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RESUMO

O osso, como a maioria dos tecidos vivos, apresenta a habilidade de adaptar
sua microestrutura interna em face do ambiente mecanico e fisiologico. Evidéncias
experimentais apontam que a remodelagdo dssea interna € um mecanismo de reparo o
qual visa manter a resisténcia do osso, conservando sua massa e evitando fraturas. Este
trabalho propde um algoritmo numérico de remodelac@o anisotropico baseado na teoria
da Mecanica do Dano Continuo, e sua ideia fundamental € simular a porosidade do osso
como dano, seguindo o modelo proposto por Doblaré & Garcia (2002). Adota-se como
estimulo mecanico a matriz Dano para dirigir as respostas celulares nesse processo.
Essa matriz é escrita em funcdo da varidvel observavel vetor de deformacoes, da
varidvel interna matriz Remodelacdo e do escalar dano. A conhecida “zona morta” -
regido em que o volume de vazios no interior do tecido permanece constante - é
estabelecida no dominio da matriz For¢a Termodindmica. Negligenciada por algumas
teorias de remodelacdo correntes, a formulagdo matematica proposta incorpora a
possibilidade de haver reabsor¢do 6ssea em niveis superiores de deformacgao, quando o
dano acumulado no tecido decorrente das atividades didrias é excedido do limite.
Objetivando avaliar a habilidade do algoritmo numérico em descrever o mecanismo do
osso de se autorreparar quando danificado, um estudo computacional por elementos
finitos € realizado no problema de uma barra a qual simula uma trabécula previamente
danificada. O modelo também ¢ aplicado a problemas bidimensionais de ossos longos

com e sem protese, com particular referéncia a extremidade proximal do fémur humano.

Palavras-chave: Remodelacio Ossea Interna, Anisotropia, Mecanica do Dano

Continuo, Matriz For¢a Termodinamica, Método dos Elementos Finitos.
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ABSTRACT

The bone, as the majority alive tissues, is capable of continuously adopting itself
to changes in its physical and mechanical environment. Experiments show that internal
bone remodeling is a regenerate mechanism whose purpose is to maintain its resistance,
keeping its mass and avoiding future bone fractures. This work proposes an anisotropic
remodeling numerical algorithm based on Continuum Damage Mechanics Theory. The
fundamental idea of the proposed method is to simulate the bone porosity as damage,
according to Doblaré & Garcia (2002). The Damage matrix is the mechanical stimulus
that drives cell responses in this process. This tensor is represented by the observable
variable strain vector, the internal variable Remodeling matrix and the scalar damage.
The well known dead zone — the region inside the tissue in which the empty volume
remains constant — is defined in the Thermodynamic Force matrix domain. Not
considered by some recent remodeling theories, the proposed numerical model enables
bone resorption in greater strain levels, when the accumulated damage in the tissue, due
to daily activities, exceeds certain limits. Aiming to evaluate the proposed numerical
method capability to correctly describe the remodeling bone mechanism, this works
carried out a computational study, using Finite Element, simulating a previously
damaged trabecula by means of a bar. The model is also applied to bidimensional
problems — long bones with or without prosthesis — especially those relating to the

proximal extremity of the femur.

Keywords: Internal Bone Remodeling, Anisotropy, Continuum Damage Mechanics,

Thermodynamic Force Matrix, Finite Element Method.
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1. INTRODUCAO

O tecido 6sseo € um material complexo, sendo a sua microestrutura nao-
homogénea, porosa e anisotropica. Um aspecto importante do comportamento 6sseo € a
sua capacidade autoadaptativa, a qual consiste em modificar sua microestrutura e suas
propriedades de acordo com o ambiente mecanico e fisioldgico. Os ossos podem:
crescer, alterar a sua morfologia (remodelacdo ou modelagdo), autorreparar fraturas
(cicatrizacdo) e renovar-se continuamente por um processo permanente chamado
remodelacdo OGssea interna. Todos esses processos sdo governados por fatores
mecanicos, hormonais e fisioldgicos. O crescimento e a modelacdo, na maioria das
vezes, ocorrem durante a infancia; a cicatrizagdo ocorre durante a reparacdo de uma
fratura; e a remodelacdo interna ocorre ao longo da vida, representando papel
fundamental na evolucao da microestrutura éssea e, consequentemente, na adaptacao de
propriedades estruturais e na reparacdo de microdanos (Doblaré, et al., 2004).

Modelos matemdticos e fenomenoldgicos t€ém sido desenvolvidos para simular
o processo de remodelacdo dssea interna. Grande parte desses associa as propriedades
mecanicas do tecido 6sseo a densidade aparente, a porosidade ou a fragdo de volume
0sseo. Outra caracteristica comum entre eles estd na definicdo do estimulo mecanico
associado a varidveis mecanicas (deformac¢do ou tensdo) as quais guiam as atividades
celulares na adaptacdo 6ssea. O inicio da remodela¢do ocorre no momento em que o
osso sente um estimulo, originado do carregamento externo, da influéncia hormonal,
entre outros. Diversos estimulos mecanicos tém sido utilizados em algoritmos
numéricos para simular o comportamento do osso sob carga como, por exemplo, a
energia densidade de deformacdo ou a energia de deformacao (fun¢do energia livre de
Helmoltz), a tensdo, a deformacdo, o microdano ou a combinacdo desses (Huiskes et al.,
1987; Li et al., 2007; Weinans et al., 1992; Jacobs, 1994; Jacobs et al., 1997; Mikic &
Carter, 1995; Ramtani et al., 2004; McNamara, 2004; Doblaré & Garcia, 2002, Riiberg,
2003). Grande parte desses modelos € aplicada em simula¢des numéricas de problemas
na drea ortopédica e na drea odontoldgica, obtendo-se razodveis aproximagdes do
comportamento real do osso, principalmente sob o ponto de vista qualitativo.
Entretanto, como ja apontado no trabalho de Mellal ef al. (2004) e Souza et al. (2008a),

as predicoes desses algoritmos podem diferir quanto ao ganho ou perda de massa dssea



e na velocidade da remodelacdo, conduzindo a resultados contraditérios e algumas
vezes inconsistentes.

Virias teorias biomecanicas propdem a deformag¢do ou o microdano como
estimulo mecanico externo para dirigir as respostas celulares no processo de
remodelacdo 6ssea. Evidéncias experimentais apontam que esse estimulo ndo ¢é
caracterizado exclusivamente pela deformacdo ou pelo microdano, mas que ambos
operam no processo de manter a resisténcia do osso e evitar fraturas (McNamara &
Predengarst, 2007; Ramtani et al, 2004; Ramtani & Zidi, 1999; Ramtani & Zidi, 2001).
Quando a componente dano é incorporada como um dos estimulos que regulam o
processo, a resposta adaptativa predita do tecido difere substancialmente dos modelos
que ndo levam em conta o seu efeito. Claramente, esse fato é observado nas simulacdes
numéricas efetuadas com os modelos desenvolvidos por Ramtani et al. (2004) e
McNamara (2004). Constata-se que os microdanos presentes no tecido dsseo trabecular
induzem nao somente a formacao ou reabsor¢ao dssea nos locais danificados, mas em
outras regides do tecido que estdo intactas, alterando a rigidez global do osso. Os
autores Zioupos & Casinos (1998) sugerem que a progressio do dano no osso é
diferente na tracdo e na compressdao e depende do nivel de tensdo ou deformacado
aplicado.

As propriedades mecanicas do osso variam com os fatores metabodlicos, tais
como a idade, sexo e nutricdo, e também com outros fatores, como o grau de
mineralizacdo e a densidade aparente (Doblaré et al., 2004). Na literatura existem
aproximacodes das propriedades materiais mais sofisticadas que envolvem os parametros
fracdo de volume Osseo e fracdo cinza (Hernandez et al., 2001). Os modelos de
remodelacdo negligenciam grande parte desses fatores e definem uma lei matemadtica
para descrever a evolucao da densidade aparente como resposta direta das altera¢des no
ambiente mecanico.

A remodelagdo Ossea interna envolve a atividade unida das células osteoclastos
e osteoblastos. No local em que ocorre a remodela¢do, os osteoclastos estdo ativos
primeiro, reabsorvendo osso, seguido pelos osteoblastos formando osso. Essas células
que estdo ativas em harmonia compdem a intitulada Unidade Multicelular Bésica
(Hernandez et al., 2001). Entretanto, a velocidade de remodelacdo para a formagdo ou
reabsor¢do difere entre si (Doblaré & Garcia, 2002). Essa diferenca é simulada em

grande parte dos modelos através de constantes empiricas ou experimentais. Esse



comportamento pode ser descrito também por tensores, como no modelo de Doblaré &
Garcia (2002).

Outra caracteristica importante desses métodos € a suposi¢do de que o 0sso é
um material homogéneo e isotrépico (Huiskes et al, 1987; Ramtani et al., 2004; Jacobs,
1994). Essa simplificacdo das propriedades mecanicas e a homogeneiza¢do do tecido
Osseo a fim de aplicar a metodologia da Mecénica do Continuo sdo irreais, visto que o
osso ¢ um material heterogéneo, multifasico e anisotrépico. A autora McNamara (2004),
em seu trabalho, considera o osso constituido de dois diferentes materiais: tecido dsseo
e medula; contudo, esses tecidos sdo descritos como isotropicos. Outros modelos
conferem ao 0sso o cardter anisotropico, obtendo resultados com razodvel precisdao
quanto a distribuicdo da densidade e da anisotropia (por exemplo, os modelos
desenvolvidos por Doblaré & Garcia, 2002 e Jacobs et al., 1997), porém a porosidade e
a composi¢do do osso sdo homogeneizadas nessas aproximagdes.

Fundamentado nos principios da Mecanica do Dano Continuo, os
pesquisadores Doblaré & Garcia (2002) propuseram um modelo de remodelagcdo dssea
interna. A ideia principal desse modelo € a interpretacdo da porosidade do osso como
dano, incluindo magnitude e orientacdo. Esses autores criaram o intitulado tensor
Remodelacgdo, andlogo ao tensor Dano padrdo, o qual caracteriza a alteragdo na rigidez
da microestrutura 6ssea. A formulacdo matemadtica dessa teoria de dano-reparo €
desenvolvida com base nos modelos isotropico (Jacobs, 1994) e anisotropico (Jacobs et
al., 1997) de Stanford. O autor Riiberg (2003), em seu trabalho de tese, simulou
computacionalmente o fémur proximal com a aproximacdo isotrépica de Stanford,
obtendo a distribuicao qualitativa da densidade aparente. Os resultados dessa simulacdo
mostraram que a estrutura predita diverge da distribui¢ao real da densidade de um fémur
proximal saudadvel para passos de tempo superiores a trezentos dias. Esse autor aponta a
possibilidade do modelo de Doblaré & Garcia (2002) sofrer as mesmas deficiéncias
observadas.

A formulacdo matematica do modelo de remodelacdo Gssea interna proposta
neste trabalho estd fundamentada nas teorias biomecanicas propostas por Doblaré &
Garcia (2002) e McNamara (2004). A nova aproximagao baseia-se na Mecanica do
Dano Continuo e propde como estimulo mecénico a matriz Dano (decorrente do tensor
Dano), para dirigir as respostas celulares durante o processo de adaptacdo 6ssea. O
estimulo matriz Dano € definido como uma varidvel termodinamicamente associada a

varidvel interna matriz Remodelagdo, a varidvel observavel vetor de deformacdes e ao



escalar dano. A entdo intitulada “zona morta” - regido em que o volume de vazios no
interior do tecido permanece constante - € estabelecida no dominio da matriz Forca
Termodinamica. Ao modelo, incorpora-se a possibilidade de haver reabsorcdo ssea em
niveis superiores de deformacdo, quando o escalar dano acumulado no tecido
(decorrente das atividades didrias) é excedido do limite. Subsequente a remog¢ao de
tecido danificado, o algoritmo prevé a re-locacdo de tecido novo na cavidade formada
pelas células osteoclastos.

Ao relacionar a porosidade do osso a matriz Dano de maneira similar ao
proposto por Doblaré & Garcia (2002), o modelo conjectura a possibilidade de haver
redu¢cdo do dano no tecido durante o processo de reparacdo e, por consequéncia, um
aumento na rigidez. Portanto, a evolu¢do da matriz Dano torna-se negativa durante esse
processo, contrariando o conceito cldssico de dano que tem a evolug¢do positiva como
um corolério direto da segunda Lei da Termodinadmica. Essa caracteristica constitui a
diferenca essencial entre o comportamento de materiais inertes (ndo vivos) e materiais
bioldgicos (adaptativos). Outro aspecto interessante € que para niveis de tensdo abaixo
de certo limite ha producao de dano reduzindo a massa éssea (aumento da porosidade).

Objetivando avaliar a habilidade do algoritmo numérico em descrever o
mecanismo do osso de autorreparar regidoes danificadas, um estudo computacional por
Elementos Finitos é efetuado num problema bidimensional de uma barra que simula
uma trabécula previamente danificada. Esse problema é semelhante ao analisado pelos
autores McNamara & Prendergast (2007) e McNamara (2004). O novo modelo também
¢ aplicado a problemas bidimensionais de ossos longos generalizados com e sem
proétese, com particular referéncia a extremidade proximal do fémur humano, obtendo-se

resultados qualitativos da morfologia interna conforme com a radiografia desse o0sso.



1.1 OBJETIVO

1.1.1 OBJETIVO GERAL

O objetivo geral desta tese € desenvolver um modelo numérico computacional
para simular a remodelacdo dssea interna, em termos da fracdo de volume 6sseo (ou
densidade aparente) e do nivel de dano, conferindo ao tecido o carater anisotrépico. A

formulacdo matemaética estd fundada nos principios da Mecanica do Dano Continuo.

1.1.2 OBJETIVOS ESPECIFICOS

Este trabalho tem como objetivos especificos:

° formular matematicamente o modelo a partir da readaptacao de duas
teorias biomecanicas correntes na literatura numa unica. Sdo utilizadas as teorias
propostas pelos autores Doblaré & Garcia (2002) e pela autora McNamara (2004);

. definir as varidveis de estado (internas e observaveis) que caracterizam a
microestrutura ssea e a incidéncia dessas nas propriedades materiais do tecido;

. propor novas fungdes convexas para descrever a regido da “zona morta”;

° estabelecer os limites da zona de equilibrio na remodelacdo em fun¢ao do
vetor de deformacao de referéncia, sendo uma extensdo das deformacdes uniaxiais que
restringem essa regido no modelo de McNamara (2004) para o caso plano;

° definir o estimulo mecanico externo que dirige as respostas celulares
durante o processo de remodelagao;

° implementar computacionalmente o algoritmo proposto por intermédio
da linguagem de programacao COMPAQ VISUAL FORTRAN EDITON 6.5;

° avaliar a capacidade do modelo proposto em predizer a evolugdo da
microestrutura Ossea utilizando a técnica de Elementos Finitos, através de andlises

estruturais qualitativas de problemas bidimensionais de ossos longos generalizados -



com e sem protese -, com particular referéncia a extremidade proximal do fémur

humano.

1.2 RELEVANCIA DO TRABALHO

O envelhecimento mais sauddvel e ativo alterou o estilo de vida dos idosos, que
livres de obrigacdes do trabalho desenvolvem diversas atividades de lazer. Juntamente
com o aumento da expectativa de vida, veio o aumento da qualidade de vida, devido as
novas tecnologias e descobertas no ramo da biologia e da farmdcia. Entretanto, esse
estilo moderno de conduta dos idosos despertou nos médicos outra preocupacio: quais
as conseqiiéncias dessa super-atividade sobre o sistema 6sseo do corpo? Sintomas dessa
alteracdo podem ser vistos na ortopedia. O aumento da incidéncia de fratura, devida a
quedas ou esforcos originados de atividade fisica exagerada, despertou o interesse da
comunidade cientifica em estudar quais os tipos de esforcos e condi¢des que levam ao
risco maior de ocorréncia de uma fratura. A partir dai, nasce o ramo da Bioengenharia
concentrado na aplicacdo de ferramentas de andlise estrutural de engenharia a solugao
de problemas de medicina ortopédica (Noritomi, 2000).

Distinguida dos fendmenos de crescimento dsseo e de cicatrizagdo de fraturas
(apresentam caracteristicas tempordrias), a estrutura interna do osso € mantida e
adaptada pelo processo chamado de remodelagdo. No tltimo século, o interesse sobre
esse processo tem aumentado e, particularmente, nos dltimos vinte anos, algoritmos
numéricos tém sido desenvolvidos para simuld-la. Embora esses algoritmos sejam
capazes de predizer boas aproximacdes do comportamento real, andlises quantitativas
tém sido impossiveis e aspectos bioldgicos negligenciados (Riiberg, 2003).

Virios pesquisadores tém trabalhado no desenvolvimento e implementagao de
modelos numéricos com o intuito de simular o complexo comportamento do tecido
Osseo. A utilizagdo do Método de Elementos Finitos na andlise estrutural global de
diferentes sistemas de implantes apresenta grande relevancia no tratamento de fraturas
Osseas. Simulagcdes computacionais possibilitam executar estudos extensivos com baixo
custo, acerca do efeito de diferentes tipos de préteses no comportamento do tecido

Osseo. A inclusdo de um implante implica em considerdvel alteragdo na maneira em que



a carga é transmitida, modificando a microestrutura e produzindo reabsor¢do e/ou
formacgdao em diferentes regides do osso (Doblaré et al., 2002). Por consequéncia, a
habilidade de predizer a adaptacdo Ossea - causada pela implantacdo de préteses —
constitui ferramenta importante em aplicacdes tecnoldgicas e particularmente, no
projeto de implantes ortopédicos e parafusos para a reparagdo de fratura 6ssea (Fancello
& Roesler, 2003).

Embora muitos modelos sejam desenvolvidos essencialmente para a ortopedia,
esses sdo aplicdveis também no contexto da implantologia oral. A inser¢ao de um
implante num sulco sem dente modifica o estado de tensdo local e induz ao fendmeno
de adaptacdo Ossea (Mellal er al., 2003). Por conseguinte, modelos numéricos
generalizados podem ser uteis quanto a predicdo da morfologia interna do osso em
andlises de implantes sob cargas circundados por tecido dsseo.

Modelos computacionais que simulam a adaptacdo Ossea podem ser
proveitosos no desenvolvimento de métodos para o tratamento da osteoporose baseados
em exercicios fisicos ou combinados com farmacos que alteram a atividade celular.
Outra drea em que podem ser aplicados é a osteoporose pds-menopausa — perda da
densidade ¢ssea e conectividade trabecular com altas taxas de remodelacdo
(Ruimerman, 2005).

Em sintese, as simulacOes de remodelacdo Ossea fornecem importantes
tendéncias para a modificacio de parametros clinicos e de projeto a baixo custo,
possibilitando andlises quanto a influéncia de varidveis de projeto de implante
(geometria, forma, posicdo, médulo de elasticidade, revestimento, entre outros),
varidveis do osso (geometria e distribuicdo da densidade Ossea e da anisotropia) e
diferentes condi¢des de carregamento (Doblaré et al., 2002).

Nesse contexto, infere-se que as simula¢des computacionais de remodelagcao
sdo partes essenciais no projeto de implantes e sistemas de planejamento pré-operatorio,

justificando, assim, a importancia do trabalho.



1.3 ESTRUTURA DA TESE

O trabalho se estrutura em sete capitulos. No Capitulo 2, aborda-se a estrutura
do tecido 6sseo compreendendo os seguintes itens: a biologia do 0sso, a composicao do
tecido 6sseo, o processo de adaptacdo Ossea e as propriedades mecanicas do tecido.

No Capitulo 3 aparece a revisao bibliografica de trabalhos relacionados ao
processo de adaptacdo Ossea. Esse capitulo tem o propdsito de posicionar o leitor da
producdo cientifica publicada acerca do tema nos ultimos anos.

Uma sintese de modelos computacionais que simulam a remodelacdo dssea
interna € apresentada no Capitulo 4. Nesse capitulo sdao descritos modelos sob o ponto
de vista puramente mecanico.

A proposta de um novo algoritmo de remodelagdo, contendo o
desenvolvimento da formulacdo matemdtica, detalhes acerca da implementagdo
computacional e o algoritmo — na sua forma implicita e explicita -, € mostrada no
Capitulo 5.

As andlises e os resultados de trés simulacdes numéricas por Elementos
Finitos, com o intuito de avaliar o potencial do modelo em predizer a evolucdo da
microestrutura ssea, sdo apresentados no Capitulo 6. Como primeiro exemplo, faz-se a
simulagdo computacional da remodelagdo Ossea de uma trabécula, semelhante ao
proposto pelos autores McNamara & Prendergast (2007) e McNamara (2004). Nos dois
exemplos seguintes, realizam-se estudos de modelos geométricos simplificados da
extremidade proximal do fémur com e sem protese.

Finalmente, no Capitulo 7, encontram-se as conclusdes e as observagdes sobre
o algoritmo de remodelacdo proposto, bem como algumas propostas para pesquisa

futura.



2. ESTRUTURA DO TECIDO OSSEO

2.1 BIOLOGIA DO OSSO

O tecido dsseo € um material vivo cuja principal fun¢do é a formagdo do
esqueleto, possibilitando a locomog¢do e a protecdo de 6rgaos vitais (pulmao, cérebro,
coragdo, ...). Outra importante funcdo desempenhada € a de servir como reservatério
mineral (Doblaré, er al., 2004). O sistema musculo — esquelético transmite forcas de
uma parte do corpo para outra sob deformacdes controladas, originadas de
carregamentos permanentes e / ou transientes causados por atividades didrias ou eventos
especiais como, por exemplo, acidentes (Riiberg, 2003).

Virios tecidos participam deste objetivo mecanico de transmissdo e prote¢ado:
0sso, cartilagem, tenddes, ligamentos e musculos. O primeiro determina principalmente
arigidez e a resisténcia estrutural global, enquanto que os demais tecidos transmitem as
tensdes entre os ossos do esqueleto. Essas propriedades mecanicas sdo o resultado de
certa rigidez (reduzir deformagdes e achar uma cinemdtica eficiente) com ductilidade
suficiente para absorver impacto (reduzir o risco de fratura e minimizar o peso do
esqueleto).

Como a maioria dos materiais bioldgicos, o tecido 6sseo exibe propriedades
estruturais interessantes. Esse tecido apresenta resisténcia a tracdo similar a do ago e,
além disso, ¢ trés vezes mais leve e dez vezes mais flexivel. Essas propriedades se
devem principalmente a sua microestrutura heterogénea. Outrossim, o tecido dsseo esta
sob permanentes mudancas em resposta a diferentes sinais, tais como carregamentos
externos, influéncia hormonal, entre outros (Doblaré & Garcia, 2002).

A estrutura do osso € composta por hidroxiapatita, coldgeno, pequena
quantidade de proteoglicans, proteinas nao-coldgenas e &4gua. A matriz Ossea €
constituida de duas partes: a inorganica, responsavel principalmente pela resisténcia a
compressao e rigidez; e a outra, a organica, a qual fornece resisténcia a tracdo. Essa
composi¢do varia de acordo com a espécie, a idade, o sexo, a especificidade do osso e

as doencgas que podem ou ndo a afetar (Doblaré, et al., 2004).



A porosidade do tecido 6sseo pode variar de 5 % a 95 %, contudo o 0sso
geralmente apresenta regides com baixa ou alta porosidade. Ha dois tipos de tecido
dsseo:

e Tecido dsseo trabecular ou esponjoso: possui porosidade de 50 a 95 % e é
usualmente encontrado em ossos na forma de cubo, planos e nas extremidades de ossos
longos. Os poros sdo interconectados e preenchidos com medula (tecido cuja fungdo
principal é a producdo de células basicas de sangue; e sua composi¢do compreende
vasos sanguineos, nervos e varios tipos de células) (Doblaré, et al., 2004). Sua estrutura,
menos densa, assemelha-se a uma rede de trelicas espaciais (trabéculas), as quais se
interligam formando uma trama espacial com vazios que podem ser preenchidos com
fluidos (Figura 2.2b) (Noritomi, 2006).

® Tecido dsseo compacto ou cortical: apresenta porosidade de 5 a 10 % e
diferentes tipos de poros. A porosidade vascular - com didmetro de 50 um - é
constituida por canais de Havers (alinhados ao eixo longitudinal do osso) e de
Volkmann (canais transversais que se conectam aos canais de Havers) com
capilaridades e nervos. Outras porosidades estdo associadas as lacunas (cavidades
conectadas através de pequenos canais conhecidos por canaliculos) e ao espago entre o
coldgeno e a hidroxiapatita (aproximadamente 10 nm). O osso cortical consiste de
estruturas cilindricas conhecidas como osteons ou sistemas Haversianos. Em geral, esse
tecido € encontrado na didfise de ossos longos e circundando o osso trabecular,

formando uma casca externa (Doblaré, et al., 2004) (Figuras 2.2c¢).

Figura 2. 1 — Fotografias dos dois tipos de tecido dsseo: a) trabecular e b) cortical
(Riiberg, 2003).
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Na Figura 2.1, a imagem a esquerda mostra como o o0sso trabecular ¢é
constituido e a direita, a se¢do transversal da didfise de um osso longo.

Os osteons - estruturas de 100 a 150 um de raio — estao situados, grosso modo,
ao longo do eixo do osso e contém um canal (canal osteonal) no seu centro. Esse canal
encerra vasos sanguineos, nervos e espagos ocupados por fluido 6sseo. As paredes desse

canal apresentam aberturas para os canaliculos (Cowin, 1998).

~ U550 esponjoso

- // e S— Osso Esponjoso
G ’ _—— Osso Cortieal
Epifisis - 4d / 1
proximal Cof 0 Cartilagem ————— Cartflagem articular
= T =~ Linha
Epifistivia
= Parifizten ."'I Ll
___—Osso Cortical B
Cavidade Medular [ ]
Diafisis ——
Epifisis &
distal —
(=) i

Figura 2. 2 — Distribui¢ao do osso cortical e trabecular em um osso longo (Noritomi,
2006).

As células 6sseas, de acordo com a sua funcdo, podem ser de quatro tipos
(Doblaré, et al., 2004):

e Osteoblastos: sdo células mesénquimais diferenciadas que produzem osso. Elas
sdo fabricadas na camada peridsteo ou tecido estroma da medula dssea.

e Osteoclastos: removem massa 0ssea, desmineralizando com 4acido e dissolvendo
coldgeno com enzimas. Essas células originam-se da medula dssea.

e (Células de revestimento: sio osteoblastos inativos que permanecem sobre a
superficie, apds a cessa¢ao da formacao 6ssea. Podem ser reativadas em reposta
ao estimulo quimico e / ou mecanico.

e Ostedcitos: sdo osteoblastos antigos localizados nas lacunas e se comunicam

com as células restantes através dos canaliculos.
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2.2 COMPOSICAO DO TECIDO OSSEO

z

O o0sso é um soélido poroso (podendo ser considerado como um material
composito) com duas fases: uma sélida (a matriz 6ssea contém coldgeno e cristais de

hidroxiapatita) e a outra fluida (sangue e fluido extra-celular).
No computo do volume total do tecido 6sseo (VT) deve-se acrescer o volume

de vazios. Matematicamente, pode ser expresso pela seguinte equacao (Riiberg, 2003):
V=V +V, (2.1)

onde V, € o volume de tecido 6sseo e V;, o volume de vazios. Nota-se que a disting@o

entre o 0sso (correspondente ao volume total) e o tecido 6sseo € que este nao contém

medula éssea ou vazio. O termo porosidade (p) pode ser determinado por:

p:V—V:—VT_VB :]—VB

2B (2.2)
T VT VT

Outra quantidade importante a ser definida é a densidade aparente (p). Essa

varidvel, relacionada diretamente a porosidade, é descrita pela seguinte relacao:

my _ (my +my)

2.3
v, v (2.3)

p:

onde m, é a massa total, m; a massa de matriz dssea e m,, a massa fluida. A densidade

do tecido 6sseo p € arelagdo entre a massa my e volume Vy:

A My
=—B 24
P v, (2.4)
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A densidade p € uma densidade ficticia de uma amostra 6ssea com porosidade

nula (sz). Em geral, assume-se que essa quantidade seja constante cujo valor

corresponde a cerca de 2100 Kg m> (ou 2,1 g cm'3) (Doblaré & Garcia, 2002).
Entretanto, essa densidade ndo € constante, uma vez que os constituintes organicos e
inorganicos do osso diferem quanto ao peso especifico. Hernandez et al. (2001)

propdem uma aproximagao linear para a densidade do tecido ésseo descrita por:
plgem™)=1,41+1,29 2.5)

onde o € o grau de mineralizacdo. A fragdo de volume 6sseo e é definida pelo

quociente:

ezv—Bzuzz—V—sz—pzj—(J—éjzé (2.6)
Vr Vr Vr p) P

onde p=I-p/p. O grau de mineralizacdo (ou calcificacdo) influencia no
comportamento mecanico do osso. Segundo Riiberg (2003), a sua contribuicio na
rigidez do osso € comparavel a fracdo de volume dsseo. Assim, a calcificac@o estd longe
de ser negligenciada na relagdo constitutiva do osso. Os autores Hernandez et al. (2000)
propdem uma aproximagdo razodvel para essa quantidade expressa pela seguinte

equacgao em fungdo do tempo t:

a(t) =a,, + (ao —a,,. )exp(— at) 22.7)

onde ¢, representa a mineraliza¢do inicial, «a refere-se ao grau méaximo de

max
mineralizacio e a um parametro que determina a forma da curva. O processo de
mineralizacdo é dividido em duas fases. Na primeira fase, a formacdo de fosfato de
calcio sélido e fons fosfato procedem em poucas horas conduzindo a 60 % do mineral
final. Na fase secunddria, o processo de formacdo mineral continua, contudo a
acumulagdo de mineral se d4 lentamente, numa escala de anos. Isso explica o porqué do
esqueleto de uma crianga ser particularmente menos mineralizado do que o esqueleto de

uma pessoa adulta. Portanto, os ossos de uma crianca tendem a se deformarem mais,
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antes de uma fratura, do que os 0ssos de uma pessoa adulta. Um esboco da evolucio no
tempo ¢ resultante da Eq. (2.7) € mostrado na Figura 2.3 considerando os seguintes
parametros: a, =045, a,, =0,7 ¢ a=0,0003387 . Nesse esbogo, € representada
somente a segunda fase de mineralizacdo ja que a simulacdo de remodelacdo Gssea

progride com incrementos na escala de dias.

04516 —

04512 —

grau de mineralizacio o

0,4504 —

tempo (anos)

Figura 2. 3 — Modelo de evolucao no tempo do grau de mineralizacao na fase
secunddria.

2.3 ADAPTACAO OSSEA

O tecido 6sseo consiste de trés sub-volumes: volume mineralizado, volume
ostedide e volume poroso. O processo de adaptacdo dssea converte um tipo de volume
em outro. Por exemplo, a conversio do volume mineralizado em volume poroso
caracteriza a reabsorcao pelo osteoclasto (Hernandez et al., 2000).

Portanto, a adaptacdo 6ssea € o resultado da atividade combinada de células
6sseas num determinado local do osso. Essa atividade é denominada remodelacdo ou
modelagdo. Aquele difere deste, uma vez que a modelacdo € um processo que envolve a

atividade dos osteoclastos ou osteoblastos, sem que haja unido entre ambos. Ji na
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remodelacdo, diferentemente, essas células desempenham essa atividade de maneira
unida e sincronizada (Hernandez et al., 2000).

No processo de remodelagdo dssea, no local em que ocorre a remodelacao, os
osteoclastos estdo ativos primeiro, reabsorvendo 0sso, € na seqiiéncia, os osteoblastos
aparecem formando osso. Esse processo ndao é executado individualmente por cada
célula, mas por grupos de células funcionando como unidades celulares organizadas,
denominadas unidades multicelulares bésicas - UMB. A UMB opera no peridsteo, no
enddsteo, nas superficies trabeculares e no osso cortical, substituindo osso antigo por
novo em discretos pacotes. A UMB segue uma seqii€ncia de processos bem definidos:
ativacdo, reabsorcdo e formacdo (Hernandez et al., 2000).

Na modelacdo, as atividades celulares dos osteoclastos e osteoblastos sao
basicamente similares as da remodelacdo. Contudo, nesse caso, a formacdo e a
reabsor¢do nao sdao balanceadas, o que causa mudancas na microarquitetura. As
atividades dessas células podem ser desunidas completamente. De fato, o
descarregamento completo pode causar reabsor¢do sem ser seguida por formacao.

A modelagdo e a remodelacdo nao diferem substancialmente no nivel celular.
Elas estdo baseadas nas acdes separadas das células de reabsor¢ao dssea (osteoclastos) e
das células de formacdo Ossea (osteoblastos). O processo de remodelagdo inicia-se na
superficie 6ssea com os osteoclastos. Essas sd@o células multinucleadas, formadas pela
fusdo de precursores mononucleares de origem hematopoiética. Elas se ligam a matriz
Ossea e formam uma borda desordenada na interface osso/osteoclasto. Os osteoclastos
acidificam o microambiente e dissolvem as matrizes organicas e inorganicas do 0sso.
Cessado o processo de reabsor¢do, os osteoblastos aparecem no local depositando
ostedide na superficie e mineralizando-o, formando, consequentemente, tecido 6sseo
novo. Os osteoblastos derivam de células mesénquimais encontradas na medula 6ssea,
no peridsteo e nos tecidos flexiveis. Quando os mesmos acabam a sua atividade, ou seja,
param de sintetizar osso, transformam-se em células que revestem a nova superficie
Ossea. Essas células de revestimento sdo interconectadas na matriz dssea através da rede
de canaliculos (Ruimerman, 2005).

Dependendo do tipo de tecido ésseo — cortical ou trabecular — UMB difere
quanto a organizacdo. As diferencas morfolégicas preponderam sobre as bioldgicas
(Figura 2.4). As UMBs progridem através do osso, com os osteoclastos reabsorvendo

0ss0. ApOs a reabsorc@o ser completada, os osteoblastos comeg¢am a depositar ostedide.
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No osso cortical, a remodelacao toma lugar nos canais Haversianos (Figura 2.4a) e no
osso trabecular, a remodelacdo toma lugar sobre a superficie do mesmo (Figura 2.4b).

A UMB, no osso cortical, forma um canal cilindrico de comprimento cerca de
2000 pm e largura de 150 a 200 pum (Figura 2.4a). Ela gradualmente escava através do
osso com velocidade de 20 a 40 wm/dia. Na extremidade, na ordem de dez osteoclastos
cavam um tunel circular na dire¢do do carregamento dominante. Esses sdo seguidos por
milhares de osteoblastos que preenchem o tinel para produzir um osteon de o0sso

renovado. Dessa maneira, entre 2% e 5% de osso cortical € remodelado a cada ano

(Ruimerman, 2005).

* f

Formagis Reabservin

(atividade das ostroblastes)  (atividads dog osteoclasios)

¥ | \

a) UMB no osso cortical

Fll'.l‘lllFiﬂ ReabsargBa
Supertici tra ﬂufm d; estesblastos) (. pividade dos osiroclasios)
: 3

b) UTMB no psso trabecular

Figura 2. 4 — A progressao da UMB (a) no osso cortical e (b) no osso trabecular
(Hernandez et al., 2000).

O processo de remodelacdo é um evento superficial no osso trabecular. Esse
tecido sofre esse processo mais ativamente do que o tecido cortical (taxas superiores a
dez vezes), devido a sua maior superficie com a taxa de volume. Novamente os
osteoclastos vém primeiro no processo. Eles viajam através da superficie trabecular com
uma velocidade de aproximadamente 25 wm/dia, cavando uma trincheira ao invés de um
tinel, com profundidade de 40 a 60 wm (Figura 2.4b). Como no osso cortical, eles sdo
seguidos por osteoblastos formando osso. O local de remodelacdo cobre areas de

tamanhos variados (50 x 20 um a 1000 x 1000 um). A UMB trabecular pode ser
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estimada como metade da UMB cortical. A estrutura resultante formada ¢ chamada de
osteon trabecular ou hemi-osteon (Ruimerman, 2005).

A massa Ossea e a orientacdo trabecular se adaptam conforme o osso é
solicitado por forcas externas. A questdo € como as caracteristicas de carregamento
externo sdo sentidas pelo osso e como s@o traduzidas para a adaptagdo do tecido. O
tempo de escala dos processos fundamentais ¢ da ordem de meses ou até anos, o que
torna o osso um material complexo (Ruimerman, 2005). A estrutura trabecular é
continuamente reconstruida a tal ponto do tecido 6sseo ser completamente substituido
durante o curso de aproximadamente trés anos. Entdo, o osso trabecular é capaz de
autorreparar fraturas, simplesmente substituindo parte de sua estrutura por nova
(Nowac, 2006).

Em sintese, na adaptacdo Ossea, o 0sso submete-se a mudangas morfologicas
em reposta aos carregamentos mecanicos, modificando sua geometria externa
(modelacdo) bem como sua estrutura interna (remodelacdo). Um decréscimo no
carregamento mecanico pode causar reabsor¢do da massa dssea, enquanto que um

aumento pode conduzir a formacao (Doblaré, 2002).

2.4 PROPRIEDADES MECANICAS DO TECIDO OSSEO

Junto ao fato do osso ser um tecido vivo e, portanto, sofrer continuamente
modificagdes na sua microestrutura, ele € poroso, nao homogéneo, anisotrépico e nao-
linear (Riiberg, 2003). As propriedades mecanicas do osso dependem da sua
composi¢do e estrutura. Essas propriedades variam com fatores metabdlicos, tais como
idade, sexo e nutricdo, e com outros fatores, como o grau de mineralizacdo e a
densidade aparente.

Devido a complexidade desse material, algumas suposicdes sdo necessdrias: de
um modo geral, considera-se somente a rigidez da matriz dssea (ostedide e constituintes
minerais), desde que as rigidezes dos vasos sanguineos € nervos possam Ser
negligencidveis, ja que esses dois ultimos correspondem a uma pequena parte
volumétrica da estrutura inteira. Supondo que o tecido esteja no estado nao danificado

(material integro) e reduzindo a sua complexidade para um material isotrépico e

17



homogéneo (eldstico linear), o comportamento constitutivo, como uma primeira
aproximacao, pode ser descrito por dois pardmetros materiais: 0 médulo de Young E e o
coeficiente de Poisson v. Seguindo essa aproximagao, o método de Stanford relaciona E
e v com a densidade aparente p através das seguinte relacdes (apresentado por Jacobs,

1994 e aplicado e modificado por Doblaré et al., 2002):

2014p*  se p<12g/cm’
E=Blp)p ={ 7 P (2.8)
1763p” se p>1,2g/cm

0,2 se p<l29/cm’
= (p)—{ p=res (2.9)

0,32 se p>12g/cm’

onde B(p) é um fator dado na unidade MPa. O modelo de Hazelwood (Hazelwood et

al., 2001) é uma aproximagdo baseada na varidvel independente p (porosidade). Nessa
aproximacao, o modulo de Young € calculado a partir de um polindmio de grau seis em

funcdo de dessa varidvel:

E(p)=(8,83x10° )p® —(2.99x10° )p° +(3,99x10° )p* -

(2.64x10°)p* +(9,08x10° )p* - (1,68x 107 )p+(2,37x 10*) i

onde E(p) é dado em MPa. Desde que a mineralizagdo seja negligenciada, a densidade

e a porosidade podem ser relacionadas pela expressao:

2.11)

e
Il
~
|
AR

onde p refere-se a densidade de uma amostra de tecido 6sseo com porosidade nula. Na

Figura 2.5 aparece uma comparacdo entre os modelos dados por Jacobs (1994) e
Hazelwood et al. (2001).

Como mencionado anteriormente, pode-se considerar o grau de mineralizagao
no computo da quantidade p, tornando-a varidvel com o tempo. Uma aproximagio
mais sofisticada € fornecida por Hernandez et al. (2001) em que o grau de

mineralizacdo € levado em conta. O moédulo de Young (em GPa) e a resisténcia a
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compressao Ultima (em MPa) podem ser determinadas em fun¢ao da fracdo de volume

Osseo e e da fracdo cinza ¢, respectivamente, por:

2,58
E=84,37 Yo a?™ =84,37¢*%a*™
VT
Vi
T

1os (2.12)
O i = 794,33( ” j o*” =794,33¢"” a>”’

25000
20000 Legenda

] Hazebwood ef al., 2001

E(MPa) | 5000 Jacohs, 1994 - @ =12 g.ﬁ:;ﬂa

] Jacohs, 1994 - =12 zfem

10000
5000
Un " 05 1 15 2 25

P (ga‘cma )]

Figura 2. 5 — Varia¢do do Mdédulo de Young (E) em funcdo da densidade aparente p:
comparagdo entre as aproximagdes propostas por Jacobs (1994) e Hazelwood et al.
(2001).

A Figura 2.6 apresenta a variacdo do mddulo de Young e da resisténcia a
compressao dltima dada pela aproximacao de Hernandez et al. (2001). Na obtengao dos
campos escalares dados pela Eq. (2.12), consideraram-se valores para a fracdo cinza

compreendidos no intervalo 0,42 < a <0,/ e para a fracdo de volume 6sseo 0<e<1.
Supondo o osso cortical completamente mineralizado (o = 0,7) e com uma fracdo de

volume 6sseo de 95%, obtém-se a partir da Eq. (2.12) os valores E =27,82GPa e

0. =266MPa . Comparando o tecido 6sseo com o aco (E=203 a 210GPa e

0. =300 a 860MPa), aquele, mesmo apresentando o valor do médulo de Young

ciilt
correspondente a um décimo do valor deste, € mais leve, mais flexivel e com magnitude
da resisténcia compressiva tltima similar.

Embora todas essas correlacdes possam predizer as principais propriedades
mecanicas, elas nao consideram a influéncia das caracteristicas estruturais e

microestruturais ou os diferentes comportamentos em cada direcdo (Doblaré et al.,

2004). Esses aspectos foram considerados primeiro por Lotz et al. (1991). O mddulo de
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Young e a resisténcia a compressao do osso femoral trabecular e cortical, nas direcdes
axial e transversal, sdo calculados utilizando a densidade aparente como uma varidvel
de controle supondo o osso ortotropico. Esses autores propdem as seguintes correlacdes

dadas em MPa (Doblar€ et al., 2004):

. Tecido cortical femoral:
2065p™”  \direcdo axial
o P (direg ial (2.13)
2314p"7 (diregdo transversal )
72,4p"% (direg:do axial)
o, = , (2.14)
37p"" (diregdo transversal )
. Tecido trabecular femoral:
3 1904p"" (diregdo axial) (2.15)
1157p"7 (diregdo transversal ) .
40,8p"% (diregdo axial )
o, = (2.16)
21,4p™7 (diregdo transversal )

a0

Figura 2. 6 — Modelo de Hernandez et al. (2001): (a) variacao do médulo de
elasticidade e (b) da resisténcia a compressao dltima, ambos em fun¢do da fracdo de
volume 6sseo e da fracdo cinza.

Na Figura 2.7 sdo apresentados a variacdo do médulo de Young em fungdo da
densidade aparente para os dois tipos de tecido, nas dire¢Oes axial e transversal, obtidas

das correlagdes propostas por Lotz et al. (1991).
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Figura 2. 7 — A variagdo do médulo de elasticidade em fun¢ao da densidade aparente
para o osso femoral cortical e trabecular (a) na direc@o axial e (b) na dire¢do transversal,
obtida a partir da aproximagao proposta por Lotz et al. (1991).

Os autores Pietruszczak et al. (1999) incluem a dependéncia direcional da

resisténcia através da expressao:

o.(I)=0, 1=pl1) (2.17)

1=py

onde p, e 0y sdo propriedades de referéncia (o primeiro termo € a porosidade média, e

o segundo, a resisténcia correspondente a esse nivel de porosidade); Yy € uma constante
compreendida no intervalo aberto (1,2); e p(I) é a porosidade direcional a qual pode
ser avaliada por:

plr)=pli+2,1.1,) (2.18)

onde p a porosidade média, I; a orientacdo relativa ao sistema de coordenadas

cartesianas fixado e £ o tensor Traceless simétrico, o qual descreve a distribuicdo dos
vazios.

Essas relacdes matemadticas sdo usadas para predizer a ruptura do fémur
proximal com o modelo de EF. A maioria dos modelos de aproximacdo das

propriedades mecénicas considera o comportamento isotropico do tecido 6sseo. Os
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autores Pietruszczak et al. (1999) incluem o comportamento anisotrépico em
simulacdes de fratura femoral, mas com a razdo anisotrOpica constante, apesar de ela
variar amplamente no fémur em diferentes localiza¢des (Wirtz et al., 2000). Modelos de
remodelacdo Ossea interna conseguiram resolver essa limitacdo (Doblaré & Garcia,
2002; Doblaré & Garcia, 2001; Jacobs et al., 1997; e Bagge, 2000), possibilitando a
predicdo da distribui¢do da densidade aparente e da anisotropia com razodvel precisdo
(Doblaré et al., 2004).

Outra suposicdo da maioria das andlises de EF € a linearidade do
comportamento constitutivo do tecido 6sseo. Pode-se obter maior precisdo nos
resultados considerando as propriedades materiais ndo-lineares para o osso cortical e

trabecular (Doblaré et al., 2004).
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3. REVISAO BIBLIOGRAFICA

A remodelagdo 6ssea interna tem sido descrita por varios modelos matemaéticos
e fenomenoldgicos. Esses modelos tém aspectos comuns, como a definicdo de um
estado de equilibrio (baseado, por exemplo, na energia, na tensdo, no dano ou na
densidade de referéncia) e a utilizacdo de uma lei matematica que descreve a evolucdo
desse processo através de taxas de remodelacdo. Em geral, utilizam-se varidveis de
estado para conduzir esse processo, como a densidade aparente ou a fragdo de volume
dsseo em pontos discretos (Bagge, 2000).

Para melhor clareza acerca do tema deste trabalho, neste capitulo sd@o resumidos
alguns trabalhos publicados na drea da Biomecanica e Mecanobiologia, subdivididos
pelos seguintes assuntos: estimulo de tensdo didrio e energia de deformacgdo; otimizagao
estrutural; avaliacdo das propriedades materiais do tecido Osseo; poroelasticidade;

processos bioldgicos; mecanica do dano; e préteses cimentadas e ndo — cimentadas.

3.1 ESTIMULO DE TENSAO DIARIO E ENERGIA DE DEFORMACAO

A aproximacdo da remodelacdo dssea proposta pelos autores Beaupré et al.
(1990) estabelece que, dado um conjunto de cargas atuantes sobre um o0sso, uma
distribui¢do do estimulo de tensdo serd criada no tecido Gsseo e o osso mudard sua
forma externa e sua estrutura interna, até que todo o tecido dsseo se aproxime de um
estimulo de tensdo didrio especifico, chamado de estimulo de tensdo de referéncia ao
nivel do tecido ¥, (constante determinada a partir de dados experimentais). Essa
condi¢ao de equilibrio de remodelacdo interna, onde ndo hd aposi¢do ou reabsorcao de

massa 0ssea, ¢ dada pela seguinte relacdo:

v, =y, 2.1)
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onde ¥, € o estimulo de tensdo didrio ao nivel do tecido.

Na morfologia do osso longo, hd uma transicdo da estrutura trabecular (porosa)
na epifase para a estrutura cortical vazada na didfase. Dois tipos de descontinuidades
sdo observados em simulacdes numéricas de adaptagdo 6ssea. O primeiro tipo -
descontinuidade de campo perto - aparece em dreas proximas a aplicacdo da carga e é
caracterizado pelo padrao “tabuleiro de xadrez” de densidade, onde elementos
adjacentes remodelados alternam entre alta e baixa densidade. O segundo tipo de
descontinuidade - descontinuidade de campo longe - aparece distante da aplicacdo da
carga e é caracterizado por regides do osso em que ha formacdo de osso compacto
enquanto que regides sdo totalmente absorvidas. Fundamentada na teoria de
remodelacdo déssea baseada na energia de deformacdo, Jacobs et al. (1995) propdem
uma formulacdo de remodelacdo que descreve o desenvolvimento e a manutengdo
desses dois tipos de morfologia (continuidade e descontinuidade).

Fundamentado na teoria matematica que relaciona o historico das tensdes com
a remodelacdo 6ssea, Fischer et al. (1995) propdem um método de otimizagao baseado
na densidade para estimar “in vivo” as cargas atuantes num 0sso, através de um modelo
bidimensional por Elementos Finitos de osso um longo simplificado.

A técnica de implantar medidores de deformagdes sobre a superficie de ossos
vivos tem grande utilidade no estudo das relacdes entre a adaptacdo Ossea, o
crescimento e o carregamento atuante. Mikic & Carter (1995) introduzem dois novos
parametros: a deformacao equivalente de energia e o estimulo de deformacao didrio.

Estudos experimentais e tedricos demonstram que a morfologia externa e
interna do osso € influenciada por forcas mecanicas originadas das atividades didrias
normais. Outros fatores além do estimulo mecanico, tais como a nutri¢do e o estado
fisiolégico do osso, também influenciam na regulacdo da densidade 6ssea. Fisher et al.
(1996) investigam se a distribuicao da densidade aparente num osso longo (com e sem a
presenca de implante) ndo se altera quando o mesmo € submetido a diferentes conjuntos
de cargas. As simulagdes de remodelacdo Ossea nesse estudo mostram que diferentes
conjuntos de cargas podem produzir distribui¢cdes de densidade semelhantes. Assim,
atividades que envolvem uma série de movimentos e niveis de esfor¢o similares podem
produzir e manter a mesma distribui¢do da densidade no osso.

Jacobs et al. (1997) propdem uma formulacdo matemdtica anisotropica de

remodelacdo 6ssea a fim de predizer a morfologia do osso. Os resultados obtidos a
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partir de um modelo bidimensional da extremidade proximal do fémur humano mostram
que regides do 0sso que experimentam carregamento sem direcdo preferida sdo preditas
permanecerem isotropicas; similarmente, regides que experimentam carregamento numa
direcdo predominante envolvem um comportamento transversalmente isotrépico; e
regidoes que experimentam carregamento de direcdoes mutuamente perpendiculares
envolvem um comportamento material ortotrépico. O modelo assume que o 0sso pode

alterar sua rigidez numa dire¢do independentemente das varia¢des nas outras dire¢des.

3.2 OTIMIZACAO ESTRUTURAL

A lei de Wolff - formulada no século 19 - assume que o osso é capaz de se
adaptar ao estimulo mecanico e ao gasto de energia otimizada para manter o tecido em
boas condi¢des. Desde que a adaptacdo Ossea (escala de tempo de semanas) € um
processo lento se comparado as variacdes de carregamento (escala de tempo de
minutos), o osso pode ndo alcangar, do ponto de vista da otimizacdo estrutural, a
estrutura 6tima. Um esquema de remodelacdo Ossea com pardmetros materiais
anisotrépicos e carregamento dependente do tempo € derivado e implementado, num
modelo tridimensional do fémur proximal, por Bagge (2000). Esse esquema recai num
problema de otimizacdo que minimiza a energia de deformacdo do osso e a solucdo é
achada através de um critério de otimalidade.

Quando o osso ¢ modelado um material poroso, € possivel relacionar a
quantidade 6ssea com a qualidade 6ssea. Aquela € estimada pela densidade relativa e
esta € caracterizada pelas propriedades mecanicas do osso. Folgado et al. (2004)
apresentam um modelo de otimizacdo estrutural computacional para a remodelacdo
O0ssea. Esse modelo combina um critério de rigidez com fatores metabdlicos para
controlar a perda de massa 6ssea. Os resultados da pesquisa obtidos de um modelo
simplificado de uma vértebra humana mostram que, quando o nivel de osteoporose'

aumenta, as propriedades materiais alinhadas a direcdo do carregamento predominante

! Osteoporose é uma doenga que conduz a redugio de massa éssea, aumentando o risco de fratura mesmo
para pequenos carregamentos de impacto.
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tém uma reducao de rigidez menor do que as outras dire¢des. Isso significa que o nivel
de ortotropia da estrutura do osso aumenta quando a massa 0ssea decresce.

Watzky & Naili (2004) desenvolvem um modelo de remodelagdo éssea que
leva em conta as propriedades mecanicas locais da microestrutura do osso trabecular. O
tecido dsseo € considerado um meio eldstico ortotropico cujas propriedades se ajustam
as condi¢des de carregamento externo. As componentes do tensor de Rigidez sdo
modificadas diretamente através da otimizagdo das caracteristicas materiais,
dependentes das propriedades correntes e do carregamento.

Nowac (2006) apresenta um sistema de otimizacdo estrutural baseado na
adaptacgdo superficial do osso trabecular. Esse sistema simula a evolucdo geométrica do
osso real, através do controle da malha de Elementos Finitos e da superficie da rede
trabecular durante a simulacdo. Utilizou-se a densidade energia de deformacdo como

critério de remodelacao.

3.3 AVALIACAO DAS PROPRIEDADES MATERIAIS DO TECIDO OSSEO

As propriedades mecanicas do osso trabecular sdo determinadas pelas
caracteristicas do seu tecido e arquitetura. O conhecimento dessas propriedades ¢é
essencial para a determinacdo do risco de fratura, devido a osteoporose e a outras
condi¢des envolvendo a resisténcia do osso debilitado. As medi¢des das propriedades
mecanicas do osso em testes de compressdo, contudo, tétm conduzido a resultados
imprecisos e incompletos.

O comportamento de um material eldstico linear é caracterizado por um tensor
de quarta ordem C - tensor de Rigidez - segundo a lei generalizada de Hooke, que
relaciona o tensor de tensOes ao de deformacdes. Usualmente, o tensor de rigidez €
representado por uma matriz 6 x 6. Na sua forma geral, essa matriz envolve vinte e um
coeficientes eldsticos os quais devem ser determinados de experimentos. Alguns desses
coeficientes podem ser independentes ou nulos, quando medidos num sistema de

coordenadas alinhadas as normais dos planos de simetria. No caso de ortotropia,

existem trés planos ortogonais de simetria, deixando nove coeficientes eldsticos
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independentes a serem determinados. O nimero de constantes eldsticas independentes €
reduzido para cinco no caso de isotropia transversal e para dois, no caso de isotropia.

Van Rietbergen et al. (1996) apresentam um método para estimar as constantes
e simetrias eldsticas ortotropicas a partir de duas amostras de osso trabecular. Para esse
propésito, reconstrucdes computacionais de alta resolucdo das amostras sio utilizadas
em andlises por Elementos Finitos. Usa-se um processo de otimizacdo para determinar
os vinte e um coeficientes da matriz de rigidez.

Modelos computacionais que possibilitam a determinac¢do das relacdes entre os
parametros arquitetonicos e os mecanicos, através de certas propriedades do tecido, t€m
sido introduzidos, permitindo a eliminacdo de algumas incertezas envolvidas com o
teste de compressao e medidas de fabricacdo. Kabel et al. (1999) apresentam um estudo
com o fim de encontrar essas relacdes para uma ampla série de arquiteturas do 0sso
trabecular. Amostras Osseas de individuos de diferentes idades e género sdo
reconstruidas por computador e convertidas para modelos de Elementos Finitos. O
modelo prediz as nove constantes eldsticas independentes ortotropicas. Entretanto, as
amostras de osso de individuos com doenga conhecida ndo sao incluidas, podendo essas
relagdes ndo ser vdlidas para casos patoldgicos, tais como a osteoporose.

Wirtz et al. (2000) fazem um resumo acerca das propriedades materiais
dependentes da direcdo para o osso femoral cortical e trabecular. Nesse estudo, conclui-
se que as propriedades materiais, caracterizadas pela densidade aparente e dire¢Oes de
carga, sdo suficientes para alimentar os modelos anisotrépicos de Elementos Finitos do
fémur proximal. Contudo, nenhuma correlacdo entre a densidade dssea, o coeficiente de
Poisson, médulo de cisalhamento e resisténcias a tracao e torcao sao encontradas.

A fragdo de volume 6sseo (volume do osso / volume de bulk) e o conteido
mineral (fragdo cinza = massa cinza / massa 6ssea seca) influenciam significativamente
as propriedades mecanicas do osso. As variagdes da fracdo cinza podem ser causadas
por doencgas dsseas ou por tratamentos com certas drogas anti-reabsortivas. Testes
mecanicos com amostras de osso tém identificado a densidade aparente (massa Ossea
mineralizada / volume de bulk) e a densidade aparente cinza como preditores efetivos da
resisténcia e rigidez 6ssea. Hernandez et al. (2001) derivam uma expressdo para
determinar a fracdo de volume 6sseo em fung¢do da densidade aparente e da fragcdo
cinza, através de uma andlise de regressdo linear multipla. A partir dos resultados,
sugere-se que a fragdo cinza gera maior alteracdo na resisténcia e no médulo eléstico do

que a fracdo de volume dsseo.
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Um método para determinar numericamente as constantes numéricas do 0sso
trabecular consiste na andlise da microestrutura de um osso equivalente. Esse método é
justificado pela microestrutura trabecular amoldar-se a modelos tridimensionais de
barras ou placas interconectadas. Os quatro tipos bdsicos de microestrutura sao
(Kowalczyk, 2003):

¢ rede de barras de igual comprimento nas trés dire¢oes (Figura 3.1a);

® arranjo de placas paralelas com barras espagadas (Figura 3.1b);

¢ tubos em forma de “favos de mel” (Figura 3.1c);

e rede de placas de igual tamanho nas trés direcGes (“cacho” espacial de caixas
de paredes finas) (Figura 3.1d).

As espessuras e espacamentos dos elementos microestruturais sao parametros
do modelo. Esses elementos sdo representados com secdo transversal uniforme
(retangular ou circular) e / ou placas de espessura uniforme.

Segundo Kowalczyk (2003), as propriedades materiais do tecido 6sseo podem
ser assumidas ortotrOpicas eldsticas. Isso significa que nove constantes eldsticas
independentes, acompanhadas por trés angulos definindo a orientacio espacial dos eixos
principais de ortotropia, sdo necessdrias nas andlises. Esse autor propde modelos
tridimensionais constitutivos ortotropicos parametrizados para o tecido dsseo trabecular,
os quais sdo derivados da andlise por Elementos Finitos da microestrutura celular
repetida. Nesse trabalho, dois tipos de células sdo analisados: célula de geometria cubica
e prismatica.

Informagdes acerca das propriedades mecanicas do osso podem ser derivadas
dos dados de imagens de tomografia computadorizada de raios-X, obtendo-se relagdes
matematicas entre a densidade e o mdédulo de Young. Helgason et al. (2008) revisam
vinte e duas correlacdes entre esses dois parametros obtidas de estudos publicados na
literatura. Essas relacdes sdo agrupadas de acordo com a metodologia empregada,
levando-se em conta o tipo de apoio extremo durante o teste, a geometria e a localizacdo
anatOmica da amostra. Esses autores salientam a importincia de se definir uma
metodologia padrdo para os testes mecinicos de amostras Osseas e propdem alguns
procedimentos, a fim de se obter maior exatiddo na determinacdo das propriedades

materiais do tecido dsseo.
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Figura 3. 1 — Exemplos de microestruturas tipicas geradas com células cubicas (coluna
a esquerda) e células prismaticas (coluna a direita), para diferentes valores de
parametros geométricos: (a) barras de igual comprimento nas trés dire¢des; (b) arranjo
de placas paralelas com barras espagadas; (c) tubos em forma de “favos de mel”; e (d)
rede de placas de igual tamanho nas trés direcdes.

3.4 POROELASTICIDADE

A teoria da poroelasticidade modela a interagdao entre a deformacao e o fluxo
do fluido num meio poroso saturado. A deformagdo do meio influencia o fluxo do
fluido e vice-versa. Essa teoria foi proposta por Biot como uma extensdo de modelos de

solo desenvolvidos para calcular o assentamento de estruturas localizadas sobre um solo
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poroso saturado (Cowin, 1999). A aplicacdo dessa teoria para o tecido dsseo tem sido
sugerida por vdrios autores.

Cowin (1999) faz uma revisdo de literatura acerca da aplicacdo da teoria da
poroelasticidade no estudo do comportamento mecénico do tecido dsseo saturado vivo.
Nesse trabalho, consideragdes fisicas e de modelagem sdo feitas sobre o movimento do
fluido induzido por deformagdes no tecido, concluindo-se que essa teoria € ttil na
modelagem do osso como um meio poroso. A aplicacdo da poroelasticidade para ossos
difere da sua aplicagdo para tecidos flexiveis de duas maneiras: primeiro, as
deformacgdes do osso sdo pequenas enquanto que as deformacgdes dos tecidos flexiveis
sdo geralmente grandes; segundo, a compressibilidade de bulk da matriz dssea
mineralizada € seis vezes mais rigida do que a do fluido nos poros, diferentemente para
os tecidos flexiveis que apresentam a matriz € o fluido nos poros com rigidezes
semelhantes.

Devido a ndo-homogeneidade da matriz dssea e os niveis de porosidades ndo é
possivel determinar todos os pardmetros que sao necessdrios a implementacio
numérica. Smit et al. (2002) derivam esses parametros utilizando modelagem composta
— modelagem com diferentes niveis de porosidade dssea - e dados experimentais obtidos
da literatura. Um conjunto completo de constantes € estimado da descricdo anisotrdpica
linear do osso cortical tal como um meio poroso de dois niveis.

Um osteon € uma unidade cilindrica bésica de osso cortical e contém um dos
niveis de porosidade - a porosidade lacunar-canicular (PLV). Rémond & Naili (2005)
apresentam a solucdo analitica de um problema poroeldstico, no estado estdvel,
associado a um cilindro vazado sob carregamento ciclico. Esse modelo se baseia na
geometria cilindrica de um Osteon e suas propriedades poroelésticas. O material €
modelado um material isotropico e se supdem as fases sélida e liquida compressiveis.
Os carregamentos ciclicos s@o aplicados nas direcdes longitudinais e paralelas ao eixo
do cilindro. A partir da solucdo obtida na forma fechada, observou-se que a freqiiéncia
de carga influencia a distribui¢do do fluxo de massa e a sua amplitude durante o ciclo de

carregamento.
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3.5 PROCESSOS BIOLOGICOS

A teoria de Mullender & Huiskes para a adaptacdo Ossea assume que 0Os
ostedcitos estdo distribuidos numa rede por toda parte do tecido 6sseo. O carregamento
externo € transmitido através da arquitetura do tecido, de acordo com o sinal mecanico
sentido por cada ostedcito. Apds a avaliagdo desse sinal, os ostedcitos estimulam as
populacdes de osteoblastos e osteoclastos - unidade multicelular basica (UMB) - para a
adaptacdo dssea. Assume-se que o efeito de cada ostedcito sobre a UMB depende da
distancia entre ambos. Em cada ponto discreto no tecido 6sseo, o valor do estimulo total
¢ determinado e a massa 6ssea € adaptada de acordo com magnitude do mesmo. Esse
processo continua até que o balango entre a carga externa e a arquitetura do osso é
achado.

Embora se aceite que o tecido 6sseo se adapte a demanda mecanica, os
mecanismos regulatorios responsaveis por esse processo ndo sao ainda completamente
entendidos. Os ostedcitos localizados no interior da matriz G6ssea, as células de
revestimento na superficie dssea e os osteoblastos sdo candidatos a mecano-sensores no
processo regulatério. Estudos mostram que as atividades das células de revestimento e
dos ostedcitos aumentam apds o carregamento. Sugere-se que 0s ostedcitos sao 0s
candidatos mais adequados a mecano-receptores, devido a sua localizacdo e as
interconexodes que proporcionam a comunicacio entre si e com células na superficie do
0ss0. Propde-se que essas células sdo estimuladas pelo fluxo do fluido nos canaliculos,
quando o tecido € carregado mecanicamente.

Huiskes & Mullender (1997) comparam dois mecanismos regulatdrios
hipotéticos para remodelagdo (ou modelagdo) do osso trabecular. Em ambos os
processos regulatorios, os sinais mecanicos sdo avaliados por células sensoriais que
estimulam as UMBs adaptarem a massa 6ssea local. No primeiro modelo de regulacdo,
assume-se que os ostedcitos sejam células sensoriais uniformemente distribuidas na
matriz 6ssea mineralizada, enquanto que no segundo, presume-se que 0 mecanismo
regulatdrio se dé somente pelas células na superficie trabecular - células de revestimento
e os osteoblastos -, sendo essas agindo como sensores. Os resultados dessa pesquisa
indicam que os ostedcitos sdo sensores mais eficientes do que as células superficiais,
uma vez que produzem arquiteturas da distribuicdo de massa dssea mais apropriada aos

carregamentos aplicados.
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Pesquisas tém associado a osteoporose as alteracdes na resposta das células
Osseas em face de carregamentos mecanicos, ou em outras palavras, a variagdo na
mecano-sensitividade de células sensoriais. Mullender et al. (1998) investigam essa
hipétese por intermédio de um modelo tridimensional em Elementos Finitos de uma
vértebra humana, baseado na teoria de remodelacdo dssea regulada pelos ostedcitos. O
mecanismo de perda éssea (afinamento das trabéculas) difere do que € observado na
osteoporose (perda de trabéculas inteiras). Simulacdes mostram que a remocdao de
componentes de cargas numa direcdo particular resulta na perda irreversivel de
trabéculas. O modelo apresenta limitacdes como, por exemplo, a ndo consideragdo do
efeito separado dos osteoblatos e osteoclastos, os efeitos associados a seqiiéncia de
remodela¢do e a ndo incorporagdo de um critério de ruptura.

A massa 0ssea e a orientacdo trabecular sdo adaptadas a intensidade e direcdo
de forcas externas. Os exercicios fisicos aumentam a massa dssea enquanto que
inatividade ou a micro-gravidade reduzem a mesma. Ruimerman et al. (2005) propdem
uma teoria matemdtica baseada na formagdo Ossea (osteoblastos) provocada pelo
estimulo hipotético dos ostedcitos, quando elevadas deformagdes ocorrem na matriz
Ossea. Nessa teoria, supde-se que a reabsor¢ao Ossea promovida pelos osteoclastos se
deve as micro-fendas e ao desuso. Através de simulagdes com um modelo
tridimensional em Elementos Finitos, esses autores chegam as seguintes conclusoes:
carregamentos em direcdes alternativas produzem novas orientagOes trabeculares; a
reducdo da carga reduz a espessura, a conectividade e a massa trabecular, como se
observa na osteoporose por desuso; € o aumento na freqiiéncia de reabsor¢do pelos
osteoclastos produz a morfologia trabecular osteoporética (simulacdo do efeito da
deficiéncia de estrogénio — osteoporose pos-menopausa).

A adaptacdo 6ssea € influenciada por estimulos mecanicos e metabdlicos.
Hernandez et al. (2000) desenvolvem um modelo de adaptacdo éssea que considera as
influéncias desses estimulos. Nessa teoria de adaptacdo O&ssea, a reposta
mecanobioldgica varia a atividade das células osteoclastos e osteoblastos, ao invés de
simplesmente causar reabsor¢do ou aposicdo Ossea. Essa modificacdo cria uma
descricio mais detalhada da adaptacdo e permite interacdes entre as respostas

mecanobioldgicas e metabdlicas.
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3.6 MECANICA DO DANO

A remodelacdo 6ssea € um processo que consiste de dois estdgios realizados
por grupos de células, conhecidas como unidades multicelulares bésicas (UMB). A
reabsor¢do de uma por¢ao do osso pelos osteoclastos € seguida pelo preenchimento da
cavidade de reabsorcao pelos osteoblastos. Hazelwood et al. (2001) desenvolvem um
modelo constitutivo para remodelagdo Ossea incluindo processos mecanicos e
bioldgicos. Esse modelo simula as variagdes da porosidade e da propriedade material
(mddulo de Young) conduzida pela remodelacao que € ativada por desuso (deformacoes
pequenas) e dano. O algoritmo constitutivo é empregado em simulagdes de Elementos
Finitos de adaptacdo dssea que predizem caracteristicas da estrutura interna do fémur e
no estudo de doencas e seus tratamentos. A representacdo esquematica do algoritmo de
remodela¢do proposto por esses autores € mostrada na Figura 3.2.

A geragdo de dano pode exceder a taxa de reparagdo e entdo conduzir a fraturas
ou agir como estimulo para a remodelacdo 6ssea. Os autores Doblaré & Garcia (2002)
propdem um modelo de remodelacdo Ossea baseada na teoria da Mecénica de Dano
Continuo (MDC). Essa aproximacgao considera que a evolugdo das varidveis internas da
microestrutura do osso e sua incidéncia sobre a modificagdo dos parametros
constitutivos eldsticos podem ser formuladas seguindo os principios dessa teoria. A
reabsor¢do € simulada como um processo de dano acumulativo, seguindo a idéia de
Jacobs et al. (1997). O modelo considera que o dano aumenta em regides do 0sso com
tensoes baixas, diferentemente o que ocorre para materiais inertes que, na teoria cldssica
de dano, o mesmo é gerado por niveis de tensdo mais altos. Esse modelo € aplicado no
estudo da extremidade proximal do fémur, obtendo-se resultados similares aos
experimentais.

Ramtani et al. (2004) fazem um estudo da resposta mecanica de trés barras
unitdrias constituidas de tecido dsseo trabecular através da remodelagdo do osso
danificado. Os resultados mostram que a estrutura exibe deformacdes ndo-homogéneas
sob carregamento externo constante e sua resposta depende fortemente da maneira em
que o microdano € distribuido.

Um desequilibrio no processo de remodelagdo dssea causado por doenca,
demanda mecénica anormal ou fatiga, pode predispor o osso a danos de fratura. Rouhi

et al. (2006) propdem um conjunto de equagdes constitutivas para o processo de
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remodelacdo Ossea. A taxa de remodelacdo € relacionada ao estimulo mecénico, a

densidade superficial livre e ao fator de micro-fenda.

Madulo E (Carga, geometria
I| Deformacgiio II Desuso
Taxa de Taxa de
formacgio Dano —— remogio
de dano de dano
Frequéncia
de ativaciio
Area superficial

Porosidade

Figura 3. 2 — Representagdo esquemadtica do algoritmo de remodelacdo proposto por
Hazelwood et al. (2001).

Teorias biomecanicas para predizer a remodelacdo Ossea tém sido usadas
adotando a deformacdo ou o microdano como estimulo para guiar as respostas celulares.
Supondo que a remodelacdo Gssea possa ser regulada por ambos os sinais, MacNamara
& Prendergast (2007) desenvolvem quatro algoritmos de regulacdo mecanica que
utilizam a deformacgdo e/ou o microdano como estimulo. Com o objetivo de comparar a
eficidcia desses modelos biomecénicos, cada um deles € aplicado numa trabécula
previamente danificada.

O dano de fatiga em osso ocorre na forma de micro-fendas devido as atividades
didrias regulares de um ser humano sauddvel. Esse dano age como um estimulo para
remodelacdo 6ssea. Os ossos t€m a capacidade de reparar o dano, o que constitui
vantagem sobre a maioria dos materiais de engenharia. Contudo, tensdes de fratura
ocorrem se a taxa de acimulo do dano excede a capacidade de reparacdo 6ssea. Por
outro lado, se o dano se acumula a taxa normal, mas 0 mecanismo de reparacdo 6ssea €
deficiente, a fratura ocorre dada a fragilidade do osso. Essa fragilidade é comum em

ossos osteopordticos. O’Brien et al. (2007) fornecem dados experimentais para
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sustentar a hipdtese de que os osteons secunddrios agem como barreiras para a
propagacdo de fendas no osso compacto.

O osso estd sujeito ao carregamento de fadiga durante as atividades didrias
normais. Quando as cargas ciclicas excedem certo nivel de tensdo ou deformacdo, o
tecido Osseo € danificado. O carregamento de fadiga causa reducdo nas propriedades
mecanicas do o0sso, tais como a resisténcia e a rigidez. Ridaparti (1995) apresenta um
modelo de dano para estimar a perda de rigidez torsional, devido as diferentes micro-
fendas numa tibia de rato submetida a tor¢do. O efeito dessas micro-fendas foi
investigado através de andlises por Elementos Finitos. Os resultados desse estudo
indicam que as micro-fendas do tipo circunferéncial sdo mais severas do que as do tipo
radial; e as propriedades transversalmente isotrépicas induzem ao dano maior se
comparadas a propriedades isotropicas.

No decorrer dos anos 90, andlises tridimensionais por Elementos Finitos
simulando fraturas no fémur proximal foram fornecidas. A maioria dessas andlises fez o
uso de critérios de ruptura simples, que sao desenvolvidos para uma classe de materiais
nao-porosos isotropicos. Em geral, a avaliacdo do risco de fratura baseada nesses
critérios pode ndo ser confidvel para o tecido 6sseo que € um material poroso e
anisotropico. Estudos mostram que o comportamento mecanico do osso € ineldstico e a
resisténcia a tragdo € consideravelmente menor do que na compressdo (Pietruszczak et
al., 1999).

Um critério de fratura incorporando o efeito da dependéncia direcional nas
caracteristicas de resisténcia é proposto por Pietruszczak et al. (1999). O material dsseo,
nesse trabalho, € considerado anisotrépico. Esse critério incorpora uma fun¢do de valor
escalar definindo a porosidade direcional que € entendida como medida do tensor
Fabric. Esse tensor descreve a distribuicao espacial da fracdo de vazios na vizinhanga
do ponto material. O modelo de Elementos Finitos é criado a partir da geometria, da
porosidade e da densidade derivados de imagens por tomografia computadorizada (TC).
Andlises numéricas tridimensionais sdo efetuadas para avaliar o risco de fratura num
modelo de fémur humano adulto, supondo-o sauddvel ou osteoporédtico. Os resultados
apontam que, num cendrio envolvendo fratura acidental, o inicio da fratura ocorre na
regido cortical. A propagacdo subsequente da zona de fratura pode nao requerer esforco

substancial mecanico, ja que o osso trabecular € muito menos resistente.
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3.7 PROTESES CIMENTADAS E NAO CIMENTADAS

A falta de estabilidade inicial do implante pds-operatério é um determinante
importante na falha por desprendimento asséptico do implante ortopédico nao-
cimentado. Carregamentos fisiol6gicos aumentam os micro-movimentos relativos entre
0 osso e o implante cerca de 100 a 200 um, podendo inibir o crescimento dsseo interno
e resultar na formacdo de uma camada de tecido fibroso ao redor da prétese e,
eventualmente, promover o desprendimento do mesmo. A determinagdo precisa dos
micro-movimentos relativos ao 0sso - implante tem grande importincia no contexto pré-
clinico e clinico (Viceconti et al., 2000).

E dificil de estabelecer a priori a localizacdo do micro-movimento méximo. O
método usado deve apresentar a capacidade de fornecer o movimento relativo em cada
ponto da interface osso-implante. Viceconti et al. (2000) avaliam comparativamente
diferentes técnicas de modelagem de contato (contato sem atrito, contato com atrito e
contato com atrito de pressdo ajustada) a partir de uma haste anatdmica nao-cimentada
de dimensdes reais. Esse estudo objetiva verificar qual dessas técnicas € suficientemente
precisa em predizer a estabilidade primdria da prétese. Os resultados apontam que o
modelo fisico adotado para descrever o contato osso-implante afeta a precisdo mais do
que o tipo de elemento de contato; e os modelos de Elementos Finitos baseados no tipo
face-face, os quais simulam o contato com atrito € o contato com atrito de pressdo
ajustada na interface osso-implante, sdo suficientemente precisos em predizer a
estabilidade da prétese ndo-cimentada.

O sucesso da osseointegracao depende do material, da qualidade da superficie
do implante e das condi¢des mecanicas da interface. A sobrecarga na interface osso-
implante conduz a deformacao lenta ou fatiga e a sub-carga induz a reabsorcdo Ossea.
Simon et al. (2003) fazem um estudo para determinar se um implante defeituoso, com
modulo de elasticidade semelhante ao do tecido dOsseo trabecular, conduz a uma
distribui¢do de tensdo mais homogénea e reduz os micro-movimentos na interface osso-
implante, ou em outras palavras, se conduz a condi¢des mecanicas melhores para o
processo de osseointegracdo. Para tal, um modelo de EF anisotrépico, ndo-linear,
tridimensional de uma tibia proximal ovina é desenvolvido com dois implantes de

rigidezes diferentes (titanio: E = 110 GPa; compdsito: E = 2,2 GPa). A interacdo entre o
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implante e o osso € descrita por elementos de contato face-face que permitem ajuste de
pressao, atrito, deslizamento e interrupcio (gapping). O contato foi descrito pela lei de
atrito de Coulomb. Os resultados mostram que a distribuicdo das tensdes é mais
homogénea para o implante de menor rigidez. Entretanto, maiores valores para os
micro-movimentos relativos sao encontrados para o implante constituido desse material.

Se o implante € bem projetado e implantado no periodo apds a operacao (antes
da osseointegracdo), a magnitude dos micro-movimentos entre o implante € o 0sso
dependeréd da magnitude das forcas agindo sobre o fémur proximal ao longo da vida. E
razoédvel presumir que essas forcas agindo nesse tipo de osso dependam do movimento
especifico que o paciente estd executando e da estratégia para executi-lo. O programa
de reabilitacdo adotado imediatamente apds a substituicdo total de quadril ndo-
cimentado € um fator importante, devido a relagdo conhecida entre a osseointegragcdo e
0 micro-movimento do implante.

Pacanti et al. (2003) fazem um estudo para determinar qual o tipo de tarefa € a
mais critica em termos do micro-movimento relativo entre o 0sso e o implante. Para
esse proposito, um modelo de Elementos Finitos de um fémur humano com haste ndo-
cimentada anatdmica € carregado com forcas na junta que simulam tarefas executadas
por vdrios sujeitos. Para cada sujeito e tarefa, esse modelo prediz o micro-movimento
relativo em pontos na interface. Analisa-se o efeito da variabilidade da tarefa e do
sujeito quanto a predicdo do micro-movimento total maximo. Consistente a outros
estudos, o osso € modelado considerando os dois tipos de 0sso: 0 0sso cortical € 0 0sso
trabecular.

Na substituicdo total do quadril, o desprendimento do implante é uma das
principais causas de falha durante um periodo longo de tempo. Ha algumas
discrepancias sobre o local em que a perda da fixacao se inicia. Alguns estudos clinicos
mostram que essa se inicia na interface osso-cimento, enquanto que grande parte desses
conclui que a interface haste-cimento é a mais problemdtica. Uma das caracteristicas
especiais dos tipos de implantes em seu projeto € a superficie de acabamento da haste.
Essa influencia as propriedades mecanicas da interface. De fato, implantes de
superficies lisas t€m menor resisténcia na fixacao da interface haste-cimento, enquanto
que as de superficie dspera tém maior. Usualmente, a perda do implante polido ocorre

antes da dspera. Contudo, uma superficie rugosa € mais abrasiva produzindo outros
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tipos de problema que também aceleram a perda do implante. Isso € o caso do efeito de
ostedlise” (Pérez et al., 2005).

Com o propdsito de analisar a influéncia dos possiveis mecanismos de falha em
relacdo ao desprendimento do implante, Pérez et al. (2005) desenvolvem um modelo
computacional capaz de simular o processo de desunido da haste-cimento, deformacao
lenta (creep) e o acimulo de dano no interior da camada de cimento. As principais
conclusdes desse estudo sdo:

® a incorporagdo da Mecanica da Fratura ndo-linear no elemento de interface
melhora a anélise por Elementos Finitos em comparagdo com modelos que ndo
levam em conta essa teoria;

® parametros os quais definem o comportamento constitutivo do cimento sdao
importantes. Anélises sensitivas indicam que a influéncia desse comportamento
¢ importante no movimento de superficie do implante num periodo longo de
tempo e na distribui¢do de dano no cimento;

® o0s parametros que controlam a evolug¢do do atrito devido a deterioracdo da
interface haste-cimento influenciam no movimento de superficie da haste e
quase nao influenciam na deteriora¢do do cimento;

® na haste polida, a suposi¢do de considerd-la completamente desunida com atrito
pode ser uma boa aproximacdo, devido a deterioracdo da interface ser muito
répida e de ndo haver adesdo relevante entre a haste e o cimento Osseo.
Diferentemente, na haste rugosa, a incorporacdo da aproximacdo utilizando a
Mecénica da Fratura ndo-linear € essencial para reproduzir o movimento de
superficie da haste na capa de cimento e simular o acimulo de dano no cimento.

Segundo Moreo et al. (2006), alguns autores acreditam que a desunido haste-
cimento e o acimulo de dano sdo considerados as principais causas de perda de
implante. Contudo, isso é verdade para um periodo curto de tempo, mas ndo para
periodos longos, quando o movimento do implante é regulado por outros mecanismos.

Dentre esses, consideram-se a formagao do tecido fibroso na interface osso-cimento; a

? Ostedlise é uma complicagio reconhecida nas artroplastias cimentadas do quadril. Por estar associada a
soltura asséptica ou infecciosa nas artroplastias cimentadas, a ostedlise foi incorretamente descrita como
“doenca do cimento”. Porém, no seguimento das artroplastias nido-cimentadas, com ou sem sinais e
sintomas de soltura, foi encontrada a ostedlise; dessa maneira, reconheceu-se a ostedlise também como
uma complicacdo das artroplastias nfo-cimentadas. Com isso, a teoria da “doenga do cimento” foi
reformulada (Aristide ef al., 1996).
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deformacgdo lenta na interface haste-cimento ou o0sso-cimento; € a reabsor¢do Ossea
devido a alterag¢do do carregamento.

Moreo et al. (2006) fazem uma aplicacio de um modelo numérico
computacional da desunido da interface haste-cimento, combinada a degradacdo da capa
de cimento com quatro conceitos de implantes cimentados de quadril: as hastes Exeter,
Chamley, Elite Plus e ABG II. A metodologia aproxima a interface utilizando a
Mecéanica da Fratura ndo-linear combinada com o dano ndo-linear no cimento proposto
por Pérez et al. (2005). Os resultados preditos mostram que o processo de desligamento
€ muito diferente em cada tipo de implante dependendo da geometria da haste. A menor
deterioracdo do cimento € obtida para as hastes das proteses Exeter e ABG I, enquanto
que a menor desunido da interface haste-cimento é produzida pelas hastes das préteses
Exeter e Elite Plus.

A perda de implante se deve a causas bioldgicas e mecanicas. Os fatores
bioldgicos ndo sdo completamente entendidos, embora alguns pesquisadores concordam
sobre a importincia da ostedlise. Moreo et al. (2007) propdem um modelo
fenomenoldgico capaz de simular o comportamento evolutivo (dano e o crescimento
interno) da interface osso-implante. Assume-se que 0 micro-movimento entre 0 0Sso € 0
implante € uma varidvel mecanica que governa os processos de osseointegracdo e de
ruptura. As vantagens dessa aproximagdo sdo: a possibilidade de utiliza-la na simulacio
de problemas tridimensionais com baixo custo computacional e todos os pardmetros do
modelo podem ser obtidos experimentalmente. A partir de andlises tridimensionais por
Elementos Finitos em artroplastia total de quadril, constata-se que:

e arigidez do implante tem um efeito importante na distribuicdo do crescimento
interno. Hastes flexiveis conduzem a dreas maiores com osseointegracdo pobre,
enquanto que nas hastes mais rigidas (hastes com o moddulo de elasticidade
equivalente ao do ago), o crescimento 6Osseo € verificado em quase toda a
extensdo da haste, exceto na regido distal;

e a atividade do paciente também influencia. Um decréscimo no tempo dedicado
ao repouso conduz a uma 6sseo-integracdo pobre. Desde os primeiros cinco dias
apos a cirurgia, o crescimento dsseo € influenciado pelas atividades do paciente;

e a superficie de acabamento tem grande influéncia na estabilidade e no processo
de O&sseo-integracdo do implante. Os resultados apontam que hastes dsperas
atingem a estabilidade mais rdpida do que as hastes polidas, embora o grau de

ligacdo € maior para as hastes polidas do que para as hastes dsperas.
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Soni et al. (2008) fazem um estudo comparativo de uma fratura de um fémur
de crianca tratada por hastes intramedulares flexiveis de ago e titdnio. Os resultados
mostram que, a partir da analise do caminho e da distribui¢do das tensdes (Von Mises e
tensdes principais), o comportamento biomecanico com hastes de titdnio €
qualitativamente melhor (distribuicdo mais homogénea e menor concentracdo de
tensdes) do que a do ago. O modelo bidimensional ndo considera as forcas musculares e
a mobilidade articular. Hastes e 0sso s@o modelados supondo a isotropia € 0os processos

de remodelacgio e cicatrizagio sdo negligenciados.
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4. MODELOS COMPUTACIONAIS DE REMODELACAO OSSEA
INTERNA

Neste capitulo sdao revisados modelos computacionais de remodelacdo dssea
interna reportados na literatura. Esses modelos sdo desenvolvidos do ponto de vista
puramente mecanico. Na aproximagdo mecanica se define uma lei matemaética para
descrever a evolugdo da densidade aparente (ou fracdo de volume 6sseo), a qual varia
diretamente com o carregamento aplicado no osso. Aqui sdo apresentados a formulagdo
e o algoritmo (na forma implicita e/ou explicita) dos modelos propostos por: Huiskes et
al. (1987), Jacobs (1994), Jacobs et al. (1997), Doblaré & Garcia (2002), Ramtani et al.
(2004), McNamara (2004) e Li et al. (2007) readaptado.

4.1 MODELO PROPOSTO POR HUISKES ET AL. (1987)

Em 1984, o pesquisador Carter (Carter, 1984) sugeriu que o 0sso seria
“preguicoso” em termos de reagir face a estimulos mecénicos. Surge dai o conceito da
entdo intitulada “zona morta”. Esse conceito diz que a adaptagcdo 6ssea (remodelagdo ou

modelacdo) ocorre quando os limites do dominio dessa zona sdo excedidos. Utilizando a

energia densidade de deformacao (U :2i8TC8J como o estimulo que controla a
1)

remodelacdo do osso, Huiskes et al. (1987) propdoem que quando U > (] + s)U » ou
U < (1 - s)U , aatividade adaptativa € iniciada (diminui¢do ou aumento de massa Ossea).
Nessas expressoes, o escalar s € o limite que define os extremos da “zona morta” e U, é

a energia no equilibrio homeostatico. Na Figura 4.1 é mostrado um esquema da

adaptacdo 6ssea em funcdo da energia densidade de deformacao.
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Figura 4. 1 — A adaptagao local assumida como funcao da energia densidade de

deformacdo. Nao hé resposta adaptativa do 0sso na “zona morta”.

Weinans et al. (1992) aplicaram essa teoria num modelo bidimensional de EF
do fémur proximal (Figura 4.2). A simulagdo efetuada a partir desse modelo se inicia de
uma distribuicao uniforme da densidade, produzindo alguma similaridade se comparada
a distribui¢do da densidade no fémur real. Contudo, a mesma produziu descontinuidades
na configuracdo final, ou seja, no avanco do processo elementos rigidos tornaram-se
mais rigidos, enquanto que outros perderam densidade, até que os mesmos se tornassem
virtualmente vazios. Esse fendOmeno € conhecido como “tabuleiro de xadrez”. Na
imagem em destaque da Figura 4.2, vé-se a alternancia de elementos virtualmente
“vazios” com elementos preenchidos por massa Ossea, caracterizando esse fendmeno.
Em relacdo as bases matemdticas da andlise por EF, elementos nulos ou vazios sdo
inadmissiveis. Esse fendmeno deve-se a natureza das equagdes diferenciais usadas para
descrever matematicamente o processo de remodelacdo adaptativa (Weinans et al.,
1992).

Jacobs et al. (1995) propdem o emprego de elementos quadriticos ou a
utilizagdo dos valores nos pontos nodais ao invés dos pontos de integracdo para evitar
que esse fendmeno ocorra. Riiberg (2003) aponta que esses meios aliviam o problema
de descontinuidades.

O valor do estimulo U é mensurado por elemento e a densidade aparente p ¢é

adaptada de acordo com o critério de remodelacdo dado pelo seguinte sistema de

equagoes (Weinans et al., 1992):
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b(U—(]+s)Uh) para U>(]+s)(]h
p= 0 para (I-s)U, <U<(I+5)U, (4.1)
b(U-(1-5U,) para U<(I-s)U,

onde s (em %) denota a extensdo da “zona morta” ao redor do limitante U, e b uma
constante. O moddulo de elasticidade adaptativo pode ser estimado usando a relagdo
E =3790p° (Mellal et al., 2004). Na Figura 4.3, propde-se um diagrama do algoritmo

de remodelagdo Ossea interna dessa teoria na sua forma implicita.

p o erfem®

Figura 4. 2 — Distribui¢cdo da densidade aparente no fémur proximal obtida da

simulacdo com o modelo de Weinans et al. (1992).
No processo iterativo, as propriedades materiais sdo atualizadas a cada

incremento de carga, utilizando o método explicito de Euler progressivo para determinar

a nova densidade:

P =p'+ p At +0(4r?) 4.2)
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Figura 4. 3 — Diagrama do algoritmo de remodelagao proposto a partir do modelo de

Weinans et al. (1992).

Para prevenir que a densidade assuma valor negativo, o que fisicamente €
impossivel, utiliza-se no algoritmo um limite inferior P, para compensar essa
deficiéncia. De maneira semelhante, emprega-se um limite superior Pnq, para impedir o

valor da porosidade negativo (p <0), isto é, uma densidade que nao seja superior a

densidade do tecido sem poros (ﬁ)

4.1.1 ALGORITMO

Para cada ponto de integracdo do elemento corrente, no tempo #, execute 0s

seguintes passos:
1. ler os pardmetros de entrada p', &' e Ag';
2. determinar os parametros materiais correntes E e V;

3. determinar a matriz Constitutiva C';

4. calcular a densidade energia de deformagio U’ = %#TC ‘e
)
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5. avaliar a taxa da densidade aparente p’dada pela Eq. (4.1);

6. calcular a nova densidade p'™¥ = p' + p' At ;
‘e t+At .
7. verificarse p,;,, <P S Prics

t+At
b

8. determinar os novos parametros materiais E™ e v
9. determinar a nova matriz Constitutiva C"**';

10. determinar o novo estado de tensdes '™ =C"™ (8”” + A );

11. retornar A81+At’8t+At’o_t+At’Ct+At’ t+At )

4.2 MODELO ISOTROPICO DE STANFORD (JACOBS, 1994)

Um dos modelos cldssicos de remodelacdo 6ssea encontrados na literatura € o
modelo desenvolvido por pesquisadores da Universidade de Stanford (Jacobs et al.,
1994). Na sua primeira versao, essa teoria € formulada supondo o material eldstico ndao
linear isotrépico, com o moddulo de elasticidade variando em funcdo da densidade
aparente. O estimulo mecanico externo que governa a adaptacdo 6ssea € o intitulado

estimulo de tensdo didrio y,. Esse estimulo € a quantidade escalar que leva em conta

N

diferentes ciclos de carga e estd relacionado diretamente a taxa de remodelacdo
superficial 7. Essa taxa quantifica o volume de osso formado ou reabsorvido sobre a
superficie do tecido por unidade de tempo.

Um esquema simplificado para a taxa de remodelacdo superficial € mostrado
na Figura 4.4. Através da curva tri-linear, sdo definidas trés regides: reabsorcao,
formacdo ou equilibrio (“zona morta”).

Para a avaliacdo da taxa 7, estabelece-se o seguinte critério incluindo a zona

de equilibrio:

¢’ ((g/[ -y, )+ W), para (T; ~y, )< -w
7 para —ws(p, 7, )<w 4.3)
¢! ((9’[ - ‘Pt*)— w) para (Tz _ y,t*)> "
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onde ¢" e ¢/ sdo constantes que ddo, respectivamente, a velocidade de remodelacio

para a reabsorcao e a formagao 6ssea; w € a metade da espessura da “zona morta”; e
¥ o estimulo de equilibrio no tecido. O estimulo mecéanico que regula o processo de

remodelac¢ao € definido matematicamente por:

1/m

W, = ZN:"@@ (4.4)

onde n; é o nimero de ciclos para cada caso de carga i, N o nimero de diferentes casos

de carga num dia, m parametro que avalia o impacto da tensdo com o nimero de ciclos

de carga e o, € a tensdo efetiva ao nivel do tecido. O coeficiente m — inclinacdo da

linha — € obtido através do diagrama dado na Figura 4.5 em escala logaritmica. Um
valor razodvel sugerido e utilizado por vérios autores corresponde a m =4 (Jacobs,

1994; Jacobs et al., 1997; Doblaré & Garcia, 2002; Riiberg, 2003).

g formacio

.
5

rebsorcio

. ""zZona morta'

Legenda

I -taxa superficial de remodelacio

w -Inetade do comprimento da "zona morta"
cf, c-velocidades de remodelaciao

7" -estimulo de equilibrio no tecido

Figura 4. 4 — Relacdo simplificada para a taxa de superficie de remodela¢do em funcao

do estimulo ao nivel do tecido (Riiberg, 2003).

46



¥t (MPardia) 5000

-

gg 70 m =4 curvatura de 4000 “i
40 ™6 eéstudes de exercicios humanos 2500 7
I ~3 2000
0 1500

ulna do galo
o550 de sustento

ulna do pexru
os50 de sustento

Tensio de energia ciclica (MPa)
"= =

3

Tihia humana
andar normal 100

1 L & i L L 'l ]
1 2 4 10 100 1000 10000
Mimero de ciclos de carga didries

Figura 4. 5 — Deformacao e tensdo aplicada versus o nimero de ciclos de carregamento

didrios (Riiberg, 2003).

A tensdo efetiva pode ser relacionada a tensdo ao nivel do continuo ¢ por:

2 v 2
G= (@j 7, = (—BJ 7, (4.5)
p Vr

onde V, =V, +V, € o volume total do osso, Vs 0 volume do tecido dsseo, Vy o volume
de vazios, p a densidade aparente; ¢ p a densidade de uma amostra de osso imaginaria

com porosidade nula. A distingdo entre a tensdo no tecido e no continuo se deve a
medula e aos vasos sanguineos, que preenchem os poros, serem menos rigidos do que o

tecido 6sseo calcificado. Assim, o estimulo pode ser reescrito em funcio da tensdo ao

nivel do continuo por:

1/m

2m
) G (4.6)

47



onde &, =+2EU =+/E¢/Cg; . A lei de evolugio da densidade aparente assume que

todo osso formado ou reabsorvido estd completamente mineralizado e que toda area

superficial estd ativa. Essa lei € expressa matematicamente por:
p=kiS,p 4.7)

onde 7 € a taxa de remodelacdo Ossea superficial, S, a drea superficial interna por

volume de referéncia (densidade superficial) e k a razdo entre a superficie livre para a
remodelacdo e a superficie interna total do tecido. A drea superficial S, € dada pelo

seguinte polindmio de grau cinco:
S, =0,02876 p° —0,10104 p* +0,13396 p° —0,09304 p* +0,03226 p (4.8)

. . . . - 2 3 .
Os coeficientes da equagdo acima sdo dados em mm“”/mm’. O grafico dessa

funcdo polinomial é mostrado na Figura 4.6 variando a porosidade de O a 1.

0.005 1
0.0041

0.003

ST/ mim) ]

0.0021

0.001 1

Op 02 0.4 05 03 1
porosidade

Figura 4. 6 — Gréfico da fungao drea superficie especifica.
O modulo de elasticidade E e o coeficiente de Poisson v sido avaliados em

funcdo da densidade aparente através das seguintes correlacdes experimentais,

respectivamente:

48



2014p%°  se p <1,2g/cm’
E(MPa) = B(p)p"") = P e pm e (4.9)
1763p™*  se p>1,2g/cm
0,2 < 1,2¢/cm’
v=lp)={ 0T, P =g (4.10)
0,32 se p>12g/cm

O modelo de Stanford assume que toda a superficie existente estd ativa (k =1 )
e que o tecido dsseo, reabsorvido ou formado, estd completamente mineralizado
(p=2,1gcm™ ). Essas tltimas hipteses ndo sdo realisticas, na propor¢io em que o grau
de mineralizacdo (também conhecido como calcificagdo) influencia diretamente na

densidade do tecido 6sseo p, sendo esta varidvel e ndo constante como adota o modelo.

A suposi¢ido k =1 acaba conduzindo o processo de remodelacdo Ossea excessivamente
rdpido o que nao condiz a realidade (Doblaré & Garcia, 2002).

Outra suposicado do modelo é que a ordem de aplicacdo da carga ndo tem
influéncia sobre a resposta adaptativa do osso. De acordo com Doblaré & Garcia (2002)
essa suposicdo € razodvel, pois existe uma diferenca na escala de tempo entre a
aplicacdo da carga e o efeito que ela causa no processo de remodelagdo. Os casos de
carregamento podem ser aplicados seqiiencialmente como na realidade ou reordenados,
para que um caso de carregamento seja aplicado num dia singular (um dia é um

incremento tipico para simulacdo de remodelacdo Ossea). Assim, desde que exista

somente um caso de carga didrio, a Eq. (4.6) pode ser simplificada da seguinte forma:

y,=n"""G, (4.11)

O modelo de Stanford foi aplicado num modelo bidimensional de fémur
proximal simulando o andar humano normal. Riiberg (2003) obteve resultados para a
distribuicao da densidade aparente ap6s 100, 300, 500, 1000 e 4000 dias com o passo de
tempo padrao de um dia (Figura 4.8). A partir da Figura 4.8, a melhor resposta obtida
foi a simulacdo realizada para 300 dias, visto que é a que mais se aproxima da
radiografia do fémur proximal. Ela fornece elementos basicos da estrutura, como o
cortex, o canal medular e a distribui¢do qualitativa da densidade trabecular. Contudo, os
resultados tornam-se imprecisos para tempos superiores, ficando a estrutura menos

coincidente com a realidade.
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t= 100 dias t =300 dias t =500 dias

t=1000 dias t=2000 dias t = 3000 dias

VY

radiogradia do fémm: proximal

t=4000 dias

4 e
192
176
1,60
144
120
1,12
‘0096
‘0080
‘0054
‘0,048
o032
0016
0,000

Figura 4. 7 — Resultados da simulag@o do fémur proximal para a distribuicdo da

densidade com o modelo isotrépico de Stanford produzidos por Riiberg (2003).
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A maior desvantagem deste modelo é o seu cardter isotrépico que nao inclui as
propriedades direcionais e a correspondente tendéncia de alinhar as direcOes principais
da massa dssea com as das tensdes externas (Doblaré & Garcia, 2002).

Na Figura 4.8 € apresentado o diagrama em blocos do algoritmo, mostrando

claramente sua estrutura implicita.

ANALISE GLOBAL
POR EF
|
EJ A C'J.! EI A .’G!

Integracéio local: Calenlo da

ponto de integraciio tensio no

continno
Calculo da

taxa supeificial

Caculo da Atuahizacio das
taxa da propriedades
densidade materiais E, v
Atualizacio teat s A tEAr _
alizaca Se o < O B0tE0 2 = Oin

da densidade

Se o 5o entlio oM = p

pr+ﬂz :p! +1‘5-f,.{"3‘

Critério de

IlN AD ||
convergéncia -
Se i +ME i, continue
STM d

2e nfo FIh

Figura 4. 8 — Diagrama do algoritmo computacional de remodelacdo dssea para o

modelo isotrépico de Stanford.

4.2.1 ALGORITMO

Para cada ponto de integracdo do elemento corrente, no tempo #, execute 0S

seguintes passos:
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1. ler os parAmetros de entrada p', &' e Ad¢&';
2. determinar os parametros materiais correntes pelas Egs. (4.9) e (4.10);

3. determinar a matriz Constitutiva C';

4. calcular a tensdo efetiva 6, =V2E'U' = E'e' C'¢";
5. determinar o estimulo no tecido didrio pela Eq. (4.11);

6. determinar a taxa superficial 7' pela Eq. (4.3);

t

7. calcular a porosidade p' =1- r.

At ?

8. calcular a area superficial especifica S, através da Eq. (4.8);

9. calcular a taxa da densidade aparente pela Eq. (4.7);

10. calcular a nova densidade p"™ = p' + p' 4t ;
11. verificar se p,, <p™*" <p, . ;

12. determinar os novos parimetros materiais E™™ e v'™;

13. determinar a nova matriz Constitutiva C"*' ;

14. determinar o novo estado de tensdes ¢ = C™™ (s’ + Aé' );

15. retornar A81+Al’8l+Al’o_l+Al’Cl+At’ t+At )

4.3 MODELO ANISOTROPICO DE STANFORD (JACOBS ET AL., 1997)

Na extensdo anisotropica do modelo de Stanford, proposta por Jacobs et al.

(1997), as varidveis internas sdo a densidade aparente o e a matriz Constitutiva C.

Entretanto, essas varidveis ndo sdo independentes sendo que a evolucdo da matriz
Constitutiva depende diretamente da taxa da densidade aparente (Riiberg, 2003). Esse
modelo assume que a estrutura 6ssea se adapta por minimizar ou maximizar certa
eficiéncia, definida como a diferenca entre a taxa poténcia externa e a variagdo da
energia interna, restrita pela condi¢do de permanecer no interior da “zona morta”.

A mudancga na microestrutura dssea induzida pela tensao resulta na variagdo da
densidade aparente e conduz a reorientacdo trabecular, refletida ao nivel macroscépico

no tensor de rigidez anisotrépico C. A formulacido é desenvolvida levando-se em conta
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esse efeito, via a densidade aparente o e a matriz Contitutiva C. O vetor de tensdes 6 e

o vetor de deformacgdes & no tecido 6sseo sdo relacionados pela seguinte expressao:
o=C¢ (4.12)
ou na forma de componentes,

oc.=C.c. (4.13)

Seja um osso inteiro ou uma por¢cdo do mesmo composto de um meio continuo
de densidade varidvel e anisotropico, ocupando uma regido £2 com a superficie externa
I7 O osso ¢ um material adaptativo vivo que responde ao carregamento aplicado
alterando a sua microestrutura, num periodo de dias ou semanas. A taxa em que esse

trabalho € feito, referido como poténcia mecanica externa, é dada pela expressao:

P, =[tvd '+ [bvde (4.14)

onde ¢ é o vetor de tracdo aplicado num ponto sobre a superficie, b a forca de corpo
aplicado num ponto interior € v o campo velocidade determinado no ponto dado.

Conforme a magnitude de P,,, tem-se:

P, >0, atrofia global (perda de rigidez) 4.15)

ext

P, <0, hipertrofia global (aumento de rigidez) (4.16)

ext

A forca de corpo pode ser negligenciada, desde que sua magnitude relativa as

tracdes aplicadas seja desprezivel. Portanto, assume-se que:

j byd2=0 (4.17)

A taxa de dissipagdo instantanea ou a diferenga entre a poténcia associada ao

carregamento externo e a taxa de variacao da energia interna total € dada por:
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_p _4d _
E=Py——[ (x+3k2=0 (4.18)

. . . . . . 2 . .
onde y ¢ a energia densidade interna no interior do osso e S =1/ 2||v|| p € a energia

densidade cinética. A taxa & determina a eficiéncia da resposta adaptativa do osso. A

dissipacdo da energia total é a soma das energias de dissipacdo mecanica e bioldgica:
E=¢49 (4.19)

A restricao termodinamica para materiais inertes € a dissipacdo da energia nao
negativa, implicando diretamente na parte da dissipacdo mecanica. No caso de tecidos

vivos, a parcela & pode ser negativa e Z positivo, ndo violando as leis da

termodinamica.
A poténcia P, pode ser determinada pela soma da poténcia mecanica
produzida pelo campo de tensdes, da taxa de variacdo da energia cinética e de um termo

nao — padrao que computa a massa que entra ou sai do sistema:
P, = jaT.édg+ij l|v|2pd§z+j L pac (4.20)
“r - Ja dt*e2 Q2 '
Utilizando as Eqgs. (4.18) e (4.20), pode-se calcular a eficiéncia como:

& =P —%[Lyw S)ie)= [o" 2202 +%jg%|v|2pd9 - jg%|v|2pdg -

.[Q(},’+ 3}

(4.21)
&=, (67e-zhie+ jﬂ%|v|2 pdQ (4.22)

No lado direito da Eq. (4.22), o primeiro termo corresponde a poténcia

mecanica do campo de tensdo e o segundo termo, a variagdo instantdnea da energia
potencial interna. No caso ¢’ & >0 ocorre atrofia (perda da rigidez em todas as direcdes

num ponto dado) e no caso ¢’ & <0 ocorre hipertrofia.
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As derivadas instantdneas nao representam variagdo com carregamento ciclico
individual, mas sdo aplicadas a quantidades que caracterizam o ciclo de carregamento e

a variacao gradual de ciclo para ciclo.
Na presenca de resposta adaptativa, o valor da Eq. (4.22) depende da densidade
energia interna. Supde-se que, para caracterizar o material, y seja escrita em fungdo do

tensor de deformacdes (€), da matriz Constitutiva (C) e da densidade aparente (p):
£e,C,p)=2 4" Co+0(p) (4.23)

onde &p) é fungdo correspondente a energia interna associada a variagdo de p. A
resposta adaptativa do osso serd 6tima se a taxa da matriz Constitutiva C conduzir ao
valor extremo da eficiéncia & Para o tecido 6sseo, esse valor pode ser maximo ou

minimo dependendo se o osso responde com aposi¢do ou reabsor¢do Ossea.

Diferenciando a Eq. (4.23) em relag¢do ao tempo ¢, tem-se:

ieC,p)= 8TCé+ésTC£+a§—(mp

; a@(p) (4.24)
eC,p)=c"6+=¢"Ce + 2V) p

2 dp

Utilizando a Eq. (4.24) na Eq. (4.22), a eficiéncia pode ser determinada por:

_ . .1 . 00(p) . I p.
&= '[Q(O-Tg_aTg_EgTCE_WdeQ+'[QE|V| pdQ

1 v, 00\p). 1 .
&= -[Q(_Echg_—alip)p +§|v|2p]d.9

(4.25)

Caso o termo &’ Ce seja positivo ocorrerd atrofia (todos os termos C <0).

Diferentemente, se for negativo ocorrera hipertrofia (todos os termos C =0). As
condi¢des que os mecanismos de remodelacdo dssea sejam ativados ou ndo podem ser

expressas pelo conjunto de desigualdades:
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fi(e,C, p)=0= modificagio (4.26)

fi(e,C,p)< 0= sem modificagdo (4.27)

onde o indice j abrange o nimero de critérios usados para caracterizar a reposta de
remodelacao.
Como no modelo isotrépico de Stanford, o desvio do estimulo de referéncia

causard reabsorcdo ou formacao de acordo com a expressdo matematica:
feC,p)<0 j=ar (4.28)

onde o subscrito j diz respeito a absor¢ao ou a reposicao, respectivamente.

A eficiéncia € otimizada sujeita a restricdo de remodelacdo independente do
tempo. Portanto, o problema € encontrar um valor extremo (6timo) para a Eq. (4.25)
sujeita a restricdo dada pela Eq. (4.28). Utilizando a técnica de programacgao nao linear,

o problema conduz ao seguinte Lagrangeano:

dp
jg (7/afa(8)c’p)+ 7rfr(8,C,p))d,Q

= igTCs+a@—(mp—i|v|2/) Q-+
e\ 2 2 (4.29)

onde ¥, ¥ sdo os multiplicadores de Lagrange para os critérios de remodela¢do Gssea
referentes a aposic@o e a reabsorcao dssea, respectivamente. A condi¢do estaciondria na

Eq. (4.29) requer que a primeira varia¢do se anule:

O (%, 9p) =0 (4.30)
2
j &' Ce+ 22 (2'0 ) p5p)ds2+
Q dp
& L., o)y & L (ec,p)r (431
[ » ¢ - ¢ dQ=0
7 I (e,c,p)0+7 L (e, p)op
P 20
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L& | Corr Lo cop)er Loecp) i
Q o) oe

&
(4.32)

90°(p) . . Of o’
op| &2 Y (e,C,p)+ 7" ,C,p)lde =0
[, p( 2 p+y° " (e,C,p)+y " (,C,p)

Desde que as variagdes o ¢ Jp sejam arbitrarias em cada ponto do dominio
L2, os termos multiplicados ((is, 5p) se anulardo em todo lugar. Isso conduz as seguintes

condic¢des de otimalidade para o problema com restricdes unilaterais:

Ce=—7“ag &Cop)- 7 L (e,C,p) (4.33)
& og

2 a r
) s ¥ o)y L esp) (4.34)
P op p

juntamente com as condi¢oes de KKT:
YLy 20, fUf0<0 e YLy =0 (4.35)

Os critérios de remodelacio (f “f ’) sdo expressos pela soma de termos

envolvendo o vetor deformacdes e a densidade aparente:

f(&C.p)=2(e,C)+R(p) (4.36)
f(e.C,p)=@ (,C)+R(p) (4.37)

Se o termo envolvendo a deformacdo @’ for homogéneo de grau um, entdo,

tem-se:
D' (1,C) =107 (£,C) (4.38)

para todo valor positivo de 7. Assim, @’(g,C) pode ser expresso em termos de sua

derivada:
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®i(e,C) =" 228C) (4.39)

Utilizando a relacdo (4.39), a condicdo dada pela Eq. (4.33) pode ser

desenvolvida da seguinte maneira:

: a a a r a r
Co =y [0 (0.0)+ Rip)+ 7 o7 (6.0)+ Rp)]=
0 92°(&C) 00" (6,C)
oe oe
¥ 0d(e,C) 7 0D"(e,C)
& +
®(e,C) Oe g
Y 00'(e,C) 192" (5,C)
"(e,C) Oe o¢
7 9(eC) 007 (eC)|
(e,C) oe o¢

)

-1

(1)]

}/’ anj(a,C) i(g _
/(e . ’C)}

;_ C) oe
| ;0®/(g,C) _ ¥y 0d(e,C) ;0P (e,C)
D3 | e 0 o I P » (4.40)
ou
y! aéj(s,C)afbj(s,C)T
- 4.41
[C 250w ae [ @A

A formulagdo da reposta do osso € determinada através do erro de estimulo de

tensdo ao nivel do tecido,

erro=Y¥, — ' 4.42)
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onde ¥" ¢é o estimulo de equilibrio no tecido. Quando a forma da energia de
deformacdo da tensao efetiva é adotada (l//t =n1/’"5t ), a Eq. (4.42) pode ser re-escrita

como.:

Vel Ce *

erm:KW—‘[’ (443)

onde B é o expoente no modelo material isotrépico (E=Bp”, onde B e B sio

constantes) ¢ K é uma colecdo de vdrias outras constantes envolvidas no modelo
isotropico. Para determinar o tipo de resposta de remodelacdo dssea, formula-se um

critério caracterizado pelas seguintes funcoes:

F9(e,C, p)=®(5,C)+ R*(p) = Ke'Cs + (- —w)p™#/2  (4.44)

F(e,C,p)=®"(5,C)+ R"(p) = —KJe" Ce + (& —w)p> "2 (4.45)
onde
®“(e,C)=Ke Ce (4.46)
@' (e,C)=—-KVe Ce (4.47)
K=pn""\B (4.48)
R (p)= (¥ —w)p>*r" (4.49)
R (p)=(@" —w)p>*"? (4.50)

Desde que & seja arbitrdria, a taxa de variacdo da matriz Constitutiva tem a

forma 6tima:

C=Z y! aq)j(e,C)aq)j(s,C)T
~®/(g,C) e de

, j=a,r 4.51)
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A forma apresentada da matriz Constitutiva (Eq. (4.51)) é simétrica definida

positiva:
C,=C,; (4.52)

Essa forma simétrica e definida positiva pode ser ajustada resultando na forma

final:
C =@L(mT (4.53)

ou na forma matricial:

2
g 0,0, O\7,

[C]z pp 0,0, Oi O, (4.54)
p(o-l & +0,8 +712712)

2
71201 T120,  T))

A densidade p fornece a mesma lei de evolugdo como no caso isotrépico, mas

agora reformulada com o critério f’(e,C,p)<0:

" ,C,
_C%Sty(pl se f720,f°<0
p =10, se f7<0,f*<0 (4.55)
C%gv(p) se f7<0,f"20

onde ¢ € uma taxa constante e S, (p) o polinémio de grau cinco em funcdo da
porosidade dado pela Eq. (4.8). De acordo com o critério de remodelacdo dado pela Eq.

(4.55), se a fungdo f" assumir valor positivo (estd ativa), a taxa da densidade é

negativa, e consequentemente, hé reabsor¢do dssea. Entretanto, se f“ for positiva (estd

ativa), a taxa da densidade é positiva, havendo formacao 6ssea. Caso ambas as funcodes
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assumam valor negativo, a taxa da densidade € nula e, assim, ndo hd variacdo da massa
Ossea.

Esta teoria biomecanica prediz resultados ndo condizentes com a realidade,
apresentado alto grau de anisotropia no modelo de fémur proximal (Riiberg, 2003).
Doblaré & Garcia (2002) obtiveram a distribui¢do da densidade aparente com o modelo
anisotropico de Stanford similar ao apresentado pelo modelo isotrépico de Stanford para
o mesmo problema apds 300 dias (Figura 4.9).

Na Figura 4.9a, a distribuicdo da densidade aparente apds 300 dias de
simulacdo mostrou-se proxima a realidade. Nota-se a formag¢do de duas camadas
externas de densidade mais alta, representado o tecido cortical ao longo da diéfise, e
densidades muito baixas no canal medular. Na epifise observa-se a distribui¢do
complexa das densidades, incluindo duas regides com altas densidades no pescocgo

femoral e duas zonas com densidades mais baixas circundando a mesma (Doblaré &

Garcia, 2002).

1.92E+00,
1, TSE+00]
1.57E+00
1.40E+00(]
1.22E+00
1.08E+0Q0Q
O 1GPa

8,73E-01

6. 98E-01

S, 249E-01

3, 49E-01

1.7SE-01

-6.10E-06] (b)

(a)

Figura 4. 9 — (a) Distribuicdo da densidade aparente no fémur proximal e (b)
distribuicao da superficie de tensdo apds 300 dias, obtidas do modelo anisotrépico de

Stanford (Doblaré & Garcia, 2002).

O caridter direcional do comportamento constitutivo, na Figura 4.9, representa a
variacdo espacial do mddulo de elasticidade em funcdo da dire¢do (conhecida como
coeficientes de tensao superficial). A anisotropia predita é excessiva na regido compacta

da diédfise e na regidao esponjosa da epifise. De acordo com Doblaré & Garcia (2002),
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razdes tipicas entre os autovalores maximo e minimo da matriz Constitutiva estdo
proximos de 1,5. Os valores computados pelo modelo anisotrépico de Stanford foram

razbes de Sa 7.

4.3.1 ASPECTOS COMPUTACIONAIS

Quando a variacdo da densidade ultrapassa os limites fisicos devido a
porosidade (os valores da densidade admissivel devem cair entre zero e a densidade
maxima do osso cortical), a variagdo da matriz Constitutiva igualmente cessa.

Na simulag¢do, os parametros materiais sao atualizados em cada ponto de
integracdo para cada incremento de tempo. Usando o esquema de integragdo progressiva
de Euler, a atualizacdo para a densidade aparente e a matriz Constitutiva é dada por,

respectivamente:

pt+Ar :pr +prAt (456)
N
Ct+At =Ct+AtCt =Ct+Atﬂit i O-to-tT (457)
P e &

onde Y € computado através do critério dado pela Eq. (4.55) no tempo ¢. Se essa forma

for utilizada diretamente, podem ocorrer dificuldades de estabilidade durante a

simulacdo, uma vez que a taxa 0 pode ser negativa. Quando isso ocorre, a matriz C

pode perder a sua definicdo positiva no caso de passos grandes de tempo. Essa
dificuldade pode ser superada se o algoritmo for re-escrito, em termos da atualizacio da

inversa da matriz Flexibilidade (matriz Compliance) a ser usada quando p<0. A

relac@o constitutiva pode ser escrita como:

e=So (4.58)

onde a matriz Flexibilidade pode ser escrita em funcdo da matriz Constitutiva:
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Ss=C’ (4.59)
Entdo, a taxa de variacdo da matriz S torna-se:
S =-SCS (4.60)

Substituindo a Eq. (4.53) na Eq. (4.60), tem-se:

S = —@issT 4.61)

4.3.2 ALGORITMO

Para cada ponto de integracdo do elemento corrente, no tempo #, execute os

seguintes passos:

1. ler os parAmetros de entrada C', p', &', ¢’ e A&,
2. avaliar as funcdes f“e f;

3. determinar o valor da funcdo S, (p):

4. determinar a taxa da densidade aparente p' através da Eq. (4.55);

5. calcular a nova densidade aparente p* = p' + p’'At;
6. verificar se p,, <p*" <p, .;
-t
. ~ 1 T
7. se p' >0, entdo C’+A’=Ct+Atﬁpt . o'’
P 6" &

sendo S’ = (C’)_l;

.t
s ot a1
P el ¢

Ct+At — (SI‘+A[ )_1 ;

8. determinar o novo vetor de tensdo ¢ = C"™ (¢’ + 4¢');
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9. retornar O_r+Ar’Cr+Ar’ r+Ar.

4.4 MODELO DE DANO - REPARO PROPOSTO POR DOBLARE & GARCIA
(2002)

Os autores Doblaré & Garcia (2002) propdem um modelo de remodelacdo
Ossea interna baseado na Mecanica do Dano Continuo. A ideia bésica desse modelo € a
interpretacdo da porosidade do osso como dano, incluindo magnitude e orientacao.
Esses autores propuseram o tensor Remodelacdo (H) andlogo ao tensor Dano padrdo

(D). Esse tensor € definido em termos da densidade aparente e do tensor Fabric (ﬁ ),

associados, respectivamente, a porosidade e a direcionalidade das trabéculas. O tensor

Dano € introduzido através da seguinte expressao:

B

JAH =1-H? (4.62)

ol
i)
H*=I-D (4.63)
-B/2
H-= (@] ATV (4.64)
D

onde p € a densidade aparente; p a densidade de uma amostra imagindria de tecido
6sseo sem porosidade; S um pardmetro experimental que relaciona o mddulo de
elasticidade a densidade parente; H o tensor Fabric, considerado normalizado tal que
det(ﬁ )zl; e A um parametro de ajuste obtido para particularizar o modelo geral

anisotropico para o caso isotropico. A relacdo entre o tensor de Rigidez e o tensor Dano

¢ dada por:

B
C=(I-D)C’(I-D)=HC'H’ = (4} AHC'H (4.65)
p
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onde C ¢ a matriz Constitutiva para o osso danificado e C’ a matriz para o osso
integro (ndo-danificado).

Neste modelo, um aspecto a enfatizar € a possibilidade de redugdo do dano,
como ocorre na formacdo dssea. Isso implica que, ao contrario do conceito clédssico de
dano que tem a evolucdo positiva como um coroldrio direto da segunda Lei da
Termodinamica, na teoria de dano-reparo essa evolucdo pode ser negativa devido a
provisdo de energia metabdlica. A Figura 4.10 mostra um esquema contendo a rela¢do
tensdo — deformacdo para o material osso no estado de tensiao uniaxial, representando a
perda de rigidez (reabsor¢do Ossea) e o ganho de rigidez (formacdo Ossea). Outro
aspecto interessante deste modelo é que para niveis de tensdo abaixo de certo limite ha

producdo de dano e consequentemente, reabsorcao dssea.

formacio dssea

a {reparaciio) B = E"H;
C A
- B0
\ material integro
B =
A F,-0
T
reabsor¢iio dssea
g - Bl
T F,al
B N £ £

Figura 4. 10 — Esquema contendo a relacdo tensdo-deformacao para um osso que

apresenta perda de rigidez (reabsor¢do 6ssea) ou ganho de rigidez (reparagdo).

A partir da Eq. (4.62), o estado ndo danificado correspondente a D =0 implica
em H =1 ou, equivalentemente, em p=p0 e H=1I.Se p=0 ¢ H assume algum

valor (ou equivalentemente H =0), tem-se a condicdio D =1. Essa condicdo
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caracteriza a completa auséncia de massa dssea (tecido completamente danificado).
Essas condig¢des estdao de acordo com os requerimentos da teoria da Mecanica do Dano.

Os autores Doblaré & Garcia (2002) introduzem o tensor de tensdo efetiva (§)

que € definido, conservando sua forma simétrica, pela expressao:
§=H 'sH'=(1-D)"*s(1-D)"? (4.66)

O tensor § conduz a matriz Constitutiva localmente ortotrépica cujas dire¢oes

principais de ortotropia estdo alinhadas aos eixos principais do tensor D (ou

equivalentemente a H e H ); e seus valores principais podem ser expressos em termos

de H e do médulo de elasticidade do tecido dsseo isotropico ideal:

_1 1 _v111:_v111:
4
1

1 1 1 1+v 1
T T A ) 2.2 ¢ -~ 2772
E, E E, E, H,H, 2G E H;H,

1n

(4.67)

[‘11>| <>

A

onde E e V sdo o médulo de elasticidade e o coeficiente de Poisson do material ndo —
danificado isotrdpico, respectivamente. Desde que a base deste método é o modelo
isotrépico de Stanford, as propriedades materiais sdo determinadas como (Riiberg,

2003):

E=B(p)p"" (4.68)
v =7(p) (4.69)

No modelo proposto por Doblaré & Garcia (2002), adotam-se como varidvel
observével o tensor de deformacdes e e como varidvel interna o tensor Remodelagcdo
H . O estimulo mecanico externo que dirige o processo € definido pelo tensor Y

(Hecke, 1991; Doblaré & Garcia, 2002). Partindo da funcdo de energia livre de
Helmoltz ()((H,e) =1/2s:e=1/2e:C": e) e considerando o osso um sdlido elastico

isotrépico linear, o tensor Y pode ser obtido da seguinte forma:
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s=HSH = Hinr@)I + 242 )0 = r(@)HH +24HEH )
s = (Arr(He H)HH +2HHe H H )
;((H,e):és ce

. (4.70)
y(H,e)= é(/itr(HeH)HH +20HHe H H).- e

Y = % = éeg—; = ée(ﬁtr(ﬂze)H + SiHHeH )

Y = 2tr(H e H + 47ieHHeH = eH (23rr(H )+ 43He H)

onde € = He H ¢ o tensor de deformacdo efetivae i e A sdo os parametros de Lamé
do osso nao danificado compacto ideal com porosidade nula.

Um critério de dano € estabelecido para definir o dominio em que o dano ndo é
modificado (H =0, p=0), ou em outras palavras, definir a ‘“zona morta” na
nomenclatura usual de remodelacdo Gssea. Esse critério € obtido matematicamente a
partir da extensao anisotrépica proposta por Jacobs et al. (1997).

O critério proposto é convexo e descrito pelo seguinte sistema de inequagdes

(Doblaré & Garcia, 2002):

- 2(/-w) = _,1_1)1/4_( 1 <0

8§ = n]/m\/EﬁZ_ﬁ/gA]/827l/4 ‘Pz* _W)p(l6—5ﬁ)/8

1/ sops s 37
g =n""IBp? A

2(1-w)

4.71)
(1:1)1/4_(%*+W)p(16—5ﬁ)/8<0

onde J € um tensor que quantifica a influencia relativa das partes esféricas e desviadora

do estimulo no critério de dano, definido como:
J = é(] —)tr(Y ) + wdev(Y )= é(] —20)r(Y )I + oY (4.72)

com we [0,1], n é o nimero médio de ciclos no estado de tensdes associado ao tensor J,

m um parametro experimental que quantifica a importancia do nimero de ciclos (Figura

4.5), w o comprimento médio da zona morta (zona de equilibrio onde a resposta do 0sso

énula) e ¥, o valor do estimulo de equilibrio no tecido.
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O parametro we [0,]] ¢ um escalar considerado diferente de zero nesse

modelo. Se esse escalar assumir o valor zero, o tensor J dependerd somente da
componente esférica, admitindo que a evolu¢do do modelo seja puramente isotrépica.

Para @ =1, o modelo corresponderd a um alto grau de anisotropia tal que J = deV(Y).

Neste modelo, a lei de evolucdo para o tensor Remodelacdo (H) é proposta

considerando a lei de evolucao de dano associada. Entdo, a lei de fluxo € escrita por:

;08" sog!
_ - 98" 4.73
Koy +u Y 4.73)

com as condi¢des de Karush—Kuhn-Tucker (KKT):

w20, g g <0 e pug =p'g" =0 (4.74)

onde os sobre-indices r e f significam reabsorcdo e formacgdo, respectivamente. O
critério de dano € derivado diretamente e as equagdes que descrevem a taxa do tensor de
Remodelacdo sdo obtidas explicitamente para a reabsorcdo e a formagdo,

respectivamente, como:

Reabsorcio: H =1 o A8 J(I-w)] 3®, se g 20e g/ <0  (4.75)
“Zonamorta”: H=0, se g'<0e g/ <0 (4.76)

. 1 A
Formacio: H =/ o/ A" ——J&, se g"<0e g/ >0 4.77)

(] - co)
rof o= .
onde a’,a’ sdo escalares expressos por:

o

o = g (4.78)
2ﬁ2—ﬂ/8n]/m271/4\/§

o :ﬁZ—ﬂ/Sn]/m\/Eﬁ(J O RA (4.79)
242
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Resolvendo o problema de andlise convexa dado pelas Eqs. (4.73) e (4.74) e

considerando o problema dependente do tempo, obtém-se os parametros de consisténcia
4’ em funcdo da densidade aparente. Entdo, a lei de evolucdo para o tensor de
remodelagcdo H é escrita como:

A

Reabsorcio: H :% k7S, )EJ%, se g'>0e g/ <0  (4.80)
tr

(H_ZJ_3H6) p
“Zonamorta”: H=0, se g" <0 ¢ gf <0 (4.81)
Formacio: H="2— K5 __Pja o' <0e gl 20 (4.82)

4 u(H2JH®) p

onde 7 € a taxa de remodelacdo superficial obtida a partir dos modelos isotrépico e
anisotropico de Stanford (Jacobs, 1994 e Jacobs et al., 1997) dada pelas seguintes

expressoes:

r

Reabsorgdo: i =—c, =, se ¢" 20 ¢ g/ <0 (4.83)
P
“Zonamorta”: =0, se g ' <0e g/ <0 (4.84)
gf .
Formagio: /=c;——>, se g' <0 ¢ g/ 20 (4.85)
P

onde c,,c, sdo as velocidades de remodelagdo (constantes) para a reabsorgdo e

formacao, respectivamente.

Obtido o tensor H corrente, a taxa da densidade aparente é determinada da

seguinte maneira (Doblaré & Garcia, 2002):
P (—
=—w\HH 4.86
P=3 5 ( ) (4.80)

O modelo de remodelagcdo 6ssea proposto por Doblaré & Garcia (2002) foi
aplicado ao modelo bidimensional de um fémur proximal apresentado por Jacobs

(1994). O objetivo desse exemplo foi predizer a evolucdo da microestrutura do osso a
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partir de uma situagdo ideal inicial (material isotrépico com distribui¢do uniforme da
densidade), quando carregado por forcas que caracterizam o movimento de andar
humano normal. Como o problema ¢ ficticio, a taxa de remodelacdo ndo é relevante,
principalmente nos estdgios iniciais da simulacdo. Entretanto, os autores salientam a
importancia de conseguir uma indicag¢do precisa da tendéncia da distribui¢ao final da

densidade, da rigidez e dos valores principais e dire¢des.

1,876« 00f
{ 1.a0E.00|
1. 22E+00]
1,08€e0
8.73E-01
6.98E-01
5.24E-01
3, 49E-01

1_7sE-OL

&, 10E=06]

Figura 4. 11 — Simulacdo do fémur proximal apds 300 dias com o modelo de dano-

reparo proposto por Doblaré & Garcia (2002). a) Secao da extremidade de um fémur
proximal saudavel, onde a distribuicao global da massa dssea € relacionada a escala
cinza; b) distribuicao da densidade aparente; c) distribui¢ao da superficie de tensao

(variacao do médulo de elasticidade em funcdo da direcdo).

Na Figura 4.11-a é apresentada a radiografia de um fémur proximal saudével,
em que se identifica na diédfise, o canal medular circundado por osso cortical denso e
uma estrutura mais uniforme na epifise.

A distribui¢ao da densidade aparente ap6s 300 dias de simulacdo se aproxima
da realidade (Figura 4.11-b). Nota-se a formacdo de duas camadas externas de
densidade com valores mais altos, representado o tecido cortical ao longo da diifise e
densidades muito baixas no canal medular. Na epifise, observa-se a distribui¢do
complexa das densidades, incluindo duas regides com altas densidades no pescocgo
femoral e duas zonas com densidades mais baixas circundando a mesma.

Na Figura 4.11-c é apresentado o comportamento anisotrépico por intermédio
das superficies de tensdo. No pescoco e na cabeca femoral observa-se a orientacdo

preferencialmente longitudinal, mas com baixo grau de anisotropia como na realidade,
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enquanto que no resto da epifise € quase isotrépica. Nas camadas corticais, os valores
do moédulo de elasticidade longitudinal € cerca de 18 GPa e na dire¢do transversal ¢ de
12 GPa, consistentes com a realidade.

Razdes tipicas entre os altovalores minimo e maximo da matriz Constitutiva C
estdo proximos de 1,5 na regido do tecido compacto da diéfise e no tecido esponjoso da
epifise. No colo e na cabeca femoral tem-se o0 médulo de elasticidade maior na dire¢dao
longitudinal, mas com baixo grau de anisotropia; contudo, no restante da epifise, tem-se

um comportamento constitutivo praticamente isotropico (Doblaré & Garcia, 2002).

4.4.1 ALGORITMO

Empregando novamente o método explicito de Euler progressivo, o tensor

Remodelacao é obtido por:
H™*™ =H'+AtH' (4.87)

o qual é usado na determinagiio da matriz Constitutiva corrente C**, por meio das
expressoes dadas pela Eq. (4.67). A descri¢ao da versdo explicita do algoritmo é dada a
seguir.

Para cada ponto de integracdo do elemento corrente, no tempo #, execute os

seguintes passos:

1. ler os parametros de entrada C', p', e',de', s' e H';

-1
R

2. avaliar a matriz Flexibilidade corrente: Eq. (4.67)e S’ = (C ’)

3. avaliar a varidvel associada a energia:

Y'= 4,&(HtetH’ XH’e’ )+ ZEtr(the’)Htet ;
. ., 2 1 t T,
4. determinar o tensor estimulo: J = g(] - Za))tr(Y )I + Y’

5. avaliar o critério de remodelacdo: g’ (J Y p’) dada pelas Eq. (4.71);

6. se g’(J’,p’)ZO e gf(J’,p’)<O,reabs0rg:50:
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A

qi - 3B ki'S ! P yiar.

4 li‘(Ht_2Jt_3HtC?)tj pt

7. se g’(J’,p’)<0 e gf(J’,p’)<O, “zona morta”: H' =0 ;

8. se g/ (I, p')20e g’ (1", p')<0, formacio:

A

.t t
=P KS D gy,
4 tr(H’ Jfoc?ij

9. calcular o novo tensor de remodelagdo: H™ = H' + AtH' ;

10. determinar a nova densidade: p = j—Ztr(HH _1);

11. verificar se p,. <p" ™ <p _;

12. avaliar a nova matriz Flexibilidade S : Eq. (4.67);

. . o -1
13. avaliar a nova matriz Constitutiva: C"* = (S ”A’) :
14. determinar o novo estado de tensdes: s'™ =C"*¥ (e’ + Ae’);

15. retornar: St+At’Ct+At’ t+At’Ht+At.

4.5 MODELO PROPOSTO POR RAMTANI ET AL. (2004)

Os autores Ramtani et al. (2004) desenvolvem uma teoria de remodelacdo
Ossea incorporando o escalar dano d. Essa teoria é aplicada a estrutura de trés barras
constituidas de tecido 6sseo trabecular. O modelo unidimensional fornece uma

expressao para a taxa de variagdo da fracdo de volume 6sseo (€ ) expressa por:

(ao +a,e+a,e’ +(I+e)A (4.88)

(1-a) E(1-dY's

onde d é a variavel dano (0 <d< ]); a,j= 0,1,2 e A sao parametros materiais; F' € a

forca normal, S a drea da secdo transversal e E € o modulo de elasticidade adaptativo.
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Na Eq. (4.88), a taxa de dano é negligenciada, ou seja, o microdano que ocorre no
tecido trabecular é conhecido previamente.
O parametro material £ é definido matematicamente em fun¢do da fragdo de

volume 6sseo corrente e dado por:

E= (4.89)

onde E, é o mddulo de elasticidade inicial do tecido dsseo.

Nessa formulacdo apresentada, supde-se que o dano seja constante e
conhecido previamente. Esse dano inicial se deve as atividades celulares induzidas pela
reabsor¢do e ndo a carga mecanica aplicada externamente no 0sso.

Entretanto, em seu trabalho, os autores consideram a possibilidade de

variagdo do dano (d ) através de uma lei. Para tal, definem-se o critério de dano, as

condi¢des de consisténcia e as condi¢cdes de carga e descarga. O microdano (d >0)

passa a ser induzido pelo carregamento externo e dirigido pela for¢a de dano adaptativa.
No subitem 4.5.1 € apresentado o algoritmo, na sua forma explicita, para o

caso em que a taxa de dano € negligenciada.

4.5.1 ALGORITMO

Para cada ponto de integracdo do elemento corrente no tempo f, execute 0s

seguintes passos:
1. ler os parAmetros de entrada C', p', &', e Ag';
2. avaliar a taxa da fragao de volume 6sseo ¢ através da Eq. (4.88);
3. atualizar e pela equaco ™ =e' +é'At;

4. verificarse e, <e"" <e . ;

5. determinar o novo moédulo de elasticidade através da expressao

E2‘+At — EO

W e a nova matriz Constitutiva C(E’*A’ );
+e
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6. determinar o novo estado de tensdo ¢ =C"™ (8’ + As’)

At _t+Ar _1+A Ny
7. retornar Ag"Y et 6N, CTY e

4.6 MODELO PROPOSTO POR MCNAMARA (2004)

McNamara & Predengarst (2007) testam quatro algoritmos de remodelagcao
dssea supondo que os estimulos mecanicos, 0s quais guiam a resposta celular, sejam
regulados pela energia densidade de deformagdo U e microdano d. Cada algoritmo é
implementado com os sensores células de revestimento dsseo e osteoblastos na
superficie ou ostedcitos internamente.

Evidéncias experimentais mostram que cavidades de reabsorcdo ocorrem,
preferencialmente, em regides danificadas no tecido 6sseo cortical. A uniformidade das
dimensdes das microfissuras nesse tecido sugere que algum processo de reparagdo
mantém o comprimento da fissura abaixo de certo nivel. Esse dado suporta a proposi¢ao
de que a remodelagdo dssea é um mecanismo de reparacdo a qual mantém a resisténcia
Ossea — reabsorc¢ao de tecido danificado e posterior re-locagao por novo.

No desenvolvimento da teoria, a energia densidade de deformacao, denotada

por U, € definida pela seguinte equagao:

_ E&?

U =
2p

(4.89)

Para a remodelacdo baseada na superficie (sensores superficiais - osteoblastos e
células de revestimento), a componente de deformacdo do estimulo de remodelacao

S4r € determinada pela diferenga entre a energia U e o valor homeostatico U, :

Sdef = U _Uref = __Uref (4.90)
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onde U, € o estimulo de referéncia determinado a partir dos parametros materiais E e

v do osso no equilibrio homeostético e € calculado pela seguinte expressao:

Es’
_ ref
Ure.f_ 2

0

4.91)

Para a remodelacdo mediada pelos ostedcitos, o estimulo recebido pela célula
ator i da célula sensorial j € fun¢do da variacdo da energia densidade de deformacgdo na
célula sensorial e da distiancia entre as células, sendo esta levada em conta através da

funcdo de influéncia espacial f ( j) definida por Mullender & Huiskes (1997). O

estimulo total S, €, entdo, a soma dos estimulos gerados por cada célula sensorial:

39 Eg?
Sur =2 fj Uy (4.92)
=1 P

onde NO é o nimero total de ostedcitos no dominio do tecido considerado.
A “zona morta” - regido a qual ndo ocorre variacdo da densidade Ossea - €
incluida para separar os dominios de aposicdo Ossea e reabsor¢do dssea. O critério de

remodelac¢do € definido pelos seguintes intervalos:

(1) Se 0<¢&<1000u¢ , hd redugio da massa ésseae & = 1000us .

(i)  Se 1000uc <& <2000ue, hi equilibrio de remodelacio e &' =¢,

resultandoem S, =0.
(iii)  Se 2000ue < & < 3500ue , ha formacdo de massa 6ssea e & = 2000ue .
Assume-se que, mesmo que a remodelacdo esteja em equilibrio, exista certa
quantidade de dano no interior do tecido 6sseo. A remodelacdo em resposta ao acimulo
de dano ocorre somente quando a quantidade de dano varia do nivel homeostatico, ou
seja, Ad >0 . O dano acumulado d € expresso matematicamente pela seguinte equacao:

Ad=d-d (4.93)

crit
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onde d . € o dano critico.

crit
Supondo que para d =1 o tecido dsseo esteja completamente danificado e que

a taxa de acumulo de dano seja linear, a taxa d € definida usando a regra de Miner.

Entdo, a taxa de formacgdo de dano € descrita pela seguinte expressao:

d=— (4.94)

onde N, € o nimero de ciclos para a ruptura do material numa dada tensdo. Para o

0sso, esse numero pode ser calculado pela seguinte relagdo empirica (Carter et al.,

1976):
log(N, )= C/log(e)+ C,T +Cop+C, (4.95)

onde C;, j=1,....4 sao constantes empiricas, ¢ (MPa) a tensdo ciclica e T (°C) a

temperatura.
No modelo, o dano ¢ acumulado durante as iteragdes, para todos os niveis de

deformacao, até que d > d_ , . Esse actimulo é definido pela integral:

crit *

d=|dd 4.96
_,fo ! (4.96)

Para a remodelacio baseada na superficie, a componente de dano do estimulo

de remodelacao 6ssea é dada por:

S

dano

= xAd = x( (| da - dm.,] (4.97)

onde x =0 se o dano acumulado d for menor do que d_.,. e x =—1I caso contrério.

crit

Para a remodelagdao mediada pelo ostedcito, o estimulo € gerado pela célula

sensorial devido ao dano e é dada por:
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N

N ;.
Suano = 2 ()Ad =3 f(j)x(j0 ddt — dm-tj (4.98)
j=1

Jj=1

Utilizando a densidade predita, a propriedade eldstica local é determinada de

acordo com a seguinte relagao (Currey, 1988):

E=Cp’ (4.99)
Quatro diferentes algoritmos de mecanorregulacdo sdo desenvolvidos, usando-
se os seguintes estimulos mecanicos: deformacdo; dano; deformacdo e dano
combinados; e um dos dois, deformagao ou dano, com a remodela¢do adaptativa de
dano priorizada quando d >d_,, .
Para cada sistema de mecanorregulacdo desenvolvido, a taxa de densidade
aparente € predita a partir do estimulo calculado como se segue:
(1) Taxa de variagdo da densidade predita pelo estimulo deformacgdo (Figura

4.12ii):
p=CsS,y (4.100)
(i1) Taxa de variacao da densidade predita pelo estimulo dano (Figura 4.121):

p=CS (4.101)

dano

(iii) Taxa de variacdo da densidade predita pelo estimulo dano e deformacgao

combinados (Figura 4.12iii):

(4.102)

dano

p=CsS,y +CoS

(iv)  Taxa de variacdo da densidade predita pelo estimulo deformagdao ou dano,

onde a remocdo do dano € priorizada quando d >d_,; (Figura4.12iv):
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d< dcrit’ p = C5Sdef

d> dcrit’ p = C6Sdan0

""zona morta"

(4.103)

formacio
3500 pe
!
® o/ .
reabsorcao T
d <d i =il
""zona morta"
formacio
iii do
(i) Y 1 -
reabsorciio 1000 pe 2000 pe
:‘zona morta" 3500 pe
formacgio |
(i) A\
d%f i = £
|
reabsor¢io 1000 pe 2000 pe \
formacio. 1500 formaciio
i @ .
(iv) 4 £ dof
reabsor¢io

reabsorcio Mﬂo p 2000 p=

d = d

|

d < dcn’!

Figura 4. 12 — Adaptagdo 6ssea de acordo com as quatro regras de mecanorregulacio.

A constante C; governa a taxa de remodelagdo em resposta ao estimulo de

deformacgdo e C, é uma constante que governa a taxa de remodelacdo em resposta ao

estimulo de dano.

Com o objetivo de estudar o comportamento dos diferentes algoritmos de

mecanorregulacdo, a teoria foi aplicada em dois modelos de EF bidimensionais, os

quais simulam uma barra em balanco (comprimento 800 um e altura 100 pwm)

representando uma trabécula (Figura 4.13). A malha € gerada usando elementos

isoparamétricos quadrilaterais de quatro nds supondo o Estado Plano de Deformacdes.
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Os nés da extremidade esquerda da barra estdo restringidos nas direcdes
longitudinal e transversal. A barra foi submetida a deformacao axial de 1500 pe na
extremidade livre da mesma, estando de acordo com as deformacdes fisiologicas. Duas
configuragdes iniciais do modelo de EF foram utilizadas:

® Modelo 1 — regido da barra previamente danificada, conforme indicado na
Figura 4.13i. Nessa regido, o nivel de dano foi admitido abaixo do valor critico,
correspondendo a deformacao especifica de 3480 Lie.

® Modelo 2 — barra com cavidade de reabsorcdo de profundidade 20 um (Figura
4.13ii).

No modelo sdo considerados dois diferentes materiais: tecido 6sseo e medula.

Ambos os tecidos sao modelados como materiais isotrépicos e poroeldsticos.

Legenda
[_] elemento tecido 6sseo
Bl clemento medula 6ssea

Bl scnsores

(i) modelo 1

(ii) modelo 2

Figura 4. 13 — Modelo de EF de uma barra representado uma trabécula com (i) regido

previamente danificada (modelo 1) e com cavidade de reabsorcdo (modelo 2). Os
elementos que representam osso, medula e células sensoriais no modelo estao indicados.

A direcdo e o sentido do carregamento sdo indicados pelas setas.

Nas Figuras 4.14 e 4.15 sao plotadas as distribuicdes da deformacao especifica
para tempos singulares, a partir dos resultados obtidos com os modelos de EF um e dois,
respectivamente.

O algoritmo de remodelacdo éssea, na sua forma implicita, estd resumido na
Figura 4.16. As propriedades materiais sdo atribuidas, o carregamento € aplicado e a
andlise por EF estrutural poroeléstica € executada. Os resultados da anélise (deformacgdo
e tensdo nodal) sdo fornecidos ao algoritmo e os sinais mecanicos sao calculados em

cada sensor localizado no tecido. Quando o estimulo é detectado, um sinal é enviado
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para iniciar a remodelacdo de acordo com as equagdes (4.100) a (4.103). Baseada nas
magnitudes desses sinais, a taxa da densidade no elemento é calculada e a nova
densidade € predita. O novo médulo de elasticidade € determinado para o elemento em

funcdo da densidade corrente (Eq. 4.99).

iteracio 1 -__/ Tecido danificado iteracio 1 "/ Tecido danificado D 50 (1c)

| g

I st

iterschie 2 i I ivernclie 3 ierecie 3 _iterache g i i ierache g 2500

%h—' —| [~ | 1T Iﬂ

N {2 1 100

el . e, | | . | | cm— tw
iterache s iteraclosn ceracle 19 5 dterwchenn __ iterwcleil = itewsclle i = icerscleid
e o e e e
iterachie 4 itersclo st iterachs 16 iterscio 11 ieracis 21 iternclie 5 iberachs 20 iterscla
" ] e e
iteracie1r 4 iteracie 4y iberaclio an terschean — iterscledy  itexwchess itersclest
| P e e [T

(ay (B [i|:. (i) (iv) by () (i} {iin) fiv)
Figura 4. 14 — Distribuicdo da deformagao nos elementos composto de 0sso em tempos
especificos, durante a simulacio usando (a) sensores superficiais (células de
revestimento e osteoblastos): (i) se o estimulo € a deformacao (Eq. (4.101)) o tecido
danificado nao € removido; (ii) se o estimulo é o dano (Eq. (4.100)), a reabsorcao dssea
forma uma cavidade que nao pode ser re-preenchida e conduz a perfuracio; (iii) se o
estimulo € a combinac¢do do microdano e deformacdo (Eq. (4.102)), a reabsor¢do dssea
forma a cavidade, mas o tecido danificado ndo € totalmente reabsorvido antes que o re-
preenchimento seja iniciado; (iv) se o estimulo € a deformacgdo ou o dano (Eq. (4.103)),
o tecido danificado é completamente reabsorvido e o re-preenchimento ocorre em
seguida; (b) sensores ostedcitos: (i —iv) para cada caso, a reabsor¢do completa da regidao

danificada do tecido ndo € predita e a cavidade ndo € re-preenchida (McNamara &

Prendergast, 2007).
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Figura 4. 15 — Distribuicdo da deformagao nos elementos composto de 0sso em tempos
especificos, durante a simulac¢ao usando (a) sensores superficiais (células de
revestimento e osteoblastos): (i) se o estimulo é deformacao (Eq. (4.101)) o tecido
danificado ndo € removido; (ii) se o estimulo é o dano (Eq. (4.100)), a reabsorcdo dssea
forma uma cavidade que ndo pode ser re-preenchida e conduz a perfuracao; (iii) se o
estimulo € a combina¢do do microdano e deformacao (Eq. (4.102)), a reabsor¢ao dssea
forma a cavidade, mas o tecido danificado nao é completamente reabsorvido antes que o
re-preenchimento seja iniciado; (iv) se o estimulo € a deformacdo ou o dano (Eq.
(4.103)), o tecido danificado é completamente reabsorvido e o re-preenchimento ocorre
em seguida; (b) sensores ostedcitos: (i —iv) para cada caso, a reabsor¢ao completa da
regido danificada do tecido ndo € predita e a cavidade ndo é re-preenchida (McNamara

& Prendergast, 2007).

Os autores McNamara & Prendergast (2007) concluem que o algoritmo de
remodelacdo que conduz o processo, quando o dano acumulado no tecido ndo excede o
valor critico, através do estimulo deformacgdo e que, quando esse limite é excedido, o
dano dirige a adaptacio dssea, € o mais adequado computacionalmente para a simulagdo
da reparacdo 6ssea (reabsor¢ao de tecido danificado no antecedente e substitui¢do por

novo no subsequente).
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Analise por EF
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Figura 4. 16 — Diagrama do algoritmo computacional de remodelagdo ¢ssea para o

modelo proposto por McNmara (2004).

4.6.1 ALGORITMO

Dados os parametros para cada ponto de integracdo no tempo f, executar o0s

seguintes passos:

1. ler os pardmetros de entrada d', C', p', &', e A&’
2. calcular o numero de ciclos para a ruptura N,, através da equagio

N; :JOC]log((r’)+C2T+C3p'+C4

3. determinar a taxa de dano d através da Eq. 4.94;

4. atualizar d pela equagdo d'™ =d' +d'Ar;
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5. se d™ <d

crit °

[

. determinar a componente de remodelacdo relacionada

deformacio Sy,

6. se d™ >d

crit ®

[

. determinar a componente de remodelacdo relacionada
deformagio S/, ;

7. calcular a taxa da densidade aparente p através da Eq. 4.103;

8. determinar a nova densidade p"** = p' + p' 4t ;

t+ At

9. verificarse p,,;, <p 7 < P

10. atualizar a novo propriedade material E'™* =C, (p”m )3 e a nova matriz
Constitutiva C(E"™ );

11. determinar o novo estado de tensdo ¢'** = C"™* (8’ +4¢' );

dt+At t+At Ct+At t+At
b b M

12. retornar c

2

4.7 MODELO PROPOSTO POR LI ET AL. (2007) READAPTADO

Este modelo estd baseado na teoria de remodelacdo dssea desenvolvida por
Huiskes et al. (1987). Como estimulo mecanico externo, propde-se a energia densidade

de deformacao U e como a varidvel local, a densidade aparente p . A principal inovagao

deste modelo € o acréscimo de um termo quadratico na equacdo que relaciona a taxa da
densidade com o estimulo U. Esse termo adicional pode produzir a redu¢cdo da massa
Ossea em niveis altos de carga, hipdtese essa que muitos modelos matematicos
tradicionais de remodela¢do ndao admitem. No trabalho dos pesquisadores Li et al., a
“zona morta” € negligenciada por simplicidade e o modelo foi utilizado para simular o
tratamento de implante dentario usando o método dos Elementos Finitos.

Incorporando a “zona morta” ao modelo proposto por Li et al. (2007), a lei que

descreve a taxa da densidade aparente fica descrita pelo seguinte sistema de equacoes:
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bU-(1+sU,)-DU-(1+s)U,Y, U>(I+s)U,
p= 0, (1-su, <U<(1+s)U, (4.104)
b(U-(1-s)U,), U<(1-sU,

onde D é uma constante. Fazendo uma andlise da Eq. (4.104), pode-se chegar as
seguintes conclusdes: quando a energia U estd abaixo do valor (l—s)U »» a taxa de
variacdo da densidade serd negativa, ou seja, ocorrerd reabsor¢do dssea; se a energia

estiver contida no intervalo fechado [(] - s)U s (] + s)Uh], nenhuma variagdo liquida da
densidade ocorrerd (“zona morta”); e quando a energia U > (] + s)U » pode ocorrer duas

hipéteses: na primeira, pode ocorrer formagdo dssea (o termo linear domina o processo
e a reposta do modelo torna-se similar ao do modelo de Huiskes et al., 1987) ou, na
segunda, reabsorcio dssea (0 termo quadrético torna-se preponderante ao termo linear,
tornando a taxa da densidade negativa). O comportamento da Eq. (4.104) pode ser
representado graficamente conforme o esbo¢o dado na Figura 4.17. Pode-se dividir esse
grifico em quatro regides distintas: regido de reabsor¢do na subcarga, regido da “zona

morta”, regido de formacao e regido de reabsor¢do na sobrecarga.

© Huiskes et &l (1987)
formacéo
"zona morta" (1 +a)U, + b/D
(1 +s), \ Y
Liet ol (2007)

reahsorgéio
reahsorcéio

Figura 4. 17 — Evolucao da taxa da densidade aparente em funcdo da energia densidade
de deformagdo para o modelo de Huiskes et al. (1987) e para o mesmo com o acréscimo
do termo quadratico proposto por Li et al. (2007).
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4.7.1 ALGORITMO

Dados os parametros para cada ponto de integracdo no tempo f, executar os

seguintes passos:
1. ler os parAmetros de entrada: p', &' e 4d&';
2. determinar os parAmetros materiais correntes E' e v

3. avaliar a matriz Constitutiva C';

4. calcular a densidade energia de deformagdo U’ = %s’TC ‘g';

5. avaliar a taxa da densidade aparente p'dada pela Eq. (4.104);

6. calcular a nova densidade p™*" = p' + p'4t;
7. verificarse p,, <p"" <p _;

. ~ .. A
8. determinar os novos parimetros materiais £ e v'**;

9. determinar a nova matriz Constitutiva C"™™';

10. determinar o novo estado de tensdes ¢ =C"™* (s”A’ +Ag"™ );

11 retornar A8I+At’8t+At’O_t+At’Ct+At’ t+At .

4.8 OBSERVACOES ACERCA DOS MODELOS

Virios algoritmos numéricos t€m sido desenvolvidos para simular o processo
de remodelacdo Ossea. Embora alguns modelos sejam capazes de predizer
qualitativamente o comportamento do tecido 6sseo com razodvel precisdo, andlises
quantitativas e aspectos biologicos tém sido negligenciados (Riiberg, 2003).
Recentemente, novos métodos que levam em conta aspectos da microestrutura e
atividades celulares tém sido publicados. Esses modelos fornecem bons resultados
quanto a osteoporose, contudo sofrem defici€éncias do ponto de vista mecanico. O autor
Riiberg (2003) classifica os problemas de remodelacdo dssea interna em duas diferentes

aproximacodes: a mecanica e a fenomenoldgica.
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Na aproximacdo mecanica, define-se uma lei matemadtica para descrever a
evolucdo da densidade aparente como resposta direta das mudancas no ambiente
mecanico. Os resultados das simulacdes numéricas com essa aproximag¢ao mostram que
0 osso ¢ capaz de se adaptar a variacdes de carregamentos e, além disso, alinhar sua
estrutura interna as dire¢des principais de tensdo. Entretanto, esses modelos nao
consideram a geometria da UMB, o tempo para os diferentes estigios do processo de
remodela¢do e a unido inerente aos processos de formagdo e reabsor¢cdo dssea (Riiberg,
2003). Teorias para adaptacdo Ossea que relacionam a variacdo da densidade dssea
diretamente a mecanica (varidveis derivadas das deformacdes quando afetadas por
forcas externas) provaram ser ferramentas tteis para o projeto de préteses. Esses
modelos sdo empiricos ao nivel macroscdpico e ndo levam em conta os processos
bioldgicos fundamentais (Ruimerman, 2005).

Na aproximacdo fenomenoldgica, os modelos estdo baseados nos efeitos
microestruturais. No modelo bidimensional proposto por Hazelwood et al. (2001), a
sequéncia completa A-R-F (ativacdo, reabsor¢do e formacao) da UMB ¢€ introduzida. De
fato, a UMB sempre inicia com a reabsor¢ao antes da formacdo. Além disso, a taxa de
ativacdo, a velocidade de progressdo e as dimensdes da UMB sdo estimadas nesse
modelo. O modelo tridimensional de Hernandez, baseado nos mecanismos de formagao
e reabsor¢do do método de Hazelwood, incorpora o processo de mineralizagdo. Nesse
modelo, os aspectos mecanicos sdo negligenciados e a simulacdo é concentrada nas
variacdes da densidade mineral devido as mudangas na frequéncia de originagao.

As predicdes dos modelos de remodelagdo dssea quanto a aposicdo Ossea ou
reabsor¢do Ossea ndo sdo consistentes, como apontado nos trabalhos de Mellal et al.
(2004) e Souza et al. (2008a). A discrepancia nos resultados pode estar relacionada ao
tamanho da “zona morta”, bem como aos estimulos mecanicos que regulam a atividade
celular na remodelacdo adotada pelas varias teorias biomecanicas. Outra caracteristica
controversa entre os modelos estd na evolug¢do do processo de remodelacdo. A partir dos
resultados obtidos nas simulagdes, observa-se que a remodelagcdo alcanga o equilibrio
(densidade aparente torna-se constante) em tempos diferentes para cada método. O
modelo de Stanford, por exemplo, considera que a totalidade da superficie interna esta
ativa durante a remodelac@o (k = ) o que, como afirmam os autores Doblaré & Garcia
(2002), conduz a taxas excessivamente rapidas.

Entre os modelos correntes para remodelacdo d6ssea (Jacobs, 1994; Jacobs et

al., 1997; Huiskes et al., 1987; Doblaré & Garcia, 2002; Ramtani et al., 2004; entre
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outros) poucos podem considerar reabsor¢do 6ssea devido a sobrecarga, como por
exemplo, as teorias biomecénicas propostas por McNamara (2004), Li et al. (2007) e
Souza et al. (2008b). Modelos que possam simular reabsor¢do dssea tanto em niveis
baixos de carga quanto em altos, sdo frequentemente utilizados em tratamentos de
implantes dentérios.

Ha diferencas nas hipéteses assumidas por cada teoria biomecanica, como por
exemplo, o estimulo mecanico que dirige as respostas celulares na remodelacdo; a
considera¢do da anisotropia nas propriedades mecanicas do 0sso; a capacidade de haver
reabsor¢do Ossea devido a sobrecarga (reparacdo); e a distingdo da velocidade de
remodela¢do descrita na forma escalar ou tensorial para a reabsorcao e a formacao.

Uma questdo importante a considerar é que essas aproximagdes mecanicas sao
desenvolvidas a partir de casos especificos, onde parametros do modelo sdo avaliados,
experimentalmente ou empiricamente, levando-se em conta o tipo de 0sso, os casos de
carregamento, o tipo de tecido, a espécie animal, o sexo, a idade, doencas, entre outros
fatores. No futuro, modelos computacionais mais gerais podem ser desenvolvidos
incorporando na sua formula¢do matematica um nimero maior de varidveis mecanicas e
bioldgicas, tornando-se ferramentas mais precisas e aplicdveis em casos diversos, tanto
em andlises clinicas quanto no projeto de préteses.

A Biomecanica tem sido substituida pela Mecanobiologia, sendo esta baseada
na relacdo entre a mecanica e a biologia celular. A combina¢do do aumento da
capacidade computacional com eficientes algoritmos de Elementos Finitos possibilita a
aplicacdo de teorias mais realisticas, incluindo os aspectos principais da biologia do
0ss0. A teoria relaciona a atividade celular as forcas externas (na modelacdo e na
remodelacdo 6ssea) e explica o comportamento adaptativo do osso trabecular ao nivel
microscopico. Essas relagdes sdo capturadas por equagdes matemadticas simples, mas
cercadas por processos bioldgicos complexos em que as componentes biomecanicas sao
amplamente desconhecidas. Os modelos computacionais baseados nessa teoria
possibilitam investigar as consequéncias morfoldgicas das condi¢des alternativas de
carregamento, de desordens metabdlicas tdo bem como de intervengdes farmacéuticas.
Potencialmente, ela € util para projetos de préteses, quando a adaptacio do tecido 6sseo
para ambientes mecanicos alternativos possa ser testada pré - clinicamente. Ademais,
essa teoria pode ser usada no desenvolvimento de métodos de tratamento da
osteoporose, baseados em exercicios fisicos ou na combinacdo com farmacos que

alterem a atividade celular (Ruimerman, 2005).
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5. PROPOSTA DE UM NOVO MODELO DE REMODELACAO
OSSEA INTERNA

5.1 FORMULACAO MATEMATICA

O modelo apresentado a seguir se fundamenta na Mecanica do Dano Continuo
e sua ideia bdsica é simular a porosidade do osso como dano, incluindo sua magnitude e
orientagdo, de maneira semelhante ao proposto por Doblaré & Garcia (2002). Esses
autores propuseram a matriz Remodelacio H (decorrente do tensor Remodelacdo)
andloga a matriz Dano padrdao D (decorrente do tensor Dano). Essa dltima matriz é
definida em termos da densidade aparente p e da matriz Fabric H (decorrente do
tensor Fabric), associadas, respectivamente, a porosidade e a direcionalidade das

trabéculas. A matriz dano D neste trabalho é proposta por:

(5.1)

onde p = pe, e é a fra¢do de volume 6sseo, P a densidade de uma amostra imagindria
de tecido 6sseo sem porosidade,  um pardmetro experimental que relaciona o médulo
de elasticidade com a densidade aparente e I a matriz identidade. A matriz Fabric é
considerada normalizada tal que det(ﬁ )= 1. No caso isotrépico, a matriz Remodelacao
assume evidentemente a forma H =II , sendo / uma constante.

Fazendo a andlise da Eq. (5.1), verifica-se que o estado ndo danificado

(material integro) corresponde a matriz D=0, implicando em H =1 (ou

equivalentemente a e=1 e H=I ou p=p € FAI=I). Se e=0 ou p=0 e H
assume algum valor (ou equivalentemente a H =0 ), tem-se a condicio D =1. Essa

condi¢do mostra que localmente no osso hd completa auséncia de massa Ossea (tecido
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totalmente danificado). Essas condi¢des estdo de acordo com os requerimentos da teoria
da Mecéanica do Dano.

As varidveis que descrevem a evolucdo de um processo sdo chamadas de
varidveis de estado (Hon & Reddy, 1999; Nguyen, 2000). Essas varidveis sdo grandezas
independentes que podem ser mensurdveis diretamente, como a deformacdo, ou
mensuraveis indiretamente, nesse caso recebendo o nome de varidveis internas. Essas
ultimas geralmente estdo associadas a reestruturacdo que ocorre em Pprocessos
irreversiveis, sejam eles dissipativos ou de ganho de energia. Para levar em conta as
mudancas na microestrutura do meio continuo, adotar-se-4 como varidvel observavel
(mensurdvel diretamente) o vetor de deformacdes ¢ e como varidvel interna, a matriz
Remodelacdo H . O vetor de deformacdes (o tensor de deformagdes infinitesimais na

forma vetorizada) e a matriz Remodelacdo sdo escritos, respectivamente, por:

81
[g]: )
812
H 0 0
[H]=| 0 H, 0
0 0 JHH,

(5.2)

Um aspecto da teoria proposta a enfatizar € a possibilidade de reducao do dano
(reparacdo), como ocorre na formacdo dssea. Isso implica que, ao contrario do conceito

classico de dano que tem a evolugdo positiva como um coroldrio direto da segunda Lei
da Termodindmica, na teoria de dano-reparo essa evolu¢do pode ser negativa (D < 0)
durante o processo de reparagdo, devido a provisdo de energia metabdlica.

Supondo que H ™' exista (HH Y | ) e H*=1-D, o vetor de tensdo efetiva

6 ¢ definido pela expressdo (Doblaré & Garcia, 2002):
6=H%=H'H's=(1I-D)"*(I-D)"?*6=(1I-D)"'s (5.3)

Quando um processo de dano estd ocorrendo, o carregamento externo €

resistido pela drea da tensdo efetiva e, entdo, o vetor & ¢ fisicamente mais

representativo do que o vetor de tensdo de Cauchy o . Portanto, admite-se que a regido
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danificada seja incapaz de transferir tensdes, podendo-se definir uma tensao dita efetiva
que leva em conta somente a parte integra do osso. Como a drea integra é menor do que
a nominal, para uma mesma forca aplicada, a tensdo efetiva num meio danificado é
comparativamente maior do que a tensdo nominal. Pode-se escrever o vetor de tensdes
de Cauchy em fungao do vetor de tensdo efetiva. Partindo da Eq. (5.3) e multiplicando

ambos os lados dessa equagiio por H’ tem-se:

HHH 'H '¢ = HH:

- - (5.4)
c=H6=(I-D)

O vetor ¢ conduz a uma matriz Constitutiva localmente ortotrépica cujas

. - L. .3 - . . e .
direcOes principais de ortotropia” estdo alinhadas com os eixos principais da matriz D

(ou, equivalentemente, com os de H e H). Os valores principais da matriz
Flexibilidade podem ser expressos, em termos das componentes de H ¢ do médulo de

elasticidade do tecido Osseo isotrépico ideal, por (demonstragdo A.7) (Doblaré &

Garcia, 2002):

1 1 1 1

— € ==
E, EH;, E; EH,

A

\% \% W

E, E, EH}H}

(5.5)

1 1+v

T 212
26, EHIH}

onde E e ¥ sd0o o médulo de Young e o coeficiente de Poisson do material isotrépico
integro, respectivamente. As expressoes dadas pela Eq. (5.5) fornecem as componentes
da matriz Flexibilidade ou matriz Compliance - inversa da matriz Constitutiva no
Estado Plano de Tensdes - para o material danificado. Adaptando as expressdes para o

estado Plano de Deformacdes, as expressoes dadas na Eq. (5.5) s@o reescritas por:

3 S6lido que apresenta trés planos de simetria mutuamente perpendiculares.
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(I+v)-1+v) ([I+D)N-1+D) (I+v)-1+v) ([+9)-1+D)

E, EH] E, EH},
_Yu 1(]+V11 I):_VI 11(]+V1 11):_1/}(1""’}) (5.6)
E, E, EH}H}
1 (1+9)

T R 2g2
2G111 EH,H,,

A propriedade material E pode ser avaliada pela seguinte aproximagao

(Currey, 1988):
E=cp’=cp’e’ (5.7)

Assim, o médulo de elasticidade para o tecido danificado (El.,i =11 ) pode ser

escrito nas direc¢des I e 11, respectivamente, por:

E,=H!E=H!Cp’e’
E, = H;,IE = H;’Iceﬁﬁeﬁ
ou

E,=HiC,ple’, j=11

(5.8)

As componentes da inversa da matriz Constitutiva estdo escritas em funcao
dos elementos H, e H, da matriz Remodela¢do a qual é uma matriz diagonal. De

maneira semelhante, o vetor de deformacdo & pode ser relacionado a matriz

Remodelacao H através da seguinte expressao (Doblaré & Garcia, 2002):
§=(I-D)"*(I-D)"?’e=H" (5.9)

onde £ ¢é o vetor de deformacgdo efetiva. Considerando o osso um sdélido eldstico

isotrépico linear, o vetor de tensdo de Cauchy & pode ser escrito como:

c=H>G=Alcob)b+2/k

o=H(A(z o) +207) 10
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ou escrito na forma de componentes,

0 H12(51+52) H1251
o, |=AH (8 +5)|+20 H;E, (5.11)
T2 0 H,H &),

A

onde b" =[1 1 0], o simbolo e representa o produto interno € Z e A sdo os

parametros de Lamé do osso nao-danificado compacto ideal com porosidade nula dados

por:

N
# 2(71+9)
n (5.12)
A= #
(1+9)1-29)
Utilizando a relagdo dada pela Eq. (5.9), a Eq. (5.10) fica:
o=A(Hob)H +20H e (5.13)
Partindo da funcao de energia livre de Helmoltz

(4(H,e)=1/26"C"e=1/26¢) e considerando o osso um sélido eldstico isotrépico

linear, define-se a matriz For¢ca Termodindmica Y da seguinte forma (Hecke, 1991;

Doblaré & Garcia, 2002):

Y = axg‘;’g) - a?H (é(ﬁ(stOb)sz n 2[11148)-8) (5.14)

ou em termos de componentes (notacao indicial),

74

=, ', 213 515
' om, iy ] (5.15)
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Efetuando-se a derivada parcial dada na Eq. (5.14), as componentes da matriz

Y sdo explicitadas por:

Z_X =Y, =2iH,(H?e + Hle e, )+ 40H e?

11

a)( 2 2 2 2 A3 2
=Y, =2 AH \H:¢; +H: ¢ e, |+4uH ¢
oM, 22 11( &2 1€ 2) T &,y (5.16)

dy R /2
aTﬁ:Yﬁ :4:“([_11[_111)j g122

Y,=Y;=Y,=Y;=Y;=Y,=0
A relac@o entre a matriz Constitutiva e a matriz Dano é dada por:

C=(I-D)’(I-D)=H*C'H? 5.17)
C=e?"2"""HC'"H =e’HC'H

onde C ¢é a matriz Constitutiva para o tecido 6sseo danificado e C’ a matriz
Constitutiva para o tecido 6sseo integro. Os autores Doblaré & Garcia (2002) definem a
matriz J que quantifica a influéncia relativa das partes esférica (]/3tr(Y I ) e desviadora
(dev(Y )) da matriz Forca Termodinimica Y. Essa matriz é expressa matematicamente

por:
J =5 (=001 + ade(¥) = (1-20)r (¥ )1 + 0¥ (5.18)

onde o parametro @ € um escalar que pertence ao intervalo fechado [0,1]. Se esse
parametro assumir o escalar 0, a matriz J dependerd somente da componente esférica,
admitindo entdo que a evolu¢do da mesma seja puramente isotrépica. Para w=1, a
evolucdo dessa matriz corresponde a um alto grau de anisotropia tal que J = dev(Y).
Admitindo-se que a matriz J seja avaliada nos planos principais (as
deformacdes de cisalhamento sdo nulas), essa matriz € escrita em funcdo das

deformagdes normais (81 =g #0¢,=¢, #0), uma vez que a parte volumétrica
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corresponde a terca parte da soma dos elementos da diagonal principal da matriz Y (que
nesse caso tem como componentes nao nulas Y;;(H;, Hy, & &) e Y22(H;, Hy, & &n)).
Para estabelecer a “zona morta”, regido em que a remodelacdo dssea estd em
equilibrio (a massa do tecido 6sseo € mantida), considera-se o modelo de adaptacdo
Ossea proposto por Carter (1984). Esse autor sugeriu que o 0sso seria “preguicoso” em
termos de reagir em face de sinais mecanicos. A entdo intitulada “zona morta”, em que
limites devem ser excedidos antes que a adaptacdo do tecido Osseo ocorra, foi
incorporada por Huiskes et al (1987). Na Figura 5.1 é mostrado um esquema da
adaptacdo 6ssea em funcdo da energia densidade de deformacgdo, proposto por esses

autores.

Taxa de
adaptacio

Formagiio

(1_ }U}: ossea

1 1 1 >
Reabsorgéo U {1 +WJU;! u

assea

Figura 5. 1 — A adaptagdo local assumida em fun¢do da energia densidade de

deformacao U. Nao hd resposta adaptativa éssea na “zona morta”.

Na teoria de Huiskes et al (1987) a energia densidade de deformacao, denotada

pelo escalar U, € definida pela equagao:

_&'Ce _&'Ce

2p 2pe

U

(5.19)

A diferenca entre as energias U e U, sendo essa ultima calculada no equilibrio
homeostético, é assumida como a energia que conduz a atividade adaptativa. Quando
U > (]+W)U , ou U< (I—W)U 4> 0 processo de adaptacdo € ativado. O parametro w

denota o comprimento da regido da “zona morta”. O critério que define o dominio em

que a densidade dssea fica inalterada € dado pelo seguinte sistema de inequacoes:
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~U+U,(1-w)<0 (5.20)

U-U,(I+w)<0 (5.21)

O trago da matriz For¢a Termodinamica Y pode ser relacionado a energia U

através da seguinte a expressao (demonstragdao Al):

e'Ce = ée—” (V) (5.22)

onde € =H " HC H . Assim, o critério de remodelacdo definido pelas inequacdes

(5.20) e (5.21) pode ser reescrito por:

5+ (e7)<0 (5.23)
8;2‘9 U, (em)<0 (5.24)

onde & e &,, sdo os vetores de deformagdes de referéncia inferior e superior,
respectivamente. Para uma andlise anisotrépica (a);t 0), a matriz J pode ser escrita em

funcdo do estimulo Y. Iniciando do caso isotrépico dev(Y)=0, o traco da matriz ¥

torna-se (demonstragdo A2):

3]/2

tr(y)= =) g (5.25)

Relacionando as Egs. (5.22) e (5.25), a energia densidade de deformacgdo ¢é

escrita em funcdo da matriz J por (demonstragao A2):

12 -3pM
_3Qe B/

T A L7 )\/2
€ cg_—2(]_w) (J:J) (5.26)
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onde J :J =J,J;, i, j=1...3. Substituindo a Eq. (5.26) nas inequagdes (5.23) e (5.24)

estabelece-se um critério de dano envolvendo a matriz J(Y) e a fracdo de volume 6sseo

e. Assim, a “zona morta” fica descrita pelo seguinte sistema de inequagdes:

12
8 = 4ﬁ(1—i))e(4+3ﬂ)/4 g ey~ 2ay7]<o (5.27)
gf 3" [(J :1)1/2 _ (J:eufp . J:Z;) )1/2]< 0 (5.28)

= 4ﬁ(] _ a))e(4+3/f)/4

onde

J = é(] —20)r(y )+ WY

! (5.29)
::fp = }(]_20))”’(}7;;1) )I +w rzj’iP
. 31/2 ‘ ‘ s
"= inf inf
T 45— )P Wiy -ay)
3" (5.30)
" sy, sup /2
U,f= (Jrefp : refp)

4p(1- co)e(4+3ﬁ »

Os sobrescritos r e f nas inequagdes (5.27) e (5.28) significam reabsor¢do e

formacao, respectivamente. A remodelagdo ocorrerd localmente no tecido 6sseo se o

critério dado for violado (g” >0 e/ou g/ >0), enquanto que nenhuma alteracio
liquida da massa 6ssea ocorrerd se as condi¢des g” <0 e g/ <0 forem satisfeitas. Nas

inequagdes (5.29) e (5.30), J ;’e’j’f e J,/ sdo as matrizes de referéncia inferior e superior,

respectivamente, determinadas a partir do médulo de elasticidade (E) e da densidade

aparente (p) no equilibrio homeostatico. As matrizes Forca Termodinamica de

referéncia inferior e superior, Y,’:j‘f e Y., sdo avaliadas em fungio dos vetores de

deformacoes de referéncia 82{, e &, , respectivamente, podendo estes ser obtidos a
partir de uma barra de tecido 6sseo no Estado Plano de Deformacdes carregada
axialmente por tragao (McNamara, 2004).

Vé-se que os limites da zona de equilibrio na remodelacdo sido estabelecidos

em func¢do do vetor de deformacdo de referéncia, sendo uma extensiao das deformacdes
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uniaxiais, que restringem essa regido no modelo de McNamara (2004), para o caso
plano.

Definidas as varidveis de estado (& e H ) e o contorno da “zona morta” (as
funcdes g" e g’ ), o préximo passo é estabelecer a lei que rege a evolugio da varidvel

interna matricial - matriz Remodelacio H. Essa lei reflete as mudangas na

microestrutura do tecido 6sseo e € descrita pela regra de fluxo dada por:

- dg’ dg’
H=uy >+ —=— 5.31
Hoy TH oy (5.3D

juntamente com as condicoes de consisténcia de KKT:

wop' 20; g',8" <0 e pg =pu'g" =0 (5.32)

O problema de andlise convexa descrito pelas Egs. (5.31) e (5.32) é derivado
explicitamente obtendo-se os pardmetros de consisténcia /. A lei de evolucdo para a

matriz H ¢é escrita em fun¢ao da matriz J por (demonstragao A3):

Reabsorcio: H az/ofﬁ]c?), se g"20e g/ <0 (5.33)
-w
“Zonamorta”: H =0, se g" <0 e g/ <0 (5.34)
Formacdo: H = 1/ o/ 0 ! )Jc?), se g"<0e gl 20 (5.35)
-w
onde a” ,af sdo escalares expressos por:
p p
. A3 .
a =—\/j(J (g2 (5.36)
4p
al = */E (J:J)"? (5.37)
4P

e a matriz @ € dada por:
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o :é(]—Za))I +ol (5.38)

Ajustando para o caso isotropico e considerando o problema dependente do

tempo, obtém-se os parametros de consisténcia 1’ dados por (demonstracio A4):

P33 (1-w)
w=— r 2y~
4e a tr(H JwH)

W = 3B (I-w)k
de o' r\H2JoH )

(5.38)

(5.39)

Substituindo as Eqgs. (5.38) e (5.39) nas Eqgs. (5.33) e (5.35), respectivamente,

obtém-se a lei de evolucdo para a matriz Remodelagao H (demonstragdo AS):

3 pu

Reabsor¢io: H =~ . J,se g">0e g/ <0 (5.40)
¢ 4p tr(H2JoH ) 8 8
“Zonamorta”: H=0,se g’ <0e g/ <0 (5.41)
3B pu

Formacio: H = Jo,se g"<0e g/ >0 (5.42)

dp rlH2JoH )

Nas Eqgs. (5.40) e (5.42) optou-se pela nomenclatura p, ao invés de p, para
nio haver confusdo com a taxa da densidade determinada pela Eq. (5.56). A taxa da
densidade aparente p, ligada diretamente a evolucdo da matriz Remodelacio é
avaliada seguindo a idéia proposta por McNamara (2004). Readaptando o algoritmo de
mecanorregulacdo desenvolvido por essa autora, a taxa p, € calculada em fungdo da
matriz Forca Termodinamica Y(H ,8) ou do escalar dano d, sendo esse ultimo

priorizado quando d > d_ . Entdo, propdem-se as seguintes equacoes:

crit *

Para d <d,_,,,:
py =—C,g" para g >0; g’ <0 (5.43)
py =0 para g’ <0;8' <0 (5.44)
py =Cgg! para g" <0;g7 20 (5.45)
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Para d >d . :

crit *

py =—C, ( ([ da - dm-,) (5.46)

As constantes C, e C, dirigem a taxa da matriz Remodelacdo referente a
matriz For¢a Termodindmica e C, € a constante que governa a taxa da matriz

Remodelacdo referente ao escalar dano d. O parametro d,.. € a quantidade critica de

crit
dano no tecido 6sseo utilizado para estimar a taxa de acimulo de dano na remodelagao.

Finalmente, a lei de evolugdo para a matriz H & sintetizada pelas seguintes condi¢des:

Para d <d ... :

crit *

Reabsorcio: H __ ‘_]ZwA C:8 para g" >0; g’ <0 (5.47)
4 r\H?JoH) p

“Zona morta”: H =0 para g' <0; g’ <0 (5.48)

. 2 / |
Formacio: H =30 {;”A Co8 para g' <0; 87 20 (5.49)
4 r(H?JOH) p

Para d > d

.
crit *

t .

. cg( [ ddt—dcmj

Reabsorcio de tecido danificado: H = 3 iw — ‘ (5.50)
4 r{H2JoH ) p

Assume-se que, mesmo que a remodelacdo esteja em equilibrio, existe certa
quantidade de dano no interior do tecido 6sseo. A remodelacdo em resposta ao acimulo
de dano d ocorre somente quando essa quantidade escalar varia do nivel homeostético,
ou seja, Ad >0. O dano acumulado d € expresso matematicamente pela seguinte
equacdo (McNamara & Prendergast, 2007):

Ad=d-d (5.51)

crit
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onde d € o dano critico. Supondo que para d=1 o tecido Osseo esteja

crit
completamente danificado e que a taxa de acimulo de dano seja linear, a taxa d ¢é

definida usando a regra de Miner. Entdo, a taxa de formagdo de dano é descrita pela

seguinte expressao:

d=—o (5.52)

onde N, € o numero de ciclos para a ruptura do material numa dada tensdo. Para o

0sso, esse nimero pode ser calculado pela seguinte relagdo empirica (Carter et al.,

1976):
log(N, )= Cjlog o)+ C,T +Cp+C, (5.53)

onde Cj, j=1,...,4 sdo constantes empiricas, ¢(MPa) a tensdo ciclica e T (°C) a
temperatura. No modelo, o dano é acumulado durante as iteracdes para todos os niveis

de deformacgdo e continua o acimulo até que d >d_ . Esse acimulo € definido pela

crit *

integral:
d—r&ﬁ (5.54)
- ,

Na Figura 5.2 é mostrado um esquema da adaptagcdo dssea proposta de acordo

com a evolugdo da taxa da densidade aparente p em funcdo do vetor de deformacoes ¢ .

Um esbogo da relagdo tensdo-deformagao unidimensional para o osso, durante
as fases de reabsor¢ao (perda de rigidez) e formagao 6ssea (ganho de rigidez), quando o
dano acumulado localmente no tecido estd abaixo do valor critico, € mostrado na Figura
5.3. Na Figura 5.4 ¢é apresentado um esquema da relacdo tensdo-deformacdo
unidimensional quando o nivel de dano acumulado estd acima do valor critico, havendo
diminui¢ao de rigidez (taxa negativa da densidade) devido a reabsor¢ao de tecido 6sseo

danificado.
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4 <oy formacio

— d {dcn'r

""zona morta'

-

&, tinf L £ £

o

reabsorcio
a)
[
F)
—d 2 d formacio de
ad <d tecido novo
L4 v
"Zona morta’
Erqf inf E?’etf' iy £.m'! £
reabsorcio de a=0
tecido danificado
b)

Figura 5. 2 — Esquema da adaptagao 6ssea proposta de acordo com a evolugao da taxa
da densidade aparente em fun¢do do vetor de deformagao para duas situagdes distintas:
(a) d<d,_, e(b) d>d,, (reparagdo dssea).

crit crit
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a
formacio
0ssea
B0
E, =k H}
c d <d material integro
T d=10
H=0
B, =K
fart A
reabsorciio
os55ea
H <0
E. = EH]
Oy / % o
& £g £

£
Figura 5. 3 — Esbogo da relacdo tensdo-deformacdo para o osso durante duas fases
distintas do processo de remodelacdo: perda de rigidez (reabsor¢do dssea) e ganho de

rigidez (formagdo 6ssea). Em ambas as fases o escalar dano d estd abaixo do valor

critico.
a
formaciio
ossea
H=0 reabsorgéo
B, = F H? (tecido danificado)
d : dcn’! H <= O,.
a & E, = E H]
d > day
T B )
material integro
far o=
E, =F
£ €g £ £
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Figura 5. 4 — Esquema contendo a relagao tensao-deformagao quando o nivel de dano
acumulado localmente no tecido esta acima do valor critico.

5.2 IMPLEMENTACAO COMPUTACIONAL

No processo iterativo, a densidade aparente € atualizada a cada incremento de
tempo, para cada ponto de integracdo no elemento finito, utilizando o método explicito
de Euler progressivo para determinar a nova densidade:

t+At

P = pl + pl AL (5.55)

Para prevenir que a densidade assuma um valor negativo, o que fisicamente é
impossivel, utiliza-se no algoritmo um limite inferior P, para compensar essa
deficiéncia. De maneira semelhante, emprega-se um limite superior P, para impedir a
porosidade negativa, ou seja, uma densidade que seja superior a densidade do tecido
sem poros (p >p=>p< O). A porosidade do tecido trabecular ou esponjoso varia entre
50 a 95 %, enquanto que o tecido compacto ou cortical, mais denso, apresenta niveis de
porosidade compreendidos no intervalo de 5 a 10 % (Doblaré, et al., 2004). Em face
disso, adota-se neste trabalho os valores limites sugeridos por Riiberg (2003)
Prin =0.05p € Py =0,95p

Obtida a matriz H no tempo corrente e supondo que sua inversa exista, a taxa

da densidade aparente no tempo ¢ € calculada através da seguinte expressao (Doblaré¢ &

Garcia, 2002) (demonstracao A6):
-t 4P[ ( iyl )
=—1w| H'\H 5.56
p=s 5 r ( )‘ (5.56)

Na Figura 5.5, é apresentado o diagrama do algoritmo computacional
esquematico para a predi¢ao da remodelagcdo dssea interna, mostrando claramente a sua
versdo implicita. Na secdo 5.3 € mostrada a versdo explicita do algoritmo de

remodelagdo proposto.
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O procedimento que serd descrito sucintamente a seguir € realizado para cada
passo de tempo 7, nos pontos de integracao pertencentes a algum elemento da malha de
Elementos Finitos.

Como mencionado anteriormente, o escalar dano d € acumulado durante as
iteragOes para todos os niveis de deformacdo e esse acimulo continua até que d >d_,, .
Esse escalar também € atualizado pelo método de Euler progressivo através da seguinte

expressao:

d*™ =d' +d' At (5.57)

Enquanto d <d_., o estimulo mecanico matriz Dano D dirige as respostas

crit ?
celulares no processo de remodelacio em func¢do da matriz For¢ca Termodinamica
Y(H). O critério de dano, fixado pelo sistema de inequacdes g'(J(Y))<0 e
g’ (J(Y))<0, estabelece se em determinado local do tecido 6sseo o mecanismo de
remodelacgdo estd ativado ou ndo. Quando o nivel de dano acumulado atinge o valor de
dano critico, a taxa da matriz Remodelacdo passa a ser dirigida exclusivamente pela
componente dano d, sendo o estimulo matriz Dano influenciado diretamente por essa
componente escalar. Assim, como a taxa de H & negativa, o tecido ésseo comeca a ser
removido localmente (a rigidez diminui) até que se atinja a porosidade maxima.
Entretanto, ao se atingir a porosidade limite, o dano que se acumulou ao longo das
iteracOes € zerado. A partir dai, a taxa da matriz Remodelagao deixa de ser influenciada
pelo escalar dano e passa a depender novamente da matriz Forca Termodinamica Y. A
taxa H passa a ser positiva e no local, antes danificado, comeca haver aposicio éssea
(arigidez aumenta) até que o equilibrio da remodelacdo seja alcangado. Apds ser predita
a resposta adaptativa do tecido localmente de acordo com o estimulo matriz Dano, a
taxa da matriz Remodelacio H ¢ atualizada pela mesma técnica adotada pelos

escalares dano e densidade:

H™ =H'" + AtH' (5.58)

Posteriormente, a taxa da densidade aparente é determinada pela Eq. (5.56) e

atualizada pela Eq. (5.55). As propriedades materiais £ ¢ v sdo entdo computadas no
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tempo ¢+ At, estando a primeira em funcdo da densidade aparente atual. A matriz

Constitutiva C corrente é determinada por:

e = fer o Yar | = (- et (@0 Y - ') 559

ou escrita explicitamente no Estado Plano de Deformacgdes,

ey e,
-V
[c]* = Blr—v) | flaf ) 0 (5.60)
1+ f1-20)|  1-9" 2 '
. N (0 CARCH)
207-+')

Satisfeito o critério de parada, sdo passados de volta ao programa de anélise

por EF global as propriedades materiais £ e 9%, a densidade aparente p'™, a

matriz Remodelagio H'™', o escalar dano d'*¥ e a matriz Constitutiva C"**'.
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Figura S. § — Diagrama do algoritmo computacional proposto esquematico para

predizer a remodelagdo dOssea.
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5.3 ALGORITMO

Dados os parametros H', d', C', p', &', e Ag' para cada ponto de integracio
no tempo 7, executar os seguintes passos:

1. calcular o numero de ciclos para a ruptura N,, através da equagdo

N} :]Oc,zog(a’)+czr+c3pf+c4 :
2. determinar a taxa de dano d através da Eq. (5.52);
3. atualizar o dano d pela equacdo d'™ =d' +d'Ar;

4. avaliar a matriz Forca Termodindmica Y' pela equacio

Y' = a;f (%(it(thst 'b)H[2b+2,[ltH[48[j°8[j;

5. avaliar a matriz J' através da equagio J' = é(] - 2a))tr(Yt )l +oY',

6. avaliar a matriz @ através da equagio @' =§(] 20’ )I +o'l;

t+At .
7. sed ™™ <d,,;:

. avaliar as funcdes g” e g/ através das Egs. (5.27) e (5.28);

. . .t z
. determinar a taxa da densidade aparente p, que entrard no

cadlculo das componentes da matriz H , de acordo com o seguinte

critério:

.t o o ft

Pu = C,8 , & Zo’g <0;
.t r[ fl

Pu :07 8 <O’g' <0’
pH’zcggf[, g’[<0,gft20;

. ot t
th:Cng > 8 Zo;gf 20;

. avaliar a taxa da matriz Remodelagdo H :
i 3 t t At .1
Ht: ﬁ Jw pli ,grtZO)gft<O;

4 tr(Ht_ZJté)th) P
H =0, g’[<0,gft<0;

107



8.

13
14

15

16.

17.

18

19
20

21
22

23

Ht _3ﬁt

Jté‘)t

t

se d >d -

crit *

2 ,0;5 gr[<0,gft20;
4 IT(H[ Jlé‘)lHl) p

. determinar a taxa da densidade aparente que entrard no cdlculo

das componentes da matriz H , dada por p,' =—C, ( .[Ot d'de - dcritj ;

. avaliar a taxa da matriz Remodelacdo H através da equagdo

J[é‘)l

t

PH

n ="

4 t}"(Ht_ZJtC?)thj pt

9

. atualizar a matriz Remodelagdo: H'*™ = H' + AtH';

.calcular a taxa da densidade

t
g ),
3p'

. determinar a nova densidade p

t+ At

e pt+At <p,. e 4 s g

dssea);

t+ At t+At
SC P Spmin € d <d

se ptzp e dt™ <d

crit °

cri

crit ®

t+At
entao p
., €Entao p

entao

dt+At

=p' +p'4t;

t+ At

= pmin 5

t+A4t

= pmdx ;

=0e p

t+ At

aparente p© através da equacgdo

= Pumin (reparagﬁo

. atualizar as propriedades materiais E"* (pt H ) e vt (p”‘”)

. determinar as componentes da nova matriz Flexibilidade $ AT através das

expressoes dadas na Eq. (5.6) (Estado Plano de Deformagdes);

. . L , . .
. determinar a nova matriz Constitutiva através da expressdo C"** = (S ”A’) :

. determinar o novo estado de tensdo ¢ = C"" (s' + As')

.retornar d"*Y, o

t+At t+At
,C

P

t+At t+At
’H b

&

t+At
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6. SIMULACOES NUMERICAS

6.1 EXEMPLO 1 - SIMULACAO DE UMA TRABECULA COM GEOMETRIA
SIMPLIFICADA E PREVIAMENTE DANIFICADA

Com o objetivo de avaliar o comportamento da teoria mecéanica proposta, o
modelo de remodelacdo Ossea interna € aplicado a barra de comprimento 800 um e
altura 100 pm que simula uma trabécula (Figura 6.1). Uma carga distribuida g na
direcdo longitudinal € aplicada na extremidade livre da barra, causando deformacgdo
especifica ¢, de 1500 pe. Essa deformagdo estd dentro da escala de deformagdo
fisioldgica. Na estrutura, as regides em destaque (detalhe na Figura 6.1) sdo danificadas
previamente, com um nivel de dano préximo ao valor critico. Esse valor corresponde a

deformacdo de 3498 pe. Esse problema € semelhante ao sugerido nos trabalhos

desenvolvidos por McNamara (2004) e McNamara & Prendergast (2007).

regiio danificada

e
100 pm
. q
2,¥ regiiio danificada

| |
‘ ) $00 jun '

Figura 6. 1 — Barra engastada constituida de tecido dsseo trabecular com regides

previamente danificadas em destaque.

O problema € solucionado usando o Método dos Elementos Finitos. A malha
bidimensional é constituida por 216 elementos finitos isoparamétricos quadrilaterais
lineares supondo o Estado Plano de Deformagdes. Os nés da extremidade esquerda da
barra sdo restringidos nas dire¢des longitudinal e transversal. A simulacio se inicia de
um estado homogéneo isotrépico, com a distribuicio da densidade aparente igual a

0,669433 ¢ cm™. O tipo de andlise é a material ndo-linear e as equacdes sdo resolvidas
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através do método iterativo de Newton-Raphson. Os parametros do modelo e as
propriedades materiais sdo apresentados na Tabela 6.1.

Para o valor do parametro @, Doblaré¢ & Garcia (2002) sugerem o valor
compreendido no intervalo de 0 a 0,3. No modelo proposto, utiliza-se w =0,/ supondo
que o osso tenha baixo grau de anisotropia. Assim, a matriz J € influenciada mais pela
componente esférica do que pela componente desviadora.

As predi¢cdes do modelo dependem das constantes C;, Cs ¢ Cy que estdao
relacionadas diretamente a velocidade de remodelacdo tanto para a reabsor¢io como
para a formacdo Ossea. Na auséncia de valores experimentais, esses valores foram

adotados.

Tabela 6. 1 — Propriedades materiais do osso trabecular e constantes do modelo

proposto.
Parametros Unidade Valor
Densidade inicial | g cm” 0,67
Temperatura °C 37
C; - -7,789
C - -0,0206
C; - 2,364
Cy - 15,47
C. MPa 6000
w - 0,1
C7 (d < dcrit) - 1’55
Cs(d < d.ir) - 4,54
Co(d > d.iy) - 2,82 x 10°
Cs(d > d.ir) - 4,54
deris - 2,6 x 107
Elin - 0,1x 10~
Sinf - 0,2x 107
Elsup - 0,2x 107
S5 - 0,4 x 107

O comportamento constitutivo do tecido dsseo € descrito por dois parametros
materiais: o médulo de elasticidade E e o coeficiente de Poisson V. Esse coeficiente é

mantido constante enquanto que o médulo € aproximado pela seguinte relagdo proposta

por Currey (1988):

E(MPa)=C,p’ (6.1)
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Segundo os autores McNamara & Prendergast (2007), experimentos
evidenciam que regides danificadas no tecido dsseo sofrem o mecanismo de reparagdo
Ossea (Burr et al., 1985; Mori & Burr, 1993). A reparagdo, inicialmente, ocorre com a
completa remog¢ao do tecido danificado. Cessada a reabsorcdo, a formacdo de massa
Ossea toma lugar preenchendo a cavidade formada. Esse processo suporta a proposi¢ao
de que a remodelacdo ¢ um mecanismo que mantém a resisténcia do osso, a fim de
conservar a massa 0ssea e evitar possiveis fraturas (Ramtani et al., 2004).

A evolugdo da distribuicdo da densidade aparente na estrutura, para tempos
especificos em unidades de tempo (uf) durante a simulacdo, é vista nas Figuras 6.2 e
6.3. Em geral, as simulacdes computacionais do processo de remodelacdo utilizam
como passo de tempo padrao um dia. Todavia, o tempo de escala dos processos
fundamentais (formacgao e reabsorc¢do) é da ordem de meses ou até anos (Ruimerman,
2005). Assim, neste exemplo, adotar-se-4 o passo de tempo genérico igual a uma
unidade de tempo.

Na primeira iteracdo correspondente ao tempo ¢t = I ut, o nivel de dano nos
elementos previamente danificados estd abaixo do critico ndo havendo, portanto,
remodelacdo dssea nessa regido da barra. Contudo, na préxima iteragdo, o valor critico

de dano € atingido (d > dcm), iniciando o processo de reparacdo. No final desse passo

de tempo, a densidade praticamente ndo se altera, sendo a mesma distribuida

uniformemente na barra (Figura 6.2, tempo = 1 ut).
A distribui¢do das deformacOes & em tempos especificos € mostrada nas

Figuras 6.4 e 6.5. Como as propriedades materiais se alteram com a densidade aparente,
a distribuicdo das deformacdes ao longo da barra também muda, apresentando valores
maiores nas regioes danificadas e préximas a essas.

No decorrer do tempo, o escalar dano € acumulado ao longo das iteracdes
nessas regides. Durante a remocao do tecido danificado, o processo de reabsor¢do pelos
osteoclastos € ativado e a remodelacao é conduzida pelo escalar dano (d) até o momento
que o tecido dsseo atinja a porosidade maxima correspondente a 95 % (ou a densidade
aparente minima de 0,1 g cm™) (Figura 6.2, tempo = 73 ut). Entretanto, ao atingir a

porosidade limite, o dano que se acumulou ao longo das iteragcdes é zerado (d = 0). No

processo de reabsorcdo Ossea, a taxa da matriz Remodelacao H ¢€ negativa, diminuindo

a rigidez do tecido 6sseo localmente. Cessada a reabsorcdo do tecido danificado, a
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componente dano d é desativada e o processo de aposi¢do Ossea se inicia, sendo
conduzida agora pela componente matriz Forca Termodindmica. No processo de

formacdo, a rigidez do tecido ¢ aumentada localmente, sendo a taxa da matriz
Remodelacio H positiva (g” <0 e g/ >0). O processo de reparagio ocorre até que a
densidade permaneca constante nas regides danificadas, ou seja, até o momento que a
taxa p adquira valor nulo (g” <0 e g/ <0). A distribuicdo final da densidade e da

deformacao € vista na Figura 6.6.

Para cada passo de tempo, o tecido 6sseo adapta sua estrutura interna, através
da atividade combinada dos osteoclastos e oesteoblastos. Assim, no final de cada passo
de tempo, o equilibrio estdtico global da barra é restabelecido. Como j4 observado nos
trabalhos de Ramtani et al. (2004) e McNamara (2004), os resultados obtidos no
decorrer da simulagdo apontam que o dano induz a remodelacdo, ndo somente no local
danificado, mas também em regides integras do osso (Figura 6.3), estando em
conformidade com as observagdes feitas por esses autores. Ademais, o dano acumulado
atinge o valor limite em outros locais do tecido dsseo, ocorrendo novamente 0 processo
de reparacdo (reabsor¢ao de tecido danificado no antecedente e substitui¢io por novo no
conseqiiente). Portanto, a trabécula submete-se a novas mudancas morfoldgicas em
resposta ao carregamento mecanico.

Nas Figuras 6.7 e 6.8, apresenta-se a evolu¢do da densidade aparente nas
regides danificadas, inferior e superior da barra, respectivamente. Observa-se que, a
partir do passo de tempo igual a 160 ut, a densidade fica imutdvel até o tempo 246 ut
sugerindo que o processo de remodelacdo estd em equilibrio nesse intervalo. Contudo, o
dano d que estd sendo acumulado ao longo do tempo (Figura 6.9) atinge novamente o
nivel critico, ocorrendo novo processo de reparacdo Ossea (reabsorcao de tecido
danificado e posterior substitui¢do por novo). Assim, a simulacdo mostra que a estrutura
interna do tecido trabecular € continuamente reconstruida, autorreparando os
microdanos, simplesmente por substituir parte de sua estrutura por nova.

A Figura 6.9 mostra a evoluc¢do do dano d, da deformacdo especifica & e da
taxa da densidade aparente p na regido danificada localizada na parte inferior da barra.

Claramente vé-se que, no inicio da simulagdo, quando d >d,_,; as deformacgdes ¢&;

crit
aumentam, uma vez que a taxa da densidade aparente € negativa. No momento em que
d =0, a taxa da densidade inverte de sinal (p > 0) e as deformagdes passam a diminuir,

ja que a rigidez axial depende diretamente da densidade.
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tempo = 1 ut

| m0Es-07 m07-075

tempo = 40 ut

\, /-

N\

| o0,35-0 45 m0 45-0 55 00,55-065 o0 B5-0,75

tempo = 73 ut

A4

i

|ID,1-D,3 m0305 DD,S—D,7|

Figura 6. 2 — Distribui¢do da densidade aparente (g cm™) para os seguintes tempos: 1,

40 e 73 unidades de tempo.
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tempo = 100 ut

|DD,2-D,3 mi304 00405 00506 m06-07

tempo = 200 ut

|I:|D,2—D,3 mo304 0040500506 w0607

tempo = 300 ut

|u0,2-0,3 m0304 0040500505 m0GE07 |

Figura 6. 3 — Distribuicdo da densidade aparente (g cm™) para os seguintes tempos:

100, 200 e 300 unidades de tempo.
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tempo = 1 ut

N

@ 1300-1350 m1350-1400 O1400-1450 O1450-1500 m1500-1550

tempo = 40 ut

@ 1300-1450 m1450-1600 O 1600-1750 O1750-1900 m1900-2050 @2030-2200

tempo = 73 ut

@ 1200-1400 m1400-1600 O1600-1800 O 15800-2000 m2000-2200 @2200-2400
m 2400-2600

Figura 6. 4 — Distribui¢do da deformacao especifica &, para os seguintes tempos: 1, 40

e 73 unidades de tempo.
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tempo = 100 ut

)
A

| 2)]
()

|l12EIEI-14EIEI m 1400-1600 O 1600-1500 O1500-2000 m2000-2200 @2200-2400

tempo = 200 ut

|I1EDD—1SDD m1500-1700 O1700-1900 O1900-2100 m2100-2300 @ 2300-2500

tempo = 300 ut

|I1BDD—15|JEI W 1500-1700 O1700-1900 O1900-2100 W@ 2100-2300 @2300-2500 |

Figura 6. 5 — Distribui¢do da deformacao especifica &, para os seguintes tempos: 100,

200 e 300 unidades de tempo.
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Distribuicio da densidade aparente (€ ci H

o004 m0405 00506 00607

Distribuiciio da deformacio especifica €,

||:|1SDD-1SDD m 1500-1700 01700-1300 O1300-2100 m2100-2300 @2300-2500 |

Figura 6. 6 — Distribui¢@o da densidade aparente e da deformacdo especifica & para

450 unidades de tempo.

A simulacdo computacional foi realizada para tempos maiores, todavia o
algoritmo mostrou-se instdvel, produzindo resultados inconsistentes. Um aspecto
importante a salientar na simulacdo computacional incorre nas constantes do modelo, as
quais podem produzir taxas excessivas de remodelacdo, ocasionando instabilidades no
algoritmo. A instabilidade do método pode ser aliviada através da aplicacdo de
elementos quadraticos e/ou do refinamento da malha, eliminando as descontinuidades

dependentes desta.
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08 : : : :

densidade aparente (g cnic )

o ¥ | | | | | |

0 50 100 150 200 250 300 350 400 450
tempo (ut)

Figura 6. 7 — Evolucdo da densidade aparente na regido danificada localizada na parte

inferior da barra.
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densidade aparente (g cni’ o)
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0.1

0 50 100 150 200 250 300 350 400 450
tempo (ut)

Figura 6. 8 — Evolucdo da densidade aparente na regido danificada localizada na parte

superior da barra.
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dano d (10™)
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0.0028

0.0026

0.0024

0.0022
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deformacio g,

0.0018

0.0016

0.0014
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Figura 6. 9 — Evolucio do dano d, da deformacao especifica &, e da taxa da densidade

aparente 0 na regido danificada localizada na parte inferior da barra.
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6.2 EXEMPLO 2 - MODELO DE 0SSO LONGO GENERICO SIMPLIFICADO

6.2.1 SIMULACAO 1 - 0SSO LONGO GENERICO SEM PROTESE

O objetivo deste estudo é avaliar a capacidade do algoritmo de remodelagao
proposto, em obter uma indicag¢do qualitativa da distribuicdo da densidade aparente final
de um osso longo, partindo de uma situacdo inicial ideal. Como uma simplificagdo, a
fim de reduzir a dimensionalidade do corpo, considera-se um modelo bidimensional de
um osso longo simplificado, com 194 elementos planos lineares isoparamétricos e 227
nos (Figura 6.10). Esse problema € semelhante ao proposto pelos autores Fischer et al.

(1996).

B IC D
N/
Legenda

tecido dsseo

I A,B,C,DeE -casos de carga

6l
162 1
BEE

Exy

Figura 6. 10 — Modelo de elementos finitos do osso longo genérico.

N
=

¥

X
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Apenas dois nés, localizados na extremidade distal do osso, foram restringidos
na dire¢do longitudinal e na direcdo transversal. Consideram-se cinco casos de carga
aplicados independentemente. Esses casos estdo descritos (magnitude e dire¢do) na
Tabela 6.2. Apesar de ser uma aproximagdo grosseira, esse carregamento produz
deformacdes especificas que se encontram dentro da escala fisiolégica. Segundo Jacobs
(1994) a ordem em que as cargas sdo aplicadas ao osso ndo tem impacto significante
nos resultados numéricos. Por consequéncia, cada caso é aplicado numa unidade de
tempo singular, sendo repetido o ciclo a cada 5 ut.

A andlise se inicia supondo a distribuicio da densidade aparente uniforme
(po = 0,575gcm_3) e o material isotropico. O tipo de andlise adotada é a material ndo-

linear e as equacdes sdo resolvidas através do método interativo de Newton-Raphson.

Tabela 6. 2 — Casos de carregamento aplicados ao 0sso genérico.

Caso de carga Magnitude (N) Direcio (°)
A 578 -34
B 578 -67
C 578 -90
D 578 -113
E 578 -146

As propriedades materiais do tecido dsseo e os parametros do modelo sdo
mostrados na Tabela 6.3. Supde-se o Estado Plano de Deformag¢des e o comportamento
constitutivo do tecido 6sseo é descrito por dois parametros materiais: o médulo de
elasticidade E e o coeficiente de Poisson V. Para avalid-los, utiliza-se a aproximagao

proposta por Jacobs (1994):

2014p*  se p<1,2g/cm’
N R (6.2)
1763p~ se p>1,2g/cm
0.2 <1,2¢/em’
vvlp)=y o S PERI ©3)
0,32 se p>12g/cm

A regido da didfise no fémur assemelha-se a uma estrutura cilindrica. Nos
modelos bi-dimensionais, acrescentam-se placas laterais adicionais para simular a
conexdo entre as camadas externas constituidas de tecido cortical. Entretanto, essas

placas foram desconsideradas no modelo de osso longo generalizado. Apesar da
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auséncia delas, o algoritmo de remodelacdo consegue obter algumas caracteristicas
morfoldgicas basicas do osso, se comparado a radiografia do fémur proximal. A
tendéncia da distribuicdo da densidade aparente apds a simulagdo computacional nos
tempos 100, 300, 1000, 2000, 4000 e 5000 ut (unidades de tempo) € apresentada na
Figura 6.11. Foram obtidas porosidades minima e maxima de 5,0 % e 95,0 %,
respectivamente. Durante o processo de adaptacdo Ossea, ocorrem, na didfise, o
aumento da massa Ossea lateralmente e a diminui¢ao no interior da mesma. Portanto, ha
uma tendéncia de formacdo do canal medular e da casca externa evolvendo-o, sendo
esta constituida de tecido cortical. A didfise compde-se de duas regides bem distintas:
uma com baixa porosidade (tecido cortical - porosidade de 5 — 10 %) e a outra com alta
porosidade (tecido esponjoso - porosidade de 50 — 95 %,).

Com o passar do tempo de simulagao, os resultados mostram que no interior da
didfise — canal medular - ha aumento da densidade em algumas regides (Figuras 6.11 -
e, f).

A evolugdo da densidade aparente ao longo da simulag@o, em pontos situados na

diafise do osso generalizado, é apresentada nas Figuras 6.12, 6.13 e 6.14.

Tabela 6. 3 — Pardmetros utilizados no algoritmo de remodelagdo dssea.

Parametro Unidade Valor
Densidade inicial gcem” 0,575
C,(d<d.i) - 10,55
Cg (d < dcn‘t) - 8,55
Elinf - 0,310
Eninf - 0,1107
Elsup - 0,45 10™
Ersup - 0,15 107

Segundo Frost (1987) apud Soni et al. (2008) a reabsorcdo Ossea (perda de
massa 0ssea) ocorre entre 0 e 100 u-strain devido a falta de estimulo, enquanto que
deformacdes especificas dentro do intervalo 100 e 4.000 u-strain estao associadas ao
ganho ou formacgdo 6ssea. A faléncia por fadiga comega a ocorrer para valores
superiores a 4.000 u-strain; entretanto, para deformacdes na ordem de 25.000 u-strain,
o tecido dsseo ndo resiste a acréscimos de tensdo e fratura.

A distribui¢do da deformagdo especifica €, na didfise do osso simplificado, para

os tempos 100, 300, 1000, 2000, 4000 e 5000 ut, ¢ mostrada na Figura 6.15.
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a) Tempo = 100 ut

m0502 m0513 01317 01721
b) Tempo = 300 ut

E04-09 M0514 014-139
¢} Tempo = 1000 ut

m0,2-07 m0,7-1,2 01,2-1,7 O1,7-2,2
d} Tempo = 2000 ut

T T T T

T
m0,2-07 m0,7-1,2 01,2-1,7 01,7-2,2
e) Tempo = 4000 ut

@02-07 m07-12 01217 01,722
f) Tempo = 5000 ut
—_—

o0207 m07-1201217 01,722

Figura 6. 11 — Distribuicio da densidade aparente (gcm_3 ) na diéfise do osso

simplificado para os tempos 100, 300, 1000, 2000, 4000 e 5000 ut.
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Figura 6. 12 — Evolucdo da densidade aparente durante a simulag@o para o elemento

162 da malha de EF situado a direita da extremidade distal do osso.

densidade aparente (g cm®)

08 Lo N A— A A—

ELEMENTO 150 —¢—

0.6 i i i i i i .
0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000 4500 5000
tempo (ut)

Figura 6. 13 — Evolucdo da densidade aparente durante a simulag@o para o elemento

150 da malha de EF situado no canal medular do osso simplificado.
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Figura 6. 14 — Evolucao da densidade aparente durante a simulagdo para o elemento 60

da malha de EF situado no canal medular do osso simplificado.

Nesta simulagdo, o escalar dano d é negligenciado, sendo o critério de dano

conduzido unicamente pela matriz For¢ca Termodinamica a qual define a “zona morta”.

Portanto, durante todo o tempo de simulagdo tem-se d =0 e d < d.; -
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a) Tempo 100 ut

| @ -1000--750 m-750--500 O-500--250 O-250-0 m0-250 @250-500 m500-750

b) Tempo 300 ut

| m-750--500 m-500--250 O-250-0 O0-250 m250-500 @s00-750 |

¢) Tempo 1000 ut

| @-750--500 m-500--250 O-250-0 O0-250 m250-500 @500-750

d)y Tempo 2000 ut

m-750--500 m-500--250 O-250-0 O0-250 m250-500 @s00-750 |

e) Tempo 4000 ut

[m-750-500 m-600--250 O-250-0 O0-250 W 250-500 @500-750 |
f) Tempo 5000 ut

| m-750--500 m-500--250 O-250-0 O0-250 m250-500 @s00-750 |

Figura 6. 15 — Distribuicdo da deformacio especifica &, na diéfise do osso

simplificado para os tempos 100, 300, 1000, 2000, 4000 e 5000 ut.
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6.22 SIMULACAO 2 - 0SSO LONGO GENERICO COM PROTESE
CIMENTADA.

O segundo estudo computacional incorpora ao modelo generalizado de osso
longo a presenca de uma prétese cimentada. Essa andlise visa avaliar qual o efeito
desses materiais na distribuicdo da densidade aparente, bem como predizer a evolugdo
da microestrutura d6ssea e suas propriedades constitutivas sob diferentes casos de
carregamento. O modelo consiste de um osso longo genérico com a inclusdo de um
implante de titdnio e cimento, semelhante ao proposto por Fischer et al. (1996). Parte do
implante estd localizada na epifise e a outra, a haste, na didfise sendo essa circundada
por uma camada de cimento (Figura 6.16). Na andlise foi considerada a aplicacdo

independente de cinco casos de carga, os quais ja foram descritos na Tabela 6.2.

B IC D
A/
Legenda
tecido osseo

. cimento

B implante

A,B,C,D eE -casos de carga

60)

2y 1{52 'I
I P[]
A AN

1 x

Figura 6. 16 — Modelo de EF do osso longo simplificado com prétese cimentada.
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A malha de Elementos Finitos ¢é gerada usando elementos planos
isoparamétricos lineares, supondo o Estado Plano de Deformacdes. A simulacdo se
inicia admitindo que o tecido d6sseo seja um material isotrépico, com distribui¢io
uniforme da densidade aparente cujo valor é igual a 0,575gcm™. As interfaces entre a
prétese, o cimento e o tecido 6sseo sdo consideradas completamente aderidas (adesdo
perfeita). Na Tabela 6.4 sdo apresentadas as constantes utilizadas no algoritmo de

remodelacao 6ssea.

Tabela 6. 4 — Constantes utilizadas no algoritmo de remodelacio dssea.

Material Parametro Unidade Valor
Titanio E GPa 117,0
v adimensional 0,3
Cimento E GPa 2,80
v adimensional 0,3
Tecido dsseo E, MPa 504,9275622
v, adimensional 0,2
p gem™ 0,575

Na Figura 6.17 € mostrada a distribuicdo da densidade aparente na diafise do
osso simplificado com prétese cimentada, para os tempos de simulacdo 100, 300, 1000,
2000, 4000 e 5000 ut. A evolucgdo da densidade aparente para o tempo total de 5000 ut,
em pontos localizados nessa regido, é apresentada nas Figuras 6.18, 6.19 e 6.20. Por

z

ultimo, € mostrada a evolucdo da distribuicdo da deformacgdo especifica &€, para os

tempos 100, 300, 1000, 2000, 4000 e 5000 ut na Figura 6.21.

No decorrer da andlise, nota-se que had reabsorcdo de tecido ésseo nas faces
laterais da haste, especialmente préximo a epifise proximal do osso (Figura 6.17 - d,e,f).
Segundo Doblaré, Garcia & Cegoiiino (2002), esse efeito deve-se a tensdo de
escoamento nessas regides. Diferentemente, na base da haste ha produg¢do de massa
Ossea. Algumas caracteristicas morfoldgicas do fémur podem ser verificadas nessa
regido, como a formacao da camada cortical e da cavidade medular. Os resultados estio

em conformidade com os obtidos pelos autores Fischer et al. (1996).
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Figura 6. 17 — Distribuicao da densidade aparente (gcm_3) na diéfise do osso
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simplificado com prétese cimentada para os tempos 100, 300, 1000, 2000, 4000 e 5000

ut.
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A inclusdo de implantes implica em alteragdes na maneira em que a carga €
transmitida, ocasionando a modificacdo da microestrutura 6ssea através da reabsorcio
ou formac¢do em diferentes regides do osso (Doblaré, Garcia & Cegoiiino, 2002).

A hipétese de que todas as interfaces estejam completamente unidas € irreal. A
interface protese — cimento pode falhar, produzindo a perda da prétese e alteracdo na
distribuicao das tensdes no fémur. Portanto, essa alteragcdo modifica completamente a

resposta adaptativa do tecido dsseo.

densidade aparente (g cm’)

7D GO e — S— R—

: : : : : ' ELEMENTO 162—¢—

06 i i i i i i 1 1 1

0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000 4500 5000
tempo (ut)

Figura 6. 18 — Evolucdo da densidade aparente para o elemento 162 da malha de EF,

situado a direita da extremidade distal do osso com prétese cimentada.

Ao longo da simulagdo, alguns pontos do tecido ésseo (representados pelos
pontos de integracdo de cada elemento finito) ficam com a rigidez inalterada, ou seja, a
remodelagio atinge o equilibrio (H =0 e p =0), como pode ser constatado em pontos
situados lateralmente a didfise do osso simplificado (Figuras 6.18 e 6.19). Entretanto,
em outras partes do osso continua haver o processo de remodelacdo — formacgao ou
reabsorcdo 6ssea (Figura 6.20). Assim, até 5000 passos de tempo ndo se obteve uma

configuracdo final estavel da distribuicdo da densidade.
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Figura 6. 19 — Evolucdo da densidade aparente para o elemento 150 da malha de EF,

situado a direita da extremidade distal do osso com prétese cimentada.

densidade aparente (g cm™®)
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Figura 6. 20 — Evolucao da densidade aparente para o elemento 60 da malha de EF,

situado no canal medular do osso simplificado com prétese cimentada.
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Figura 6. 21 — Distribuicdo da deformacdo especifica &€, na difise do osso

simplificado com prétese cimentada para os tempos 100, 300, 1000, 2000, 4000 e 5000

ut.
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6.3 EXEMPLO 3 - MODELO DA PARTE PROXIMAL DO FEMUR HUMANO

Considera-se um modelo bidimensional de Elementos Finitos da extremidade
proximal do fémur humano, conforme € apresentado na Figura 6.22. O objetivo desse
problema € simular a remodelacdo 6ssea interna. A simulagdo se inicia de uma situagao
ideal, supondo o material isotropico e a distribuicdo da densidade aparente uniforme no
0sso (0,575 g cm™). A placa lateral, comumente utilizada para simular a conexdo entre
as duas camadas corticais da diafise, ndo estd incluida no modelo. Varios autores
incorporaram essa placa para simular a conectividade tridimensional do tecido cortical,
como por exemplo, Huiskes et al. (1987), Carter et al. (1996), Fischer et al. (1996.),
Jacobs (1994), Jacobs et al. (1997), Doblaré & Garcia (2002), entre outros. Contudo, a
fim de supor a conectividade entre essas camadas na diéfise, neste modelo restringe-se

as translagdes na dire¢do / lateralmente a geometria do 0sso.

NN,

%%%EHE? Legenda
%g%===gsg II [ Eicmento 722
%%EE%EEEEE | Il Elemento 79
%§==§=-==§§E I Elemento 257
:'=’=-===!==IE§E I - Elemento 436

qEsasaisRasy

SRESEN

Figura 6. 22 — Modelo estrutural do fémur proximal humano com distribui¢ao uniforme
da densidade. Trés casos de carregamento sdo aplicados a estrutura caracterizando o

caminhar humano normal.
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A estrutura € discretizada por elementos quadrilaterais isoparamétricos lineares
supondo o Estado Plano de Deformagdes. O tipo de anélise é a material ndo-linear e as
equacgdes de Elementos Finitos nao-lineares sdo solucionadas através da técnica iterativa
de Newton-Raphson. Os parametros do modelo e as propriedades materiais sdo
apresentados na Tabela 6.5. Nas simulacdes se utilizou o incremento de tempo padrao

de 1 dia.

Tabela 6. 5 — Parametros utilizados no algoritmo de remodelagao 6ssea.

Parametro Unidade Valor
Densidade inicial gem” 0,575

C;(d <di) - 15,50"

Cs(d <d.ir) - 45,40
Elinf - 0,2 10"
Eninf - 0,1107
Eisup - 0,22 10"
Esup - 0,11 107

* Valores estimados para taxa de //um/dia na reabsorcao e na formaciao, obtidos por McNamara &

Prendergast (2007).

Nesta teoria, o0 comportamento da reabsor¢do ou formacdo dssea dependem do

tensor Remodelagdo J, das constantes C,, C, e C, e do escalar dano d.

Durante a evolucao do processo de remodelacdo dssea, as velocidades em que
ocorrem a formacdo ou a reabsor¢do diferem entre si, como ja observado nos trabalhos
de Hernandez et al. (2001), Doblaré & Garcia (2002), Riiberg (2003), McNamara
(2004), entre outros. Nesse problema, as constantes relacionadas as velocidades de
remodelagdo, C7 e Cs, foram estimadas iguais as obtidas por McNamara & Prendergast
(2007). O que se busca através deste exemplo numérico € avaliar a capacidade da teoria
proposta para obter uma tendéncia da distribui¢do global da massa éssea na extremidade
do fémur proximal.

No modelo de McNamara assume-se que os osteoclastos reabsorvem, em

profundidade, a massa Ossea numa taxa de lum/dia. As constantes de taxa de
remodelagdo sao estimadas para 1um/dia de reabsor¢do ocorrida em 500 ye e 1um/dia
de formacgdo ocorrida em 2500 u¢ . Essas quantidades foram baseadas na observacao

feita pelos autores Eriksen & Kassem (1992) de que os osteoclastos levam

aproximadamente 50 dias para formar uma cavidade de reabsor¢do de 50 #m por dia.
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Trés situagdes de carga foram consideradas no modelo do fémur. Esse conjunto
de cargas simula o caminhar humano normal. Em cada situacdo sdo consideradas duas
forcas concentradas aplicadas diretamente. Uma delas representa a reacdo na junta
aplicada a cabeca femoral e a outra, a reacao da ligacdo do musculo abdutor ao trocanter
maior. As magnitudes e a orientagdo dessas forcas sdo dadas na Tabela 6.6. Entretanto,
o autor Riiberg (2003) sugere que as forcas ndo sejam aplicadas num ponto singular,
mas distribuidas sobre varios nés no modelo estrutural do osso. Isso evitaria a
concentracdo de tensdes nas imediacdes do ponto de aplicagdio de uma carga
concentrada. Essa observacdo é consistente com o principio de Saint Vernant, o qual
atesta que perturbacdes nas condi¢des de contorno podem ter efeito substancial nas
tensdes proximas do mesmo, mas pouco efeito nas tensdes na maior parte do corpo em
questao.

Como apontado no trabalho de Jacobs (1994), a ordem em que essas cargas sao
aplicadas ndo influenciam significativamente nos resultados numéricos. Portanto, os trés
casos de carregamento podem ser agrupados e reordenados num periodo de tempo de
cinco dias, tal que no primeiro, terceiro e quinto dias € aplicado o primeiro caso e no
segundo e quarto dias s@o aplicados os casos dois e trés, respectivamente (Jacobs et al.,

1997).

Tabela 6. 6 — Magnitude e angulo em relagc@o ao eixo vertical das forcas aplicadas para
cada situacao de carga. O caso / representa 0 momento em que o pé toca a superficie; e

os casos 2 e 3, os momentos de abdugdo e aducdo, respectivamente (Riiberg, 2003).

Casos Cabeca femoral Trocanter maior
Forca Angulo Forca Angulo

) ) N )

1 2317 24 703 28

2 1158 -15 351 -8

3 1548 56 468 35

Na Figura 6.23 € mostrada uma radiografia do fémur proximal cuja distribui¢ao
da massa Ossea estd relacionada a escala em tons de cinza. Na epifise, identifica-se a
distribuicdo complexa da densidade aparente no trocanter maior, na cabega femoral e no
colo. Nessas regides, vé-se a presenca do tecido cortical formando uma casca externa
circundando o tecido esponjoso. Na didfise destacam-se o canal medular com alta

porosidade e as duas camadas corticais com baixa porosidade.
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Figura 6. 23 — Radiografia do fémur proximal (Doblaré & Garcia, 2002).

O moédulo de elasticidade E e o coeficiente de Poisson v sdo avaliados em
funcdo da densidade aparente, através das correlacdes experimentais propostas por
Jacobs (1994) (equagdes 6.1 € 6.2):

Nas Figuras 6.25 e 6.26 sdo mostrados os resultados para a distribui¢do da

densidade aparente e da deformacdo especifica &,, respectivamente, apés 300, 1000,

1500 e 2500 dias de simulacdo computacional para a extremidade proximal do fémur.
Comparando esses resultados com a radiografia do mesmo (Figura 6.23), identificam-
se, na didfise, alguns elementos basicos como o canal medular e as duas camadas mais
externas circundando-o, com maior densidade. Na cabeca femoral, no colo e no
trocanter maior - situados na epifise - ha regides na superficie com maior densidade e
regides no interior com menor densidade. Assim, sob o ponto de vista qualitativo, os
resultados sao similares ao real em termos da morfologia interna.

A evoluc¢do da densidade aparente para dois elementos situados lateralmente na
diafise, no decorrer da simulacdo com tempo total 2500 dias, ¢ mostrada na Figura 6.24.
Na Figura 6.27 aparece a evolucdo para elementos localizados no interior da diéfise -
canal medular.

As magnitudes médximas e minimas das deformacdes especificas & e &,

ficaram dentro da escala fisioldgica observada por Frost (1987). As deformacdes,
avaliadas no tempo 2500 dias, na direcdo / ficaram entre -155 a 162 u-strain e na

direcdo 2 entre -161 a 152 u-strain. Por conseguinte, as deformacdes permaneceram
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abaixo de 4.000 u-strain — limite em que se inicia a faléncia por fadiga —, ndo ocorrendo
perda de massa dssea associada a “janela de sobrecarga patolégica”.

Nesse contexto, o dano acumulado no tecido vivo (decorrente das atividades
dirias) ndo excede o nivel critico (d < dcm), como ja evidenciado em experimentos e
observacdes clinicas. O nivel de dano critico pode ser calculado como a quantidade de
dano que seria acumulado num ciclo em 4000 u-strain, conforme mencionado no
trabalho de McNmara (2004). A tensdo correspondente a essa deformacdo ¢é

determinada utilizando a Lei de Hooke e entdo, empregada para estimar a taxa de

acimulo de dano d .
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Figura 6. 24 — A evolucdo da densidade aparente no decorrer da simulagdo com tempo

total 2500 dias para dois elementos situados lateralmente na diéfise.
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Figura 6. 25 — Resultados da simulacdo computacional apés 300, 1000, 1500 e 2500

dias para a distribuicdo da densidade aparente p .
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Figura 6. 26 — Resultados da simulacdo computacional apés 300, 1000, 1500 e 2500

dias para a distribuicdo da deformacio especifica ¢, .
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7. CONCLUSAO

No presente trabalho propds-se uma nova metodologia, estabelecendo um novo
modelo de remodelacdo dssea interna baseado na Mecanica do Dano Continuo. Essa
aproximacdo foi desenvolvida através da associagdo de duas teorias correntes da
literatura, uma proposta pelos autores Doblaré & Garcia (2002) e a outra pela autora
McNamara (2004). Definiu-se como estimulo mecanico externo, para dirigir as

respostas celulares nesse processo, a matriz Dano. Diferentemente da teoria cldssica de
dano, a sua evolucdo tanto pode ser positiva na reabsorcdo 6ssea (H <0 e D>0)

quanto negativa na formacdo 6ssea (H >0 e D <0). A formulacio matemitica
proposta incorporou a possibilidade de haver reabsor¢cdo dssea em niveis superiores de
deformacdo, quando o dano (escalar d) acumulado no tecido decorrente das atividades
didrias, é excedido do limite. Subsequente a remog¢ao de tecido danificado, o algoritmo
previu a substituicdo de tecido novo na cavidade formada pelas células osteoclastos.
Novas funcdes convexas foram propostas para o critério de dano que delimita a regido
da “zona morta”. Os limites dessa zona de equilibrio na remodelacdo foram
estabelecidos em fun¢do do vetor de deformacao de referéncia. Esses limites estendem
as deformagdes uniaxiais, que restringem essa regiao no modelo de McNamara (2004),
para o caso plano.

No primeiro exemplo numérico, partindo da geometria simplificada de uma
trabécula Odssea, verificou-se que o algoritmo proposto conseguiu descrever o
mecanismo do osso de se auto-reparar quando danificado. Mostrou-se que a
incorporagdo na formulagao matematica do estimulo mecanico matriz Dano, escrito em
funcdo da matriz Remodelacdo e do escalar dano, foi capaz de simular a reabsor¢do do
tecido danificado localmente e posterior aposi¢do de tecido novo. O modelo assume que
o dano acumulado no tecido vivo deve exceder o nivel critico para que o processo de
reparagdo ocorra, como ja evidenciado em experimentos e observacdes clinicas. Outro
aspecto importante a ser salientado € a predicdo do algoritmo proposto de ocorrer
remodelacdo Ossea tanto no local danificado quanto em regides integras do o0sso,
alcancando o equilibrio global da trabécula no passo de tempo corrente. As distribuicdes

das deformacdes e das densidades aparentes no final da simulacdo diferiram da situacao
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inicial. Essa diferenca sugere que o osso adapta sua microestrutura como uma resposta
direta das mudangas no ambiente mecanico.

A possibilidade de ocorrer reabsor¢do Ossea em niveis superiores de
deformacdo bem como a reparacdo do tecido danificado ja foi incorporada e discutida
em modelos encontrados na literatura (Li et al., 2007 e McNamara, 2004,
respectivamente). Entretanto, diferentemente desses, o modelo em questdo considera o
comportamento anisotrépico do tecido dsseo através da matriz Dano. Essa matriz,
definida pelos autores Doblaré & Garcia (2002), estd diretamente relacionada a matriz
Remodelacdo e as varidveis fisicas: a densidade aparente (ou fracdo de volume 6sseo) e
a matriz Fabric.

Através de um modelo de osso longo genérico, sem e com prétese cimentada,
posto no segundo exemplo, o algoritmo conseguiu predizer a evolucdo da
microestrutura do tecido 6sseo submetido a casos de carga distintos. A andlise nao-
linear material partiu de uma situacdo hipotética - material isotrépico com distribuicao
uniforme da densidade -, obtendo uma indicacdo qualitativa de caracteristicas
morfolégicas bdsicas do fémur humano, como por exemplo, a formacdo do canal
medular e da camada de tecido cortical evolvendo-o, ambos situados na diafise.
Diferencas puderam ser observadas, quanto a distribuicdo da densidade e da deformacgdo
especifica, quando se insere um implante de titinio com cimento. Viu-se que a inclusdao
de implantes pode alterar o caminho das tensdes no 0sso, ocasionando a modifica¢do da
resposta adaptativa do tecido dsseo, havendo formagao e reabsorcdo em regides diversas
no mesmo. Entretanto, com o passar do tempo de simulacdo, a distribui¢do final ndo é
alcancada, isto é, regides do osso continuam sofrendo o processo de remodelacdo. Por
conseqii€ncia, a rigidez global da estrutura é alterada constantemente, importando num
continuo processo de remodelacdo em partes diversas no 0sso.

No terceiro exemplo, analisou-se um modelo bidimensional da extremidade
proximal do fémur humano. O algoritmo de remodelacdo proposto conseguiu predizer,
do ponto de vista qualitativo, a distribui¢do complexa da densidade aparente na epifise,
o canal medular e as duas camadas corticais que se situam na didfise. No modelo, ndo
foram incluidas as placas laterais, comumente utilizadas para simular a conexdo entre as
duas camadas corticais da didfise, na medida em que o osso é uma estrutura
tridimensional. Ao invés das placas, utilizaram-se apoios laterais a fim de simular essa
conectividade. Independentemente da utilizacdo de um ou de outro, ambos sdo formas

simplificadas de simular a camada cortical. Como ocorre no modelo isotrépico de
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Stanford, apontado no trabalho de Riiberg (2003), a estrutura predita para tempos
maiores de simulagcdo torna-se menos coincidente com a realidade. Além disso,
descontinuidades ocorrem, isto €, no decorrer do processo elementos rigidos tornaram-
se mais rigidos, enquanto que outros vizinhos perderam densidade, até que os mesmos
atingissem o valor minimo — fendmeno conhecido como “tabuleiro de xadrez”.

Nessas simulacdes, as taxas de remodelacdo sdo irrelevantes, uma vez que as
andlises computacionais partiram de geometrias simplificadas bidimensionais e o foco
das andlises € checar a habilidade do modelo em predizer a distribuicdo da densidade e
sua evolucdo. Ademais, as magnitudes das deformagdes especificas ficaram dentro da
escala fisiologica observada por Frost (1987), dando apoio a validade dos modelos de
elementos finitos.

A teoria proposta se constitui numa aproximag¢do mecanica no nivel
macroscopico, que se define uma lei matemdtica para descrever a evolugdo da
densidade aparente (ou fragdo de volume Osseo). Os resultados das simulacdes
numéricas com essa aproximacdo mostraram que o osso € capaz de se adaptar a
variacdes dos carregamentos. A formulacio pode-se incorporar um nimero maior de
varidveis mecanicas e bioldgicas, de maneira a capturar processos mais complexos do
tecido 6sseo, tornando-a mais realistica.

As propriedades mecénicas do osso variam com fatores metabodlicos, tais como
idade, sexo e nutri¢do, e também com outros fatores, como o grau de mineralizacdo e a
densidade aparente (Doblaré et al., 2004). Assim, a matriz Dano pode ser relacionada
com outras varidveis. O grau de mineralizacido (também conhecido como calcificac¢ao),
por exemplo, pode ser introduzido como uma varidvel independente. Essa varidvel,
comumente chamada de fracdo cinza, contribui na rigidez do osso, tendo grande
influéncia na variagao da fracdo de volume 6sseo devido a remodelacdo (Hernandez et
al., 2001).

A progressdo do microdano no tecido 6sseo difere na tracdo e na compressao e
depende do nivel de tensdo ou deformacgdo (Zioupos & Casinos, 1998); desse modo,
podem ser propostas outras funcdes para o acimulo de dano d, definindo-se limites
criticos diferentes para que se inicie o processo de reparacao.

Como pesquisa futura, andlises quantitativas apoiadas em ensaios
experimentais tornam-se necessdarias, aplicando o algoritmo em problemas reais tanto na

area de tratamentos de implantes dentarios quanto no campo da ortopedia, com o intuito
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de predizer a evolucdo da microestrutura e das propriedades constitutivas do tecido

dsseo sob diferentes casos de carga.
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APENDICE A

DEMONSTRACAO A.1

A matriz Constitutiva para o material danificado C pode ser escrita em fungao

da fracdo de volume 6sseo e (ou da densidade aparente e da densidade do tecido 6sseo

com porosidade nula), da matriz para o material integro C 0 ¢ da matriz Fabric H por:

C=(I-D)’1-D)=H*C’H*?

/BN N

c{@ﬂ@jzgcm:(ﬁj Ac (AL1)
p)\p p

c=c"AC’H

onde p = pe . Supondo que H™' exista (HH Y | ), a matriz For¢ca Termodinamica Y

pode ser relacionada a funcdo de energia livre y através do operador tragco tr da

seguinte forma:

tr(HHY )=1r(¥)=26"H 'Ce (A.1.2)

onde w(HH'Y)=(HE') :Y=(H'VH" :Y=H'H:Y Malvemn, 1969) e

H :Y =2&"Ce, uma vez que:

H:Y=HY, +H,Y,, +\H H,Y,
H:Y =2i(H}e} + Hie +2H  Hie,e,) (A.1.3)
+4ﬁ(H;4,8§ +Hje +(H1H11)28122)

H:Y =2"Ce
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a A -B/4 A
Substituindo as relagdes C = PHC'H ¢ H ' =¢ / H™"?na Eq. (A.1.2),

tem-se:

tr(Y) =2¢"H '’ HCHe

tr(Y) =2¢"e?e?*H"*HC He
tr(Y)=2¢"e**H"*HCHe (A.1.4)
tr(Y) =24 Ce

onde C = H"HC'H .
DEMONSTRACAO A.2

Para uma andlise anisotrépica (a);t 0), a matriz J pode ser escrita em func¢do da

matriz Y. Partindo do caso isotrpico dev(Y)= 0 (Riiberg, 2003), tem-se:
] ] ] 2 2
J:J =§(1—w)tr(Y)I :E(]—a))tr(Y)I =§(1—w) tr*(Y)I - 1

(A2.1)

onde 8, =1:1 e J é o deltade Kronecker. Substituindo a Eq. (A.2.1) na Eq. (A.1.4), obtém-se:

. 12 -3 pH
¢ Ce= ﬁ(] :J)? (A2.2)
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DEMONSTRACAO A.3

Na reabsor¢do somente a funcdo g’ estd ativa, ou seja, g" =0 e gf <0

dag"

_ r9g" _ ,0dg" d]
A AT T2

V3 Lyeayozg = L(J.-J)-“J

o]
a

oY

Hl-w)2 4(1- o)
:é(]—Zco)I+wI=(?)
o \/§ -1/2 A
:_\/g(J.J) 1/2

4

onde a” é um escalar.

Na formagdo éssea somente a funcio gf estd ativa, ou seja, g’ <0 e g

og” og’ oJ
H = f S e
oy T oy ox

agf_ x/§ (J J)UZJ_ \E (J:J)—I/ZJ

o] 4pll-w)2 45(1 - o)

V3 (J:J) l/ch?):ﬂfaf(LJw

H :qu 4p(] a)) ]—a))
ch \/_(J J) 172
4p

onde a’ éum

escalar.

DEMONSTRACAO A.4

A matriz Remodelacdo H pode ser escrita como:

(A.3.1)

(A3.2)

I'>0.

(A.3.3)

(A34)
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A /2 A
sz(@j a=."""n (A.4.1)
D

Se:

det(H2)= det(eﬂ/zﬁ)
o (A4.2)
det(H2)= e det( )
Mas se det(H )=1 (Doblaré & Garcia, 2002), a Eq. (A.4.2) fica:
det(Hz): P (A.4.3)

Segundo Lai et al. (1993) a derivada em relacdo ao tempo ¢ do determinante de

um alguma matriz A é:

0 -1 0A in
gdet(A):det(A)(A )nj aZ (A4.4)

Utilizando a regra estabelecida na Eq. (A.4.4), pode-se determinar a derivada

em relacdo ao tempo da Eq. (A.4.3):

det(H?)H ™ : 2HH = %ew”_lé (A4.5)
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Para a reabsor¢ao 6ssea, a taxa da matriz Remodelagdo € dada pela Eq. (A.3.2).

Substituindo essa equacdo na Eq. (A.4.5) obtém-se:

det(Hz)Ztr(H_zHH):%ew 1214

o (A.4.6)
e3ﬂ/22]'u—atr(H_2J(?)H) 3B B2l

3 (1-w)e
H =— r 2 A
de o' tr(H2JH )

Para a formacdo dssea, a taxa da matriz Remodelacdo € dada pela Eq. (A.3.4).

Substituindo essa na Eq. (A.4.5) obtém-se a seguinte expressao:

det(H? )2tr(H_2HH):%e3ﬂ /271

det(H? o1 L H-ual JoH |= B w2
1-w 2
(A4.7)

. f
esﬁ/zzll_atr(H—zjé)H) ﬂ oP12,715
I-w 2

W= 38 (I-wk
4e aftr(H_zjc?)H)

DEMONSTRACAO A.5

Para o caso de reabsor¢do dssea, substituindo a Eq. (A.4.6) na Eq. (A.3.2) tem-

S€:

1 .. 38 (I-wk P
Jo=— o J
=)' 4earult2son)” (-w)”
_ f __Ié
4e tr\H * JoH

H=uo
(AS5.1)
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ou

e
y ir(H 2 JéoH )
p (A.5.2)

g=F__’ s
4p zriH‘zjch )

Para o caso de formacdo dssea, substituindo a Eq. (A.4.7) na Eq. (A.3.4), tem-

Se:
H=p'of 1 jo=" (]_Cg)eA A ——
(I-o) e artr(H_ Ja)H) (1-o)
5 . (A.5.3)
7 G N — P
de tr\H > JoH
ou
n="t_ L
y ir(H2JéoH )
p (A.5.4)
. _3p p A
H=—/— Jo
4p rlH2JoH )
DEMONSTRACAO A.6

Partindo da Eq. (A.4.5) e utilizando a relacdo dada pela Eq. (A.4.3), tem-se:
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det(H? prr(H 2 HH )= %e””/ 21

_ 3872
e/ 22tr(H_2HH)=%e é
0 ¢ (A.6.1)
20r(H ‘ZHH)=7ﬂ—e'
e

=2 (nn)
3p

Mas H2HH=HH'H" =HHH =H"'H=H"(H") =HH", pois as

matrizes H',H,H sio matrizes diagonais. Entdo, aplicando essa relacio na Eq.

(A.6.1), a expressdo que define a taxa da fragdo de volume dssea ¢ fica:
e=2 1(am) (A6.2)
3p

De maneira semelhante, a Eq. (A.6.2) pode ser escrita em funcao da densidade

aparente. Entdo, aplicando a relagdo p=pe e sua derivada p=pé se p = constante,

tem-se:
e= ﬁ tr(HH - )
3p
Lo (g (A.6.3)
p 3pp
p= . tr(HH B )
DEMONSTRACAO A.7

A matriz Flexibilidade para o material isotrépico S$° no Estado Plano de

Tensdes € escrita por:
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Fazendo H>S’H? , obtém-se:

[s]

Iy
E E
s]=|-2 L
E E )
0 0 2(1jrv)
L E |
1 v
4 £ 2 2 A 0
H}E H!HE
v 1
2172 £ 4 £ 0
0 0 2(21+2V)A

(A7.1)

(A7.2)
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