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O presente trabalho apresenta o desenvolvimento top-down de um
conceito de implante poroso cuja bio- inspiragéo foi retirada de estruturas
presentes na natureza. Para o efeito foram realizados testes mecanicos
e testes de simulacdo de compresséo de forma a avaliar a sua rigidez.
Como modelo padrdo utilizou-se uma espuma em poliuretano da
Sawbones de densidade 200,23 Kg/m?tendo em conta a referéncia de
0ss0 biolégico. O seu modulo de Young aparente com recurso a linha
offsset de 0,2% é de 55 MPa e sem esta linha é de 97,37 MPa.Para
analisar a influéncia do material mantendo a mesma geometria de
unidades celulares, realizou-se um micro-ct & espuma modelo e
imprimiu-se uma estrutura em SLA numa resina fotossensivel. Verificou-
se um moédulo de Young aparente de 62,5 MPa com recurso a linha
offsset a 0,2%, uma diferenca de 7,5 MPa do médulo da espuma quando
calculado pelo mesmo método. As estruturas bio-inspiradas contém
células de geometria hexagonal, propria dos favos das abelhas e
guadrangulares, caracteristicas das células da madeira quando cortadas
transversalmente. As mesmas foram simuladas virtualmente com o
comportamento da espuma modelo de modo a saber a influéncia da
geometria das unidades constituintes. A andlise néo incluiu a linha offset
e indicou que a geometria quadrada traduz-se no valor do médulo de
Young aparente mais proximo do da espuma padréo.

Analisou-se uma estrutura néo bio-inspirada em Ti-13nb-13zn, com
tamanho de poros de aproximadamente 600um, onde ha possibilidade
de existir osseointegracao e cujo modulo de Young aparente é de 1600
MPa com recurso a linha offsset a 0,2%

Com este trabalho procedeu-se ao estudo da elasticidade de estruturas
porosas e da influéncia da geometria dos poros e do material através de
vérias abordagens e nunca descurando o conceito de impressédo 3D ao
longo do mesmo. Sendo assim pode ser visto como ponto de partida para
trabalhos futuros no desenvolvimento, andlise e desenho de estruturas
bio-inspiradas. O conceito de implante final trata-se de uma estrutura de
duas camadas e oca no interior com vantagens de osseointegracdo e
com um médulo aparente de aproximadamente 618 MPa.
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This paper presents the top down development of a porous implant
concept whose bio-inspiration was taken from natural structures. For this
purpose, mechanical tests and compression simulation tests were
performed to evaluate their stiffness. As a standard model a Sawbones
polyurethane foam with a density of 200.23 Kg/ m3 was used considering
the biological bone reference. Its apparent Young modulus using the
0.2% offset line is 55 MPa and without this line is 97.37 MPa. To analyze
the influence of the material maintaining the same geometry of the unit
cells, a micro-foam model was made, and SLA printed on a
photosensitive resin. An apparent Young modulus of 62.5 MPa was
verified using the 0.2% offset line, a difference of 7.5 MPa from the foam
modulus when calculated by the same method. The bio-inspired
structures contain cells of hexagonal geometry, typical of the honeycomb
and quadrangular, characteristic of wood cells when cut transversely.
They were simulated virtually with the behavior of the model foam in order
to know the influence of the geometry of the constituent units. The
analysis did not include the offset line and indicated that the square
geometry translates into the apparent Young's modulus value closest to
that of the standard foam.

A non-bio-inspired Ti-13nb-13zn structure, with pore size of
approximately 600um, that can provide osseointegration, and whose
apparent Young's modulus is 1600 MPa using the 0.2% offset line, was
also analyzed to be included on the final concept.

With this work we proceeded to study the elasticity of porous structures
and the influence of pore and material geometry through various
approaches and never neglecting the concept of 3D printing throughout
it. This paper can be considered a starting point for future works in the
development, analysis and design of bio-inspired structures. The concept
of the final implant is a two-layer, hollow interior with the advantages of
osseointegration and an apparent module of 618 MPa.
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Capitulo |
Introducao e objectivos

1.1 Introducéo

A incidéncia mundial de doencas Gsseas tem vindo a aumentar nos Ultimos anos
principalmente em populacbes onde o envelhecimento € associado ao aumento da
obesidade e pouca atividade fisica [1]. Neste contexto o aparecimento de lesdes e traumas
sdo cada vez mais frequentes provocando por vezes a necessidade do uso de implantes
no tratamento de fraturas ou outras complicacdes associadas ao tecido 6sseo.

A integridade da interface entre o implante e o osso permanece um grande desafio
apesar dos esforcos significativos para melhorar a fixacdo e funcionalizacdo da interface
[2].0 desafio traduz-se na reducdo do insucesso dos implantes atualmente utilizados,
sendo necessario uma alteracdo de paradigma ao tentar mimetizar as estruturas do tecido
0sseo; isso requer uma profunda compreensdo da sua composicdo e mecanismos para
promover a sua regeneracao [2] .

Os materiais atualmente mais utilizados no fabrico de implantes ortopédicos séo
sobretudo os metais e as suas ligas, mais precisamente o0 ac¢o inoxidavel, o cromio cobalto
e o titanio. Também s&o utilizadas, com menor frequéncia, as ceramicas, polimeros
sintéticos e compositos gracas as boas  propriedades mecénicas e
biocompatibilidade,[3,4,5], contudo, estes materiais apresentam grandes limitagbes que
incluem a libertac&o de toxinas nocivas para o organismo, o fenémeno de “stress-shielding”
provocado pela incompatibilidade do mddulo de Young entre o material e 0sso, a baixa
biodegradabilidade e a fraca adesao; factores que contribuem assim para as taxas de
sucesso dos dispositivos implantaveis mais usados atualmente [5,6].

O titanio (Ti) e suas ligas sdo frequentemente usados para o fabrico de implantes
sem a substituicdo de articulacdes e restauro de defeitos de natureza esquelética, incluindo
perda éssea no combate a lesbes. Apesar da biocompatibilidade do titanio, a integracéo
O0ssea depende crucialmente da bioatividade do implante para promover a
osseointegracdo, bem como da sua adeséo ao osso de forma a evitar o deslocamento do
implante e consequentes infecbes [2,7].

De forma a diminuir as complicacdes associadas a colocacdo de dispositivos
intracorporais, existe atualmente grande investigacdo e cooperacao entre varias areas da
ciéncia que tém vindo a revolucionar o conceito de implante como um corpo rigido e macico
para um corpo biologicamente adaptado e bioativo que promove a integracdo e a
renovacdo 6ssea. Areas como a impressao 3D e engenharia de tecidos oferecem grandes
vantagens para o fabrico de dispositivos biomédicos com estas caracteristicas. O fabrico
aditivo (impressdo 3D) permite um fabrico rapido e flexivel, sendo possivel obter um
componente otimizado em termos volimicos a partir de modelos CAD [8]. O conceito de
engenharia de tecidos foi formalizado em 1993 com uma publicacdo de Langer e Vacanti
[9] sobre “scaffolds” tridimensionais biodegradaveis. Apos esta publicacdo pioneira foram
realizados estudos relacionados com a porosidade e arquitectura destas estruturas [9].

O futuro dos dispositivos biomédicos segue um caminho baseado em principios
biolégicos e como tal o grande desafio baseia-se em tentar alcancar o que ja foi alcancado
pela natureza, uma imperfeita perfeicdo. Introduz-se assim um conceito cada vez mais
utilizado na arquitectura e na bioengenharia: Bio mimética ou Bio- inspiracdo. Segundo Jay
Harman [11], Presidente da PAX Scientific, este conceito significa aplicar licbes aprendidas
na natureza de forma a resolver problemas humanos.



1.2 Objectivos

Como sera mencionado nos capitulos que se seguem, a bio inspiracao pode ser de
trés dimensdes. A mesma pode estar presente na forma, na estrutura e na funcédo. Neste
contexto o principal objetivo desta tese de mestrado € desenvolver o conceito de um
implante bio inspirado que replica a fungéo estrutural inerente ao 0sso atravées da anélise
do comportamento de estruturas tridimensionais porosas. A criacdo de um implante
biocompativel que permita a éssea integracao, estruturalmente estavel e com um maédulo
de elasticidade ndo muito superior ao do 0sso é um verdadeiro desafio. O implante
desenvolvido serd projectado para ser colocado em contacto com o 0sso trabecular de
forma intramedular e passivel de ser impresso através de fabrico aditivo. Ao longo do
trabalho irdo ser modeladas e analisadas estruturas de diferentes geometrias e dimensdes
nunca descurando o facto do fabrico das mesmas ser de forma preferencialmente aditiva.

O recurso a softwares de simulacdo e parametrizacdo € necessario, quer na
modelacdo das estruturas quer na fase de desenvolvimento, da compresséo virtual e até
mesmo no processo de impressao 3D.

O trabalho é dividido em capitulos e inicia-se com uma reviséo de literatura no qual
sdo abordados conceitos essenciais para o desenvolvimento e compreensdo do mesmo.

E realizada, na fase inicial, uma abordagem & bio inspiracdo, ao comportamento de
mecanismos da estrutura 0ssea, e de implantes bio inspirados. Os capitulos seguintes
baseiam-se na proposta do implante bio inspirado, na caracterizagdo mecanica do mesmo,
e no comportamento do 0SSO esponjoso ou trabecular com o recurso a espumas que
mimetizam o comportamento ésseo e que sao utilizadas para testes biomecanicos. Numa
outra fase o efeito da geometria e das dimensdes dos poros/unidades celulares é
analisada, bem como também o comportamento de uma estrutura em titdnio de unidade
celular mais pequena.

Assim no capitulo | é apresentado o0 contexto e o0s objectivos de forma a
contextualizar o leitor do trabalho a ser desenvolvido. No capitulo Il, o estado de arte
funciona como parte introdutdria no qual sdo detalhados conceitos tedricos importantes
relacionados com o tema, bem como uma revisao bibliografica do que ja foi feito e
investigado acerca de implantes bio inspirados. O capitulo Il tem por base a caracterizagéo
do modelo de 0sso esponjoso que servird de padrdo e comparacdo constante entre as
suas propriedades e das propriedades da estrutura desenvolvida ao longo do trabalho. O
capitulo IV esta dedicado ao desenvolvimento do conceito bem como a idealizagdo do
implante. No capitulo V encontra-se o conceito do implante final e no capitulo VI séo
apresentadas propostas para futuros trabalhos com vista a completar e a dar outros rumos
ao trabalho inicial aqui desenvolvido, bem como as conclusées.

No diagrama da figura 1, encontra-se de forma resumida toda a metodologia
efectuada ao longo do trabalho para o desenvolvimento do implante bio- inspirado.
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Figura 1- Diagrama resumido do esquema do trabalho realizado

Pretende-se com isto um conceito inovador, poroso, baseado em estruturas naturais
com propriedades semelhantes ao comportamento mecéanico do 0sso e com possivel
osseointegracdo, a0 mesmo tempo com caracteristicas implantaveis viaveis.

Este projecto é também pioneiro ao relatar uma abordagem de desenvolvimento
conceptual de implantes porosos com recurso a conceitos bio-inspirados ao nivel
estrutural.






Capitulo I
Estado de Arte

2.1 Bio Inspiracao: O conceito

A natureza passou por uma constante evolucdo nos ultimos 3,8 bilhdes de anos,
desde que se estimou que a vida apareceu ha terra. A mesma evoluiu de forma a adaptar-
se para um melhor desempenho e eficiéncia nas mais variadas situa¢des [10,11]. O design
derivado da natureza ou adaptagdo biologicamente inspirada € comummente designada
como “Biomimética”, do Grego, biomimesis, que significa imitar a biologia. O termo foi
criado em 1957, por Otto Schmitt, e muitas outras deriva¢des surgiram em anos posteriores
[12]. O campo da bio inspiracéo é altamente interdisciplinar. Envolve a compreenséo das
fungbes bioldgicas e estruturas presentes na natureza [10] e utiliza-as como fonte de
criacdo na engenharia, no design e na medicina, em tecnologias inovadoras e futuristas
[11].

Ja os nossos antepassados olharam para a natureza como fonte de inspiragao.
Leonardo Da Vinci, um génio do seu tempo, estudou a dindmica de voo dos passaros para
inventar e propor arquitecturas de maquinas voadoras. Existem muitas outras licbes a
retirar da natureza com propriedades de interesse comercial [12]. Estas propriedades
resultam de uma interagdo complexa entre a estrutura e morfologia superficial bem como
de propriedades fisicas e quimicas. Sdo exemplos a superhidrofobicidade, autolimpeza,
reducdo do arrasto no fluxo de fluidos, conversdo e conservacdo de energia, alta
aderéncia, adesdo reversivel, sustentacdo aerodindmica, materiais e fibras com alta
resisténcia mecanica, antirreflexo e isolamento térmico sdo alguns exemplos que podem
ser encontrados no mundo natural [12]. Na tabela 1 observa-se de forma mais detalhada
algumas aplicacfes da bio- inspiracdo em trés dimensdes (Forma, Estrutura, Funcéo).

Apesar do esforgco para a implementacdo de analogias biolégicas funcionais,
nenhuma abordagem geral foi ainda desenvolvida para a aplicacdo da bio mimética.
Quando se pretende projectar um sistema técnico, deve-se iniciar testando varios sistemas
biol6gicos como potenciais protétipos ao fazer uma versdo adaptada do dispositivo
biomimético que estd a ser projectado. Além disso, a transicdo do conceito de um
mecanismo vivo para um ndo vivo ndo é tarefa facil e envolve muito conhecimento técnico
e cientifico [13].



Tabela 1 - Alguns exemplos de bio-inspiracdes quanto a forma, estrutura e funcao

[11,12,13,14]
Bio-ispiracdo
Forma Estrutura Funcéo
inspiracéo Aplicacdo Inspiracdo Aplicacédo Inspiracdo Aplicacédo
Adesao;
Formato de Propulséo Arvores Transmissao conservagao
passaros, aerodinamica (tronco e de carga em Plantas de energia e
peixes e e ramos) estruturas revestimento
plantas hidrodindmica hidrofébico
Revestimento
Favos de Plastico Bolha para
Abelha e eficiéncia Cabos de Animais diminui¢éo do
espacial; Tendodes tensdo em Aqudticos, e atrito em
Estrutura humanos pontes e outros ambiente
Compodsita outras aquatico;
estruturas Conservacgéo
de calor
Teias de Reflexdo de Bicos, cabecas Protecdes,
aranha e luz ultravioleta | e carapacas capacetes
asas de em vidros e
insectos ecras

Figura 2 - Exemplos de objectos e a sua respectiva bio-inspiracdo

De forma a um melhor entendimento da tabela anterior, segue-se a visualizagdo
de alguns exemplos, Fig 2.



2.2 Implantes Bio-Inspirados

A bio-inspirac@o em préteses e implantes ndo é um conceito recente. Foi encontrada
uma protese de um dedo artificial perto de Luxor, no Egipto, datado entre 950 e 710 a.C.
O dedo foi fabricado com trés partes compostas por madeira, couro e uma dobradi¢a que
imita a flexibilidade das juntas dos pés [15].

Das variadas aplicacdes do conceito da bio-inspiracdo encontra-se o fabrico de
implantes para os diferentes tecidos do corpo humano. A engenharia de tecidos e a ciéncia
dos biomateriais tém vindo a desenvolver novos campos cientificos interdisciplinares como
resposta ao aumento da procura de substituicbes de tecido danificado numa populagéo
com uma esperanga média de vida cada vez mais elevada. Para além das caracteristicas
mecanicas dos biomateriais implantados, a biocompatibilidade é a caracteristica principal.
Tal significa que os materiais devem ser aceites pelos tecidos circundantes e pelo corpo
como um todo [5].

E possivel encontrar na literatura exemplos de implantes bio-inspirados, quer na
funcéo, na estrutura ou na forma. A inspiracdo pode ser aplicada como revestimento, em
fendbmenos de transmissdo de sinais, ho nano, micro ou macroestrutura do objecto
inspirador [16,17,18,19]. Resultados de certas pesquisas mostram que aplicacbes bio-
inspiradas resultam em bons resultados. Uma interface biomimética entre implante dentario
e 0SS0 com caracteristicas superficiais hibridas tem grande semelhanca com matrizes
biolégicas do osso trabecular e pode fornecer uma maior energia superficial e rugosidade,
conferir melhor hidrofobicidade, propriedades mecanicas mais adaptaveis e uma melhor
bioatividade e biocompatibilidade, por exemplo em parafusos que substituem a raiz
ausente do dente [16].

Recentemente, Lorach et al. [17] mostraram que o célculo da filtragem paralela que
ocorre na retina dos mamiferos pode ser reproduzido com base nos dados fornecidos por
um sensor de visdo dinamica (DVS). Com um modelo nao linear simples, eles foram
capazes de reconstruir as respostas da maioria dos tipos de células ganglionares na retina
de mamiferos, demonstrando a adequacéo para este tipo de sensor de visdo bio inspirado
para servir como um transdutor para implantes de retina [18], Fig 3.

' Photoreceptor le
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_ Tpﬁu:s

Figura 3 - Esquema simplificado de modelo da retina e o correspondente circuito DVS,
adaptado [18]



Outras abordagens relativas ao revestimento de ligas metalicas sdo amplamente
investigadas em paralelo com o estudo de biomateriais. O titanio revestido por camadas
de biofilme feito de alginato e colagénio imita a matriz extracelular éssea conferindo-lhe
uma estrutura estavel e compacta. Esta estrutura fibrilar pode ser utilizada para melhorar
a biocompatibilidade e a adesdo de células osteoblasticas em comparacdo com as
superficies ndo modificadas de titanio [2,19].

Estruturas mecénicas adaptadas de implantes ja existentes com configuracéo de
forma bio- inspirada sdo também exemplos de aplicagdo da biomimética, Fig 4. A
engenharia biomecéanica alinhada ao design pode permitir a criacdo de novos conceitos
inovadores no mercado dos implantes ortopédicos.[20]

Figura 4 — Prétese de joelho que mimetiza a junta do joelho humano

2.2.1 Bio-Inspirac&o nas Estruturas Osseas

Atualmente, um dos grandes objectivos por parte da comunidade de engenheiros e
investigadores no campo das ciéncias biomédicas é o desenvolvimento de implantes com
propriedades semelhantes ao tecido que se pretende recriar ou substituir, de forma a evitar
riscos associados a introducdo de corpos estranhos e diferentes no organismo. Desta
forma certas complicagfes seriam minimizadas e o0 sucesso das aplica¢cdes biomédicas
melhoradas. Neste sentido a criagdo de novas estruturas e o desenvolvimento de novos
materiais € amplamente estudada e tem vindo a dar resultados promissores.

Scaffolds biomiméticos porosos de polimeros termoplasticos como a polieteracetona
(PEEK), e o polietileno de ultra alta densidade (UHMWPE) foram desenvolvidos de forma
a recriar a estrutura do 0sso cortical, trabecular e ambos conjugados através da utilizagédo
de métodos de prensagem térmica de misturas dos polimeros em po, dessalinizacédo e
ataque superficial, conferindo as estruturas um desempenho mecanico idéntico ao do 0osso
natural. A elevada percentagem porosa dos scaffolds de PEEK proporciona a forte
colonizacao das trabéculas artificiais por parte dos osteoblastos. Também o seu médulo
de elasticidade encontra-se dentro do intervalo de valores do osso trabecular (1,1 a 5 GPa),
0 que contribui para uma melhoria das propriedades mecanicas da estrutura. O fabrico de
estruturas hibridas permite desenvolver arquitecturas semelhantes a constituicdo do 0osso
com possibilidade de vascularizacdo gracas a dimensdo dos poros dos scaffolds de
UHMWPE.



Figura 5 - Estruturas porosas de UHMWPE e CoCr impressas em 3D, adaptado [63]

A producdo de scaffolds porosos de UHMWPE através de tecnologia 3D, Fig 5, para
simular a arquitectura do tecido 6sseo trabecular apresentou bons resultados, quer a nivel
da dimenséo dos poros quer ao nivel mecéanico na semelhanga com médulo de Young do
0SS0 natural.

Scaffolds de cromio-cobalto, Fig 5, foram também desenvolvidos através de imagens
micro-CT (técnica que permite caracterizar e visualizar a microestrutura 6éssea) e
fabricados por fuséo selectiva a laser.[63]

As propriedades mecanicas do osso trabecular dependem da sua microestrutura e
investigacdes permitiram concluir que o desenvolvimento de scaffolds com estrutura
biomimética e uma superficie hidrofilica pode servir como a base para a bioengenharia de
construgdo Ossea artificial em diferentes localiza¢des anatémicas [56,57].

Na figura 6 estdo indicadas algumas unidades basicas estruturais usadas para o
estudo e modelagdo de estruturas/scaffolds que permitam uma aproximagdo ao
comportamento da estrutura do 0Sso esponjoso original.

Quase todos os materiais podem ser convertidos em estruturas espumosas ou
celulares. Apesar dos polimeros serem o material de eleicdo por serem mais facilmente
manuseados e fabricados, também 0s metais, as ceramicas e os compdsitos podem ser
convertidos nessas arquitecturas [59].



(@ 17 O]

Figura 6 - Modelos de células para a estrutura do 0sso esponjoso: (a) circular, (b) cruzado,
(c) quadrada de baixa densidade, (d) prismatica, (e) planos-paralelos, (f) quadrada de alta
densidade, [59,63]

Amostras de células do tipo (b) apresentam um maior limite de tensao de rotura do
que as células do tipo (a) quando sujeitas a compresséo. O fabrico aditivo de estruturas
com unidades celulares de reduzidas dimensdes revela normalmente algumas
deformacfes, sendo que as amostras do tipo (a) sdo as que apresentam melhor
desempenho aquando do seu fabrico. As células do tipo (c), sdo consideradas o modelo
cubico de célula aberta, Fig.16. O estudo da mecanica deste tipo de células é mais simples
do que as do tipo (f) cujas paredes sdo mais fechadas, Fig 17. Em células deste tipo é
necessario ter em consideracdo a deformacao das paredes bem como a resposta do fluido
no seu interior, normalmente o ar. As unidades celulares do tipo (d) sdo as que apresentam
mais similaridades com as do tipo (e) pois quando uma forca € aplicada
predominantemente numa direcao as células alinham-se com a dire¢éo da tensdo maxima
principal.

10



2.2.2 Bio-Inspiracdo em Materiais e Fabrico

Com o tempo, 0 homem tem vindo a substituir os materiais naturais por componentes
sintéticos que oferecem melhores performances, isto é, sdo mais vantajosos a nivel
acustico ou térmico, contudo, atualmente, cientistas e engenheiros continuam a ficar
fascinados com as elegantes e complexas arquitecturas das estruturas naturais. Nessas
estruturas encontra-se a chave de uma estratégia orientada para a evolugéo. As diferentes
orientagBes de camadas superficiais estruturais geram grande resisténcia a penetracdo de
agua e ao aparecimento de fraturas. Outro exemplo s&o as arquitecturas altamente porosas
que combinam rigidez com leveza, como por exemplo 0 0sso esponjoso. Materiais haturais
combinam propriedades bioldgicas e mecanicas e representam solu¢des 6timas para um
determinado conjunto de requisitos e restricoes [21].

Grande parte destes materiais sdo compaésitos, existindo também elementos com
componentes poliméricos e ceramicos embora em menor quantidade. Estes podem dar
origem a uma enorme gama de estruturas hibridas que podem ser montadas e originar
outros materiais com novas propriedades. E preciso ter em conta trés factores ao projectar
solucdes tendo como base estes materiais, a composi¢ao quimica, a estrutura (nano/micro)
e a arquitectura. A manipulacao entre estes trés fatores € necesséria para a formacao de
novas ligas metalicas, polimeros e seus compdsitos [21].

Numa visdo mais detalhada e aprofundada da estrutura dos elementos que
caracterizam as estruturas naturais dos organismos, o colagénio € a base da maioria dos
tecidos moles e duros do mundo natural. Ele esta presente na composi¢ao de ligamentos,
0ss0s, tenddes, pele, escamas de peixe, dentes, vasos sanguineos, musculos e cartilagens
[21]. Enquanto que no laboratério o foco tem sido principalmente na quimica como forma
de melhorar a adeséo interfacial, na natureza os materiais usam preferencialmente a
topografia para interromper a propagacao de uma fissura. Pode-se comparar tecnologias
feitas pelo homem para revestimentos duros com equivalentes naturais como os dentes. A
interface de esmalte combina gradientes de composicdo com interfaces especificas,
garantindo estabilidade. Embora as enormes tentativas para explorar os efeitos da
topografia superficial e dos gradientes composicionais nos materiais artificiais [22], € ainda
necessario igualar a complexidade estrutural dos materiais naturais.

Muitos dos materiais naturais sdo porosos de forma a criarem caminhos para o
transporte de massa ou simplesmente para diminui¢cdo de peso. O projecto de espumas é
agora objecto de muita investigagdo, e projectos bio- inspirados podem fornecer solugbes
eficientes [22]. As arquitecturas porosas tém efeitos na distribuicdo das células bem como
na formacao de vasos sanguineos, crescimento de tecidos e sustentacdo da formacgéao de
novos 0ssos [23]. Recentemente algumas tecnologias de fabrico avangadas foram
propostas em campos cientificos que estudam a biodegradabilidade em metais. Por
exemplo, usando a tecnologia de impressdo 3D, 0os metais podem ser processados
directamente em scaffolds ou implantes [24,25]. De forma a fabricar scaffolds 6sseos,
estruturas porosas tridimensionais foram desenvolvidas para permitir o crescimento 6sseo
ao imitar a estrutura porosa natural do 0sso. Ao utilizar a impresséo 3D, pecas complexas
e personalizaveis de pds metalicos podem ser diretamente fabricadas com porosidade
precisa.[26]. Estudos indicaram que os scaffolds impressos demonstraram valores de
propriedades mecénicas de tragdo muito semelhantes aos do osso natural, mostrando
assim o seu potencial na substituicdo 6ssea [27].

Uma das qualidades de alguns materiais naturais face a muitos materiais sintéticos,
embora com avancgos significativos, € a capacidade de auto-reparagdo, muitas vezes
repetidamente e sem estimulos externos. Parece haver uma relacéo inversa entre forca e
a capacidade de reparar autonomamente varias vezes [21].
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2.2.2.1 Materiais Celulares Sdlidos: A Arquitectura Porosa
Natural

Um material celular poroso € composto por uma rede interconectada de suportes
sélidos ou placas que formam as extremidades e faces das células. Os mesmos podem
ser divididos em trés estruturas tipicas: matriz de poligonos em duas dimensdes disposta
em forma semelhante aos favos de mel; espuma tridimensional com células abertas e
espuma tridimensional com células fechadas.

Uma das caracteristicas mais importantes na caracterizagdo de um material celular
sélido é a sua densidade relativa, que é a relagédo entre a densidade do material celular e
a do solido a partir do qual as paredes das células séo feitas. Conforme a densidade relativa
aumenta, as paredes das células engrossam e os poros encolhem. As baixas densidades
permitem o design de componentes leves e rigidos, bastante atraentes em certas
aplicacBes. Todas as caracteristicas e propriedades destes sélidos sdo medidas pelos
mesmos métodos utilizados para sélidos totalmente densos.

Neste trabalho o foco sé@o as aplica¢des estruturais e como tal sera canalizada toda
a atencdo para as estruturas celulares, principalmente para as que se conseguem
encontrar na natureza, nao fosse essa a base tematica desta tese de mestrado. A nano e
microestrutura celular sélida pode variar da ordem quase perfeita dos favos das abelhas
até a desordem das redes tridimensionais aleat6rias e permite suportar cargas estaticas e
ciclicas de grande magnitude durante longos periodos de tempo. A estrutura da cortica e
da madeira é caracterizada por células fechadas quase regulares como os favos das
abelhas. Outras estruturas como por exemplo 0 0SS0 esponjoso sdo uma rede aberta de
suportes conectados. Estes arranjos variados apresentam na sua maioria um
comportamento anisotropico uma vez que as células se encontram alinhadas em
determinadas direcbes conferindo-lhes propriedades particulares. Algumas destas
caracteristicas podem ser visualizadas na figura 6.

Nas estruturas tipo favo, a unidade estrutural bi-dimensional pode ser, para além dos
convencionais hexagonos regulares, triangulos, quadrados, paralelogramas, e hexagonos
irregulares. Em trés- dimensdes, estas formas constituem a base das células poliédricas
gue ao serem conectadas e compactadas originam estruturas celulares tridimensionais.
Contudo, em outras estruturas presentes na natureza, as unidades estruturais sao por
vezes formas irregulares com paredes assimétricas e dispostas desordenadamente mas
sempre otimizada, sdo exemplos materiais como 0 0SS0, a cortica e a madeira.

A madeira € o material estrutural mais usado em todo o mundo. A sua micro- estrutura
depende da sua tipologia, mas geralmente caracteriza-se por conter células alongadas,
com os raios formados por células mais pequenas e retangulares e 0s canais responsaveis
pelo transporte de fluidos por células maiores de paredes finas e espacadas originando
grandes poros nessas zonas [58].

A cortica € um material muito utilizado em isolamento térmico e na absor¢do de
energia. A sua microestrutura foi inicialmente estudada por Robert Hooke em 1660. Ele
observou células em seccgbes radiais e tangenciais, com formato aproximadamente
hexagonal e retangular, respetivamente. Mais tarde com a ajuda de maiores ampliacbes
conseguidas gracas aos avancos tecnoldgicos, foi possivel observar detalhes que Hooke
n&do conseguiu registar. A maioria das células apresentam as paredes corrugadas. Estudos
realizados permitiram concluir que deformagdes resultantes de forgas compressivas as
paredes dobram. Ja o contrario, quando o material é tensionado as paredes das células
esticam e endireitam-se.

O 0sso esponjoso apresenta uma estrutura diferente consoante a sua localizacdo no
corpo. Nas seccBes com densidades mais baixas, as células estdo abertas, como uma
rede de hastes (fig.7.(c)). A medida que a densidade aumenta, as hastes espalham-se e
achatam-se, tornando-se mais parecidas com placas e finalmente fundem-se, originando
células quase fechadas. Pode-se dizer que a forma e a densidade das células do o0sso
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esponjoso ou trabecular dependem das cargas que tém de suportar. Este fenémeno foi
estudado por Wolff em 1869. Julius Wolff, anatomista do século XIX, baseado nos estudos
de Meyer e Culman, afirmou que os elementos trabeculares do esqueleto ndo foram
concebidos apenas para realizar a funcao de suporte, mas também para responder as
forcas a que estdo sujeitos. E que as adaptacdes funcionais dos 0ssos reorientam as
trabéculas de modo a estarem alinhadas com a trajet6ria principal de tensdo quando
submetidos a trauma. Ele observou que se as cargas sédo aproximadamente iguais em
todas as trés direcdes principais, o 0sso tende a formar células quase equiaxiais. Mas se
uma carga € muito maior, essa tensao principal mais elevada ira influenciar a disposi¢céo
das trabéculas [59]. Ao longo dos anos, a tecnologia permitiu o estudo quantitativo desta
lei, contudo a mesma néo é consensual devido a analise da transferéncia de tensédo em
sélidos ser baseada em requisitos de continuidade de material

A estrutura do osso trabecular e 0 seu comportamento mecanico sera revista de
forma mais detalhada em capitulos posteriores pois a sua compreensdo tem grande
relevancia nos implantes, nomeadamente na sua ligacdo com a interface.
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Figura 7 -Solidos naturais celulares: (a) madeira, (b) cortica, (c) 0sso esponjoso, (d)
esponja natural, (e) osso de choco, (f) coral, (g) caule de planta, (h) folha, [59]
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2.2.3 Ciéncia dos Biomateriais: Caminho Evolutivo

De acordo com a Sociedade Europeia de Biomateriais, 0s biomateriais podem ser
definidos como substancias de origem natural ou sintética toleradas pelos diferentes
tecidos do corpo humano ou ainda como um material ndo bioldgico utilizado em dispositivos
médicos. Ou seja, 0s mesmos devem interagir com os sistemas de forma a avaliar, tratar,
aumentar ou substituir tecidos, 6rgaos ou funcdes do organismo.

Os enxertos 0sseos muitas vezes utilizados no restauro de perdas 6sseas podem
impulsionar respostas imunitarias e consequentes rejeigdes por parte do organismo. Assim
tem vindo a ser prestada grande atencdo ao desenvolvimento de materiais artificiais que
permitam a substituicdo do tecido 6sseo perdido ou danificado [5].

Muitas abordagens foram aplicadas ao longo da evolugdo da ciéncia dos
biomateriais. A primeira abordagem, também designada de primeira geracdo teve como
foco a criacdo de propriedades mecéanicas correspondentes ao tecido substituido, isto €,
apresentar biocompatibilidade ao projectar materiais bioinertes como algumas ligas
metdlicas, ceramicas e polimeros que ainda sdo amplamente utilizados. A segunda
geracao de biomateriais sdo especialmente projectados para serem bioactivos, 0s mesmos
devem induzir respostas celulares especificas, por exemplo células ésseas que irdo formar
novo tecido e integrar o implante no ambiente circundante. Uma das estratégias mais
avancadas é a construcdo de estruturas porosas tridimensionais (scaffolds) feitas de
material reabsorvivel, especialmente polimeros desenhados para estimular a regeneragéo
de tecido vivo. Alguns autores referem-se a estas estruturas como a porta de entrada para
a terceira geragao, ou engenharia de tecidos [5].

2.2.3.1 Enxertos Osseos e Substitutos

Mais de dois milh&es de procedimentos de enxerto ésseo sao realizados anualmente
em todo o mundo. E o segundo transplante de tecido mais frequente logo apés a transfuso
sanguinea e dos métodos cirurgicos mais utilizados para regeneracao 6ssea [28]. Existem
trés principais tipos de enxertos 6sseos, 0s autdlogos, os alogénicos e 0s xenogénicos. Os
enxertos autdlogos referem-se a enxertos do mesmo individuo, os alogénicos entre
individuos geneticamente diferentes, mas da mesma espécie e 0s xenogénicos entre
individuos de espécies diferentes. Evidentemente que estes Ultimos sao caracterizados por
terem taxas de sucesso mais baixas [29,32].

O mais comum € usar enxertos do mesmo individuo (transplantes autélogos). Trata-
se de um procedimento que apresenta algumas desvantagens visto ter uma fonte de
material limitada, em que outro local da estrutura éssea do individuo est4 sendo danificada
e sacrificada para a sobrevivéncia e restauro de outra parte [5,29].

Enxertos autélogos de 0sso esponjoso apresentam uma grande area superficial que
facilita a revascularizagéo e a incorporacdo do enxerto no osso [30]. Este processo, que
leva a completa reabsor¢éo do enxerto demora normalmente entre seis a doze meses [31].

De forma a combater a escassez de 0sso natural e atender a grande procura, sdo
também desenvolvidos e criados enxertos artificiais. Os mais comuns disponiveis
atualmente s&o o sulfato de célcio, ceramicas de fosfato de célcio e vidro bioactivo.[33] E
necessaria a combinacdo de funcdes mecanicas de suporte e de regeneracdo que
envolvem trés propriedades bioldgicas importantes:[29],

e Osteogénese: possibilita a formagédo de tecido 6sseo a volta do implante
sem a formacéao de tecido fibroso;

e Osteoinducdo: Promove a diferenciagdo de células numa linhagem
osteoblastica;

e Osteoconducgdo: Sustenta e estimula o crescimento 0sseo;

Um conceito relevante no restauro de tecido 6sseo é o de osseointegracdo. A
osseointegracdo é a ligacao do implante ao osso, de tal forma que seja possivel a
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realizacdo de funcdes de sustentacdo de carga sem que haja movimento relativo entre
ambos. De forma a criar tecidos dindmicos que respondam as exigéncias, existem duas
abordagens, celular e acelular. A primeira ajuda a promover uma resposta 0ssea ao
aumentar o numero de células no processo de cicatrizacdo. A segunda abordagem apenas
estimula as células ja presentes no tecido para ajudar no processo de regeneracao. Tal
pode ser feito com o recurso a estruturas scaffold que irdo ser mais discutidas em tépicos
posteriores.

2.2.3.2 Engenharia de Tecidos: Scaffolds e Impressao 3D

Numa primeira fase da engenharia de tecidos o tecido artificial era criado usando
células isoladas combinadas e um biomaterial. Abordagens posteriores usam a
implementacao de scaffolds acelulares para guiar a formacéo de novo tecido. Ultimamente,
investigadores estdo a tentar gerar tecidos substitutos funcionais in vitro e aplicar
directamente esses tecidos, sem a necessidade de qualquer componente biomaterial.

O design do scaffold deve fornecer suporte adequado para a ancoragem e
proliferacdo inicial das células bem como a organizacdo das mesmas em estruturas
semelhantes ao tecido que se pretende criar. Assim a geracdo de 0sSso requer a
diferenciacédo de osteoblastos, mas ao mesmo tempo a adeséo de fibroblastos [34]. Um
requisito importante a ter em conta é a escolha do biomaterial para a constru¢do da matriz,
usando-se sobretudo polimeros naturais e sintéticos biodegradaveis.

Ultimamente processos de impressao tridimensionais séo aplicados a engenharia de
tecidos através do desenvolvimento de sistemas computacionais para projectar scaffolds.
Scaffolds tridimensionais ideais devem ser altamente porosos com uma rede bem
conectada de poros com tamanho adequado pois a arquitectura estrutural pode influenciar
tanto as propriedades mecénicas e o comportamento celular [35].

Tecidos naturais como 0 0sso sdo normalmente estruturas porosas variaveis e neste
sentido é importante combinar resisténcia mecéanica e rigidez entre a arquitectura porosa
do scaffold e a estrutura do tecido alvo [36]. Uma equipa de investigadores desenvolveu
com sucesso scaffolds de 0sso esponjoso mandibular humano e um segmento de 0sso
fémoral, ambos funcionais. Através destes modelos foi possivel obter relacdes entre certas
propriedades mecéanicas e a porososidade de scaffolds impressos em 3D [35].

O fabrico aditivo permite a criacdo de produtos de uma forma simples e econémica e
por vezes personalizada como dispositivos biomédicos implantaveis. As aplicacbes séo
inUmeras e podem contribuir para o desenvolvimento da engenharia de tecidos e da
medicina regenerativa no desenvolvimento de modelos camada por camada mais
vantajosos nalgumas aplicacdes [8]. O facto da criagdo ser iniciada em ambiente virtual
(software CAD) exclui o uso de outras ferramentas, diminui os erros associados ao fabrico
bem como o desperdicio de material, e permite modificar e simular o comportamento do
modelo antes do fabrico, o que otimiza todo o processo.

Apesar das muitas vantagens e das diferentes abordagens do uso desta tecnologia,
ha ainda muitas dificuldades em controlar a qualidade superficial e a microestrutura das
camadas que ameacam a combinacdo de propriedades mecénicas para aplicacao
estrutural. Para além da pouca variedade de matéria prima que pode ser utilizada, as
estruturas bio-inspiradas geralmente séo hibridas (combinam materiais diferentes), algo
gue pode ser dificil de construir usando apenas uma Unica técnica de fabrico [21].

A impressao 3D e a engenharia de tecidos sdo conceitos cada vez mais dificeis de
separar e uma consequéncia é o surgimento de novos campos ha impressédo de materiais
biol6gicos, mais conhecido como bioprinting, e a introducdo de novos conceitos como
“impressdo de 6rgaos” [35]. Scaffolds para regeneracdo 6ssea podem ser produzidos
através de SLS (sinterizacdo selectiva a laser) de policaprolactona e compdsitos de
hidroxiapatita [8]. Outros estudos mostram ser possivel imprimir scaffolds de fosfato de
calcio para serem utilizados como substitutos 6sseos sintéticos, que mostraram ser dignos
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de reparar defeitos no tecido 6sseo por cumprirem com as exigéncias mecanicas e serem
biodegradaveis e osteoconductivos (biocompatibilidade aliada a proliferacéo celular) [37].

Uma das dificuldades encontradas no desenvolvimento deste tipo de implantes
reside em alcancar as propriedades mecanicas desejadas de forma a cumprir 0s requisitos
funcionais. O desafio aumenta quando se pretende criar implantes com arquitecturas
porosas de forma intencional.

2.3 Os Implantes Atuais
2.3.1 Materiais

2.3.1.1 Biomateriais Metalicos

No século XVIII, os materiais metalicos utilizados em implantes cirdrgicos eram
fundamentalmente o ouro e a prata. Apos a invencdo do ago inoxidavel no século XIX os
implantes metalicos tém sido desenvolvidos e amplamente utilizados em aplicagbes
biomédicas. Tém sido usados com algum sucesso na fixacao de fraturas e na substituicdo
de articulagBes ao longo do tempo, compreendendo 44% de todos os dispositivos médicos.
As complicagbes aumentam com o nimero de materiais variados presentes no implante
pois quanto menor for o nimero de interfaces, menor € a probabilidade de friccdo e possivel
libertacdo de particulas. Também o tipo de metal, 0 seu modo de fabrico , a sua composi¢éao
e condi¢cOes de processamento sdo factores que podem influenciar a interagdo implante-
0sso0 e determinar a taxa de sucesso destes dispositivos [39]. Durante as décadas de 1960
e 1970, uma primeira geragdo de materiais metalicos foi desenvolvida para o fabrico de
implantes e ao longo do tempo o conceito de bioinércia passou para o de bioactividade
aumentando os caminhos possiveis na realizagédo do projecto biomecéanico.

Os implantes metélicos devem ser leves e resistentes a fatores externos e internos,
principalmente quando s&o usados em locais de suporte de carga, como na fixagao interna
de fracturas 6sseas. Durante o processo de desenvolvimento € necessario proceder a
modelagcdo por elementos finitos que permite analisar virtualmente e simular
comportamentos através da quantificacdo de variaveis fisicas como tensées, deformacdes
e deslocamentos [27].

O titénio e as sua ligas séo os implantes metélicos mais utilizados em aplicacdes
ortopédicas devido a sua boa compatibilidade com os tecidos vivos [38]. No entanto, na
maioria dos casos, as propriedades bioativas s6 sdo ativadas quando sao realizados
tratamentos superficiais que podem alterar a sua micro-estrutura e composi¢cédo quimica.
Hoje em dia Ti puro e Ti-6A1-4V sdo os mais usados, gragas a sua abundéancia, baixa
densidade e resisténcia a corrosdo. Como a rigidez do titanio puro ndo é suficiente para
substituir tecido duro e porque o vanadio (V) é um elemento estrutural com propriedades
téxicas [40], outras ligas de titanio ndo toxicas, foram desenvolvidas para integrarem
dispositivos biomédicos, como por exemplo o Ti-6A1-7Nb e o Ti-5A1-2.5Fe e Ti-13Nb-13Zn
[41,42]. Esta Gltima ira ser discutida em capitulos posteriores.

O tantalo € um outro metal biocompativel descoberto em 1802 que, devido a sua alta
resisténcia a corrosdo tem sido bastante utilizado em aplicac6es biomédicas nos ultimos
40 anos, podendo ser usado na forma sélida ou porosa. Na sua forma sélida é muito mais
rigido que o osso (E=186 GPa) mas na sua forma porosa, de forma a constituir uma
estrutura trabecular (por isso denominado metal trabecular), apresenta propriedades
mecanicas semelhantes ao 0sso, com o médulo de elasticidade a situar-se entre 1 el6
GPa, tendo sua principal aplicacdo na area de implantes ortopédicos [45] .A porosidade
revela-se assim uma caracteristica bastante interessante no que diz respeito ao futuro das
estruturas de materiais para o fabrico de implantes. A diferenca entre o tantalo poroso e os
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demais materiais porosos é que ele apresenta uniformidade e continuidade estrutural, boa
resisténcia e baixa dureza [46].

Em geral, a rigidez dos biomateriais metalicos solidos é muito maior que a rigidez do
0ss0, como é possivel comparar pela figura 8. Verifica-se também que o médulo de
elasticidade do titdnio € mais baixo face ao dos outros metais, 0 que mostra ser uma grande
vantagem entre os restantes materiais metalicos macicos. A carga que é transferida ao
0SSO0 esta relacionada com a rigidez relativa entre o0 0sso e o implante. Se a rigidez relativa
for muito grande, o implante suporta mais carga que o 0sso, verificando-se a situagéo
inversa para valores mais baixos de rigidez relativa. Este fendmeno € designado de stress
shielding. O facto de o implante suportar a maior parte da carga funciona como um
mecanismo de protecao (shielding) para o tecido 6sseo.
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Figura 8 - Moédulo de elasticidade do osso, Ti-13Nb-13Zn, Ti-6A1-4V, tantalo, aco
inoxidavel e cromio-cobalto. Adaptado [39]

A estabilidade a longo prazo encontra-se intimamente relacionada com a integracao
do implante ao o0sso (osseointegracdo). A interacdo entre as células do tecido 6sseo e as
superficies dos implantes tem sido bastante investigada. Estudos realizados permitiram
afirmar que a osseointegragdo € menor na superficie de ligas de cobalto, e tecido osteoide
foi observado mais frequentemente na liga de cobalto do que na superficie da liga de titanio
[43]. Foi também observada a libertacdo de grandes quantidades de iGes metdlicos em
ligas de cobalto que podem originar reagfes de hipersensibilidade e concluiu-se que o
titdnio poroso com diferentes tratamentos superficiais mostrou excelente capacidade de
induzir a formagdo de apatita (variante da hidroxiapatita, mineral constituinte do tecido
0sseo) e, portanto, boa bioactividade in vitro [27]. Para além disso as ligas de titanio, sao
mais resistentes a corrosdo quando comparadas com as de cromio-cobalto e com o0 ago
inoxidavel [39].

No grafico da figura 8, o osso aparece mencionado de forma simbolica e
generalizada. Uma analise da literatura permitiu obter outro grafico mais detalhado com o
moédulo de elasticidade de diferentes tipos de ossos, Fig 9. Este grafico de barras foi feito
com a média dos valores do médulo de elasticidade obtido de cada tipo de osso através
de diferentes métodos experimentais e as barras de erro séo referentes ao desvio padréo
do conjunto desses mesmos valores.

17



18

14
12

. 10 W Famur

OTibia

WVertehra

Madule de Elasticidade
[GPa)

Tipos de osso
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anatémicas, adaptado [61].

2.3.1.2 Biomateriais Ceramicos

Por volta do século XIX, quando Dreesman relatou o gesso como um possivel
substituto para 0 0sso, comegou-se a olhar para as ceramicas como um biomaterial. As
ceramicas incluem materiais argilosos, cimento e vidro que apresentam alta resisténcia a
compressao e a altas temperaturas face aos metais e os polimeros. Os materiais
bioceramicos sdo cerdmicas que foram projectadas para serem utilizadas no fabrico de
implantes cirargicos como por exemplo implantes e 6rgéos artificiais. Estes materiais sdo
os que melhor favorecem a osteointegracdo e os mais parecidos com a componente
mineral do o0sso. As suas caracteristicas mecanicas, ndo permitem suportar grandes
cargas. Assim estes materiais estdo a ser investigados sobretudo para o fabrico de
enchimentos 0sseos, cimentos e obtengdo de componentes minerais e nanoestruturas
semelhantes aos tecidos duros [47] Para além de permitirem a obtencdo de estruturas
controladas que influenciam a biointegracdo dos dispositivos, as bioceramicas também
permitem o controlo da condutividade térmica e elétricas, bem como semelhangas em
relacdo ao 0sso no que diz respeito & coloracdo, modulo de elasticidade e densidade [48].

Os materiais ceramicos mais utilizados na cirurgia ortopédica, no revestimento e na
integracdo de componentes sdo: o 6xido de aluminio, a zircOnia e a hidroxiapatita. A
hidroxiapatita adere e circunda rapidamente o tecido ésseo gracas a sua solubilidade,
estimulando-o e substituindo-o gradualmente. Contudo a sua baixa resisténcia mecanica
apenas permite carregamentos de baixa intensidade [49]. Os valores relativos as
propriedades mecanicas do fosfato de célcio presentes na literatura variam de 120 a 917
MPa, (0,12 a 0,917 GPa) para a resisténcia a compressao. Esta ampla faixa de valores
deve-se sobretudo & composicdo quimica e ao tamanho das particulas [72].
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2.3.1.3 Biomateriais Poliméricos

Os polimeros sao materiais constituidos por cadeias de macromoléculas organicas
de origem sintética ou natural, que tém como base atomos de carbono na sua constituicao.
As unidades estruturais que compdem essas cadeias sdo denominadas de “meros”, e
muitos “meros” formam um “poli-mero”, resultando o termo “polimero”. Assim os polimeros
podem ser classificados como sintéticos, como por exemplo o PMMA e o polietileno ou
naturais, como o poliuretano (PU), o &cido poliglicélico (PGA),o acido polilatico (PLA) ,0
acido polihidroxibutirato(PHB) e a policaprolactona (PCL) Estes ultimos visam sobretudo a
reparacdo do tecido biolégico, sdo de facil sintese e apresentam superficie hidrofébica,
caracteristica que permite a sua utilizacéo no fabrico de scaffolds [55].

Os polimeros podem ser classificados consoante o seu comportamento quando
sujeitos ao efeito da temperatura. Os mesmos podem ser classificados em termoplasticos,
termorrigidos e elastémeros ou borrachas. Os termoplasticos sdo aqueles que se fundem
e solidificam com o aumento ou diminuicdo da temperatura, respectivamente. Os
termorigidos ndo podem assumir outro formato depois de se moldarem e os elastémeros
sao formados a partir da cura do latex e sdo caracterizados por serem bastante flexiveis e
adotarem um comportamento elastico que permite atingir a rutura apenas com grandes
valores de deformacéo [50].

Na metade da década de 1940, os polimeros comegaram a ser introduzidos na
medicina e mais tarde em aplicacdes biomédicas com o uso de polietileno, (PE), PU,
politetraflGoretilieno  (PTFE), poliacetato  (PA), polimetilmetacrilato  (PMMA),
polietilenotereftalato (PET), borracha de silicone (SR), e polisulfona (PS). Contudo, os
polimeros mais utilizados na ortopedia sdo o polietileno, mais especificamente o polietileno
de ultra-alto peso molecular (UHMWPE) e o PMMA como cimento 6sseo. O UHMWPE é
muito utilizado no fabrico de implantes em conjunto com ligas metéalicas e apesar da sua
alta taxa de desgaste, proporciona um bom amortecimento de carga.

Estes materiais podem sofrer degradagcdo quando expostos a fatores adversos no
ambiente bioldgico, que pode alterar a sua estrutura e propriedades comprometendo o
desempenho dos dispositivos. Assim, em muitos casos, sdo projectados polimeros para se
biodegradarem. O ideal seria um material capaz de substituir temporariamente tecido
danificado enquanto o processo natural de reparacdo 6ssea estivesse a ser promovido, um
material que para além de ser biodegradavel estimularia a regeneragéo 6ssea a um ritmo
compativel que permitisse a substituicdo progressiva por novo tecido [51].

2.3.1.4 Biomateriais Compésitos

Apesar dos compdésitos serem considerados materiais relativamente recentes, o0s
mesmos ja tinham sido abordados pelos egipcios por volta de 1500 a.C na construgéo de
paredes de barro com a adi¢do de rebentos de bambu [52]. Os materiais compositos séo
obtidos pela combinacgéo de dois ou mais materiais de modo a aproveitar as caracteristicas
desejadas de cada um. Alguns autores defendem que um material pode ser considerado
composito se for constituido por diferentes grupos atdmicos ou se apresentar mais do que
um elemento quimico com interfaces distintas. As diferentes entidades a atuar em conjunto
faz com que as propriedades do compdsito sejam superiores as dos constituintes
individuais [46]. Estes tipos de materiais sdo formados por pelo menos uma fase
descontinua fixa no interior de uma fase continua. A fase descontinua, ou material de
reforco, € normalmente mais rigida e mais resistente que a fase continua, também
designada de aglomerante ou matriz. A matriz pode ser de natureza polimérica, metalica
ou cerdmica enquanto que o reforco, responsavel pelas propriedades mecanicas, é
constituido por fibras (de carbono, vidro ou aramida) , ou nanoparticulas [53].

Para serem utilizados como biomateriais, cada componente do material compdésito
deve ser biocompativel para evitar a degradacéo entre as interfaces dos seus constituintes
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Apesar das incertezas e limitagcbes em relagdo ao tempo util de duracdo e na possivel
degradacéo sobre diversos estados de tensdo, deseja-se combinar a elevada resisténcia
e rigidez ao desenvolver estes materiais. Os polimeros reforcados com fibra, sdo os
compositos que melhor respondem as propriedades desejadas e sdo, por isso, utilizados
em dispositivos para aplicacdes ortopédicas.

Novas areas da engenharia dedicam-se ao desenvolvimento de compdsitos na
escala nanométrica, designados de nanocompositos que sdo uma nova classe de materiais
poliméricos com quantidades pequenas de nanoparticulas na sua constituicdo que tém
sido amplamente estudados para incorporarem implantes com caracteristicas singulares.

2.3.2 Revestimentos

A superficie do material desempenha um papel extremamente importante na
resposta do ambiente biolégico aos dispositivos médicos, fazendo com que alguns
implantes n&o cimentados sejam revestidos. A modificagdo superficial € o processo de
alterar as caracteristicas superficiais de um material para outras mais adequadas, sendo
que muitos métodos tém sido examinados para o revestimento de biomateriais com uma
variedade de polimeros ou compostos biologicamente activos [39].

Muitos dispositivos médicos séo constituidos sobretudo por materiais metalicos cujas
caracteristicas superficiais podem ndo ser as melhores para o uso pretendido.
Caracteristicas como, compatibilidade, molhabilidade (depende da energia associada ao
substrato), lubricidade e boa adesdo sao exemplos de algumas caracteristicas desejadas
que se pretendem alcancar. E dificil atingir estas caracteristicas ao aplicar directamente
revestimentos em superficies devido as dissimilaridades entre materiais. Neste sentido
polimeros sintéticos com funcionalidades do acido carboxilico e derivados de silano tém
sido desenvolvidos a fim de se conseguir interacdes entre substratos metélicos. Também
misturas de polimeros tém tido grande foco no campo da ciéncia de polimeros e na
engenharia.

Os métodos de aplicacdo do reagente modificador podem ser classificados como
sendo de um passo ou de dois passos, dependendo do numero de etapas de
processamento necessarias na modificacdo do dispositivo. No método de um passo, o
fotoreagente purificado é aplicado ao dispositivo seguido de iluminagdo com luz de
comprimento de onda adequado para ativar o processo de fotoacoplamento. Por outro lado,
no método de dois passos, o substrato é tratado com o fotoreagente, iluminado e finalmente
a molécula de interesse é acoplada & superficie reativa usando técnicas convencionais de
acoplamento utilizadas no campo da quimica organica.

A abordagem de um passo apresenta mais vantagens face a de dois passos uma
vez que permite uma redugdo no niumero de etapas ao longo do processo e torna-se mais
eficiente pois menos reagente é desperdigcado. Alguns problemas podem surgir ao usar
técnicas convencionais de pulverizacdo e imersdo, especialmente para geometrias
complexas, o que pode diminuir a durabilidade e provocar um revestimento irregular,
limitando assim a eficacia do dispositivo médico. Também uma boa limpeza da superficie
a ser modificada de forma a que a mesma fique livre de contaminantes assegura o
acoplamento do fotoreagente e pode também contribuir para o sucesso dos processos de
revestimento.

Dentro destas abordagens existem varios métodos utilizados na modificacdo
superficial, dos quais se destacam o jateamento, tratamento alcalino, e a oxidagcéo anddica.
Estas modificagcbes s6 fazem sentido em implantes ndo cimentados, do tipo press fit, no
qual o substrato do implante entra em contacto directo com o tecido 6sseo.

Estes revestimentos sédo colocados em biomaterias para dispositivos biomédicos,
alguns de natureza metalica e ndo bioativa, como o tithnio e as suas ligas. A
biocompatibilidade do titanio é devida a uma camada de 6xido regenerativa muito fina que
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se forma naturalmente na sua superficie quando o mesmo estad em contacto com o oxigénio
a temperatura ambiente [44].

Em implantes de titanio, os processos de fabricagdo geralmente levam & criagéo de
uma camada superficial oxidada que é frequentemente contaminada, plasticamente
deformada e ndo uniforme. A fundi¢édo, conformacao mecéanica e a metalurgia em pé sao
alguns exemplos desses processos. Essas superficies nativas ndo sao apropriadas para
aplicacdes biomédicas e um tratamento de superficie deve ser realizado. Outro motivo
importante para a realizacdo de modificacdo da superficie do titdnio para dispositivos
médicos é que as propriedades da superficie muitas vezes devem ser diferentes daquelas
pertencentes ao corpo do implante. A fim de se realizar uma boa integragdo biolégica é
necessario ter uma boa conformabilidade com o osso. Existem varios métodos para criar
o titdnio bioactivo: recobrimento com hidroxiapatita por plasma de spray; crescimento de
filme de titanio de sbdio por tratamento alcalino seguido de tratamento térmico; deposicdo
de filmes anddicos de 6xido de titdnio; aumento da rugosidade por jateamento abrasivo e
recobrimentos de TiO2 por aspersao térmica. Nas Ultimas duas décadas, a utilizacao de
implantes de titAnio puro revestidos com hidroxiapatita tém tido os melhores resultados,
sendo esta considerada a combinacdo ideal ao possuir um grande potencial de
osseointegracao [54].

2.3.3 Fixacéao

No que diz respeito & fixagdo de implantes pode-se considerar dois tipos: cimentado
e nao cimentado (do tipo press-fit) existindo também hibridos que juntam os dois tipos de
fixacdo. Os implantes cimentados dependem da ligacdo mecénica do cimento, enquanto
gue a fixagdo de proteses ndo cimentadas depende da ligacdo biolégica e mecéanica. O
cimento penetra no 0sso esponjoso permitindo a fixacdo imediata do implante e aumenta
a area de transferéncia de carga, reduzindo as tensfes nas trabéculas. O cimento mais
utiizado é o PMMA (Polimetiimetacrilato) pois apresenta boa resisténcia e
biocompatibilidade, contudo trata-se do elemento mais fragil da interface. Quando as
tensbes atingem localmente niveis superiores ao limite do cimento, a separacdo do 0sso
do implante pode ocorrer. Neste caso, ocorre a iniciagédo e formagéo de fendas no cimento,
cujo tamanho aumenta gradualmente devido a natureza dindmica das cargas, provocando
numa fase mais tardia, luxacbes e desprendimentos, que levam ao deslocamento do
dispositivo. Quando tal acontece torna-se necessario retirar o implante e
consequentemente, uma grande parte do 0sso é também retirada.

Por outro lado, nos implantes press-fit a fixacdo deve-se sobretudo & presséo
existente no contacto entre o implante e 0 0sso e ndo existe cimento de ligagdo. O sucesso
destes implantes é determinado pelo éxito da osseointegracdo e pela qualidade do
revestimento superficial. Caso ndo ocorra osseointegra¢do pode ocorrer micromovimentos
na interface e a formacdo de uma membrana fibrosa que pode iniciar a luxacdo e
desprendimento do dispositivo implantado. Tudo isto faz com que a resisténcia do implante
com este tipo de fixacdo seja expectavelmente menor.

No caso da fixacdo hibrida, a combinagédo das caracteristicas permite agrupar as
vantagens dos dois tipos de fixagdo minimizando 0s riscos e possiveis insucessos
associados a colocagédo de implantes, nomeadamente perda éssea e deslocamento do
dispositivo.
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2.4 0O o0sso

Como o principal objectivo deste projecto é o desenvolvimento de um conceito de
implante para ser aplicado no 0sso, é necessaria, numa primeira fase, a compreensao da
estrutura, da dindmica e da mecénica deste tecido biologico.

Os ossos contribuem para o suporte, estrutura, forma, armazenamento de minerais,
protecdo dos 6rgaos vitais, e também permitem o movimento e a locomocado ao servirem
de alavanca para os musculos. O tecido 6sseo é um tecido multifuncional, metabolicamente
muito ativo e constituido por uma populacao heterogénea de células em diferentes estagios
de diferenciacdo celular que permitem o seu processo continuo de renovagdo e
remodelac&o. E assim um tecido formado por uma matriz éssea e células especializadas.
Apesar destas caracteristicas comuns a todo o tipo de 0ssos, dependendo do seu tamanho

e formato, os mesmos podem ser classificados como curtos, longos, planos, sesamoides
ou irregulares.

Trata-se de um tecido formado por uma parte interior menos densa e esponjosa,
denominada por 0sso trabecular, e uma camada exterior mais densa e rigida denominada
de osso cortical, revestida por tecido fibroso, o periésteo. Alguns 0ssos tém ainda um
espaco interno central envolvido pelo enddsteo, a medula, e apresentam nas suas
extremidades um tecido elastico e flexivel que reveste as articulagbes, denominado de
cartilagem que diminui o desgaste da fricgdo que resulta do movimento.

O osso é um tecido duro e tenaz (capaz de absorver os choques) bastante resistente
a4 compressao axial, que apresenta um certo grau de flexibilidade, contudo, apesar das
suas boas propriedades, a ultrapassagem do seu limite de plasticidade e a redugéo da sua
resisténcia resultante de possivel perda éssea pode provocar fraturas, ou microfracturas,
guando existe fadiga devido a danos continuados.

A nivel histoldgico este tecido pode ser classificado como primério ou imaturo, com
disposicéo irregular e secundario ou lamelar quando a base estrutural € o ostedo ou
sistema harvesiano, com funcéo de organizar as fibras de colagénio em lamelas. O tecido
primario é considerado um material provisério que sera depois substituido [64]. A nivel

macroscépico 0 0sso pode ser cortical/lamelar ou esponjoso/trabecular. O o0sso cortical
representa 80% da massa 0ssea, a sua espessura depende da exigéncia mecanica a que
0 mesmo esta sujeito e é resistente a cargas de flexdo e torcdo. O 0SSO esponjoso
representa cerca de 20% da massa total e é formado por trabéculas interligadas em forma
de haste ou placas projectadas para resistir a cargas de caracter compressivo.

Quando sujeitos & compressao, estudos realizados mostram que a tensao de rutura
do osso cortical € mais elevada que a do 0sso trabecular, contudo o osso cortical nao
consegue resistir a grandes deformagfes, ao contrario do osso trabecular. De modo a
exemplificar, esta presente na figura 10 uma representacéo esquematica.

—,
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- Osso cortical
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- Osso esponjoso

Deformagdo

Figura 10 - Esquematizag&o simplificada do comportamento mecénico do 0sso cortical e
do 0sso esponjoso, adaptado [73]
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2.4.1 A Estrutura e DinAmica do Tecido Osseo

Os 0sso0s sao estruturas plasticas, dindmicas e otimizadas que ao longo de toda a
sua vida estdo em constante remodelacdo. A estrutura 0ssea € caracterizada por uma
matriz extracelular, comumente designada como matriz 6ssea. Essa matriz é constituida
por 35% de uma componente organica e 65% de uma componente inorganica, que fazem
do osso um material ndo homogéneo [61]. A componente inorganica ou mineral é
constituida essencialmente por calcio e fosforo que ao cristalizarem formam o fosfato de
calcio, isto €, hidroxiapatita, conferindo dureza e rigidez ao 0sso. A componente organica
confere resisténcia gracas & flexibilidade e elasticidade das fibras de colagénio. E a
combinacédo destas duas componentes, da fase mineral e da fase organica que confere ao
tecido 6sseo propriedades Unicas que o tornam resistente as solicitagdes mecanicas.

Na matriz 6ssea encontram-se presentes diferentes tipos de células, nomeadamente
0s osteoblastos, os ostedcitos, 0s osteoclastos e ainda as células osteogénicas que sdo
células indiferenciadas que em caso de necessidade se podem tornar osteoblastos.

Os osteoblastos sdo células de formato quase cubico e metabolicamente ativas que
participam na mineralizacdo e formacdo da matriz 6ssea, construindo 0sso novo. S&o,
portanto, as células responsaveis pela osteogénese. Alguns osteoblastos morrem por
apoptose (morte celular programada) ou ficam retidos dentro da matriz 6ssea para se
transformarem em ostedcitos.

Os ostedcitos, para além de serem osteoblastos amadurecidos ao encontrarem-se
em lacunas no interior da matriz, guardam a chave da mecanotransducdo por serem
sensiveis a estimulos mecanicos e conseguirem captar as alteracdes do meio e do fluido
extracelular regulando os mecanismos de regeneracgéo e, localmente, a adaptagéo 0ssea.
A mecanotransducao € o processo responsavel por ativar a remodelacdo ao converter um
sinal de natureza mecanica numa resposta celular de natureza bioguimica. Cargas e outros
estimulos podem provocar deformag¢des na matriz causando diferencas de pressédo no
fluido extracelular que irdo ser depois captadas por estas células [60]. A deformacao
mecanica do tecido ésseo produz fluxo do fluido na matriz extracelular 6ssea (MEC) que
exerce uma for¢ca de arrasto e tangencial na matriz organica pericelular (PEM). Tal
desencadeia processos de modelagéo e remodelacdo 0ssea por parte dos ostedcitos [74],
Fig 11.
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Figura 11 - Esquematizacdo do movimento do fluido aquando de uma deformagao
mecanica do tecido 6sseo, adaptado [74]
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Os osteoclastos sé@o células com um tamanho relativamente grande responsaveis
pela desmineralizacdo da matriz 6ssea. Estes realizam a reabsorcdo 6ssea que € a
segunda etapa do ciclo de remodelacéo. Durante o processo de reabsorcédo, o osteoclasto
converte o CO; e H,O presentes no seu interior em moléculas de hidrogénio e bicarbonato.
S&o os iBes de hidrogénio os responsaveis pela acidificacdo do local de reabsorcéo que
dissolve a hidroxiapatita, substancia mineral dos 0ssos que, por sua vez, liberta ides de
calcio e fosforo, que em conjunto com a libertagdo de enzimas, degradam completamente
a fase organica da matriz onde o micro-ambiente favoravel para o efeito foi criado.

Os estimulos mecanicos influenciam os metabolismos que desencadeiam processos
de modelacdo e remodelacdo 6ssea. Modelagdo, € a formacao de tecido onde necessario,
sem gue tenha ocorrido reabsorgéo prévia, existindo, consequentemente, o aumento de
massa 0ssea. Remodelacdo € o processo pelo qual é eliminada uma area que sera
substituida por outra, compreendendo sempre um processo de reabsor¢ao osteoclastica
antes de qualquer etapa de formacgédo osteoblastica, permitindo a conservagdo de massa.
Antes do osso ser totalmente reparado, certos factores de crescimento e hormonas
sistémicas, transformam este processo aparentemente simples num processo bastante
complexo.

Para além das fases de reabsorcéo e formacao, o ciclo de remodelagéo é constituido
sobretudo por quatro fases. A primeira fase corresponde ao reconhecimento da area pelos
ostedcitos (ativacdo). A segunda fase € a reabsorcao, ja descrita em paragrafos anteriores.
Quando a cavidade atinge certa profundidade ocorre a terceira fase ou inversdo. Nesta
fase surge uma linha cimetante que previne a erosdo 0ssea adicional. Posteriormente os
osteoblastos preenchem a cavidade com osso novo (formagé&o) e por fim, tal como no inicio
do ciclo, o ultimo estagio é da responsabilidade dos ostedcitos (terminus) [60].

Estes mecanismos desencadeados pelas células presentes na matriz 6ssea e a
capacidade do osso se adaptar as mudancgas, traduzida pela lei de Wolff, e de se
autorreparar, comprovam a grande dindmica deste tecido.

2.4.2 O Osso Esponjoso e o0 seu Comportamento ao Longo da
Vida

Como ja mencionado em topicos anteriores, 0 0SSO esponjoso ou trabecular é uma
estrutura celular natural e como tal merece especial atencdo. Em pacientes idosos com
osteoporose, a massa 0ssea tende a diminuir com o tempo, de tal forma que as fraturas
podem ocorrer sob cargas que, em pessoas saudaveis, seriam consideradas normais. Tais
fraturas sdo devidas em parte a uma redugdo na quantidade de 0SSO esponjoso nessas
areas [59]. Com a idade, as trabéculas tornam-se progressivamente mais finas e mais
espagadas, diminuindo a densidade da estrutura, fragilizando-a [62]. Depois dos trinta
anos, a maioria das pessoas sofre uma perda progressiva de massa 0ssea causada pela
diminuicao relativa da actividade dos osteoblastos em relacdo a dos osteoclastos. A perda
de massa Ossea leva a osteoporose que afeta maioritariamente as mulheres na
menopausa gracas a queda dos niveis de estrogénio que auxilia a fixagdo do calcio.

Uma compreensdo desta estrutura e das suas propriedades permite o design de
implantes e préteses com caracteristicas semelhantes ao osso original. A arquitectura
porosa deste 0sso varia consoante a sua localizacdo no corpo. O mesmo pode variar em
volume e densidade gracas a diversidade do niumero de trabéculas, da espessura e da
distancia entre elas ( fig.12). Apesar de existirem diferentes formas e tamanhos, a trabécula
ideal teria 600um de raio, cerca de 50um de espessura e 1mm de comprimento [61].
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Figura 12 - Estrutura porosa do 0sso esponjoso na cabeca femoral (cima) e no condilo
femoral (baixo), adaptado de [59]

As trabéculas encontram-se interconectadas formando uma rede tridimensional com
espacos porosos. Estes espacos encontram-se preenchidos essencialmente com medula
0ssea, células e vasos sanguineos [64]. Gragas as pequenas dimensdes das trabéculas a
medicao das propriedades mecénicas torna-se mais dificil.

O calculo do moédulo de elasticidade esta dependente da sua densidade
aparente/relativa, que varia entre 0.05 a 0.7, e a idade [59]. Em conjunto com as varias
técnicas para determinar o médulo de elasticidade do osso esponjoso, o resultado é um
intervalo de valores muito abrangente que varia entre os 0,76 a 20 GPa [61].

Pode -se dizer que 0 0sso esponjoso é um material anisotrépico pois depende da
direcao da forga, segundo Wolff, a anisotropia € desenvolvida como forma de adaptacéo
as cargas impostas, é também assimétrico por apresentar comportamentos distintos a
compressao e a tracdo [61] e heterogéneo. A heterogeneidade deste tipo de tecido leva a
grandes variagdes nas propriedades mecéanicas gracgas a arquitectura e disposi¢ao variada
das trabéculas individuais. E gracas a esta heterogeneidade que é possivel encontrar
diferentes propriedades numa mesma &rea de 0sso, sendo necessario o uso de
expressdes como propriedades aparentes ou propriedades de tecido para distinguir o
comportamento mecanico ao nivel de toda a amostra ou ao nivel das trabéculas individuas,
respectivamente [64]. Devido a esta caracteristica, € necessario ter em conta certos
factores como a idade e a localizagcao anatomica quando se discutem as especificidades
das propriedades mecéanicas deste 0sso.

Ensaios de compressdo e tracdo com correcbes de elementos finitos para
irregularidades de amostras, testes virtuais em micro- CT, medidas ultra-sonicas, calculos
usando métodos de elementos finitos bidimensionais e tridimensionais e nanoidentagéo
(técnica que consiste em penetrar o material de forma a determinar as suas propriedades
plasticas e elasticas ) sdo exemplos de algumas das técnicas utilizadas [61].

Os ensaios de compressdo sao os mais frequentemente utilizados para determinar
as propriedades mecénicas do 0sso pelo facto de esse ser o método de carregamento mais
frequente sofrido pelo mesmo e o mais simples de realizar experimentalmente. Muitos
testes sdo realizados com 0sso de ovelha que apresentam um comportamento similar ao
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do osso humano. Através deste procedimento e com recurso & equacdo de Hooke é
possivel determinar entdo o modulo de elasticidade.

o (MPa}

3o

o Em)
0 1 e a g n

Figura 13 - Comportamento ciclico do osso vertebral trabecular pés tensdo, adaptado de
[64]

Quando o carregamento imposto ao 0sso ultrapassa o limite de elasticidade, o
mesmo descarrega a tensdo acumulada numa deformacéo residual sob tensdo nula e
recarrega com um médulo igual ao seu modulo inicial, mas desenvolve um mais reduzido,
caracteristico de um material danificado (figura 13). Para o osso vertebral humano, 3.0 %
de deformacdo resultante de cargas compressivas, originam 1.05% de deformactes
residuais [64].

Com o envelhecimento € normal observar-se uma perda progressiva da densidade
0ssea. Até aos 20 anos a formagéo éssea progride até atingir um pico aproximadamente
aos 35 anos. A partir dai a reabsor¢éo 0ssea por parte dos osteoclastos aumenta e a
formacdo depende também de fatores genéticos, alimentacdo equilibrada e a pratica de
actividades fisicas. A perda de massa Ossea designa-se por osteoporose que € uma
doenca que afecta sobretudo os idosos e as mulheres apds a menopausa gracas a queda
dos niveis das hormonas de estrogénio que ajudam na fixagdo de calcio nos 0Ssos.

E a reducéo da espessura das trabéculas, o aumento da distancia intertrabecular e
a diminuicdo da presenca das células que contribuem para a formacgéo de tecido 6sseo
que fazem do osso potencialmente menos resistente, de menor qualidade e mais propenso
a fraturas [75].

2.4.3 A Interface Implante-Osso

A interface entre 0 0sso e o0 implante é um topico inerente a alguns assuntos ja acima
mencionados. O implante € um corpo estranho inserido no interior do organismo e 0 seu
contacto com o tecido 6sseo gera interacgdes fisicas e quimicas complexas [76].

A interface osso-implante é uma zona heterogénea que consiste em areas
mineralizadas, parcialmente mineralizadas e ndo mineralizadas. Sao as fibras de colagénio
em conjunto com outras células que formam a sua base estrutural [77].

Com o contacto entre o implante e o tecido 0sseo surge o conceito de
Osseointergracdo, que implica a estabilidade e auséncia de movimentos relativos entre
ambos os corpos. Nao existe uma descricao de interface Unica, uma ultraestrutura comum,
devido & ampla variedade de condicbes experimentais e clinicas. As mesmas dependem
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de caracteristicas intrinsecas ao implante ou ao ser hospedeiro e também com o
carregamento imposto [77].

Uma grande gama de modelos de implantes desde diferentes geometrias solidas e
macropororosas a modificac6es de superficie nas escalas micro e nano tem vindo a ser
investigada ao longo dos anos, Fig 14.

Figura 14 - Diferentes geometrias estruturais nas superficies dos implantes, adaptado [77]

Os Ultimos anos testemunharam o surgimento de protocolos analiticos para
diferentes locais de implementacdo do implante, adequados & natureza dos sistemas
bioldgicos e contribuiram para uma melhor compreenséo dos aspectos ultraestruturais da
osseointegracao [77].

A estabilidade do implante esta relacionada com as propriedades da interface
existentes entre o mesmo e o tecido 6sseo. Numa fase primaria, logo apds a sua colocacao,
0 0ss0 ainda nado regenerou e ainda ndo ocorreu osseointegracdo. O fenémeno de friccdo
entre ambas as superficies ajuda no suporte da carga que ocorre na interface. Uma
estabilidade priméria deficiente pode levar a um excesso de micromovimentos que podem
levar ao insucesso do implante e & sua deslocacéo [80].

ApOs 0 0ss0 se adaptar ao implante e aos esfor¢os mecéanicos exigidos, num tipo de
estabilidade secundéria, e num processo de regeneracdo que pode levar varios meses, a
presenca de micromovimentos, movimentos de baixas amplitudes, podem ajudar na
remodelacdo 6ssea, contudo, tecido fibroso pode ser gerado na vez de uma interface
osseointegrada, isto, sobretudo, em implantes dentérios [80].

2.4.3.1 Influéncia do Tamanho das Trabéculas na Osseointegracao

A osseointegracdo consiste numa ligagdo estrutural e funcional entre o0 0sso e 0
implante. Trata-se de uma falta de resposta tecidual negativa e ndo do resultado de uma
resposta tecidual vantajosa. O conceito de implante osseointegrado refere-se a um
implante sem movimento relativo entre as superficies de contacto directo osso-implante.

E possivel melhorar a osseointegracéo através de varios fatores, alguns deles estio
relacionados com o implante, nomeadamente uma porosidade adequada. Pelo contrério,
uma porosidade inapropriada pode inibir o crescimento do tecido 6sseo possivelmente
devido a uma vascularizagdo deficiente. Por vezes efectuam-se modificagbes nas
superficies metalicas dos implantes de forma a alterar as caracteristicas para se tornarem
mais favoraveis ao processo de osseointegracdo. Destas alteracbes fazem parte
modificacBes no tamanho dos poros e na rugosidade [69].

No que diz respeito & rugosidade superficial, a osseointegracéo é favorecida através
da adesdo de plaquetas que aumentam a fixacao dos osteoblastos, aumentando a area do
implante ao redor do 0sso, favorecendo a estabilidade. Quanto a porosidade, um tamanho

27



acima dos 80 um esta associado a um aumento do crescimento 6sseo. A estabilidade
mecanica primaria € um conceito que se encontra intimamente ligado ao sucesso do
processo de osseointegracdo. Esta consiste na fixagéo rigida entre o implante e o tecido
0sseo do hospedeiro com auséncia de micromovimentos [69]. Estudos realizados também
concluiram que implantes com tamanho médio de poros de 370 pm permitiram
neoformacao 6ssea no interior dos mesmos. Utilizaram para o estudo esta dimenséo de
poros tendo como base investiga¢cfes prévias que relataram que poros pequenos exibindo
apenas 45 um ou grandes de 1000 um conseguem promover o crescimento 0sseo [70].
Outros estudos também demonstram que poros com diametro médio entre 181,1um e
483,2 um apontam para o crescimento ésseo para o interior dos poros [71].

Num estudo realizado in vivo com implantes de titanio porosos impressos em SLM e
com diferentes dimensdes dos poros permitiu retirar algumas condicdes quanto &
osseointegracao.

Através do fabrico de implantes com dimensdes de poros aproximadamente de
300um, 600um e 900um, com geometria ndo relevante, porosidade de 65%, e apds a
implementacao intramedular e analise do comportamento dos mesmos foi possivel concluir
quanto & sua capacidade de fixacdo ao longo do tempo. As quatro e oito semanas, todos
os tipos de implantes exibiram uma capacidade de fixacdo notavelmente alta, sendo o
implante com poros de 600um que mostrou maior facilidade de fixagdo ao 0sso. Além
disso, ap6s a implementacdo no 0SSO esponjoso, 0 crescimento 0sseo no interior do
implante de dimenséo de poro de 300um em quatro semanas foi significantemente menor
do que o implante com dimensédo de poros de 900um. No ensaio foram usados provetes
cilindricos de titnio de 12x12 mm e uma velocidade de 1mm /min. O método para o calculo
do modulo de Young foi o da linha offset a 0,2% e a compressao foi realizada numa
maquina de modelo EHF-LV020K1-010, Shimadzu Corporation [78]. Na figura 15 esta
presente o grafico de tenséo- deformagéo dos implantes que foram estudados quando
sujeitos a compresséao e cujo modulo de Young do P300, P600 e P900 é de 557,4; 648,9
e 661,4 MPa, respectivamente [78].
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Figura 15 — Grafico tensdo-deformacao dos trés implantes estudados . P900( dimenséo de
poros de 900um), P600 (dimensédo de poros de 600um), P300 (dimensdo de poros de
300um), adaptado de [78].
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Capitulo Il

Comportamento Mecanico do
Osso Esponjoso

3.1 Caracterizagao do Comportamento

O comportamento mecanico do osso esponjoso foi caracterizado através da
realizacao de testes de compressao uniaxial em espumas de poliuretano rigido de células
abertas de diferentes densidades. De forma a uma melhor compreenséao do tipo de célula,
€ possivel visualizar pelas figuras 16 e 17, células abertas e fechadas, respectivamente.
As espumas foram adquiridas em blocos pelo fabricante Sawbones [79] e posteriormente
maquinadas em provetes cilindricos com 40 mm de didmetro e 40 mm de altura, Fig 18.
Estas dimensfes foram determinadas tendo em conta o nimero de provetes necessarios,
o material disponivel, e o espaco para a ferramenta de fabrico no sentido de se encontrar
um equilibrio entre otimizagdo, boa exequibilidade e a consequente veracidade dos
resultados obtidos. Escolheu-se trés densidades de espumas, uma baixa, uma média e
outra de alta densidade e fabricou-se trés provetes de cada uma delas, perfazendo um total
de 9 provetes e 9 ensaios. Estas espumas sao normalmente usadas em testes de ambito
biomecéanico e em demonstra¢gfes de implantes ortopédicos como um material alternativo
a0 0SS0 esponjoso humano.

\/

Figura 16 - Unidade estrutural de célula Figura 17 - Unidade estrutural de célula
Aberta Fechada

Figura 18 — Exemplo de unidade estrutural de célula aberta da Sawbones, vista frontal

E importante referir que mais ensaios foram realizados para além dos 9
mencionados, nomeadamente ensaios de teste com provetes iniciais de 15 mm de
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didametro que vieram a revelar-se inadequados por enviesarem ao longo dos testes,
inviabilizando os resultados, gragas & sua pequena area de seccao transversal.

Como néo foi encontrada uma norma especifica para ensaios de compressao neste
tipo de espumas, alguns parametros relacionados com 0s ensaios e até mesmo com 0S
provetes foram fundamentados tendo como base a norma ISO 844, Rigid Cellular Plastics-
Determination of compression properties” [65]. A velocidade de ensaio de 0,6 mm/s foi o
resultado de um equilibrio entre um tempo de compressao de aproximadamente um minuto
e a altura do provete de 40 mm.

A maquina de ensaios utilizada para o efeito foi uma de ensaios universais Shimadzu
de 10 KN e os testes foram realizados até ao fim, isto é, até a maquina parar
automaticamente, normalmente quando a curva do gréfico apresenta um comportamento
linear ascendente continuo, até ao espécime/provete estar reduzido a aproximadamente
85% da altura original [65].

Os dados relativos as espumas utilizadas encontram-se representados na tabela 2.

As mesmas sdo caracterizadas pela sua densidade aparente, em unidades pcf
(pounds per cubic feet).

Tabela 2 — Propriedades fisicas das trés densidades das espumas

Tipo Densidade
(pcf) (Kgmd)
Baixa 5.5 88,10
Média 7.5 120,14
Alta 12,5 200,23

Os cilindros foram maquinados a partir de blocos retangulares caracterizados por
serem estruturas porosas aleatérias de caracter celular rigido, e posteriormente, aquando
da realizagcdo dos ensaios, posicionados 0 mais concentricamente possivel em relagao as
placas de compressdo da maquina. Na figura 19 esté representado um exemplar de cada
densidade colocado na posi¢do acima mencionada e preparado para o inicio dos testes de
compressao uniaxial. Na figura 20 encontram-se esquematizadas as dimensdes destes
provetes.

Figura 19 - a) espuma de baixa densidade, b) espuma de média densidade, ¢) espuma de
alta densidade
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Figura 20- Esboco representativo das dimensdes dos provetes, em mm

Ao longo do tempo foi registado o0 comportamento dos provetes e obteve-se o gréafico
representado na figura 21, que foi o resultado do tratamento dos dados obtidos pelo
software da maquina. As curvas representadas mais acima sao referentes & densidade de
12.5pcf’s, as que se encontram numa posigao intermédia referem-se a uma densidade de

7.5 pcf’s e as que se encontram mais proximas do eixo do deslocamento correspondem as
de 5.5 pcf’s.
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Figura 21 - Resultados obtidos dos ensaios de compresséo realizados as trés amostras
das trés densidades diferentes. (Grafico For¢a-Deslocamento)

Através da visualizacdo do grafico é notéria a diferenca de densidades existentes
entre as amostras e trata-se de um ponto de partida para o desenvolvimento do conceito
de implante bio-inspirado com um comportamento a rigidez (resisténcia a deformacéo)
semelhante ao do 0sso esponjoso.

E geralmente aceite que as propriedades mecanicas do 0sso trabecular estio
relacionadas com a sua densidade [66], dai a importancia do seu estudo.
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Obteve-se ainda o gréfico tensé@o aparente-deformagéo, representado na figura 22.
Este grafico tem como base os valores do grafico da figura 21 e as formulas 1 e 2 para o
calculo da deformacéo e da tensédo aparente, respectivamente. Onde A, corresponde a
area de seccdo transversal do provete e L, a altura do mesmo.
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Figura 22 - Gréfico tensao aparente-deformacao das espumas
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Entende-se por espumas, matrizes tridimensionais de células que quando sujeitas a
cargas de compressao apresentam um tipo de curva que é caracterizada essencialmente
por trés fases. A primeira fase é até o material atingir a tensao limite de elasticidade. Numa
segunda fase, apés o comportamento linear elastico, observa-se um patamar de cedéncia
plastica onde a tensdo se mantém praticamente constante para elevados valores de
deformacéo. Esta caracteristica faz dos materiais celulares bons candidatos em aplicacdes
onde a absorcé@o de energia é necessaria. A deformacdo apos as espumas atingirem o
limite de elasticidade é irreversivel e com a continuacdo da compressao da-se o colapso
das células, numa fase denominada de densificacéo [67].

Existem na literatura referéncias a analise de amostras de 0sso esponjoso hioldgico
através de ensaios de compressao uniaxiais o que permitiu a observagcdo e comparacao
de curvas de tensdo-deformacéo. Embora a curva utilizada como referéncia, representada
a vermelho no gréfico da figura 23, tenha sido obtida com condi¢des de ensaio diferentes,
outras dimensdes de provetes e uma densidade aparente mais elevada que a espuma de
densidade maior testada, € notéria a semelhanca existente no que diz respeito ao médulo
de elasticidade (declive da zona elastica) e o inicio do comportamento plastico para valores
de deformacdo semelhantes. Nao foi possivel retirar os pontos referentes a fase de
densificacdo por motivos inerentes ao artigo em que a curva foi retirada.
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Esta curva que se pode observar no grafico com a respectiva legenda:” osso_24.97”
sabe-se que foi obtida através da compressao de provetes cilindricos 10x10mm cortados
ainda congelados com origem na zona femoral proximal de um homem de 84 anos. Os
provetes foram depois descongelados e desengordurados com metanol e cloroférmio.
Apbs a extracdo da medula foram submersos em agua destilada e mais tarde centrifugados
e secos. A sua densidade aparente € de 0,4 g/cm”3 (24.97 pcf) e a taxa de deformacéao é

de 0.01mm/s [68].
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Figura 23 - Visualizacdo de uma curva-tipo de osso biolégico, representada a vermelho,
adaptado de [68]

O facto de o0 0sso ser um material viscoelastico faz com que o seu comportamento
mecanico varie com a velocidade de aplicacdo da carga. As tensdes dependem assim das
taxas de deformacdo do material. Tudo isto resulta no facto de ndo ser possivel uma
comparacdo fiavel gracas as disparidades dos procedimentos entre os ensaios das
espumas e o realizado em 0sso biolégico, da literatura. E, no entanto, possivel observar
as similaridades do comportamento da curva tensdo-deformagéo do osso em relagéo as
espumas, viabilizando-as assim como um material tipo-0sso.

Optou-se pela utilizagcdo da espuma de maior densidade, isto é, de 0.2g/cm”3,
correspondente de 12,5 pcf como material de referéncia para as simulagfes efectuadas no
capitulo IV, com um maodulo de Young/ médulo de elasticidade aparente superior. Os dados
colocados em software encontram-se representados na tabela em anexo, Anexo I. Os
pontos da tabela em anexo representam parte de uma curva da respectiva densidade que
pode ser visualizada nos gréaficos das figuras anteriores. Aquando da implementacdo do
material em software foi necessario caracterizar a estrutura como um corpo sélido e
homogéneo.

O facto de sO se ter considerado testes de compressdo no processo de
caracterizacdo do 0sso esponjoso deve-se a este tipo de 0sso ser sobretudo caracterizado
para absorver impactos tendo em conta o seu elevado grau de porosidade caracteristico
das espumas e de materiais utilizados para absorver energia. No que diz respeito aos
ensaios de tracdo também muitas vezes utilizados na caracterizacdo mecéanica dos
materiais, 0s mesmos ndo foram realizados porque o processo de fixacdo das amostras
revelar-se-ia demasiado complexo.

Assim fez-se 0 estudo para o modulo de Young aparente intrinseco a fase elastica

do processo de compressao das estruturas.
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Como se ira observar mais a frente nos proximos capitulos as simulagdes foram
realizadas com amostras de provetes com geometrias diferentes das que foram realizadas
experimentalmente com as espumas. Utilizaram-se para efeitos de simulacdo provetes em
forma de paralelepipedos de forma a simplificar a simulagdo computacional. A area de
seccdo transversal € menor que a dos cilindros de espuma, contudo de forma a validar os
resultados e a simulagéo realizou-se 0 micro-CT de um provete da espuma de 12.5 pcf’s
com as mesmas dimensdes de area transversal dos paralelepipedos. Tal sera trabalhado
nos capitulos que se seguem.

De forma a calcular o médulo de elasticidade aparente, utilizou-se a seguinte formula:

Ao
E = " 3)

Onde E corresponde ao Mddulo de Young aparente, Ac a variacdo da tensao e Ae a
variacdo da deformacdo, tratando-se assim do declive da recta da zona elastica da curva
tensdo aparente- deformacdo. O médulo de Young ou médulo de elasticidade é um
parametro importante para caracterizar as propriedades mecanicas dos materiais
funcionando por vezes como medida de rigidez para caracterizar materiais sélidos. Para o
calculo foram utilizadas apenas uma das curvas de cada densidade, nomeadamente as
que correspondem as legendas:”5.5_1”, ”"12.5 1" e “7.5_2". O facto de se terem realizado
trés ensaios para cada espuma, para além de validar os resultados permite escolher qual
a melhor curva obtida, como foi o caso da de densidade intermédia. Também sé6 a parte
correspondente a zona eléstica foi considerada, tal pode ser observado no grafico da figura
24 e 25. Utilizou-se para o célculo do médulo de Young aparente das espumas uma linha
offset a 0,2% visto ser o valor que se encontra na literatura para ensaios mecéanicos deste
tipo, Fig 25, apesar de serem realizados em soélidos ndo porosos. Mais a frente seréo
comparados valores de elasticidade aparente com recurso as estas linhas e com recurso
a uma linha paralela a zona de elasticidade, a aproximadamente 2% de deformacéo da
estrutura em causa. Os valores ndo sofreram grande disparidade.

Outro método utilizado para o célculo desta grandeza consistiu em retirar pontos
directamente da curva situados dentro do limite de elasticidade. Considerou-se o intervalo
de 0,02 a 0,04 de deformagéo para retirar os valores em ambos os procedimentos visto
que 0 mesmo se encontra situado na parte mais central da zona linear, Fig 26.
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Figura 24 - Representacdo de uma parte da zona linear das trés curvas representativas
das espumas
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Figura 26 — Representacéo dos pontos retirados sobre a linha offset

Escolheram-se dois pontos, (oi,€i) e (o1,€5), de cada uma das curvas. A representagéo
dos mesmos encontra-se nas linhas a vermelho do grafico da figura 26 dentro do intervalo
estipulado e acima mencionado. Estes pontos, bem como os célculos efectuados
encontram-se representados na tabela 4. Na tabela 3, encontram-se representados os
resultados do calculo do moédulo de Young aparente através de outro método.

Tabela 3 - Mddulo de Young Aparente das espumas com as trés densidades, sem recurso
a linha offset

Tipo de Oi Of £ £ (0+-00) | (g€ E
amostra aparente
da (MPa) (MPa) obtido
espuma (MPa)
551 0,0364 0,0697 0,0259 0,0401 0,0334 0,0142 2,35
75 2 0,5623 1,0236 0,0259 0,0401 0,4613 0,0142 32,48
125 1 1,6211 3,0044 0,0259 0,0401 1,3833 0,0142 97,37

O modulo de elasticidade é uma medida de rigidez e define a quantidade de
deformacéo elastica de um determinado material quando este é submetido a um
determinado nivel de tenséo.

.. p . P AXE p h

Arigidez pode ser calculada através da seguinte formula: K = ——emqueAcéaarea
de seccao transversal e L € o comprimento do corpo testado. Assim, uma vez que o médulo
de elasticidade varia de forma proporcional a rigidez, quanto maior o modulo de Young
mais rigido é o material e menor a deformacao elastica.

No caso em estudo 0 material mais denso, nomeadamente a espuma de densidade
de 12.5 pcf’s, é a que apresenta maior médulo de Young aparente. Pode-se dizer tendo
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em conta o estudo realizado que quanto maior a densidade da espuma e 0 consequente
elevado numero de poros, a mesma apresenta maior resisténcia a deformacao.

Na tabela 3 os valores foram retirados diretamente da curva na qual os mesmos
deram origem. Na tabela 4 os valores foram retirados através da visualiza¢éo do gréafico da
figura 25 e 26 com a linha offset, com inicio a 0,2% de deformac&o e com fim no limite de
cedéncia da estrutura.

Tabela 4 - MAdulo de Young aparente das espumas com as trés densidades com recurso
a linha ofsset a 0,2%

Tipo de Oi Of £ £ (o+-00) | (g€ E
amostra aparente
da (MPa) (MPa) obtido
espuma (MPa)
551 0,05 0,10 0,02 0,04 0,05 0,02 2,5
75 2 0,4 0,8 0,02 0,04 0,4 0,02 20
125 1 1,1 2,2 0,02 0,04 11 0,02 55

3.2 Micro-Ct e Tratamento Virtual da Amostra da Espuma de
Referéncia

Os resultados e a discussdo que foram feitos até agora tiveram em conta
comparacfes de valores entre testes experimentais. Mais a frente estes valores vao ser
comparados com valores retirados de testes computacionais. Assim de forma a se poder
validar de maneira mais precisa os resultados numéricos, analisar a microestrutura deste
tipo de espumas e saber qual a influéncia do material, realizou-se uma micro-CT a espuma
considerada inicialmente como material de referéncia, isto é, a espuma de maior
densidade, a de 12,5 pcf's e que pretende imitar 0 0sso. Este micro-CT possibilitou um
estudo mais detalhado da estrutura da espuma selecionada ao ampliar de forma a ser
possivel a visualizagdo da geometria aleatéria de células abertas, bem como o célculo da
sua porosidade, de 78%, e as dimensdes das trabéculas que podem ir até aos 1000um.

Na Tabela 5, estao representados alguns dados relativos a amostra de espuma apoés
a microtomografia de raio-x ( Micro-Ct).

Tabela 5 — Resultados do micro-Ct

Densidade de Conectividade 6,22%10°
(trabéculasfmm?®)
Espessura da Estrutura 2, 23101
(mm)

Tamanho de Pixel (pm) 20,0

Numero de Camadas 1108
Tolerancia 1,000000

Grau de Anisotropia 1,315
Volume de Interesse (mm?) 7.39x10°

37



Cortou-se uma amostra do bloco da espuma com uma area de seccéao transversal
de dimensbes arbitrarias, inicialmente de 21x25 mm, Fig 27. A amostra revelou-se
demasiado grande para uma resolucdo de maior qualidade. Nesse sentido, “cortou-se”
virtualmente a amostra num cubo de 100x100 pixeis e utilizou-se um threshold no intervalo
de 40 a 255. A microtomografia de raios-x, mais comummente designada de micro-CT, foi
realizada numa maquina, nomeadamente, Bruker, SkyScan 1275 de 100 KV. Os raios x
sdo emitidos apartir de um gerador, 0S mesmaos atravessam a amostra e sdo gravados por
um detector do outro lado da amostra para produzir a radiografia, isto €, a imagem
projectada. A montagem e o equipamento, bem como a amostra virtual cortada ap6s o
scan que serd convertida para um ficheiro possivel de ser modelado, podem ser
visualizados nas figuras 27 e 28.

Figura 27 - Amostra no interior da camara Figura 28 — Modelo reconstruido
microtomografica

Como o modelo anterior € apenas o resultado de um software de visualizacao
procedeu-se assim ao tratamento do mesmo de forma a converté-lo para um formato STL
utilizando o software 3D Slicer.

Com a ajuda de outro software, foi possivel tratar a superficie de forma a que o
modelo gerado tenha uma malha pouco refinada, utilizou-se um comando de suavizacao
similar ao comportamento do filtro gaussiano de suavizagéo das arestas.

Nas imagens que se seguem, esta representado o modelo final em formato STL e ja
com o tratamento virtual superficial, figura 30 e a amostra virtual formada com a definicdo
da parte sélida nas fatias do plano de corte, figura 29.

A passagem do formato de visualizagdo para um formato passivel de ser modelado
permitiu, numa fase posterior o fabrico de uma estrutura com a mesma geometria de poros
para avaliar a influéncia do material.

Figura 29 - Formag&o do modelo do micro-CT em software
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Figura 30 - Modelo final do micro-CT possivel de ser trabalhado
3.3 Avaliacao da Influéncia do Material

Imprimiu-se através de uma resina fotossensivel e através de um processo em SLA,
uma estrutura com base na prépria espuma de referéncia, fabricada a partir do micro-CT
mencionado anteriormente, com a mesma geometria de poros. Este processo, SLA, utiliza
a luz de forma a solidificar a resina. Esta resina permite a construgcdo em camadas de 0,5
mm (500um), o que permite um excelente acabamento final suave, com alta resolucéo e
reproducdo de detalhes. Trata-se de um material muito resistente, mas cujos suportes séo
de facil remocgéo. Designam-se por suportes as estruturas auxiliares que sdo adicionadas
ao modelo e que funcionam como uma base para a impressao. Nesta estrutura os suportes
foram retirados com um simples alicate e uma pinca de pontas finas. A estrutura foi
impressa com 20% de preenchimento, isto é, o suporte interno da estrutura, que € o valor
recomendado para a maioria das aplicacdes e que confere o melhor racio de resisténcia
por custo e com uma margem de erro dimensional de 0,2mm (200um) [81]. No final pesou-
se a estrutura, resultando numa massa de 2,42 x103+ 0,01 kg.

Para as dimensdes utilizou-se os mesmos valores das estruturas prismaticas, que
irdo ser mencionadas posteriormente, resultando num volume aparente de 6750mm?,
Tendo em conta a sua massa e 0 seu volume, a sua densidade aparente € de
aproximadamente 0,36 g/cm?. A estrutura pode ser visualizada na figura 31. Os valores de
tensdo e deformacéo foram obtidos tendo como base os dados retirados do software da
méaquina de compressdo, com recurso as formulasl e 2, e as dimensdes da presente
estrutura. A respectiva curva pode ser visualizada no grafico da figura 32, a verde.

Figura 31 - Estrutura em resina inspirada na microestrutura da espuma de referéncia de
densidade 12.5 pcf
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De forma a calcular o modulo de Young aparente desta estrutura, recorreu-se ao
método da linha a 0,2% de deformacao e a dois pontos retirados da zona linear sobre a
mesma. Os resultados podem ser visualizados na tabela 6.

O mesmo procedimento ja tinha sido realizado para a espuma de densidade
0,2g/cm®, na qual se obteve um médulo aparente de 55 MPa através do mesmo
procedimento, uma diferenca de aproximadamente 8 MPa. Pela andlise do gréfico a
estrutura impressa em resina atinge o limite de elasticidade mais cedo, contudo apresenta
um comportamento no regime elastico muito semelhante a de poliuretano.

9,00

8,00

12,51

7,00
6,00 / ——22im_madeira
5,00
espuma
4,00 f ----linha offset_0,2%
3,00 L/I\
2,00 :
ﬁ"’ \
/ \
1,00 1 Sy

0,00

estrutura inspirada na

o (MPa)

0,00 0,10 0,20 0,30 0,40 0,50 0,60 0,70 0,80 0,90
E(AL/L)

Figura 32 - Visualizacdo da curva de tenséo -deformacéo da estrutura inspirada na espuma
de referéncia

Tabela 6 - M6dulo de Young aparente da estrutura inspirada na espuma de referéncia com
recurso a linha offset a 0,2%

oi of el ef (of-oi) (ef-¢ei) E
(MPa) (MPa) (MPa) aparente
obtido
(MPa)
1,1 2,35 0,04 0,06 1,25 0,02 62,5
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Capitulo IV

Proposta de Implante e Analise
Estrutural

4.1 Bio-inspiracao

O conceito de bio-inspiracdo ja foi abordado em capitulos anteriores pois neste
trabalho, de forma a desenvolver o implante irdo ser desenhadas estruturas tridimensionais
inspiradas na natureza com a finalidade de comporem uma estrutura final, o implante
intramedular. Estas estruturas foram desenhadas em software de modelag¢édo paramétrica.

Iniciou-se o desenho dos espécimes a partir da modelacao de unidades celulares de
paredes abertas e posteriormente procedeu-se a sua montagem de forma a formarem
blocos e estruturas porosas.

Assim, optou-se por obter inspiracdo em estruturas celulares ja existentes,
nomeadamente nas células dos favos das abelhas, de formato hexagonal, e nas células
estruturais da madeira. Por vezes o termo “favo de mel”, Fig 33, serve para descrever de
uma forma geral qualquer matriz de células prismaticas alinhadas, no entanto ao longo
deste trabalho, a palavra “favos” apenas se refere as células de formato hexagonal.

Quando as espumas séo sujeitas a deformagfes, as suas unidades estruturais
individuais apresentam comportamentos diferentes entre elas, o que dificulta bastante a
sua analise. Assim, a criacdo de formas regulares e geométricas permitem uma analise
simplificada e uma compreensao de espumas tridimensionais mais complexas.

Para além dos favos a outra bio-inspiragcdo foi nas unidades celulares da madeira,
figura.34, mais especificamente de um pinheiro, vistas pela secédo de corte transversal,
onde é possivel visualizar células com geometria aproximadamente quadrangular.

Ao contrario das espumas de poliuretano, estas estruturas sdo constituidas por
células organizadas e simétricas. Ambas as inspiracfes sdo muito diferentes, o que
contribuiu, em parte para a escolha. O favo/hexagono regular é das formas geométricas
mais conhecida na natureza e considerada como uma forma que otimiza espago quando
em conjunto com outras células do mesmo formato. A forma hexagonal dos favos de mel
€ muitas vezes considerada na literatura como a forma geométrica mais parecida com as
trabéculas do 0sso esponjoso, facto que contribuiu também para a escolha deste tipo de
geometria.

No que diz respeito a madeira, a mesma é considerada como um material que tem
facilidade em absorver energia. A suas células apresentam um formato alongado para ser
possivel o transporte de substancias e nutrientes vitais a sobrevivéncia da arvore ou planta,
contudo, o formato quadrado das suas células depende da perspectiva de corte.

Também como se pretendia a criacdo de uma estrutura composta por estas
unidades celulares, o quadrado e o hexagono regular permitem a sobreposicao de células
gue formam um padrédo de modo a que néo exista espacos indesejados entre as mesmas

Neste sentido, as inspiracdes para o desenho dos espécimes sdo as que estao
representadas na figura 33 e 34. As duas imagens correspondem a um corte na se¢ao
transversal.
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Figura 33 - Células dos favos das abelhas Figura 34 - Ceélulas da madeira

Idealizou-se um implante poroso e heterogéneo com uma parte interior de células
maiores e uma parte exterior de células mais pequenas. Nos préximos tépicos irdo ser
estudadas e analisadas estruturas cujas propriedades serdo integradas no conceito
desenvolvido. Estas estruturas sdo as estruturas prismaticas que foram mencionadas
anteriormente em capitulos anteriores.

4.2 Modelagao

Encontram-se representadas na figura 35 a modelagédo das estruturas modeladas
inicialmente em software especifico de paredes com espessura 1mm e células de 8mm de
lado e didmetro interior, para as células quadradas e hexagonais, respectivamente.

As estruturas apresentadas foram cortadas em cilindros de 40x40 a semelhanca das
espumas de poliuretano utilizadas para caracterizar o 0Sso esponjoso no capitulo anterior.
Por uma questao econémica estas estruturas ndo foram revertidas para modelo fisico de
forma a recriar os testes de compressdo na maguina uniaxial. A alternativa é um processo
de simulacdo. Estas estruturas foram inviabilizadas gracas a sua complexidade que
originava uma simula¢éo muito mais demorada gragas a necessidade de uma malha com
mais elementos e também o aparecimento de varios elementos distorcidos.

D8mm

Imm—g- Smm

Figura 35 - Primeiros modelos das estruturas bio-inspiradas
De forma a simplificar a simulacdo foram criadas estruturas prismaticas, figuras

36,37,38 e 39, com dimensdes idénticas as da estrutura da figura 31, com area de sec¢ao
transversal de 225mm? e altura de 30mm de altura. Aquando da simulagdo numérica fixou-
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se a base e imp6s-se uma velocidade de 0.6mm/s de sentido cima para baixo e com
direcéo perpendicular ao plano transversal.

4.3 Simulacdo Numérica

4.3.1 Afericdo da Variavel Geométrica no Comportamento da
Estrutura

Como j4 foi dito acima, apds o desenho em CAD das estruturas bio-inspiradas com
diferentes dimensoes, e da definicdo das condi¢cbes de fronteira, procedeu-se a simulagéo
das mesmas.

As dimensdes utilizadas para as células estdo representadas na tabela 7.

Tabela 7 - Dimensdes das células das estruturas bio-inspiradas

Espessura das Lado/ Diametro
paredes das interior/Profundidade
células (mm) das células (mm)
Primeiras dimensdes 1 8
(tipo A)
Segundas dimensfes 0.5 4
(tipo B)

O tempo de compressao definido foi de 6 segundos, periodo que se encontra sob o
dominio de elasticidade das espumas, existindo consequentemente deslocamento uni-
axial de 3,6 mm.

4.3.2 Condigbes do Processo de Simulagao em Abaqus

Apbs converter o ficheiro CAD para a extensao “.IGS”, importa-se o ficheiro para o
software de simulagéo, nomeadamente o Abaqus.

O material utilizado na simulag&o das estruturas teve como base a tabela em anexo,
Anexo |, e os dados das propriedades mecanicas da espuma de maior densidade. De modo
a inserir os valores do teste uniaxial, 0 material teve de ser caracterizado como hiper-
elastico, e com um potencial de energia de deformagéo do tipo polinomial.

Para além do step inicial padrao, criou-se outro do tipo dinamico explicito na qual se
realizou todo o processo de imposicdo das condi¢bes da simulacdo. Optou-se por uma
andlise de geometria nao linear.

No que diz respeito a imposi¢éo das condi¢des de fronteira, foram impostas duas. A
primeira no sentido de se fixar a estrutura na base de forma a que a mesma ndo se mova
aguando da compressdo e a segunda, tem haver com a velocidade imposta na direcao
negativa do eixo dos YY, com valor absoluto de 0,6 mm/s.

A malha utilizada em todas as estruturas foi colocada automaticamente, o que implica
também que o nimero de elementos de cada estrutura seja diferente. A mesma foi do tipo
tetraédrico, disposta uniformemente consoante a geometria e aplicada consoante um
algoritmo padréo. Escolheram-se elementos do tipo C3D10M, esta sigla representa
elementos sélidos, tridimensionais de 10 nés do género tetraedro quadratico modificado,
usando interpolacdo bilinear. Os nimeros de elementos consoante o tipo de estrutura
encontram-se na tabela 8.
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Tabela 8 — Numero de Elementos da malha das estruturas bio-inspiradas

Estrutura N° de Elementos
Madeira tipo A 7429
Madeira tipo B 8793
Favelada tipo A 26605
Favelada tipo B 15938

Nas figuras que se seguem é possivel observar o mapa de cores da tensdo de Von

Mises a 75% obtida pelo software.

+1.876e+01

+1.720e+401
+1.563e+401
+1.4072+01
+1.251e+01
+1.0942401
+9.381e4-00
+7.8172+00
+6.25424+00
+4.6902+00
+3.1272+400
+1.56424-00
+2.462e-04

Figura 36 - Resultados da simulagdo da
estrutura favelada do tipo A

+1.515e+01
+1.38%e+01

+1.2632+01
+1.137e+01
+1.011e+01
+8.846e+00
+7.586e+00
+6.3252+00
+5.065e+00
+3.805e+00
+2.545e+00
+1.284e+00
+2.424e-02

Figura 37 - Resultados da simulacdo da
estrutura inspirada na madeira do tipo A

+1.5682+01 +3.591e+01
+1.4372+01 +3.292e+01
+1.306e+01 +2.993e+01
+1.176e+01 +2.694e+01
+1.04524+01 +2.395e+01
+9.14524+00 +2.095e+01
+7.8382+00 +1.796e+01
+6.5322+00 +1.497e+01
+5.22524+00 +1.198e+01
+3.9192+00 +8.98%92+00
+2.6132+00 +5.997e+00
+1.3062+00 +3.005e+00
+0.0002+00 +1.380e-02

Figura 38 - Resultados da simulacdo da
estrutura favelada do tipo B
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Sobrepondo os graficos tensdo-deformacéo criado pelo software de cada uma das
estruturas e a curva da espuma escolhida como referéncia, gréfico da figura 40, € possivel
observar que a geometria bio-inspirada de células organizadas cujo declive da reta relativa
a fase elastica se assemelha mais € a da madeira de células quadradas, do tipo B. Apds
os calculos efectuados, vém se a comprovar este mesmo facto, tendo em conta os valores
da tabela 3 e 9.

Os resultados obtidos na tabela 9 foram obtidos gragas a pontos presentes nas
curvas e gue se encontram dentro da zona linear. A tabela 9 sugere que o aumento do
mdédulo de Young do tipo A para o tipo B na Madeira esteja relacionado com um aumento
da rigidez da estrutura ao passar para dimensdes mais reduzidas. Ja na estrutura favelada
tal ndo acontece, apresentando um comportamento oposto. O valor do mddulo de
elasticidade da estrutura favelada do tipo B pode-se ter relevado mais pequeno por ser de
uma geometria diferente, isto €, com células de outro formato, ou mesmo por ter também
um comportamento oposto no que diz respeito ao nimero de elementos.
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Figura 40 - Grafico da curva representativa do material de referéncia com as curvas da
simulacdo da zona linear das estruturas bio-inspiradas

De forma a validar as conclusfes que se retiraram a partir da visualizagéo do gréfico,
procedeu-se ao célculo do modulo de Young aparente, tal como foi realizado acima com
as espumas. De notar que nestas estruturas, visto a impossibilidade de calcular o valor da
tensdo de cedéncia, os pontos foram retirados directamente da curva e nao da linha de
deformacéo offset, tabela 9.
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Tabela 9 - Modulo de Young aparente das estruturas bio-inspiradas sem recurso a linha
offset

ETi{ootde Oi of; €i € (o1-0i) | (g-€i) E t

strutura aparente

Bio-Inspirada | MP® | (MPa) (MPa) obtido
(MPa)

Madeira tipo A | 0,6610 | 2,3389 | 0,0159 | 0,0514 | 1,6779 | 0,0355 47,26

Madeira tipoB | 1,9341 | 8,0879 | 0,0368 | 0,1031 | 6,1538 | 0,0663 92,81
Favelada tipo A | 0,3721 | 0,8776 | 0,0089 | 0,0206 | 0,5055 | 0,0117 43,21
Favelada tipo B | 0,5638 | 1,4495 | 0,0152 | 0,0474 | 0,8857 | 0,0322 27,51

Tendo em conta que o médulo de Young aparente obtido para a espuma de poros
aleatérios de maior densidade utilizada como referéncia foi de 97,37MPa, tabela 3, e o0s
calculos efectuados para as estruturas bio-inspiradas de células organizadas, pode-se
entdo dizer que a estrutura bio-inspirada na madeira do tipo B apresenta um
comportamento elastico mais parecido, com um maodulo de elasticidade aparente de 92,81
MPa, com um erro de aproximadamente de 5%, sem a utilizacdo da linha de deformacéo
offset. De notar que o valor obtido de 55 MPa com recurso a linha de deformagéo offset se
aproxima mais do valor 47,26 MPa relativos a primeira iteracdo, contudo, e por uma
questdo de concordancia de procedimentos optou-se pelo valor de 97,37 MPa como fator
de escolha para o tipo de geometria de estrutura bio-inspirada.

4.4 Estrutura ndo Bio-inspirada

Analisou-se também o comportamento de uma estrutura impressa através de fabrico
aditivo, em SLM, em liga de titanio, nidbio e zircénia, Til3Nb13Zc, com um padréo de
células idénticas a apresentada nas figuras 41 e 42 onde também é possivel observar os
cilindros de ligagéo de dimensdes 0,20x0,20 mm. O mddulo de Elasticidade desta liga pode
variar entre 41 e 83 GPa (41000 e 83000 MPa, respectivamente). Esta apresenta uma
maior resisténcia a corrosdo do que a liga de Ti6Al-4V [82].

O

:i“ Y
A
Figura 41 - Unidade celular da estrutura Figura 42 - Unidade celular da estrutura
em liga de titanio em liga de titdnio com os cilindros de

ligagédo
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A dimenséo do modelo da unidade celular ilustrada em cima foi retirado do software
de modelagdo paramétrica e podem ser visualizadas na figura 43. De notar que este tipo
de células podem ser consideradas poros de dimenséo aproximadamente 600 pum.

wo S

TRUE RO.0&

Figura 43 - Dimensodes da unidade celular da estrutura em liga de titanio

As estruturas séo cilindricas, uma tem altura 9mm (titanio_2), outra 9,5mm (titanio_1)
e ambas com um didmetro de 5mm e com as mesmas dimensdes de poros. Nas figuras 44
e 45 pode ser visualizada a “titdnio_2”". No que diz respeito a densidade, esta é a
propriedade fisica da matéria que reflete o estado de agregacdo da mesma e calcula-se
com a relacdo entre a massa e o volume. Nas estruturas porosas calcula-se de forma
diferente das estruturas solidas gragas a existéncia de espagos vazios. Caso se ignore a
existéncia dos mesmos tém-se a chamada densidade aparente, caso contrario tém-se a
densidade real [84]. Foi possivel saber o volume real da estrutura de 38,46 mm?® e a massa,
de 0,51x103+ 0,01Kg, resultando numa densidade real de 13,26g/cm?.

Figura 44 - Estrutura modelada em Figura 45 - Estrutura impressa em liga
software de titanio

A semelhanca do que se fez para as espumas e mantendo todas as condi¢des de
ensaio obteve-se o grafico da figura 46.
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Figura 46 - Gréafico das curvas de forca-deslocamento das estruturas impressas em
Til3Nb13Zn

A estrutura intitulada de titdnio_1 representada a azul na figura 46 e a laranja na
figura 48, aguando da sua compressao sofreu um cisalhamento, também frequentemente
designado por flambagem, Fig 47, que pode ter comprometido a curva idealizada da
estrutura quando sujeita a testes deste tipo. Este fendmeno ocorre quando o provete
apresenta uma area de seccdo transversal pequena e é caracterizado por uma flexéo
transversal quando a peca € sujeita a uma compressao axial.

Figura 47 — Estrutura em liga de titdnio cisalhada/flambada durante a compressao
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Convertendo a forca para uma tensdo e o deslocamento para uma deformacao,
utilizando as férmulas 1 e 2 e os valores das dimensdes das estruturas de titanio obteve-
se o gréfico representado na figura 48.
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Figura 48 - Grafico das curvas de tensdo aparente-deformacdo das estruturas impressas
em Til3Nb13Zn

Ampliou-se também uma zona da parte linear e comparou-se com a estrutura bio-
inspirada selecionada no processo de simulacéo, figura 49. Sdo notérias as diferencas
mecanicas entre ambas visto tratar-se de diferentes materiais e diferentes dimensdes de
poros.
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Figura 49 - Zona da parte linear das estruturas ampliada em comparagédo com a parte linear
da estrutura bio-inspirada
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A estrutura bio-inspirada com um comportamento linear semelhante as espumas
existentes no mercado para mimetizar 0 0sso apresenta uma curva tipo semelhante, mas
com uma resisténcia muito menor. A possibilidade da ocorréncia do efeito de stress
shielding na interface de ambas as estruturas, gragas as diferentes propriedades, é uma
possivel realidade.
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Figura 50 - Visualizacdo da zona linear das estruturas em liga de titdnio com a linha ofsset
a 0,2% da curva intitulada de titanio_2

Por uma questao de coeréncia com o que foi acima descrito para o célculo do médulo
de Young aparente, foram retirados dois pontos aleatérios da curva “titanio_2” por ter sido
a estrutura que nao se deformou ao ser testada. Os pontos pertencem a recta com origem
no ponto de deformacdo de 0,2%, designada de deformacédo offset, e com fim a
aproximadamente 11% de deformagdo da estrutura, tratando-se da sua zona de
comportamento linear, isto €, até a tensdo de cedéncia, figura 50 e 51. Os valores
encontram-se na tabela 10.
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Figura 51 - Ampliacéo da zona linear das estruturas em liga de titanio com a linha offset a
0,2% da curva intitulada de titanio_2
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Tabela 10 - Médulo de Young aparente do titdnio_2 com recurso a linha offset a 0,2% de

deformacéo
Oi of e ef (of-ai) (ef-ei) E
(MPa) (MPa) (MPa) aparente
obtido
(MPa)
28,00 44,00 0,02 0,03 16,00 0,01 1600

Tendo-se realizado a andalise com a linha a 0,2% de deformacao, que se encontra na
literatura no que diz respeito a materiais soélidos, realizou-se nos mesmos moldes, uma
analise do médulo de Young aparente desta vez com uma linha a 2% de deformacéo,
situada no inicio da zona de elasticidade, paralela a reta de tenséo aparente- deformacao
mas desprezando a curvatura inicial, figura 52. Os valores do médulo de Young aparente

para este caso podem ser visualizados na tabela 11.
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Figura 52 - Ampliacéo da zona linear das estruturas em liga de titdnio com a linha a 2% de

deformacéo

Tabela 11 - Médulo de Young aparente do titanio_2 com recurso a linha offset a 2% de

deformacéo
oi of el ef (of-oi) (ef-¢ei) E
(MPa) (MPa) (MPa) aparente
obtido
(MPa)
0,00 19,00 0,02 0,03 19,00 0,01 1900

O célculo do médulo de Young aparente segundo os dois procedimentos diferentes,
originou resultados com diferenca de 300 MPa, que n&o € muito significativa.
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4.5 Analise Comportamental das Unidades Celulares

De forma a analisar o comportamento da geometria das unidades celulares das
estruturas estudadas, procedeu-se a sua simulacdo numérica utilizando exatamente o
mesmo procedimento e condicfes das simulacdes efectuadas anteriormente. O mesmo
tempo foi aplicado a estas trés células e o material aplicado encontra-se em anexo, Anexo
I. Para o efeito de simulacdo do modelo celular da estrutura ndo bio-inspirada ,retirou-se
os cilindros de ligagéo.

Através da visualizagdo do mapa de cores que segue o critério de Von Mises,
visualizado em software, o modelo da célula com maior resisténcia a compressao é o
formato favelado, seguindo-se o modelo da célula da estrutura ndo bio-inspirada e por
altimo da madeira. A observagéo foi feita na zona interior das paredes de cada célula,
tabela 12. Através da analise do comportamento de cada elemento, contornado e
evidenciado nas figuras da simulagéo na tabela 12, é possivel concluir gue a célula cubica
apresenta maior rigidez que as restantes, nao € tao flexivel, figura 53.

Tabela 12 — Resultados da analise numérica dos modelos unitarios das estruturas

Unidade celular da Unidade celular da Unidade celulular da
estrutura ndo bio- estrutura inspirada nos | estrutura inspirada na
inspirada favos madeira

Numero de
elementos 12334 2102

1583
C3D10M

Simulagao

As estruturas estudadas anteriormente sdo matrizes constituidas por um padrao
organizado destas unidades celulares. Ndo sdo mais do que modelos celulares unitérios
agregados e que constituem as chamadas estruturas porosas.
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No grafico da figura 53 estéo representadas as curvas resultantes da simulacao de
cada um dos elementos com algumas distor¢des mais ainda assim é possivel analisar a

tendéncia das mesmas.
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Figura 53 — Comportamento das trés unidades celulares quando simuladas com o
material de referéncia
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Capitulo V

Conceito de Implante Bio-
Inspirado e Discussao

5.1 Conceito de Implante Bio-Inspirado

Tendo em conta todos os testes efectuados com o cariz de absorcéo de energia e
toda a informag&do acima mencionada, encontra-se na figura 54 o esquema ampliado e
simplificado do conceito do implante heterogéneo e o seu posicionamento no interior do
0ss0. Trata-se de uma mera representacdo de forma a ser possivel visualizar as diferengas
geomeétricas no tipo de células unitarias que constituem ambas as estruturas. A parte
exterior, representada a cinzento refere-se a estrutura em titdnio, enquanto que a parte
interior, representada a preto, trata-se da estrutura bio-inspirada, tratando-se assim de uma
estrutura composita. Apenas tens@es de contacto entre ambas as interfaces estruturais
foram consideradas. No modelo numérico criou-se uma zona central oca e avaliou-se o
comportamento do implante com as geometrias dispostas de forma diferente para efeitos
de estudo e analise.

Oss0 Cortical

0550 Esponjoso

Figura 54 — Esboco do conceito de Implante e seu posicionamento no interior do 0Sso

5.1.1 Modelo Numérico

Aplicando as propriedades fisicas de ambas as estruturas no modelo soélido
simplificado para efeitos de simulacdo, criando as interacfes entre as superficies e
aplicando as mesmas condi¢Bes das estruturas simuladas anteriormente no capitulo 1V,
nomeadamente uma simulagdo em Dynamic Explicit durante 6 segundos e a uma taxa de
compressao de 0,6 mm/s, procedeu-se entdo a compressao virtual do implante de forma a
saber qual a influéncia da posicéo do titanio no interior do implante, em termos de carga.
Desta vez a malha passou a ser hexagonal e recorreu-se a um prato superior rigido para
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comprimir de forma uniforme ambas as estruturas acopladas. Na figura 55 estdo
representadas as dimensdes utilizadas no modelo numérico e o modelo com a malha no
interior e no exterior. As dimens@es foram arbitradas e escolhidas de modo a que ambas
as regides coloridas apresentassem a mesma area de secado transversal. Estas regides
representam as duas diferentes estruturas e a regido a branco representa uma zona oca.
Quanto ao numero de elementos que constituem a malha, a regido interior é constituida
por 300 elementos e a regido exterior é constituida por 207 elementos.

Figura 55 — Dimensdes em mm do conceito de implante e o seu modelo com malha

O gréfico da figura 56, indica que a posi¢ao do titanio, com as dimensdes estruturais
acima mencionadas nao altera o comportamento da estrutura.de forma significativa,
suportando ligeiramente mais carga quando o0 mesmo se situa no interior. Para o grafico
escolheram-se elementos do mesmo nivel no plano transversal, segundo a mesma direcao
axial e mais proximos do prato superior.
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Figura 56 — Comportamento do implante com diferentes posi¢fes da liga de titanio
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Tabela 13 — Modulo de Young aparente da curva com titanio exterior do modelo numérico
sem recurso a linha offset

Oi of e ef (of-oi) (ef-¢ei) E
(MPa) (MPa) (MPa) aparente
obtido
(MPa)
54,8515 | 65,5988 | 0,0573 0,0747 | 10,7473 | 0,0174 617,66

5.2 Discussao

Este desenvolvimento organizou-se de forma a conceptualizar um implante bio-
inspirado a partir da analise do comportamento de estruturas porosas. Foram utilizadas
diferentes abordagens de estudo no processo de estudo e comparagfes biomecéanicas com
o intuito de aproximar certas caracteristicas que se pretendeu obter. Foi notéria a
dificuldade que se encontrou ao simular & compressédo estruturas de arquitectura
complexa. No que diz respeito as simulac¢des as dificuldades encontradas foram sobretudo
no nimero de elementos da malha utilizada, e nos elementos distorcidos que faziam
abortar o processo. A parte plastica nao foi muito abordada na execucao deste trabalho
pois s6 a zona elastica era objecto de interesse.

Foi possivel concluir que, no seguimento das condi¢cfes do trabalho efectuado que
uma verificagdo do médulo de Young aparente com o recurso a uma linha offset e sem a
linha offset pode gerar uma diferenca no médulo de Young aparente de até 42,37 MPa e
gue estruturas organizadas de células quadradas, parecidas com as da madeira e nas
condigbes do trabalho aqui realizado se assemelham mais as estruturas de unidades
celulares aleatérias que pretendem mimetizar o0 0sso, ao contrario do que esté presente na
literatura que indica que as trabéculas se aproximam mais do formato hexagonal, préprio
dos cristais de hidroxiapatita [83]. Para analisar, comparar e analisar a influéncia do
material, imprimiu-se uma estrutura inspirada na prépria espuma de referéncia e criada
através do micro-CT. O seu comportamento revelou grandes semelhancas, contudo, o
material e a densidade séo fatores determinantes no que diz respeito a caracterizagéo de
estruturas porosas. A rigidez da estrutura impressa é mais elevada que a espuma de
referéncia, sendo que o modulo de Young aparente da estrutura é de 62,5 MPa e a da
espuma, pelo mesmo método € de 55 MPa, existindo uma diferenca de 7,5 MPa.

De forma paralela analisou-se uma estrutura em titanio, mais especificamente, uma
liga de titanio, niébio e zirconia, cujo tamanho de unidades celulares permite um processo
de osseointegracao, apresenta um modulo de elasticidade aparente de 1600 MPa. Trata-
se de um material com um maddulo de elasticidade aproximadamente de 70000 MPa, muito
inferior & da liga de titanio Ti- 6A1-4V, Fig 8, utilizada normalmente nos implantes atuais,
revista na literatura [39].

Verificou-se que para ser possivel a osseointegracdo, os tamanhos dos poros tém de
ser de tal forma pequenos que, quando agregados numa estrutura e impressos na liga de
titanio, traduz-se num comportamento muito rigido provocando possivelmente fenémeno
de stress-shilding aquando do contacto com o 0sso. No conceito do implante final, tentou-
se reduzir a rigidez ao reduzir o volume ocupado por esta estrutura no implante e com a
inclusdo de uma zona oca no seu interior. Obteve-se um modulo aparente de
aproximadamente 618 MPa (0,618 GPa). Este resultado é numérico, e pode estar
influenciado por possiveis erros intrinsecos de simulacdo e a capacidade de o implante
suportar grandes cargas pode ser critica. Ainda assim conseguiu-se um valor relativamente
baixo para um implante com uma camada de liga titnio, mas uma boa ligacéo entre ambas
as interfaces constituintes pode vir a ser alvo de mais estudo e analise, ainda assim
conseguiu-se reduzir a rigidez relativa entre o implante e o 0sso.
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Verificou-se de modo a calcular o médulo de Young aparente que conjuga a
geometria e 0 material inerente a estrutura porosa a ser estudada, que a obtencéo de
valores de tensdo e deformagédo segundo uma linha a 2% de deformacéo, apanhando
somente a zona eldstica, e ndo a 0,2% de deformacao, como esta presente na literatura
para materiais soélidos resulta em valores muito préximos, com uma diferenca pouco
significante.

Toda a andlise efectuada, bem como todos os testes tiveram como base apenas
testes de compressdo uma vez que a localizacdo do implante seria no 0Sso esponjoso,
0sso gque tem como principal funcdo o amortecimento de carga. Este conceito estrutural
pode ser implementado noutros implantes ja existentes, ao adaptar esta estrutura aqui
conceptualizada ao formato dos mesmos. Por outro lado, testes de tragdo uniaxial
implicariam uma maior logistica de fixacdo dos provetes, e muito provavelmente o desenho
e fabrico de ferramentas que permitissem a fixacdo dos mesmos.
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Capitulo VI

Conclusoes e Propostas para
Trabalhos Futuros

6.1 Conclusdes

Com a realizagdo deste trabalho conseguiu-se atingir os objectivos propostos e
proceder & andlise e desenvolvimento de um conceito passando primeiro pela
caracterizacdo de estruturas e a analise das mesmas quando sujeitas & compressao.
Compreendeu-se 0 comportamento mecanico do 0Sso esponjoso e como o moédulo de
Young pode variar consoante as condi¢des impostas nos ensaios mecanicos e o método
com gue se retiram os valores de tens@o e de deformag&o. Concluiu-se também que o
maodulo de Young aparente ao estar inerente a prépria geometria da estrutura e ao tipo de
material da mesma é, por si s6, uma medida de rigidez.

Concluiu-se que, as condi¢bes impostas ao longo do trabalho e as diferentes
abordagens utilizadas podem influenciar os resultados obtidos, principalmente no que diz
respeito & simulacdo de estruturas, revertendo por vezes para um caminho diferente
daquele presente na revisdo bibliografica. A simulacdo de estruturas com geometrias
complexas revelou-se um grande desafio, que foi uma das maiores dificuldades ao longo
de todo o desenvolvimento. Contudo o processo de simulacao foi vantajoso no sentido de
poupanca econdmica e na viabilidade dos ensaios ao testar com um determinado material.

Adquiriu-se muitas competéncias ao longo da realizagdo deste trabalho,
principalmente com o0 manuseamento de diferentes softwares e na analise do
comportamento de estruturas porosas. Pode-se ver esta dissertacdo como ponto de partida
para futuros trabalhos de desenvolvimento de estruturas implantaveis porosas e bio-
inspiradas.
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6.2 Propostas para Trabalhos Futuros

Como proposta para trabalhos futuros, seria interessante a realizacdo de testes in
vivo do implante e registo dos resultados obtidos ao longo do tempo em tecido vivo. Caso
néo seja possivel em 0sso humano, e como alternativa, poder-se-ia implementar em 0sso
ovino. Desta forma seria possivel cotejar a prestacédo do conceito de implante desenvolvido
com outros ja existentes que circulam no mercado.

O seu fabrico também necessita de algum estudo tendo em conta a estrutura
complexa e os diferentes materiais aplicados. Seria interessante o desenvolvimento do
fabrico em 3D deste tipo de estruturas.

Tal como os estudos realizados & variavel geométrica, poder-se-ia também fazer a
afericdo do material padréo na influéncia da estrutura ao realizar o mesmo estudo com as
outras densidades das espumas compressas inicialmente. A utilizacdo de mais materiais
de referéncia no processo de simulacbes das estruturas, isto €, utilizacdo de outro tipo de
espuma de diferentes densidades seria de igual modo interessante. Também seria curioso
o desenho de estruturas com outras dimensfes e até mesmo com novos formatos de
células e com gradiente de porosidade de maneira a obter-se mais resultados.

De notar que a caracterizacdo mecanica da espuma neste projecto foi baseada em
testes de compressao uniaxiais. Seria igualmente interessante uma caracterizacdo
mecanica também com testes de tragdo uniaxiais e consequentemente o estudo de
métodos de fixacdo das amostras as pingas da maquina.

Executar a simulacdo de modo a abranger a zona plastica. Deste modo seria possivel
uma visdo mais ampla da curva tensdo-deformacdo das estruturas bio-inspiradas bem
como a determinacdo de um limite para o ponto de transicdo entre o comportamento
elastico e plastico da estrutura quando sujeita & compresséo.
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Valores utilizados para a caracterizacdo do
material no processo de simulacéo das
estruturas.

Anexo |

Deformacéo Tensao
(mm) (MPA)
0.011 0.195
0.015 0.354
0.017 0.493
0.018 0.712
0.020 0.871
0.022 1.129
0.026 1.367
0.028 1.665
0.031 2.023
0.035 2.301
0.035 2.460
0.039 2.798
0.042 3.056
0.044 3.235
0.048 3.473
0.053 3.692
0.060 3.871
0.072 3.930
0.083 3.791
0.089 3.593
0.095 3.533
0.099 3.672
0.106 3.752
0.116 3.672
0.125 3.513
0.134 3.553
0.145 3.473
0.147 3.334
0.152 3.275
0.158 3.374
0.169 3.414
0.180 3.493
0.193 3.553
0.202 3.593
0.211 3.513
0.218 3.573
0.228 3.652
0.237 3.593
0.246 3.613
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