento suficiente da resisténcia
e da rigidez 6ssea, quando seria possivel a remogdo ou a dinamizacdo de uma haste

intramedular, ou simplesmente dar alta ao paciente.

Nos casos de atraso de unido e nao-unido em fraturas de fémur e tibia, Vaughn et al.
(2016) conduziram um estudo que avaliou a eficacia do processo de dinamizagéo de haste, em
termos de consolidagdo, 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 consolidacdo apos a
dinamizagdo, sendo vista uma taxa de 93% na razdo maior que 1.17:1. Naqueles individuos que
apresentaram razdo menor, a taxa de consolidagédo foi de 20%. Este trabalho mostra a
importancia entre 0 aumento da carga mecanica principalmente como estimulo bioldgico em
fraturas com boa viabilidade (vascularizagao) local. Dessa forma, concluiram que o método pode
ser bastante efetivo na consolidagdo de fraturas por haste intramedular em pacientes

selecionados.

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

salde 6ssea desses individuos, tendo em vista a Lei de Wolff e a Teoria Mecanostatica de Frost.

A Lei de Wolff, de 1892, desenvolvida pelo anatomista e cirurgido aleméao Julius Wolff
(1836-1902) atesta que cada mudanga na forma ou na fungéo de um osso € acompanhada por
certas mudangas definidas em sua arquitetura interna, e da alteragéo igualmente definida em
sua conformagao externa, modeladas pelas leis matematicas, Frost (1994). De forma simples e
resumida, pode-se dizer que todo osso saudavel humano ou de animal, quando submetido a um
estado de tensdes diferente, tende a se adaptar ao novo carregamento, remodelando-se.
Entretanto, embora a estrutura 6ssea possa ser modificada, ndo pode dizer de que forma a
sintese ira trabalhar. Um carregamento particular aplicado em um o0sso o torna mais resistente a
este. A arquitetura interna trabecular 6ssea adapta-se primeiramente, seguido de mudangas na
porcao externa cortical, por vezes tornando-se até mais espessa. E o inverso também parece
ser verdade. Se esse carregamento diminuir, o 0sso se tornara menos denso e menos resistente,
devido a falta de estimulo mecanico requerido para continuar a remodelagem. Um exemplo € o
caso da artroplastia de quadril, quando ha, na maioria dos casos, uma remodelagem éssea

proximal adaptativa.
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Conhecido como stress shielding (blindagem de tensbées), o efeito da reabsorgéo 6ssea
proximal, com redugdo de espessura da porgao cortical (osteopenia), culmina na soltura do
dispositivo e é acompanhado de redu¢do na densidade mineral, comprometendo ou trazendo

consequéncias indesejadas ao paciente implantado Bosquim (2007).

Ossos longos tais como o fémur, estejam em repouso ou ndo, sdao submetidos a
carregamentos de flexdo que induzem tensdes trativas ou compressivas, dependendo da regido
cortical considerada. Por exemplo, enquanto uma cortical 6ssea trabalha sob compressao, a
outra trabalha sob tragédo. E esse gradiente de tensdes entre corticais, induzidas pelo momento
de flexao no osso, provoca um aumento das atividades osteoclastica e osteoblastica, facilitando
a migragao de osteoblastos da regido comprimida para a regido tracionada (ver Fig. 1.8), através
do fluxo sanguineo decorrente da 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 (ver Fig. 1.9), descrevem a diferencga entre os processos de modelagem
e remodelagem 0Ossea, que podem ser aplicaveis a etiologia dos processos de osteopenia e

osteoporose.

Partindo da janela fisiolégica como a condicdo na qual as atividades osteoclastica
(reabsorcgéo) e osteoblastica (formacgao) estdo em equilibrio, niveis de deformacéo inferiores a
50-200 pstrain (janela de desuso) induzem a um processo de remodelagem, onde a atividade
osteoclastica € maior do que a osteoblastica. Niveis entre 1500-2500 pstrain (deformacéao
minima efetiva) e 4000-5000 pstrain (janela de sobreuso) induzem a um processo de
modelagem, mudando a arquitetura 6ssea de forma a reduzir as deformagdes ao nivel abaixo
da deformagdo minima efetiva, restaurando a condicdo de equilibrio entre as atividades
osteoclastica e osteoblastica. E para niveis acima dos 4000-5000 ustrain, o osso estaria
experimentando uma sobrecarga patoldgica que induziria a formagédo de tecido 6sseo na

superficie do osso.
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Figura 1.8 — Representagao esquematica da migragao de osteoblastos em um Osso Cortical ou

Trabecular sob Carregamento de Flexdo, Duncan e Turner (1995).
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Figura 1.9 — As quatro janelas de uso mecanico definidas pela Teoria Mecanostatica, adaptada

por Duncan e Turner (1995).

1.3 Analises Biomecénicas

Muitos pesquisadores tém desprendido esforcos para descrever aspectos de
performance biomecanica do sistema musculoesquelético e entender, por exemplo, como os
padroes de marcha podem afetar a distribuicdo de carregamento e o estado de tensbes

desenvolvido em uma determinada regiao de um fémur humano.

Um implante metalico, ao dividir carregamento com o osso implantado, durante e apds o
processo de estabilizacao de fratura, “blinda-o0” de receber parte do carregamento imposto. Para
0 caso de uma protese de quadril, Huiskes et al. (1992), questionaram se tal efeito poderia limitar

a longevidade de um implante com a sua soltura, por acelerar um processo de reabsorgao éssea.
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Os resultados de seu modelo numérico preditivo 3D FE de um fémur escaneado
sustentaram a hipétese de que o processo de reabsorcao é um efeito da adaptacdo 6ssea ao
stress shielding, e que essa reabsorgéo € fungao das rigidezes inicial do osso e do material da
haste. Duda et al. (1998), com um modelo de elementos finitos de fémur contendo varios tipos
de carregamentos musculares, monitorou as deformagdes principais e concluiu que, mesmo
considerando que o modelo representasse apenas uma aproximagao do carregamento in vivo,
observou valores maximos de 3000 ustrain para um caso simples de carregamento com poucos
musculos e de 2000 pstrain para um caso contendo todos os carregamentos musculares e a
forga de reagao na junta; sinalizando que o carregamento completo influencia os processos de
remodelagem e modelagem 6&ssea, baseando-se nas janelas de deformagéo de Frost, e

adaptadas por Duncan e Turner (1995).

Behrens et al. (2009), com um modelo numérico de elementos finitos, para condi¢des de
contorno e trés diferentes casos estaticos de carregamento, em dispositivos de artroplastia total
de quadril, concluiram que a analise estatica ndo seria suficiente para ter um bom entendimento

do processo de remodelagem dOssea.

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

proposta pela teoria.

Sob uma visdo macroscoépica, o tecido 6sseo humano pode ser considerado nao-
homogéneo, poroso, anisotropico e viscoelastico, Doblaré, (2004). A ortotropia de ossos longos
foi abordada por diversos autores, tais como Vignoli e Kenedi (2015), que através de um modelo
analitico, concluiram que a ortotropia do osso cortical exerce pouca influéncia nas tensoes
principais desenvolvidas em um fémur com haste intramedular bloqueada, se comparado a um

modelo que o 0sso seja considerado como isotrépico.

Observa-se que o médulo de elasticidade médio do osso cortical € bem inferior aos dos
acos inoxidaveis e das ligas de Titanio, materiais esses mais comumente empregados na
fabricagdo das hastes intramedulares. Essa diferenga tem influéncia direta nas rigidezes das
partes e, consequentemente, na divisdo de carregamento e no estado de tensdes desenvolvido
tanto no osso quanto na haste implantada. Tal fato justifica a tendéncia de implantes estruturais
metalicos estarem sendo substituidos por materiais com médulo de elasticidade mais préximo
ao do osso cortical. Um exemplo é o caso das ligas de Titanio, cuja substituicdo do elemento

Vanadio pelo Niobio resulta em uma liga com médulo de elasticidade mais baixo (Ti-6Al-7Nb),
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sendo aprovada em 1987 pela FDA (Food and Drugs Administration) para utilizacdo em
implantes cirurgicos 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
estimulo ao processo de remodelagem 0ssea das ligas de titdnio de baixo médulo de elasticidade
em proteses de quadril, utilizando um modelo simplificado de carregamento, em software
Solidworks, e concluiram que as ligas Ti-13Nb-13Zr e Ti-12Mo-6Zr-2Fe aumentam em 16% o
estimulo mecénico a remodelagem éssea, se comparadas com a liga Ti-6Al-7Nb, diminuindo
assim o fendmeno stress shielding (blindagem de tensdes), muito comum nos casos de

artroplastia de quadril.

Soni et al. (2008) apresentaram um modelo de elementos finitos bi-dimensional de fémur
com fratura 6ssea de 1mm de espagamento, variando o material de um modelo de haste flexivel,
entre aco inoxidavel e liga de titanio. As analises concluiram que o modelo com haste em titanio
gerou uma distribuicdo de tensbdes mais uniforme, e deformacdes dentro das janelas fisioldgicas

propostas por Frost, conforme mostrado na Fig. 1.9.

Jabran et al. (2018), em uma compilacao de 62 estudos de 1996 a 2017 utilizando
modelos 3D, sintéticos e cadavéricos de fratura proximal de umero com placas de tecnologias e
técnicas diversas, submetidos a carregamentos combinados, estudaram a rigidez elastica e a
resisténcia a fadiga e concluiram que a distribuicao de tensdes e deformagdes dos modelos de
placa bloqueada tiveram influéncia positiva no processo de estabilizacdo de fratura, se

comparado aos modelos de placa ndo-bloqueada.

Steiner et al. (2014) utilizaram um modelo numérico calibrado e bem estabelecido para
prever estabilizagdo 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 combinagdo com uma determinada rigidez
transversal é essencial para uma melhora na consolidagéo 6ssea. Bergmann et al. (2001), com
dois modelos experimentais de proteses de quadril instrumentadas, com transmisséo de dados
por telemetria, mediram picos de forga de reagdo 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% (normal) a 85% (passos largos) acima do torque medido em uma

caminhada.

Edwards et al. (2008) estimou as forgas musculares com a utilizagado de uma plataforma
de forca e dados de captura de movimentos, através de otimizagao estatica em conjunto com
um modelo musculoesquelético SIMM (Single In-line Memory Module) e encontrou forcas da

ordem de 7,5 vezes (Cortante), 11,5 vezes (axial) e 0,44 vezes (torgor) ao peso corporal.
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Simodes et al. (2000), com um modelo compésito sintético, mediram as deformacgdes
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 cabecga femoral para um osso intacto com trés configuragbes distintas de carregamento:
somente forga de reagao na junta, for¢a de reagao na junta com abdutores e forga de reagao na
junta com abdutores, vasto lateral e iliopsoas. Os resultados mostraram que os musculos
abdutores exercem aumento significativo nas deformagdes por flexdo, sendo uma inconsisténcia
se comparado ao modelo real in vivo, sugerindo a necessidade de aplicagdo de uma condigéo

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 fungao

do musculo ou de cada grupo de musculos selecionado.

Duda et al. (1997), utilizou um modelo de elementos finitos para mostrar a influéncia das
forgcas musculares na distribuicdo de tensdes em um fémur humano. Mostraram que um fémur
carregado com todos os musculos principais de coxa experimenta uma distribuicdo de tensodes
mais homogénea. Duda et al. (1996), em um estudo experimental, determinou que a variabilidade
anatdmica influencia significativamente nos resultados das analises biomecéanicas,
particularmente o momento de flexao de alguns dos musculos de coxa, e concluiu que alguns
desses momentos sdo muito sensiveis a condicdo anatdmica, tais como o gluteo maximo e o

reto femoral, enquanto que outros nao o sao, tais como o gluteo médio e o gastrocnémio.

Diffo Kaze et. al (2017), através de analise dinamica inversa, de um modelo esqueletal
de corpo rigido para um modelo numérico de elementos finitos equivalente, contendo todos os
grupamentos musculares atuantes na regido dos membros inferiores, para cinco posigdes em
caminhada, experimentou diferencas de 0,8% a 16% nas forgas de contato na junta de joelho
entre os modelos, e nas deformag¢des maximas de 0,23% (2300 pstrain) na cortical medial da

regido proximal da diafise femoral.

Marieswaram 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 combinag¢do 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 simulagdes passivas sob flexado, rotacéo,
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.
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Para estimar a divisdo de carregamento entre osso e haste, o conceito de rigidez
necessita ser utilizado Crandall et al. (1978). Ao considerar o fémur humano e a haste
intramedular como um sistema de duas molas em configuragéo paralela, onde cada uma delas
possui sua rigidez especifica, calcula-se a divisdo de carregamento mecéanico entre as partes,
em fungéo de suas respectivas rigidezes, com a aplicagéo da teoria de mecanica dos solidos.
E para atingir esse objetivo, algumas hipdteses sdo assumidas, tais como: magnitude e ponto
de aplicagao das forgas atuantes na cabega femoral proximal, geometrias aproximadas de osso

e haste, propriedades mecanicas nominais e condigbes de contorno simplificadas.
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Capitulo 2 Modelo Analitico

Neste capitulo o modelo analitico proposto é detalhado. Descreve-se as suas hipoteses
e limitagdes, bem como todas as equagbes do modelo sdo apresentadas e comentadas. Oito
variagcbes do modelo analitico proposto sdo apresentadas, em fungdo: do material da haste
(haste inox ou titanio), de como sao obtidas as variaveis geométricas das se¢bes transversais e

da discretizagao longitudinal do modelo (dois ou quatro cilindros vazados).

2.1 O Modelo Proposto

Para modelar a relagao das forgas externas agindo na se¢ao proximal do fémur humano
e 0 carregamento interno agindo sobre o conjunto osso-haste, em uma determinada secéo
transversal, como por exemplo a sec¢ao diafisaria, um modelo analitico desenvolvido e
aperfeicoado no CEFET/RJ é proposto, baseado na teoria de mecanica dos sdlidos, com a
utilizagdo do Software Mathcad 15 para a sua implementagdo. Os seus resultados sao

comparados a um modelo numérico, de elementos finitos, que € apresentado no capitulo 3.

O modelo analitico proposto neste trabalho, cujas variagbes sdo mostradas na Tabela
2.1, objetiva calcular a divisdo de carregamento entre osso e haste intramedular bloqueada e
realizar analise de tensdes em sec¢des transversais, como por exemplo a se¢do medial diafisaria
femoral, apds consolidagdo de uma fratura éssea. O mesmo modelo analitico é utilizado variando
o material da haste (Titanio ou Ag¢o Inoxidavel), e na discretizagado longitudinal do modelo, ou
seja, na quantidade de cilindros vazados existentes (dois ou quatro) e no método aplicado para

a determinacao das variaveis geométricas das secdes transversais (teérico ou medido).

Para o método tedrico (variagdes I, Il, lll e IV), os célculos basearam-se nos respectivos
raios interno e externo das partes osso e haste, extraidos dos raios médios calculados entre
circunferéncia tangente externa e a circunferéncia tangente interna aos cortes de secgdes
transversais, como mostrado na da Fig. 2.1.a para o raio externo. Para o método medido
(variagbes V, VI, VII e VIII), uma rotina de leitura de imagens programada em Matlab, Uribe
(2018), forneceu areas e momentos de inércia. Os raios foram extraidos com medi¢ao manual a
cada 45° no entorno das sec¢oes do modelo de segao transversal em escala. A Fig. 2.1.b mostra
um exemplo dos raios (em amarelo), que precisaram ser medidos manualmente. As Fig. 2.1.ce
2.1.d mostram as circunferéncias que geraram, respectivamente, os raios ri, € ro p para as
secdes 3 e 5. Pode-se notar claramente que os circulos definidos para a se¢édo 3 sdo bastante

razoaveis, enquanto para a se¢ao 5 sao bastante discrepantes.
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A variacao de material da haste afeta a rigidez da haste e, por conseguinte, na divisdo de
carregamento e no estado de tensdes desenvolvido nas partes. Ja a variagdo na quantidade de
troncos de cilindros vazados para modelar o 0sso objetiva uma melhor adaptagdo a variagao da
segdo transversal e, portanto, afeta também o calculo da rigidez do osso, na divisdo de
carregamento e no estado de tensdes desenvolvido nas partes.

Rm &1 [ parv}
=]

(@) (b) )

Figura 2.1 — Segéo transversal 3: (a) método tedrico (com circulos tangentes), (b) método medido
(com raios a cada 45°). Circulos de raios ri_» € ro b: (C) para a segéo 3 e (d) para a segéo 5.

Note que o raio externo da segao reta do osso ndo pode ser considerado circular, como
por exemplo mostrado na Fig. 2.1.a. Por esse motivo, para estabelecer um circulo padréo
representativo, traga-se circulos tangentes interno e externo a geometria do osso (de cor
amarela), conforme a Fig. 2.1.a. Estabelece-se r, , como o raio entre esses dois circulos

tangentes (ro inner € To_outer) Calculado pela equagao (1).

4 4
4
TO innert rO outer

2 (1)
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A tabela 2.1 resume as informagdes das oito variagdes utilizadas no modelo analitico

proposto, que serdo explicadas, em detalhes, adiante.

Tabela 2.1 — Variagdes do Modelo Analitico Proposto.

Variagbes Cilindros Método de h_!edlgao Material da Haste
vazados dos Raios

I|I ;21 Titénio

Ii 2 tedrico

v 4 Aco Inoxidavel
; z Titanio

VI 4 _

medido

i : Aco Inoxidavel
Wil 4 G

2.2 Caso de Carregamento

A analise estatica considerou uma adaptacéo do quarto caso de carregamento de impacto

proposto por Taylor et al. (1996). As forcas externas aplicadas, definidas na Tabela 2.2, sdo a

Forca de reacado na junta da cabeca femoral (P1) e as trés forgcas musculares: dos Abdutores

(P2), lliopsoas (P3) e Trato llio-Tibial (P4), conforme mostrado esquematicamente na Fig. 2.2.a.

Como condig¢ao de contorno, foi considerado um bloqueio distal (Fig. 2.2.b) no plano da sec¢éo 5,

préximo ao joelho, sem deslocamentos lineares ou angulares.
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Figura 2.2 — Geometria Real de Fémur Esquerdo: (a) Forgas Aplicadas; (b) Bloqueio Distal;

(c) Sistemas de Coordenadas/cotas verticais; (d) Se¢des transversais.
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A Fig. 2.2.c mostra o modelo real de fémur adotado como referéncia ao modelo analitico,
onde podem ser vistos os sistemas de coordenadas adotados na analise e a Fig. 2.2.d denomina
as respectivas secgdes transversais. As coordenadas do ponto de aplicacdo de cada uma das
forcas externas, também expressas na Tabela 2.2, estdo relacionadas com o sistema de
coordenadas global (SC_global) do modelo numérico de referéncia, que foi incluido junto com
as coordenadas dos centroides das sec¢des transversais utilizadas no modelo analitico

mostradas na Tabela 2.3.

Tabela 2.2 — Forgas Aplicadas — Componentes e Coordenadas do Ponto de Aplicagao, Taylor

(1996).

Coordenadas do Ponto de

Componentes (N) Aplicagio (mm)

Forgas Aplicadas

Fx Fy Fz X Vi z
P1 Reac&do na Junta | -1062 | -230 -2800 50,7 -2,7 133
P2 Abdutores 430 0 1160 -13,5 -6,5 115
P3 lliopsoas 78 560 525 18,8 -29,3 58,7
P4 llio-Tibial 0 0 -1200 -24,6 -4,2 83

Tabela 2.3 — Sistemas de Coordenadas e posigcéo dos centroides das se¢des transversais.

Segio Centroide Combinado {(mm) Centroide Osso (mm) Centroide Haste {(mm)
X Y Z X Y Z X Y Z
SC_Global 0 0 0 - - - -

SCO01_7=+35 | 0,11836 | -3,4806 | 354 | 0,85462 | -4,7957 | 354 |-0,61791| -2,1655 | 35,4
SC02 7=-45 | 1,0451 | 3,8293 -45 1,3048 | 4,9059 -45 | 0,78548 | 2,7528 -45
SC03 7=-125| 2,7617 | 8,6561 | -125 | 3,3414 | 9,6657 | -125 | 2,1819 | 7,6465 | -125
SC04 7=-205| 4,1513 | 11,615 | -205 | 4,7242 | 10,69 -205 | 3,5783 | 12,54 -205
SC05 7=-285| 7,7562 | 13,745 | -285 | 10,538 | 10,056 | -285 | 4,9747 | 17434 | -285

As areas e centroides das se¢des transversais podem ser vistos em detalhes no Apéndice C.

2.3 Propriedades Mecanicas

As propriedades mecanicas modulo de elasticidade e coeficiente de Poisson, adotadas
nas analises, para osso (considerado apenas a porc¢ao cortical) e para haste intramedular, séo
mostradas na Tabela 2.4. E suposto, tanto no modelo analitico quanto no modelo numérico, que

ambos os materiais sao isotrépicos e apresentam comportamento linear e elastico.

Tabela 2.4 — Propriedades Mecanicas do osso / haste intramedular.

Propriedades
Mecdnicas
Osso Cortical 15,75 | 0,325
Titdnio (TIBAI7ND) 105 0,34
Aco Inoxidavel
(ABNTISO 5832-1)

E(GPa) w

150 0.3
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2.4 Geometria

A geometria adotada no modelo analitico do fémur, desde uma regido proximal (se¢ao 1)
até uma regiao distal (se¢do 5) € uma aproximagéao por cilindros vazados, como mostrado na

Fig. 2.3, derivados de um modelo real de fémur esquerdo (Fig. 2.2), o qual foi utilizado no modelo

numerico.
lo_b
—— T T 1y ==paal T—— T T =0 1
L4 | oo darado |
L'z cilndro wesmda 1 — T - sechn 2
Lj4 | who dpiaks 2 rl_!!":
—_ ___._.! : b sncind . | secin
Lid | cienck o psadn I—I—h
|
bz 2 . mecho 4
climdo w2
L4 | L T
|
ST i mecin § — — i E'.;-,_"-,
(a) (b) (c)

Figura 2.3 — Geometria do Modelo Analitico: (a) Discretizagdo Longitudinal com 2 Cilindros; (b)

Discretizagéo Longitudinal com 4 Cilindros; (c) Segao Transversal.

As secdes retas dos cilindros vazados do osso, pelo método tedrico, sao definidas pelos
respectivos raios internos ri , e externos r, » em milimetros, e a secéo reta uniforme da haste
intramedular definida pelos respectivos raios interno riin = 2,5 mm e externo ro, in = 5,0 mm,
conforme mostrado na Fig. 2.3.c. Os indices i e o significam, respectivamente, interno (inner, em

Inglés) e externo (outer, em Inglés), r € o raio e L o comprimento vertical da secédo 1 a se¢éo 5.

As geometrias das sec¢des retas de osso e haste foram modeladas, pelo método tedrico,
como circulos. A secao transversal da haste intramedular aplicada no modelo analitico é
constante e sua geometria € baseado em um modelo real. Ja as sec¢bes transversais do fémur,
obviamente, sao aproximagdes de circulos, de raios interno e externo, que sao diferentes de
cilindro para cilindro. Uma consequéncia da simetria em relacao aos eixos x e y deste modelo é
a geracao do mesmo valor para o momento de inércia de area em relagéo aos eixos x e y de

cada secéo reta.
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2.5 Analise do Modelo Analitico

As andlises se concentraram ao longo da regido diafisaria do fémur, entre a segédo 1
(SC01_Z=+35), proximal e a se¢ao 5 (SC05_Z=-285), distal.

2.5.1 Divisao de Carregamento

O passo inicial do modelo analitico consiste em descrever o efeito das quatro forgas
externas aplicadas na cabecga femoral da Tabela 2.2 (equagéo 2.a) como um conjunto de forgas

e de momentos que agem no centroide da segéo 1 (equagéo 5).

P,=P*i+P’ J+Prk di=d*i+d’ j+df k 2
vy Pr M7 dP? — dP]
Vil =P M| = |diP} — diP} )
vl |P? Mi|  |diP} —d]P}
4 4 4
Via = Z Vi Vy1= Z /A4 V1= 2 4 (4.2)
n=1 n=1 n=1
4 4
Myy= ) M Mya= ) MY Mz1= Z Mz (4.b)
n=1 n=1 n=1 ’
P€q71 = VX71 ?"F Vy71 7"1‘ V271 k M€q71 = MX71 ?"F My71 j + M271 k (5)

O indice i, varia de 1 a 4, numera as quatro forcas externas. As variaveis P; e d; séo,
respectivamente, as forgas externas e distancias entre cada ponto de aplicagao de forca externa
ao centroide da segdo 1. O somatério das forgas (Vx 1, Vy 1, Vz 1) € 0 somatdrio dos momentos
(Mx_1, My 1, M;_4), mostrados na equacéo (4), agem no centroide da secéo 1, conforme mostrado
na Fig. 2.4, onde geram a for¢a equivalente Peq 1 € 0 momento equivalente M¢q 1+ mostrados na

equacdo (5). 7, ek~ sdo vetores unitarios.
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Figura 2.4 — Forga e Momento equivalentes na Sec¢ao 1. Modelo: (a) Numérico; (b) Analitico.

O modelo analitico pode ser entendido como um sistema de molas em configuragédo em
série-paralelo, conforme mostrado na Fig. 2.5. Tem-se um sistema com dois ou quatro cilindros
vazados de 0sso em série entre si, e em paralelo com a haste. Dessa forma, os deslocamentos

longitudinais e angulares tanto do osso quanto da haste devem ser os mesmos.

Kb1
Kot ; Kb2

Kin
Kb3
Kbz s
K od
(a)

Figura 2.5 — Configuracdes Molas em Série-Paralelo do Modelo Analitico: (a) Caso 2 Cilindros;
(b) Caso 4 Cilindros.

(i

(b)

A descricdo analitica da combinacdo de molas que compdéem o modelo analitico é
mostrada na sequéncia. No segundo passo, o calculo da rigidez equivalente dos cilindros
vazados de 0sso e de haste é estabelecido, gerando a divisdo de carregamento entre as partes.
A Tabela 2.5 mostra as equagdes da divisdo de forgcas e de momentos entre o osso e a haste,
na sec¢ao 1, das componentes da equagéao (5), através dos calculos de rigidezes feitas com o
auxilio do APENDICE A.



Tabela 2.5. Calculo da divisao de forgas e momentos entre o 0sso e a haste na secéao 1.
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componentes 0SSO haste
b in
f(?rga cortante yh = kpy v in _ _kwx
€1X0 X x1— k x_1 x1— x_1
vx_eq vx_eq
b in
f(?rqa cortante vh kyy . n _
CIX0y y1= y1 y1T y1
vy_eq vy_eq
1 b in
f(?rqa axial vb = kg v in kY v
e1Xo0 Z z1~— k z_ 1 z1~— k z 1
a_eq a_eq
b in
momento fletor ub . - kp, y m ki y
em torno do x1= x1 X1 = x_1
. bx_eq bx_eq
eixo x
momento fletor b in
MP kby M in _ kby M
em torno do y1Ty 1 ya=y y1
. by_eq by_eq
eixoy
5 b in
tor¢ao MP . = kf v in _ ki y
em torno do z1 = ) z1 z1 =y z.1
. t,eq t_eq
eixo z

Veja o APENDICE A para acessar as expressdes das varias rigidezes usadas nas

expressodes da Tabela 2.5. As equagdes da divisdo de forgas e momentos, entre osso e haste,

de uma dada secao situada a uma distancia s = sx T+ sy j + sz k entre os centroides da secao

1 e da secédo considerada sdo mostradas na Tabela 2.6.

Tabela 2.6. Divisdo de forgas e momentos, entre 0sso e haste, em uma dada sec¢ao situada a

uma distancias = sx T+ sy j + sz k entre os centroides da secado 1 e da secgao considerada.

componentes 0SS0 haste
b _ /b n _ i
fgrga cortante b =v2, V" =Va
eixo x
b _ yb in _ y7in
fgrga cortante V=V, =5
eixoy
: b _ /b n _ i
fgrga axial P =V, V=V
eixo z

momento fletor em
torno do eixo x

b —_ b b b in _ in in i
Mx_sy'Vz_l_SZ'Vy_1+Mx_1 x =Sy Vz;1—5Z" y,1+Mx,1

momento fletor em
torno do eixo y

b — b b b in — in in in
My =sz-V)i—sx- V)1 + My, My =sz -V —sx -V, + My

torgdo Mt = sx - V' — sy - Ve + MY

em torno do eixo z

M =sx-V) —sy - Vi, + M},
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Os resultados da Tabela 2.6 geram as equacdes (6) para o 0sso e (7) para a haste, onde

utiliza-se os indices b para 0sso e in para haste intramedular, para uma sec¢ao considerada.

PL=V2i+ V2 T+l k M, =MPT+MET+ML K (6)
P =V i+ J 4y k My = M T+ M J+ M k ™
Os modelos analiticos tipo tedrico (variagdes I, Il, lll e 1V) utilizam os raios conforme

calculo da equagao (1). Para a haste, foi considerado o médulo de elasticidade E™ do material
aco inoxidavel ou titdnio. Para o osso cortical foi considerado um mdédulo de elasticidade EP.
Foram geradas oito memoérias de calculo, cujo um exemplo encontra-se no APENDICE B, para

a variagao |.

2.5.2 Analise de Tensobes

A analise de tensodes realizada visa estimar o estado de tensbes no 0sso e na haste, em
funcao da divisao de carregamento destas partes. Foram calculadas as tensdes ao longo do
perimetro externo das sec¢des 3 e 5. O sentido de leitura dos modelos analitico e numérico, &
anti-horario no plano XY com inicio (em 0°, eixo x positivo). Para osso cortical, foram observadas

as tensdes normais longitudinais e, para haste, as tensbées de von Mises.

b Y in A (®)
0z axial = A_b 0z axial = Ai”
b MP ' MLn Min (9)
O-belexéo(x’-V) = Ib y_I_Ii}X azl?lexéo(x’y) Iln y— IL}T]l X
oo = 2 in _ M7 y) P y) = x2 +y?
torcgao P - ]b Ttorcéo (x' Y) - ]in
(10)
V.Qb(x 40} 1l.a
() = 2 () = 2 &) e
Iyty(x) Rty ()
VQy Vireyt () Vo et () (11.b)
czs( ) Imtm(x) czs( ) Imtm(y)

Teq (%,) = [(07" (x, ¥))* + 3(z™ (x,))*]"/?

onde, o/*(x,y) = + ojn

axtal

_(y) et™(x,y) =p™(x,y)

(12)

Os resultados, tanto para a divisdo de carregamentos, equagoes (2)-(7), quanto para

a distribuicdo de tensbes, equagdes (8)-(12), estdo disponiveis no capitulo 4. As tensodes

cisalhantes, equagéo (11) foram consideradas despreziveis e, portanto, ndo entraram nos

calculos do modelo analitico.
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Capitulo 3 Modelo Numérico

O modelo numérico proposto utiliza uma geometria real de um fémur esquerdo humano
com haste intramedular bloqueada. Um software de elementos finitos, ANSYS 16.0, foi utilizado
como referéncia para validagdo de performance do modelo analitico, apresentado no capitulo
anterior. Todos os resultados das simulagbes numéricas propostas nesse capitulo estdo

apresentados e comentados no capitulo 4.

3.1 Objetivos

As analises numéricas tém como objetivos principais entender a divisdo de forgas e
momentos entre as partes 0sso e haste intramedular, as tensbes normais longitudinais e
deformacgdes elasticas desenvolvidas ao longo da diafise femoral e a importancia do material da
haste no processo de modelagem mecénica do 0sso, quando submetido a determinado tipo de
carregamento. Busca-se, ainda, avaliar as tensdes equivalentes de von Mises ao longo dos

parafusos proximal e distal de travamento da haste.

3.2  Caso de Carregamento

O modelo proposto considera apenas as forcas atuantes na porcao proximal do fémur,
nao incluindo na analise os demais grupamentos musculares existentes ao longo da diafise e
porgao distal. As componentes utilizadas (Fig. 3.1.a) e condigéo de contorno (Fig. 3.2.b) séo as

mesmas utilizadas pelo modelo analitico, conforme ja definido no item 2.2 do capitulo anterior.

o SeoQ 100,00 (e
' L} !

liopsoas 3

]

oo 000 0, 20 e}
L —__ ES—

5,00 745,00

Figura 3.1 — Caso de Carregamento: (a) Forgas aplicadas e (b) Bloqueio Distal.



34

3.3 Propriedades Mecanicas

O osso foi modelado considerando material isotrépico com comportamento linear e
elastico e, com Médulo de Elasticidade E° = 15,75 GPa, Médulo de Cisalhamento GP = 5,94 GPa,
e Coeficiente de Poisson v® = 0,325 para a parte cortical, conforme descrito por Steiner et al.
(2014).

Nas analises foram propostos dois modelos com dois dos materiais mais utilizados em
implantes cirurgicos de haste intramedular. O caso A assumiu a haste em liga de titanio
(TiIBAI7NDb) e o0 caso B em ago inoxidavel (ABNT ISO 5832-1). Para o caso A, a haste em liga de
titdnio (Ti6AI7Nb) foi modelada considerando material isotropico com comportamento linear,
elastico e, com Mddulo de Elasticidade E" = 105 GPa, G" = 39,1 GPa, v" = 0,34. Para o caso B,
a haste em aco inoxidavel (ABNT ISO 5832-1) também foi modelada considerando o material
isotrépico, com comportamento linear e elastico e, com Modulo de Elasticidade E™ = 190 GPa,
Modulo de Cisalhamento G = 73,07 GPa, e Coeficiente de Poisson vi" = 0,3. As Figuras 3.2, 3.3
e 3.4 mostram as propriedades mecanicas inseridas diretamente no médulo Workbench do
ANSYS.

Froperties of Outine Row 8: Osso Corftical A - 4 ¥
A ' 8 c o|E|S
1 Froperty Value [ Unit f‘[;?irp-'l
2 T2 Density | 1000 [igm~3  =|E[E)
1 -:ﬂ © Isotropic Secant Coefficent of Tharmal [ [ [
Expansion

6§ |2 3 lsotopc Bastaty
7 i Derrve from [ Young's M... :j
g | Young's Modulus 1,575E+10 Pa =l

R Passon's Rato 0,325 [ [
10 Bulk Maochus LE+HD | pa
1 Shear Moduius | sea3+09 | pa =

Figura 3.2 — Propriedades Mecanicas — Osso Cortical.

Properties of Duthne Row 9: Ligs TitEnio TIGAITND s ]
' A 8 C o|E|2
1 Property | vake Unit v ||
2 4 ensity | 4520 [kgmes =[]
5 - r':_\‘ IESJ:DU"::\I(SE{M';CGCHIOB'.! of Thermal | | 1
50N
| & |B T4 IsobopcBastaty
=zl Derive from .Y\:k\ng'sH._. :J
g | Young's Modulss | Lo+ ['Pa =
a0 | Poisson's Ratio 0,34 | '
IET Bulk Moduhus [1093€+11 | ra
[T | Shear Madulus | 3317+ | pa ]«

Figura 3.3 — Propriedades Mecanicas — Haste e Parafusos em Liga de Titanio (Ti6AI7Nb).
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Properties of Outhne Row 10 Ago Inoxidével ABNT 150 S832-1 * =X
A B c D|E|®
Broperty Valse | Uit A
2 T Density 7850 gm~3 =]

BB Isotropic Secant Coeffident of Thermal
: a “l Expansion

& |B {3 movopicBastaty

7 [ Derive from Young's M... _:l

] Young's Moduhss I 1L9E+11 [a :J

3 ‘Poissan's Ratio 0,3 [ T

10 Bulk Moduhus L3+l | pa

i | Shear Moduhss | 7307E+10 | pa i (=] %

Figura 3.4 — Propriedades Mecanicas — Haste de aco inoxidavel (ABNT ISO 5832-1).

Além das propriedades mecéanicas mostrados nas Figuras de 3.2 a 3.4, também foram
consideradas nas analises de tensodes, o limite de escoamento e de resisténcia mecanica
mostrados na Tabela 3.1. Os valores apresentados para o material em ago inoxidavel sdo os
valores minimos exigidos pela norma ISO 5832-1, para o processo de forjamento a frio, Schmitt
(2016). Os valores apresentados para a liga de Titanio foram referenciados por Zepon et. al
(2012).

Tabela 3.1 — Propriedades Mecanicas de Materiais.

. Limite de Limite de
Propriedades e
.. Escoamento Resisténcia
Mecénicas
(MPa) (MPa)
Titanio (TiBAIZND) 795 860
Aco Inox (IS0 5832-1) 690 (*) 860 (*)

(*} valores minimos exigidos por Norma

3.4 Geometria

O modelo numérico analisado utiliza uma geometria real (Fig. 3.5) de osso para um fémur
esquerdo de individuo de aproximados setenta quilos de massa corporal, utilizado por Vignoli e
Kenedi (2015), com adaptagdo reta do modelo de haste intramedular 936.077 (@10 X 340),
fabricante NEOORTHO, modelada diretamente no modulo Space Claim do ANSYS 16.0. Os
parafusos proximal e distal também foram modelados com os respectivos diametros comerciais,

nao sendo replicadas as respectivas extremidades e roscas de fixagao.
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&0 )00 100,00 {men)
75 ] F3ie) M

Figura 3.5— Geometria do Modelo Numérico: (a) Conjunto Osso-Haste; Travamento da haste

com parafuso: (b) Proximal e (c) Distal.

Somente a porc¢ao cortical de osso foi considerada nas analises, uma vez que a porg¢ao
trabecular localiza-se nas extremidades e o alvo desse estudo encontra-se predominantemente
na regiao diafisaria. Para viabilizar a utilizagdo do modelo analitico, foram extraidas as segbes
mais importantes dos troncos de osso-haste. Dados de areas e coordenadas de centroides de

cinco segdes transversais utilizadas no modelo analitico podem ser vistas no APENDICE C.

3.5 Contatos e Malha

Para simular uma situagao real de osteointegragéo ao final do processo de estabilizagéo
da fratura 6ssea, todas as superficies de contato entre as partes osso, haste e parafusos foram
modeladas como BONDED, com formulagdo de Restricdo Cinematica de Multiplos Pontos
(MPC), conforme mostrado na Fig. 3.6. A formulagdo MPC foi escolhida porque elimina os graus
de liberdade nos nés da superficie de contato entre as partes CONTATO e ALVO, através das
equacodes de restricao. O calculo da rigidez de contato nao é requerido e os graus de liberdade

das deformagdes rotacionais e translacionais sdo contabilizados, Cunningham (2014).

Contato Colado MPC 20

Details of "Contato Colade MPC 20"

= Scope =
|Scoping Method [Geometry Selection
| Contact 2 Faces

[ Contata Colada MPC 20

[ Target [2Faces
| Contact Badies
Target Bodies

[Type Emnded I

| scope Mode ~ TRutomatic |
| Behavior | Program Contralled

:-Tmn Contact "I Program Controlled

| Trim Talerance 1,2565 mm !

| suppressed No
= Advanced

| Formulation
| Detection Method TProgram Controlied
|Pinball Region [ Program Controlied
= Geometric Modification v

0,00 80.00 (rm)
= EE—|
AR 40,00

Figura 3.6 — Contato Colado MPC 20 - Cortical Proximal com Parafuso Proximal.
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Foi utilizado o médulo “programa controlado”, do ANSYS 16.0, para gerar uma malha de
2,0 mm para as geometrias de osso e haste, em um total de 192109 elementos solidos
(SOLID186 e SOLID187) e de contato (CONTA174 e TARGE170), bem como 342343 nos,

conforme mostrado na Fig. 3.7.

. 100,00 {rmm)
] I e
7 25,00 75,00

Figura 3.7— (a) Vista Cortical Posterior Femoral com Corte e Detalhe de Malha: (b) Osso e (c)

Haste.

O elemento SOLID186 € um elemento sdlido estrutural homogéneo de ordem superior,
com 3 graus de liberdade por n6 e quadratico, possuindo 20 nés distribuidos. Ja o elemento
SOLID187 € um elemento sélido com 10 nés e 6 graus de liberdade por né, possuindo 10 nds
distribuidos. Ambos aceitam malhas irregulares, tal qual a do osso analisado, possibilitando
aplicacao de forgas em qualquer diregdo, adaptando-se a geometria do modelo.

O elemento alvo TARGE 170 é utilizado para representar varias superficies do tipo
“TARGE” para contato com os elementos de contato CONTA 173, 174, 175, 176 e 177. Aceita
bem a imposicao de deslocamentos translacionais e rotacionais, bem como forgas e momentos

aplicados no elemento alvo TARGE.
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3.6 Analises Numéricas

As analises numéricas se concentraram em duas se¢oes escolhidas do fémur, sendo uma
delas na segao medial (segéo 3), por ser a segéo de maior incidéncia de fraturas, e a outra em
segdo distal (secdo 5), por ser a mais afastada do ponto de aplicagdo das forgas e,
consequentemente, onde concentram-se os maiores momentos de flexdo. A Fig. 3.8 mostra uma

vista anterior do modelo numérico, limitando a diafise femoral entre as secdes 1 e 5.

Secdo 1 z
Origin X 011836 mm . I
Origin ¥ -3,4806 mm L
Origin Z 35,4 mm 2

5 Tmd

Origin X | 0, mm S2=435 .

Crigin¥ |0, mm Sistema de Coordenadas Global Secdo 2
CriginZ |0, mm Origin X 1,0451 mm

C5_Z=-45 | Origin ¥ | 3,823 mm
Origin I 45, mm

Crrigin X | 2.7617 mm
Origin ¥ | B,656T mm C5_7=-125 &

Qngin I |-125, mm SECﬁD 4

Crigin X |4,1513 mm
C5_Z=-205 Qrigin ¥ | 11,615 mm
Origin 2 | -205, mm
Qrigin X | 7, 7562 mm .
Origin ¥ | 13,745 mm C5_7=-285 &

Crigin Z. -285, mm “_.
[

0.00 300,00 (rrrm)
150,00

Figura 3.8 — Modelo Numérico do Fémur e Coordenadas dos Centroides das Segdes.

3.6.1 Divisdo de Forcas e Momentos

A divisao de carregamento visa calcular as componentes de forga e de momento atuantes
no centroide de cada uma das partes 0sso € haste, para as secdes 3 e 5. Detalhes de cada uma

das secdes, tais como areas e coordenadas de centroides, podem ser vistos no APENDICE C.

3.6.2 Tensdes Normais Longitudinais

As analises das tensdes normais longitudinais sdo realizadas nos perimetros externos
das partes osso e haste, na diafise medial (secdo 3) e na porcao distal (secédo 5), adotado o
sentido de leitura anti-horario ao longo do perimetro, com inicio no eixo x positivo, como o
exemplo mostrado na Fig. 3.9.
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0,000 0,050 0,100 {rr)
I a0

0025 0,075

Figura 3.9 — Perimetros externos das sec¢oées: (a) Osso cortical e (b) Haste Intramedular.

Os perfis da distribuicdo de tensbes podem ser vistos nas figuras e nos graficos do
capitulo 4.

3.6.3 Tensodes de von Mises nos Parafusos

Para verificar a integridade dos parafusos de fixagao, foi realizada uma verificagdo das
tensbes equivalentes de von Mises ao longo dos parafusos proximal e distal. A Fig. 3.10 facilita
o entendimento das posi¢cdes de insercdo dos parafusos na haste. Os resultados estado
disponiveis no APENDICE D.

0 r 70,00 (o)

1ran ]

Figura 3.10 — Vista Interna Proximal Femoral com Haste e Parafusos: (a) Proximal e (b) Distal.
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3.6.4 As Deformacdes e as Janelas de Frost

O calculo das deformagdes elasticas desenvolvidas no osso objetiva o entendimento da
importancia das rigidezes das partes 0sso e haste no processo de modelagem mecanica ossea.
Foi escolhida a se¢éo mais proxima da porgao distal (segao 5; Z = -285 mm) por ser a de maior
carregamento (mesma forgas que outras segdes, mas com momentos maiores). As deformagdes
elasticas sao calculadas nos entornos dos perimetros externos das partes do osso e da haste.
Utilizam-se como referéncia as quatro janelas de uso mecanico definidas pela Teoria
Mecanostatica de Frost, adaptadas por Duncan e Turner (1995), mostrada esquematicamente

na Fig. 1.9.

Os resultados da analise numérica estao expostos no capitulo 4.
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Capitulo 4 Resultados e Discussoes

Neste capitulo, os resultados das analises analitica e numérica sdo apresentados,

comparados e discutidos.

Tomando como passo inicial a divisdo de carregamento entre as partes osso e haste,
pode-se seguir pelo calculo de alguns exemplos de distribuicdo de tensbes e de deformagdes
longitudinais em determinadas seg¢bes transversais do osso. Variando o material da haste
(Titanio ou Ago Inox), o método de medi¢cao da geometria das se¢des (tedrico ou medido) e, até
mesmo, refinando longitudinalmente o modelo analitico desenvolvido (2 cilindros ou 4 cilindros),
€ possivel avaliar quais das variacbes do modelo analitico proposto apresentam melhor

performance de resultados, ao ser comparados com o modelo numérico FE.

Na sequéncia, uma analise das tensées normais nos perimetros das secdes 3 e 5 da

diafise femoral avalia a convergéncia entre os modelos analitico e numérico FE.

Utiliza-se, ainda, o modelo numérico para realizar uma analise das tensdes equivalentes
de von Mises nos parafusos de fixagao proximal e distal. A avaliacao das deformacgdes elasticas

no 0sso é realizada, e comparada com as previsdes da Teoria Mecanostatica de Frost.

4.1 Divisdo de Carregamento

Os resultados do modelo numérico da divisdo de carregamentos entre osso e haste, para
duas secobes transversais (se¢des 3 e 5) sdo mostradas: nas Figuras 4.1 e 4.2, para 0sso €
haste de titanio, respectivamente as forgcas e os momentos; e nas Figuras 4.3 € 4.4, para 0sso e

haste de ago inox, respectivamente as for¢cas e os momentos.
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i
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Figura 4.1 — Resultados de forgas em um conjunto osso — haste de titanio. Na se¢ao 3: (a) no

0sso, (b) na haste. Na segéo 5: (c) no osso, (d) na haste.

Na Fig. 4.1 observa-se que, para o Caso A (Haste em Titanio), que para o carregamento
vertical V;, 68% deste foi transferido para o osso e 32% transferido para a haste. Ja as
componentes transversais Vy e V,, observou-se diferencas consideraveis em torno de uma
ordem de grandeza, sendo 98% para 0sso e 2% para haste na componente Vy e 90% para 0sso
e 10% para haste na componente Vy. Referente a forgca resultante experimentada por cada uma

das partes, observa-se uma divisdo de 69% para osso e 31% para haste.
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Figura 4.2 — Resultados de momentos em um conjunto osso — haste de titanio. Na secao 3: (a)

no osso, (b) na haste, na se¢ao 5: (c) no osso, (d) na haste.

Na Fig. 4.2 observa-se que a divisdo dos momentos experimentados pelo osso e pela

haste foi bastante desigual, para ambas as se¢des, e que ha um aumento desses momentos, da

regido medial diafisaria (seg¢éo 3) para a regiao distal (segéo 5).
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Figura 4.3 — Resultados de forgas em um conjunto osso — haste de ago inox. Na segao 3: (a) no

0sso, (b) na haste. Na se¢éo 5: (c) no osso, (d) na haste.

Na Fig. 4.3 observa-se que, ao substituir o material da haste, a divisdo de carregamento

para a componente vertical V., do Caso B (Haste em Ago Inox) foi bastante equilibrada, sendo

55% transferido para o osso e 45% transferido para a haste. Ja as componentes transversais Vi

e V,, observou-se diferenga consideravel em torno de uma ordem de grandeza para a

componente Vy, sendo 97% para osso e 3% para haste. Para a componente V,, a divisdo foi de

86% para osso e 14% para haste. Referente a forga resultante experimentada por cada uma das

partes, observa-se uma divisdo de 58% para osso e 42% para haste.
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Figura 4.4 — Resultados de momentos em um conjunto osso — haste de ago inox. Na secao 3:

(a) no osso, (b) na haste, na secéo 5: (c) no osso, (d) na haste.

Se comparados os casos A (Haste em Titanio — Fig. 4.2) e B (Haste em Aco Inox — Fig.
4.4), observa-se que houve um sensivel aumento do momento experimentado pela haste em ago
inox, devido a sua maior rigidez, com consequente diminuicdo de momento experimentado pelo

0SSO0.
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As Tabelas 4.1 e 4.2 resumem os resultados da divisdo de forgas e momentos calculada
pelos modelos analitico e numérico. A variavel REF representa a relacéo entre os resultados dos
modelos (Analitico/Numérico), sendo o valor unitario representativo para convergéncia maxima.
As Tabelas 4.3 e 4.4, mostram, em detalhes, a influéncia do material da haste na diviséo de
carregamento entre as partes e, as Tabelas 4.5 e 4.6 mostram, em detalhes, a relacédo entre os
dois métodos de utilizagdo da geometria da segéo transversal (teérico ou medido) no modelo

analitico.

Tabela 4.1 — Divisdo de Carregamento entre osso e haste (se¢éo 3; Z=-125 mm).

Se¢do 3 (Z=-125mm) Osso Cortical Haste Intramedular
el Araliticn Forgas (N) Momentos (N.m) Forgas (N) Momentos (N.m)
VX vy vz Mx | My | Mz VX vy vz Mx | My | Mz
| | 2 cilindros - Ti | -547,7|429,39| -1470 | -67,55|-44,55| -0,91 | -6,29 | 0,61 |-845,76| 848 | -0,55 | 0,28
REF=| 1,01 1,11 0,94 1,16 1,05 3,96 0,69 0,01 1,13 5,20 0,25 | 4,67
I | 4 cilindros - Ti | -543,6|-423,5 | -1400 |-67,41|-44,39| -0,92 | -8,37 | 65 | -918,1| 819 | -0,63 | 0,31
.§ REF=| 1,00 1,10 0,39 1,16 1,05 | 4,00 0,91 0,15 1,23 5,02 0,29 =
'§ Il | 2 cilindros - Inox | -542,7|421,24| -1130 | -70,04|-44,31| -1,09 | -11,28| 8,76 | -1180 | 10,29 | -0,4 | 0,48
REF=| 1,01 1,14 0,88 1,24 | 1,08 | 4,19 0,59 0,14 1,14 3,43 0,11 5,33
v | 4 cilindros - Inox | -539,0| 4184 |-1060,0| -70,3 | -44,2 | -1,1 | -15,0 | 11,6 |-1260,0| 10,4 | -0,8 | 0,6
REF=| 1,01 1,13 0,83 1,24 | 1,08 | 4,38 0,78 0,19 1,22 3,48 0,21 6,11
v [ 2cilindros-Ti | -546 425,26 -1300 | -68,92|-43,66| -0,95 | -8,02 | 4,74 [-1020,0] 95 |-1,25 | 0,33
REF=| 1,00 1,10 0,83 1,19 1,03 | 4,13 0,37 | 0,11 1,37 5,83 0,57 | 5,50
2 v | 4 cilindros - Ti | -544,5|424,11| -1330 |-68,21|-43,81| -0,96 | -9,55 | 5,89 |-986,93| 8,86 | -1,13 | 0,34
% REF=| 1,00 1,10 0,385 1,13 1,03 | 417 | L,04 | 0,13 1,32 544 | 0,51 5,67
£ VIl [ 2 cilindros - Inox_| -539,7]421,49( -957,7 | -72,03-43,15] -1,2 |-14,35] 8,51 | -1360 [ 12,92 | -1,36 | 0,6
REF=| 1,01 1,14 0,75 1,27 | 1,05 | 4,62 0,75 0,14 1,32 3,97 | 0,38 6,67
Vil | 4 cilindros - Inox | -537 |419,47| 987,3 | -71,1 |-43,32| -1,2 |-17,05| 10,53 | -1330 | 11,05 | -1,23 | 0,61
REF=| 1,00 1,14 0,77 1,26 1,06 | 4,62 0,89 0,17 1,25 3,68 0,34 | 6,78
T Forgas (N) Momentos (N.m) Forgas (N) Momentos (N.m)
Vx Wy Vi Mx My Mz Vx Wy Vi Mx My Mz
CASO A Osso + Haste Ti |544,81|-286,1|1567,8| 58 | 42,4 | -0,23 | 9,17 |-43,83| 74717 | 1,63 | 22 | 0,06
CASOB Osso + Haste Inox| 534,7 | -369,3| 1283 | 56,6 | 41 |-0,26 | 19,2 |-60,63| 1032 | 30 | 3.6 | 0,09

Tabela 4.2 — Divisdo de Carregamento entre osso e haste (se¢ao 5; Z=-285 mm).

Secdo 5 (7=-285mm) Osso Cortical Haste Intramedular
el R liien Forgas (N) Momentos (N.m) Forgas (N) Momentos (N.m)
Vi Vy Wz Mx My Mz WX Wy Wz Mx My Mz
I | 2 cilindros - Ti | -547,7|429,39| -1470 | -135,8|-142,9| -4,21 | -6,29 | 0,61 |-845,76| -0,59 | -3,92 | 0,21
REF=| 1,01 | 1,11 | 0,94 | 1,21 | 1,04 | 0,94 | 0,69 | 0,00 | 1,13 | 0,12 | 0,53 | 0,66
g I [ 4ciindros-Ti |-543,6]-423,5| -1400 [-134,7|-141,9] -418 | -8,37 | 65 | -918,1 | -0,81 [ -454 [ o.;1
15 REF=| 1L,00 | 1,10 | 0,89 | 1,20 ( 1,03 | 0,93 | 0,91 | 0,15 | 1,23 [ 0,17 | 0,61 | 0,66
‘§ Il | 2 cilindros - Inox | -542,7|421,24| -1130 |-137,1|-139,4| -4,34 |-11,28| 876 | -1180 | 4,44 | -5,51 | 0,35
REF=| 1,01 | 1,14 | 0,88 | 126 | 1,05 | 1,01 | 0,59 | 0,14 | 1,14 | 0,59 | 047 | 0,70
v | 4 cilindros - Inox | -539,0| 418,4 |-1060,0|-136,9|-138,1| -4,36 | -15,0 | 1.6 |-1260,0| 537 | -6,38 | 0,37
REF=| 1,01 | 1,13 | 0,83 | 125 | 1,04 | 1,01 | 0,78 | 0,19 | 1,22 | 0,72 | 0,54 | 0,74
v | 2cilindros-Ti | -546 |425,26| -1300 |-136,5|-140,5] -4,23 | -8,02 | 4,74 [-1020,0] 1,88 | -5,37 | 0,24
REF=| 1,00 | 1,10 0,83 1,22 | 1,02 | 0,94 [ 0,87 | 0,11 1,37 0,39 | 0,73 | 0,75
= v | 4 cilindros - Ti | -544,5|424,11| -1330 |-135,6|-140,6| -4,22 | -9,55 | 5,89 |-986,93| 1,02 | -5.42 | 0,23
iz REF=| 1,00 | 1,10 | 0,85 | 1,21 | 1,02 | 0,94 | Lo4 | 012 | 1,32 | 021 | 0,73 | 0,72
g Vil | 2 cilindros - Inox | -539,7|421,49| -957,7 | -139,2|-136,5| -4,44 |-14,35| 851 | -1360 | 857 | -7.45 | 043
REF=| 1,01 | 1,14 | 0,75 | 1,27 | 1,03 | 1,03 | 0,75 | 0,04 | 1,32 | 1,14 | 0,63 | 0,86
Wil | 4 cilindros - Inox | -537 |419,47| -987,3 |-137,9|-136,4| -4,43 |-17,05| 10,53 | -1330 | 7,51 | -7.67 | 0,41
REF=| 1,00 | 1,14 0,77 1,26 | 1,03 1,03 0,89 0,17 129 1,00 | 0,65 | 0,82
Modelo Numérico EE Forgas (N) Momentos (N.m) Forgas (N} Momentos {N.m)
Vx Vy Wz Mx My Mz Vx Wy Vi Mx My Mz
CASO A Osso + Haste Ti |544,81| -386,1| 1567,8 | 111,8 | 1374 | 4,5 | 9,17 |-43,83| 747,17 | 4,8 74 | 032
CASOB Osso + Haste Inox| 534,7 |-369,3| 1283 |109,2 | 133 | 43 | 19,2 |-60,63| 1032 | 75 | 1L8 | 0,5




Tabela 4.3 — Influéncia do Material da Haste (se¢ao 3; Z=-125 mm).

Secdo 3 (Z=-125mm) 0Osso Cortical | Haste Intramedular

Influéncia do Material da Haste (Relagdo Ti f Inox)
v | vy | vz | Mx | My | Mz | vx | vy | vz | Mx | My | Mz

Modelo Analitico

2 cilindros | 1,01 | 1,02 | 1,30 | 0,96 | 1,01 | 0,83 | 0,56 | 0,07 | 0,72 | 0,82 | 1,38 | 0,58
tedrico

4 cilindros 101(101|132 (0% (101|021 |056)|0506(073|0,79]|0382] 0,56

2 cilindros | 1,01 | 1,01 | 1,36 | 0,96 | 1,01 | 0,79 | 0,56 | 0,56 | 0,75 | 0,80 | 0,92 | 0,55
medido

4 cilindros | 1,01 | 1,01 | 1,35 | 0,96 | 1,01 | 0,80 | 0,56 | 0,56 | 0,74 | 0,80 | 0,92 | 0,56

Tabela 4.4 — Influéncia do Material da Haste (se¢éo 5; Z=-285 mm).

Secdo 5 (Z=-285mm) Osso Cortical | Haste Intramedular

Influéncia do Material da Haste (Relagdo Ti / Inox)
Vi | vy | vz | Mx | My | Mz | vk | vy | vz | Mx | my | Mz

Modelo Analitico

2 cilindros 1,011,023 |099]|102)|097]|056 007072013071 ]| 0,60
tedrico

4 cilindros | 2,001 |1,01|1,32|098|1,03|09 |056|056|073|015|0,71 | 0,57

2 cilindros | 2,001 |1,01|1,36|098|1,03]|095]|056|056|075|281|0,72|0,5
medido

4 cilindros 1,01|101|1,35|098|103)|055]|056|056)|0,74|0,14]0,71]| 0,56

Tabela 4.5 — Influéncia do Método de Medicao (sec¢do 3; Z=-125 mm).

Segdo 3 (7=-125mm) Osso Cortical | Haste Intramedular

Influéncia do Método de Medigio (Relagio tedrico/medido)
WX Wy Vz Mx | My | Mz Wy vy Wz Mx | My | Mz

Modelo Analitico

2 cilindros 1,00 | 101|113 |098 | 102|050 (0,78 |0,13 (023|089 |044 | 0,85
Titénio

4 cilindros | 1,00 | 1,00 | 1,05 | 0,99 [ 1,01 | 0,96 | 0,88 | 1,10 [ 0,93 | 0,92 | 0,56 | 0,91

2 cilindros | 1,01|100|1,18 |097|103|0,91|0,79|1,03 (087086029 | 0,80
Aco Inox

4 cilindros | 1,00 | 1,00 | 1,07 | 0,99 | 1,02 | 0,95 | 0,88 | 1,10 | 0,95 | 0,94 | 0,63 | 0,90

Tabela 4.6 — Influéncia do Método de Medigao (segao 5; Z=-285 mm).

Secdo 5 (Z=-285mm) Osso Cortical | Haste Intramedular

Influéncia do Método de Medigio (Relagio tedrico/medido)
v | vy | vz | Mx | My | Mz | ovx | vy | vz | Mx | My | Mz

Modelo Analitico

2 cilindros | 1,00 | 1,01 |1,13|0,99 | 102 |100|0,78)|0,13 | 0,83 |0,31|0,73 | 0,88
Titanio
4 cilindros 1,00 | 1,00 |1,05)|0,99| 101|095 |088| 110|093 |0,79| 0,84 | 0,91
2 cilindros | 1,01 | 1,00| 1,18 | 0,98 | 1,02 (0,98 | 0,79 | 1,03 | 0,87 | 0,52 | 0,74 | 0,81
Aco Inox
4 cilindros | 1,00 | 1,00 | 1,07 | 0,99 | 1,01 [ 0,98 | 0,88 | 1,10 | 0,95 | 0,72 | 0,83 | 0,90
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Tomando como base os resultados expressos nas tabelas de 4.1 a 4.6, foi realizada uma

analise. As conclusdes sdo as seguintes:
Para a Secéo 3 (z =-125 mm):

Para o osso, com relagéo as forgas e os momentos, houve boa convergéncia entre os
modelos analitico e numérico, exceto para a componente torcional M., que € em torno de duas
ordens de grandeza menor que as componentes flexurais My e M. O refino do modelo analitico,
de 2 cilindros para 4 cilindros, nao teve significancia na convergéncia entre os modelos analitico
e numérico. O método de medigdo tedrico obteve melhor performance apenas para a
componente de forga V.. Para as demais componentes de forca e momento ndo houve diferenca
significativa. A reducao da rigidez da haste, ao substituir o material inox por titanio, acarretou
aumento significativo da componente de forga V, em 30% a 35% e a diminuicdo da componente
torcional M; em 17% a 21%, no osso, sendo as demais componentes de forcas e de momentos

com pouca significancia (de 1% a 4%).

Para a haste, apenas as componentes de forca V., dos métodos tedrico (13% a 23%) e
medido (29% a 37%) apresentaram boa convergéncia entre os modelos analitico e numérico. O
refino do modelo analitico, de 2 cilindros para 4 cilindros, nao teve significAncia na convergéncia
entre os modelos analitico e numérico. O método de medigao tedrico obteve melhor performance
para a componente de for¢ca V.. Para as demais componentes de forca e momento ndo houve
diferenca significativa. A reducao da rigidez da haste, ao substituir o material inox por titanio,
acarretou diminuigao significativa das componentes (na haste) de forga Vx e Vy, em 44%, da
componente V, em 25% a 28%, das componentes flexurais My e My em 8% a 21% e da
componente torcional M, em 42% a 45%, ndo sendo expressivas as diferencas nas demais

componentes de for¢gas e de momentos.

Para a Secéo 5 (z = -285mm):

Para o osso, com relagdo a forgas e momentos, houve boa convergéncia entre os
modelos analitico e numérico, exceto para a componente de forga V, (entre 23% e 25%) do
método medido. O refino do modelo analitico, de 2 cilindros para 4 cilindros, nao teve
significancia na convergéncia entre os modelos analitico e numérico. O método de medigéo néo
exerceu significancia consideravel nos resultados, tendo como maximas de 18% para as
componentes de forga V; e 2% para demais componente de forgcas e de momentos. A redugdo
da rigidez da haste, ao substituir o material inox por titdnio, acarretou aumento significativo da
componente de for¢ca V., em 30% a 36% em 0sso, sendo as demais componentes de forgas e de

momentos sem significancia (de 1% a 5%).
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Para a haste, apenas as componentes de forga V, dos métodos tedrico (13% a 23%) e
medido (29% a 37%) apresentaram boa convergéncia entre os modelos analitico e numérico. O
refino do modelo analitico, de 2 cilindros para 4 cilindros, nao teve significAncia na convergéncia
entre os modelos analitico e numérico. O método de medigao tedrico obteve melhor performance
para a componente de forca V.. Para as demais componentes de forca e de momento ndo houve
diferenca significativa. A reducado da rigidez da haste, ao substituir o material inox por titanio,
acarretou diminui¢ao significativa das componentes (da haste) de for¢ca Vx e Vy, em 44%, da
componente V; em 25% a 28%. A componente flexural Mx ndo mostrou um padrdo de
comportamento e as componentes flexural My e torcional M, apresentaram redugéo de 28% a

29% e 40% a 44% respectivamente.

Nota-se que, quando a haste em titanio é substituida por uma de acgo inoxidavel, com
maior modulo de elasticidade e consequentemente maior rigidez, esta passa a assumir um

percentual maior de carregamento, liberando um percentual menor para 0 0sso.

Apesar de o modelo analitico utilizado apresentar boa performance quando comparado
ao modelo numérico, baseado no software comercial de elementos finitos ANSYS 16.0, ha
algumas areas, como por exemplo a se¢éo 5 (Z =-285 mm) na qual o modelo poderia apresentar
um melhor desempenho ao se melhorar a descricdo da geometria de secgéo reta do osso e

aumentar a quantidade de cilindros vazados utilizados.

O modelo analitico CASO | (2 cilindros com haste em titanio) € comparado com o modelo
numeérico FE na divisdo de carregamento entre as segdes 3 (Grafico 4.1) e 5 (Grafico 4.2) do

fémuir.

Grafico 4.1 — Caso | - Divisdo de Carregamentos entre Osso e Haste de Titanio na Segao 3:

(a) Forgas e (b) Momentos.
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Grafico 4.2 — Caso | - Divisdo de Carregamentos entre Osso e Haste de Titanio na Secéao 5:
(a) Forgas e (b) Momentos.
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Em resumo, pode-se concluir que:

Enquanto as componentes de forca mantém-se constantes ao longo da diafise femoral, as
componentes de momento aumentam com o aumento da distancia entre as forgas e momentos
equivalentes da secdo 1 e as sec¢des transversais analisadas. Houve boa concordancia das
componentes de forga entre os modelos analitico e numérico, para ambas as sec¢des (3 e 5),
sendo as componentes Vx e Vy com valores em torno de 1/3 da componente V.. Da mesma
forma, houve boa performance das componentes flexurais de momento My e My para 0sso,
exceto para a componente torcional M., que € em torno de duas ordens de grandeza menor que
My ou M,. Para a haste, com valores bem menores que os atuantes no osso, ndo apresentou

resultados tao proximos entre os modelos analitico € numérico.

A seguir, é feita uma analise das tensdes normais longitudinais desenvolvidas em fungéo

da divisdo de carregamento entre as partes: 0sso e haste.

4.2 Analise de Tensodes

Os Graficos 4.3 e 4.4 comparam as distribuigdes das tensdes normais longitudinais em
0sso, obtidas em paths nos perimetros das se¢des 3 (z = -125mm) e 5 (z = -285mm), entre o
modelo analitico tipo tedrico e o0 modelo numérico, para os materiais de haste em titanio e aco

inoXx.
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Grafico 4.3 — Tensdes Normais em Osso_ Secdo 3 (z =-125 mm).
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Gréfico 4.4 — Tensbes Normais em Osso_ Segéo 5 (z = -285 mm).
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Note que na segédo 3 onde a forma externa do osso néo difere de forma tédo acentuada
de um circulo (vide, por exemplo, a Fig.2.1.c) os resultados de distribuicdo de tensées normais
longitudinais no perimetro externo da sec¢é&o transversal 3 entre os modelos analitico e numérico

foram bastante similares.

Na secgao 5 (vide, por exemplo, a Fig.2.1.d) a discrepancia geométrica entre circulos e a
forma da segédo transversal € bem marcada, produzindo distribuicdo de tensdes longitudinais
bastante dissimilares, o que acarretou uma maior diferenca entre os resultados dos modelos

analitico e numérico.

Note o aumento das tensoes, principalmente compressivas nos modelos numéricos, ao

passar da secao 3 diafisaria para a se¢ao 5 distal.
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As Figuras de 4.5 a 4.7 mostram os resultados obtidos pelo modelo numérico para trés

casos: 0 caso A para o conjunto osso-haste de titanio, o caso B para o conjunto osso-haste de

inox e o caso C para o 0sso- sem haste.

A: Osso Cortical_Haste Titdnio
Tensdo Mormal Osso_z=-125
Type: Morrmal Stress(Z &xis)

e
Unit: MPa @
Sistema de Coordenadas Global
Tirme: 1 X

20,341 Max

-22,634
-28,03 Min

50,00 100,00 {rrirm)

25,00 75,00

(@)

A: Osso Cortical_Haste Titdnio
Tensdo Mormal Haste_z=-125
Type: Mormal Stress(Z fuxis)

Unit: MPa @
Sisterna de Coordenadas Global
Tirme: 1 kS

8,7242 Max
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3,5287
093102
-1,6667
— -4.2644
1 -6.8621
-0.4508
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-14,655 Min
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(b)

100,00 {rmm)
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Tersho ol Ouro_z=-165
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Tatems de Coardenads: Global ¥
Tirnee: 1
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2,558
. 11,586
. 057632
10493
-3
32453
43469
54T
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0,00 EEW 100,03 frrm

o 7500
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A: Osso Cortical_Haste Titdnio ¥
Tensdo Mormal Haste_z=-285%
Type: Mormal Stress(Z fxis)

Unit: b4Pa ¢
Sisterna de Coordenadas Global X

Tirre: 1

46,202 Max
29,905 "
13,608
-2,6802
-18,986
-35,283
-51,58
-67.877
-84.174
-100,47 Min

50,00

25,00 75,00

(d)

100,00 {rmrn)

Fig. 4.5 - Distribuicao das Tensdes Normais em Osso e Haste (caso A — haste de titanio). Se¢ao

3: (a) osso, (b) haste. Secéo 5: (c) osso, (d) haste.

Observando a Fig. 4.5, nota-se um aumento percentual da tensdao maxima trativa muito

maior na haste (5,3 vezes) do que no osso (1,6 vezes), de uma seg¢do medial (segéo 3) para

outra segao distal (segao 5).
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B: Osso Cortical_Haste Aco Inox
Tensdo Mormal Osso_z=-125
Type: Mormal Stress(Z Axis)

B: Osso Cortical_ Haste Aco Inox
Tensdo Mormal Haste_z=-125
Type: Mormal Stress(Z fuxis)

Tensdo Mormal Osso_z=-285
Type: Mormal Stress(Z fuxis)
Unit: MPa

Sisterna de Coordenadas Global
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(©
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Type: Mormal StressiZ Axis)
Unit: bPa

Sistema de Coordenadas Global
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Unit: MPa @ Uniit: MPa L ]
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Tirre: 1 Tirme: 1
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15,272 6,3973
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47302 1,3287
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-16,353 8,8087
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-26,895 Min -13.877 Min
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25,00 75,00 25,00 75,00
(a) (b)

B: Osso Cortical_ Haste Aco Inox " B: Osso Cortical_Haste Ago Inox \

100,00 (rarn)

Fig. 4.6 - Distribuicdo das Tensdes Normais em Osso e Haste (caso B — haste de inox). Sec¢éo

3: (a) osso, (b) haste. Secéo 5: (c) osso, (d) haste.

Comparando-se os valores das tensdes normais trativas experimentadas nos casos A

(Fig. 4.5) e B (Fig. 4.6), nota-se que, na segéo 5, apesar de haver um aumento consideravel de

tensdes trativas de 79% na haste, a diminuicdo de tensdes trativas no osso foi insignificante

(1,5%). De forma analoga, pode-se dizer sobre as tensdes compressivas, sendo um aumento de

57% para haste e diminuigdo de 4,6% no osso.
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C: Osso Cortical_Sem Haste

Tensda Marmal Ossn_z:-.‘IES v Tensdo Mormal Osso_z=-285

Type: Mormal Stress(Z Auxis) Type: Mormal Stress(Z Axis)

Unit; MPa Unit; hMPa L

Sisterna de Coordenadas Global ] Sisterna de Coordenadas Global X
¥

Tirne: 1 Tirre: 1

C: Osso Cortical_Sem Haste W

19,756 Max

34,235 Max
14,211 22,465
08,6656 10,695
3,1204 -1,0754
-2,4249 -12,845
-7,9701 -24,616
13515 -36,386
-19,06 -48,156
-24,606 e ; -53,026
-30,151 Min -71,696 Min
0,00 50,00 100,00 () 0,00 50,00 100,00 {rrirr)
:—:I g £l :I‘
25,00 75,00 25,00 75,00
(a) (b)

Fig. 4.7 - Distribuicao das Tensdes Normais em Osso e Haste (caso C - Haste removida). Segao
3: (a) osso, Segao 5: (b) osso.

Ao remover-se a haste (caso C — Fig. 4.7.b), as tensdes trativas maximas quase nao
variaram, mas as tensdes compressivas tiveram um aumento discreto em torno de 14% se

comparadas ao caso B (Fig. 4.6.c).

Os Graficos 4.5 e 4.6 mostram a distribuicdo das tensdes normais desenvolvidas nos
perimetros das seg¢des 3 (z =-125 mm) e 5 (z = -285 mm), nos casos de haste em titanio (Caso

A) e haste em aco inox (Caso B) da analise numérica.

Grafico 4.5 — Distribuicdo das Tensdes Normais em Osso para os casos com Haste implantada
em: (A) Titanio e (B) Aco Inox.
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Grafico 4.6 — Distribuicdo das Tensées Normais em Haste para os casos: (A) Titanio e (B) Aco

Inox.
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Ao longo da diafise do osso (Grafico 4.5), percebe-se que ndo ha variagao significativa
das tensbes normais quando ha a mudancga do material da haste, de titdnio para ago inox, exceto
por um pequeno incremento de tensées compressivas na regido antero-lateral (secao 5, de 90°
a 180°). Além disso, ha uma distribuicao mais uniforme de tensées normais na secao diafisaria

medial (secao 3) se comparada com a distribuicao da se¢cao mais distal (secao 5).

Ao longo da haste (Grafico 4.6), essa distribuicdo de tensées também se mostra mais
uniforme na regido medial (secao 3), sem diferenca para mudancga de material, porém, na regiao
distal (secédo 5) ha um aumento significativo das tensdes trativas e compressivas, quando o
material da haste é trocado de titanio para aco inox. Os graficos 4.7 e 4.8 mostram, para as

secdes 3 e 5, a distribuicdo das tensdes normais longitudinais para os trés casos analisados.

Grafico 4.7 — Distribuicao das Tensdes Normais Longitudinais em Osso na segéo 3 (z=-125

mm) para os casos: (A) Haste Titanio, (B) Haste Ago Inox e (C) Sem Haste.
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Grafico 4.8 — Distribuicdo das Tensdes Normais Longitudinais em Osso na seg¢éo 5 (z=-285

mm) para os casos: (A) Haste Titanio, (B) Haste Ago Inox e (C) Sem Haste.
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Comparando os Graficos 4.7 e 4.8, pode-se observar que, da secéo 3 para a se¢éo 5 do
0ss0, 0 pico de tensao compressiva deslocou em 20°. Da mesma forma aconteceu com o pico
de tenséo trativa.

Essa avaliagao das tensdes normais longitudinais (eixo z), bastante influenciadas pelas
tensdes de flexdo, desenvolvidas nos perimetros de diafise femoral mostra quais regides estao
submetidas a um estado trativo ou compressivo, pode ajudar no entendimento de como esse
0sso ira se remodelar, em fungéo da parcela de tenséo de flexdo, gerando o fluxo de ostedcitos
sempre de uma regido em compressao para outra em tragéo, conforme descrito por Duncan e
Turner (1995).

Em resumo, as posigbes antero-medial (45°) e postero-lateral (225°) séo pontos de
mudanca entre os estados trativo e compressivo de tensdes. Entre essas posicdes, o fémur esta
submetido a compressao, enquanto nas demais regides, as tensdes sao trativas. Os valores das
tensdes aumentam da regido proximal para a regido distal do osso.

A Fig. 4.8 mostra perfil de distribuicao das tensdes normais longitudinais ao longo do

fémur, para o caso A (haste em titanio) estudado.
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Az Osso Cortical_Haste Titdnio X A: Osso Cortical_Haste Titdnio
Tensdo Morral Osso

Type: Mormal Stress(Z Axis)
Unit: MPa

Sisterna de Coordenadas Global

Tensgo Mormal Osso

Tiepe: Mormal Stress(Z Axis)
Unit: MPa
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(a) 22,50 67,50 (b) 22,50 57,50

Figura 4.8 — Caso A - Distribuicdo das Tensdes Normais na Regido Distal do Osso, para as
Corticais: (a) Posterior e (b) Anterior.

As tensoes trativas maximas tendendo para a cortical pdstero-medial como mostrado na
Fig. 4.8.a (31,8 a 46,4 MPa) e as compressivas maximas na cortical antero-lateral (Até 68,8
MPa), como mostrado na Fig. 4.8.b, confirmando o mostrado no Grafico 4.8. As tensdes
compressivas acima de 68,8 MPa estdo localizadas na regido de bloqueio do modelo FE,
podendo ser consideradas como resultantes de condigbes de contorno mais severas (engaste)
que as reais.

Nas duas se¢des analisadas, 3 e 5, a distribuicdo de tensbdes segue o mesmo padréo,
apresentando um pico compressivo na regido antero-lateral (entre 90° e 135°) e um pico trativo
na posigao postero-medial (entre 270° e 315°). Mas quando a haste intramedular é removida, o
0ss0 experimenta um pequeno aumento das tensées compressivas na regiao antero-lateral (90°
a 180°), para ambas as se¢des (Graficos 4.7 e 4.8). O que induz a questao de quanto uma haste
intramedular bloqueada pode influenciar no processo de estabilizagdo de uma fratura ou, até
mesmo, na remodelagem 6&ssea, visto que pode "blindar" o osso de receber parte do
carregamento imposto.

As andlises das deformacdes elasticas desenvolvidas, no proximo item, na secao

diafisaria distal (secao 5), buscam aprofundar a discussao sobre este tema.

4.3  As Deformacgoes e as Janelas de Frost

No grafico 4.9 é possivel observar que, quando uma haste de ago inoxidavel (Osso -
haste Inox) é substituida por outra de titdnio (Osso - haste Ti), as deformagbes elasticas

desenvolvidas ao longo do perimetro externo do osso aumentam ao longo dos cortical antero-
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lateral (90° a 180°) e pdstero-medial (270° a 315°). Mas esse aumento € mais expressivo quando
a haste é removida (Osso — sem haste). A remogéo desse dispositivo apds a estabilizagao de
uma fratura diafisaria, ou simplesmente pela dinamizagdo de haste, aparentemente, seria

producente.

Gréfico 4.9 — Deformacgées Elastica nos perimetros de osso e haste da se¢do 5 (Z=-285 mm).
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Tomando como referéncia os valores de deformagdes das janelas de uso mecanico
definidas pela Teoria Mecanostatica de Frost (Fig. 1.9) e, considerando que o caso de
carregamento aqui analisado simula uma situacdo de impacto, o modelo experimenta
deformacdes maximas da ordem de 3550 pustrain para o caso de osso com haste em aco inox e
4250 pstrain para o caso de osso sem haste, portanto devendo estimular o processo de
modelagem éssea (1500-2500 até 4000-5000 pstrain).

Tendo em vista que o modelo de carregamento utilizado ndo contempla todos os
grupamentos musculares e que, conforme observado por Duda et al. (1998), um modelo
completo (caso 1 de Duda) reduziria de um tergo as deformacdes observadas no modelo simples
(caso 5 de Duda), poderia se supor que 0 mesmo valeria para o presente modelo se utilizasse o
caso de carregamento completo, e o fémur experimentaria deformagées maximas da ordem de
2400 pstrain para o caso de osso com haste em ago inox e 2800 pstrain para o caso de 0sso

sem haste.

Isso sinalizaria que a remog¢do de uma haste colocaria o osso dentro da janela de

modelagem éssea e, para o caso de um osso implantado com haste em inox, este poderia ndo
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ser estimulado ao processo de remodelagem, permanecendo dentro da janela fisioldgica (50-

200 a 1500-2500 pstrain), na qual os processos de formagao e reabsorgao se igualam.

Os perfis de distribuigdo das deformagdes elasticas desenvolvidas ao longo dos
perimetros de osso e haste, na seg¢ao 5 (Z = -285mm), podem ser vistos com mais detalhes na
Fig. 4.9.

(a) (b)
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Figura 4.9 — Perfis de Deformacdes Elasticas Desenvolvidas na sec¢do 5 (z = -285mm) em: (a)
Osso (caso A); (b) Haste Titanio; (c) Osso (caso B); (d) Haste Inox e (e) Osso sem Haste.

Adicionalmente, o modelo numeérico foi utilizado para calcular as tensées desenvolvidas

nos parafusos tanto proximal quanto distal, que pode ser visto no APENDICE D.
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Capitulo 5 Consideragoes Finais

As conclusdes deste trabalho foram agrupadas em trés partes: divisdo de carregamento,

distribuicao de tensdes e distribuicao de deformacdes.

Quanto a divisao de carregamento entre osso e haste intramedular, mostrou uma boa
aproximagao entre o modelo analitico, baseado no calculo das diversas rigidezes do sistema
osso/haste, e 0 modelo numérico FE. Para duas sec¢bes transversais representativas do fémur,
uma diafisaria e outra distal, foram calculados as forgas e os momentos equivalentes em seus

respectivos centroides, com bom desempenho.

Algumas variagbes do modelo analitico foram implementadas, como aumentar a
discretizacdo longitudinal, passando de dois para quatro cilindros, com resultados n&o
conclusivos. Provavelmente a discretizagéo teria que ser bem maior, como passar de dois para
dez cilindros para fazer diferenca perceptivel. A forma de obter as caracteristicas geométricas
das secobes transversais, seja por medigcado através de utilizagao de programa que calcule areas
e momentos de inércia de areas, seja através da adaptacao, da melhor forma, de circulos as
figuras disformes das sec¢des transversais de ossos. Neste caso, também, os resultados nao
foram conclusivos, mas a primeira solugdo teria um potencial maior de ser mais efetiva. A
mudanga do material da haste, titdnio ou ago inoxidavel, influiu perceptivelmente, como por
exemplo para a componente de forga longitudinal V, que passou de 64% osso e 36% haste em
titanio, para 49% osso e 51% haste em inox, sinalizando a importancia da aplicacdo de uma

haste de material com menor rigidez que os materiais que as hastes sao feitas atualmente.

Com relagéo a divisédo dos carregamentos, verificou-se que: as componentes V, sdo em
torno de 3 vezes maior que as componentes Vx e V,. Que as componentes de momentos

torcionais M, sdo duas ordens de grandeza menores que os momentos flexionais My e M,.

Quanto a distribuigdo de tensées normais longitudinais nos perimetros das seg¢des 3 e 5
mostrou que, as tensdes na haste e no 0sso aumentam da regido proximal para a regido distal.
A mudangca do material empregado na haste pouco influenciou no estado de tensbes
desenvolvido no osso, mas com a remog¢ao da haste houve um acréscimo de até 15% nas

tensdes normais longitudinais no 0osso (as maiores localizadas na cortical antero-lateral (135°)).

Quanto a distribuicdo de deformacgdes, os resultados obtidos mostraram aumento das
deformacdes encontradas em 0sso, na sequéncia dos modelos Caso B (Haste em Aco Inox),
Caso A (Haste em Titanio) e Caso C (sem haste), indicando a vantagem da utilizagdo de haste
com modulo de elasticidade menor possivel, ou ainda, que provavelmente, a remogao da haste

na pos estabilizagdo de fraturas, ou mesmo a sua dinamizacgéo.
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Sugestdes para trabalhos futuros

O aprofundamento deste tema de pesquisa aplicada a biomecanica, incentivado pela
parceria existente entre as instituicdbes Centro Federal de Educagao Tecnoldgica Celso Suckow
da Fonseca — CEFET/RJ e Instituto de Traumatologia e Ortopedia - INTO, e buscar o
desenvolvimento de protocolos inovadores de procedimentos utilizados na estabilizacdo das

fraturas femorais.

Uma primeira linha de pesquisa objetiva criar um protocolo de dinamizagdo de haste
intramedular, para pacientes com problema de estabilizagdo de fratura diafisaria por haste
intramedular bloqueada. Pelo conhecimento do estimulo mecanico e do estado de
tensdes/deformacdes desenvolvido na regido de cada um dos tipos de fratura cominutiva, sera
possivel identificar quais os casos indicados e, inclusive, 0 momento ideal para a dinamizagao

da haste.

A segunda linha de pesquisa, proposta de Tese de Doutorado com inicio em 2020,
objetiva um estudo completo das tensées e deformagdes experimentadas pela tibia, com e sem
haste intramedular implantada, envolvendo todos os grupamentos musculares atuantes na
regido, considerando diferentes protocolos de carregamento, variando material, modelo e
dimensdes de haste. O modelo analitico, em desenvolvimento, sera capaz de, através de uma
rotina de leitura de imagens, calcular raios, areas e momentos de inércia de secdes de 0sso e
haste, tornando-se mais proximo do modelo real. E 0 modelo numérico FE equivalente suportara
as respostas encontradas pelo modelo analitico, correlacionando cada protocolo de

carregamento com as patologias e lesdes distintas observadas pela ortopedia.
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Nas Tabelas A.1, A.2 e A.3 as expressdes das rigidezes, respectivamente, do osso, da
haste e equivalente, utilizadas na Tab.2.5, sdo apresentadas.

Tabela A.1. Rigidezes do osso

ke = 19275

carregamento configuracdo de dois cilindros vazados configuragio de quatro cilindros vazados
forga cortante Eb /7 1\ Eb /37 19 7 1\ !
eixo x * k5x=24—3 b_+b_ +
LP\Ls 1

x_3

—_—t 4 —
Lia s Lis

b
1 x_5 x_3

for¢a cortante
eixoy *

iy =245 (-+ 1)_1
vy L3 1;,’_5 1313_3

kb —192Eb<37 + 19 + 7 + ! >_1
vy Bp\rbg 15, b, 1Y,

forca axial
eixo z

kb_25b<1 . 1)‘1
V-t

3
kb_415b<1+1+1+1>‘1
’ A; A3 AL A

momento fletor

,  JEP(1 1\ , E’/1 1 1 1\
em torno do Kor =2\ T =t \m e e T,
eixo X x_3 x_5 x_2 x_3 x_4 x_5
momento fletor ) Eb /1 1\?! ) Eb /1 1 1 1\ !
em torno do kby—ZT Ib—+1b— kby=4T Ib—+1b_+1b_+1b_
eixo y y3 v v2 ‘y3 ‘ya ‘lys
tor¢do ) Gt /1 1\ ! . cb/1 1 1 1\t
em torno do ki =2— —+—) kt=4_(J_+_+_+_>
€eixo z AV H L\j3 J3 J2 )¢

(*) As forcas de cisalhamento V, e V, sdo resistidas apenas pela rigidez ao momento fletor.

Onde, os sobrescritos b e in estao relacionados, respectivamente, com o 0sso e a haste,

L é o comprimento do osso, / € o momento de inércia da area, J € o momento polar de inércia

da area, E é o modulo de elasticidade, G € o momento polar de inércia da area e k é a rigidez.

Tabela A.2. Rigidezes da haste

carregamento haste

forga cortante m _ 3E inyin
eixo x * kvx = L)3
forca cortante m _ 3E ""IJ",”
eixoy * kvy = 1)3
forca axial ) AmEin
€ixo z ka' =

L
momento fletor em m BT
torno do eixo x kpx = I
momento fletor em . Emnin

. kin = y

torno do eixo y by I
torgao m ] ingin
em torno do eixo z ke = 2

(*) As forgas de cisalhamento Vy e Vy sdo resistidas apenas pela rigidez ao momento fletor.
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Tabela A.3. Rigidezes equivalentes

carregamento 0SSO haste rigidez equivalente
forca cortante k2, kn Kz eq = ki + ki
eixo x *

b in — b in
forga cortante kb, kyy kvy eq = kvy + kyy
eixoy *
forca axial kb kin ko eq = ki + ki
eixo z
momento fletor kb, kyy Kpx_eq = Kpx + Kby
em torno do eixo
momento fletor kpy kb, Kby eq = kb + kiy
em torno do eixo
torgéo kb k™ ke eq = ki + ki"

em torno do eixo

(*) As forgas de cisalhamento Vy e Vy sdo resistidas apenas pela rigidez ao momento fletor.

Tabela A.4. Variaveis geométricas de sec¢des transversais

variavel

0SSO

haste

area

AP =n(r2, —14)

A = T[(rozjn - ri%in)

momento de inéreia | ;b _ b
x =y

de area

T
7y (rg,b - ri‘fb)

, . T
in — yin — 4 4
Ix - Iy - Z (rojn - ri?in)

momento de inércia

polar de area

JP = (rgp — 1)

Jm = (rtm — 1)
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APENDICE B. Resultados Modelo Analitico Variagao | — teérico - Dois Cilindros Vazados -

Haste em Titanio

08 12 2019 2 cilindros titanio

peq_L Peq 1

Me3_1 Meg_1

secm 1 ry  secan |

ok o sepeadin )

= &

ofreko ey §

-1
= ———

(a) ()

[] 1 Geometria

1.1 Comprimentos

L 1:=0.0804 L 2:=0080 L 3=0080 L 4= 0080
o = = = Osso
Lin=L1+L2+L3+L 4 Haste L in= 03204

1.2 Propiedades geométricas da Haste

rini=23510 X
rin o= 51070
Ain= ﬂ-{r_i.n_oz - r_in_iz.i A in=3589x lo_j
Lin = %-{r_in_o-‘ —einiY T T T
= %-{r_i.n_04 et R



1.3 Vetor Posicdo s (sx, sy, sz) entre as secdes 13

=0
{my
a=10]1 T 1.2-m
\ 36/
11_EF = 011810 > y1_EF = 34810 Coordenadas Centrside Secdo 1
2 EF b= 3.3414-10_3 2 EF b= 9_665?-10_3 Coordenadas Centrdide Secéo 2 - osso
x2_EF_in = 2.1819-10 y2_EF_in = 76455-107°  Coordenadas Centrdide Secdo 2 - haste
: _4
il = cos(#)-x1_EF - sin({8)-y1_EF xl=118x 10
vl = sin(8)-x1_EF + cos(8)-y1_EF yl=-348x 10_3
2 b= cos(¥)x2_EF b sin(8)v2 EF b =2 b=334x 10 3
¥2_ b= sin(8)x2 EF b+ cos(8)-y2 EF b  y2 b=967x 10_3
X2_in = cos(8)+C_EF in— sin(6)-y2 EF in % in=218x 10~
v2 in = sin(B)-x2 EF in+ cos(8)-v2 EF in v2 in=T765x ‘10_3
=xl-x2 2
s3 b=x1-22b si3_b=-322x10 3
Bbo=vyl—v2
AR g A P sy3_b = —0.01313
in = xl — 12 i £
S sx3_in= 206 x 107>
3 in =yl — v2 i
DAL Bt g L0 sy3_in = —0.01113
;. Lin
i s23 =016
1.4 Vetor Posicdio s (sx, sy, 5Z) entre as secdes 1e 5
2 = A,
x4 _EF b= 10.538-10 v4_EF_b = 10.036-10
D VPO
x4_EF_in = 4.9747-10 v4_EF in = 17434-10
x4 b= cos(8)xd EF b—sin(f)-v4 EF b x4 b=1001
ey
y4 b = sin(0)-z4_EF b+ cos(8)-y4 EF b v4 b=1006x 10 ~
x4 in = cos{8)-x4_EF_in — sin(0)-y4_EF in x4 in=497x 10_3
=y |
v4_in = sin(8)-x4_EF_in + cos(0)-y4 EF in w4 in=1743x10 ~
st b=xl-x b sx5_b = 001

syib=yl-yvib

syl b= -001354
sx3_in =x1 — x4_in sx5_in = —4.86 x 10_3
syi_in =yl —vd in

syd_in = —0.02091
szi=1L_in
1.5 Raios da secéo transversal de osso
R 2.i b= 0008 R 2 0 b:=0016
R2=R2o0b
R_3 i b= 0.00667 R 3 o b:=0016
R3=R3o0b
R 4.1 b=00113 R_4_o_b = 00167
R4=R40b
R 5.1 b= 00133 R 5_o_b:= 0020
R5=R35ob

1.6 Areas
[ 2 : 2]
A2=7{(R2o0b)“-(R2ib) R
[ 2 : 2]
A3=n{(R3 0b) -(R3ib) e R T
2 : 2]
Ad=n|(R40b) " -—(R4ib) i T
2 2
AS=7{(RS5 0b) - {R_j_i_b}‘:l 4

AS5=701x10  m2
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1.7 Momentos de Inércia (Flexural)

I 2: %[(R 20t @210 e At
%[(R_s_o_b}‘—{rt_s_i_b}ﬂ K3-49%10° % ma
f[(R oty @®4in] T O O o
%[(R sty o5 in BES=101x10" ms
™ 4 iy §

£y LIS B2-483x107°  m4

y3=7 [®3.00" - @318 I 3=499x10 5 m

=T [®400' @ain] B A=48x100° m

Iy 3= % [(R_i_ﬁ_b)4 = (R_ﬁ_i_b)ﬂ Iy 5=101x 10 md

1.8 Momentos de Inércia (Torcional)

12= g-[(R_z_o_bf L (R_z_i_b)ﬂ Fr=0ms %0 ©  md
I13= g [{R Ty (R_3_1_b):| FI=ooExid ©
-3
T4== [(R_J,_o_b) —(R4ib) ] T 4=066x 10 md
15= g-[{R_S_o_b)d L (R_j_i_b)ﬂ Escamway ¢ =
+| 2 Propriedades Mecanicas
Osso Cortical Haste em titanio
Eb =1373 GPa Ein = 105 GPa
vb = 0325 pin = (.34
D Gin = B

2:(1 + wb) ©2(1 + wim)
Gb=3594 GPa Saey o
Ec =10.1,02._20
Gec=101,02_3

[4] 2 Propriedades Mecanicas
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[] 3 Forcas e Momentos

VA_x_FF = -1062 VA_y_EF = -130

VE_x EF = 430 VE v EF =10
VC x EF =178 VC_vy_EF = 360
VD x EF =10 VD vy EF =0

VA x = cos(8)-VA_x EF — sin(8)-VA_y_EF
VA v = sin{8)-VA x EF + cos(8)-VA_ v EF

VA z=VA z FF

VB_zx = cos(#)-VB_x_EF — sin{8)-VB_v_EF
VB_y = sin(8)-VB_x_EF + cos(#)-VB_y_EF
VE_z=VE z FF

VC_x = cos(#)-VC_x_EF — sin{8)-VC_v_EF
VC_y = sin(8)-VC_x_EF + cos(#)-VC_y_EF

VC_ z=VC z EF

VD_x = cos(#)-VD_x_EF — sin(8)-VD_y_EF
VD_vy = sin(@)-VD_x_EF + cos{®)-VD_y_EF

VD z=VD_z EF

A x EF = 00307
B_x_EF = 00135
C x EF = 0.0188
D _x EF = -0.0246

A y_EF = —0.0027
B_y_EF = —0.0065
C vy EF = —0.0293
D_y EF = -0.0042

A x=cos(8)-A_x EF — sin(8)-A_v EF
A vy = sin(8)-A x EF + cos(®)-A_v_EF
Az=AzFF

B x = cos(b)-B_x EF - sin(8)-B v EF

B v = sin(8)-B_x EF + cos(8)-B_y EF

Bz=E_1zFF

C_x = cos(0)-C_x_EF - sin(0)-C_vy_EF

C_y = sin(8)-C_x_EF + cos(8)-C_y_EF
Cz=C3zFF

D_x = cos(¥)-D_x_EF — sin(8)-D_v_EF
D_v = sin{#)-D_x EF + cos(8)-D_y_EF
Dz=D z FF

sl=118x 1074 yl=-348x 1077

d Ax 1 =(A x—xl) d Ay 1 =(A v-¥l)

d Bx 1:=(B x—xl) dBy 1=(B y-vl)
d Crx 1=(C=x—xl) dCy 1l=(Cy-vl)

d Dz 1=(Dzax-xl) d Dy 1 =(D v-y¥l)

VE_z EF = 1160
VC_z FF = 323
VD_z EF = —-1200

VA x=-106x 103
VA v=-130

VA z=-28x 103

VB_x = 430
VB y=10

VB z=L16x 10°

VD x=10
VD y=0

L EE S

A z EF = 0133
B z EF = 0115
C z EF = 00587
D z EF = 0.083

A x=003
Ay=-2Tx 1073

Az=013

B x=-001
;i =3
B y=-63x10
B z=012
C x=002
C_y=-003
C z=006
D x=-002
-3
Dy=—42x10

D_z=0.08

-2 - -
z1 = 3510 ° coordenada z centrdide Secdo 1

dAz 1=(A z—1z1)

d Ax 1=1003
d Bz 1=(B z-z1) d Bx 1=—001
d Cz 1=(Cz-2zl) dCx 1= 002

dDz1=(Dz-zl) dDx 1= —002

d Ay 1=T78x10 4
_3
d By 1=-302% 10
d Cy 1=-003
._1

dDy 1=-72x10

d Az 1=01
d Bz_1= 008
d Cz 1=002

d Dz 1 =003



3.1 Forgas no Centrdide da Secdo 1

Vil=VA x+ VB x+VC x+ VD x
Vy 1=VA v+ VE y+VC v+ VD y

Vz1=VA z+VB z+VC z+ VD z

MAx=d Ay 1.'VA z-d Az 1.VA ¥
MAy=d Az 1.VA z—d_Ax I-VA 7

MAzr=d Ax 1-VA y—-d Ay 1-VA x

MBx=d By 1.'VB z—d Bz 1-VB ¥y
MBy=dBz 1'VB x—dBx 1VB z

MEBz=dBx 1-VB_y—-d By 1VB x

MC=dCy 1'VCz-d Cz 1-VC v
MCy=d0Cz1VCx—d Cx 1-VC 2z

MCz=d G 1-VC y—d Cy 1-VC x

MDi=d Dy 1VD z—d Dz 1-VD ¥
MDy=dDz 1VD x—d Ds_1-VD z

MDz=d Dz 1-VD y—d Dy 1-VD &

3.2 Momentos no Centréide da Secéo 1

Mx_1=M Ax+M B+ M Cx+ M Dx
My 1 =M Ay+ M By+M Cy+ M Dy
Mzl=MAz+MBz+M Cz+M Dz

=] 3 Forcas e Momentos
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Vel=-3554 N

Vy 1=430 N

Vz1=-2315 N

M _Ax= 1036

M Ay = 3735
M_Az=-573

M Bx=-33

M By = 302
M_Bz=13

M Cx= 2683

M Cy=-796

M Cz= 1248
M_Dx = 086
M_Dy = -29.66
MDz=0

Mz 1=-1891 Nm
My_1=50.13 Nm
Mz 1=2803 Nm

+| 4. 1.2 Rigidezes Axiais

e
= Lin

K a=EKbe a+Kin a
[«] 4. 1.2 Rigidezes Axiais

Haste Kin a= 1983 x 10']I MN/m

Kbc a=20x 10?

Equivalente Osso-Haste

+| 4.1.b Divisdo de Cargas Axiais

[«] 4. 1.b Divisdo de Cargas Axiais

Osso Vib=-14x lO3

Haste Vz_in = -018.11




| 4.2a Rigidezes Flexurais (gixo x)

Kin_bx = Ein-10- =0
L in

K_bx = Kbe_bx + Kin_bx

+| 4. 23 Rigidezes Flexurais (gixo x)

= (2L (L)

Haste

Ebe bx=276x l(l3

Equivalente Osso-Haste

| 4.2b Divisdo de Momentos Fletores {gixo x)
Mz 1 b= [w Mx 1
1] K bx _

A it TR
il iy

+]| 4.2 Divisdo de Momentos Fletores (eixo x)

Mx_1_b=-1793

Mx_1in=-098

[+| 4. 3.2 Rigidezes Flexurais {gixo y)

1
Kin_by = EmlOgLu]:l

K_by = Kbe_by + Kin_by

4] 4. 3.2 Rigidezes Flexurais {gixo y)

{ T

e

[ 1
PP Tl
Iy 3

)

N/m

Haste  Kin_by= 130.51

Kbe_by = 276 x 10°

Equivalente Osso-Haste

[+] 4.3.b Divisao de Momentos Fletores {gixo v)

My_1_b= 4753

My_1in=26

[+] 4. 3.b Divis3o de Momentos Fletores (sixo v}

»|4.4.a Rigidezes Torconais

T T
L in

sl A

L in

K t=Kbc t+Kin t

4] 4.4.3 Rigidezes Tordonais

Haste Kin bx = 15081 Nfm

Ebc t=208x 103

Equivalente Osso-Haste

] 4.4.b Divis3o de Torques

leb={1cbct

]Mz_l
Mz 1in= ﬁ]-Mﬂ
i Kt

4] 4.4.b Divisdo de Torques

* Mz 1 b= 762

Mz_1_in = 041

Kin bx = 15081 MN/m
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=¥]4.5.a Rigidezes Cisalhantes (gixo x)

. _ .9 Lin
LS Haste Kin vx=441x10 N/m
(L_in)
e 192E0-10° | [[ 37 19 7 i3t i
- . s} Lica) \ws)l Lies Kbe_vx = 0.90x 10
& & 4 & 2,

E_va=EKbc va+ Kin vz Equivalente Osso-Haste

«]4.5.a Rigidezes Cisalhantes (gixo x)

=] 4.5.b Divis3o de Cortantes (gixo x)

[ Kbe
b= ——“]-‘v’x_l

\Kova
Vi_b = -330.5%
Vi in = [w]-\h{_l
K_vx Vi_in = -23.41

4] 4.5.b Divisdo de Cortantes (gixo x)
~]4.6.a Rigidezes Cisalhantes (gixo y)

. . .8 L ’ ]
Kin vy = 3-Ein-10 —3 Haste Ein_ vy =441 10 Nim
L in
_— [ 192.85.10° }’3?]+(’19 )+( il O ]_1 ’
yw=|— || — e e — -
= [ Lod JUBs) iy Ligd) Xt Kbc_vy = 9.99 x 10
K vy =Kbc vy + Kin vy Equivalente Osso-Haste
4] 4.6.a Rigidezes Cisalhantes (gixo y)
=] 4.6.b Divis3o de Cortantes {gixo y)
Kbe
wmet —_W]-Vy_l
LK vy Vy_b= 41183
. [ L ].vy_l
K _vy Vy_in= 1817
] 4.6.b Divisio de Cortantes (gixo )
=] 5 Resumo Divisdo de Cargas - Secdo 1
Osso Cortical Haste em Inox
Vi b= —330.58 Vx_in = —23.41 Vab + Vain = —554
Vy_ b= 41183 Vy_in= 1817 Vy b+ Vy in= 430
Vz_b=—130680 Vz_in = —918.11 N e A 10°
Mz 1 b=—1793 Mz 1 in=—098 M
My_1_b=4753 My_l in=26 My 1 b+ My 1in= 5013
Mz 1 b=762 Mz 1 in= 041

Mz 1_b+ Mz_1_in = 8.03

a] 5 Resuma Divisdo de Cargas - Secio 1
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¥|6 Resumo Divisdo de Cargas - Secdo 3
Osso Cortical
Vizb=Vib
Viy_ b=Vy b
Vizb=Vzb

M3z b= sy3_bVz_b-s3-Vy_b
Mi3y b =5s523-Vx b—sx3_b-Vz b
M3z b = sx3_b-Vy_b— sy bVx b
Mix b=MI3x b+ Mz 1 b

Miy b=Mlly b+ My 1 b
Miz b=Ml3z b+ Mz 1 b

Osso Cortical H

Haste em Titanio
Vix_in = Vxi_in
Viy_in = Vy_in

Viz_in = Vz_in

Ml3x_in = sy3_in-Vz_in — sz3-Vy_in
M3y in = sz3-Vx_in — sx3_in-Vz_in
Ml3z_in = sx3_in-Vy_in — s¥3_in-Vx_in
Mix_in = M13x_in + Mx_1_in

Miy_in = Ml3y_in + My_1_in

M3z_in = M13z_in + Mz _1_in

aste em Titanio

Mi3x b= —4761
Mi3y b= -805
Mi3z b=-83
M3x_b = —63.54
Miy b= —4107
M3z b= —0.69

Mi3x in =73
Mi3y_in = 563
Mi3z_in=—03
Mix_in = 6.32
My _in = —3.04
M3z_in = 0.11

Resultados Modelo Numérico (EF)

Osso Cortical Haste em Titanio

Vis_b = —330.59 Viimooldl | ViebsViam=,o35 Vi_hc_EF = 54481 Vx_in_h_EF = 0.17
Viy b= 41183 Vyim—Ilr ViwibeVy. mein ;  Vy_he EF = -386.14 Vy_in_h_EF = —43 83
Vizb=-l4x 10 RECE el Eol S B A e V2 in b EF = 74717
Mix b = 6354 M3x_in= 632 Mhc_x EF = 58 Min x h EF = 163
Foin = =304 r = 42 4 i r =22
M3y, b= —4197 Miy_in=-3.04 Mhe_y_EF =424 Min_y_h_EF =22
M3z b= 069 M3z_in = 0.11 Mhc_z EF = —023 Min z h EF = 006
Relagao Resultados (Modelo Analitico / Modelo Numérico)
Osso Cortical Haste em Titanio Osso Cortical Haste em Titanio

Wiz b Vi in M3z b A3z in
=T 097 — 0 a5 ——e 3 L T
—Vx_hc_EF -Vx_in_h EF —Mhe_x EF —Min x h EF

Viv b Viy i Miy b M3y i
et S 2 g : - 099 e e B
—Vy_he_EF —Vy_in_h EF —Mhe_y_EF —Min_y_h EF

Viz b Viz & Miz b M3z i
/2 _ 089 i E S N Y 299 e B I
Vz_hc_EF Vz_in_h EF Mhc_z_EF Min z h EF

[«] & Resuma Divis3o de Cargas - Secdo 3

] Célculo das tensdes secio 3

Viz_b
Al

oN 3 b=

Viz_i
olN_3 in:= 3zin

. in

M3x_b-R_3-sm{oy)

oBx 3 0 b{oy) = o

M3y bR _3-
aBy 30 bla) = -‘—#‘ms(o‘)
Y_.

B 3 0 b{o) = -oBx_3 0 blo) + oBy_3_0_b(o)

M3x_inr in_ o-sin(o)

oBx 3 info) = 7
in

By, 3 in(c) = )B}-‘_m-r;u.l_o -cos(o)
i

oB_3_in{oy) = —oBx_3_in(oy) + oBy_3_in(a)

1123 0 p = YELERS
-0 T3
S M3z br in o
- I3

4] Célculo das tensdes secdo 3

oN 3 b=-21x 10°

oN_3_in=-156x 10

TIz 3 in=-344 x 104
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+| & Resumo da Divis3o de Cargas - Secdo 5

Osso Cortical

Vi b=Vib

Haste em Titanio
Vi in = Vi_in

Viy. b=Vy b Viy_in == Vy_in

Vizb=Vz b Viz_in = Vz_in

PR i W S~ [
o= 5y OVI_D = 3IIVY_

h
Ln

(WL
s gy

M3y b= sz3-Vi_b-sx3_ bVz b
Mliz b = sa5_bVy_b-sy3 bV b

M5z b =Mi5x b+ Ms_1b
My b= Mliy b+ My L b

Ml in = syJ_in-Vz_in— sz3-Vy_in
M3y in = 523-Va_in — sx5_in-Vz_in

Mi13z_in = sxi_in-Vy_in — syJ_in-Vx in

Msx_in = Mi3x_in + Mx_1_b

MSzb=Mizb+Mz 1 b

My _in = Mi3y_in + My_1_in

M5z in = Mi5z in + Mz 1 in

V52 b+ VSzin= 232 10°

Osso Cortical Haste em Titanio

Viz_b = -530.59 Vin_in= -23.41 Viz_b + Vix_in = =354
Viv b= 411.83 Viy_in = 18.17 Viy b+ Viy in =430
Viz b=-14x 103 Viz_in = -018.11

Mix_b = -13097 M3ix_in = 433

M3iy_b = -137.03 Miy_in=-9.36

Miz b=-386 Mjz_in = —0.17

Relagao Resultados (Modelo Analitico / Modelo Numérico)

Osso Cortical Haste em Titanio Osso Cortical

'\_"' \.r- ") 3 =
B I~ R S Mab i
—Vx3_hc_EF —Vx3_in_h_EF ~Mhe5_x_EF

Viy Viy i Msy
L T L IV R . .
—Vy3_he EF —Vy3 in h EF —Mhe3_y EF

V3 Viz_ i M5
Vb o LAV, B L M b ke
Vzi_hc EF Vzi_in h EF Mhe3_z EF

«] 5 Resumo da Divis3o de Cargas - S5ecdo 5

Midx b= —113.04
Mi5y_b = —184.56
M13z b= 1147

Msx_b = —13097
MSy_b = —137.03
Msz b=-336

M13x_in = 13.38
M5y _in= 1196
M13z_in = 038

Msx_in = —4.33
M5y_in = 036
Msz_in = —0.17

Resultados Modelo Numérico (EF)

Osso Cortical
Vxi_hc EF = 54481
Vy3_hc EF = -386.14
Vz3_hc EF = 13678
Mhc3_x EF = 1118
Mhc3 v EF = 1374
Mhc3_z EF =45

Haste em Titanio

MIx_i
o NDEEN 095
—Min3 x h FF
Miy_in - 126
—MinS v _h EF
Miz_i
_Mszin o
Mini z h EF

Haste em Titanio
Vxi_in h EF = 9.17
Vy3_in_h EF = —4383
Vz3_in h EF = 747.17
Minj_x h EF = 48§
Min3 v h EF =74
Min5_z h EF =032

| calculo das tensdes na secdo 5

M3x_b-R_5-sin(a)

oBx_ 3 0 ble) = s
[ )

My bR
oBy_3_0_bla) = S SO8 = g
y_S

B 3 0 o) =—cBx 3 0 b{a) + oBy_3_0 b{cy)

Mi_inr in_o-sin{c)

oBx_ 3 infa) = =
it

ol S i) o= Miy_in- r;i.t.l_o -cos{oy)
_in

oB 3 in(oy) = —oBx 3 (o) + oBy_ 3 in(oy

aN_ 5 b

—1.99: 10

7
=136 x 10°

oN 5 in



e I\-ijx_i.n-rl_i.r}_o -sin{cy)
in

B R kﬁ}-‘_m-r;i.r.l_o -cos{oy)
_in

oB_J_in{oy) = —oBx_J_in{ey) + oBy_3_in(oy)

<. MizbRS 5

T2 0b= Tz 5.0 b=-382x 107
i Miz brin o .

TIz_5_in = T TTz_5 in= 034« 10_1

‘a]cdlculo das tensdies na seco 5

3&10_ T T T T T T T
2x10']
1x10']
aN 3b
e ok
oB_3 0 bla)
—1x10
—2x10'F -
_3)(10' 1 1 1 1 1 1 1
0 13 90 133 180 225 270 313 360
180
a8
™
3&105 T T T T T T T
2<10%+ -
1=10% 4
TIz 30D | e e e e e e e £
—1x10% -
—2<10% i
_3’(105 1 1 1 1 1 1 1
0 13 90 133 180 223 270 313 360
180
™
5&10_. T T T T T T T
3.333x10°
1.667x10"
aN b
oB_3_0 bla)
— 1.667%10|
~3333%10F -
_di' 1 1 1 1 1 1 1
0 13 90 135 180 223 270 313 360
180
™
310 T T T T T T T
2<10%+ -
1=10% -

TIz 5 0b | R e R LE -
—1x10%- -
—2x10%- -

_1 10- 1 1 1 1 1 1 1
ZE50 43 90 133 180 225 270 313 360



APENDICE C. Areas e Centroides das segdes transversais do osso e da haste
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4,7242 mm
10,69 mm
-205, mm

50,00 {ram)
1

000 25,00 50,00 (i)
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12 50 37 50 1250 37 50
(i) ()

Figura C.1 - Areas e Centroides das Secdes de Osso e Haste Intramedular. Segéo 1: (a) 0sso,
(b) haste; Segéao 2: (c) osso, (d) haste; Secao 3: (e) osso, (f) haste; Secao 4: (g) osso, (h) haste;
Secgao 5: (i) osso, (j) haste.
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APENDICE D. Tensdes Equivalentes de von Mises nos Parafusos

Foi realizada uma avaliacdo da distribuicdo das tensdes nos parafusos de bloqueio
proximal e distal. As Figuras D.1 e D.2 mostram, respectivamente, as propriedades mecanicas
inseridas diretamente no modulo Workbench do ANSYS, para parafusos de acgo inoxidavel e

curva tensao deformacao bi-linear deste material (0 mesmo foi feito para os parafusos de titanio).

Propertes of Qutine Row 10: Liga Inssidivel Al et
: A B ' c DjE|"

1| Property L vee | o ()
6§ |2 4 lsotropcBastoty ' ' | '
7 . Diesrive from . Young's M... :j
8 | Young's Modulus [ LeEsnn | pa =
9 Poesson's Rato E ' R '
0 Bk Moduis | 1,583€+11 | pa
11 Shear Moduhss | 7077E+10 | pa
12 = T8 Feid variabies '
13 Temperatore Yes ;]
14 Shear Angle [ Mo =
L R N
E EEI Biinear Isotropic Hardening : .
B e i — — =~
18 Tangent Madubs [ se408 | pa = E1E

Chart of Properbes Row 16: Binear Isolropic Hardening

_.f 1 Bilinsar [z=otropic Htrdmmq —_—

Stress (107 [Pa]

] 0.00% 0.01 0.01%

Strain [mom*=.1]

Figura D.2 — Grafico tensdo x deformagéo do material dos parafusos de ago inoxidavel (ABNT
ISO 5832-1).
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Analisando o modelo Caso A (haste e parafusos em titanio), vé-se nas vistas das corticais
anterior e posterior (Fig. D.3) que o parafuso proximal & submetido a tensées trativas da ordem

de 77 MPa na regiao inferior, no contato com a haste intramedular.

i Dan Enrthesl Haste Thisdn

Ealt_Parfais Procmal

Tper: Eguraitlant fuansMicing s

Lt WP Lid

77,577 Max
g
L
51,970

a3 841
M908

bR
17543 o w
a0 *

0. THH03 bim Qe 75,00 00 tmem)

1] 1750 1350 1]

Figura D.3 — Parafuso Proximal de Titanio - Tensdes Equivalentes de von Mises nas vistas das

corticais (a) Posterior e (b) Anterior.

Analisando o parafuso distal, as tensées maximas alcangaram 396 MPa na superficie

superior, regido de contato com a haste (Fig. D.4).

A: Osso Cortical_ Haste “W
EqWh_Parafuso Distal
Type: Equivalent (von-M\seS_).S_tr&é@
Unit: tPa
396,95 Max
352,84
308,74
264,63
22053
176,42
132,32
88,214
44,108
0,0037722 Min

Zy

0,000 15,000 30,000 {rmnm)
— — ]

7,500 22,500

Figura D.4 — Parafuso Distal de Titanio - Tensdes Equivalentes de von Mises na Vista Superior.

Ao analisar o parafuso distal do modelo Caso B (haste e parafusos em acgo inoxidavel),
as tensdes aumentaram em 64% (Fig. D.5) se comparado ao ponto de maxima tenséo

encontrado no Caso A. Isso se deve a diferenca de rigidezes dos materiais titanio e aco inox.
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—

B: Osso Cortical_Haste Aco Inox

EqVta_Parafuso Distal

Type: Equivalent {von-Mises) Stress |,

Unit: bPa
650,1 Max
577,67
505,64
4334
361,17
288,04
216,71
144,47 "
72,24
0,006786 Min

¥ Leg
X
0,00 35,00 70,00 {ram)
I S

17,50 52,50

Figura D.5 — Parafuso Distal de Ago Inox - Tensdes Equivalentes de von Mises.

Na realidade é mais comum o uso de dois parafusos distais, como mostrado na Fig. D.6.
Neste caso a tensdo de von Mises maxima desenvolvida no parafuso distal inferior (426 MPa —

Fig. D.6.b) foi atenuada de 35% pela aplicagdo do parafuso distal superior (225,7 MPa — Fig.

D.6.a).
Haste Iz _2 paratusos distals
Hate A lox 7 paratusos distais sqn1_u.m.g.~.:-,;§1.c.,
EqvM_Paraf Distal dindmico L Type: Equivalent fwon-Mises) Stress .
Type: Equicalent {uvon-tises) Stress Unit: haPs
Urit: MPy " Tiere: 1
Time: 1 |
225,11 Max ) AR603IMx
0079 - . ImT
175,85 ! 331,38
150,91 | S— 264,02
125497 PIGEE
10003 | 16835
095 142,02
51,155 . 68
616 4734
12771 Mlin 0,007246 Min
ooo 40.00 BOLOG 0.00 A0 B, 00 {Frem)
' I ] L | ] 1
(a) 10,00 #0100 (b) 0,00 60,00

Figura D.6 — Arranjo com dois Parafusos Distais de Ago Inox - Tensdes Equivalentes de von

Mises nos Parafuso Distais: (a) Superior e (b) Inferior.



