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Este documento destina-se a descrever o modelo criado no trabalho final do master
universitario em simulagdo numérica em ciéncia e engenharia com Comsol Multiphysics. O
modelo criado assenta num fenémeno fisico que pode ser modelizado numericamente com
recurso ao método dos elementos finitos operado pelo Comsol.

O fenédmeno fisico modelizado tem origem na biomecanica
das articulagdes humanas que sdo sujeitas a maior desgaste ao
longo da vida do ser humano. A articulagao que serviu de base
foi a da anca com as pernas. Esta articulagdo, devido a fratura
do colo do fémur ou desgaste da cabega femoral ou acetabular,
é substituida em cirurgia pela vulgarmente chamada de
artroplastia total da anca (ATA). Na ATA é colocado no paciente
um implante com duas partes: a cabeca acetabular (osso
quadril) e a haste do implante (osso fémur) que se interligam
rotativamente, substituindo desta forma a jun¢do da cabeca do
fémur ao acetdbulo humano (figura 1).

A biomecanica e as cargas que a haste do implante, apés
implantac¢do, sao sujeitas durante as diferentes atividades de  Figura 1 - Artroplastia Total da Anca
um ser humano ativo continuam a ser alvo de varios estudos. (APTA, 2017)

Tanto mais que o tempo de vida dos vdrios implantes é varidvel

de paciente para paciente. Esta variacdo depende da pericia do médico ortopedista que fez a ATA,
mas também dos materiais e dimensdes do implante utilizado. As ATA’s podem ser cimentadas
ou ndo cimentadas. Ou seja, na implantacdo da componente femoral do implante é usado
cimento com propriedades especiais para a compatibilidade dssea — ATA cimentada. Nos
implantes feitos sem utilizagdo do cimento a compatibilidade do metal do implante e do fémur é
feito devido a pressdo por atacamento do implante no canal femoral aberto — ATA ndo cimentada.
Na simula¢do foram realizados 4 estudos diferentes, dois com prétese cimentada e outros dois
estudos com prétese nao cimentada.

Neste trabalho pretende-se obter um modelo que nas suas respostas reflita as tensGes e
deformagdes deste implante apds um ciclo de carga. De vérios estudos sabe-se que em média um
implante estd sujeito a 1 000 000 de ciclos de carga por ano, e que a sua longevidade temporal
depende, ndo exclusivamente, da fadiga dos materiais com os quais o implante é construido.

A licenca do COMSOL Multiphysics utilizado ndo possui o “Fatigue Module” que permitiria
calcular ciclos de fadiga completos, no entanto é utilizado o modulo “Solid Mechanics” que nos
permite obter as tensGes maximas e minimas que o implante estd sujeito quando em carga.

Em termos de carga foi simulada a marcha normal do ser humano sem qualquer outro peso
extra. Desta forma, as forgas aplicadas no fémur resultam do peso da parte superior do corpo que
a pélvis aplica, mais as forgas musculares abdutoras.

Em termos de resultados geométricos e de simulagao obteve-se um modelo funcional e com
potencialidades para trabalhos futuros.

1. Introducao

7] I Artroplastia
Total da Anca

)
Anca | |
)

Componente acetabular
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Em geral o movimento relativo dos segmentos corporais sobre uma articulagao é controlado
por mais do que um grupo de musculos. Para se conseguir reduzir um problema especifico de
Biomecanica e aplicar as equagdes de equilibrio da estatica, apenas é considerado o grupo de
musculos que é a fonte primaria do controlo da movimentagao da articulagdo. Pode-se fazer
aproximacgoes do efeito de outros musculos considerando as suas dreas transversais e as suas

posicdes relativas em relagao a articulagao. [1]

Para se aplicar os principios da estdtica para analisar os mecanismos de articulagdes humanas,

adota-se as seguintes premissas e limitagGes:
e Os eixos anatdmicos de rotacdo das articulagbes sao
conhecidos;
e Os locais de ligagdo dos musculos sdo conhecidos;
e Alinha de a¢do da tensao muscular é conhecida;
e O peso corporal e centro de gravidade sdo conhecidos;
e Os fatores de atrito nas articula¢gdes sao desprezaveis;
e Os aspetos dinamicos do problema sdo ignorados;
e Apenas se considera problemas em duas dimensdes.

2.1. Mecanica da Anca

Momentaneamente, durante uma caminhada ou corrida o nosso
peso corporal é todo colocado numa sé perna. Na figura 2
representam-se esquematicamente todas as for¢as que atuam na
perna que carrega o peso total do corpo.

Fv € a magnitude da forca resultante exercida pelos musculos
abdutores, F, representa a magnitude da forga de reagdo da jun¢do
aplicada pela pélvis no fémur, W; representa o peso da perna, W é

Figura 2 - Forgas que atuam na
perna quando esta carrega o
peso total do corpo [1]

o peso total do corpo, aplicado como uma for¢ca normal pelo chdo na perna.

O angulo entre a linha de a¢do da forga muscular resultante com a horizontal é designado por 6.

Flv y €y
L,
Fay
(o]

- Fj.
Frz

A

W,

a) b)

Figura 3 - Diagrama de corpo livre da perna
(a) e pardmetros geométricos (b) [1]

O modelo mecanico da perna, as componentes
retangulares das forcas que atuam na perna e os
parametros geométricos necessdrios para definir o
problema estdo representados na figura 3.
O é um ponto ao longo do eixo instantaneo de rotagao da
articulagdo da anca, o ponto A é onde os musculos
abdutores estdo ligados ao fémur, o ponto B é o centro de
gravidade da perna e o ponto C é onde a forga de reagao
do solo é aplicada ao pé.
As distancias entre o ponto A e os pontos O, B, e C sdao
especificadas como a, b, e ¢, respetivamente. a é o angulo
de inclinag¢do do pescogo do fémur em relagdo a horizontal
e B é o angulo que o longo eixo femoral faz com a
horizontal. Por conseguinte, a+B é aproximadamente
igual ao angulo total do pescogo-eixo do fémur. [1]
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2.1.1 Calculo das forgas Fy e F; no fémur

As forgas muscular e de reagdes na jungdo sdo representadas nas suas componentes nas
diregBes x e y. A forga muscular resultante tem uma linha de a¢do que faz um angulo 8 com a
horizontal, entdo:

Fyy = Fy.cos 6 (1)
Fyy = Fy.senf (2)

Sendo o angulo 8 especificado, a Unica incégnita para a for¢a do musculo é a magnitude
Fy;. Para a forga de reagdo na jungdo, sdo incognitas a magnitude e a dire¢do da forga. No que diz
respeito aos eixos da jungdo da anca localizada no ponto O, ax é o brago do momento da
componente vertical da for¢a muscular Fy,, e ay € o brago do momento da componente horizontal
da forga muscular Fy,.. Da mesma forma, (b, — a,) é o brago do momento para W; e (¢, — ay)
é o bragco do momento para a for¢ga W aplicada pelo chdao na perna. Da geometria do problema
vem: [1]

a, =a.cosa (3)
a, = a.sena (4)
b, = b.cosf (5)
Cy =cC.COSf (6)

Estabelecidas as componentes verticais e horizontais de todas as forgas e os bragos do
momento respetivos ao ponto O, a condi¢cdo para o equilibrio rotacional da perna sobre o ponto
O pode ser utilizada para determinar a magnitude da for¢a muscular resultante aplicada no ponto
A. Assumindo o sentido dos ponteiros do relégio positivo:

ZMO =0: axFMy - ayFMx - (Cx - ax)W + (bx - ax)W1 =0 (7)
Substituindo as equagdes (1) a (6) na equagdo de cima:

(a.cos a)(Fy.senf) — (a.sen a)(Fy.cos0)
—(c.cosB —a.cosa)W + (b.cosf —a.cosa)W; =0 (8)

Resolvendo esta equacgdo para a forga muscular:

_ (cW-bW;)cos B—a(W-W;)cosa
- a(cosasenf—senacos )

Fy (9)

O denominador de (9) pode ser simplificado como a.sen(6 — a). Para determinar as
componentes de for¢a na jungdo, utiliza-se as condi¢Ges de equilibrio horizontal e vertical da
perna:

Y FE =0: Fjy = Fyy = Fy.cosf (10)

sz =0: F]y =FMy+W_W1
F]y = FM.Sene +W_W1 (11)

Entdo, a forga resultante que atua sobre a jun¢do da anca é:

F=E)+ () 0
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Exemplo: Assumindo que os parametros geométricos do problema e o peso da perna sdo
medidos em fung¢do da altura da pessoa h e do peso total W da seguinte forma: a = 0.05h, b =
0.20h, ¢ = 0.052h, a = 45°,8 =80° 6 =70°e W, = 0.17W. A solugdo deste problema para
as forcas muscular e de reagdo na jungdo é Fy = 2.6W e F; = 3.4W, a forca de reagdo na jungdo
faz um angulo ¢ = tan_l(F]y/F]x) = 74,8° com a horizontal.

2.2 Fadiga de materiais

Sob a influéncia de uma carga externa ndo constante, o estado do material também varia
com o tempo. O estado num ponto material pode ser descrito por muitas varidveis diferentes,
como tensao, deformacdo ou dissipagdo de energia. O processo de fadiga é normalmente visto
como controlado por uma varidvel especifica. Um ciclo de carga é definido como a duragao de um
pico na variavel estudada para o proximo pico. Geralmente, nem todos os ciclos tém a mesma
amplitude. Para uma discussado superficial, no entanto, pode-se supor que a varidvel de estado de
controle de fadiga tenha o mesmo valor no inicio e no final de cada ciclo de carga. Nos materiais
eldsticos, uma carga ciclica causa uma resposta periddica ao stress ciclico. Para estes casos, o ciclo
de carga é facilmente definido. Isso é ilustrado pela figura 4 abaixo, onde o stress é a varidvel de
estado de controle de fadiga.

Stress

A
Cycle

Omax

I Omin
[

Time

Figura 4 - Pard@metros usados na avaliagdo da fadiga.

O stress varia entre um stress maximo, g, 4, € Um stress minimo, g,,;,,, durante um ciclo
de carga. No campo da fadiga, a variagao do stress é frequentemente definida usando a amplitude
do stress, 0, e o stress médio g,,,. Além disso, varidveis que definem a gama de stress, Ag e o
valor R sdo frequentemente usados para descrever um ciclo de stress. As relagdes entre as
diferentes varidveis de stress por fadiga sao:

Oy = M (14)
Ao = Omax ~ Omin (15)
R = Zmin (16)

Omax

O parametro mais importante para o dano por fadiga é a amplitude do stress (14). Para
qualquer analise detalhada, o stress médio, no entanto, também deve ser levado em
consideragdo. Um stress médio de tragdo aumenta a sensibilidade a fadiga, enquanto um stress
médio de compressdao permite maiores amplitudes de stress. A resposta do material a uma
sequéncia de ciclos de carga é altamente dependente da natureza da carga externa, que pode ser
periddica, aleatdria e até consistir em blocos repetiveis.
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2.2.1 Ensaio de Fadiga

O principal ensaio pré-clinico aplicado a hastes

femorais (préteses), antes de serem colocadas no mercado
para utilizacdo, é o ensaio de fadiga. Neste ensaio os
materiais das estruturas em teste sdo sujeitos a varios ciclos
de carga. A norma I1SO7206 define o ensaio de fadiga para
proteses de anca, indicando, entre outros, o modo de
posicionamento da haste. A posi¢ao de ensaio de cada fémur
com proétese encontra-se esquematizada na figura 4 (11° no
plano frontal e 9° no plano sagital) [7].
Uma proétese de anca estd sujeita a mais de um milhdo de
ciclos de carga e descarga por ano. Quando, numa fase tardia,
a protese estd fixa ao 0sso apenas pela sua parte distal,
encontrando-se solta na zona proximal, o risco de faléncia é
superior [7].

Em termos de carga em atividade sobre uma perna, Figura 5 - Posicdo do fémur nos ensaios in
considerou-se o de caminhada pois é a mais natural das vitro de fadiga.
atividades segundo Bergman et al. [2], Baliani et al [3],

Stolk et al. [4], Waide et al. [5], Cristofolini et al. [6], entre outros.

A simulagdo do ensaio de Fadiga ndo foi modelado neste trabalho, no entanto, o
posicionamento e as regras do ensaio segundo a ISO7206 foram respeitadas na elaboragdo do
modelo.

3. Geometria

A geometria do modelo implementado é constituida por um fémur humano e uma
componente femoral para artroplastia da anca.

o mm 80 60 40 20
‘ jp) 15 :50 60 70 80 o 10
—_—

{

|
/ 150

100

mm
mm
mm

el . 8 W
L, "I i, LU, L

[ —_
20 0o 20 O

Figura 6 - Fémur (esquerda), Componente femoral (centro) e estrutura do fémur com componente femoral incrustada
(direita).
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No nodo de geometria, numa primeira fase foi

4 5 Geometryl

= Import1 (impl) importada (impl) o fémur da figura 6, sendo depois
O Rotatel (rot1) aplicado uma rotagdo de 9° no plano frontal (rot1) e 11° no
O Rotate2 (rot2) plano sagital (rot2) de acordo com a norma 1SO7206 que

(7] Block1 (blk1)

Difference 1 (difl) define o ensaio de fadiga para préteses de anca, indicando,
= Import 2 (imp2) entre outros, o modo de posicionamento da haste. Cortou-
4 Scalel (scal) se as zonas da cabeca e colo do fémur (blk1, dif1).

") Rotate 3 (rot3)
4 Movel (movl)
[ Copy1 (copyl)

Fez-se a importagdo da componente femoral (imp2),
aplicando-se um escalamento (scal), rotagdo (rot3) e

Difference 4 (dif4) posicionamento para correto alinhamento com a diregao
() Block2 (btk2) do canal femoral (mov1). A componente femoral utilizada
Difference 2 (dif2) foi a Lubinus SPII. A Lubinus SPIl é uma das mais aplicadas

) Rotate 4 (rotd) , L. e,
Form Assembly (fin na Europa, e em alguns paises como Suécia e Finlandia é

®% Form Composite Domains 1 (cmd1) lider. Apresenta taxas de sucesso de 98 % a 10 anos, sendo

Ignore Edges 1 (igel) uma das mais elevadas. Apresenta como caracteristica
Figura 7 - Hierarquia da geometria do tipica uma geometria anatdmica. A sua taxa de sucesso a 16
modelo anos é da ordem de 87.2 % [7].

Com a componente femoral colocada foi feita a
diferenca (dif4) entre ela e o fémur para a criagdo das interfaces de contacto entre os dois objetos.
A tarefa copyl permite recolocar a componente femoral na cavidade obtida apds a diferenca.
Para o corte do fémur com a componente femoral incrustada foi utilizado um bloco (b/k2).
Realizou-se a diferenca (dif2) entre o bloco e o fémur, criando assim a base fixa do fémur, figura
6 - direita.

Como se pretende transmitir carga entre a componente femoral e o fémur mantendo-se
cada objeto individual, realizou-se a operagdo de Assembly (fin) da geometria total.
As operagoes virtuais Form Composite Domains e Ignore Edges foram utilizadas para simplificacdo
da malha de computagdo, permitindo o aumento das dimensées dos elementos dessa mesma
malha.

4. Materiais

Utilizou-se o material Bone 1 da livraria de ¥ i;: Materials

materiais do COMSOL Multiphysics para o ¥ 55 Ti - Titanium (mat2)
== Basic (def)

fémur.
. = Young's modulus and Poisson's ratio (Enu)
Na componente femoral o material
. Ceens . . V 2:2 Bone 1 (mat3)
utilizado foi o titanio, um dos materiais mais : Basic (def)
comuns, nomeadamente em ligas como o
TisALsV, existindo outros materiais usuais como Figura 8 - Materiais utilizados

0 aco, cromio e outras ligas de metais. O titanio
faz parte da livraria de materiais do COMSOL Multiphysics.

A colocagdo das componentes femorais em ambiente cirdrgico pode ser feito de forma
cimentada ou ndo cimentada. Na forma cimentada utiliza-se um cimento com propriedades
especiais para a compatibilidade &éssea. Num par de estudos realizados com o modelo
implementado, foi utilizada uma camada de 2 mm de espessura de Hidroxiapatita que é um dos
cimentos mais utilizados em ortopedia para este tipo de cirurgias. A Hidroxiapatita possui 103,5
GPa de Modulo de Young e 0,268 de Coeficiente de Poisson como propriedades mecanicas
utilizadas [8].
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Ainterface fisica utilizada, foi a “Solid Mechanics”, que em equilibrio se rege pela equagdo da
segunda lei de Newton. Para simulagdes variantes no tempo assume a equagao:
0%u
Ptz
Esta equacgdo é constituida pelo tensor de Cauchy, pela forga repartida pelo volume e pelo
deslocamento. Para os casos estacionarios, reescreve-se como:
—V,o=F,
Atensdo de Cauchy é dado por 0 = F/A onde F é a forca aplicada perpendicularmente numa
area A.
A deformacdo ¢ é obtida por ¢ = AL/L. O modulo de elasticidade relaciona estas duas
grandezas é dado por ¢ = E. € onde E representa o modulo de Young.

5. Equagoes e Interfaces Fisicas

= _on- + FV

6. Condi¢oes de Contorno

Considerando todo o sistema estatico, foi utilizada a condigdo de contorno “Fixed constraint”
na base inferior do paralelepipedo que suporta a componente femoral.
Condigdo de contorno fundamental para o modelo é o “contact” que estabelece a ligagdo da
componente femoral com a protese, pois é através desta interface/contato que as forgas
musculares e articulares aplicadas a prétese sdo transmitidas a componente femoral. Em termos
de selecdo de interface para este contacto foi utilizado o “contact pair” criado nas defini¢cdes do

componente. )
Este “contact” permitiu adicionar umacamada ¥t Solid Mechanics (solid)
. v Dmm, : - .
de 2 mm de espessura que simula o caso das proteses 1w Linear Elastic Material 1

S Free 1
T4 Initial Values 1
mw Fixed Constraint 1
Voa:Contact Femur-implante Without

cimentadas. Esta camada foi aplicada com o subnodo
“Adhesion” do nodo “contact” e com as propriedades
do material Hidroxipatita ja referida anteriormente.

Com a utilizagdo do subnodo “Adhesion” Do Free 1
conseguiu-se obter quatro estudos diferentes, estudos = Adhesion
. 7. 7 o " . .
estaciondrios e dependentes do tempo para préteses ¥ sgw Contact Femur-Implante Hidroxiapatita

?@ Free 1

m Adhesion Hidroxiopatita
¥ mw Rigid Connector Stationary

=4 Applied Force 1

cimentadas e ndo cimentadas. Estes estudos serdo
abordados numa secgao seguinte deste documento.
Foi utilizada a superficie da cabeca esférica da

componente femoral como base do contorno “Rigid v (=% Rigid Connector Time Dependent
connector”. A este “Rigid connector” foi adicionado o &% Applied Force 1

“" H ” H
subnodo “Applied Force” para aplicar forcgasem X, Y e Figura 9 - Hierarquia das condices de contorno
emZ. aplicadas na interface fisica

As forgas aplicadas a cabega da componente
femoral foram obtidas na base de dados presente em https://orthoload.com/test-loads/data-
collection-hip98/ que sdo resultados dos estudos realizados por Bergman et al. [2].

7. Malha Computacional

A malha de computagdao num modelo baseado em biomecéanica do ser humano, onde as
formas das estruturas sdao complexas, tais como ossos, é muito complicada tendo em conta o
refinamento da malha com o compromisso computacional de resolugdo da simulagdo. Neste
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sentido a dimensdo e o tipo de malha escolhido foram de encontro as varias interfaces de
contacto da estrutura final da componente femoral com o fémur.

v A\ Mesh 1
_A_A_I Size
_é_l Size 2
&\ Free Triangular 1
_AJ Size 3
&\ Free Triangular 2
v &\ Free Tetrahedral 1

_Z_A_]Size1 //
5| Refine 1 o S n

Figura 10 - Estrutura do Mesh e grdfico com detalhe de mesh na zona da intreface entre a componente femoral e o
fémur.

Nos graficos apresentados na figura anterior é bem visivel a diferenga de dimens&es dos
elementos de malha na interface entre a componente femoral (origem do esforgco) e o fémur
(destino do esfor¢o). Este dimensionamento é fundamental para a condi¢do de contorno
“Contact” baseado no “Contact pair”, criado para que os esfor¢os sejam transmitidos
corretamente entre os dois objetos.

8. Estudos

Realizaram-se dois grupos de estudos, um estacionario e outro dependente de tempo. Em
cada grupo simulou-se estudos com prdétese cimentada e prétese ndo cimentada. Num total
realizaram-se 4 estudos de acordo com a seguinte tabela.

Nome do estudo Tipo de estudo
Estudo 1 Estaciondrio com prétese cimentada
Estudo 2 Estaciondrio sem protese cimentada
, :
Estudo 3 Dependente de tempo com prétese cimentada
- -
Estudo 4 Dependente de tempo sem prdtese cimentada
"fSnSO‘ié Mechanifs (solid?, Controls spatial frame ¥ £ Solid Mechanics (solid), Controls spatial frame ¥ 555 Solid Mechanics (solid), Controls spatial frame "J‘:’;‘.,Sﬂ:f Mecg‘amﬁs zoiid?' f:""o‘s spatial frame
B Linear Elastic Material 1 BB Linear Elastic Material 1 95 Linear Elastic Material 1 ooy Elastic Matoria
TmFree 1 B Free 1 o Free 1 D.Free 1
i Initial Values 1 B Initial Values 1 B Initial Values 1 8 inidel Values 1
‘mw Fixed Constraint 1 Jmm Fixed Constraint 1 ‘mm Fixed Constraint 1 mw Fixed Constraint 1 g
¥ {5 Contact Femur-implante Without ¥ jw Contact Femur-Implante Without ¥ 5% Contact Femur-Implante Without /B Contact Femur-tplaria Without
wFree 1 SwFree 1 HmFree1 o Free 1.
= Adhesion [ Adhesion & Adhesion 7‘-Adheswon
V @ Contact Femur-Implante Hidroxiapatita ¥ (8 Contact Femur-Implante Hidroxiapatita ¥ i@ Contact Femur-Implante Hidroxiapatita V;Jg@ Contact Famur-implante Hidroxdapatita
1 L - S Free 1
swFree 1 S Free 1 SwFree 1 b
i Adhesion Hidroxiopatita &% Adhesion Hidroxiopatita Jmw Adhesion Hidroxiopatita e ceston o
¥ (ks Rigid Connector Stationary v (mk Rigid Connector Stationary ¥ [m¥Rigid Connector Stationary 'V (@w Rigid Connector Stationary
28 Applied Force 1 8 Applied Force 1 €51 Applied Force 1 tgf«pp\ ied Force 1
v i5Rigid Connector Time Dependent v (=5 Rigid Connector Time Dependent ¥ (mk Rigid Connector Time Dependent v [l Rigid Connector Time Dependent
& Applied Force 1 8 Applied Force 1 58 Applied Force 1 ¥ Applied Force 1

Figura 11 - Tipologias dos quatro estudos realizados com a indicagéo das condiges ativas e ndo ativas em cada um.
Da esquerda para a direita, estudos 1, 2, 3 e 4.

As forgas aplicadas em X, Y e Z nos estudos estaciondrios, correspondem a média de valores
(12 amostras) retirados da base de dados HP98 de Bergman et al. [2]. Essas mesmas amostras sdo
usadas como forgas aplicadas para os estudos dependentes de tempo através de fungdes de
interpolagdo.
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Numa comparagdo entre os valores de stress entre as proteses cimentadas e as nao
cimentadas ha um acréscimo notdrio de tensao, nao se verificando grandes mudangas, como era
de prever, entre os estudos estacionarios e os estudos dependentes de tempo nas duas tipologias
de prétese. As deformagdes nos quatro estudos sao da mesma ordem de valores.

Estudo 1 — Regime Estaciondrio em prétese cimentada

Load case 1 mm  Max/Min Volume: First principal stress (N/m?) o Load case 1 mm  Max/Min Volume: First principal stress (N/m?) o
-60 -40 -20 0 -60 -40 -20
A 9.32x10° A 9x10°
x10% x10°
14 14
12 1.2
1 1
mm 0.8 mm 0.8
0.6 0.6
0.4 0.4
0.2 0.2
. .
L. 0 | 0
x V261 * ¥ 261
Figura 12 — Estudo 1. Andlise de Stress mdximo e minimo, corte plano frontal (direita).
Load case 1 Volume: Fgkal displacement (mm) Max/Min Volume: Total displacement (mm) L Load case 1 Volume: Fokal displacement (mm) Max/Min Volume: Total displacement (mm) o
-10 n mm 10 _ n mm
e A215 A215
150 150
1 1
100 100
mm 0.6 mm 0.6
:
50 50
0.2 0.2
o o
. .
L. o L. 0
x ‘min: 1.69545E-24 ¥ 3.01x10% min: 1.69545E-24 ¥ 1.21x10°%

Figura 13 — Estudo 1. Andlise de Strain mdximo e minimo, corte plano frontal (direita).

Estudo 2 — Regime Estaciondrio em prétese ndo cimentada

Load case 1 mm
100 80
10

L

Volume: von Mises stress (GPa)
60 40 20

GPa
A136

0
¥ 3.4x10°

Load case 1 mm Volume: von Mises stress (GPa)
60 40 20

1300 evu

b

GPa
A136

0
¥ 3.79x107

Figura 14 — Estudo 2. Andlise de Stress mdaximo e minimo, corte plano frontal (direita).
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Load case 1 m Volume: Total displacement (mm) o Load case 1 mm Volume: Total displacement (mm) o
720»100 -80 -60 -40 -20 m 0 -80 -60 -40 -20 mm
. A207 A207
N 2 :
18 18
14 14
|
12 12
. . . .
_ s 0.8 s 0.8
0.4 0.4
Figura 15 - Estudo 2. Andlise de Strain maximo e minimo, corte plano frontal (direita).
Estudo 3 — Regime dependente do Tempo em proétese cimentada
Time=12 s mm  Max/Min Volume: First principal stress (N/m?) o Time=12 s mm  Max/Min Volume: First principal stress (N/m?) o
1 -60 -40 -20 0 -60 -40 -20
A 9.32x10° A 8.99x10°
x10° x10°
14 14
1.2 1.2
1 1
0.8 0.8
0.6 0.6
0s 0s
0.2 0.2
e . e
Figura 16 - Estudo 3. Andlise de Stress maximo e minimo, corte plano frontal (direita).
Time=12s Volume: Figtal displacement {mr‘n) Max/Min Volume: Total displacement (mm) e Time=12s Volume: Faal displacement. (mm;“Max/Mm Volume: Total displacement (mm) o
10 00 -80 -60 -40 -20 mm 20 0 -80 60 -40 -20 mm
S ———— A 2.09 : : b - A 2,09
1 1
[ | 150 0.9 150 0.9
: 2.09044
0.8 0.8
07 07
0.6 0.6
mm 05 mm 05
0.4 0.4
T 50 50
0.3 0.3
0.2 0.2
0 01 0 01
I—“ x 'min: 0.00000 vo ° l_’ x min: 0.00000 vo ’

Figura 17 - Estudo 3. Andlise de Strain maximo e minimo, corte plano frontal (direita).
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Estudo 4 — Regime dependente do Tempo em prdétese ndo cimentada

Time=12s mm Volume: von Mises stress (MPa) L Time=12's mm Volume: von Mises stress (MPa)
00 80 60 a0 20 80 60 40 20

10 -10 MPa

A 136x10°

x10°

MPa
A 1.36x10*
x10°

14 14

12 12

mm

L. it b ve'
Figura 18 - Estudo 4. Andlise de Stress maximo e minimo, corte plano frontal (direita).
Time=12 5 o Volume: Total displacement (mm) o Time=12 s mm Volume: Total displacement (mm) L
. : . : A201 : : : A201
) 2 2
% 150 18 150 18
L6 14
100
mm 1 mm 1
50 50
0.6 0.6
. 02 . 02
l—» x vo ’ I—“ x vo °

Figura 19 - Estudo 4. Andlise de Strain maximo e minimo, corte plano frontal (direita).

Numericamente, os valores obtidos para a tensdo (stress) sdo muito grandes, ndo fazendo
grande sentido para os valores de forgas aplicadas e geometria utilizada. Serd necessdrio em
trabalhos futuros refinar formas de aplicar os esforcos para o calculo de stress mais assertivo.

10. Conclusoes

O principal objetivo deste trabalho passava por implementar um modelo de simulagdo
numérica em ciéncia e engenharia com COMSOL Multiphysics. O modelo estd criado e funcional,
pesa embora algumas falhas importantes nos resultados numéricos obtidos.

Conseguiu-se importar dois objetos (fémur e componente femoral) com geometria complexa
e operar modificagdes para a sua correta jungado e posterior aplicagao.

Obteve-se resultados satisfatérios na malha computacional final com elementos bastante
reduzidos para as zonas geométricas mais importantes (maior detalhe) para os estudos a operar.

A interface fisica utilizada, tendo em conta a complexidade do comportamento biomecanico
humano, pode ser uma boa solu¢do, no entanto, devido aos valores numéricos obtidos carece de
novos desenvolvimentos.

Este modelo, que estd numa fase muito embriondria, poderda em trabalhos futuros,
efetuando-se varias modificagdes e utilizando o modulo Fatigue do COMSOL, contribuir na
tomada de decisdo de quais as dimensdes e materiais a utilizar em componentes femorais numa
ATA.
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