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Introducéo ao Osso

Biologia 6ssea

O esqueleto € uma estrutura vital ja que garante funcdes essenciais:
e de proteccdo dos érgaos;
e de suporte ao sistema muscular;
e de reservatério de compostos minerais;
e de producao de glébulos brancos e vermelhos na cavidade medular.

O esqueleto é formado por 0ssos que estao ligados entre si por articulacées.

A mineralizacdo do tecido 6sseo confere-lhe dureza. Saliente-se que as reservas
de célcio e de foésforo, dois minerais essenciais a vida, sdo importantes para o
equilibrio bioguimico do organismo.

A densidade do tecido 6sseo ndo é constante. Nos locais onde é mais compacto
diz-se que o 0sso € cortical. Contrariamente, 0 0sso trabecular caracteriza-se pela sua
elevada porosidade, entre os 75% e os 95%. No entanto, a composi¢éo dos tecidos é
similar, sendo as diferencas ao nivel da organizagao.

O osso cortical ou compacto esta organizado em sistemas Haversianos ou
ostedes. Os sistemas Haversianos sdo cilindros com cerca de 50 pym de diametro,
enrolados em espiral e orientados segundo o eixo do 0sso. Os canais Haversianos,
localizados no centro dos ostedes, permitem a passagem dos vasos sanguineos e
linfaticos, e do sistema nervoso, como pode observar-se na figura 1. Os canais de
Volkmann sao transversais ao eixo do ostedo e tém como principal funcéo estabelecer
a ligacdo entre os canais Haversianos e o exterior do 0sso. A porosidade do o0sso
cortical deve-se, maioritariamente, aos canais Haversianos e de Volkmann, estando
compreendida entre 0s 5% e os 10%. Na figura 1 também é possivel ver o endedsteo
gue separa 0 0sso cortical da medula éssea. O peridsteo que € a membrana exterior
gue cobre 0 0sso cortical, com excep¢do das zonas articulares, tem uma face externa
densa e fibrosa e outra interna que € celular e irrigada por vasos sanguineos.
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Figura 1 — estrutura do osso cortical
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O osso trabecular ou esponjoso € constituido por trabéculas ou barras com 200
um de espessura. Nalguns locais as trabéculas estdo orientadas ortogonalmente,
noutras zonas a sua orientacdo € variavel e aparentemente aleatéria. Nos intersticios
do osso trabecular existe medula éssea.

A classificacdo dos ossos segundo as suas dimensdes divide-os em trés grupos:
curtos, planos e longos.

Os o0ssos curtos tém, aproximadamente, a mesma dimensdo em todas as
direc¢des, como por exemplo as veértebras. Os ossos planos tém uma dimenséo
menor do que as outras duas, como € exemplo a omoplata. Os 0ssos longos tém uma
dimensao maior que as restantes, como por exemplo a tibia e o fémur.

Os ossos longos tém uma zona central tubular designada por diafise, composta
por 0sso cortical e por medula 6ssea, como se pode ver na figura 2. As extremidades
dos o0ssos longos sdo designadas por metafises, sendo constituidas por osso cortical e
trabecular. Nas pessoas jovens a metafise esta separada, através da placa epifisiaria,
da epifise, onde ocorre o crescimento dos ossos longos. No final da fase de
crescimento a epifise, composta por 0sso trabecular, funde-se na metéfise.

A metéfise, embora esteja coberta por uma fina camada de osso cortical, tem
uma maior capacidade de deformacdo, devido a grande predominancia de 0sso
trabecular. Pelo contrario, a diafise emprega uma maior resisténcia aos esfor¢os
axiais, e aos momentos flectores e torsor.
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Figura 2 — representagdo esquematica de um osso longo e imagem de parte um fémur

O tecido 6sseo é formado por células ésseas que estao cobertas por uma matriz
extra-celular, composta por uma componente organica e por outra inorgéanica.

As células Gsseas sdo de quatro tipos: osteoclastos, osteoblastos, ostedcitos e
células de bordo. Embora ocupem um pequeno volume sdo de enorme importancia no
equilibrio do tecido 6sseo, nomeadamente no processo de remodelacéo 6ssea.

A matriz organica representa aproximadamente 20% da massa total do 0sso,
sendo formada quase na sua totalidade por colagénio tipo I. O colagénio é uma
proteina estrutural com a capacidade de se organizar em fibras fortes, de elevado
didmetro e que suportam elevadas cargas de traccdo. Em muito menores quantidades
€ possivel encontrar colagénio tipo V e XIll. Os restantes 10% da matriz organica sao
formados por glico-proteinas ndo colagénicas, importantes no processo de
mineralizacdo do 0sso. A matriz organica confere ao tecido 6sseo resisténcia a trac¢ao
e a flexdo.

A componente mineral do 0sso é quase toda ela composta por cristais impuros



de hidroxiapatite — Cai0o(POa4)s(OH), — que conferem ao osso grande parte da sua
resisténcia e rigidez. Refira-se que a matriz inorganica também é um reservatorio de
ides, sobretudo de calcio (Ca) e de fasforo (P).

O osso é um tecido vivo e dindmico, adaptando-se as solicitacbes externas,
sejam elas fisiol6gicas ou mecénicas. A lei de Wolff (1986) que surgiu em 1892, apos
algumas experiéncias e observacdes do anatomista alemao Julius Wolff, refere que:

e aarquitectura dssea esta optimizada para melhor resistir aos esfor¢os;

e 0 0sso trabecular orienta-se segundo as direc¢des principais de tensao;

e a estrutura 6ssea € auto regulada por células que respondem a estimulos
mecanicos.

A adaptacdo Ossea leva a alteragbes dos contornos exteriores do 0sso. Este
fendmeno, que durante a infancia e juventude permite o crescimento dos 0ssos, €
conhecido por modelagédo 6ssea ou remodelacdo externa. Por outro lado, o interior do
0SSO esta em constante reparacdo devido aos danos por fadiga. No entanto, as
alteracdes fisiolégicas e, sobretudo, mecanicas também provocam modificacdes na
arquitectura 0ssea. De facto, se as solicitagbes mecanicas aumentarem a densidade
O0ssea também aumenta, pelo contrario, se as cargas mecanicas diminuirem, entao
havera perda de massa O6ssea. Este fendmeno, responsavel pelas alteracdes
morfol6gicas no interior do 0sso, é designado por remodelacao interna.

De uma forma global, a remodelagédo Ossea é realizada por unidades multi-
celulares basicas, constituidas por aproximadamente dez osteoclastos e centenas de
osteoblastos. A sequéncia de remodelagdo é composta por cinco etapas: activacao,
reabsorcao, inversdo, formacéo e mineralizagéao.

Na fase inicial, ou fase de activacédo, o sistema mecano-sensitivo, composto por
ostedcitos e células de fronteira, activa o processo de remodelagdo. Os ostedcitos sédo
células mono-nucleares e representam cerca de 90% do total de células Osseas,
formando uma rede mecano-sensitiva. A rede de ostedcitos também é importante no
transporte de minerais para o interior e para o exterior do 0sso. As células de bordo ou
de fronteira, ao contrario dos ostedcitos, ndo estdo rodeadas de matriz extra-celular,
estando localizadas nas superficies do tecido 6sseo. Embora ndo formem uma rede
continua, também sdo responsaveis pelas trocas de minerais e integram o sistema
mecano-sensitivo do 0sso.

A reabsorcdo é um periodo que demora cerca de trés semanas, nas quais 0s
osteoclastos absorvem o0sso a uma taxa de 10 pm por dia. Os osteoclastos
percursores sao produzidos pela medula 6ssea e quando activados fundem-se entre si
formando células multi-nucleares, com trés a vinte ndcleos. No processo de
eliminagéo, os osteoclastos comegam por tornar 0 ambiente acido, baixando o ph para
valores entre 4 e 7, de modo a desmineralizar 0 0sso. Posteriormente, absorvem o
colagénio através de enzimas. As depressdes que sao criadas no 0sso trabecular sao
designadas por lagoas de Howship, no osso cortical sdo criados tluneis através do
0sso0. No final do processo 0s osteoclastos voltam a transformar-se em células mono-
nucleares que podem ser reactivadas no futuro.

A inversdo € uma etapa de transicdo que demora cerca de um més, no qual os
osteoblastos s&o informados que o processo de absorcgéo findou.

O processo de formacgéo de novo tecido 6sseo é o mais longo de todos, podendo
durar trés meses. Os osteoblastos comecam a produzir osso hovo, denominado por
osteoide, na periferia da cavidade produzida pelos osteoclastos. O ostedide é um 0sso
ainda desmineralizado e € produzido a uma taxa de 1 um por dia. Apés a producao do
NOvo 0SSO 0s osteoblastos transformam-se em ostedcitos se ficarem presos no interior
da nova matriz extra-celular, ou em células de bordo se ficarem na periferia do novo
tecido 6sseo.

Dez dias ap6s a formacao do ostedide comeca o processo de mineralizacao do
NOVO 0SSO.

Na figura 3 € possivel observar um esquema de remodelacdo 6ssea em 0SSO
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Figura 3 — esquema do processo de remodelacdo 6ssea em 0sso trabecular

A introducdo de uma haste no interior do fémur altera, de modo muito
significativo, as solicitagbes mecanicas no osso. Deste modo, ap0ds a cirurgia inicia-se
um novo processo de remodelacdo Ossea de modo a adaptar o0 0Sso as novas
solicitagbes mecanicas.

A excessiva perda de massa dssea deve-se a um fenémeno conhecido na
literatura inglesa por “stress shielding”, sendo que “escudo de tensdes” ¢ uma valida
traducdo para a lingua portuguesa. De facto, a haste femoral é mais rigida do que o
tecido 6sseo, como tal absorve grande a parte das cargas aplicadas, provocando uma
reducdo do nivel de tensbes no fémur. A utilizacdo de hastes menos rigidas permite
reduzir o escudo de tensdes, no entanto o acréscimo nas tensdes e nos deslocamentos
na interface 0sso-prétese ou cimento-protese aumentam o risco de laxacdo da haste.

Artroplastia total da anca

As doencas articulares sdo uma das maiores causas de dor prolongada e severa,
afectando milhdes de pessoas em todo o0 Mundo. De modo a melhorar a atencdo dos
sistemas de salde para esta realidade, bem como para alertar a populacdo para a
necessaria prevencdo e tratamento, a ONU declarou o decénio 2000-2010 como a
década do osso e das articulagdes (“Decade of the Bone and Joint”). A articulagdo da
anca (figura 4), que une a bacia ao fémur, é a mais solicitada do corpo humano.

A artroplastia total da anca consiste na substituicdo da articulagdo natural por
uma prétese, composta por uma haste femoral, uma componente acetabular e uma
cabeca, como se pode observar na figura 5. A componente acetabular é fixa a bacia, e
a haste femoral € introduzida no interior do fémur. A cabeca da protese une a haste a
componente acetabular de modo a permitir o normal movimento articular.

Na tabela 1 sdo apresentadas as principais causas que levam a realizacdo de
artroplastias da anca na Noruega e na Suécia. Verifica-se que a osteoartrite, uma
doenca que provoca o0 desgaste da cartilagem que protege a articulagéo, € a maior
responsavel pela realizacdo de cirurgias. Estes dados foram retirados dos registos
ortopédicos dos referidos paises, que, tal como outros, compilam a informacao sobre



todas as cirurgias a anca num relatorio, ou registo, anual ou bi-anual.
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Figura 5 — prétese da articulc;o da anca

Causas Suécia | Noruega
Osteoartrite 76.3 % 70.9 %
Fractura da cabeca do fémur | 11.5% 11.1%
Artrite reumatdide 4.3 % 3.2%
Displasia congénita - 7.3 %
Necrose da cabeca do fémur | 2.8 % -
Outras 5.1 % 7.5 %

Tabela 1 — principais causas das artroplastias da anca na Suécia e na Noruega

A haste femoral, ou intramedular, pode ser cimentada ou ndo cimentada. As
hastes cimentadas ligam-se ao fémur através de um elemento ligante, designado por
cimento, sendo maioritariamente composto por PMMA (polimetilmetacrilato). As hastes
nado cimentadas sao revestidas de modo a que exista atrito na interface osso-protese.
Se existir uma boa estabilidade na ligacdo inicial, entdo ocorre 0 necessario
crescimento 6sseo (6steo-integracdo) por entre o revestimento poroso, de modo a
estabelecer uma forte ligacao biolégica. A qualidade da estabilidade inicial depende

das tensdes de contacto e do deslocamento relativo entre a haste e o fémuir.



Embora o sucesso das artroplastias da anca, nos primeiros dez anos apos a
cirurgia, seja superior a 80% existem causas de insucesso, sendo a laxagao
responsavel por aproximadamente 60% das cirurgias de revisdo. A introducdo de um
implante no interior do fémur também pode originar uma grande perda de massa
Ossea. Este fendmeno contribui para uma aceleragdo da laxacdo ou, quando
excessivo, para a fractura do fémur. Dos restantes factores de insucesso, salientem-se
as infec¢des poOs-operatérias que sdo responsaveis por quase 9% das cirurgias de
revisdo na Suécia e 5.4% na Noruega. Finalmente, a dor na coxa € um importante
factor de insucesso na Noruega com 6.1%, no entanto na Suécia apenas provoca
1.0% de cirurgias de revisao.

Nas hastes cimentadas a laxacdo deve-se a fadiga do manto de cimento. As
cargas ciclicas provocam a fissuragdo do cimento e consequente deslocamento da
haste. Se a fixacdo inicial for incorrecta aparecem tensfes residuais no cimento que
guadruplicam o risco de falha da haste. O risco de laxa¢do depende da geometria da
haste e do coeficiente de atrito entre o implante e o cimento.

Nas hastes ndo cimentadas a inexisténcia de Osteo-integracao impede a fixacédo
biologica, promovendo a laxagéo da protese. Uma boa estabilidade inicial é essencial
para 0 sucesso, ja que garante 0 necessario intracrescimento 6sseo. Por sua vez, a
estabilidade inicial depende de varios factores, sendo os mais importantes a geometria
da haste, a técnica cirirgica e a reacc¢ao bioldgica ao implante metalico.

A dor na coxa também est& relacionada com os deslocamentos relativos entre a
haste e o fémur e com as tensfes de contacto na interface osso-haste.

Evolucéo histérica da artroplastia da anca

Em termos ortopédicos, a artroplastia da anca foi o mais importante
desenvolvimento do século XX. Nao sé pela contribuicdo directa que teve no
tratamento de doencas degenerativas da anca, mas também como incentivo ao
desenvolvimento de implantes para outras articulacoes.

Em 1923 o cirurgido norte-americano Smith-Petersen colocou a primeira calote
esférica a substituir a cabega do fémur. O vidro, utilizado na primeira experiéncia, foi
posteriormente substituido pela bakelite e pelo pirex, mas o0s problemas de
biocompatibilidade e de rotura do implante permaneceram. Em 1939, Smith-Petersen
utilizou uma liga de cromio, cobalto e molibdénio, comercialmente conhecida por
vitallium, e utilizada em componentes dentarios com sucesso devido as boas
propriedades de biocompatibilidade. Estas cirurgias pioneiras tiveram bastante
sucesso, ja que apenas 50% dos pacientes apresentavam dor no pds-operatorio. No
entanto, ndo havia a capacidade de corrigir anomalias, como por exemplo o
encurtamento do fémur, e a formagéo de fibrocartilagem devido aos movimentos da
calote provocava o imobilismo da articulagéo.

Nos anos 40 do século XX, comecou a utilizar-se uma endoprétese, como é
exemplo a da figura 6. As endopréteses em acrilico permitiam uma boa
biocompatibilidade, no entanto o elevado atrito provocava um elevado desgaste do
0sso da bacia levando a uma rapida laxacdo. Mas antes das endopréteses curtas
serem abandonadas os irmaos Judet desenvolveram uma técnica que permitia corrigir
algumas anomalias na cabeca do fémur com a introducédo do implante.

As primeiras hastes intramedulares apareceram na década seguinte. A haste que
Moore desenvolveu em 1950 era de vitallium, tinha colar, e apresentava fendas de
modo a reduzir o peso e a permitir o intracrescimento ésseo. Moore criou uma nova
protese de modo a corrigir os problemas de estabilidade do primeiro modelo. Este
novo modelo era mais comprido e tinha uma ligeira curva, como pode observar-se na
figura 7. Refira-se que esta protese tinha apenas uma componente, ou seja a haste
intramedular articulavam directamente na bacia, provocando um rapido desgaste do
0SSO0.



Figura 6 — artroplastia da anca com introducéo de uma endoprotese

Figura 7 — haste intramedular de Moore

A utilizacdo de uma protese com duas componentes distintas foi proposta por
Gilberty e Bateman. A combinacdo de uma endoproétese (haste) com um acetabulo
tem como grande vantagem a reducao de atrito. Nesta época foram realizados varios
estudos de combinacdo de materiais. As cabecas da haste (na época integradas na
haste) de acrilico e polietileno tinham boa capacidade de amortecimento mas uma
elevada taxa de desgaste. As cabecas de aco polido e as de cromio-cobalto-
molibdénio apresentavam elevada resisténcia ao desgaste.

A utilizacdo do metacrilato de metil como cimento foi um desenvolvimento
importante na artroplastia da anca. Utilizado pela primeira vez em 1958 por Charnley,
o cimento permitiu fixar a haste femoral e a componente acetabular ao fémur e a
bacia, respectivamente.

Também foi Charnley o primeiro a utilizar uma componente acetabular de
polietileno, reduzindo, deste modo, o atrito na articulacao.

Em 1960, o cirurgido Maurice E. Mduller produziu, em parceria com John
Charnley, uma protese, cimentada, em ago. Em 1966 a Sulzer comegou a producédo da
referida haste em crémio-cobalto. Este modelo ainda hoje é comercializado pela
Zimmer, e devido as suas caracteristicas geométricas, muitos outros modelos,
cimentados e ndo cimentados, tém como base a haste Miller. S&o exemplos a haste
Tri-Lock da Depuy e 0 modelo Taperloc da Biomet, como se pode ver na figura 8.

O desenvolvimento posterior de revestimentos da haste que melhoraram
significativamente a estabilidade do implante e consequentemente a fixacdo biolégica
a longo prazo, deu origem a uma alternativa valida as hastes cimentadas.

Figura 8 — exemplos de hastes ndo cimentadas tipo Mdller: Taperloc da Biomet e
Tri-lock da Depuy



As artroplastias de superficie (surface arthroplasty ou resurfacing arthroplasty)
ainda sao opcédo. Actualmente sédo constituidas por uma calote esférica com pequena
endoprotese e por uma componente acetabular (ver figura 9). Ambas as componentes
sdo metalicas, ja que os acetabulos de polietileno apresentavam um elevado desgaste
provocando um rapido insucesso da cirurgia. O sucesso deste tipo de artroplastias nao
€ muito elevado, por exemplo ha um estudo em que apds 7 anos a taxa de sucesso é
de 79%, no entanto, este tipo de tratamento faz parte de um plano a longo prazo para
jovens pacientes, até aos 35 anos de idade, ja que permite uma boa qualidade de vida
sem uma excessiva perda de quantidade de fémur. Quando o paciente comeca a
sentir dor retira-se a pequena endoprétese e coloca-se uma haste intramedular no
interior do fémur.

Figura 9 — exemplo de protese para artroplastia de superficie

Actualmente as hastes femorais sdo construidas numa liga de titdnio ou de
crémio-cobalto. Os revestimentos porosos sdo de hidroxiapatite ou produzidos através
de micro-esferas metdlicas. Refira-se que a hidroxiapatite — Caio(PO4)s(OH), — é 0
principal constituinte da parte mineral do o0sso.

Registos ortopédicos

Os registos ortopédicos sdo bases de dados que congregam toda a informacao
sobre as artroplastias da anca que se realizam num determinado pais. Esta
compilacdo permite aos cirurgibes uma selec¢cdo mais criteriosa da protese e da
técnica cirtrgica a utilizar, uma vez que tém acesso as taxas de sucesso em funcéo
das caracteristicas da artroplastia e do paciente, como por exemplo a idade e a
doenca. Todos os anos, ou bianualmente, os registos sdo tornados publicos através
de um relatorio.

O primeiro registo ortopédico surgiu na Suécia em 1979. No ano seguinte a
Finlandia comecou a realizar os seus registos. Actualmente muitos outros paises tém
registos ortopédicos, tais como a Noruega, o Reino Unido, a Bélgica, o Canada, a
Austrdlia, a Nova Zelandia, etc.

Neste sub-capitulo apresentam-se dados de trés registos, Suécia, Finlandia e
Noruega, por serem dos mais antigos e dos mais completos.

Os registos ortopédicos Suecos comegaram em 1979 e o mais recente relatério
compila dados até ao ano de 2005, tendo sido registadas mais de 255 mil artroplastias
primarias. Entre 1992 e 2005, em 94.4% das cirurgias foram colocadas hastes
cimentadas, e em 91% componentes acetabulares cimentados. Para pessoas com
menos de 60 anos a percentagem de hastes cimentadas implantadas em cirurgias
priméarias desce para 0os 77.1%. No entanto, no ano de 2005 apenas 56.2% de hastes
cimentadas foram implantadas a pacientes com menos de 60 anos, como se pode
verificar na tabela 2. Refira-se que os pacientes com menos de 60 anos representam
18.0% do total dos pacientes.



<60 anos de idade Total
Tipo de fixacdo da haste | 1992-2005 | 2005 1992-2005 2005
Cimentada 77.1% 56.2% 94.4% 87.4%
Nao cimentada 22.9% 43.8% 5.6% 12.6%

Tabela 2 — taxas de utilizagdo dos tipos de fixagdo da haste femoral na Suécia

Na Suécia, entre 1992 e 2005, as proteses totalmente cimentadas, haste e
acetabulo cimentados, tém uma taxa de sucesso, em média, de 90.0% nos primeiros
12 anos apods a cirurgia. A taxa de sucesso desce para 78.7% para as préteses nao
cimentadas. No entanto, as proteses hibridas, haste ndo cimentada e acetabulo
cimentado, tém uma taxa de sucesso de 84.9%. A solucéo hibrida tem vindo a ganhar
importancia, sobretudo para pacientes com menos de 60 anos, representando apenas
8.2% de artroplastias priméarias em 2003, mas subindo para os 16.7% no ano de 2005.

A haste CLS Spotorno da Zimmer (ver figura 10) representou, em 2005, mais de
40% das hastes ndo cimentadas implantadas na Suécia. Por outro lado, a Lubinus SP
Il da Waldemar Link com 55.7% das escolhas é a mais utilizada das hastes
cimentadas. Comparando o desempenho destas duas hastes verifica-se que apés 13
anos a CLS Spotorno tem um sucesso de 99.0% e a Lubinus SP Il 96.5%.

Figura 10 — haste ndo cimentada CLS Spotorno da Zimmer

Entre 1980 e 2003 foram registadas mais de 80 mil artroplastias totais da anca
na Finlandia. As hastes cimentadas representam aproximadamente 65% do total das
cirurgias, sendo esta percentagem praticamente constante deste 1993. Em relacdo a
componente acetabular, sensivelmente metade, 51%, é fixa com cimento. Para o sexo
feminino apenas 20% das cirurgias sao realizadas a pacientes com menos de 60 anos,
no entanto, para os homens a percentagem sobe para muito proximo dos 30%.

Em 2003 as cirurgias de revisdo deveram-se em 22.9% a falha da componente
acetabular, em 17.1% a falha da haste femoral e em 12.4% a falha de ambos os
componentes. Dos restantes factores saliente-se a perda excessiva de massa 6ssea,
responsavel por 13.5% das cirurgias de revisao.

As hastes cimentadas mais utilizadas séo a Lubinus SP Il da Waldemar Link e a
Exeter Universal da Stryker, sendo as taxas de sucesso, entre 1996 e 2003 de 97.6%
e 98.6%, respectivamente, nos primeiros 6 anos apos a cirurgia, quando considerados
apenas diagnosticos iniciais de osteoartrite.

A Biomet sem colar da Biomet € a mais utilizada das hastes ndao cimentadas,
seguida da ABG HA da Stryker. Em 1999 surgiu uma nova geracao desta Ultima haste,
com a designacdo comercial de ABG II, tendo ambas revestimento em hidroxiapatite.
O sucesso das Biomet é de 98.7% e da ABG Il é de 98.5%, nos 5 anos apos a
cirurgia.

Os registos ortopédicos Noruegueses sao mais recentes, tendo sido instituidos
em 1987. Até ao ano de 2005 foram registadas quase 100 mil artroplastias da anca,
sendo que em 83.8% das quais foi colocada uma haste cimentada. Esta percentagem
desce para os 63.8% quando se considera apenas o ano de 2005.

A laxacéo da haste femoral é responsavel por 34.9% das cirurgias de reviséo e a
da componente acetabular por 32.7%. O insucesso dos implantes também se deve a
dor na coxa que 6.1% dos pacientes sofrem.

A Corail da Depuy é a mais utilizada das hastes ndo cimentadas, como se pode
verificar na tabela 3, no entanto a Filler da Biotechni e a Hactiv da Corin estdo a



ganhar importancia desde o inicio do século XXI. Refira-se que estas trés hastes tém
uma geometria similar & da haste Tri-lock (ver figura 8), também s&o de titanio, no
entanto sdo totalmente revestidas a hidroxiapatite. A Charnley da Depuy ainda é a
mais empregue das cimentadas, no entanto a Exeter da Stryker e a Spectron da Smith
& Nephew no ano de 2005 tiveram preferéncias similares.

Hastes ndo cimentadas Hastes cimentadas

1987-2005 2005 1987-2005 2005

Corall 43.8% 33.3% Charnley 48.0% 26.9%

Filler 9.1% 14.4% Exeter 13.6% 25.3%

SCP 4.9% 8.2% Spectron 8.2% 25.3%

Zweymdller 4.7% 6.0% Outras 30.2% 22.5%
Hactiv 3.7% 15.3%
QOutras 33.8% 22.8%

Tabela 3 — hastes femorais mais utilizadas na Noruega

Na Noruega as préteses cimentadas colocadas entre 1991 e 1993 tém uma taxa
de sucesso, 15 anos apés a cirurgia, ligeiramente inferior a 85%. Comparativamente,
as nao cimentadas estdo pouco acima dos 60%. No entanto, quando se consideram
as cirurgias realizadas entre 1997 e 1999 as taxas de sucesso 8 anos apos a cirurgia
sobem para 95% nas cimentadas e para 93% nas nao cimentadas.



Elasticidade e Plasticidade

Um corpo deforma-se quando € sujeito a um campo de tensdes, ou seja a um
conjunto de forgas. O respectivo campo de extensdes € dado por:

L1
*oox o 2
!
Yooy 2
ow 1
g, =—+=
oz 2

ou

-5

&
_{
E

ou
OX

J+
3l

) |

oV ouadu
+

0z

+— —t——F+—
2\0y Ox oOxoy oxoy oOx oy

ou Ow oJouadu

g,=—| —+—+—
2 0z OX OXoz
ov Ow ou au

€, — —+—
v~ 2| oz oy oyoz

ov

_)2 . (_

OX

ov

oy

@f . (_

0z

OV OV OW oW
—t——t—

|

OX

(]

2

OVOV OW OW

1)

5

OX 0z 6x§j
8v6v+awaw

oy Ea_zj

em que u, v e w representam os deslocamentos segundo os eixos dos xx, yy e zz,

respectivamente.
Se o0s deslocamentos forem pequenos os termos de 22 ordem podem ser
desprezados:
_u
XX 8X
Y
Yoy
oW
&y =7
0z
1(ou v (2)
Ey == —+—
2l oy ox
. 1(611 aw
“ 2\oz  ox
1(ov ow
= — 4+ —
“ 2\ez oy
ou
11 8X1 22 6X2 1 33 8X3
3
1( ou, 6u 1( ou, 8u3 ) 1(ou, oOu, )
8122_ 813_— 823:— R —_—
2{ 0x, E)x 2| 0X, 8x 2( 0x; 0OX,
ou de forma comprimida,
- ou.
8"_21 %J{_—J (4)
2{ ox;  OX,
sendo o tensor das extensdes simétrico,
8Xy=8yx ; €, =&, ; Syz =82y = Sij=8ji (5)

De um modo geral os termos de corte sdo conhecidos por distor¢ao,



_au av au 8W av ow
= =2, = V Yy =28, = (6)

ay ox az ox 82 8y
As leis que relacionam a tensdo com a extensdo designam-se por leis
constitutivas. A mais simples é a lei de Hooke generalizada, sendo apenas aplicavel

no regime elastico,

—28

Gy = Cijklskl (7)

em que Ciiw € o0 tensor de 42 ordem das propriedades dos materiais.
Mas o calculo tensorial ndo vai ser necessario, jA que € possivel escrever a
mesma expressao na forma matricial,

On _C11 Cn Cp C, Ci Cpflen
Gy C Cp Cx Cy Cx Cu|len
o =Ce < Oaz | _ Cai Gy Gy Gy Cyy Cyg | ess ®)
O3 Cu Cu Cui Cu Cu Cullen
Gi3 Csi Cs Cis Gy Cos Cop |83
G12 1Cei Cor Cos Cos Cos Cos |12
Dos 36 termos da matriz C sobram 21 termos, ja que a matriz é simétrica,

C,=C, ©)

Em equilibrio, tij=r;, logo para que yi=y; entdo C;=C;.
Com os 21 termos independentes diz-se que 0 material é anisotropico, ou seja,
as propriedades sao distintas em todas as direc¢oes.

Os materiais ortotropicos tém 3 planos ortogonais de simetria em relagdo as
propriedades. Neste caso h4 9 termos independentes,
¢, ¢, ¢, 0 O O
c, ¢, C, 0O 0 O
C, C,; C,; O O O
=l 0 o Cu O O
O 0 O o0 Cc, O
0

tel

| 0 0 0 0 Cg |
C,=E, 1-vyvs, - C.=E Vo1t VaiVas _ E, Viz ¥ Vi3V (10)
A A
C,, =E, Va1t VarVsr _ E, Viz T V1pVos . C,, =E, 1-vivy
A A
Vg + Vi,V Vo +V,V 1-v,v
C23 — E2 32 A12 31 _ E3 23 A21 13 : C33 — E3 12721

Cu =Gy i Cyy =G5 ; Cie =Gy,

A=1-V1)V,y = Vy3Vap = V3Vig =2V VayVis
em que Ei € o modulo de Young (de elasticidade) na direccdo i, G € o mddulo de
elasticidade transversal e v; é o coeficiente de Poisson na direc¢do i, quando a

tensédo é aplicada na direccéo j,
Eji
Vv; =—— COM o© =0 (11)

Para além disto também ha as relacdes reciprocas,

Vi_ Vi V2 _Va . Vs _Va . Vs _Va (12)
E. E E, E, E, E, E, E



Um material diz-se transversalmente ortotropico quando as propriedades numa
das direc¢des é invariante da rotacdo que se aplique ao material. Ou seja, as
propriedades do material sdo invariantes das rotacbes segundo um dos eixos, por
exemplo X3 (z). Como tal, apenas ha 5 termos independentes,

C, C, C; O 0 0
C, C, C; O 0 0

c, C, C 0 0 0 1
Cl= 13 13 33 C.==(C..—-C 13
[ ] 0 O O C44 0 O 66 2( 11 12) ( )
o o0 0o 0 C, O
0 0 0 0 0 Cg

Por sua vez, no material isotrépico as propriedades sdo iguais em todas as
direccdes,

A +2u A A 0 0O
A A+2u A 0 0O B vE
[cl- g 2 mozu 0 00 (1+v)(1-2v) 1)
p 0 0 H=G = E
0 0 0 O poO 2(1+v)
0 0 0 0 0 pj

em que A e u sdo as constantes de Lamé, sendo que a expressao (14) pode ser
escrita do seguinte modo,

1-v v 0 0 0
1-v 0 0 0
v 1-v 0 0 0
1-2v
[c] __E 1o o0 o > 0 0 (15)
(1+v)(1— 2v) 12
0O 0 0 o _2 Y o
0O 0 0 o 0 1_22V
ou ainda de outra forma, ) _
XX O - (GW +GZZ)
E E
8yy G?W_%(Gxx +Gzz)
L, = GEZz _X(GXX +ny)
(16)
TX
Ty = Ey
_ Y
Yxz G
T 74
Vye =Ey

Exemplo 1 —tenséo plana
NOTA: Num estado de tensdo plana as tensbes num dos planos sdo nulas (por

exemplo, o, =1,, =1, =0).




Considere o seguinte estado de tenséo: o, =100 MPae ¢, =-60 MPa

E E=120 GPae v=0.3
Logo:

6
g =2 Yo 10040 O3 40,10°)-9.833x10*
E E " 120x10° 120x10

. 6
g, =y Vs 000 03 (100x10°) = ~7.500x10™*
E E * 120x10° 12010

en=—(0nt0,)= —Lg(lOOXlOB ~60x10°)=1.000x10"*
E ¥/ 120x10

Vg =Vxz =¥y =0

Exemplo 2 — extensdo plana ou deformacéao
NOTA: Num estado de deformacéo plana as extensdes num dos planos séo nulas (por
exemplo, ¢, =v,, =v,, =0).

Considere o seguinte estado: c,, =0 e ¢, =0

E E=120 GPae v=0.3
Logo:
c v c 0.3

2z 2z

g, =-2-—0c,<0= - 5(150x10°) < o, = 45x10° Pa=45 MPa
E E 120x10° 120x10

o, v _ _150x10° 0.3

Eux = - G, = -
E E 120x10° 120x10°
0.3

€y = (O +0,,) =~ - ——(150x10° + 45x10° ) = ~4.875x10"*
E 120x10

(45x106 ) =1.137x10°°

Exemplo 3 — ensaio de tracgéo
NOTA: Num ensaio de tracgé@o apenas existe tenséo o, .

Neste caso: o,, =200 MPa
E E=120 GPae v=0.3

Logo:
£, =% =167x107
E
A% -4
g, =——0,, =-5.00x10
E
Vv -4
€, = —EGXX =-5.00x10

Vg =Vxe =Yy =0

No regime plastico o material ndo recupera a posi¢ao inicial, apoés ser retirada a
carga. O grafico da figura 1 mostra o comportamento mais comum no regime elastico
e plastico, em que o, representa a tensdo de cedéncia ou seja, a tensdo na qual

ocorre a separagao entre o regime elastico e plastico, e o, € a tenséo na ruptura, ou

seja, a tensdo méaxima na curva de tensdo-extensdo. Neste ponto ocorre um
decréscimo localizado da area da seccao do provete (estriccao), sendo que o posterior
aumento da extensao provoca uma diminuicdo da tensao até a fractura.
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Figura 1 — gréfico de tenséo-extenséo

A energia de deformacédo é o trabalho realizado pela forca P quando esta é
lentamente aplicada sobre a barra (figura 2),

]
U= j Pds (17)

A energia elastica de deformacéo é o trabalho realizado pela forca P quando esta
é lentamente aplicada sobre a barra, mas apenas no regime elastico (figura 2),

1
U=—-Pd 18
2 (18)

3 3

U

5 5 5 o

Figura 2 — energia de deformacéo e energia elastica de deformacgéo

A densidade de energia de deformacéo € a energia de deformacao por unidade
de volume (figura 3),

_ U s
U:v:'([cds (19)

e apenas no regime elastico (figura 3),
- 1
° (20)
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Figura 3 — densidade da energia de deformacéo

O moédulo de resiliéncia é a energia por unidade de volume que o material pode
absorver até entrar no regime plastico, como se pode ver na figura 4. Por sua vez, o
modulo de tenacidade é a energia por unidade de volume que o material pode
absorver até a fractura.
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moddulo de ‘
‘ tenacidade
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—
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Figura 4 — médulo de resiliéncia e médulo de tenacidade

A plasticidade distingue-se da elasticidade devido ao que ocorre apds a
aplicacdo da carga. No regime elastico, uma material quando deixa de ser solicitado
recupera a sua posi¢do inicial. Pelo contrario, no regime plastico um corpo néo
recupera totalmente, ficando com uma extensao residual (figura 5).
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Figura 5 — ciclo de carga em regime plastico

O regime plastico pode ser tratado matematicamente de muitas maneiras. A mais
simples de todas, e a que apresenta maior erro, é dizer que a zona plastica € uma
recta horizontal. Por outro lado, os programa de elementos finitos dizem que a zona
plastica é aproximada por rectas. Quanto maior for o nimero de rectas, mais exacta é
analise. Por exemplo, na figura 6, tem-se uma curva c—¢. Se apenas for utilizada
uma recta entdo a aproximagao é grosseira. No entanto, quanto maior for o nimero de
rectas menor € o erro.

G‘ GA G‘

— — —
€ €
Figura 6 — aproximacé&o do regime plastico

Outro modo de fazer a aproximagéo do regime plastico, num ensaio de tracc¢éo, é
utilizando expressdes deste tipo,
c=ceP (21)
por exemplo, para o aluminio ¢=179.3 e p=0.2.
Verifica-se, deste modo, que as analises no regime plastico sdo nao-lineares,
porque se para o carregamento F o deslocamento for &, para o carregamento 2F o
deslocamento ndo é 25.

Um material elastico adquire energia quando é solicitado, libertando-a quando se
deixa de aplicar a forca. Por sua vez, um fluido viscoso estd constantemente a libertar
energia quando é solicitado. Um ndmero importante de materiais tém a capacidade de,



simultaneamente, libertar e dissipar energia. A estes materiais da-se o nome de
viscoelasticos, sendo que a sua lei constitutiva ndo depende apenas da tensao e da
extensdo, mas também da taxa de deformacao.

Considere-se que,

) . de
¢; U D; com sza (22)
em que D é a taxa de deformagéo,
-~ oV,
i ZE %_,__J (23)
2{ ox;  oX,

em que Vv; € a velocidade de deformacédo na direccao i.
Num material viscoso isotropico apenas o comportamento ao corte é distinto do
material elastico,

t=Gy material elastico
.. L (24)
T=puy material viscoso

em que p’ representa o coeficiente de viscosidade.

7

Fisicamente a elasticidade é analoga ao comportamento de uma mola e a
viscosidade ao de um amortecedor, como se pode ver na figura 7. Logo a
viscoelasticidade é uma combinacado destes dois tipos de comportamentos, sendo que
h& duas hipéteses distintas,

T= (G +u %jy modelo de Kelvin
(25)

(ﬁ +E*jr =Gy modelo de Maxwell
a u

Outros modelos, mais complexos, podem ser construidos, como 0s exemplos da
figura 8.

F:H*S

F=k&
F F F F
— % — -  — —
G
% s .
M

=

e — 7 »
11
LJL* modelo de Maxwell

modelo de Kelvin

Figura 7 — modelo de viscoelasticidade
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Figura 8 — exemplos de outros modelos de viscoelasticidade

Tal como na viscoelasticidade, na fluéncia e na relaxacdo de tensbes, as
relagbes constitutivas dependem da varidvel tempo. Estas caracteristicas sé&o
sobretudo validas para metais a altas temperaturas, e para vidros e ceramicos também
a temperatura ambiente, embora, neste Ultimo caso a fluéncia seja muito mais lenta.

Considere-se a curva de um ensaio de trac¢cdo, como a da figura 9. Durante um



ensaio, ao ser atingido o ponto A, estabiliza-se o valor da carga. Se ocorrer fluéncia
haverd aumento de deformacdo de A para B, sendo que a posicdo do ponto B
depende da quantidade de tempo a carga constante. Deste modo, o fenbmeno de
fluéncia pode ser definido como a “variagdo da extensdo de um material quando
solicitado por uma tensio constante”.

Na maioria dos metais a fluéncia s6 ocorre para temperaturas elevadas, no
entanto, o chumbo e o cobre tém as referidas caracteristicas também a temperatura
ambiente.

Voltando ao ensaio de traccao e a figura 9, observa-se que se a deformacéo for
mantida constante no ponto A e se existir relaxacdo de tensdes, entdo a tensdo baixa
de A para C. Este fendmeno pode ser definido como a “reducao da tensao provocada
pela manutengdo de uma extenséo constante na pega”.
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Figura 9 — fluéncia e relaxagéo

E conhecido que para temperaturas superiores a 300 °C a resisténcia a traccéo
nos metais desce cerca de 50%, sendo que apenas aumenta, ligeiramente, a
tenacidade do material.

Para uma temperatura constante, se forem realizados ensaios a velocidades
variaveis, verifica-se uma reducdo da resisténcia a traccdo com a reducdo da
velocidade de deformacdo.

Em suma, na fluéncia as caracteristicas mais importantes séao:

o A extensdo de fluéncia aumenta com o tempo e a tenséo aplicada;
o O tempo de ruptura diminui quando a tensdo aumenta;
e A extensdo inicial aumenta com a tenséo.

Na figura 10 é possivel observar a curva ¢ — t de um ensaio de fluéncia.
Desprezando o estado lll, a extenséo € dada por,

de
e=¢g,+—t 26
o gt (26)
em que, para temperatura constante,
de
— =Ko" 27
a (27)

sendo, K e n constantes que dependem do material.
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Figura 10 — fluéncia e relaxacgéo

Exemplo 4 — fluéncia
Um aco tem os seguintes resultados de fluéncia secundaria (estado Il):

o(MPa) | de/dt (%/h)
70 0.00008
105 0.0026
140 0.025
210 2.0
280 30
350 320

Pretende-se determinar as constantes K e n.
Tome-se o 1° e o Ultimo valor da tabela:

0.00008 = K70" N n=9.445
320=K350" K =2.99x10 %
Logo,
% =2.995x10%c"** [MPa,%/h]
Nos valores intermédios da tabela havera erros em relacdo a esta equacdo, por
exemplo,

parac=210 = % =2.568 (na tabela o valor é 2.0)

NOTA - diferenca entre resisténcia e rigidez

Um material diz-se mais resistente do que outro se for necessaria uma maior
tensdo para o levar a ruptura. Por exemplo, como se vé na tabela, 0 aco tem uma
tensdo de cedéncia e de ruptura mais elevadas do que o aluminio, como tal é mais
resistente do que o aluminio.

E(GPa) | &, (MPa) | o, (MPa)
Aco 205 285 330
Aluminio 69 103 110

(tabela exemplificativa)

Pelo contrario, maior rigidez significa maior capacidade de ndo se deformar. Por

: ~ o . PL
exemplo, num ensaio de trac¢do, o deslocamento maximo € dado por 8=a , em que



P é a forca aplicada, L € o comprimento do provete, E € o mddulo de elasticidade do
material e A designa a érea da seccéo transversal. Deste modo, a rigidez sera tanto
maior quando menor for o deslocamento 3, isto €, quando maior for A e E. Ou seja,
uma estrutura € mais rigida quando se utiliza maior quantidade de material com um
madulo de elasticidade maior.



Propriedades do Osso

O tecido 0sseo € constituido por uma matriz organica e por uma componente
inorganica que representa metade do volume total. A matriz organica é
maioritariamente composta por fibras de colagénio e a componente inorganica por
cristais impuros de hidroxiapatite.

Deste modo, 0 o0sso € um material compdsito, em que o0s cristais de
hidroxiapatite sdo muito rigidos e tém um méddulo de elasticidade sensivelmente igual
aos 160 GPa. Pelo contrério, o colagénio ndo obedece as leis de Hooke, sendo o
maodulo de elasticidade transversal sensivelmente igual a 1.25 GPa. No entanto, como
se pode ver na tabela 1, o modulo de Young do fémur humano tem um valor
intermédio, sendo a traccdo préximo dos 18 GPa. Mas no 0sso, como em qualquer
outro material composito, a resisténcia € superior & do colagénio e a dos cristais de
hidroxiapatite quando considerados isoladamente. Isto porque, as propriedades
mecanicas de um material compdsito ndo dependem apenas das propriedades
mecénicas dos componentes, mas também da forma como esta organizada a
estrutura.

Osso | Cavalo | Porco | Humano (20-39 anos)
Tenséo limite a traccdo (MPa)
Fémur 121+1.8 88+1.5 124+1.1
Tibia 113 108+3.9 174+1.2
Umero 102+1.3 88+7.3 125+0.8
Radio 120 100+3.4 152+1.4
Percentagem de elongacdo maxima
Fémur | 0.75+0.008 | 0.68+0.010 1.41
Tibia 0.70 0.76+0.028 1.50
Umero | 0.65+0.005 | 0.70+0.033 1.43
Radio 0.71 0.73+£0.032 1.50
Médulo de elasticidade em traccéo (GPa)
Fémur 25.5 14.9 17.6
Tibia 23.8 17.2 18.4
Umero 17.8 14.6 17.5
Radio 22.8 15.8 18.9
Tensdo limite a compresséo (MPa)
Fémur 145+1.6 100+0.7 170+4.3
Tibia 163 106+1.1 -
Umero 154 102+1.6 -
Radio 156 107+1.6 -
Percentagem de contrac¢cdo maxima
Fémur 2.4 1.9+0.02 1.85+0.04
Tibia 2.2 1.9+£0.02 -
Umero 2.0+0.03 1.9+0.02 -
Radio 2.3 1.9+0.02 -
Mddulo de elasticidade em compresséo (GPa)
Fémur 9.4+0.47 4.9 -
Tibia 8.5 5.1 -
Umero 9.0 5.0 -
Radio 8.4 5.3 -

Tabela 1 — propriedades mecéanicas de varios ossos compactos (Fung, 1993)

Como se pode observar na tabela 1, os 0ssos sdo mais resistentes a

compressdo do que a tracgdo. Por exemplo, no fémur humano a tensdo limite a



traccdo € de 124 MPa, enquanto que a compressao o valor sobe para os 170 MPa. No
entanto, o médulo de elasticidade em traccdo € maior do que em compressao. As
diferencas entre os comportamentos a trac¢do e a compresséo devem-se as diversas
propriedades do 0sso, como se analisa nos sub-capitulos seguintes.

O o0sso é um tecido duro e tem uma relacado tensdo-extensao similar a dos outros
materiais usualmente utilizados na engenharia. Por exemplo, na figura 1, apresentam-
se curvas tensdo-extensao obtidas através de ensaios de trac¢ao uniaxiais realizados
em fémures humanos. Observa-se que 0 0sso seco (sdo-lhe retirados todos os
liguidos) falha para 0.4% de alongamento, enquanto que para o 0sso “normal” o valor
sobe para 1.2%.

MPa
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40
30
20
10
0

tensao

com os liquidos

0.002 0.004 0O 0.002 0.004 0.006 0.008 0.010 0.012
extensao

Figura 1 — curvas de o-¢ para dois exemplos de 0sso

Da tabela 1 e da figura 1 também se conclui que o nivel de extenses no interior
do 0sso € baixo. Como tal é possivel utilizar a teoria dos deslocamentos infinitesimais,

1 8ui +6Uj

(28)

€; —+—=
2| ox, ox,

em que, & representa o campo de extensdes, ¢ 0 campo de tensdes, u 0 campo de
deslocamentos e x representa 0s eixos cartesianos.

Deste modo a lei de Hooke é aplicavel na zona linear da curva de tenséo-
extensao.

O o0sso é um material anisotrépico, no entanto modelos transversalmente
ortotrépicos ddo bons resultados. Os modelos isotrépicos, também sdo uma boa
aproximacao na maioria das analises. Por exemplo, na tabela 2, sédo apresentados 0s
maédulos de elasticidade na direcgéo transversal e longitudinal na diafise cortical de um
fémur.

Elongitudinal (G Pa) 17.4
Etransversal (G Pa) 9.6

G (GPa) 3.51

L 0.39

Tabela 2 — mddulos de elasticidade do osso cortical (Martin, 1998)

Mas na realidade o osso tem propriedades visco-elasticas, no entanto para os
niveis baixos de extensédo e de taxa de deformacdo a que habitualmente esta sujeito
as propriedades mecéanicas tém uma muito baixa dependéncia do tempo.

As propriedades visco-elasticas do osso devem-se, em grande parte, aos



liquidos, nomeadamente a medula 6ssea. Nalguns estudos mostra-se que quando as
taxas de deformagido sdo mais elevadas (taxa de deformacdo = “velocidade de
extensao”) o osso cortical falha através das linhas de cementacao, isto é, a rotura da-
se através das linhas de separacdo entre os ostedes. Quando a taxa de deformacao é
mais baixa o modo de falha da-se segundo os planos de corte que passam através
dos ostefes. Refira-se que ha dois patamares de taxa de deformacéo para 0s quais a
absorcéo de energia até a rotura, por parte do 0osso cortical, € maxima. O mais baixo
dos niveis esta compreendido entre os 0.00001 s* e os 0.0001 s, o segundo intervalo
estd entre 0.01 s! e 0.1 s Saliente-se que estes dois intervalos de taxa de
deformacéo correspondem a grande maioria das solicitacbes a que 0S N0SS0S 0SS0S
estéo sujeitos.

A rigidez dos ossos € um factor muito importante para a sua saude. Mas nao se
conclua que quanto maior a rigidez melhor.

Relembre-se que os musculos estdo ligados aos o0ssos através de ligamentos.
Quando um musculo exerce forca, € provocada uma deformacao no osso. No caso do
0sso ser pouco rigido a deformacdo pode ser demasiado elevada provocando uma
excessiva perda de energia no movimento articular. Se o osso for muito rigido o seu
peso é maior, e aquando de uma queda ou de outro tipo de excesso de carga
inesperado, o risco de fractura é muito superior. Em suma, a rigidez 6ssea é um
equilibrio entre a fungdo muscular, risco de fractura, peso e idade.

A rigidez dos ossos depende da idade. As criancas tém ossos mais flexiveis
(mais flexiveis = menos rigidos) do que os adultos, como tal é necessario mais 45% de
energia para fracturar um 0sso de um jovem, entre 0s 2 e os 8 anos de idade, quando
comparado com um o0sso adulto, entre os 26 e o0s 48 anos.

No entanto, flexibilidade excessiva pode ser sinbnimo de osso demasiado fragil,
como por exemplo nos 0ssos osteoporoticos. A osteoporose € uma doenga que se
caracteriza pela excessiva perda de massa 6ssea que fragiliza, em demasia, 0 0sso,
aumentando muito significativamente o risco de fracturas.

Propriedades mecanicas do osso cortical

Relembre-se que o0 0sso cortical, ou compacto, esta organizado em ostedes (ver
capitulo “Introdugéo ao Osso”) e caracteriza-se pela sua baixa porosidade (5 a 10%).
A remodelagéo 0ssea que ocorre nos ostedes reduz a rigidez a compresséo, ao
corte e a flexao, devido:
e A substituicdo de um osso altamente mineralizado por outro menos
calcificado;
e a0 aumento de porosidade;
e a alteracdo de orientacdo das fibras de colagénio;
e a introducdo de novas linhas de interface entre ostefes, ou seja, novas
linhas de cementacao.

Para se tentar compreender a influéncia, nas propriedades mecanicas do 0sso
cortical, do estado de mineralizacdo do tecido 6sseo, foram realizados ensaios de
traccdo a ossos totalmente e parcialmente calcificados. Das curvas de tensao-
extensao resultantes (figura 2) observa-se que:

e 0s ostedes totalmente calcificados apresentam uma zona linear e outra
nao-linear, os parcialmente calcificados apenas apresentam uma zona
nao-linear;

e aresisténcia a traccdo da parede dos ostedes é de 114 MPa;

e 0s ostedes com maior nivel de porosidade apresentam menor resisténcia
mecanica.
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Figura 2 — curvas de o-¢ de osso totalmente e parcialmente calcificados (Martin, 1998)

Em ensaios de compressédo igualmente realizados, observa-se que o modo de
ruina é ao corte e, mais uma vez, 0s provetes totalmente mineralizados séo elasticos e
rigidos. Tal como a traccdo, a resisténcia e a rigidez é superior para os ostedes mais
calcificados, sendo que, em termos médios, a tensdo de corte maxima nos ostedes de
um fémur humano € de, aproximadamente, 74 MPa.

A menor calcificagdo do osso cortical pode-se dever a falta de célcio na
alimentacdo, a incapacidade de fixar o célcio nos ossos devido a um problema
hormonal, ou a outras doengas 6sseas. No entanto, também a remodelacéo déssea é
responsavel pela menor mineralizagcdo do osso secundério, ja que apds uma rapida e
incompleta mineralizacdo comeca um processo de lenta calcificagdo que pode durar
até 2 anos. Como tal, logo ap6s um processo de remodelacdo, 0 novo 0SSO (0SSO
secundario) tem 20% menos resisténcia que 0 0sso anterior (0sso primario). Um ano
apos a remodelacdo a perda de resisténcia ja € de apenas 10%.

O osso cortical tem uma grande capacidade de se deformar plasticamente, tanto
a traccdo como a compressao. Esta plasticidade é maxima quando a solicitacdo é
paralela as fibras de colagénio. Também aqui, 0 0sso primario apresenta maior
deformacéo plastica do que o 0sso secundario.

Tal como a mineralizacdo e a porosidade, a orientacdo das fibras de colagénio é
um factor igualmente importante para a resisténcia e rigidez do ostedo. Como tal surge
a questao: a orientacao das fibras de colagénio também esta relacionada com a lei de
Wolff? Se a resposta for positiva, entdo a orientacéo das fibras de colagénio depende
das solicitagbes mecanicas. E a resposta € mesmo positiva, ja que alguns estudos
nesta area mostraram que a orientacdo de colagénio na diafise ndo é aleatorio,
estando relacionada com as tensfes de traccdo e de compressdo preponderantes.
Deste modo, nas zonas com maiores cargas de tracgdo as fibras de colagénio séo
maioritariamente longitudinais, e nas zonas de compressdo a orientagdo é
predominantemente transversal.

A remodelacdo 0ssea dos ostefes tem um grande efeito na anisotropia, ja que
0S 0Ss0s secundarios provocam uma menor redugdo na resisténcia e na rigidez a
traccdo na direccdo longitudinal do que na transversal. Deste modo, 0 0sso passa a
ser mais transversalmente ortotrépico do que ja era, uma vez que c,, [J C,,, COMO Se

verifica na tabela 3. Pelo contrdrio no osso primério nas direccbes 1 e 2 as
propriedades néo sédo iguais, logo as caracteristicas sao anisotrépicas.



Osso primario (GPa) | Osso secundério (GPa)
Cyy 22.4+0.6 21.2+0.5
C,, 25.0+1.0 21.0+1.4
Cas 35.0+2.0 29.0+1.0
Cya 8.2+0.4 6.3+0.4
Cos 7.1+0.3 6.3+0.2
Ces 6.1+0.2 5.4+0.2
(o 14.8+0.8 11.7+0.7
Cys 13.6+0.7 11.1+0.8
Cis 15.8+0.8 12.7+0.8

Tabela 3 — constantes elasticas (Martin, 1998)

Estudos realizados em ossos de cdes mostraram que a ortotropia do 0sso se
deve, sobretudo, a fase mineral do tecido 6sseo. A fase organica, como se vé na
tabela 4, € menos ortotropica.

EL/ET

Osso total 1.50
Fase mineral 1.50
Fase orgéanica 1.18

Tabela 4 - relagao entre o0 médulo de elasticidade longitudinal e transversal em 0ssos
compactos de cées (Martin, 1998)

A isotropia 0ssea também pode ser provocada por doengas metabdlicas, como é
exemplo a osteopetrose. Pelo contrario a osteoporose, embora seja responsavel pela
perda da resisténcia e rigidez do osso, ndo altera as suas caracteristicas
anisotrépicas.

Embora o osso cortical seja constituido por ostedes, ha outros factores que
influenciam as suas propriedades mecénicas: porosidade, mineralizagédo, densidade,
organizacao das fibras de colagénio, danos de fadiga e taxa de deformacao.

POROSIDADE
Como é 6bvio, a introducéo de furos no tecido 6sseo enfraquece-o. O 0sso tem
poros de varias dimensbes, embora os mais pequenos (canaliculos e lacunas de
ostedcito) ndo se considere que afectem as propriedades mecénicas. No osso cortical
as propriedades mecéanicas sédo afectadas pelos canais de Havers, cavidades de
absorcéo e canais vasculares.
Vérios estudos relacionaram o modulo de elasticidade do osso cortical com a
porosidade, ilustrados por estes dois exemplos,
E=33.9(1-p)"° ; E=23.4(1-p)

5.34

(GPa) (29)

em que p representa a porosidade e (1-p) a fraccdo volimica do o0sso.

Sendo que a porosidade no osso cortical ndo é superior a 10%, na tabela 5 ficam
0s modulos de elasticidade para 5% e 10% de porosidade considerando os dois
modelos de (29).



E=339(1-p)"° | E=23.4(1-p)*
p=0.05 (5%) 19.4 GPa 17.4 GPa
p=0.1 (10%) 10.8 GPa 12.8 GPa

Tabela 5 — médulos de elasticidade no osso cortical para porosidade variavel

Como se observa na tabela 5, o médulo de elasticidade, ou seja, a rigidez, é
bastante sensivel a porosidade do osso cortical.

O mesmo acontece com a resisténcia do 0sso. A tensdo de rotura do osso pode
variar entre os 250 MPa e os 20 MPa, quando a porosidade varia entre 0os 5% e 0s
50%, respectivamente.

Para além da quantidade de poros a sua localizagdo também é importante. Por
exemplo, o fémur esta sujeito a cargas de flexdo e de tor¢do, como tal as zonas mais
solicitadas séo as fronteiras exteriores da diafise. Deste modo, se a maioria dos poros
estiverem localizados na parte exterior da diafise, entdo o osso fica menos resistente.

MINERALIZACAO

A quantidade de mineralizagdo do osso também é muito importante para as
propriedades mecanicas do 0sso. A menor mineralizacdo do tecido 6sseo deve-se ao
processo de remodelacdo Ossea, ja que a calcificacdo total pode ficar concluida
apenas 2 anos ap6és o seu inicio. No entanto, ndo se deve esquecer que 0S processos
de remodelacdo d6ssea se sucedem naturalmente no interior do osso de modo a
renova-lo. Deste modo, ha sempre tecido totalmente calcificado e em processo de
mineralizacdo no interior dos N0OSSOS 0SSOS.

Para além dos naturais processos de remodelagdo 6ssea, ha doengas que
reduzem a quantidade de matéria inorganica no interior dos Nn0SS0S 0SSOS.

A mineralizacdo também pode ser definida de véarias formas. A mineralizagédo
volumétrica significa a quantidade de mineral por unidade de volume gue 0 0SSO ocupa
(tecido e poros), enquanto que a mineralizacao especifica é a quantidade de mineral
por unidade de volume de tecido 6sseo, ou seja, o volume de poros ndo é
contabilizado.

A mineralizacdo especifica, embora seja de mais dificil determinacéo, € mais
indicativa do processo de mineralizagdo. Isto porque, com as técnicas nao invasivas
apenas € possivel calcular a mineralizagio volumétrica. E por esta razdo que é dificil
distinguir as doencas que provocam uma reduc¢do da mineraliza¢do volumétrica, como
a osteoporose, das doencas em que ha uma reducdo da mineralizacdo especifica,
como a osteopenia e a osteomalacia.

Pequenas diferengcas de mineralizacdo podem gerar grandes diferengas na
resisténcia 6ssea. Por exemplo, a reducdo da mineralizacado especifica de 71% para
63% gera uma reducdo na resisténcia de 3.7 vezes. No entanto, 0ossos demasiado
mineralizados também se tornam menos resistentes, porque a taxas de deformacgéo
elevadas (cargas de impacto) sédo frageis. Deste modo, a mineralizacao especifica
Optima esta compreendida entre os 66% e 0s 67%.

Refira-se que a porosidade e a mineralizacdo s&o responsaveis por 84% da
variagdo de rigidez do osso cortical. Estes valores deixam pouca importancia a outros
factores, como por exemplo a orientacdo das fibras de colagénio. No entanto, a
porosidade e a mineralizagdo n&o tem tanta importancia na variagédo da resisténcia do
0SSO compacto.

Para o osso cortical de bovino hd um estudo que relaciona o mdédulo de
elasticidade e com a mineralizacé@o especifica A:

E =89.1A*" (GPa) (30)

Por exemplo, para A=0.66(66%) entdo E=17.55GPa, ou para A=0.40(40%)



entdo E=2.48 GPa.

DENSIDADE

As propriedades do osso sdao muitas vezes referidas em termos de massa
volimica. Outro termo muito utilizado é a densidade aparente (d) que se refere a
massa por unidade de volume total do osso, sendo funcdo da porosidade e da
mineralizacéo.

Ha um estudo que relaciona a resisténcia a compressdo com o quadrado da
densidade aparente,

o, =68:"%d*> (MPa) (d=0.5-1.9 g/ml) (31)

em que ¢ é a taxa de deformacdo (s?). A relacdo entre a densidade aparente e o
médulo de elasticidade depende da densidade aparente ao cubo,
E =3790£°%d® (GPa) (32)

ORGANIZACAO DAS FIBRAS DE COLAGENIO

Duas regibes de osso cortical com porosidades e mineralizacdes similares
podem apresentar distintas propriedades mecéanicas devido a organizacdo da matriz
0ssea. Por exemplo, as fibras de colagénio longitudinais ddo uma maior resisténcia ao
osso do que as fibras dispostas aleatoriamente. Por outro lado, o colagénio
longitudinal d& maior resisténcia a traccdo e quando organizado transversalmente
incrementa a resisténcia a compressao.

No osso cortical, onde a porosidade e a mineralizagcdo ndo varia muito, a
orientagdo das fibras de colagénio é um factor muito importante na resisténcia do
0SSO0.

DANOS DE FADIGA

A fadiga também reduz o modulo de elasticidade do osso. Isto é, cargas
repetitivas provocam fadiga no osso gerando um processo de remodelagédo 6ssea. Se
a acumulacdo dos danos de fadiga for mais célere do que a remodelacdo entédo o
tecido 6sseo fica fragilizado.

TAXA DE DEFORMACAO

Como ja foi referido, o osso é um material visco-elastico, como tal, as
propriedades mecanicas dependem da taxa de deformacéo. As taxas de deformacéo a
gue o 0sso normalmente esta sujeito, sdo as que permitem maior nivel de absorgéo de
energia até a rotura.

Propriedades mecanicas do osso trabecular

Devido a sua grande porosidade, o osso trabecular é mais fragil e menos rigido
do que o cortical. A tabela 6 da alguns valores de resisténcia a traccao e de médulo de
elasticidade do osso trabecular. E como se observa a variabilidade dos resultados é
bastante grande. Por exemplo, a tensao limite a compressao do fémur é de 5.6 MPa,
no entanto a variabilidade é de 3.8 MPa, que é mais de 50% do valor médio. Ou seja,
a grande variagdo de porosidade que se encontra no 0sso trabecular tem uma enorme
influéncia nas propriedades mecanicas.

Tensdo limite a compressao (MPa) | Mddulo de elasticidade (MPa)
Fémur 5.6+3.8 424 +208
Tibia 2.22+1.42 489+ 331

Tabela 6 — propriedades mecéanicas do osso trabecular (Martin, 1998)

Na figura 3 sdo apresentadas algumas curvas de tensdo-extensdo de provetes



de osso trabecular sujeitos a compressédo. Refira-se que o0s provetes podem ser
prismas rectangulares ou ter a forma cilindrica. E na analise da figura, verifica-se que
apos ser atingida a tensdo maxima, esta ndo cai para zero, ja que devido a porosidade
as trabéculas sdo compactadas, e enquanto isto se processa a tensao mantém-se
praticamente constante. Apés a compactagdo é necessario elevar um pouco mais o
nivel de tensdo para levar a ruina o provete de 0sso esponjoso. Devido a este
comportamento, 0 0sso trabecular é mais resistente a cargas de compressao do que a
forcas de traccéo.

tensao

extensao
Figura 3 — ensaio de compresséo a provete de osso trabecular (Martin, 1998)

As trabéculas tém uma espessura (diametro) entre os 100 e os 300 uym, sendo
gue a distancia entre duas trabéculas esta entre os 300 e os 1500 um.

Para que um provete de 0sso trabecular possa ser analisado como um material é
necessario que as suas dimensfes sejam muito superiores as das trabéculas. Por
exemplo, é facil e possivel retirar de um provete de osso trabecular, com as
dimensdes suficientes para uma analise, de um elefante. Pelo contrario, devido as
dimensdes dos ossos dos ratos, ndo sera possivel obter um provete, jA que neste
caso, as dimensfes e a arquitectura das trabéculas influenciariam de modo muito
significativo os resultados. Em suma, um provete de 0sso trabecular deve ser um cubo
ou um cilindro com, pelo menos, 1 cm de lado ou de diametro.

As propriedades mecanicas do osso trabecular dependem de 3 factores: da
porosidade, da arquitectura trabecular e das propriedades de cada uma das
trabéculas.

O intervalo tipico da densidade aparente do osso trabecular esta entre os 1.0 e
os 1.4 g/cm?3, comparado com o intervalo no 0sso cortical compreendido entre os 1.8 e
os 2.0 g/cm®. No entanto, a densidade aparente das trabéculas é similar a do 0sso
cortical. De facto, o tecido 6sseo é similar, sendo as principais diferengas devidas a
porosidade e arquitectura das trabéculas. Mas, algumas diferencas existem entre o
tecido 6sseo trabecular e cortical.

O osso trabecular € menos mineralizado e contém mais agua do que o cortical,
devido a maior taxa de remodelacdo no osso esponjoso. De facto, a menor
mineralizacdo do o0sso secundario faz com que as trabéculas sejam menos
mineralizadas do que os ostedes.

No osso cortical os ostedes sdo bem definidos, sendo as linhas de cementacéao,
que dividem os ostedes, muito bem definidas e longitudinais ao osso. Nas trabéculas
as estruturas ndo so tao alinhadas e as linhas de cementagéo ndo sao direitas. Como
a rotura ocorre maioritariamente através das linhas de cementacdo, entdo as
trabéculas ficam muitas das vezes partidas em pedacos devido a ndo continuidade
das linhas de cementacéo.

Deste modo, o 0sso cortical tem maior resisténcia e moédulo de elasticidade
quando comparado com as trabéculas que compdem 0 0sso esponjoso. De facto, foi
realizado um estudo comparativo em que se analisaram trabéculas e provetes de 0sso
cortical de dimensdes idénticas. E como se pode ver na tabela 7, o osso cortical tem
mais resisténcia e rigidez do que as trabéculas. Mas, quando se comparam estes
resultados com os da tabela 1, verifica-se que neste caso a resisténcia a traccdo no



0sso cortical € muito menor. Esta significativa diferenca deve-se a dimensdo do
provete. Para se comparar uma pequena trabécula com osso cortical, foram utilizados
pequenos provetes com dimensdes menores do que um ostedo, isto é, apenas se
analisou a resisténcia de parte de um ostedo. Daqui pode-se concluir que a parte de
um ostedo € muito menos resistente do que um ostedo inteiro.

Tenséo limite a traccdo (MPa) | Mddulo de elasticidade (GPa)
Osso cortical 18.6+3.5 20.7+£1.9
Trabéculas 10.4+£35 14.8+1.4

Tabela 7 — comparacédo de propriedades mecénicas (Martin, 1998)

A nova alteracdo da escala de analise permite analisar o modo como a
densidade aparente e a arquitectura das trabéculas influenciam as propriedades
mecanicas do 0sso trabecular.

No osso cortical, 0 médulo de elasticidade varia com d*. No entanto, no 0sso
trabecular varia com d?. Deste modo, é possivel dizer-se que 3/4 da variabilidade da
resisténcia e da rigidez dependem da densidade aparente.

A arquitectura trabecular e a direc¢do da solicitacdo, sdo outros factores que
provocam alteragGes nas propriedades mecéanicas do 0sso.

A anisotropia do 0sso esponjoso deve-se a arquitectura das trabéculas. No
entanto, o valor limite de extensdo ndo depende da anisotropia, sendo invariante com
a direcgdo do carregamento. Pelo contrario, a extenséo limite a compressao é cerca
de 30% maior do que a traccao.

Referéncias
Fung YC (1993), Biomechanics — Mechanical Properties of Living Tissues, 2" edition,
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Modelos matematicos de remodelacéo 6ssea

O 0sso é um organismo vivo em constante adaptacdo. Com efeito, o processo de
remodelacdo éssea ocorre ao longo de toda a vida com o intuito de reparar os danos
provocados pela fadiga. No entanto, se as solicitacbes mecéanicas aumentarem, o
processo de remodelacdo dssea também é responséavel pelo aumento da densidade
0ssea, pelo contrario se as cargas mecanicas diminuirem, ha uma perda de massa
Ossea. Para além dos fenbmenos mecanicos, factores bioldgicos também podem ser
responsaveis pela perda de tecido 6sseo. Por exemplo a osteoporose é uma doenca
0ssea que provoca uma excessiva perda de 0sso.

O anatomista Julius Wolff (1986) relacionou em 1892 o processo de remodelacéo
6ssea com as solicitacbes mecénicas. Desde entdo, muitos investigadores tém
estudado o modo como as solicitagbes mecéanicas influenciam a evolucdo do tecido
0sseo. Estes estudos tém particular interesse aquando de uma significativa alteracao
no nivel de esforcos a que o 0sso estd sujeito, seja, por exemplo, devido a uma
doenca ou a realizacdo de uma artroplastia total da anca.

Nos ultimos anos tém surgido alguns modelos computacionais de remodelacao
Ossea. Genericamente, estes modelos consideram um estimulo (por exemplo, uma
fungéo da tenséo, da extenséo e/ou da energia) que produz alteracdes na densidade
aparente do 0sso e/ou na sua orientacgao.

Os modelos de remodelacdo 6ssea dividem-se em dois grandes grupos: 0S
evolutivos e os de optimizacdo. Os modelos evolutivos consideram um estimulo, por
exemplo a densidade de energia elastica de deformacgéo, a tensdo ou mesmo a
extensdo. Os modelos de optimizacdo baseiam-se na minimizacdo de uma funcao
objectivo.

Por exemplo, utilize-se a energia de deformagdo no regime elastico U para
compreender os dois tipos de modelos. No modelo evolutivo o estimulo S serd, neste
exemplo, a energia U. Deste modo, a evolugéo da densidade aparente em cada local
do osso sera fungao do estimulo S=U,

_|p t+Ate,  se S>k
Pun =15 _Ate,  se S<k

em que, p, representa a densidade aparente no instante anterior e p,,,, no instante de
tempo seguinte; ¢: € um termo que depende, entre outros factores, do estimulo, k é o
estimulo no estado de equilibrio e At designa o intervalo de tempo em analise. A
utiizacdo deste método permite uma evolucdo do tecido O6sseo como esta
representado na figura 1.

(33)
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Figura 1 — evolugdo da massa dssea: preto — 0sso cortical; branco — 0sso muito poroso



A utilizacdo de um método de optimizacéo seria do género,
min U (34)

P
ou por outras palavras, minimizar a energia de deformacédo alterando o valor das
variaveis de projecto, que neste caso sdo as densidades aparentes p. Neste caso, 0

minimo de U é obtido quando p é méximo para todo o osso. Como tal, para se ter

uma solugcdo mais realista e similar & do método evolutivo sera necessario acrescentar
um termo bioldgico a funcdo objectivo,

min (U +x) (35)

P

Em 1976 Cowin e Hegedus (1976) propdem um modelo de remodelacdo 6ssea
baseado nas leis gerais da mecéanica dos meios continuos. O osso foi considerado um
material poroeléstico e a parte fluida também foi contabilizada. Como estimulo foi
utilizada a extensdo. Este modelo sofreu alteracbes e em Cowin et al. (1992) as
expressdes foram escritas através de polinbmios em que ao se negligenciarem os
termos de ordem superior se assume que a taxa de alteracdo da densidade Ossea
depende apenas da prépria densidade e da extensdo volumétrica. Por sua vez, a
evolugcao do “fabric tensor” (H), que é uma medida quantitativa do arranjo micro
estrutural das trabéculas e dos poros, depende da extenséo desviadora. Deste modo a
tenséo o é funcdo da extensao &, do tensor K que representa a parte desviadora de H
e da fracgdo volumica e:

o=(g,+9,e)(tre) 1 +(g, +g4e)s+g5(Ks+aK)+ge(I(tr(Ke)+(tra) K)) (36)
em que a evolugdo no tempo de K e de e € obtida por,

O:TI?=hl(é-é°)+hz['(”K)(é‘éo)'g(K(é_éo)+(é_éo)K)} (37
%: (fu+Te)(tre—tre?)
e,
K= H—(%)' =

Nas expressbes (36) e (37), 01, 02, U3, Ua, Os, Gs, h1, ho, f1 € f2 S0 constantes, €
representa a extensio desviadora e €° a extens&o no estado de equilibrio.

Outro dos modelos pioneiros € o de Fyhrie e Carter (1986), posteriormente
melhorado em Carter et al. (1987). Neste caso o tecido 6sseo é um material
anisotrépico que optimiza a sua integridade com o minimo de volume. Dois casos
especiais foram analisados. No primeiro, o estimulo de remodelacdo € a extensdo, no
segundo é a tenséo limite do tecido ésseo.

Em Carter et al. (1989), foram utilizadas cargas multiplas, de modo a considerar
distintos estimulos. Neste modelo bidimensional a densidade aparente do 0sso
depende de 6 que é uma medida escalar de tensao,

c y2M
p= k(Znic‘r?”] (39)

em que, k e M sdo constantes, ¢ € o numero de casos de carga e n; 0 numero de ciclos
associado ao caso de carga i.

Nos trabalhos de Beaupré et al. (1990a, 1990b) o estimulo mecéanico y também
depende da mesma medida escalar de tenséo &,

Ym

v :(Znic_simj (40)
dia

Neste caso a evolucdo da densidade aparente depende da densidade da superficie do



0sso Sy, e da massa volumica real p,,

p=1S,p, (41)
Por sua vez, ¢ é uma funcado por tro¢os que depende das constantes wi, Wz, C1, C2, Cz €
C4, € de vy, que representa o estimulo no equilibrio,

Cl(W_Wbas)+(C1_Cz)W1 S€ Y — Yy, <—W,
CZ(W_\Vbas) se _ngw_\vbas<o

r= (42)
CS(W_Wbas) se OS\V_\VbasSWZ
C4(\V_\Vbas)+(cs_c4)wz S€ Y — Yy, <W,

Jacobs et al. (1997) utilizou, tal como Beaupré et al. (1990a, 1990b), 0 mesmo
estimulo e cargas multiplas. No entanto, 0 0sso € considerado um material totalmente
anisotropico (21 termos independentes). A aplicagdo a um modelo bidimensional de
um fémur permitiu obter resultados de muito boa qualidade, com zonas isotrdpicas,
ortotrépicas e anisotropicas, embora a anisotropia na diafise seja muito maior do que a
real.

Outro dos primeiros trabalhos em remodelacdo 6ssea € o de Huiskes et al.
(1987). Neste caso, o estimulo € a densidade de energia elastica de deformagéo U,
sendo que a evolugdo do médulo de elasticidade E que define as propriedades
isotrépicas de cada elemento finito de osso é definida por patamares,

Ce[U-(1+5)U°] se U>(1+s)U°
dE _ 0 caso contrario (43)
Ce[U-(1-5)U°] se U<(1-s)U°

em que, U° é um valor de referéncia, Ce € uma constante e s define o tamanho do
patamar, como se pode observar na figura 2. A remodelacdo externa também foi
estudada neste trabalho, embora de forma independente do modelo de remodelagéo
interna. No modelo bidimensional considerado, os nés no limite exterior do 0sso
movem-se na direc¢cao normal a linha de fronteira X ao longo do tempo t,

dXx

~—=C (u-U° 44
=Gl ) (44)
em que, Cx é uma constante.
dE |
dt
C.
T —
U U
2S

Figura 2 — lei de remodela¢éo de Huiskes et al. (1987)

Na continuacao do trabalho anterior, o estimulo de remodelacdo em Weinans et
al. (1994) é a relacdo entre a densidade de energia elastica de deformacdo e a
densidade aparente para varios casos de carga,

13U,
S==>— (45)
N p
onde n representa 0 numero de casos de carga. A taxa de evolucao da densidade
aparente é mais uma vez uma funcao por ramos, mas neste caso € nao-linear,



A[S—k(1+s)] se S>k(L+s)
-0 caso contrario (46)
A[S-k(1-s)] se S<k(1-s)

sendo que, A é uma constante e k o valor de referéncia igual para todo o dominio do
0sso. Por sua vez, o médulo de elasticidade isotropico em cada ponto do 0sso é
determinado através de,

E =3790p° (47)
Este processo de remodelagéo 6ssea foi aplicado a um modelo bidimensional de um
fémur com haste ndo cimentada, verificando-se que as préteses parcialmente
revestidas tém menor perda de massa 0ssea do que as totalmente revestidas. Refira-
se que o referido modelo considera contacto perfeito (sem separacéo) nas superficies
revestidas e sem atrito nas lisas.

O mesmo modelo de remodelacdo foi utilizado em Weinans et al. (1992) para
estudar o efeito a longo prazo de hastes cimentadas. Com o estudo bidimensional
utilizado concluiu-se que as hastes mais flexiveis provocam menor perda de massa
0ssea e, também, maiores tensdes proximais. Apos a estabilizacdo do processo de
remodelacéo, observa-se que as tensdes proximais sdo menores.

O modelo continuou a evoluir e em Huiskes et al. (1992) o estimulo volta a
depender de vérios casos de carga, tal como em (45). A taxa de evolugdo da
densidade aparente é uma funcao linear por patamares,

a(p)[ S-S (1+5)] se S=S, (1+s)
¥ _Jo caso contrario (48)
a(p)[S—S. (1-5)] se S<S,(1-s)
Neste caso, a(p) € funcdo da densidade aparente p. Mas a grande novidade é que o

valor de referéncia Ser € funcdo da localizagdo no 0sso. A expressao que relaciona o
modulo de elasticidade com a densidade aparente volta a ser a (47). Os resultados
tridimensionais obtidos, mostram que as hastes mais flexiveis apresentam menor
perda de massa 0ssea, no entanto o nivel de tensdes na zona proximal também é
muito superior, podendo dificultar a necesséria fixacdo biologica. Refira-se que o
modelo considerou a haste perfeitamente unida ao fémur.

Em Prendergast e Taylor (1994) a remodelacdo 0ssea esta relacionada com a
taxa de dano devido a fadiga do tecido 6sseo. Quando 0 0sso esta no seu estado de
equilibrio &4 =0 e o=0,, em que o, representa o dano efectivo, ® e @,
representam a taxa de producdo de dano actual e no estado de equilibrio,
respectivamente. Deste modo, o estimulo de remodelacdo depende do dano,

t
S=C[(d—d,)dt (49)

to
em que C é uma constante. Refira-se que em trabalhos posteriores se concluiu que o
estimulo de dano é equivalente a utilizar a densidade de deformag&o, no entanto o

dano é mais facil de analisar experimentalmente (Hart, 2001).

Quando se utiliza o estimulo de dano, ®=0 representa 0sso sem dano e =1
osso fracturado. O esforco a que 0s 0sSsos estdo sujeitos provoca uma taxa de dano
do/dN, em que N é o nimero de ciclos de carga. Em McNamara et al. (1997) o

estimulo de dano é um integral do dano no tempo t,
t
s=[(0-a,)dt (50)

e a taxa de dano é,



do 1 (51)
dN (N,
sendo Nf 0 numero de ciclos de carga que provocam falha do o0sso para um

determinado nivel de tenséo. A actualizacdo da densidade aparente é semelhante a
do modelo de Huiskes et al. (1987),

C[S-Sy(1+5)]  se $2S,(L+s)
2_‘; =0 caso contrario (52)
C[S-Sk(1-5)]  se S<S,(1-3)

sendo S=17 MPa e =2.25.
Em McNamara e Prendergast (2007) foram comparados quatro estimulos
distintos:
1. razdo entre a densidade de energia de deformacdo e a densidade
aparente definido em (45);
2. dano como em (50);
3. combinagéo do primeiro com o segundo;
4. o primeiro ou segundo, mas com o dano a ter prioridade quando esta
acima do valor critico ocrit.
Por sua vez a evolugéo da densidade aparente do osso é dada por,

dp :

1. —l=cs, (53)
dp; :

2. —1=Cysh (54)
dp. . .

3. % —CSl, +C,S! (55)
dp; CS, se o<y (56)

dt  [C,S) se o>y,

em que, C; e C, sdo constantes, e j representa o elemento finito. Neste trabalho o
estimulo é apenas calculado onde h& ostedcitos, que sdo as células Osseas que
funcionam como sensores ao dano e a deformacédo. O estimulo em cada elemento
finito é funcdo do estimulo sentido por cada um dos sensores e pela distancia que os
separa,

sensor

N, )
§=>e""s| (57)
i=1

onde, Ns € 0 numero de sensores, dj representa a distancia entre o sensor i e 0
elemento finito j, D é a distdncia de influéncia maxima de um ostedcito, e

S' .. representa o estimulo no sensor i. Embora este estudo tenha sido aplicado a

sensor
uma placa bidimensional, verificou-se que o quarto modelo apresenta os melhores
resultados.

No entanto, a aplicacédo de sensores no calculo do estimulo ja tinha sido utilizado
por Mullender et al. (1994), em que o estimulo igual a (45) foi calculado em cada
sensor e posteriormente em cada elemento finito através da expressao (57).

Também em Ruimerman et al. (2005a, 2005b) sao utilizados sensores onde séo
determinados os estimulos para a remodelacdo Ossea. Nestes trabalhos foram
considerados varios estimulos, dos quais se salientam a densidade de energia de
deformacédo, a extensdo maxima e a extensao volumétrica. O melhor resultado foi
obtido com a densidade de energia de deformacgao.

Em Baiotto e Zidi (2004) € analisada a influéncia da concentragédo dos ostedcitos
(sensores) e sua distribuicdo no processo de remodelacdo Ossea. Para tal foi
considerado um dominio bidimensional e o estimulo definido em (45). Concluiu-se que,



embora ambos os factores sejam relevantes para a densidade aparente do 0sso, a
concentracdo dos ostedcitos é o factor mais importante. Refira-se que, os ostedcitos
ficam inactivos quando estdo num local em que a densidade evolua para zero.

Em Hazelwood et al. (2001), a remodelacdo 6ssea é funcéo do esforco a que o
0SSO esta sujeito, do dano por fadiga e de factores quimicos, como por exemplo a
deficiente producdo hormonal.

Em todos os modelos de remodelacdo analisados até agora, a evolucao 6ssea
depende de um estimulo. Pelo contrario, em Lekszycki (2002) a densidade 6ssea é
obtida através de um processo de optimizacao,

min P(t)_iz(x,t)F(x,t)dQ (58)
onde Q representa o dominio do 0sso, que é considerado como um material isotrépico.
O conjunto das variaveis de projecto é constituido pelo médulo de elasticidade E em

s

cada elemento finito. O termo z(x,t) é a taxa de remodelacdo que é fungdo das
coordenadas cartesianas e do tempo,

2(x,) =E(x.t) = dE((;’t) (59)
e F representa a forga de remodelag&o ou o estimulo,
NS
F(x,t)=>Y e™/Ps (60)
n=1

Tal como em (57) séo utilizados sensores, ou seja F em cada elemento finito depende
do estimulo em cada sensor e da sua influéncia. Neste caso, Ns € o nimero de
sensores, R, a distancia do sensor ao elemento finito, D a zona de influéncia do
sensor, e S, a densidade de energia de deformagdo no sensor n.

Em Doblaré et al. (2002), em Doblaré e Garcia (2002) e em Garcia et al. (2002) é
apresentado um modelo de remodelacdo com a capacidade de determinar a
orientacdo do tecido 6sseo. De facto, as direc¢des de ortotropia do material coincidem

com 0s eixos principais do tensor de dano D,

B/2
D=1—(§j JAH =1-H? (61)
P

onde p representa a densidade aparente e p 0 seu valor maximo,  é uma constante,

H é o tensor de remodelacdo, H é o “fabric tensor” normalizado (detH =1), e A uma

funcdo da densidade aparente. Na solucdo de equilibrio verifica-se que o tensor de
remodelacdo H esta alinhado com o tensor de tensdo. Este modelo foi aplicado a
dominios bidimensionais de fémures intactos e com implantes, sendo os resultados de
densidade e de orientacdo bastante congruentes.

Em Garcia-Aznar et al. (2005) foi considerado um modelo material isotropico, no
entanto, o estimulo de remodelacao depende da densidade de energia de deformacao,
do dano e de factores bioldgicos relacionados com a idade. Neste modelo a
velocidade de mineralizacdo vai diminuindo a medida que o processo de formacgéo de
0sso vai avancando de modo a simular melhor o funcionamento dos osteoblastos.
Este modelo foi aplicado a um dominio bidimensional.

Em Martinez et al. (2006) sao utilizados elementos de fronteira, em vez dos
habituais elementos finitos. Esta metodologia permite com maior facilidade realizar
remodelacdo externa, para além da interna. O estimulo de remodelacdo utilizado
depende da densidade de energia de deformacéo e do dano.

Em Tezuka et al. (2005) os elementos que definem o fémur bidimensional podem
estar activos ou inactivos, isto é, tém propriedades isotrépicas com moédulo de
elasticidade E=5 GPaou nao fazem parte assemblagem da malha representando

uma zona sem material. Refira-se que este modelo ndo tem zonas com densidades
Osseas variaveis. A activacdo ou desactivacao dos elementos finitos depende da



concentracdo de sensores de criagdo de 0sso A e de reabsorcéo I,

Elemento activoi —Se A, -bl, <0 entdo o elemento fica inactivo
Elemento inactivo i —Se (A-bl) >0 entdo o elemento fica activo (62)
o indice m representa o valor médio nos elementos activos em volta do inactivo em
estudo, e b € uma constante. O estimulo que modifica a concentragdo dos sensores ao
longo do tempo é a tensdo de von Mises.

O estimulo de remodelacdo éssea utilizado por Negus e Impelluso (2007) é a
taxa de deformacdo que depende da velocidade do fluido canalicular. Também foi
utilizado uma lei constitutiva hipoelastica para definir o tecido 6sseo. As cargas
aplicadas ao osso devem ser as que mais deformacdes provocam, por serem as
responsaveis pela activacdo dos osteqcitos.

Em Bagge (2000) a orientagcdo e a densidade 6ssea do fémur foi determinada
através de um processo de optimizacéo,

NC
min > w,U,
()
N, —
tal que > VP =V (63)
i=1
O<pyn S <1 i=1..N,
sd, =1, j=1...N,

onde N: € o niumero de casos de carga, w; € o0 peso do caso de carga j, U é a
densidade de energia de deformacéo, Ne € 0 nimero de elementos finitos, V° volume

total de cada elemento, V representa o volume méaximo admissivel, S é a matriz de
rigidez, d o vector de deslocamentos nodais, e fj o vector de for¢as para o caso de
carga j. As variaveis de projecto sdo as fraccdes volumicas relativas u em cada
elemento finito. As propriedades anisotropicas em cada elemento finito foram obtidas
por homogeneizacdo. Os resultados obtidos, sendo o processo aplicado a um modelo
tridimensional do fémur, sdo de boa qualidade, no entanto o constrangimento de
volume fixo ndo permite estudar a perda de massa Ossea aquando de uma
artroplastia.

Em Fernandes et al. (1999) o osso € modelado como um material poroso com
microestrutura periddica cuja orientacdo é definida pelos angulos 61, 62 e 63, e a
dimensao dos poros pelas variaveis ai, a2 € as. As propriedades ortotrépicas de cada
ponto do osso sdo determinadas por homogeneizagéo e dependem das propriedades
da microestrutura que sdo calculadas através de um processo de optimizacdo que
minimiza o trabalho das forcas aplicadas e o custo metabdlico em manter tecido
0sseo,

NC
min <> o, | [bfufdQ+ [t7ufdr |+« [u(a)de
' P=1 Q I, Q (64)
talque 0<a, <1 =123

O primeiro constrangimento limita as dimensdes dos poros da microestrutura e o
segundo e o terceiro representam a equacéo de equilibrio do problema, em que u” e v°
s@o os campos de deslocamentos real e virtual, respectivamente. Na func&o objectivo,
K representa o custo metabdlico por unidade de volume do osso, p é a densidade
relativa em cada ponto do osso, NC representa o nimero de casos de carga, € op O
peso relativo do caso de carga P. Os resultados obtidos através deste modelo
espelham bastante bem a estrutura real do fémur. Para além disso, como néo existe
nenhum constrangimento de volume fixo, € possivel estudar qual a influéncia da
geometria e do tipo fixagdo de uma prétese no processo de remodelagcédo 6ssea. Este
modelo de remodelagéo sera apresentando com mais detalhe no capitulo 3.

Em Fernandes et al. (2002) um modelo de optimizacdo semelhante ao definido



em (64) foi integrado a um outro modelo de ésteo-integracdo de modo a estudar o
comportamento a longo prazo de uma artroplastia ndo cimentada. No entanto, a
equacdo de equilibrio definida em (64) foram adicionadas as condi¢cdes de contacto
entre o fémur e a haste. No inicio do processo de optimizacéo é considerado contacto
com atrito entre 0 0sso e as superficies revestidas da haste. Se as condi¢cbes na
interface forem favoraveis, ou seja, se 0s deslocamentos relativos forem pequenos, o
0SSO0 cresce no interior do revestimento poroso criando uma fixacdo biolégica que, em
termos computacionais, é uma ligagéo rigida. Para além da significativa influéncia que
tem no processo de remodelacdo, o referido modelo de Oésteo-integracdo permite
determinar quais as zonas da haste que ficam perfeitamente ligadas ao fémur e
aquelas que, devido as piores condicbes de contacto, ndo promovem O
intracrescimento 6sseo.
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Muasculos Esqueléticos
Introducéao

H&a trés tipos de musculos: esqueléticos, lisos e miocardio (cardiaco). Os
musculos esqueléticos sdo 0s principais responsaveis pela locomocdo e restantes
movimentos, sendo controlados por nervos voluntarios. Se forem estimulados numa
frequéncia suficientemente elevada podem responder contraindo-se na maxima e
constante tensao. Neste caso, diz-se que o musculo estid em estado de tetania, isto é,
a actividade do mecanismo de contrac¢do é maxima e constante no tempo.

Os musculos lisos sdo actuados involuntariamente, como por exemplo, 0S
musculos dos intestinos, do estdmago, etc. A denominacao de lisos advém de serem
0s Unicos que ndo sao estriados.

Na posicdo de descanso os musculos tém um comportamento visco-elastico
simples. O musculo esquelético tem propriedades interessantes a contracgéo, isto
porque, quando activo encontra-se contraido. E por esta razdo que os musculos séo,
em muitas situagdes, estudados quando estdo em estado de tetania. Por exemplo, o
sartorius do sapo em maxima contrac¢ao exerce uma tensado de 200 kPa, que € muito
superior a tensdo que 0 mesmo musculo exerce quando nao é estimulado.

O musculo cardiaco ou miocardio, tal como os esqueléticos, é estriado, no
entanto em funcionamento normal nunca alcanca o estado de tetania e a activagéo é
involuntaria. Para além disso, no miocardio a tensédo em repouso nao é desprezavel,
sendo muito superior ao dos musculos esqueléticos.

A estrutura do musculo esquelético

Ao colocar um musculo esquelético num microscépio € possivel estudar os seus
componentes. Na figura 1 observam-se os varios componentes a diferentes escalas de
visualizagdo. Também se observa que as unidades do musculo sdo as fibras
musculares, sendo cada uma das fibras uma célula multi-celular Unica. Estas fibras
estdo organizadas em conjuntos de distintos tamanhos no interior do musculo. Tecido
conectivo preenche os espagos entre as fibras. Por sua vez, cada um dos conjuntos
de fibras esta coberto por um tecido conectivo um pouco mais forte. Por fim, todo o
conjunto, ou seja, todo o musculo também esta coberto por um tecido conectivo ainda
mais forte. Em suma, os trés tipos de tecido conectivo tém resisténcias crescentes do
interior para o exterior do musculo.

As fibras musculares sao células longas podendo o seu comprimento ter varios
milimetros ou mesmo centimetros. Refira-se que algumas fibras podem mesmo
alcancar os 30 cm de comprimento. Pelo contrario, o didmetro apenas varia entre 0s
10 e os 60 um. Algumas fibras podem ter 0 mesmo comprimento que o musculo, no
entanto, 0 mais natural € que sejam menores, come¢ando ou acabando num tecido
conectivo de intercepcéo.

Os nucleos espalmados das fibras musculares estdo imediatamente apés a
membrana celular. O citoplasma esta dividido em elementos longitudinais ou
miofibrilas tendo cada uma 1 ym de diametro. Estas miofibrilas sdo estriadas sendo
qgue nalgumas zonas a sua visualizagdo microscépica nao varia muito com a direccao,
e como tal essas zonas sdo designadas por bandas | devido a palavra isotrépico.
Noutros locais as suas caracteristicas visuais dependem da direccao de visualizacéo e
como tal séo designadas por bandas A de anisotrépico. As bandas | sdo atravessadas
por uma fina linha designada por banda Z. As bandas A séo atravessadas pela banda
H. Se um mdasculo for severamente contraido as bandas I, H e Z podem romper mas
as bandas A permanecem inalteradas.
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Figura 1 — organizagédo hierarquica do musculo esquelético (Fung, 1993)



Por sua vez, cada uma das miofibrilas € composta por miofilamentos. Estes sédo
transversalmente divididos por bandas Z de modo repetitivo. A estas estruturas
repetitivas da-se o nome de sarcomero, tendo cada um, aproximadamente, 2.5 ym de
comprimento. No entanto, 0 seu exacto tamanho depende da for¢ca actuante no
musculo e do seu estado de excitagdo. Dois tipos de miofilamentos existem no
sarcomero. Os mais delgados sdo moléculas de actina, 0s mais grossos tém cerca de
12 nm de didmetro e sdo moléculas de miosina. As moléculas de actina estéo fixas
nas bandas Z numa das extremidades e na outra estéo interligadas com as moléculas
de miosina. A organizagdo espacial dos varios componentes estd representada na
figura 2. Ou seja, a banda A é composta por filamentos de actina e de miosina. A
banda | é a parte dos filamentos de actina que néo estao interligados com a miosina.
As bandas H correspondem a regido média na qual os filamentos de actina ndo
penetram. A banda M passa pelo meio da banda H e serve para unir os filamento de
miosina adjacentes.
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Figura 2 — estrutura dos miofilamentos (Fung, 1993)

Fixagcdo miosina-actina

O modo como os filamentos de miosina e de actina se movem relativamente
entre si € o grande tema sobre o modo como o musculo funciona, e tem sido alvo de
investigacdo desde os anos 50 do século XX.

Cada filamento de miosina consiste em cerca de 180 moléculas, sendo que cada
uma tem uma longa cauda e uma cabeca, tal que, vista de perto parece ter uma dupla
estrutura. O miofilamento é formado pelas caudas das moléculas, que formam um
conjunto ao se organizarem paralelamente umas as outras. As cabecas estdo
projectadas lateralmente ao filamento e organizadas em pares espacados entre si de
14.3 nm. Cada par esta rodado de 120° em relagdo aos pares vizinhos, de modo a
formar uma espiral. Por seu turno, as cabecas que formam um par estéo rodadas 180°



entre si.

As cabecas de miosina tém a capacidade de se fixar a actina. Quando o musculo
esta relaxado a miosina esta separada da actina, mas quando o musculo é excitado,
as cabecas de miosina fixam-se a actina formando uma fixacao cruzada.

Impulsos musculares e soma de impulsos

Os musculos esqueléticos respondem a estimulos através de impulsos nervosos,
eléctricos ou quimicos. Cada um dos estimulos traduz-se num impulso muscular que
dura frac¢des de segundo. Impulsos sucessivos podem ocorrer de modo a produzir
uma accao mais forte. A figura 3 ilustra este fenémeno. Se a frequéncia dos impulsos
for superior a 10 por segundo, entdo o musculo ndo chega a relaxar completamente, ja
gue o impulso seguinte comeca antes dessa fase ser alcancada. Tal resulta huma
contraccao mais forte. Deste modo, 0s impulsos sucessivos provocam um aumento da
forca de contraccéo.
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Figura 3 — soma de impulsos e estado de tetania (Fung, 1993)

Esta tendéncia de soma na forca de contraccao é cada vez maior se a frequéncia
aumentar. Finalmente, a frequéncia critica € alcancada quando as contrac¢des
sucessivas se fundem e se torna impossivel distingui-las, sendo que neste ponto é
alcancado o estado de tetania. Para frequéncias superiores a critica 0 aumento na
forca de contracg&o € diminuto.

Contraccdo de musculos esqueléticos

Até agora apenas foi estudado o comportamento de uma fibra muscular, mas o
musculo tem muitas fibras que sdo accionadas pelos neurénios motores. Cada um
destes neurdnios é capaz de activar varias fibras, e nem todas as fibras de um
musculo sdo excitadas ao mesmo tempo. A forca total de contraccdo depende do



namero de fibras que séo estimuladas no interior do musculo. Como tal, ha interesse
em correlacionar o numero de fibras excitadas com a for¢ga de contrac¢do do musculo.
No entanto, o nimero de fibras excitadas ndo influencia apenas a for¢ca de contracc¢éo,
também altera a precisdo da resposta. De um modo geral, os muasculos mais
pequenos e que tém uma resposta mais exacta e mais rapida, tém poucas fibras na
unidades motoras, e tém um grande nimero de neurénios. Os musculos grandes nao
tém tdo grande grau de precisdo e o numero de fibras por unidade motora € maior.
Neste caso, ha algumas fibras que pertencem a mais do que uma unidade motora, de
modo a que haja uma maior harmonia do movimento muscular.

O tamanho das unidades motoras hum dado muasculo varia bastante, sendo que
uma unidade pode ser muito mais forte do que outra no interior do mesmo musculo. As
unidades motoras mais pequenas sdo mais facilmente excitaveis jA& que os seus
nervos sao mais pequenos e tém maior grau de excitabilidade na espinal-medula.
Durante uma fraca contracgdo a excitagdo ocorre em pequenos passos. Estes passos
aumentam progressivamente com o aumento da forca de contracgdo. A actuacao
suave, dos musculos é, obtida com a excitagdo assincrona das varias unidades
motoras, isto €, quanto uma unidade estd em contraccdo outra esta a relaxar, e no
impulso seguinte trocam as posicoes.

O mausculo tem sensores que detectam o grau de contrac¢do e enviam essa
informacgéo para o sistema nervoso central. Esta informagdo € enviada de modo
continuo para que, quando necessario, um pequeno grau de excitacdo seja enviado
para manter o tonus muscular.

Equacao de Hill para musculo em estado de tetania

A equacdo de Hill é a mais famosa na biomecénica dos musculos,
(v+b)(P+a)=b(P, +a) (65)
em que P é a forca no musculo, v é a velocidade de contraccdo e a, b e Py sédo
constantes. Esta expressao é apenas valida para masculos em estado de tetania.

A equacao de Hill refere-se a capacidade do musculo esquelético em estado de
tetania contrair. Esta equacdo é empirica e baseia-se numa analise experimental
sobre 0 musculo sartorius de um sapo. O musculo de comprimento Lo é fixo de
maneira a manter o seu comprimento. Depois é estimulado electricamente a alta
voltagem e frequéncia de modo a alcancar a forga méaxima Po. No estado de tetania
uma das extremidades € ligeiramente solta tal que a for¢a passa a ser P, e o musculo
comeca a contrair a uma velocidade v. As relacdes entre as forcas P e as velocidades
de contraccdo v foram estabelecidas e com a ajuda de um gréafico foi encontrada a
equacao empirica de Hill.

A equacao de Hill mostra uma relacéo hiperbdlica entre P e v. Quanto maior € a
forca, menor é a velocidade de contraccdo. Mas este comportamento estd em
oposigao directa com o comportamento visco-elastico dos materiais passivos, para 0s
quais as forcas mais elevadas estdo associadas as maiores velocidades de
deformacdo. Como tal, a contraccdo muscular ndo tem semelhanca com o
comportamento visco-elastico de materiais passivos.

A ideia original para a equacgdo (65) surgiu, primeiro que tudo, do equilibrio de
energia,

E=A+H+W (66)
em que E é a taxa de energia libertada, A representa a quantidade de energia de
activacdo ou de manutencdo por unidade de tempo, H é a energia de contrac¢ao por
unidade de tempo e W € a taxa de trabalho desenvolvido (Pv).

Se o musculo é impedido de contrair, isto €, na situacdo em que esta preso,

E=A (67)
ou seja, a taxa de energia libertada é igual a energia de activagdo ou de manutencao
por unidade de tempo. Quando o musculo se contrai uma quantidade exacta de



energia é libertada, H+W . Medindo E e A, Hill identificou o termo H+W e chegou a
eguacao empirica,

H+W =b(P,-P) (68)
em gue Py € a maxima forca isométrica. Posteriormente ele viu que
H=av (69)
Combinando as expressoes (67), (68) e (69),
H+W=b(P,—P)=av+Pv (70)

ou de, outro modo, a equacao de Hill como em (65),
(v+b)(P+a)=b(P, +a)

A maior contribuicdo de Hill estd no método experimental que desenvolveu para
calcular, com bastante qualidade, os termos E, A, W e H.

Anteriormente a Hill, Fenn e Marsh apresentaram a seguinte relacéo entre v e P,

P=AeY®+C (71)

onde A, B e C sdo constantes.

Embora as equacbes (65) e (71) sejam muito diferentes na forma, tém um
comportamento numerico muito similar no dominio 0<P<P,, O<v<V,.

Recapitule-se, a equacao (65), em que P é a forca aplicada no muasculo, Py é a
forca maxima no muasculo que tem um comprimento inicial Lo. A referida equacéo (65)
pode ser reescrita na seguinte forma,

vepo=P (72)
P+a
ou,
:bPO—av:avo—v 73)
v+b v+b
Quando a forca € nula, P=0, a velocidade atinge o seu valor maximo,
bP,
Vy=—2 (74)
a

que ja foi utilizado na expresséao (73). Também é possivel escrever as equacdes (72) e
(73) adimensionalmente,

v 1_(P/Po)

Vo 1+c(P/P,) (73)
e,

3_ 1_(V/Vo)

P, 1t+c(v/vy) (76)
com,

c=Fo (77)
a

Também é comum designar vo por velocidade maxima, isto &, Vo=vmax. Mas, tal
como para Py, ndo € o valor maximo que o musculo pode suportar, mas sim o valor
maximo, de forca ou de velocidade que foi alcancado no ensaio experimental.

A equacdo de Hill, tal como esta escrita em (65), apresenta trés constantes
independentes, a, b e Po. Mas em (75) e (76) as constantes séo ¢, Vo € Po. Estas
constantes sdo funcdo do comprimento inicial do musculo Lo, da temperatura e da
concentracao iénica e de outros componentes quimicos do banho no qual é realizado
0 ensaio. O valor de Py depende fortemente de Lo. Se Lo for muito grande ou muito
pequeno, entdo Py tende para zero, sendo que existe um valor 6ptimo de Lo, para o
qual Po € méaximo. Este facto explica-se através das ligagbes cruzadas entre a actina e
a miosina. Se o comprimento do musculo for muito grande os filamentos de actina e
miosina ficam muito longe devido a elevada deformacao, logo Py baixa bastante. Mas
se 0 musculo for muito curto, os filamentos de actina interagem uns com 0s outros e



ndo permitem uma correcta ligacdo cruzada. No entanto, deve-se ter em conta que o
tamanho do musculo afecta grandemente a experiéncia, ja que as condi¢bes divergem
das reais.

Por sua vez, a velocidade vo ndo depende muito do comprimento Lo.

A constante ¢ é praticamente independente de Lo, como tal a constante a é
quase proporcional a Po. Por ultimo, refira-se que a constante ¢ para musculos
esqueléticos esta entre 1.2 e 4.

A equacdao (71) de Fenn e Marsh também tem a sua forma adimensional,

P e*B(V/Vo) _e*B

_— 78
P, 1-e™ 78)

em que B é uma constante.

Modelo de trés elementos de Hill

A equacao de Hill revela apenas um aspecto do comportamento muscular. Nao
descreve apenas um impulso, nem a soma de impulsos, nem a relacéo entre a forga e
a velocidade quando o musculo ndo estd em estado de tetania. A equacdo de Hill
apresentada no sub-capitulo anterior também ndo é capaz de descrever o
comportamento de um musculo ndo estimulado. Como tal, é necessario um modelo
matematico mais complexo. Dos varios modelos que existem, o melhor, até hoje, é o
modelo de trés elementos de Hill.

A apresentacdo do modelo que aqui seré realizada utiliza a linguagem da teoria
de escorregamento e baseia-se no comportamento de um sarcomero. Como se sabe,
um masculo € a acumulacdo de sarcomeros, no entanto a aproximagado de que todos
0s sarcomeros sdo idénticos ndo é totalmente correcta.

O modelo de Hill representa um musculo activo composto por 3 elementos (ver
figura 4): dois em série e um em paralelo. Os dois elementos em série sdo o contractil
e o elastico. O elemento contractil tem tensdo nula quando néo esta activo e quando
activo é capaz de diminuir de tamanho.

—

elemento
contractil

elemento
paralelo

elemento
série

T

Figura 4 — modelo de trés elementos de Hill (Fung, 1993)

Muitos cientistas desta area associam o elemento contrctil com o movimento de
escorregamento e fixacdo que ocorre entre as moléculas de actina e de miosina.



Recorde-se que as cabecas de miosina tém a capacidade de se fixar a actina,
formando uma forte ligagdo cruzada. Muitas sugestdes tém sido feitas acerca da
estrutura basica do elemento elastico (em série com o contractil) e o elemento
paralelo, no entanto nenhuma delas é definitiva. O elemento elastico talvez se deva a
elasticidade intrinseca das ligagBes cruzadas, e nas bandas Z que fazem conexao
entre sarcomeros. Esta elasticidade também pode ocorrer devido a uniformidade dos
sarcomeros e a activacdo nao uniforme das miofibrilas. O elemento paralelo ou a
elasticidade paralela talvez se deva aos tecidos conectivos, as células da membrana,
as mitocbndrias e as fibras de colagénio. De qualquer modo, sabe-se com exactiddo
gue a complexa ligacdo cruzada entre a miosina e a actina esta inactiva quando o
musculo esta em descanso. O comportamento complexo do elemento paralelo, que
depende da historia de contraccdo do musculo, da presenca de aditivos quimicos
(como medicamentos ou drogas) e da temperatura, também pode ser devido a
complexa ligacdo entre a miosina e a actina.

Assumindo que o elemento contractil ndo provoca tensao quando o musculo esti
em descanso, entdo a histéria da relacdo tensdo-extensdo do musculo em descanso
determina a equacgdo constitutiva do elemento paralelo. A activacdo muscular
caracteriza o comportamento da combinagcdo dos elementos em série: elastico e
contractil. Infelizmente, como estes elementos estédo ligados em série, a divisdo da
extensdo total entre os dois ndo é Unica, a menos que se fagam algumas suposicoes.

Assuma-se que o estado de descanso é Unico, logo o elemento contractil esta
num estado de tensdo nula. Considere-se, também, que o elemento elastico é
realmente elastico e nao visco-elastico, por exemplo. Deste modo, € possivel
expressar a alteracdo geomeétrica do sarcomero em fungéo das fibras de actina e de
miosina,

A=M-H=2C-I (79)
em que, M e C representam 0s comprimentos da miosina e da actina,
respectivamente, A é a insercdo dos filamento de actina, isto é, a sobreposicao entre
a actina e a miosina, H é a distancia entre as sobreposi¢des, L é o comprimento total
do sarcomero, Lo é 0 comprimento total do sarcomero em descanso e rn representa o

alongamento dos elementos em série. Note-se que algumas letras tém significados
distintos aos do sub-capitulo anterior. Para esclarecer estas definicdes sera melhor ver
a figura 5.
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Figura 5 — nomenclatura geométrica do sarcémero (Fung, 1993)

A equacédo que exprime o comprimento L depende da existéncia do alongamento
elastico n,
L=M+14+n=M+2C—-A+n (80)
Diferenciando a equacdo (80) em relagdo ao tempo obtém-se a relacdo cinética
basica,
dL  dA dn

—= 81
at . dt @ dt (81)



A extens&o no elemento paralelo pode ser definido como (L-L,)/L, mas como
Lo é constante € possivel definir a forca no elemento paralelo do seguinte modo,

TP =P(L) (82)
Similarmente, a for¢a nos elementos em série,
T =5(nA) (83)

S(n,A) é nulo quando o musculo esta em descanso, logo,
S(nA)<0 quando n<0 &)
S(nA)>0 quando n>0
S(nA)=0 quando n=0 (85)
A soma da forca devida aos varios elementos é,
T=T" +T%=P(L)+S(nA) (86)
Se a forga variar no tempo, tem-se,
dT _dPdL_ osdn  Sda
dt dLdt ondt OA dt
Substituindo a equacao (81) na (87) obtém-se a equacgédo basica da dinamica,
d_T_d_Pd_L+§(d_L+d_Aj+§d_A_
dt dLdt on\dt dt) OA dt

dP oS\dL (dS oS \dA
=l —+— | —+| —+— |—
dL on)dt (on OA)dt
Ha dois casos especiais de grande interesse:
e Contracgdo isométrica (contracgéo a comprimento constante), dL/dt,

dT (s 0s)da
dt (on o0A)dt
e Contracgdo isotonica (contracgéo a tensdo constante), dT/dt,

d_P+§ d_L+ @4_@ d_AZO (90)
dL onjdt (on oA ) dt

(87)

(88)

(89)

Seguidamente ilustra-se a aplicacdo destas duas Ultimas equagbes para
determinar as caracteristicas do elemento elastico.

Experiéncia 1
Considere-se a experiéncia definida pelos seguintes passos:
1. pré-carregar o musculo, num estado ndo estimulado, até ao comprimento
Ls;
2. estimular isometricamente até que a forga atinja o valor Ts;
3. subitamente alterar forga T1 para Ta.

Sendo L. o comprimento devido a T, a insercdo A, é devidoa T, e n, € 1, séo

os alongamentos devido a Ti e T», respectivamente. Também se considera que o
terceiro passo € rapido o suficiente tal que A nao sofra alteragbes quando a forca
baixa de T, para T.. Entao,
A, =A,
T =

L =P(L,)+S(nu4,) (91)
P(L,)+S(n,A4,)

T

)

Subtraindo T; a T, obtém-se,



T,—T,=P(L,)—P(L,)+S(nu,A ) —S(M.A,) (92)

Aplicando A, =A, e a equagéo (80) as expressdes de T e T2 e notando que M e C
ndo mudam,

L-Ly=mn—m, (93)

As equagdes (92) e (93) dizem que S(m,A)-S(n,.A,) € fungdo de n,—n,

quando Ti, Tz, Li, L2, P(L1) e P(L2) s&o valores medidos. Para determinar S(n,A,)

como fungéo de n,, é necessario encontrar o comprimento L. do musculo no instante

em que n, e S(n,,A,) sdo nulos. Este calculo pode ser realizado por tentativa e erro.

Suponha-se que se obtém um valor especial de T, =T, com o respectivo L, =L, no

qual,

T, =P(L,) (94)
Entéo, através de (86),
S(m5.4,)=0
(95)
S(myA,)=0
e pela expresséo (85),
n, =0 (96)
Combinando estes resultados com (92) e (93),
n=L,—-L, 97)
S(muA,)=T,—P(L,) (98)

Logo a forga S no elemento elastico é fungédo do alongamento n, .

Experiéncia 2
A segunda experiéncia consiste na mudanga entre estados, isto é, entre o estado
isométrico e isotdnico. Os trés passos sao:
1. pré-carregar o masculo a uma forca Te até um comprimento Le:
2. estimular isometricamente ao comprimento L até ao valor de forca Taer;
3. contraccdo isoténica a forca constante Tarr.

De acordo com a equacéo (89), obtém-se no final do segundo passo,

d_T: aS(nAFT’AFT)+aS(nAFT’AFT) d_A (99)
dt 81] aA isométrico
E no inicio do terceiro passo, de acordo com a equagéao (90), obtém-se,
-1
A _ ) |dP, oSpas oSt dh (100)
dt dL onjlon oA dt e

Como para um musculo activado dA/dt é fungdo de S, de A, do comprimento L, e do
intervalo de tempo t apds o estimulo, é possivel obter para o estado isométrico,

(d—Aj IR LI {d—Aj :_[d_P N @}F . @} Aoy
dt Jisometico (58/ 5’n)+(55/ OA) dt Jisotsnico dL onj[on oOA] dt
Da equacdao anterior tira-se que,
o5 dP _ (dT/8) e 102)
on dL (dL/dt)
Como dP/dL é conhecido, 6S/on pode ser determinado como funcdo de Tarr, entdo a

forca inercial € negligenciavel. Em experiéncias praticas este € um factor de elevada
importancia.

isoténico



Muitos trabalhos e experiéncias mostram que os graficos de 0S/on—T,, Ss&o

uma linha recta. Para uma determinada pré-carga P for constante, logo a curva
0S/on—S também é uma recta.

Estes resultados, juntamente com a expresséao (85), dao,

oS
—=0o(S+ (103)
o =(S+)
Integrando,
s=(s +p)e"™) -p (104)

onde a e B sdo constantes, S" e 1 sdo o para de valores experimentais e S=S
quando n=n". A condi¢do S=0 quando n=0 requer que,
Se
1—e®"
Por vezes € necessario ajustar os valores B, S e n° tal que (105) seja satisfeita.

Alguns estudos mostram que para o musculo da palpebra dos gatos,
a=0.4 por 1% de comprimento muscular

af=0.8 por 1% de comprimento muscular

B=

(105)

Como o comprimento total do musculo se deve a 2 componentes em série, é
necessario considerar 3 “velocidades”:
e taxa de variacdo do comprimento muscular;
e taxa de variacao de comprimento do elemento contractil;
e taxa de variacdo de comprimento do elemento elastico.

Estas trés taxas estdo relacionadas na equacéo (81).

Neste modelo de trés elementos, dois em série e um em paralelo, h& duas forgas
e trés “velocidades”. A equacéao de Hill, para o estado de tetania, relacionara que forca
com que velocidade? Nas experiéncias de Hill o comprimento inicial do musculo é tdo
pequeno que a for¢ca no elemento paralelo é negligenciavel (P=0). Como tal, a
equacdo de Hill descreve a forca S no elemento contractil. E a velocidade? Para
responder a esta questdo é necessario rever o comportamento da forgca apos uma
alteracdo no comprimento. Se S esté relacionado com dL/dt, e como dL/dt=0 apds a
alteracdo de comprimento, entdo ndo pode haver alteracdo de S, que,
consequentemente, ndo esté relacionada com a taxa de variagdo do comprimento
muscular. Logo, S deve estar relacionado com dA/dt (taxa de variagcdo do elemento

contractil) ou com dn/dt. Com estas considerac8es escreve-se a equagéo de Hill,
1da_ 1-(S/S,)
Vo dt  1+¢(S/S,)
em que ¢ é uma constante, So € a forga nos elementos em série no estado de tetania
isométrica e vo é a velocidade dA/dt quando S=0. Note-se que esta expressdo apenas
é valida para o estado de tetania.

(106)

De modo a ilustrar as equacgbes anteriores considere-se a aplicagdo de uma
forca apdés o encurtar do comprimento de um musculo previamente colocado em
estado de tetania isométrica. Seja L o novo comprimento e S; a forca, ambos no
instante t=0, ou seja, imediatamente apés a reducdo de comprimento, e seja L
suficientemente pequeno para que P seja desprezavel quando comparado com S.
Assume-se que 0S/on é dado por (103) e que 0S/0A =0. Substituindo em (89),



— =y, — 107
dt Mo c+Yy (107)
em que,
GZE;kZE;Glzi;Y:} (108)
S, S, S, c

Integrando (107) é possivel determinar o tempo que demora a alteracéo entre o1
e c:

1 ¢ X+y
t=— |
oV, 2 (X+k)(1-x)

A maior dificuldade no modelo de Hill estd na divisdo de forcas entre os
elementos em série e em paralelo, e na divisdo de extensbes entre o elemento
contractil e elastico. Estas divisbes ndo sdo possiveis sem realizar hipéteses
auxiliares. Consequentemente, 0S ensaios experimentais para determinar as
propriedades dos elementos dependem das hipdteses auxiliares.

Por exemplo, Hill assume que o elemento contractil tem forga e alongamento
nulo no estado de repouso, ou seja, 0 elemento elastico e paralelo séo elasticos. No
entanto, tal ndo é inteiramente verdade.

Algumas modifica¢cdes ao modelo de Hill tém sido propostas. Nalgumas delas os
elementos em série em paralelo com o contractil séo visco-elasticos. Noutros modelos,
estes elementos tém diferente organizacdo, no entanto, € necessario melhorar o
modelo de Hill para masculos sem estar em estado de tetania.

(109)

01

Lei constitutiva de Hill

No modelo de trés elementos de Hill (ver figura 4) a forca T divide-se pelos
elementos em série e em paralelo do seguinte modo,

T=T" 470 (110)
em que T® é a forca no elemento paralelo e T® nos elementos em série. Por outro
lado, o comprimento total L é dado por,

L=L"

L= L5 419
onde L® é o comprimento do elemento em paralelo, L€ do elemento contractil e LS
do elemento eléstico em série.

Quando o musculo esta inactivo T® =T 479 =0, ou seja a forca nos
elementos em série sdo nulas. No elemento em paralelo a forca é positiva se L/L,>1

e nulase L/L, <1, logo

(111)

T = T,f. () (112)
em que A=L/L, e Lo & o comprimento do musculo em descanso, To a forca maxima
isométrica no musculo, e,

2
(1) = 4(1-1)" para A>1 (113)
0 para A <1
Note-se que A=L/L,=1+¢, em que ¢ € a extensdo, ou seja L é a extensdo uniaxial

principal.
Nos elementos em série,

T6) T.f, (7\,,5_,) (114)
com,



0.2 "9 _1| para A>1+§
fs(LE)= [ ] (115)
0 para A <1+¢&
€,
(s€) _y(sc) ©) (© _©
A S el C'-o (116)
L, L, L(O )

Dividindo as expressofes (112) e (114) pela area da secgéo transversal fisioldgica
€ possivel obter a tensdo nos elementos em série e paralelo,

G(P) =o,f. (1)
6% = 6,fs (ME)
O valor de ¢, varia entre 0.16 MPa e 1 MPa, dependendo do musculo e da
idade.

(117)

Muasculo como material hiper-elastico

Com o modelo constitutivo de Hill, apresentado na seccao anterior, é possivel
calcular a tensdo no elemento paralelo e nos elementos em série. No entanto, para tal
€ necessario considerar algumas suposic¢des para calcular &, ja que em (116) apenas
séo conhecidos os valores de L e Lo, ndo se conhecendo o valor de L©,

Outros modelos existem que consideram o muasculo (sarcémero) como um todo,
sem fazer distincdo entre os varios elementos. Para tal utiliza-se a tensédo de Cauchy
para materiais hiper-elasticos,

_2(x2 J[a“’ 1‘3"’] (118)
rlel, Aol

em que y € a funcdo da energia de deformacdo, Ii, I> e Is s@o os invariantes de

deformagédo com,
I, =A2 +A5 +2A2

I, = M2A2 + 022 + 202 (119)
I, =1
Se apenas se considerar tenséo iniaxial apenas é necessario calcular A, =4, e
2
I, =A%+ >
1
l, =2+ (120)
A
l,=1

A expressdo (118) permite relacionar a tensdo o com a extensao
e(A=1+e<e=A-1). No entanto, é necessério definir a funcdo y . Varios métodos
existem para o fazer, apresentando-se aqui trés exemplos:

e Neo-Hookean

Y nH :C1(|1_3) (121)
e Humphrey
v, =cl[e°2<'1‘3) —1] (122)
e Yeoh
vy =¢,(1,-3)+¢,(1,-3) +c; (1, -3)’ (123)

em que Cy, C2 € C3 sao constantes.



Hipoteses dateoria de ligagfes cruzadas

A contraccdo muscular depende, em grande parte, das ligacbes cruzadas. Por
sua vez, as ligacdes cruzadas ocorrem entre os elementos de miosina e de actina.
Como se viu anteriormente, os filamentos de miosina tém partes mais leves e outras
mais pesadas, sendo a cabeca a parte mais pesada. Por sua vez, a interac¢do entre a
actina e a mosina ocorre entre a cabeca da miosina e a molécula de actina, formando
uma ligacao cruzada com um comprimento de, aproximadamente, 19 nm.

A teoria sobre as ligagfes cruzadas baseia-se em algumas hipéteses:

e O comprimento dos filamentos de actina e miosina permanece inalterado
mesmo com a contracgao e alongamento muscular;

e As ligacBes cruzadas sdo geradoras de forcas independentes;

e Em qualquer instante de tempo, com elevada probabilidade, a ligacao
cruzada apenas € acessivel num local da molécula de actina;

e A ligacdo cruzada pode ocorrer em distintos estados bioguimicos.
Quando a miosina esté presa a actina a forca gerada € proporcional ao
deslocamento x em relacé@o a posi¢ao neutral de equilibrio;

¢ Aligacdo de actina obedece a cinematica de primeira ordem. Seja n(x,t) a
funcéo de probabilidade das liga¢des cruzadas activas com deslocamento
X no instante t, entdo o nimero de ligacdes cruzadas com deslocamento
x+dx € n(x,t)dx. Logo n(x,t) satisfaz a equacéo,

PP v(t) R —f(x)-[f(x)+g(x)]n (124)
Dt ot OX

em que v € a velocidade de contraccdo de meio sarcomero, f(x) € a taxa
de ligacdo, g(x) é a taxa de desligacdo e D/Dt € a derivada material
(total).

e A forga F(x) por ligacdo cruzada é fungdo do deslocamento x em
relacéo a posicao neutral de equilibrio,

F(X)=kx+ax? +... (125)

Se apenas for considerado o termo linear do segundo membro de (125), entédo a
tensao é,

S(t) = ac, [ xn(x.t)dx (126)
em que o representa o nivel de activacao e c; €,
mLk
C,=— 127
Y2 (127

onde m é o numero de ligagBes cruzadas pode unidade de volume, L é o comprimento
do sarcomero, s é a distancia entre dois pontos de fixacdo da actina, e k € a mesma
constante de (125).

O musculo é aproximadamente incompressivel. Quando um musculo contrai com
uma extensdo uniaxial principal A, na dimensao lateral a outra extensao principal vai

ser de A2, logo o espaco entre a actina e a miosina varia durante a contraccdo. A
questdo €, como podem funcionar as ligacdes cruzadas com uma tdo grande variacao
de espaco? E possivel, ja que o par de cabecas de miosina consegue-se adaptar as
modificacBes de espaco como se pode ver na figura 6.

Do ponto de vista teorico, as hipoteses séo justificadas se forem consistentes e
se explicarem a realidade das experiéncias

Do ponto de vista bioquimico e cinematico, as ligacbes cruzadas sao
extremamente importantes e complexas, sendo alvo de inUmeras investigacdes.
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Figura 6 — mecanismo das ligacdes cruzadas (Fung, 1993)

Equacao constitutiva do musculo como um continuo
tridimensional

Até agora apenas foi considerado um sarcoOmero. Nesta sec¢cdo agregam-se 0S
sarcoOmeros hum continuo, ou seja, num musculo esquelético.

Um musculo € um material compdsito que, numa andlise simplificada, tem duas
fases: material contractil e tecido conectivo. Deste modo cada ponto do musculo é
ocupado, simultaneamente, por tecido contractii e conectivo. Sejam as massas
volimicas p e as frac¢des volumicas ¢ distinguidas pelos sobre-indices 1 para o

tecido contractil e por 2 para o tecido conectivo,

oY 1 =1 (128)
A lei de conservacao de massa € dada por,
(o)
oo o(p“,)
" v (a=12) (129)

j
em que v; € a velocidade muscular na direcgao j.
A tens8o muscular é a soma da componente contractil i’ com a conectiva o\’

e a da pressao p que existe em qualquer material incompressivel,

o, = Gi(jl )+ ngz) - pd; (130)

A tensdo o\

i’ » no tecido contractil, € gerada devido a for¢a de contracgdo. Como

A

tal, seja S a tens&o na fibra muscular e A, o vector unitario que indica a direc¢éo da
fibra muscular, logo

o)) =S, (131)
Se da; for a direc¢éo da fibra muscular no seu estado de referéncia. Por sua vez, dx; &
a correspondente direc¢do apos deformacao e dsp e ds representam os comprimentos
dos elementos da; e dx;, respectivamente, logo

ds® +ds; = 2E;da,da; = 2e,dx,dx; (132)
onde E; e ej representam as extensbes tendo como base o estado inicial e o
deformado, respectivamente. Deste modo, a taxa de extensdo no sarcémero €,



ds 1 R

>

A=— ou 1+—=2e.NA; 133
ds, A? e (133)

tendo como base o estado deformado, e
A? —1=2E, MM, (134)

tendo como base o estado ndo deformado, onde m; e rm; tém o mesmo significado do
que n, e fi;, mas para o estado nao deformado.

As férmulas (133) e (134) convertem as extensfes do musculo nas taxas de

extens&o do sarcomero. A tenséo no tecido conectivo, csz), é funcéo da extenséo e da

historia da extensdo. A equagdo do movimento do musculo, como um todo, é dada
por,

. 00
(pxacelerago) =—= (135)
X;
Num meio compoésito nem sempre 0 movimento é idéntico nas diferentes fases.
No entanto, no musculo esquelético os tecidos, contractil e conectivo, estdo bem
integrado, tal que o seu movimento € muito similar, sendo as diferengas muito pouco
significativas.
Quando se considera o musculo como um todo, constituido por tecido contractil e
conectivo, € possivel compreender o comportamento do musculo como um todo, no
entanto, deixa de ser possivel compreender as interac¢des entre as varias moléculas.

Referéncias
Fung YC (1993), Biomechanics — Mechanical Properties of Living Tissues, 2" edition,
Springer-Verlag.



Cartilagem

A cartilagem é um tecido biologicamente activo e reologicamente Unico, ja que é
um tecido vivo e apresenta um muito baixo atrito.
A cartilagem est4 dividida em trés grandes grupos:

e Hialina — é o tipo prevalente nos adultos. Encontra-se nas placas de
crescimento, nos anéis da traqueia, nas unides das costelas com o
externo e nas articulagbes, advindo desse facto a designacdo de
cartilagem articular.

o Elastica — encontra-se na parte exterior do ouvido, na trompa de
Eustaquio e epiglote. Tem maior opacidade, flexibilidade e elasticidade do
gue a hialina, sendo de cor amarelada em vez de branca. A sua matriz
extra-celular € composta por fibras elasticas, Unicas neste tipo de
cartilagem.

e Fibrocartilagem — existe nos discos inter-vertebrais, sinfise pubica e na
unido de alguns tendBes com o0s respectivos 0ssos. Também se forma

guando a hialina esta danificada.

A localizagéo da cartilagem sugere a sua funcdo. Os discos inter-vertebrais déo
flexibilidade a coluna. Nas extremidades das costelas a cartilagem da a desejada
mobilidade. Nas articulagbes permitem um movimento com muito baixo atrito e
amortecem as quotidianas cargas de impacto.

As cartilagens articulares sdo maioritariamente do tipo hialina, no entanto
algumas delas contém discos fibrocartilaginosos, como € exemplo o menisco do
joelho.

A matriz extra-celular da cartilagem é composta por fibras de colagénio,
maioritariamente do tipo Il, e por moléculas de proteoglicanos, ambos produzidos
pelos condrdcitos, isto €, as células da cartilagem. Os referidos condrécitos vivem em
pequenas regides designadas por lacunas ou em latim lacunae. Por vezes, o0s
condrdcitos também se encontram em grupos no interior da matriz extra-celular. A
actividade metabdlica dos condrdcitos consiste na producdo do colagénio, das
moléculas de proteoglicanos e de enzimas proteoliticas.

Os condrdcitos ndo tém contacto directo entre si e também n&o existe nenhum
sinal de comunicagéo, conhecido, entre eles. Deste modo, ndo ha ou é desconhecido
o sinal de comunicacao entre as células da cartilagem.

Ao contrario do tecido 6sseo, a matriz da cartilagem néo é, de um modo geral,
mineralizada, sendo, pelo contrario, um tecido visco-elastico.

A cartilagem é um material muito poroso, cujos espacos contém fluidos, sendo
maioritariamente agua. E de salientar que as propriedades mecanicas dependem
bastante da quantidade de agua que existe no seu interior, nomeadamente no suporte
de cargas de compresséo.

Como ja foi referido, a matriz da cartilagem €, normalmente, ndo mineralizada. A
agua é responsavel por cerca de 70% da sua massa. Por sua vez, o colagénio é
responsavel por 40 a 70% do peso seco da matriz extra-celular (apds ter sido retirada
a agua). As moléculas de proteoglicanos apenas pesam 15 a 40% da matriz e os
condrécitos ocupam 5% do volume total do tecido cartilaginoso articular.

O colagénio da cartilagem é maioritariamente do tipo Il (80% do volume), no
entanto também existe colagénio dos tipos VI, I1X, X, XI, Xl e XIV.

O colagénio do tipo XI é responsavel pela formacédo de conjuntos de colagénio
do tipo II, controlando deste modo o seu crescimento.

O colagénio tipo IX existe periodicamente na matriz extra-celular e dispdem-se
perpendicularmente ao do tipo Il, formando uma estrutura forte e integra. A
inexisténcia desta estrutura tipo Il — tipo IX pode ser uma das principais causas de
degeneracao da cartilagem articular, podendo levar & osteoartrite.



O colagénio tipo VI encontra-se na regido pericelular. A sua funcdo nao é
conhecida com exactiddo, no entanto sabe-se que d& estabilidade ao conjunto
composto pelas células e pela matriz extra-celular.

O colagénio tipo X existe em maior quantidade nas placas de crescimento, sendo
responsavel pela quantidade de mineralizacao da cartilagem.

Pequenas quantidades de colagénio tipo XlIl e tipo XIV também existem na
cartilagem de modo a dar coesdo entre os varios componentes do tecido cartilaginoso.

As moléculas de proteoglicanos encontram-se de modo agregado na matriz
extra-celular. O tipo maioritario € uma molécula gigante, no entanto outros tipos de
moléculas mais pequenas fazem parte da matriz da cartilagem.

A cartilagem tem propriedades quimicas Unicas, de tal modo que o atrito nas
articulacbes € muito reduzido. Para além do baixo atrito, as cartilagens também
permitem a transferéncia de carga entre 0s 0ssos ao longo das articulacées. Ou seja,
um material com 70% de &gua e ndo mineralizado é capaz de suportar cargas varias
vezes superiores ao peso do nosso corpo. Tal deve-se, em grande parte, aos
agregados de moléculas de proteoglicanos, jA que devido a sua carga negativa as
moléculas repelem-se umas as outras criando uma for¢ca na restante estrutura que
ajuda a suportar grandes esforcos. Para além disso, estas moléculas s&o hidréfilas, ou
seja, ao atrairem a agua ndo a deixam sair quando a cartilagem é comprimida. Deste
modo as fibras em tensdo devido a carga negativa dos proteoglicanos, e a agua retida,
funcionam como um grande amortecedor a cargas de compressao. Este mecanismo
de retencdo de agua, faz com que a cartilagem tenha um rapido mecanismo de
relaxacéo de tens6es num periodo de tempo curto.

Numa articulagdo entre dois 0ssos, normalmente cada um dos 0Ssos esta
protegido por cartilagem na zona de contacto. Deste modo o contacto da-se entre
duas cartilagens. Para além disso, a articulagdo esté no interior do liquido sinovial que
também tem capacidades lubrificantes. De facto as O6ptimas propriedades de
lubrificagcdo devem-se sobretudo a grande quantidade de agua e ao acido hialurénico
gue existe no liquido sinovial.

O valor do coeficiente de atrito nas articulagées é de aproximadamente 0.003,
sendo inferior do que qualquer outro produzido artificialmente pelo Homem. Por
exemplo, entre duas superficies de teflon o atrito é de 0.05 a 0.3. No entanto, em caso
de osteoartrite o coeficiente de atrito na articulacdo pode aumentar para valores entre
0.01 e 0.09.

Os valores de atrito também dependem da velocidade do movimento e da tensdo
normal, sendo que aumenta quando a tensao também aumenta e quando a velocidade
desce.

No interior da cartilagem o colagénio e os proteoglicanos estdo dispersos
diferenciadamente ao longo da espessura. Junto a articulacdo h& mais colagénio e nas
zonas mais proximas do osso had mais moléculas de proteoglicanos. As maiores
tensGes tangenciais junto a superficie articular sdo suportadas pelas fibras de
colagénio. As tensdes hidro-estaticas de compressdo que ocorrem nas zonas mais
profundas da cartilagem sdo suportadas pela incompressibilidade da agua, que é, por
sua vez, retida pelas propriedades hidréfilas das moléculas de proteoglicanos.

A matriz de colagénio ndo esta organizada de forma aleatoria. Junto a superficie
articular as fibras tém um pequeno didmetro (11 30 nm) e séo paralelas a superficie,
funcionando como uma barreira as enzimas, ao acido hialurénico e outras grandes
moléculas. Deste modo, as pequenas moléculas como a glicose e a hemoglobina
conseguem penetrar na cartilagem. No entanto, com a idade a protec¢édo fornecida
perde eficacia, entrando enzimas e acido hialurénico no interior de cartilagem que
destroem parte da matriz extra-celular. Mecanicamente, as fibras paralelas permitem
resistir a elevadas tensdes de tracgéo e de corte junto & zona de contacto.

Logo apds esta primeira barreira maioritariamente de colagénio, ha uma camada



de fibra extra-celular e de condrdcitos que, neste caso, sdo maioritarios. Também
nesta zona o0 colagénio é paralelo a superficie articular, contribuindo, para a
resisténcia a traccgao.

A zona de transicdo, ou radial, contém fibras de colagénio mais espessas e
dispostas obliquamente ou pseudo-aleatoriamente. Os condrécitos estdo organizados
em colunas perpendiculares a superficie articular. Logo abaixo da zona radial as fibras
de colagénio dispdem-se paralelamente aos condrdcitos, ou seja, perpendicularmente
a superficie articular.

Mais junto ao 0sso a cartilagem é calcificada através de cristais de hidroxiapatite.
Esta zona permite uma transicdo suave entre a rigidez do osso e da cartilagem nao-
calcificada.

A cartilagem néo-calcificada ndo tem vasos sanguineos nem sistema nervoso, ao
contrario da zona calcificada que tem ambos. O transporte de nutrientes para 0s
condrocitos da-se por difusdo através da agua. Este transporte passivo, em oposi¢ao
ao fluxo sanguineo, limita a capacidade de reparar grandes defeitos no interior da
cartilagem.

Nos jovens o crescimento dos 0ssos da-se através das placas de crescimento.
Imagine-se que as placas nao existiam, como cresceriam 0s 0ss0s? Uma das
hipteses seria através de uma grande concentracdo de osteoblastos nas
extremidades dos 0ssos. Mas neste caso, 0 novo 0sso ficaria partido aos pedacos, ja
que seria ndo-mineralizado e estaria sujeito a elevados niveis de tensdes. A criagcdo de
Nnovo 0SSO no seu interior de modo a que este expanda, também é uma hipotese
impossivel devido a elevada rigidez do tecido.

O crescimento do 0sso sO pode ocorrer através das placas de crescimento (ou
epifisiarias), jA& que é uma zona, simultaneamente, ndo-mineralizada e capaz de
suportar grandes esfor¢os. As placas de crescimento, compostas por cartilagem, séo a
solucdo, ja que o novo tecido 6ésseo pode ser construido gragas a elevada porosidade
e ao mesmo tempo resistir a elevadas compressdes devido as suas caracteristicas
cartilaginosas.

Nas referidas placas de crescimento as tensfes sdo maioritariamente de
compressao, sendo que mais tarde sdo de corte.

Para finalizar, refira-se que no inicio o esqueleto é composto por cartilagem. No
periodo pos-fetal o tecido 6sseo substitui grande parte da cartilagem, no entanto esta
mantém uma grande importancia no sistema esquelético.

Referéncias
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Tendbes e Ligamentos
Introducéao

Os ligamentos e os tendfes sdo estruturas flexiveis que interligam o sistema
musculo-esquelético, tendo a extraordinaria capacidade de resistir a elevadas forcas
de traccdo. E como Aristoteles verificou, sem ligamentos e tenddes para estabilizar e
animar o esqueleto, este ndo teria capacidades motoras.

Tanto os tendBes como os ligamentos sdo compostos por um denso e fibroso
tecido conectivo, no entanto diferem na morfologia e funcéo. Os ligamentos ligam dois
0ssos de modo a restringir os seus movimentos. Por sua vez, cada tend&o liga um
0SS0 a um musculo.

Ao contrario do que habitualmente se refere, os tenddes ndo sédo todos iguais,
apresentando propriedades distintas de modo a se adaptarem as suas funcbes
especificas. Sublinhe-se que estas distintas propriedades ndo sédo devidas a
informacé&o genética, mas sim a funcdo e solicitacdo do sistema musculo-esquelético.
Tal como no 0sso, os ligamentos e os tenddes sofrem do processo de remodelagéo de
modo a de adaptarem as cargas impostas.

Consideragoes iniciais

Ligamento

Os ligamentos séo fortes bandas de tecido conectivo fibroso, ligam ossos entre si
e fazem de suporte a alguns 6rgdos. Do ponto de vista esquelético a sua principal
fung&o consiste em manter a correcta geometria e posicionamento 0sseo e articular.
Os ligamentos, juntamente com as capsulas articulares, (compostas por material
similar aos ligamentos), séo, habitualmente, referidos como estabilizadores articulares
passivos. Os ligamentos, em parceria com 0 contorno articular, também determinam a
amplitude dos movimentos articulares. Os danos ligamentares ocorrem quando a
articulacdo € forcada para além da sua amplitude. Ligamentos que permitam
movimentos articulares para além dos limites precipitam a degradacéo da cartilagem.

Uma segunda, mas menos explicita, funcdo dos ligamentos esta relacionada
com as suas propriedades sensitivas. Varios estudos mostram a presenca de
sensores nos ligamentos que permitem proteger as articulacbes de movimentos
extremos.

Quando de uma perda de func¢des no ligamento, procedimentos de reconstrucao
podem restituir-lne as suas capacidades estruturais, no entanto a perda das
propriedades sensoriais é permanente.

Tend&o

Cada tenddo une um o0sso a um musculo, transmitindo as for¢as desenvolvidas
pelas contrac¢des musculares de modo a estabilizar as articulagbes e a produzir
movimento. O tendao tem origem no musculo, cruza pelo menos uma articulagao (por
vezes varias) e fixa-se no 0sso.

Os tenddes também tém capacidade sensitiva. Os designados sensores de Golgi
sentem a tensdo e, com essa informacédo, controlam a actividade muscular quando é
encontrada resisténcia ao movimento.

A capacidade de armazenar energia € outra importante funcdo do tenddo na
realizacdo de alguns movimentos, como por exemplo a corrida. Uma boa transferéncia
entre energia potencial e cinética permite uma corrida mais eficiente. Foi estimado que
50% da energia necessaria na corrida é armazenada no tenddo de Aquiles, nos
tenddes dos quadricepes e nos tenddes do pé, durante a fase inicial do contacto do pé
com o chéo e posteriormente utilizada na fase final do contacto (“push-off”).

Nalguns tendBes o referido armazenamento de energia tem uma eficiéncia que



pode chegar aos 95%.

Estrutura e composicéao

Ligamento

No seu estado natural, o ligamento é constituido por 55% a 65% de agua. O
colagénio, maioritariamente do tipo | e residualmente do tipo lll, é responsavel por
70% a 80% do peso seco do ligamento, enguanto que a elastina apenas é responsavel
por 10% a 15%. Os proteoglicanos que compdem os ligamentos apenas Ssao
responsaveis por 1% a 3% do peso seco, como se pode verificar na tabela 1. Estas
percentagens sdo dadas em intervalos, ja que o valor exacto de cada um dos
constituintes depende da localizacdo e funcao do ligamento. Também se verifica uma
baixa percentagem de proteoglicanos, que € consistente com o facto dos ligamentos
ndo suportarem cargas de compressao.

O colagénio € o maior constituinte organico do 0sso e também a mais abundante
fibra extracelular presente no ligamento. O colagénio d4 ao ligamento a sua grande
resisténcia a traccdo, sendo sintetizado por células especializadas, designadas por
fibroblastos.

Os fibroblastos também possuem a capacidade de remover as velhas fibras de
colagénio, prevenindo, deste modo, possiveis lesdes. O processo de actualizacdo do
colagénio é continuo ao longo da vida dos ligamentos, no entanto, nos tecidos
saudaveis a renovacao é muito mais lenta do que no tecido 6sseo.

Na auséncia de forcas, as fibras de colagénio tém um padrao ondulado. Quando
o ligamento é traccionado as fibras ficam esticadas e orientam-se ao longo do eixo
principal de tensdo. Com o progressivo movimento articular, diferentes por¢gées do
ligamento ficam mais traccionadas, em consequéncia da sua geometria. Em muitos
ligamentos os conjuntos de fibras de colagénio ndo estdo exclusivamente organizados
em paralelo, de modo a se adaptarem ao esfor¢co Optimo para cada uma das posi¢cdes
da articulacéo.

Componente Ligamento | Tendao

Colagénio 70-80% 75-85%
Elastina 10-15% <3%
Proteoglicanos 1-3% 1-2%

Tabela 1 — componentes do ligamento e do tenddo em percentagens de peso seco

Tend&o

Como se pode ver na tabela 1 a composi¢do do tenddo é muito similar a do
ligamento, embora 95% do total de colagénio é do tipo | e os restantes 5% séo do tipo
[l ou V. Também se repara que nos tenddes a elastina corresponde a menos de 3%
do peso seco. Também se verifica que o0s proteoglicanos, na maioria dos locais, ndo
ultrapassa os 2% do peso seco, no entanto esta percentagem sobe nos locais onde o
tenddo esta sujeito a cargas de compressdao. O aumento da concentracdo de
proteoglicanos da ao tenddo uma maior propriedade cartilaginosa responsavel pela
reducéo do atrito.

Ao contrario dos ligamentos, nos tendBes o colagénio esta organizado em
fasciculos. Cada fasciculo é rodeado por um tecido conectivo que contém vasos
sanguineos, nervos e vasos linfaticos. Os tendfes mais compridos estdo embebidos
em liquido sinuvial que lubrifica a estrutura.

Os fibroblastos estdo dispersos no colagénio, sendo responsaveis pela sua
sintese, estrutura e manutencdo. Em média, os tendBes contém menos células do que
os ligamentos, e também sao metabolicamente menos activos.



Comportamento mecanico

Propriedades de traccdo quase-estéaticas

Quando solicitados em laboratério os ligamentos e os tenddes produzem uma
curva forca-deformacao caracteristica que reflecte a sua arquitectura estrutural.

Os materiais cristalinos, como o ago e o aluminio, ttm uma zona elastica
constante. Quando a zona elastica atinge o seu limite a falha ndo é, de um modo
geral, abrupta devido ao comportamento inter-cristalino. Por outro lado, os materiais
ndo-cristalinos tém comportamento designado por elasticidade do tipo borracha,
caracterizados por uma curva forca-deformagdo concava. Nos materiais nao-
cristalinos 0 moédulo de elasticidade depende da magnitude do carregamento devido
as forcas inter-moleculares e as ligacbes moleculares. A salientar que a rotura
costuma ser abrupta e ndo ocorre num ponto bem definido. Testes de traccdo
realizados em ligamentos e tendbes mostram que as curvas forca-deformacéo tém
caracteristicas tanto dos materiais cristalinos como nao-cristalinos, reflectindo a sua
estrutura complexa e as interac¢des moleculares.

A figura 1 representa uma curva tipica de forca-deformacao (ou tensdo-extensao)
de um ligamento. A referida curva pode ser dividida em trés partes: a inicial, a linear e
a de cedéncia. Na fase inicial o colagénio comeca a alongar, sendo para tal necessaria
uma forca minima. A medida que as fibras vao alongando é cada vez mais necessario
exercer mais forgcas, e a curva vai transforma-se numa recta. A zona inicial termina,
tipicamente, para valores entre 1.5% e 3% de extensdo. A importancia da zona inicial
€ alvo de alguma controvérsia, ja que alguns estudiosos acham que in vivo ndo é
importante, isto porque os tendbes e os ligamentos tém um estado inicial que
corresponde ao final do estado inicial do ensaio.
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Figura 1 — tipica curva de for¢a-deformacéo de ligamentos e tendfes (Martin, 1998)

Na regido linear as ligagcBes moleculares do colagénio séo solicitadas. O declive
desta zona da curva de forca-deformacao representa que a rigidez do ligamento ou do
tenddo, e o declive da curva tensdo-extensdo é o médulo de elasticidade do tecido. De
um modo geral o médulo de elasticidade nos tenddes e nos ligamentos varia entre 1
GPa e 2 GPa, no entanto o0 moédulo de alguns tecidos altamente especializados podem
ser substancialmente maiores ou menores.

Na regido de cedéncia o ponto de forga méxima ou de cedéncia corresponde ao
inicio do dano das fibras de colagénio. O valor de cedéncia esta entre 0s 5% e 0s 7%
de extensdo. Apos o inicio do dano a rotura das fibras continua até a rotura final do



tenddo ou ligamento. O valor méximo de extensdo varia entre os 12% e os 15%, no
entanto alguns ligamentos podem ter alongamentos de 30% sem dano.

A tensdo maxima nos tenddes e ligamentos varia entre os 50 e os 150 MPa.
Relembre-se que a tensdo maxima no 0sso é de aproximadamente de 150 MPa.

Propriedades elasticas

O comportamento mecéanico do tendao e ligamento é visco-elastico, logo a
relacdo tenséo-extensdo depende da taxa e da histéria de deformacdo. Deste modo,
0os parametros da experiéncia devem ser cuidadosamente considerados e
estabelecidos. A comparacéo de algumas propriedades, tais como a tensdo maxima e
0 moédulo de elasticidade, devem ter em conta os parametros de andlise. Isto porque,
para taxas de deformagcdo maiores, o modulo de elasticidade € maior, bem como a
tenséo e a extensdo na cedéncia na rotura.

A repeticdo de ciclos de carga leva a uma reducao de rigidez do tendédo ou do
ligamento, bem como um decréscimo da tens&o de rotura. Para a maioria dos tenddes
e dos ligamentos a estabilizacdo do comportamento mecénico alcan¢a apos 10 a 20
ciclos de carga. No entanto, se o pico de carga for alterado de ciclo para ciclo, entdo a
estabilizacdo necessita de mais ciclos de carga. Quando os tenddes e ligamentos sédo
sujeitos a cargas constantes ou a deformacdes constantes, apresentam fluéncia e
relaxacao de tensoes.

Finalmente, os tendbes e o0s ligamentos também apresentam histerese
provocada, em parte pela, pela visco-elasticidade. A histerese significa que ha perda
de energia durante um ciclo de forca-deformag¢&o. Num material puramente eléstico a
curva apos a aplicacdo de forca € a mesma curva aquando da aplicacao de carga, isto
€, a energia absorvida no carregamento é a mesma que é libertada no
descarregamento, logo o sistema € 100% eficiente. Nos tendfes e ligamentos tal ndo
acontece, a area sob a curva de carregamento € maior do que sob a curva de
descarregamento, sendo que a diferenca entre ambas representa a energia perdida
durante o ciclo de carga. A este fendbmeno da-se o nome de histerese. A magnitude
deste fendbmeno também depende do tendao e do ligamento. Por exemplo, os tendbes
que armazenam energia apresentam pouca histerese.

Determinar para onde vai a energia perdida, ndo é facil. A maioria é
transformada em calor, mas pequenas quantidades podem permanecer no tecido e ser
responsaveis pelo quebrar de algumas liga¢cdes moleculares levando a lesdes.

Modelo matematico

Na modelacdo da dindmica do sistema musculo-esquelético muitos modelos
consideram o tendao como puramente elastico, de forma a simplifica-lo. Por exemplo,
o0 modelo de Zajac (1989) apenas considera dois parametros: o comprimento em
descanso L e a forca muscular isométrica F)'. A extens&o do tenddo é definida por

e=(L-L,)/L, . Suponha-se que a curva tensdo-extenséo do tendéo é a representada

na figura 2. A forgca isométrica maxima do musculo é utilizada para normalizar os
valores de forca no tenddo. Dividindo a forca no tenddo pela area da seccédo
transversal do tend@o obtém-se a tenséo.

Mas como se sabe, o tenddo tem um comportamento visco-elastico e ndo-linear.
Como tal Lieber em 1992 desenvolveu um modelo empirico para a unidade tend&o-
musculo. Para tal estudou o conjunto musculo-tendao e a sua ligacdo. Deste modo
obtever as equacdes para o tendéo e tecido de legag&o entre o masculo e o tendéo,

FT 210(e+0.633)/1.35
F _1O(s+3.63)/5.66 (136)
=
em que ¢ é a percentagem de extensdo no tend&@o ou no tecido de ligacéo, e Fr e Fa
sdo as forcas de traccdo no tenddo e no tecido de ligacao, respectivamente, expresso
em percentagem da for¢ga méxima do musculo em estado de tetania.
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Figura 2 — exemplo de curva de tensdo-extensao no tenddo (Martin, 1998)

Como se viu no capitulo sobre elasticidade e plasticidade, as propriedades visco-
elasticas, tendéo e ligamento ndo sédo excepcdo, sao definidas com a combinacado de
molas e de amortecedores. A combinagdo dos dois componentes permite obter varios
modelos. Para o tendéo e ligamento convém comparar os dois modelos da figura 3.

A

Figura 3 — dois modelos de visco-elasticidade (Martin, 1998)

Para o modelo A (de Kelvin) a extensao é igual para ambos os elementos e a
tensao total suportada é dada por,

c=Ee+n¢ (137)
em que ¢ é ataxa de deformacéo, E representa o médulo de elasticidade da mola e n

€ a viscosidade do amortecedor. Num teste de fluéncia, ou seja, a tensdo é constante
eigual a o,, logo

g= G—E"(l— e =) (138)

Se o tempo t for muito grande, entdo a extensdo aproxima-se assimptoticamente de
e=0,/E. No entanto, para t=0 a extens&o é nula, ou seja ndo h& uma resposta
elastica imediata num ensaio de fluéncia. Quando uma extenséo constante g, €
aplicada a expresséo (137) fica oc=Eg,, isto &, o com o modelo de Kelvin ndo ha
relaxacao de tensoes.

Para o modelo B uma mola esta em série com 0 modelo de Kelvin. A equacgéo
para a mola em série € o =E.g, e para 0 modelo de Kelvin c=E,¢, +n¢, . Utilizando o

método de Laplace é possivel obter para o0 modelo B,



(E,+E,)c+no=EE,e+En: (139)
Utilizando novamente o método de Laplace € possivel obter para a fluéncia,

£= Z—‘i[E (1-e™)+e™ ] (140)

onde o, € a tens&o constante, E' =(E,+E,)/E, e L=E,/n. Neste caso, para t=0 ha
uma extensdo instantanea e¢=o,/E,, e para t grande a extensdo tende para
e=0,E"/E,. Quando a extens&o € constante e igual a ¢, tem-se

_eM
c=Ez, [1E—e et j (141)

em que y:(El+E2)/n. Com este modelo verifica-se que ha relaxagédo de tensoes,
estando de acordo com 0s ensaios experimentais. Para além disso, para t=0 a tensao
é o=Eg, que relaxa assimptoticamente para c=E;,/E . E possivel sobrepor o
modelo B da figura 3, bastando para tal definir correctamente E1, E> e 1.

O modelo B permite compreender o comportamento mecéanico de tenddes e de
ligamentos, mas continua-se sem saber muito sobre as causas do comportamento
visco-elastico. Como por exemplo, que partes do tend&do estao associadas com E;, E
e n? Presumivelmente n estad associado com o fluxo de &gua, mas como

exactamente? Estas questdes continuam por resolver.

Um modelo visco-elastico mais elaborado foi elaborado por Fung em 1972. Esta
teoria descreve a relaxacdo de tensfes em tecidos maioritariamente constituidos por
colagénio, independentemente da sua funcéo,

G[S(t),t} =G(t)o(¢) (142)
onde a tensdo o € funcdo da extensao s(t) e do tempo t, ¢° representa a resposta

elastica e G a funcéo reduzida da relaxacdo. Outras versdes desta teoria tém sido
aplicadas com sucesso.

Idade e comportamento mecanico

Varios ensaios experimentais mostram que as propriedades mecanicas dos
tenddes e dos ligamentos alteram com a idade. Com a idade o tamanho da regido
inicial da curva forca-deformacgéo diminui e 0 médulo de elasticidade e a tensédo de
rotura aumentam. Os mesmos estudos sugerem trés processos responsaveis por
estas modificacbes das propriedades. O primeiro deve-se ao aumento de colagénio
por unidade de area e a uma diminuicdo da quantidade de agua com a idade. Em
segundo, ocorre uma reducdo da ondulacdo do colagénio com a idade, que €
directamente responsavel pela diminuicdo da regiao inicial. Por Gltimo, ha um aumento
nas ligacdes entre as fibras de colagénio com o aumento da idade. Refira-se que a
diminuicdo da ondulagdo pode ser devida a diferente conformacédo das fibras de
colagénio provocada pelo aumento das ligagfes internas. Numa idade mais avancada,
ou seja, a partir do inicio da terceira idade, a tensdo de rotura e 0 médulo de
elasticidade dos tendBes e dos ligamentos diminuem devido ao envelhecimento das
fibras de colagénio.

Ensaios experimentais

Os ensaios experimentais realizados sobre tenddes e ligamentos ndo séo faceis
de realizar. Ao contrario dos metais, ndo é possivel produzir provetes de tamanho
normalizado. Para além disso, é dificil prender os materiais a maquina de ensaio.

Determinac&o do comprimento em descanso
Para saber qual o alongamento é necessario conhecer o comprimento antes do



alongamento. Os materiais visco-elasticos, como os tenddes e os ligamentos, ndo tém
um comprimento de descanso Obvio. A razdo deve-se a dependéncia do
comportamento ndo sé com a actual solicitacio mas também com o historial de
solicitagBes. Varias convencdes sdo utilizadas para ultrapassar este problema. Uma
delas consiste na aplicacdo de uma pequena carga durante um periodo de fixo de
tempo e definir o comprimento resultante como o inicial. Um método alternativo
consiste na extrapolacao da porcéao linear da curva de for¢ca-deformacéo até alcancar
a forca zero, definindo o respectivo comprimento como inicial.

Um problema similar consiste na determinacdo do comprimento dos ligamentos
ou tenddes in vivo e in situ. Tanto nos tend6es como nos ligamentos tal depende da
posicao do corpo, do angulo das articulacdes e da actividade muscular. Por exemplo,
nos tendbes a relacdo entre posicdo corporal, actividade muscular, rigidez e
arquitectura musculo-tenddo €é extremamente complexa. Para acrescentar a
dificuldade, relembre-se que no material visco-elastico a resposta depende do historial
de solicitacdes.

Diferencas também existem entre individuos. Alguns tém ligamentos mais soltos
e articulagBes muito flexiveis, outros tém ligamentos mais justos. Refira-se que, de um
modo geral, as mulheres tém ligamentos e tenddes mais flexiveis que os homens,
sendo que esta diferenca tende a aumentar com a gravidez.

Implicagdes de arquitectura

De um modo geral, as fibras de colagénio nos tendbes sao paralelas, ao
contrario do que sucede nos ligamentos. A forma como as fibras estdo organizadas
permite que algumas tenham maior tensdo para um dado angulo da articulagdo. Num
ensaio sobre o conjunto osso-ligamento-osso, a forma de preparagéo e orientacdo da
fixac@o pode influenciar bastante os resultados. Se apenas um angulo é estimulado as
caracteristicas segundo outros angulos ndo sdo caracterizadas. A introdugdo de um
mau alinhamento do tecido também pode alterar a medicdo das propriedades
mecanicas. Por exemplo, num ensaio até a rotura se existir um mau alinhamento
obtém-se tensdes nao fisioldégicas na juncéo tenddo-0sso ou ligamento-0sso.

Devido a ndo uniformidade dos ligamentos, em rela¢do aos angulos articulares, o
alongamento dos ligamentos deve ser caracterizado bidimensionalmente, de modo a
caracterizar as variacdes nas extensdes. A caracterizagdo tridimensional é a ideal,
mas tecnicamente ainda é impossivel.

Ambiente de teste

O tratamento e o0 armazenamento dos tendBes e dos ligamentos e,
posteriormente, o ambiente dos ensaios experimentais, sao procedimentos
importantes. Como ndo é possivel realizar os ensaios logo apés a morte, ha que
guardar os tecidos congelados, isto porque varios testes mostram que a congelagéo a
temperaturas inferiores a -20 °C tem um muito pequeno efeito nas propriedades
mecéanicas dos tenddes e dos ligamentos. Outros testes dizem que a congelagéo
durante 3 meses apenas altera a area de histerese, e de modo pouco significativo, nos
primeiros ciclos de carga.

O armazenamento a temperatura ambiente tem efeitos nos resultantes que séo
dependentes do tempo. Este erro é ainda maior para pequenos tecidos. Isto acontece
porque a temperatura ambiente o colagénio sofre de degradacdo enzimética. Um
ambiente acido também altera as fibras de colagénio, tornando-as menos resistentes.

Devido a visco-elasticidade do tenddo e do ligamento e aos 60% de agua que
contém aquando no interior do organismo, 0S ensaios experimentais devem ser
efectuados numa solucao fisiolégica a temperatura corporal (LI 37 °C, no caso de
tecidos humanos). Em ensaios de cargas ciclicas necessario extrair calor da solucdo
de modo a mater a temperatura constante.



As interfaces

Como serdo as interfaces entre os tendfes e os musculos? E entre os tenddes
ou os ligamentos e 0s 0ssos? Como sera a ligacdo entre dois tecidos moles com
diferentes caracteristicas e que esta sujeita a centenas de Newtons? E entre um tecido
mole e outro duro, e em cujo angulo de ligacédo varia bastante? Analise-se 0 modo
como séo feitas as transi¢cfes entre tenddo e musculo e entre tenddo ou ligamento e
0SSO0.

A ligagdo miotendinosa

A transicdo do musculo para o tenddo ocorre na aponeurose, que € uma
pequena e fina folha de colagénio que se torna mais fina nas proximidades do tendao.
Cada uma das fibras musculares liga-se a este tecido tanto proximalmente como
distalmente formando uma dupla ligacdo. Deste modo, a forca desenvolvida por cada
uma das fibras musculares € transferida para uma matriz extra-celular do tendao. O
tecido de ligacdo é caracterizado por se organizar como uma prega que, desta
maneira, provoca um aumento da area disponivel para a transmissdo de forca. O
modo como a ligagdo esta organizada também permite uma mais efectiva transmisséo
de carga porque a interferéncia é primeiramente sujeita a tensao de corte em vez de
traccdo. De facto, os angulos de juncao entre as fibras musculares e o colagénio do
tenddo sdo, normalmente, proximos de zero, o que aumenta a resisténcia da ligagao.
O aumento do angulo de jungéo pode estar associado a atrofia e a faléncia da ligacao.
A transicdo directa entre as fibras musculares e o tenddo também ocorre em alguns,
poucos, pontos da interface.

Alguns estudos recentes mostram que as lesdes musculares ocorrem, em
grande maioria, na interface ou junto a interface com o tenddo. Isto deve-se a maior
flexibilidade da interface tendao-musculo quando comparada com o tenddo ou com a
interface tenddo-musculo.

Locais de insercéo das interfaces ligamento-osso e tend&o-osso

Os locais de insercdo dos tenddes e ligamentos nos 0ssos sdo anatomica e
funcionalmente diversos, mas podem ser genericamente classificados em directos e
indirectos. As inser¢fes directas encontram o 0sso, de um modo geral, através de um
angulo recto e, microscopicamente sao visiveis quatro zonas de transi¢cao. Na zona 1
encontra-se as habituais fibras e fibroblastos dos tendfes ou ligamentos. A zona 2 é
constituida por fibrocartilagem e contém células com uma morfologia similar aos
condrdcitos. A zona 3 é constituida por fibrocartilagem mineralizada. Na zona 4
apenas existe 0sso. Em suma, a transi¢éo directa entre o tenddo ou o ligamento e o
0SS0 é caracterizada por uma zona mineralizada com 300 a 700 ym de comprimento.

Quando a insercdo € indirecta as fibras de colagénio aproximam-se do 0sso com
um angulo agudo e ndo apresentam uma transicao fibrocartilaginosa. Neste caso as
fibras ligam-se ao periésteo (interface exterior do 0sso) e estdo fortemente unidas a
parte interior do osso através das fibras de Sharpey. Estas fibras de Sharpey,
constituidas por colagénio, ficam na zona periférica, mas interior do 0sso, e como tal
sdo mineralizadas, formando uma rede radial que liga o tenddo ou o ligamento ao
osso. Deste modo, a insercdo indirecta também se d& através de uma zona
mineralizada.

A faléncia dos tendfes e dos ligamentos junto as inser¢des 0sseas sao lesbes
comuns. No entanto, em animais adultos o nUmero de lesbes nos tenddes e
ligamentos aumenta em prejuizo das lesdes nas insercbes Osseas. Isto deve-se a
maior resisténcia das inser¢cdes nos animais adultos, embora a localizacao das lesbes
também dependa da taxa de deformagéo, do angulo de inser¢cdo e da direccdo da
forga.



Adaptacéo e especializacéo funcional

Os ligamentos e os tenddes demonstram uma grande capacidade de alterar as
propriedades mecanicas de modo a se adaptarem as funcbes e solicitacbes. Por
exemplo, o ligamento flavum, na zona lombar humana, que tem a funcédo de provocar
uma pré-tensdo no disco intervertebral e, simultaneamente, provocar uma forga na
zona dorsal, deve ter uma elevada capacidade para se alongar. De facto, o referido
ligamento consegue alcancar uma extensao de 60% sem rotura. Para tal, o ligamento
flavum tem um muito baixo modulo de elasticidade (0.1 GPa) e uma grande
elasticidade do tipo borracha, quando comparado com outros ligamentos.

Um ligamento do pescoco das vacas e dos cavalos, tem uma baixa rigidez, e a
capacidade de armazenar energia durante um grande periodo de tempo. A energia
armazenada permite levantar a cabecga sem esfor¢o ap6s uma longa refeigéao.

No outro extremo esta o tenddo da perna dos perus, cujo modulo de elasticidade
€ de 10 GPa, valor proximo do tecido 0sseo cortical. Tal facto deve-se a permanente
elevada tensdo que a posicéo dos perus lhe provoca.

A especializacao funcional dos tenddes e dos ligamentos € alcancada atraves da
optimizagéo fisiolégica da composi¢cdo da matriz, orientacdo das fibras de colagénio,
ligagdo miotendinosa e inser¢des. O codigo genético tem muita informacédo e controlo
sobre os varios tecidos, mas a adaptacdo e especializacdo funcional é uma
caracteristica de alguns tecidos. Nomeadamente, as propriedades mecanicas dos
tenddes e dos ligamentos adaptam-se as solicitagdes e fungbes a que os tecidos estdo
sujeitos.

Voltando ao ligamento flavum, a elevada elasticidade é conseguida através de
70% de elastina, ao invés dos 10% a 15% de peso seco da maioria dos ligamentos.
No tenddo da perna do peru a elevada rigidez € obtida através da calcificacdo do
tecido.

Determinantes da arquitectura do tendao
A arquitectura do tendéo € determinada pela rigidez bem como pela resisténcia.
Para analisar os varios factores que influenciam a arquitectura do tenddo, é (til
comecar por considerar um modelo simples de um tenddo em ac¢do. Como se
observa na figura 4 o tendao liga o osso B, a um musculo que, por sua vez, esta
ligado ao osso Bi. O referido musculo tem como fungdo mover uma articulacao. A
contraccdo muscular exerce a forca F1 no tendao e causa uma rotacdo na articulacao.
No extremo do 0sso B; é exercida uma forga exterior F.. A relag@o entre as forcas Fi1 e
F. depende, em parte, dos momentos de ambas em relagdo ao centro de rotacdo na
articulagédo. Mas, a relacdo entre as forgas F1 e F, também depende da flexibilidade do
tenddo que, por sua vez, depende do moédulo de elasticidade, da area da seccgéo
transversal e do seu comprimento. Se for assumido, nesta simples analise, que o
tendao é perfeitamente elastico, entdo para um tenddo com o dobro da espessura o
alongamento sera de metade, para o0 mesmo nivel de forga, resultando num menor
movimento articular para o mesmo nivel de contracgdo muscular. Tudo isto, porque 0
alongamento do tendéao perfeitamente elastico é dado por,
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onde F é a forca aplicada, L é o comprimento do tenddo, E representa 0 modulo de
elasticidade e A é a &rea da seccao transversal. Esta simples expressdo permite
compreender algumas adaptacdes de tenddes e ligamentos. Por exemplo, pequenas
forcas permitem maior precisdo de movimentos, como tal os tenddes e ligamentos
associados a movimentos de precisdo sdo mais flexiveis e sdo mais longos. Pelo
contrério, os movimentos mais rapidos e mais vigorosos tém associados tenddes e
ligamentos mais curtos e mais rigidos.



Figura 4 — esquema simples de uma articulagdo com tendédo (Martin, 1998)

Nalguns casos a adaptacdo dos tenddes levou-os a uma grande robustez
gquando comparados com os respectivos musculos. Um exemplo extremo encontra-se
no cavalo, que tem um tenddo ligado a um mudsculo muito mais delgado,
caracterizando-se pela sua grande capacidade de armazenar energia durante a
marcha, sendo mais solicitado pela gravidade do que pelo musculo. No outro extremo
estdo alguns tendbes dos dedos humanos, que sdo muito compridos e flexiveis para
aumentar a flexibilidade em prejuizo do armazenamento de energia.

Locais de compresséo dos tenddes

A percentagem de proteoglicanos aumenta sob condi¢cdes especiais. Elevados
niveis de proteoglicanos nos tenddes ou ligamentos produzem um tecido designado
por fibrocartilagem. Zonas localizadas de fibrocartilagem s&o encontradas em regides
do tenddo que é pressionado contra 0 0ss0. Relembre-se que os proteoglicanos sao
um importante constituinte da cartilagem que suporta elevadas cargas de compressao.
Os tecidos fibrocartilaginosos contém células especializadas que produzem grandes
guantidades de proteoglicanos e de colagénio. O formato das células também reflecte
a composicao extra-celular: em zonas com poucos proteoglicanos (como o tendéao e o
ligamento) sdo mais alongados, e mais arredondados nas zonas com mais
proteoglicanos como por exemplo a cartilagem.

Um tecido como o tenddo ou o ligamento assim permanece se estiver sujeito,
maioritariamente, a forgas de tracgdo. No entanto, se os valores de extensdo forem
demasiado baixos ocorre atrofia dos tecidos. Se pelo contrario houver compressao
com elevada extenséo o tenddo ou o ligamento evoluem para fibrocartilagem. Por sua
vez, a cartilagem esta sujeita a compressdo mas a baixos valores de extensao.

E,,=8MPa Ep,=8MPa
V= 0497 Vm= 0497

Figura 5 — analise bidimensional para interpretar a compressao (Martin, 1998)

Para interpretar a localizacdo da fibrocartilagem na uniio com o osso, foi



desenvolvido um modelo bidimensional de elementos finitos. Foi assumido que o
tecido tem duas fases linear-elasticas: fibras orientadas de colagénio e uma matriz.
Neste modelo ndo se considera a histdria das solicitac6es do tecido. A figura 5 mostra
a tipica distribuicdo da tensdo a esquerda e da extensdo a direita. A extensdo é
elevada ao longo de todo o tenddo, aumentando na zona mais proxima do 0sso. Em
relacdo a tensdo, apenas préximo do 0sso hd uma zona a compressao, que se deve a
pequena curva ali existente. Neste local o tecido tendinoso da lugar a um
fibrocartilaginoso rico em proteoglicanos para suportar a compressao.

Flexores e extensores
Os tenddes longos tanto os flexores como os extensores, sédo tecidos altamente
especializados, contribuindo para o movimento dos dedos nos humanos e na marcha
humana e quadripede. Os flexores tém, normalmente, diferentes propriedades
mecéanicas do que os extensores. Como se pode ver na figura 6 os flexores séo
consideravelmente mais resistentes, mais rigidos e armazenam mais energia do que
os extensores. Este facto faz todo o sentido biologicamente, ja que reduz a quantidade
de energia muscular, sendo uma grande vantagem metabdlica. Quando o pé contacta
o chdo, energia cinética e potencial € convertida em energia de deformacao e é
armazenada nos flexores. Quando o pé sai do ché@o os tenddes transformam a energia
armazenada, novamente, em cinética e potencial. Deste modo, quanto mais eficientes
forem os tenddes a armazenar energia, menos trabalho é necessario para a
locomocao. Os extensores nao séo alongados quando o pé toca no chéo, logo nao ha
armazenamento de energia neste caso. Embora as suas func¢des sejam distintas, nos
primeiros momentos de vida os flexores e 0s extensores tém propriedades mecanicas
idénticas, ocorrendo a sua diferenciagdo com a solicitacao.
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Figura 6 — comparacéo entre os tenddes flexores e extensores (Martin, 1998)

Tipicamente, na zona de transi¢do a forgca muscular € menos de 25% do valor
maximo. Este efeito € amplificado nos flexores dos dedos humanos, isto devido ao seu
longo comprimento. Nestas estruturas, a elevada flexibilidade permite um suave
controlo do movimento. Nos movimentos mais rapidos o controlo ndo é tdo grande,
mas movimentos mais fortes ndo necessitam, normalmente, de elevada precisdo. A
maior rigidez dos flexores também permite uma transferéncia de forga mais eficiente.

O liquido sinuvial que rodeia os longos flexores e os extensores também tem
uma importante funcdo, j& que permite movimento com o minimo de atrito e com o
maximo de suavidade. Sem o liquido sinuvial o atrito dificultaria a accao dos tenddes,
sobretudo dos mais longos.



Patologia e cura

Ligamento

A faléncia do ligamento ocorre entre 0s 0Ss0s ou junto a ligacdo com o 0sso. A
lesd@o entre 0s 0ss0s é mais comum no adultos e na transicdo nas criancas. Esticar o
ligamento para além da sua capacidade elastica provoca uma resposta inflamatoria
que permite reparar o tecido. A cura do ligamento esta dividida em trés fases. Na
primeira fase, que dura entre 48 a 72 horas, ha uma forte inflamacao caracterizada por
dor e vermilhdo devido a vasodilatacdo. Durante esta fase sdo recrutadas células e
forma-se um hematoma. Na segunda fase, pode durar até 6 semanas apés a leséo,
ocorre a proliferacdo, caracterizada pelo aumento do nimero de fibroblastos e de
sintese de colagénio. O novo tecido forma uma cicatriz. A terceira fase pode durar 12
meses ou mais e caracteriza-se pela remodelacédo da cicatriz. A sintese de colagénio
decresce, a quantidade de agua baixa e a matriz extra-celular torna-se mais
organizada. A contrac¢ao da cicatriz coincide com o aumento da resisténcia a trac¢ao.
Refira-se que o ligamento lesionado pode nunca mais readquirir a sua resisténcia
anterior. Alguns estudos mostram que o ligamento um ano apds a lesdo ainda sé tem
80% da resisténcia que tinha anteriormente.

Tendéo

Tal como o ligamento, o tenddo pode falhar a meio ou na zona de insergéo
Ossea. No entanto a falha junto ao 0sso € menos comum nos tenddes embora ocorra
em jovens atletas. A sobrecarga do tendao pode provocar dano na rede de colagénio,
bem como os movimentos repetitivos e a abras&do. Doengas que diminuem o fluxo
sanguineo, como os diabetes, podem provocar degeneracdo, particularmente nos
locais em que ndo ha fluxo sanguineo colateral. O consumo de esterdides também
provoca a degeneracao e rotura dos tenddes.

A cura dos tenddes é similar a dos ligamentos, mas um pouco mais
probleméatica. A extensédo e qualidade da cura pode variar muito com o fornecimento
de sangue ao local. Para além disso, adesbes apOs reparacdes cirargicas sao
significativos problemas clinicos, sobretudo nos flexores e extensores das méaos. O
respeito pelo protocolo pds-cirtrgico reduz o risco de problemas pds-cirlrgicos.

Imobilizagéo, exercicio e movimento passivo

Os tecidos 6sseos adaptam-se as solicitagdes a que estdo sujeitos, perdendo
massa quando a solicitacdo é baixa. Os tenddes e ligamentos tém um comportamento
semelhante. No entanto, a recuperacdo das propriedades mecéanicas na juncdo do
0SS0 é mais lenta ap6s um longo periodo de inactividade.

Logo apds uma cirurgia pode haver necessidade de imobilizar o tenddo ou o
ligamento, provocando uma perda de propriedades mecénicas. Esta perda tem riscos
de adeséo e de ma cicatrizagéo.

O movimento activo é, talvez, a melhor técnica de tratamento ap4s uma cirurgia
de reconstrucdo do ligamento ou de recuperacdo do tenddo. Esta técnica acelera a
recuperacao, evita o risco de adesdao e nao permite a perda de propriedades
mecéanicas. Quando h& a laceracdo completa do tenddo, o movimento passivo da
articulagdo em causa pode substituir o0 movimento activo, com 0os mesmo bons
resultados.

Embora haja muitos processos clinicos, a adeséo dos tenddes e as contraturas
articulares continuam a ser um problema pds-cirirgico. Os pacientes que nao se
dediqguem a reabilitacdo podem nunca mais recuperar a totalidade das funcdes dos
tendBes ou dos ligamentos.
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