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Resumo A cirurgia de substituição de articulações encontra-se entre os procedimen-
tos cirúrgicos mais realizados a nível mundial. De modo a evitar as cirurgias
de revisão, surgiu o conceito de implante instrumentado que se encontra em
crescente evolução cientí�ca, evidenciando já em estudos anteriores resulta-
dos promissores quanto à estimulação da regeneração óssea peri-implantar
e à monitorização da �xação osso-implante.
O principal objetivo deste estudo é analisar computacionalmente os estímu-
los elétricos, aplicados por sistemas de estimulação capacitiva planar, em
estruturas trabeculares. Os resultados mostram variações na gama 0-0,8156
V/mm para estados de descolamento entre 0 e 1 mm, dependendo da zona
óssea, dos parâmetros aplicados, assim como do estado de �xação osso-
implate. Foram observadas correlações superiores a 98% entre as várias
curvas dos resultados obtidos relativas às diferentes estimulações elétricas
estudadas. Os resultados obtidos foram comparados com estudos in vitro e
in vivo de estimulação capacitiva, sendo que se denotaram resultados pro-
missores à estimulação do osso.
Os sistemas capacitivos, para além de poderem operar como atuadores te-
rapêuticos, podem também ser usados como sistemas de monitorização.
Como tal, compararam-se ainda os resultados da capacidade elétrica obtidos
no modelo computacional com os resultados obtidos em ensaios experimen-
tais num trabalho precedente. Enquanto que, nos modelos computacionais
os valores obtidos se encontram numa gama entre 0,9829 e 1,2384 pF, os
experimentais variam entre 2,5112 e 2,5829 pF, considerando as mesmas
condições da interface. Ao normalizar estes resultados, veri�ca-se um erro
de cerca de 9,89% entre as curvas.
Este estudo apresenta resultados favoráveis à estimulação e monitorização de
diferentes interfaces osso-implante, e, por isso, o seu desempenho deve ser
estudado para a sua futura integração em implantes ativos instrumentados.





Keywords Instrumented implant; Computational models; Capacitive stimulation; Elec-
tric �eld; Osseointegration; Aseptic loosening.

Abstract Joint replacement surgery is among the most widely performed surgical pro-
cedures worldwide. To avoid revision surgeries, the concept of instrumented
implant emerged, which is undergoing increasing scienti�c evolution, showing
in previous studies promising results regarding the stimulation of peri-implant
bone regeneration and the monitoring of bone-implant �xation.
The main objective of this study is to analyze computationally the electri-
cal stimuli, applied by capacitive planar stimulation systems, in trabecular
structures. The results show variations in the range of 0-0.8156 V/mm for
detachment states between 0 and 1 mm, depending on the bone zone, the
parameters applied, as well as the bone-implant �xation state. Correlations
higher than 98% were observed between the curves of the results obtained
regarding the di�erent electrical stimulations studied. The results obtained
were compared with in vitro and in vivo studies of capacitive stimulation,
where promising results for bone stimulation were veri�ed.
Capacitive systems, in addition to being able to operate as therapeutic actu-
ators, can also be used as monitoring systems. The electric capacity results
obtained in the computational model were also compared with the results
obtained in experimental tests in previous work. While, in the computational
models, the values obtained are in a range between 0.9829 and 1.2384 pF,
the experimental ones vary between 2.5112 and 2.5829 pF, considering the
same interface conditions. When normalizing these results, an error of about
9.89% is veri�ed between the curves.
This study presents the favorable results for stimulation and monitoring of
di�erent bone-implant interfaces and, therefore, its performance should be
studied for its future integration into active instrumented implants.
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Capítulo 1

Introdução

Nos últimos 20 anos, mais de 20% da população mundial apresentou problemas
músculo-esqueléticos, pelo que a cirurgia capaz de substituir uma articulação se tornou
uma das mais revolucionárias [1]. A osteoartrite é uma doença degenerativa e é con-
siderada como o problema músculo-esquelético mais comum, capaz de afetar qualquer
articulação, ocorrendo com maior frequência nas articulações da anca e do joelho.

Numa primeira fase, a osteoartrite consiste na rotura da cartilagem, causando dor e
inchaço. Contudo, nos estágios �nais da doença, os sintomas podem-se tornar incapaci-
tantes, condicionando a mobilidade do paciente. Assim, surgiram diversas artroplastias
como forma de atenuar a dor e restaurar as funções principais do movimento dos pa-
cientes, de entre elas, a Artroplastia total da anca (ATA) e a Artroplastia total do
joelho (ATJ). Apesar do elevado sucesso, é normal que esta patologia venha a aumentar
nos próximos anos devido a diversos fatores que serão abordados na próxima secção [1; 2].

1.1 Taxas de prevalência na ATA e ATJ

Tem-se veri�cado um aumento signi�cativo dos procedimentos cirúrgicos ortopédicos.
Até 2030 estima-se um aumento de 174% de ATA e cerca de 673% de ATJ nos EUA [3].
Este aumento justi�ca-se pelo crescimento da esperança média de vida, pelo nível de
sedentarismo e ainda devido ao aumento da obesidade.

Entre 1990 e 2002, a ATA aumentou cerca de 50% nos EUA e 16% no Reino Unido
entre 2005 e 2010 [4]. Um estudo realizado por Kurtz et al. [5], concluiu que as taxas de
incidência são 1,5 a 2 vezes superiores no sexo feminino e que 65% dos casos ocorre em
pacientes com idade superior a 65 anos. Estima-se ainda que a proporção de pacientes
com idade inferior a esta aumente para 50% de todas as artroplastias até 2030 [4]. No
Reino Unido, as causas da cirurgia são a osteoartrite1(93%), osteonecrose2(2%), fratura
do fémur (2%), displasia do desenvolvimento da anca (2%) e artrite in�amatória (1%)
[4].

Em relação à ATJ, Baker et al. [6] constatou que 19,8% dos pacientes apresentaram
dor persistente no joelho após a cirurgia e 18,2% mostraram insatisfação com o proce-
dimento. Outro estudo de Anderson et al. [7], com 98 pacientes, veri�cou uma taxa de

2
Osteoartrite: doença crónica que dani�ca a cartilagem e tecidos circundantes, caracterizando-se

pela dor, rigidez e perda da função.
2
Osteonecrose: processo que provoca a morte das células que sustentam a cartilagem, conduzindo

à osteoartrite.
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2 1.Introdução

9,2% de insatisfação. Depois de uma análise com 41 utentes, Kassam et al. [8] concluiu
ainda que, o encaminhamento precoce de pacientes com ATJ para cirurgiões especiali-
zados em cirurgias de revisão, seria bené�co para o paciente e permitia ainda reduzir o
custo associado. Jain et al. [9] veri�cou que a ATJ entre 1990 e 2000 aumentou cerca de
54% em pacientes entre os 50 e os 60 anos e 95% numa faixa etária mais baixa, entre os
40 e 50 anos. Tal como na ATA, a principal causa de cirurgia para a ATJ é a osteoartrite,
responsável por 94 a 97% das cirurgias [10]. Na Figura 1.1 está ilustrada a comparação
entre um joelho saudável e um com osteoartrite.

(a) (b)

Figura 1.1: Imagem ilustrativa do joelho a) saudável e b) com osteoartrite. Imagem
adaptada de [11].

1.2 Falhas nos implantes intramedulares

Apesar do sucesso das artroplastias, estas também apresentam várias falhas. Estudos
recentes, relataram um risco de revisão de 10% nos 10 anos posteriores à cirurgia [12].
McGrory et al. [13] avaliou os registos de sistemas de saúde de cinco países, denotando
uma taxa média de revisão de 11,7% entre 2011 e 2014.

Khan et al. [12] reuniu dados de referência de cinco países relativos à ATJ, evidenci-
ando que 29,8% das cirurgias de revisão se devem ao descolamento assético3. A infeção e
a dor são outras duas causas com taxas de 14,8% e 9,5%, respetivamente. Outros estudos
relativos à ATA apresentam como principais causas de revisão o descolamento assético
(∼25%), a luxação/sub-luxação (∼20%) e infeção (∼15%) [14; 15]. Um dos fatores que
pode conduzir ao descolamento assético é conhecido como efeito de stress shielding, que
consiste na redução da densidade óssea, provocada pela remoção da tensão típica do osso
na sequência da aplicação do implante. Quando a carga no osso diminui, este torna-se
mais fraco e menos denso devido à falta de estimulação para a remodelação óssea.

A idade do paciente, a geometria e materiais dos implantes ou até mesmo a técnica
cirúrgica, são exemplos de fatores que podem comprometer o sucesso das artroplastias
[16; 17]. Os pacientes jovens têm sido considerados de maior risco para revisão devido
ao seu maior nível de atividade em relação aos idosos [5]. Assim, antes da cirurgia, é

3
Descolamento assético: Espaçamento que ocorre na interface osso-implante após as artroplastias.
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1.Introdução 3

necessário conhecer o paciente e o seu estado clínico, de modo a avaliar o método de
inserção e o implante que mais se adequam. Posto isto, são apresentados os três métodos
de �xação entre o implante e o osso (Figura 1.2) [18]:

(i) Próteses não-cimentadas ("press-�t"): tanto a haste como a cabeça femoral, são
�xadas diretamente na superfícies óssea, sem utilização de cimento. A �xação entre
o osso e o implante dá-se pelo crescimento ósseo no interior das superfícies porosas
do implante ou por osseointegração em superfícies com revestimentos bioativos.
Este tipo de prótese é indicado para pacientes jovens e com boa qualidade óssea;

(ii) Próteses cimentadas: a �xação entre o osso e o implante ocorre através da solidi-
�cação de um material ligante (cimento ortopédico), o qual garante uma forte e
rápida �xação. Este tipo de prótese adequa-se para pacientes mais velhos e com
pouca atividade física;

(iii) Próteses híbridas: a �xação combina os dois métodos anteriores. Haste cimentada
e cabeça femoral não-cimentada, ou o contrário, haste não-cimentada e cabeça
femoral cimentada.

(a) (b) (c) (d)

Figura 1.2: Tipos de próteses utilizadas na substituição da anca. a) Não-cimentada; b)
Cimentada; c) Híbrida (haste cimentada e cabeça femoral não-cimentada); d) Híbrida
(haste não-cimentada e cabeça femoral cimentada). Imagem adaptada de [4].

O método ideal de �xação é ainda um tema em estudo, dadas as vantagens e desvan-
tagens apresentadas pelos diferentes métodos. Como referido anteriormente, as próteses
não-cimentadas são adequadas para pacientes jovens e ativos, visto tratar-se de uma
�xação biológica e evitar a deterioração do cimento a curto prazo [18].

As próteses não-cimentadas, apesar de serem mais caras, tornaram-se o tipo de prótese
mais comum na Inglaterra, País de Gales, Itália, Austrália, Canadá e EUA [19]. Contudo,
constatou-se que as taxas de revisão das próteses cimentadas (3%) são inferiores às não-
cimentadas (4,6%) e híbridas (3,8%) [19]. Um estudo de Pennington et al. [19] concluiu
que as próteses cimentadas são as mais económicas, no entanto, as híbridas têm uma
relação custo-benefício superior. Outro estudo de Abdulkarim et al. [20] evidenciou
melhores resultados clínicos para próteses de �xação cimentada, quando comparado a
próteses não-cimentadas. Para além disso, a curto prazo, as próteses "press-�t" exigem
um maior tempo de imobilização pós-cirúrgico e a dor não é completamente eliminada,
ao contrário das cimentadas [18].
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1.3 Tipos de implantes ósseos

Com o aumento da percentagem de jovens a necessitar de artroplastias, é cada vez
mais importante garantir uma boa osseointegração entre o osso e o implante. Sabendo
que, isto não depende apenas da estabilidade mecânica inicial, mas também da resposta
biológica, o processo de regeneração óssea tem-se tornando alvo de investigação cientí�ca
ao longo dos últimos anos [21].

Para garantir qualidade de vida aos pacientes e evitar as cirurgias de revisão, há
diversos aspetos a ter em consideração [21]. Nesta secção, apresentam-se os diferentes
tipos de implantes usados, os não instrumentados e os instrumentados.

1.3.1 Implantes não instrumentados

Implantes não instrumentados não compreendem sistemas eletrónicos, como senso-
res, atuadores ou sistemas de alimentação [22]. Ainda assim, têm como funcionalidade
a restauração da articulação e podem ser divididos em dois tipos: passivos e ativos,
apresentando como principal diferença, a capacidade de atuação terapêutica.

1.3.1.1 Implantes passivos

As primeiras tentativas da artroplastia total da anca (ATA) foram apresentadas no
�nal do século XIX [23]. Themistocles Glück realizou a primeira, onde apresentou o
uso de mar�m para substituir as cabeças femorais de pacientes, cujas articulações foram
destruídas pela tuberculose [23]. De entre outras próteses apresentadas, destacou-se uma
desenvolvida por Sir John Charnley, semelhante às próteses utilizadas hoje em dia (Figura
1.3). Esta última é conhecida como prótese de baixa fricção devido à sua pequena cabeça
femoral e é composta por uma haste femoral, uma cabeça articular de aço inoxidável,
um componente acetabular de polietileno e cimento ósseo acrílico [23]. A conjugação de
um componente femoral metálico com um componente acetabular de polietileno de alta
densidade, permite suportar as cargas aplicadas na articulação da anca e minimizar o
desgaste do componente acetabular simultaneamente, surgindo assim o conceito de par
articular "hard-on-soft" [18].

Figura 1.3: Prótese desenvolvida por Charnley, conhecida como prótese de baixa fricção
[24].
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Com o aumento do número de operações bem-sucedidas, as técnicas tornaram-se
padronizadas, mas os problemas continuaram a surgir: a idade média dos pacientes
sujeitos à substituição da anca diminuiu devido ao aumento de obesidade e sedentarismo,
ocorreu o descolamento assético em percentagens consideráveis e deu-se ainda a corrosão
dos componentes [18]. Posto isto, há uma variedade de técnicas usadas atualmente,
na tentativa de encontrar a combinação que menos complicações apresentam, como o
desenvolvimento de novos materiais, geometrias e acabamentos super�ciais [18; 23].

Depois de reportadas várias evidências de descolamento assético, foram vários os ci-
entistas que investigaram os efeitos de diferentes combinações de materiais no ramo da
ortopedia. Posto isto, e sabendo que os implantes usados na ATA são constituídos por
uma haste femoral, uma cabeça articular e um componente acetabular, debateram-se
cinco combinações de materiais entre estes dois últimos componentes: metal-sobre-metal
(M-M), metal-sobre-polietileno (M-P), cerâmica-sobre-cerâmica (C-C), cerâmica-sobre-
metal (C-M) e cerâmica-sobre-polietileno (C-P) [24]. Quanto à combinação M-M, estas
obtiveram resultados insatisfatórios, apesar de garantirem alta resistência ao desgaste,
boa capacidade de fabricação e baixa fricção [24]. Até meados da década de 90, as
articulações M-P tiveram sucesso em pacientes mais velhos e menos ativos, apesar do
descolamento assético e da osteólise serem, ainda na altura, uma preocupação. Nos
anos 80, surgiram as articulações constituídas por C-C, com o intuito de resolver o des-
colamento assético e a osteólise 4. Estas denotaram-se mais adequadas para pacientes
jovens, tendo como principais vantagens a sua dureza e resistência [24]. Posteriormente,
introduziu-se o conceito das articulações constituídas por cerâmica e metal, C-M, que
apresentaram menor desgaste e as quais são bastante utilizadas [24]. Por último, um
estudo relativo a superfícies de apoio de cerâmica sobre polietileno (C-P) [25], demons-
trou excelentes resultados clínicos com taxas de desgaste inferiores às evidenciadas nas
articulações M-P. Além disso, nesse estudo, não foram apresentadas evidências de osteó-
lise. Na Figura 1.4 podem ser consultadas três destas combinações de materiais entre o
componente acetabular e a cabeça femoral.

(a) (b) (c)

Figura 1.4: Combinações de materiais entre o componente acetabular e a cabeça fe-
moral. a) Metal-sobre-Polietileno; b) Metal-sobre-Metal; c) Cerâmica-sobre-Cerâmica.
Adaptado de [26].

4
Osteólise: Refere-se à redução de massa óssea, em decorrência da sua reabsorção pelos osteoclastos.
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De modo a evitar a rejeição dos implantes por parte do corpo humano, conclui-se
que é necessário ter em conta diversos fatores, de entre eles: a biocompatibilidade dos
materiais utilizados, as propriedades mecânicas aproximadas ao tecido a ser substituído,
a resistência ao desgaste e corrosão, assim como a capacidade de integração óssea [18].
A escolha do material é in�uenciada pelo custo do implante, idade e nível de atividade
do paciente.

1.3.1.2 Implantes ativos

Com a evolução, surgiu o conceito de implantes ativos não instrumentados. Os
implantes ativos têm a capacidade de atuação terapêutica na interface osso-implante,
embora não disponham de sistemas eletrónicos [22]. Não obstante, têm igualmente a
capacidade de potenciar a resposta biológica e a ligação osso-implante. Estes implantes
são constituídos por materiais de segunda e terceira geração, isto é, materiais capazes de
estimular respostas a nível molecular como forma de potenciar melhorias na osteoindução
e osteocondução [27; 28]. Enquanto que os materiais de segunda geração são bioativos e
biodegradáveis, os de terceira são concebidos para estimular respostas especí�cas a nível
molecular, como é o caso de polímeros sintéticos (PLA, PGA, PCL, PHB) [28]. Como
forma de garantir uma ligação mais forte entre o osso e o implante, diminuindo a corro-
são, degradação e o atrito, é possível recorrer a revestimentos com materiais bioativos.
Exemplos destes materiais são a hidroxiapatite, fosfato de cálcio, biovidro (45S5), bi-
ocerâmicas e materiais compósitos bioativos [18; 27; 29]. Na Figura 1.5 encontram-se
ilustrados dois implantes ativos não instrumentados.

(a) (b)

Figura 1.5: Ilustração de implantes ativos não instrumentados a) da anca e b) do joelho.
Imagens adaptadas de [30].
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1.3.2 Implantes instrumentados

O conceito de implante instrumentado foi proposto com o objetivo de integrar um
sistema capaz de monitorizar e prever o estado físico do implante ou dos tecidos peri-
implantares, bem como de restaurar a função de uma articulação [31].

No ano de 1966 surgiu o primeiro implante instrumentado, projetado por Rydell et
al. [32], com o propósito de determinar forças compressivas ortogonais e momentos sobre
a cabeça femoral dos implantes [22]. Apesar do método de Rydell et al. ser invasivo,
devido ao uso de �os percutâneos conectados a um sistema externo, este teve um papel
importante para o desenvolvimento de metodologias não invasivas, como o uso de meios
de comunicação sem �os [27]. Bergmann et al. [33] propôs a arquitetura mais recente de
implantes instrumentados, capaz de medir a temperatura do implante, de modo a prever
o risco de necrose óssea [22].

Implantes instrumentados têm a potencialidade de prolongar o estilo de vida dos pa-
cientes, visto terem a capacidade de reduzir as limitações já mencionadas anteriormente,
como o caso das cirurgias de revisão e o descolamento assético. Estes, podem ser classi�-
cados em duas categorias: implantes passivos ou ativos. A diferença entre eles foca-se na
atividade terapêutica. Atualmente, apenas os implantes passivos foram instrumentados.

1.3.2.1 Implantes passivos

Os implantes passivos instrumentados têm sistemas de sensorização incorporados,
tornando possível a monitorização in vivo de cargas aplicadas ao implante, momentos
na articulação, distribuições de temperatura, entre outras. Na Figura 1.6 podem-se
consultar alguns desses sistemas de sensorização.

(a) (b) (c)

Figura 1.6: Ilustração de implantes passivos instrumentados de: a) joelho, b) anca e c)
coluna vertebral [35].
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1.3.2.2 Implantes ativos

O conceito de implante ativo instrumentado (Figura 1.7) foi proposto por Soares
dos Santos [1], sendo que a sua principal diferença em relação aos implantes instru-
mentados passivos, está focada na capacidade de estimulação para a regeneração óssea
peri-implantar. Para o seu desenvolvimento, Soares dos Santos considerou que esses
implantes deveriam possuir os seguintes sistemas:

(a) Sistemas de monitorização do estado da �xação osso-implante;

(b) Sistemas de atuação terapêutica para estimular a regeneração óssea peri-implantar;

(c) Sistemas de comunicação para a transmissão de dados entre o implante e sistemas
extracorporais;

(d) Sistemas de processamento para gerir todos os processos de monitorização, atuação
e comunicação;

(e) Sistemas de geração autónoma de energia para alimentar eletricamente toda a ins-
trumentação incorporada no implante.

Figura 1.7: Ilustração do conceito de implante ativo instrumentado. Adaptado de [27].

Uma vez que o conceito proposto se centra na capacidade do implante de monitorizar
e�cientemente o processo de �xação óssea e possibilitar a atuação terapêutica personali-
zada, é necessário garantir os requisitos apresentados de seguida.
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Requisitos necessários ao fornecimento de estímulos elétricos [1; 36]:

1. Aplicação de estímulos elétricos de forma controlada e personalizada, através da
de�nição de várias variáveis (forma de onda, frequência, amplitude, periodicidade
e tempo de exposição);

2. Permitir a integração no implante;

3. Aplicação dos estímulos elétricos em regiões-alvo do tecido ósseo;

4. Permitir a programação da estimulação ao longo do tempo;

5. Garantir a estimulação funcional ao longo de toda a vida do paciente;

6. Operar de modo não invasivo e com mínima interação possível com os tecidos peri-
implantares;

7. Ser possível de projetar com diferentes geometrias e dimensões, incluindo estruturas
topológicas miniaturizadas e complexas.

Requisitos necessários para monitorizar a �xação osso-implante [1; 36]:

1. Operar de modo não invasivo e com mínima interação possível com os tecidos peri-
implantares;

2. Permitir a integração �exível e deformável no interior do implante;

3. Ser possível de projetar com diferentes geometrias e dimensões, incluindo estruturas
topológicas miniaturizadas e complexas;

4. Permitir uma monitorização da evolução do estado da �xação osso-implante ao
longo de toda a vida do paciente;

5. Permitir uma monitorização controlável e personalizável de vários tecidos-alvo peri-
implantares.

1.4 Objetivos do trabalho

Esta dissertação tem como principal objetivo o desenvolvimento de modelos computa-
cionais para a simulação dos estímulos elétricos aplicados pelo sistema capacitivo planar
listrado, de acordo com diferentes estados de �xação osso-implante. Assim sendo, será
realizado um estudo comparativo de forma a conhecer os parâmetros mais promissores à
estimulação osteogénica. Apresentam-se os seguintes pontos a cumprir:

Quanto ao sistema de estimulação capacitiva:

1. Desenvolvimento de modelos computacionais para simulação da variação do campo
elétrico ao longo de uma estrutura óssea;

2. Análise da variação do campo elétrico no modelo computacional para diferentes
estados da �xação osso-implante;
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3. Análise da variação do estímulo de campo elétrico na estrutura óssea, com a vari-
ação da frequência, tensão elétrica e forma de onda da excitação.

Quanto ao sistema de monitorização capacitiva:

1. Simulação da variação da capacidade elétrica para diferentes estados de �xação
osso-implante, usando os modelos desenvolvidos para a análise do desempenho do
sistema de estimulação;

2. Comparação entre os resultados da variação da capacidade elétrica obtidos compu-
tacional e experimentalmente num trabalho anterior [18], para diferentes estados
de �xação.

1.5 Estrutura da dissertação

Após o presente enquadramento (Capítulo 1), esta dissertação está organizada da
seguinte forma:

� Capítulo 2: Revisão de literatura relativa às características e propriedades do osso;

� Capítulo 3: Revisão de literatura dos sistemas de estimulação capacitivos;

� Capítulo 4: Descrição dos modelos computacionais utilizados ao longo da disserta-
ção;

� Capítulo 5: Apresentação e análise dos resultados obtidos tendo em conta a alte-
ração de diferentes parâmetros de estimulação;

� Capítulo 6: Discussão dos resultados obtidos;

� Capítulo 7: Conclusão sobre o estudo realizado e sugestão de trabalhos futuros.
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Capítulo 2

Características e propriedades do

osso

O conhecimento dos componentes do tecido ósseo e as relações estruturais nos vários
níveis de organização, são relevantes para o estudo da biomecânica, biofísica e ortopedia
[37]. O tecido ósseo é um dos constituintes do sistema musculoesquelético e de grande
importância para a �siologia humana. Para além de apoiar os seus músculos e permitir
os movimentos úteis, protege também os órgãos vitais e a medula óssea [38].

Sendo o tecido ósseo um constituinte principal do sistema musculoesquelético, encontra-
se durante todo o ciclo de vida sujeito a inúmeros esforços. Ao longo da vida, a sua capa-
cidade de auto-regeneração diminui e manifesta-se também uma variação de massa óssea
dependente da idade e género do indivíduo [39]. Apesar da sua naturalidade, este fenó-
meno incorre em situações mais gravosas, como por exemplo artroses. Dependendo dos
casos, nem sempre a auto-regeneração possibilita a recuperação, tornando-se necessário
o uso de implantes.

2.1 Composição e estrutura do osso

O tecido ósseo é um tecido conjuntivo de composição sólida capaz de se adaptar
às funções de suporte e proteção. A sua constituição é dada por células vivas e por
uma matriz mineralizada, a matriz óssea. Esta última é composta por duas partes, a
orgânica e a inorgânica. Em relação à componente orgânica, esta garante �exibilidade
ao osso e é constituída por �bras proteicas, maioritariamente colagénio do tipo I, entre
outras moléculas orgânicas [38]. A parte inorgânica ou mineral, é composta por iões de
fosfato de cálcio que formam cristais de hidroxiapatite ao longo das �bras de colagénio,
garantindo rigidez e resistência ao osso [38]. O aumento da percentagem de minerais no
tecido ósseo e a diminuição da quantidade da matriz orgânica, explica a perda de massa
óssea ao longo da vida útil de cada indivíduo, daí os ossos mais jovens apresentarem
maior resistência, quando comparados com ossos de maior idade [39].

A composição do osso varia com a idade, localização anatómica e metabolismo, sendo
considerada uma estrutura heterogénea e anisotrópica. Assim sendo, as percentagens de
volume das diversas substâncias do osso são também dependentes. Em termos de pro-
porções de volume, o osso é constituído por 40% de minerais (maioritariamente hidro-
xiapatite), 25% de água e 35% de colagénio do tipo I (Figura 2.1). Sabe-se ainda que,
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12 2.Características e propriedades do osso

a maior parte da água no osso é encontrada na matriz orgânica, em torno das �bras de
colagénio [40].

Figura 2.1: Grá�co com as percentagens das substâncias do osso, em termos de volume,
consideradas ao longo da dissertação.

Em relação à estrutura óssea, esta é composta por duas partes: a parte cortical do
osso e a parte esponjosa (ou trabecular). Enquanto que o osso cortical (ou compacto)
se forma na parede exterior dos ossos e principalmente na zona média dos ossos longos
(diá�se), o osso esponjoso encontra-se mais próximo da epí�se e na parte interior dos
ossos não regulares [38]. O osso cortical representa 80% da massa óssea e possui elevada
dureza e densidade. A sua taxa de remodelação é muito lenta quando comparada ao osso
esponjoso, cerca de 3% [38]. Já o osso esponjoso é menos denso e apresenta uma taxa de
remodelação de 25% ao ano.

A nível microscópico, os tecidos ósseos podem ainda ser divididos em dois tipos:
imaturo (ou primário) e lamelar (ou secundário) [38]. Apesar da sua constituição ser
muito semelhante, o tecido lamelar é organizado numa unidade estrutural conhecida por
osteão ou sistema haversiano [38]. A sua característica básica é a organização das �bras
de colagénio por lamelas com espessura variante entre 3 e 7 µm [38]. Na extremidade
das lamelas encontram-se as lacunas, as quais contêm uma célula óssea, o osteócito [38].
Estes ostentam um papel dominante na manutenção da integridade da matriz óssea [38].
A interligação entre as �bras de colagénio e as lamelas, assim como a sua orientação,
conferem resistência mecânica ao osso [38]. Na Figura 2.2 está representada a disposição
do osso cortical e trabecular, assim como parte da sua estrutura interna.
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Figura 2.2: Representação esquemática do osso. Adaptado de [41].

2.2 Remodelação e modelação óssea

A remodelação óssea previne a acumulação de micro�ssuras provenientes das solici-
tações mecânicas aplicadas e é mais acentuada na fase inicial da vida de um indivíduo.
O processo de remodelação é efectuado pela Unidade básica multicelular (UBM), a qual
consiste em dois tipos de células, os osteoclastos e os osteoblastos [38]. Os osteoclastos
encontram-se na extremidade da UBM e, por sua vez, os osteoblastos preenchem o túnel
no osso cortical ou o canal nas superfícies trabeculares [38]. Posto isto, neste processo
participam quatro tipos de células, entre elas: osteoclastos, osteoblastos, osteócitos e
bone lining cells.

� Os osteoclastos reabsorvem o osso, participando dos processos de absorção e remo-
delação do tecido ósseo [38]. São células multinucleadas de diâmetro relativamente
grande, 20 a 100 µm [27; 38]. Através da ação enzimática, ocorrem segregações áci-
das dos osteoclastos, dissolvendo a matriz óssea e formando depressões conhecidas
como lacunas de Howship [38].

� Os osteoblastos são células de formação óssea e sintetizam a parte orgânica da
matriz óssea, composta por colagénio do tipo I, glicoproteínas e proteoglicanos [38].
A formação da matriz óssea e das �bras ocorre ativamente durante oito dias, �cando
totalmente envolvidas pela matriz óssea após este período, passando a designar-se
como osteócitos [38].

� Os osteócitos são células sensíveis ao estímulo mecânico e são idealmente distribuí-
dos para detetar cargas mecânicas externas, controlando o processo de remodelação
adaptativa e regulando a função dos osteoblastos e osteoclastos [38; 40].

� As bone lining cells encontram-se achatadas contra as superfícies ósseas em fase de
repouso e pensa-se que sejam osteoblastos inativos. A sua função está associada à
coordenação da reabsorção e da formação do osso [38].
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Na Figura 2.3 está ilustrada a população de células ósseas e o processo de remodelação,
sendo que o processo de deposição é mais demorado que o processo de remoção de osso.

Figura 2.3: Representação esquemática da população de células envolvidas no processo
de remodelação óssea. Adaptado de [42].

2.3 Propriedades mecânicas do osso

É de elevada importância compreender a caracterização e as propriedades mecânicas
do osso de modo a perceber as respostas ósseas aos implantes, bem como as doenças
relacionadas. Como anteriormente mencionado, o osso tem a capacidade de se adap-
tar e regenerar consoante as cargas às quais está sujeito. Assim sendo, sabe-se que as
propriedades mecânicas do osso variam com a idade e estado do paciente, com a sua
localização, com a direção da carga aplicada, com a velocidade de aplicação desta e com
o tipo de carga mecânica [38]. O facto do osso ser constituído por várias substâncias
orgânicas e inorgânicas, conferindo-lhe uma não homogeneidade, explica a diversidade
dos valores das propriedades mecânicas encontrados durante a revisão de literatura. As
curvas de tensão-deformação referentes aos ossos cortical e esponjoso são bem distintas,
dado que existe uma grande diferença no módulo de elasticidade, tal como na tensão de
cedência e deformações de rotura [38]. O módulo de elasticidade do osso cortical pode
variar entre 10 a 15 GPa, enquanto que o osso trabecular apresenta valores na gama
dos 0,4 GPa [38]. Já em relação à tensão de cedência, no osso cortical varia entre 130
e 180 MPa enquanto que no osso trabecular veri�cam-se valores entre 8 e 50 MPa [38].
Estas diferenças obrigam a ter em consideração o tipo de osso envolvido nas análises e o
esforço a que se encontram sujeitos. Neste caso, há especial interesse em conhecer melhor
as propriedades do osso trabecular, uma vez que os implantes são incorporados nestas
estruturas.

Como se sabe, a estrutura do osso varia ao longo de diferentes direções (longitudinal
e transversal), resultando em diferentes propriedades mecânicas quando sujeito a várias
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direções de carregamento, designando-se como um material anisotrópico [38]. A baixa
densidade do osso esponjoso mencionada na secção 2.1, torna-o menos rígido e mais
elástico, o que confere resistência a cargas compressivas [31; 38]. Em contrapartida, o
osso cortical tem uma alta resistência à �exão e à torção, o que lhe permite suportar
cargas superiores mas absorver menos energia de deformação, tornando-o mais frágil
[31; 38].

2.4 Propriedades dielétricas do osso

Para a realização da parte prática, salienta-se a importância de ter bem presentes
três conceitos - a condutividade elétrica, a permitividade elétrica e a permeabilidade
magnética, cujas de�nições seguem abaixo:

� Em relação à condutividade elétrica, esta corresponde ao inverso da resistividade
e é indicativa da facilidade com que um material é capaz de conduzir corrente
elétrica.

� A permitividade elétrica é a medida da polarização elétrica dos dielétricos.

� A permeabilidade magnética é a medida da magnetização de um material em res-
posta a um campo magnético exterior.

Conhecer as propriedades dielétricas dos tecidos ósseos e a sua interação a nível celular
é ainda um tema em contínua investigação. Depois de vários estudos, concluiu-se que
essas propriedades são dependentes da frequência, de modo que o espetro dielétrico de um
tecido possa ser dividido em três principais regiões de relaxamento: a de baixa frequência
(α), a de média frequência (β) e a de alta frequência (γ) [43]. Mais concretamente, a
dispersão γ encontra-se na gama dos gigahertz e deve-se à polarização das moléculas de
água [43]. Numa gama de frequências mais baixas, β é uma região associada à polarização
de moléculas celulares que funcionam como barreiras ao �uxo de iões entre os meios intra
e extra-celulares [43]. Outras contribuições para esta região provêm da polarização de
proteínas e outras macromoléculas orgânicas. Por último, α é uma região relativa a
processos de difusão iónica na membrana celular [43].

A permitividade elétrica relativa a cada uma destas regiões é de�nida pela expressão
2.1, onde ε̂ é a permitividade relativa complexa, ω a velocidade angular e τ uma constante
de tempo [44]. ε∞ é a permitividade em função de frequências quando ωτ � 1 e εs a
permitividade quando ωτ � 1 [44].

ε̂ = ε∞ +
εs − ε∞
1 + jωτ

(2.1)

Devido à complexidade das propriedades do tecido ósseo, surgiu uma expressão que
descreve o espectro de um tecido em termos da múltipla dispersão de Cole-Cole, presente
na equação 2.2 [43; 45].

ε̂(ω) = ε∞ +
∑
n

∆εn

1 + (jωτn)(1−αn)
+

σi
jωε0

(2.2)

Dora José Ramos Videira Dissertação de Mestrado



16 2.Características e propriedades do osso

σi é a condutividade iónica estática, ε0 a permitividade do vácuo, e αn é o parâmetro
de distribuição, conhecido como uma medida do alargamento da dispersão. Esta última
equação, permite obter o comportamento dielétrico do tecido em relação à frequência.

Gabriel et al. [44] recorreu a este modelo analítico para prever as curvas relativas
à condutividade e permitividade elétrica dos tecidos ósseos e apresentou uma tabela
de parâmetros para cada tecido, que pode ser consultada no Anexo A. As proprieda-
des dielétricas da estrutura óssea consideradas nesta dissertação foram baseadas nesta
metodologia e apresentam-se no Capítulo 4.
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Capítulo 3

Sistemas de estimulação capacitivos

Apesar do osso ter a capacidade de auto-regeneração após uma lesão, 5 a 10% dos
pacientes têm um atraso na cicatrização óssea ou na falta de união. Assim, surgiu o
conceito de estimulação elétrica na regeneração óssea, que se tornou reconhecida no alí-
vio de dor, cicatrização de fraturas, disfunções neuromusculares, entre outras condições
[1]. Ao longo dos anos, este tema tem-se mostrado uma área de investigação de grande
interesse cientí�co, destacando-se três métodos para a estimulação biofísica eletromag-
nética (Figura 3.1): Corrente direta (DC), Acoplamento capacitivo (AC) e Acoplamento
indutivo (AI) [46; 47].

(a) (b)

(c)

Figura 3.1: Con�guração experimental dos três métodos para a estimulação biofísica ele-
tromagnética. a) Sistema de estimulação por corrente direta; b) Sistema de estimulação
por acoplamento capacitivo; c) Sistema de estimulação por acoplamento indutivo. [1]

17
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A estimulação elétrica do osso tem demonstrado ser um método e�caz e não invasivo.
Pelo contrário, o método de aplicação de corrente direta é um método invasivo [47; 48].
Apesar das evidências clínicas para a e�cácia da estimulação elétrica serem limitadas, há
já vários estudos em culturas celulares (in vitro e sca�olds) e em seres vivos (in vivo)
que evidenciam o seu positivo desempenho [47].

3.1 Resposta à estimulação celular por acoplamento capa-
citivo

Nesta secção será apenas abordada a estimulação elétrica por acoplamento capacitivo,
uma vez que se recorre a esta metodologia para o desenvolvimento da parte prática, e
serão sintetizadas as características dos estímulos elétricos e/ou magnéticos, com maior
potencialidade osteogénica na remodelação óssea. Na Figura 3.2 encontram-se três mé-
todos de estimulação capacitiva com elétrodos em paralelo.

Para esta pesquisa foram considerados diversos estudos existentes na área e foram
avaliados vários parâmetros, tais como: o tipo de cultura utilizado e o seu estado de
con�uência em testes in vitro, tipo de excitação aplicado aos elétrodos, forma de onda,
frequência, periodicidade, intensidade dos campos elétricos e magnéticos, tempo de ex-
posição à estimulação e duração do ensaio. Foram ainda criadas as Tabelas A.1 a A.12
do Apêndice A, onde se encontram sintetizados todos esses parâmetros.

Figura 3.2: Sistemas de estimulação capacitivos com elétrodos em paralelo. a) Estimu-
lação in vitro de células ósseas; b) Estimulação in vitro do tecido ósseo; c) Uso clínico
da estimulação por acoplamento capacitivo. Imagens adaptadas de [1].

3.1.1 Estimulação in vitro

Os estudos in vitro são categorizados em três tipo de culturas celulares: (i) culturas
com linhas celulares; (ii) culturas com células estaminais; (iii) culturas com células pri-
márias [1; 48], sendo que foram analisados em relação a três categorias de maturação dos
osteoblastos:

(i) Proliferação: esta fase é avaliada por contagem direta de células, ensaios de exclusão
de azul trypan ('EA'), ensaios de viabilidade metabólica celular ('MetB'), quanti�-
cação do conteúdo de DNA ('DNA'), quanti�cação de DNA exogéneo ('IA') e, por
último, a síntese de proteínas ('PS') [1; 48].
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(ii) Diferenciação: ocorre após a con�uência celular ou mediante a adição média de
fatores osteogénicos, sendo caracterizada pela formação de matriz orgânica [1; 48].
90% desta matriz é constituída por colagénio do tipo I, o que permite quanti�car esta
fase. Outras proteínas de colagénio (tipos III, V, X), proteoglicanos, osteonectina,
osteocalcina, entre outras, fazem parte da composição, as quais também podem ser
usadas para avaliar a diferenciação [1; 48]. A atividade de fosfatase alcalina (ALP)
é outro marcador biológico utilizado na diferenciação de osteoblastos [1; 48].

(iii) Mineralização da matriz óssea: esta é a fase �nal da diferenciação osteoblástica.
Pode ser identi�cada principalmente pela quantidade de cálcio extracelular deposi-
tado [1; 48].

3.1.1.1 Proliferação

A maioria dos estudos com sistemas de acoplamento capacitivo, para a estimulação
de células semelhantes aos osteoblastos, evidenciaram aumentos na síntese de DNA.

Ozawa et al. [49] observou que para uma frequência de 10 Hz, a síntese de DNA
das células MC3T3-E1 sofreu um duplo aumento, enquanto que, Fitzsimmons et al. [50]
veri�cou que a mesma frequência não foi su�ciente para promover a síntese de DNA das
células TE-85. Assim sendo, a conjugação de certas características, como as frequências
dos estímulos e intensidade do campo elétrico, são fatores que in�uenciam o impacto
osteogénico [48]. Nesse sentido, Soares dos Santos [1] reuniu diferentes estudos que
permitiram tirar as seguintes conclusões:

� Frequências inferiores a 60 Hz em culturas celulares de MC3T3-E1 [49], para uma
gama de campos elétricos entre 1 × 10−7 a 32 V/cm, favorecem o impacto osteo-
génico, o que não acontece para culturas de TE-85 [1; 48; 50];

� Um aumento da frequência de 60 Hz para 60 kHz evidencia um decréscimo na
síntese de DNA das células MC3T3-E1, com uma diminuição da proliferação de
+49% para +18,7% [1; 51];

� Aumentar o tempo de estimulação (de 30 minutos para 2, 6 e 24 horas) leva a
aumentos graduais na síntese de DNA de +17% a +49% [1; 52];

� Frequências de 16 Hz em culturas primárias e campos elétricos entre 1 × 10−7 e
60 V/cm, resultaram em aumentos na síntese de DNA em +30% [1; 53; 54]. Não
acontece para diferentes frequências [48; 53].

� Baixas frequências (3 Hz) em culturas primárias e celulares de MC3T3-E1 evi-
denciaram aumentos na síntese de DNA entre +40 a 240%, para campos elétricos
inferiores a 13 V/cm e acima de 54 V/cm. Numa gama de intensidade do campo
elétrico intermédio (22-24 V/cm) não se observa diferença na síntese de DNA.
[1; 49; 55; 56]

Também Lorich et al. [57] estudou o efeito da estimulação elétrica em células MC3T3-
E1, denotando aumentos da síntese de DNA entre 22% a 45,3% para estímulos elétricos
de 60 kHz e 20 mV/cm. Por outro lado, um estudo realizado por Krueger et al. [58],
em condrócitos humanos, veri�cou diminuição da síntese de DNA entre -3,6% a -29,5%.
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Este decréscimo pode dever-se às características do estímulo elétrico, nomeadamente
à frequência (1 kHz) e à baixa intensidade do campo elétrico (5,2×10−5 mV/cm ou
5,2×10−4 mV/cm). A con�guração do aparato experimental de Krueger et al. encontra-
se na Figura 3.3.

(a) (b)

Figura 3.3: Con�guração do teste experimental de Krueger et al. a) Placa de cultura com
os elétrodos de titânio; b) Desenho técnico do sistema para aplicação do campo elétrico
de acoplamento capacitivo. [58]

Em síntese, conclui-se que na proliferação celular não se observa um comportamento
linear com a variação do campo elétrico e frequência [1; 49; 55]. Denota-se também
efeitos proliferativos (+17 a 240%) numa vasta gama de excitação de campos elétricos.
Devido ao número reduzido de estudos da estimulação por acoplamento capacitivo, não
é possível avaliar todas as tendências desses fatores.

3.1.1.2 Diferenciação e mineralização

Apesar de poucos estudos evidenciarem efeitos consideráveis da estimulação capaci-
tiva na diferenciação e mineralização da matriz óssea, são apresentadas as várias investi-
gações realizadas.

Brighton et al. [59; 60; 61; 62] desenvolveu várias pesquisas em culturas primárias
com estímulos elétricos de 60 kHz e intensidade de campo elétrico variável entre 1×10−4
e 20 mV/cm. Veri�cou-se variações da atividade ALP (entre -11,3% e +29,6%), assim
como aumento da expressão de genes da matriz (Aggrecan (ACAN) e Colagénio do tipo
II (Col.II)).

Wiesmann et al. [63] aplicou estímulos elétricos com uma frequência de 16 Hz e
intensidades de campo elétrico de 60 ou 210 V/cm em células primárias de bovino durante
7 dias, observando a formação de cristais em forma de tiras e aumento dos níveis de Ca2+.
Mais tarde, Xu et al. [64] baseou-se num estudo de Wang et al. [65] com parâmetros
que otimizaram a regulação positiva de Col. II e aggrecan, aplicando estímulos elétricos
à frequência de 60 kHz e um campo elétrico de 20×10−3 V/cm. Foi alcançada uma
regulação positiva de 3 a 4 vezes do mRNA do aggrecan e do Col. II. Contudo, observou-
se também uma regulação negativa de 3,7 a 9,6 vezes de metaloproteinases (MMP).

Gri�n et al. [66] estimulou linhas celulares de SaOs-2 (células humanas imortali-
zadas) onde se observou aumentos de vários marcadores osteogénicos de diferenciação
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e mineralização (atividade ALP, Col. I, ON, OPN, BSP, MM). Estes resultados foram
obtidos após 28h de estimulação elétrica com 0,1 V/cm a uma frequência de 62,5 kHz.
Posteriormente, também os investigadores Hronik-Tupaj et al. [67] e Creecy et al. [68]
realizaram os seus estudos em células estaminais hMSCs. Hronik-Tupaj et al. denotou
aumentos de atividade ALP e Col. I com estímulos de 60 kHz e 20 mV/cm durante 28
dias, enquanto Creecy et al. veri�cou aumentos de OC após 14 dias de estimulação (6
h/dia) a 10 Hz [1].

Hartig et al. [54] quanti�cou os efeitos em culturas primárias de bovinos expostas
por 7 dias com um campo elétrico de 60 V/cm a 16 Hz, evidenciando um aumento de
200 a 300% de atividade ALP [48]. Após 18 dias de estimulação nas mesmas condições,
veri�cou-se ainda um aumento dos marcadores de diferenciação como FN, ON, Col. I,
BSP, OC e proteoglicanos [1; 54]. Similarmente, o estudo de Cao et al. [69] demonstrou
aumento dos marcadores BMP-2, Smad4, ON e Col. I em culturas primárias de osteo-
blastos de rato. Já na fase de mineralização, investigações de Supronowicz et al. [70],
também em culturas primárias de osteoblastos de rato, sujeitas a estimulação elétrica
durante 21 dias (6 h/dia) a 10 Hz, resultaram num aumento de 307% de cálcio (Ca2+).

Dois testes realizados por Wang et al. [65; 71], mostraram que duty cycles1de 50%
para o gene aggrecan e 8,3% para o Col. II, determinavam resultados mais promisso-
res, assim como 4 horas por dia de estimulação durante 7 dias indiciava um aumento
signi�cativo na regulação positiva destes marcadores osteogénicos.

Usando estimuladores capacitivos com con�guração em co-superfície, já se realizaram
três estudos que obtiveram resultados osteogénicos relativos à diferenciação e minerali-
zação [36; 72; 73]. O primeiro foi desenvolvido por Min et al. [72], sendo que estimulou
células estaminais BMSCs e culturas celulares MC3T3-E1 durante 12 dias (24 h/dia) com
uma frequência de 1 kHz. Nesse estudo, denotou-se aumento da atividade ALP nos dois
casos experimentais, cerca de +11,3% após 3 dias para as células estaminais, e +43,59%
após 9 dias para as linhas celulares [48]. Noutros dois estudos, recorreu-se a estimu-
ladores capacitivos com con�guração em co-superfície de padrão listrado, cujo conceito
pode ser consultado na Figura 3.4. Primeiramente, foram estimuladas culturas celulares
MC3T3-E1 in vitro para analisar os três estágios principais de remodelação óssea (pro-
liferação celular, diferenciação e mineralização da matriz) [36], cujas características de
estimulação, a baixa e alta frequência, foram as seguintes:

� Estímulo de baixa frequência (BF): 10 Vpico, frequência de 14 Hz, exposição
de 4 h/dia durante 21 dias;

� Estímulo de alta frequência (AF): 10 Vpico, frequência de 60 kHz, exposição
de 0,5 h/dia durante 21 dias.

Enquanto que, para 14 Hz o estímulo obtido foi um campo elétrico máximo de 0,3
V/mm, a 60 kHz veri�cou-se um máximo de 0,5 V/mm. Tanto os estímulos de baixa
frequência como os de alta, demonstraram aumento de Col. I, potenciando a maturação
da matriz [36]. A BF, o aumento de colagénio foi de +1,75% ao 7° dia e +56,7% ao 14°
dia. Já no caso de AF, foi de +100% e 80%, aos 7° e 14° dias, respetivamente [48].

Um trabalho mais recente [73], diz respeito ao impacto das arquiteturas e geometrias
do estimulador nas características dos estímulos. Como tal, designou-se a subsecção 3.2

1Duty cycles: proporção de tempo em que o circuito está ligado (ON) em comparação com o período
do sinal (que inclui o tempo ON e OFF).
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(a) (b)

Figura 3.4: Conceito do estimulador capacitivo em co-superfície com padrão listrado [36].
a) Exemplo da con�guração dos elétrodos; b) Exemplo de implante instrumentado da
anca, com capacidade de controlar o estado �xação osso-implante.

para uma descrição mais pormenorizada deste estudo, uma vez que, para esta dissertação,
é de especial interesse conhecer tais características do sistema capacitivo utilizado.

Em síntese, estes estudos mostram uma grande disparidade de con�gurações. A
frequência variou entre 1 Hz a 100 kHz, o campo elétrico entre 5,2×10−8 a 210 V/cm
e o tempo de estimulação variou aproximadamente entre uma a três semanas. Pelos
diversos estudos reunidos, concluiu-se que, ao contrário dos efeitos proliferativos, poucos
foram os que evidenciaram efeitos positivos da estimulação por acoplamento capacitivo
na diferenciação ou mineralização das células ósseas. Dessa forma, foi recomendada a
realização de estudos mais sistemáticos sobre os efeitos da estimulação capacitiva na
diferenciação e mineralização. Ainda assim, todas estas investigações são úteis para
futuros estudos in vivo, como uma modalidade não invasiva para promover a cicatrização
da cartilagem ou melhorar efeitos da osteoartrite.

3.1.2 Estimulação em sca�olds

Meng et al. [74] cultivou células Saos-2 num substrato à base de polilactida biode-
gradável (PLLA)(95% em peso) e polipirrol bio-ativado com heparina (PPy/HE) (5% em
peso). Neste estudo, as células foram estimuladas a 200 mV/mm por três períodos de
6 horas ao longo de 6 dias, sendo que se registou adesão e proliferação de osteoblastos
[48; 74]. Veri�ca-se um aumento de marcadores de diferenciação e mineralização, sendo
que ALP, BMP2 e OC aumentaram em mais de 50% com estímulos elétricos e RUNX-
2 cerca de 37%, o que provavelmente acelerou o processo de mineralização [74]. Nesse
trabalho, denotou-se ainda a acumulação acelerada de cálcio e fostato, com os múltiplos
estímulos elétricos. Conclui-se que a estimulação prolongada e contínua pode causar
fadiga, resultando em osteoblastos menos responsivos.

Posteriormente, Meng et al. [75] estudou também a variação de alguns parâmetros
para obter maior potencialidade ostogénica, baseando-se numa cultura idêntica à anterior.
Desta vez, as células foram estimuladas entre 200 a 400 mV/mm de 2 a 8 horas [75].
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Comparando os estímulos de 400 mV/mm, denotou-se mais agregações de células em
relação aos estímulos de 200 mV/mm [75]. Contudo, veri�cou-se um aumento signi�cativo
da proliferação osteoblástica a 200 mV/mm após as 6 horas, chegando a um aumento de
120% após 48 horas de estímulos, ao contrário dos casos com estímulos de 300 mV/mm
e 400 mV/mm, onde se identi�ca um decréscimo da proliferação osteoblástica após as
2 horas [75]. Em relação à atividade ALP, observa-se um aumento signi�cativo após as
6 horas para 200 mV/mm, quando comparado a 400 mV/mm [75]. Importante na fase
de mineralização, OC aumentou signi�cativamente nas primeiras 2 horas com estímulos
de 200 mV/mm, mantendo-se praticamente constante a 400 mV/mm [75]. Este estudo
mostra que os melhores parâmetros são estímulos a 200 mV/mm com uma exposição de
2 a 8 horas.

Jin e Kim [76] aplicaram um campo elétrico de 55 ± 8 mV/cm a uma frequência de
60 Hz entre elétrodos paralelos às células MG63, semeadas em três diferentes sca�olds
(PCL puro, PCL/CNT (0,2% em peso) e PCL/β-TCP (20% em peso)), ao longo de 14
dias (30 min/dia). Na Figura 3.5 encontra-se uma ilustração do processo de fabrico dos
sca�olds e da sua estimulação. Observou-se que os sca�olds que receberam estimulação
elétrica, sofreram uma diminuição da proliferação celular em cerca de 8 a 15% quando
comparados aos sca�olds que não foram estimulados. Os autores deste estudo a�rmaram
que este fenómeno talvez se deva ao movimento de um �uído no meio e nas células,
causado pela força eletroforética, separando as células proliferadas já conectadas [76].
Contudo, na fase de diferenciação, veri�cou-se aumento da atividade ALP e deposição de
cálcio quando estimulados, especialmente nos sca�olds compostos por PCL/β-TCP [76].

(a) (b) (c)

Figura 3.5: Imagem esquemática adaptada de [76]. a) Fabrico de sca�olds contendo
PCL, SWNT e β-TCP; b) Estimulação elétrica dos sca�olds com campos elétricos de
acoplamento capacitivo; c) Placa de cultura com elétrodos em paralelo.

Çakmak et al. [77] testou sca�olds de seda com uma cultura de células hMSCs.
Foram aplicados estímulos de alta frequência (60 kHz) sob tensão de 200 mV durante 28
dias (1 h/dia). No �nal da última semana, veri�caram-se comportamentos osteogénicos
não-lineares: efeitos proliferativos entre +22% e -46%; efeitos diferenciativos entre +63%
e -11%; efeitos na mineralização entre +100% e -7% [48; 77].

Apesar de alguns efeitos negativos na proliferação, a estimulação eletromagnética
mostrou-se favorável quanto à diferenciação e mineralização da matriz óssea, podendo
assim favorecer a regeneração do tecido ósseo em sca�olds.
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3.1.3 Estimulação in vivo

Os estudos in vivo relativos à estimulação capacitiva para a regeneração óssea são
baseados em quadros clínicos de fratura em pacientes ou cobaias [48]. É importante
referir que esses estudos não avaliaram os marcadores osteogénicos, mas apenas o sucesso
e fracasso da estimulação no tratamento [48]. Posto isto, a análise comparativa entre os
resultados de testes in vivo e in vitro torna-se difícil, devido à falta de dados nos testes
in vivo.

3.1.3.1 Testes em pacientes humanos

Brighton et al. [78] aplicou um campo elétrico numa fratura da tíbia com sinal
sinusoidal de 5V e uma frequência de 60 kHz. Depois de 6 meses de estimulação, observou-
se a cicatrização da fratura, pelo que este primeiro estudo foi considerado bem-sucedido
e augura um futuro promissor.

Com o objetivo de alcançar a cicatrização de fraturas, Impagliazzo et al. [79] realizou
um estudo em 30 pacientes, com um tempo médio de estimulação de 10 semanas (8
horas/dia) a 60 kHz. Foi observada uma taxa de sucesso da cura de 84%. Para isto foi
necessário ter em conta alguns critérios de inclusão (estabilidade mecânica, contacto e
alinhamento no local da fratura) [79]. Já Antero Mäkelä et al. [80] denotou consolidação
da fratura com formação abundante de calos para estímulos de 12 semanas numa paciente
de 75 anos.

Scott e King [81] estudaram o tratamento de não-união de ossos longos, aplicando es-
tímulos elétricos com sinal sinusoidal de 5 a 10 V (pico-a-pico) com 60 kHz de frequência
a 21 pacientes (10 ativos e 11 placebos). A estimulação elétrica por acoplamento capa-
citivo demonstrou ser e�ciente, uma vez que apenas se observou cicatrização da fratura
no grupo ativo.

Outro estudo de Brighton et al. [82] permitiu aplicar estímulos elétricos com sinal
sinusoidal de 5 V (pico-a-pico) e 60 kHz em 20 pacientes com não-união recalcitrante do
osso. A duração dos estímulos elétricos variou entre 12 a 46 semanas, dependendo do
paciente. 77,3% dos casos alcançaram união óssea após uma média de 22,5 semanas de
tratamento com acoplamento capacitivo.

Zamora-Navas et al. [83] estudou o efeito da estimulação elétrica num total de 22
não-uniões ósseas, aplicando estímulos com uma frequência de 60 kHz, sinal sinusoidal
de 5 V (pico-a-pico) e uma corrente entre 5 a 10 mA. Após uma média de 26 semanas
de tratamento, observou-se uma união óssea em 72,7% dos casos.

Goodwin et al. [84] avaliou o efeito da estimulação elétrica capacitiva na taxa de
sucesso de uma cirurgia da coluna lombar (Figura 3.6a). Os estímulos foram aplicados até
ocorrer a cicatrização, ou caso contrário até 9 meses (24 horas/dia), com sinal sinusoidal
de 5 V (pico-a-pico) e uma corrente entre 7,1 a 10,5 mA, com uma frequência de 60 kHz.
Observou-se uma taxa de sucesso de 84,7%.

Garland et al. [85] investigou a e�cácia de um dispositivo de estimulação elétrica
no tratamento da osteoartrite do joelho, aplicando estímulos de 100 Hz a 58 pacientes
durante 12 semanas. O sucesso obtido foi de 50,6%, sendo que também se veri�cou
diminuição da dor.

Um estudo que consiste na aplicação de estímulos elétricos com acoplamento capa-
citivo (ativo ou com placebo), que compara a cicatrização de fraturas, foi realizado por
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Beck et al. [86] em 20 homens e 24 mulheres. A fratura foi estimulada até ocorrer a cica-
trização (15 horas/dia), com sinal sinusoidal entre 3 a 6 V e entre 5 a 10 mA, com uma
frequência de 60 kHz. Denotou-se uma e�cácia maior do dispositivo ativo na cicatrização
das fraturas, sendo que este processo se observou mais lento no caso das mulheres. Na
Figura 3.6b, observa-se a aplicação do estimulador elétrico capacitivo na tíbia.

(a) (b)

Figura 3.6: a) Elétrodos de estimulação elétrica capacitiva aplicados na coluna lombar
por Goodwin et al. [84]; b) Estimulador elétrico por acoplamento capacitivo para o
tratamento da tíbia, desenvolvido por Beck et al. [86].

Outro estudo relativo à cicatrização de fraturas e alívio de dor, foi conduzido por
Rossini et al. [87]. 51 mulheres com múltiplas fraturas, foram divididas entre dois grupos,
de forma a comparar os resultados de estimulação elétrica padrão (grupo ativo) ou com
pulso de baixa intensidade (grupo de controlo). Enquanto que, o grupo ativo recebeu
estímulos de 7 V (pico-a-pico), o grupo de controlo apenas recebeu 0,1 V (pico-a-pico).
O tempo de estimulação foi de 2 meses (10 horas/dia) com uma frequência de 60 kHz.
Notou-se diminuição de dor nos casos submetidos a estimulação elétrica por acoplamento
capacitivo e uso reduzido de AINEs2.

3.1.3.2 Testes em cobaias animais

Para além dos testes em pacientes humanos, Brighton et al. [88] também estudou
os efeitos da estimulação elétrica em coelhos da Nova-Zelândia com 7 semanas, de modo
a comparar o crescimento da tíbia. Para este estudo, os coelhos foram divididos em 4
grupos de 20 cobaias. Este estudo durou 96 horas, sendo que só foram aplicados estímulos
elétricos nas primeiras 48 horas (24 horas/dia). Em termos de resultados, observou-se
maior regeneração óssea na gama de excitação entre os 5 e 10 V (pico-a-pico), sendo que
tensões superiores a 10 V atrasaram o crescimento ósseo.

Pepper et al. [89] aplicou estímulos em fraturas de 34 beagles adultos durante 28 dias
com uma frequência de 60 kHz. No �nal deste período, o osso estimulado �cou signi�-
cativamente mais fraco, veri�cando-se reduções da rigidez e energia de deformação. Os

2
AINEs: Anti-in�amatório não esteróides: medicamento com efeito analgésico que auxilia no alívio

da dor e outros sintomas característicos do processo in�amatório.
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autores deste estudo a�rmaram que este fenómeno pode ser explicado pelo facto de terem
sido aplicadas tensões e correntes muito altas (3 a 6,3 V e 5 a 10 mA, respetivamente),
valores estes que são usados no ser-humano.

A osteoporose leva ao declínio na massa óssea, pelo que Jayanand e Behari [90] estu-
daram a estimulação elétrica em ossos de ratos Wistar com esta patologia. Os estímulos
foram aplicados durante 60 dias (2 horas/dia) com uma frequência de 16 Hz e tensão de
10 V (pico-a-pico). Os resultados revelaram aumento da atividade ALP, o que mostra
uma diferenciação aumentada dos osteoblastos. Também se veri�cou uma alta quanti-
dade de �bras de colagénio nos ossos expostos à estimulação elétrica. O aumento da
densidade das células ósseas, a diferenciação dos osteoblastos e a formação de colagénio
levam à restauração a níveis microestruturais.

Muito semelhante ao estudo anterior, também Manjhi et al. [91] estudou a e�cácia
da estimulação elétrica em ratos Wistar (fêmeas adultas) osteoporóticos, para prevenir
a perda óssea. Neste caso, foram aplicados estímulos durante 60 dias (2 horas/dia e 5
dias/semana) com baixa frequência (16 Hz) e uma amplitude do elétrodo de 10 V (pico-
a-pico). A perda mineral óssea foi atenuada, contudo ocorreu um decréscimo de BMC
e BMD, assim como de cálcio, fosfato e carbono, o que permite concluir que campos
elétricos com baixa intensidade não são e�cazes.

Outro estudo de Brighton et al. [92], está associado à cicatrização de fraturas da
fíbula de 174 coelhos adultos. A estimulação foi dividida em duas fases: (i) A fase 1
que consiste na aplicação de estímulos com sinal sinusoidal a uma frequência de 60 kHz,
enquanto a tensão e a corrente são variadas entre 0 a 10 V e 1 a 16 mA, respetivamente;
(ii) A fase 2 que consiste numa corrente constante, e frequência e tensão variáveis, entre
0 a 250 Hz e 0 a 425 mV, respetivamente [92]. Posto isto, o sinal elétrico de 250 µA - 220
mV - 60 kHz mostrou ser o sinal mais e�caz para a cicatrização de fraturas neste modelo.
Estes parâmetros denotaram um campo elétrico máximo de 0,33 V/cm. Na Figura 3.7
pode-se consultar uma ilustração da aplicação dos elétrodos nos coelhos.

Figura 3.7: Ilustração dos elétrodos aplicados por Brighton et al. [92] sobre a fíbula
fraturada do coelho.
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3.2 Estimuladores capacitivos com con�guração em co-superfície

Soares dos Santos et al. [73] avaliou o impacto da arquitetura e da geometria de
estimuladores com con�guração em co-superfície. Com isto, na Figura 3.8 podem-se con-
sultar as arquiteturas propostas, projetadas para cobrir quase toda a área da superfície
das placas de cultura, possibilitando assim que toda a cultura de células possa ser es-
timulada [73]. De entre os padrões apresentados, pode-se distinguir os macro-padrões
(padrões-M), desenvolvidos para placas de culturas de células com 35 mm de diâmetro,
dos padrões simpli�cados (padrões-S), validados para reduzir os custos computacionais
[73].

Figura 3.8: Arquiteturas de estimuladores capacitivos com con�guração em co-superfície.
a) padrão-M do padrão listrado; b) padrão-S do padrão listrado; c) padrão-M do padrão
interdigitado; d) padrão-S do padrão interdigitado; e) padrão-M do padrão circular; f)
padrão-S do padrão circular [73].
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Os modelos M e S foram projetados para analisar os efeitos da estimulação elétrica ao
longo dos estágios de proliferação e diferenciação das células osteoblásticas MC3T3 [73].
Foi ainda modelada uma arquitetura paralela para �ns comparativos. Aos vários modelos
foram aplicados os estímulos elétricos que mostraram maior potencial osteogénico para
60 kHz (10 Vpico; onda sinusoidal).

Na Figura 3.9 encontra-se ilustrado o esquema geral do sistema de estimulação, o qual
é constituído por uma estação de controlo, onde se de�ne os parâmetros de excitação,
o condicionamento do sinal (alimentação dos elétrodos) e a cultura de células, à qual se
aplica a estimulação.

Figura 3.9: Esquema ilustrativo do sistema de estimulação [73].

Foram várias as conclusões que se tiraram desse estudo [73]:

(i) todos os estimuladores capacitivos de co-superfície analisados são capazes de forne-
cer estímulos osteogénicos a 14 Hz e 60 kHz, resultando em campos elétricos numa
gama até 0,7 V/mm;

(ii) a in�uência da con�uência da cultura de células é insigni�cante no estímulo elétrico
resultante;

(iii) os estímulos do campo elétrico dependem da arquitetura, frequência e região;

(iv) ambas as arquiteturas listradas e interdigitadas fornecem estímulos elétricos seme-
lhantes;

(v) para elétrodos muito �nos (100 µm), as distribuições de estímulos de baixa e alta
frequência são semelhantes, enquanto que, as magnitudes de estímulos de alta
frequência são 2 vezes superiores aos de baixa frequência;

(vi) a magnitude dos estímulos aumentam à medida que a largura dos elétrodos diminui
e o tamanho entre eles aumenta, tanto para arquiteturas listradas como interdigi-
tadas;

(vii) as arquiteturas de padrão-S podem ser usadas para prever o impacto de elétrodos
adicionais na estimulação elétrica quando são usadas espessuras �nas dos elétrodos;
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3.3 Análise crítica

Todos estes estudos demonstram a e�cácia da estimulação elétrica por acoplamento
capacitivo, porém, é evidente a difícil identi�cação dos estímulos mais promissores à
regeneração óssea.

Pela consulta das Tabelas A.1 a A.12, no que diz respeito aos parâmetros dos estímulos
elétricos mais comuns, destaca-se a forma de onda sinusoidal como a mais predominante
em todos os estudos. Já em relação à frequência, os estudos in vitro são os que estudam
uma maior gama a baixa frequência (entre 3 e 24 Hz), apesar de haver também um vasto
número de investigações a 60 kHz, tal como nos estudos in vivo. Em geral, o campo
elétrico variou entre 5,2×10−8 a 300 V/cm, sendo que nos testes em humanos e animais,
a tensão mais comum foi de 5 V (pico-a-pico).

Por último, conclui-se que a variabilidade dos diferentes parâmetros, e o facto de
não haver análises sistemáticas em relação à in�uência de cada parâmetro, não permite
de�nir aqueles que se tornam os valores mais osteogénicos.

3.4 Sistemas de estimulação e monitorização

Para além dos sistemas de estimulação elétrica serem promissores para garantir a
�xação osso-implante, reduzindo assim o descolamento assético, também é importante
salientar a sua capacidade de monitorização da interface osso-implante. De acordo com
dois trabalhos precedentes [18; 27; 93], os sistemas capacitivos para além de atuadores
terapêuticos, podem também ser usados como sistemas de monitorização, apesar de se
terem obtido apenas resultados experimentais in vitro e não ter sido ainda testado o
sucesso na interface osso-implante.

Enquanto que Luís Henriques [18] validou um sistema capacitivo em co-superfície
com arquitetura listrada, capaz de monitorizar variações da capacidade elétrica com al-
terações da interface osso-implante, Rodrigo Bernardo [27] desenvolveu uma arquitetura
híbrida indutiva-capacitiva quasi -planar que permite operações de monitorização e es-
timulação magnética de baixa potência elétrica, de onde concluiu a potencialidade do
desenvolvimento de implantes capazes de estimular/monitorizar.

Na Figura 3.10 é possível consultar a média da capacidade elétrica obtida por Hen-
riques [18], assim como os intervalos de con�ança (IC) de 95 e 99%. Esses resultados
são referentes às situações de aproximação e afastamento da estrutura óssea ao sistema
capacitivo.
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Figura 3.10: Capacidade elétrica obtida por Luís Henriques para as amostras porcinas
nas situações de a) aproximação e compressão e b) descompressão e afastamento. c) Visão
detalhada dos resultados em a); d) Visão detalhada dos resultados em b). Adaptado de
[18].
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Capítulo 4

Modelos computacionais

Esta dissertação centra-se no desenvolvimento de modelos computacionais capazes
de analisar o desempenho de um sistema capacitivo planar, com a capacidade de aplicar
estímulos elétricos na interface osso-implante.

Neste capítulo, são apresentados dois modelos computacionais estudados, um simpli-
�cado e um baseado em estruturas reais. São também detalhados alguns dos aspetos
destes modelos, como as dimensões dos seus domínios e respetivas propriedades dielétri-
cas ou até mesmo o princípio de funcionamento do sistema capacitivo.

4.1 Modelo simpli�cado & Modelo real

Henriques [18] validou, aquando da sua dissertação de mestrado, um sistema de mo-
nitorização capacitivo composto por quatro elétrodos planares listrados. Baseado nesse
sistema, foram desenvolvidos dois modelos em trabalhos precedentes [2; 27], aos quais se
recorreu para o desenvolvimento desta dissertação.

Relativamente ao modelo simpli�cado do osso, este consiste numa aproximação da
estrutura óssea, de modo a diminuir a sua complexidade e peso computacional. Já o
modelo real, é baseado na reconstrução de uma estrutura óssea a partir de imagens de
micro-CT, obtidas através de uma estrutura trabecular de osso de ovelha. Os modelos
podem ser consultados na Figura 4.1 e apresentam como principal diferença a sua es-
trutura óssea. A restante parte do modelo é constituída por um substrato colocado sob
os quatros elétrodos e uma placa polimérica sobre estes. Uma vez que não existe con-
tacto entre a estrutura bifásica e o estimulador, considera-se que este aparato é baseado
numa metodologia não invasiva. O princípio de funcionamento do sistema capacitivo será
explicado na subsecção (4.1.2).
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Figura 4.1: Ilustração dos componentes dos modelos a) simpli�cado e b) real. (Domínios:
1-Parte óssea líquida, 2-Parte óssea mineral, 3-Camada de ar/líquido variável, 4-Placa
polimérica, 5-Substrato, 6-Elétrodos).

4.1.1 Dimensões dos domínios e respetivas propriedades dielétricas

Uma vez conhecida a constituição do osso e as percentagens das suas substâncias
(Figura 2.1 da secção 2.1), considerou-se a divisão da estrutura óssea presente na Figura
4.2.

Figura 4.2: Estrutura bifásica óssea, constituída pelas fases líquida e mineral.
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Recordando uma vez mais a sua constituição, determinou-se que a parte mineral
do osso seria constituída apenas por hidroxiapatite, enquanto que a parte líquida seria
composta por água e colagénio do tipo I. Em termos de percentagem nos modelos desen-
volvidos, a parte líquida representa aproximadamente 66% da estrutura óssea e a parte
mineral 34%. É de notar que, apesar da representação na Figura 4.2 ser referente apenas
ao modelo simpli�cado, o modelo real apresenta também as mesmas percentagens de
volume.

Tendo em conta as dimensões dos componentes utilizados nos ensaios in vitro de um
trabalho precedente [18], foram consideradas as dimensões descritas na Tabela 4.1 para os
domínios dos modelos computacionais. Estas dimensões aplicam-se a ambos os modelos,
simpli�cado e real.

Tabela 4.1: Dimensões dos domínios dos modelos computacionais.

Domínios Dimensões [mm]

Estrutura óssea 10×10×10

Camada de ar/líquido 10×10×e(a)

Placa polimérica 10×10×0,5

Substrato 10×10×0,5

Elétrodos 10×1×0,1
(a) Espessura variável entre 0 e 1 mm.

É também importante referir que a camada de espessura variável que se encontra
entre a placa polimérica e a estrutura óssea, é representativa do descolamento assético
entre o osso e o implante. Nesta dissertação, foram considerados seis valores diferentes
para esta camada, nomeadamente: 0, 100 µm, 250µm, 450 µm, 750 µm e 1 mm, de forma
a avaliar a variação do campo elétrico em diferentes estados de �xação osso-implante.
Quanto ao funcionamento da arquitetura capacitiva como sistema de monitorização, fo-
ram considerados descolamentos de 10 µm, 25 µm, 50 µm e 75 µm, para além dos outros
seis. Esta camada, não só foi considerada como ar, mas também como líquido, cuja
justi�cação se apresenta no Capítulo 5.

No que diz respeito ao cálculo das propriedades dielétricas da fase líquida, foi realizada
uma média ponderada, uma vez que essa porção é composta por duas substâncias com
pesos diferentes. Assim, determinou-se que 41,7% da fase líquida corresponde a água e
58,3% a colagénio. Estes valores provêm das percentagens consideradas na secção 2.1. Na
Tabela 4.2 encontram-se as propriedades dielétricas da estrutura óssea para as frequências
de 14 Hz, 32 kHz e 60 kHz, assim como para os restantes componentes.
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Tabela 4.2: Propriedades elétricas e magnéticas dos diferentes domínios.

Domínios Condutividade Permitividade Permeabilidade Ref.
elétrica [S/m] elétrica relativa magnética relativa

14 Hz
Parte mineral 1,23×10−9 24,79-(7×10−4)i 0,393 [94; 95]
Parte líquida 2,69×10−5 73,8-15,16i 14,290 [96; 97]

32 kHz
Parte mineral 2,30×10−7 15,2-0,129i 0,108 [94; 95]
Parte líquida 1,32×10−5 43,6-7,334i 6,463 [96; 97]

60 kHz
Parte mineral 3,06×10−7 14,97-0,1719i 0,023 [94; 95]
Parte líquida 9,15×10−6 40,28-5,14i 4,270 [96; 97]

Ar 0 1 1 [36]

Placa polimérica 6,70×10−14 2,6 1 [36]

Substrato 6,70×10−14 3 0,866 [36]

Elétrodos 6,70×107 1 1 [36]

4.1.2 Princípio de funcionamento do sistema capacitivo

O uso de sistemas capacitivos como sensores e atuadores é um tema bastante promis-
sor em aplicações biomédicas. Assim sendo, como já referido, recorreu-se a um sistema
capacitivo já validado experimentalmente in vitro por Henriques [18], uma vez que cum-
pre os requisitos estabelecidos na secção 1.3.2.2.

A arquitetura utilizada consiste na disposição de quatro elétrodos planares listrados,
de dimensões 10x1x0,1 mm e espaçamento de 0,5 mm entre eles (Figura 4.4). A este
sistema capacitivo foram aplicadas diferentes excitações de tensão elétrica, de forma a
identi�car os estímulos mais osteogénicos por ele produzidos nas regiões peri-implantares.
Posto isto, e tendo em atenção os valores já utilizados em ensaios in vitro, enumeram-se
as excitações aplicadas, variando a tensão de pico, a frequência e a forma de onda:

1. Onda quadrada: 32 kHz e 5 Vpico;

2. Onda quadrada: 60 kHz e 5 Vpico;

3. Onda quadrada: 14 Hz e 5 Vpico;

4. Onda quadrada: 60 kHz e 10 Vpico;

5. Onda quadrada: 14 Hz e 10 Vpico;

6. Onda sinusoidal: 60 kHz e 10 Vpico;

7. Onda sinusoidal: 14 Hz e 10 Vpico.

As Equações 4.1 e 4.2, descrevem as excitações aplicadas aos dois ânodos do sistema,
no caso de forma de onda quadrada (50% duty cycle) ou sinusoidal, respetivamente. Vpico
representa a tensão de pico e f a frequência de excitação. Ao restante par de elétrodos,
de�niu-se a tensão como nula (0 V).
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V =
Vpico

2
+
Vpico

2
· sign(sin(2πf t)) (4.1)

V =
Vpico

2
· (1− cos(2πf t)) (4.2)

Na Figura 4.3 é possível identi�car os elétrodos onde foram aplicadas as excitações
elétricas (Terminal).

Figura 4.3: Posição dos elétrodos: Terminal e Ground.

A tensão aplicada gera linhas de campo elétrico (dielétrico), como ilustrado na Figura
4.4. O baixo consumo energético e o baixo custo de produção, são as principais vantagens
destes atuadores, sendo necessário ter em consideração as reduzidas dimensões do sistema,
uma vez que é projetado para posterior aplicação em implantes ósseos.

Figura 4.4: Ilustração do sistema capacitivo e linhas de campo elétrico [18].
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4.2 Detalhes das previsões computacionais

Depois de criados os modelos e de�nidas as propriedades dielétricas dos domínios,
recorreu-se a um software para a simulação dos campos elétricos, o COMSOL Multiphy-
sics (versão 5.3a). Todos os domínios foram considerados como homogéneos e isotrópicos,
tendo sido usadas malhas 3D compostas por elementos lineares tetraédricos de segunda
ordem. Relativamente ao modelo simpli�cado, este apresentava uma malha com cerca
de 580755 elementos, enquanto que o modelo real tinha uma malha com mais de 830835
elementos, dependendo do modelo. Esta diferença do número de elementos é proporcio-
nal aos tempos de computação, veri�cando-se tempos de cerca de 15 minutos no modelo
simpli�cado e tempos superiores a 2 horas no que diz respeito ao modelo real.

Os valores dos campos elétricos nos modelos foram calculados com o auxílio da in-
terface física Magnetic and Electric Fields, pertencente ao módulo AC/DC do COMSOL
Multiphysics. Para além de realizar a simulação de campos elétricos ao longo da estru-
tura óssea, de modo a avaliar o desempenho do sistema capacitivo planar na interface
osso-implante, este módulo permite ainda avaliar a capacidade elétrica da estrutura ós-
sea. Esta interface permite resolver as equações de Maxwell no domínio da frequência,
conforme expresso pelas Equações 4.3 a 4.10.

∇ · J = 0 (4.3)

E = −∇ · V− dA

dt
(4.4)

∇×H = J (4.5)

B = ∇×A (4.6)

J = σE +
dD

dt
(4.7)

D = ε0εrE (4.8)

B = µ0µrH (4.9)

n2 · (J1 − J2) = 0 (4.10)

Onde: E - intensidade do campo elétrico [V/m]; D - deslocamento elétrico [C/m2];
H - intensidade do campo magnético [A/m]; B - densidade do �uxo magnético [T]; J -
densidade de corrente [A/m2]; A - vetor do potencial magnético [Vs/m]; ε0 - permiti-
vidade do vácuo [F/m]; εr - permitividade relativa; µ0 - permeabilidade do vácuo; µr -
permeabilidade relativa; σ - condutividade elétrica [S/m]; V - potencial elétrico [V]; n2

- normal no meio dois, na interface entre dois meios J1 e J2; Jn - densidade de corrente
do meio n [A].
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4.3 Detalhes da análise de resultados

Para uma melhor compreensão do procedimento de obtenção e análise dos resultados,
nesta secção são descritas as considerações tomadas.

Uma vez que este estudo incide na monitorização de variações na estrutura óssea para
diferentes descolamentos, foi considerado um plano de corte XY com Z = 5 mm (zona
central da estrutura óssea), onde foram selecionadas nove linhas de pontos para posterior
obtenção de dados e ainda um plano de corte YZ com Xlocal1= 0,5 mm (Figura 4.5).
Independentemente da espessura da camada, estas linhas intersetam sempre a mesma
região da estrutura óssea, ou seja, correspondem à altura Xlocal = 0,5 mm, Xlocal =
3,5 mm, Xlocal = 6,5 mm e Xlocal = 9,5 mm, no caso das linhas horizontais. Em relação
às linhas verticais, admitiu-se Y = 1,5 mm, Y = 3,5 mm, Y = 5 mm, Y = 6,5 mm e Y =
8,5 mm, a partir de Xlocal = 0,2538 mm no caso do modelo real, e Xlocal = 0 mm no caso
do modelo simpli�cado, pela razão que será explicada ainda nesta secção.

De modo a identi�car os parâmetros que resultam em estímulos elétricos mais oste-
génicos, foram realizadas as seguintes análises:

(i) Análise 1: Comparação dos resultados obtidos pelos modelos simpli�cado e real;

(ii) Análise 2: In�uência da espessura da camada (0, 100 µm, 250 µm, 450 µm, 750 µm
e 1 mm);

(iii) Análise 3: In�uência das propriedades dielétricas da camada (ar ou líquido);

(iv) Análise 4: In�uência da frequência aplicada (14 Hz, 32 kHz ou 60 kHz);

(v) Análise 5: In�uência da tensão aplicada (5 Vpico ou 10 Vpico);

(vi) Análise 6: In�uência da forma de onda (onda quadrada ou onda sinusoidal);

Posteriormente, compararam-se ainda os valores computacionais da capacidade elé-
trica usando o modelo real com os resultados experimentais obtidos in vitro do trabalho
de Henriques [18].

1
Xlocal: Distância entre o início da estrutura óssea até cada uma das linhas. Xlocal = 0mm corres-

ponde a Xglobal
2= 1,1mm.

2
Xglobal: Distância entre o início do modelo computacional (origem) até à linha considerada.
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Figura 4.5: Representação dos planos de corte utilizados na análise dos resultados e res-
petivas linhas de pontos a vermelho para posterior criação das curvas. a) Representação
3D dos planos XY com Z = 5 mm e YZ com Xlocal = 0,5 mm; b) Plano YZ com Xlocal
= 0,5 mm; c) Planos XY com Z = 5 mm e com representação das linhas horizontais; d)
Planos XY com Z = 5 mm e com representação das linhas verticais. Nota: As linhas a
vermelho horizontais correspondem à interseção do plano XY (Z = 5 mm) com os planos
YZ de diferente Xlocal, enquanto que, as linhas verticais correspondem à interseção do
plano XY (Z = 5 mm) com os planos XZ de diferente Y. A cor azul escura representa
a parte mineral da estrutura óssea, enquanto que o azul mais claro é representativo da
parte líquida. A cor cinzenta corresponde à camada de ar/líquido de espessura variável e,
uma vez que, Xlocal = 0 mm é referente ao início da estrutura óssea, as linhas vermelhas
intersetam sempre a mesma região da estrutura óssea, independentemente da espessura.
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É ainda importante salientar que a estrutura correspondente à parte mineral do mo-
delo real apresenta uma dimensão de aproximadamente 9,5×9,5×9,5 mm, enquanto que
a estrutura óssea (parte mineral + parte líquida) foi criada de modo a apresentar uma
dimensão de 10×10×10 mm. Uma vez que a parte líquida foi criada a partir de uma
operação booleana de subtração entre a estrutura trabecular e um cubo de dimensões
10×10×10 mm, deu-se origem a uma envolvente líquida de espessura = 0,2538 mm, tal
como ilustrado na Figura 4.6 a vermelho.

Figura 4.6: Ilustração, a vermelho, da envolvente líquida presente na estrutura óssea do
modelo real, no plano XY com Z = 5 mm.

Posto isto, os dados adquiridos no modelo real relativamente às linhas verticais ante-
riormente mencionadas, serão obtidos a partir de Xlocal = 0,2538 mm de modo a avaliar
os resultados a partir da zona em que se encontram presentes ambas as fases. Apesar da
presença da envolvente líquida não permitir simular o caso de uma �xação perfeita entre
o osso e o implante, esta foi a estrutura considerada durante todo o desenvolvimento da
dissertação. Assim sendo, quando se refere uma camada de 0 µm no texto, apesar desta
não corresponder totalmente à �xação da interface osso-implante, é considerada como se
correspondesse.
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4.4 Análise estatística dos dados

De forma a correlacionar as curvas obtidas, foi usada a função xcorr do Matlab. A
correlação corr percentual é obtida do seguinte modo:

r = xcorr(Curva1,Curva2, ′coeff ′); (4.11)

corr = max(r)× 100; (4.12)

O parâmetro coe� normaliza a sequência entre 0 e 1, sendo que 1 corresponde a uma
correlação cruzada de 100%.

Uma vez que se determinou também a capacidade elétrica nos modelos numéricos,
relacionaram-se os valores computacionais com os experimentais, obtidos no trabalho
de Henriques [18]. De forma a melhorar a perceção visual da correlação dos dados
e perceber se a tendência das curvas é semelhante, os resultados foram normalizados,
através da função normalize do Matlab, entre 0 e 1, utilizando o parâmetro range (N
= normalize(A, 'range')). As análises foram conduzidas após a normalização dos dados,
uma vez que: (1) a simulação não inclui todas as capacidades elétricas que in�uenciam
o resultado �nal, tais como as capacidades de soldaduras de estanho, dos conectores,
das pistas do circuito impresso, entre outros; (2) as análises com dados relativos são
mais relevantes que aquelas com dados absolutos, uma vez que as capacidades absolutas
são fortemente in�uenciadas pela qualidade do osso, densidade óssea, região anatómica,
modelo animal, etc.

Por último recorreu-se ainda à função polyval doMatlab para determinar a regressão
linear entre os valores computacionais e experimentais da capacidade elétrica, de onde se
retirou a equação da tendência, assim como o coe�ciente de determinação (R2).
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Capítulo 5

Resultados

5.1 Sistema de estimulação capacitivo

5.1.1 Modelo simpli�cado & Modelo real

Primeiramente, começou-se por comparar os resultados entre o modelo simpli�cado
e o modelo real para o caso de �xação osso-implante. A excitação elétrica aplicada neste
caso, corresponde a uma frequência de 32 kHz, com forma de onda quadrada e uma
tensão de 5 Vpico.

Nas Figuras 5.1 e 5.2 apresentam-se os grá�cos obtidos nas linhas mencionadas na
Figura 4.5 do Capítulo 4, para efeitos comparativos entre os dois modelos. É notável
o elevado grau de simetria no comportamento apresentado pelo modelo simpli�cado,
o qual se deve à uniformidade da estrutura óssea, e o que não acontece no osso real.
Contudo, ambos os modelos preveem respostas aproximativas a degraus com diferentes
intensidades, devido à interseção das diferentes fases do osso, veri�cando-se valores de
campo elétrico superiores na fase mineral.

(a) (b)
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(c) (d)

Figura 5.1: Valores do campo elétrico nos modelos simpli�cado e real, ao longo de a)
Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm e d) Xlocal = 9,5 mm, no plano
XY com Z = 5 mm, para uma camada de 0 µm. Excitação elétrica de 5 V, com forma de
onda quadrada à frequência de 32 kHz.

(a) (b)

Figura 5.2: Variação do campo elétrico nos modelos simpli�cado e real, ao longo de a)
Y = 3,5 mm e b) Y = 6,5 mm, no plano XY com Z = 5 mm, para uma camada de 0 µm.
Excitação elétrica de 5 V, com forma de onda quadrada à frequência de 32 kHz. O
tracejado representa a coordenada X onde se inicia a parte mineral, a partir da qual se
retiraram os dados relativos ao modelo real.

Pelos grá�cos das Figuras 5.1 e 5.2 é expectável que as correlações entre as curvas
dos modelos simpli�cado e real não sejam muito elevadas. As curvas relativas a Y =
1,5 mm, Y = 5 mm e Y = 8,5 mm do modelo simpli�cado, apenas intersetam a fase
mineral da estrutura óssea (hidroxiapatite), enquanto que no caso do modelo real são
intersetadas as duas fases, logo era inevitável as diferenças nas distribuições dos estímulos
pelas estruturas trabeculares. Por esta razão, optou-se apenas pelas representações das
curvas que intersetam ambas as fases, tal como apresentado na Figura 5.2.
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Na Figura 5.3 encontra-se a distribuição do campo elétrico no plano XY e Z = 5 mm,
em ambos os modelos. Os resultados evidenciam variações do campo elétrico dependentes
da região, destacando-se uma diminuição signi�cativa da sua magnitude a partir da
estrutura óssea, com Xglobal = 1,1 mm. Uma vez mais, denotam-se campos elétricos
superiores no modelo real.

(a) (b)

Figura 5.3: Distribuição do campo elétrico no plano XY com Z = 5 mm nos modelos a)
simpli�cado e b) real.

Dados os resultados dissemelhantes entre o modelo simpli�cado e real, especialmente
nos dados relativos às linhas horizontais (Figura 5.1), optou-se apenas pelo uso dos
modelos reais ao longo da restante análise desta dissertação, em virtude de resultados
mais �dedignos. É importante salientar que o uso do modelo real é de elevado peso
computacional, tornando as simulações muito mais complexas quando comparadas às do
modelo simpli�cado, e consequentemente, tempos de simulação muito superiores.

5.1.2 In�uência da espessura da camada de ar

Nesta subsecção é avaliada a variação do campo elétrico para o estado em que existe
�xação entre o osso e o implante (camada de ar = 0 µm) e os cinco descolamentos asséticos
considerados (100 µm, 250µm, 450 µm, 750µm e 1 mm), os quais foram modelados como
uma camada de ar com essas dimensões. Posto isto, na Figura 5.4 encontram-se os
quatro grá�cos referentes às linhas horizontais, mencionadas anteriormente na Figura
4.5 do Capítulo 4.

Começando pela análise do grá�co da Figura 5.4a, denota-se um campo elétrico má-
ximo de 0,3282 V/mm referente à camada de 0 µm em Y = 3,42 mm. Em relação às
restantes camadas, é percetível o decréscimo do campo elétrico à medida que o descola-
mento se torna maior. A curva que corresponde ao modelo com uma camada de 1 mm,
é a que denota campos elétricos inferiores ao longo da estrutura óssea, com um campo
máximo de 0,0872 V/mm, observado em Y = 7,347 mm.

Com o aumento de Xlocal, a distância da linha de pontos ao sistema capacitivo torna-
se superior. Como tal, é expectável que se observem campos elétricos superiores nas
coordenadas mais próximas ao sistema capacitivo, e portanto mais próximas da interface
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osso-implante. Comparando a variação de valores entre os grá�cos da Figura 5.4, é
notável este decrescimento com Xlocal.

Avaliando grá�co a grá�co, denota-se um padrão comportamental semelhante do
campo elétrico em relação a cada camada de ar. Contudo, entre grá�cos da mesma Figura,
o mesmo não acontece. Enquanto que no grá�co da Figura 5.4a, o campo elétrico máximo
se dá maioritariamente na coordenada Y = 3,42 mm, nos grá�cos das Figuras 5.4b e 5.4c,
dá-se mais à direita, nas coordenadas Y = 8,27 mm e Y = 9,43 mm, respetivamente.
É muito provável que esta diferença seja resultante da não-uniformidade da estrutura
óssea. Mais uma vez, também nestas curvas estão evidentes vários degraus, os quais
correspondem à transição entre as duas fases do osso, veri�cando-se campos elétricos
superiores na fase mineral.

(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.4: Variação do campo elétrico ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal =
3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm e d) Xlocal = 9,5 mm, no plano XY com Z = 5 mm, para os
modelos com diferentes camadas de ar. Excitação elétrica de 5 V, com forma de onda
quadrada à frequência de 32 kHz.

Na Figura 5.5 encontram-se os grá�cos referentes às linhas verticais da estrutura óssea,
representadas também na Figura 4.5 (Capítulo 4). Tal como nos grá�cos anteriores,
veri�cam-se campos elétricos superiores nas camadas de menor espessura.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura 5.5: Variação do campo elétrico ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y
= 5 mm, d) Y = 6,5 mm e e) Y = 9,5 mm, no plano XY com Z = 5 mm, para os modelos
com diferentes camadas de ar. Excitação elétrica de 5 V, com forma de onda quadrada
à frequência de 32 kHz.

É em Y = 3,5 mm que se observam campos elétricos superiores em todos os modelos,
com um valor máximo de 0,3821 V/mm no modelo sem camada de ar.
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Corroborando a ideia de que o campo elétrico é inversamente proporcional ao desco-
lamento assético, é possível consultar a distribuição do campo elétrico no plano YZ com
Xlocal = 0,5 mm nos casos em que o implante se encontra osseointegrado (Figura 5.6a) e
com um descolamento assético de 1 mm (Figura 5.6b).

(a) (b)

Figura 5.6: Distribuição do campo elétrico no plano YZ com Xlocal = 0,5 mm: a) sem
camada de ar e b) com 1 mm espessura de camada de ar.

Na Figura 5.7 é possível consultar a distribuição do campo elétrico ao longo da estru-
tura óssea nos dois casos extremos considerados, ou seja, quando o implante se encontra
em estado de �xação com o osso (camada de ar = 0 µm) e com um descolamento assético
de 1 mm.

(a) (b)

Figura 5.7: Distribuição do campo elétrico ao longo do modelo real com camada de ar
de a) 0 µm e b) 1 mm. Nota: A parte líquida encontra-se oculta para que se consiga
observar a parte mineral com maior pormenor.
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5.1.3 In�uência da constituição da camada: Ar & Líquido

Como já referido, num trabalho antecedente [27] foi validado o modelo simpli�cado,
no qual foi considerada uma camada variável de ar representativa do descolamento na
interface osso-implante. Contudo, quando ocorre este descolamento, o espaçamento entre
o osso e o implante não é ocupado por ar, mas sim por �uídos ou tecido �broso. Posto isto,
foi realizada uma análise comparativa da variação do campo elétrico para dois cenários:
com camada de ar e com camada líquida (água + colagénio do tipo I), aplicando aos
dois ânodos do sistema capacitivo, uma excitação elétrica de 5 Vpico, com forma de onda
quadrada e à frequência de 32 kHz.

De modo sucinto, optou-se por estudar apenas as curvas presentes na Figura 5.8,
uma vez que são relativas ao menor e maior descolamentos da interface osso-implante
considerados nesta dissertação. Estes, permitem efetuar um estudo relativo à in�uência
das propriedades dielétricas da camada nos dois casos. Ainda assim, estas curvas são
referentes apenas à variação do campo elétrico ao longo dos eixos Xlocal = 0,5 mm ou Y
= 3,5 mm destes dois casos, por se tratarem das linhas da Figura 4.5 que apresentam
valores de pico superiores.

(a) (b)

Figura 5.8: Variação do campo elétrico nos modelos com camadas de 100µm e 1 mm de
espessura, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm e b) Y = 3,5 mm, no plano XY com Z = 5 mm.
Excitação elétrica de 5 V, com forma de onda quadrada à frequência de 32 kHz.

Relativamente à Figura 5.8a, e considerando um descolamento assético de 100 µm,
obteve-se campos elétricos máximos de 0,2822 V/mm e 0,2390 V/mm, quando conside-
radas as propriedades do líquido e do ar, respetivamente, o que resulta numa diferença
de cerca de 18%. Já no caso de 1 mm de espessura, denota-se um pico de 0,1494 V/mm
na camada líquida e 0,0872 V/mm na camada de ar, correspondendo a um aumento de
cerca de 71%, ao alterar de ar para líquido. Em suma, entre curvas obteve-se um valor
médio das diferenças do campo elétrico ao longo do eixo Xlocal = 0,5 mm de 19,2 mV/mm
no modelo com 100 µm de espessura e 31,8 mV/mm no modelo com 1 mm de camada.

No que diz respeito às curvas referentes ao eixo Y = 3,5 mm (Figura 5.8b), o valor
médio da diferença do campo elétrico foi de 5,1 mV/mm no modelo com descolamento
assético de 100 µm e 10,9 mV/mm no caso de um descolamento de 1 mm. O campo
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elétrico máximo foi observado na curva Y = 3,5 mm do modelo com 100 µm de camada
líquida, com um valor de 0,3234 V/mm em Xlocal = 0,2538 mm.

Uma vez que os modelos com camada = 1 mm são os que apresentam uma variação
maior do campo elétrico ao alterar as propriedades da camada de ar para líquida, é
ilustrada na Figura 5.9 a distribuição do campo elétrico no plano YZ (Xlocal = 0,5 mm)
e na Figura 5.10 a variação do campo elétrico ao longo do osso (parte mineral).

(a) (b)

Figura 5.9: Distribuição do campo elétrico ao longo do plano YZ com Xlocal = 0,5 mm
do modelo real com 1 mm de camada a) de ar e b) líquida.

(a) (b)

Figura 5.10: Distribuição do campo elétrico ao longo do modelo real com 1 mm de camada
a) de ar e b) líquida. Nota: A parte líquida encontra-se oculta para que se consiga
observar a parte mineral com maior pormenor.

Comparando os dois modelos (Figuras 5.10a e 5.10b), é evidente a diferença entre
eles. Os campos elétricos são superiores na estrutura óssea quando se usa a camada
líquida em detrimento da camada de ar, uma vez que: (1) a permitividade relativa do
ar é muito inferior à permitividade relativa da componente líquida; (2) a condutividade
elétrica do líquido, embora de baixo valor, é superior à condutividade elétrica do ar, o
que implica a condução de correntes de maior intensidade no domínio relativo à estrutura
trabecular.
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Na secção B.3 do Apêndice B encontra-se a distribuição do campo elétrico ao longo
do modelo real para todas as camadas de ar e líquidas (Figuras B.37 e B.38).

Uma vez que na interface osso-implante não há existência de ar, como já referido,
consideraram-se apenas os modelos com camada líquida (água + colagénio do tipo I)
para as restantes análises.

5.1.4 In�uência da frequência de excitação no estímulo elétrico

A in�uência da frequência de excitação elétrica é de elevada importância para o
desenvolvimento de implantes ativos instrumentados, como evidenciado no Capítulo 3.
Optou-se então por de�nir três frequências diferentes (14 Hz, 32 kHz e 60 kHz), de forma a
identi�car a que resulta em estímulos elétricos mais osteogénicos. Uma vez que se trata de
um estudo comparativo, foram mantidos os restantes parâmetros de estimulação (tensão
de 5 Vpico com forma de onda quadrada) e consideram-se as camadas como líquido.

Tal como na subsecção anterior, optou-se uma vez mais por selecionar apenas as
linhas relativas aos eixos Xlocal = 0,5 mm e Y = 3,5 mm, nos casos sem descolamento
assético (camada = 0 µm) e com 1 mm de espessura. Pela análise dos grá�cos das Figuras
5.11 e 5.12, observaram-se comportamentos semelhantes do campo elétrico ao longo da
estrutura óssea nas três frequências, especialmente entre 32 kHz e 60 kHz. Depois de
analisada a correlação entre as curvas, concluiu-se que, os quatro grá�cos das Figuras
5.11 e 5.12, apresentam uma correlação média de 99,96% entre as curvas de 32 kHz e 60
kHz, 93,14% entre as curvas de 14 Hz e 32 kHz e 92,55% entre as curvas de 14 Hz e 60
kHz.

Relativamente às curvas dos modelos estimulados a 14 Hz, há algumas diferenças,
quando comparadas às de alta frequência, diferenças estas que podem também ser justi-
�cadas pela alteração das propriedades dielétricas (Tabela 4.2).

O modelo sem camada líquida foi o que resultou no campo elétrico superior, com
valores máximos de 3,6× 10−3 V/mm a 14 Hz, 0,3821 V/mm a 32 kHz, e 0,4078 V/mm
a 60 kHz, valores estes que correspondem ao grá�co da Figura 5.12a, no ponto (Xlocal;
Y; Z) = (0,2538; 3,5; 5) mm.

É fácil perceber que a diferença de valores entre as altas frequências não é signi�cativa,
pelo que se veri�cou um valor médio das diferenças do campo elétrico entre as duas
frequências (32 kHz e 60 kHz) de 6,45 mV/mm no modelo que representa o estado de
�xação entre o osso e o implante (Figuras 5.11a e 5.12a) e 2,35 mV/mm no modelo
com 1 mm de camada (Figuras 5.11b e 5.12b). Em contrapartida, quando comparados
os resultados entre as frequências de 14 Hz e 32 kHz, no modelo sem camada líquida
observou-se um valor médio das diferenças do campo elétrico de 96,07 mV/mm, e no
modelo com 1 mm de camada líquida denotou-se uma diferença de 53,25 mV/mm.
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(a) (b)

Figura 5.11: Variação do campo elétrico nos modelos excitados a 14 Hz, 32 kHz e 60 kHz,
ao longo de Xlocal = 0,5 mm no plano XY com Z = 5 mm, nos modelos com camada
líquida de a) 0 µm e b) 1 mm.

(a) (b)

Figura 5.12: Variação do campo elétrico nos modelos excitados a 14 Hz, 32 kHz e 60 kHz,
ao longo de Y = 3,5 mm no plano XY com Z = 5 mm, nos modelos com camada líquida
de a) 0 µm e b) 1 mm.

Complementando o raciocínio anterior, nas Figuras 5.13, 5.14 e 5.15 encontra-se a
distribuição do campo elétrico no plano YZ com Xlocal = 0,5 mm e ao longo da parte
mineral do modelo real no estado de �xação osso-implante, quando aplicadas estimulações
à frequência de 14 Hz, 32 kHz e 60 kHz, respetivamente. Corroborando a análise das
Figuras 5.11 e 5.12, entre as Figuras 5.14 e 5.15 não se veri�cam diferenças signi�cativas
(modelos excitados a 32 kHz e 60 kHz). Já em relação à frequência de 14 Hz, os campos
elétricos observados, são muito inferiores (Figura 5.13).
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(a) (b)

Figura 5.13: Distribuição do campo elétrico no modelo osseointegrado, excitado a 14 Hz,
a) ao longo do plano YZ com Xlocal = 0,5 mm e b) ao longo da parte mineral.

(a) (b)

Figura 5.14: Distribuição do campo elétrico no modelo osseointegrado, excitado a 32
kHz, a) ao longo do plano YZ com Xlocal = 0,5 mm e b) ao longo da parte mineral.

(a) (b)

Figura 5.15: Distribuição do campo elétrico no modelo osseointegrado, excitado a 60
kHz, a) ao longo do plano YZ com Xlocal = 0,5 mm e b) ao longo da parte mineral.
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5.1.5 In�uência da excitação elétrica no estímulo elétrico

Tal como na subsecção anterior, também a tensão aplicada aos dois ânodos do sistema
capacitivo é um fator importante nos resultados osteogénicos. Assim sendo, e seguindo
a metodologia anterior, apresentam-se os grá�cos das Figuras 5.16 e 5.17, onde se variou
a tensão entre 5 Vpico e 10 Vpico nos modelos estimulados a 14 Hz e a 60 kHz (onda
quadrada).

(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.16: Variação do campo elétrico aplicando aos ânodos do sistema capacitivo
excitações elétricas de 5 Vpico e 10 Vpico, ao longo de Xlocal = 0,5 mm no plano XY com
Z = 5 mm, à frequência de a) 14 Hz com camada líquida de 0 µm, b) 60 kHz com camada
líquida de 0 µm, c) 14 Hz com camada líquida de 1 mm e d) 60 kHz com camada líquida
de 1 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.17: Variação do campo elétrico aplicando aos ânodos do sistema capacitivo
excitações elétricas de 5 Vpico e 10 Vpico, ao longo de Y = 3,5 mm no plano XY com Z
= 5 mm, à frequência de a) 14 Hz com camada líquida de 0 µm, b) 60 kHz com camada
líquida de 0 µm, c) 14 Hz com camada líquida de 1 mm e d) 60 kHz com camada líquida
de 1 mm.

Ao aplicar uma tensão de 10 Vpico, o campo elétrico duplicou, quando comparados
os resultados com 5 Vpico. No que diz respeito ao estímulo elétrico osteogénico máximo
(0,8156 V/mm), este foi obtido à frequência de 60 kHz (sem camada líquida) no ponto
(Xlocal; Y; Z) = (0,2538; 3,5; 5) mm (Figura 5.17b). Apesar do pico do campo elétrico a
14 Hz sofrer um incremento de 3,6× 10−3 V/mm para 7,2× 10−3 V/mm, a estimulação
a 60 kHz aproxima-se dos valores osteogénicos obtidos nos ensaios celulares.
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Analisando a correlação entre curvas com camadas e frequências iguais, todas elas
mostraram uma correlação cruzada muito próxima de 100%, o que permite concluir que,
independentemente da tensão aplicada, as curvas continuam a assumir um comporta-
mento semelhante ao longo da estrutura óssea. Posto isto, conhecendo os resultados
osteogénicos, é possível alterar a tensão de modo a obter estímulos próximos aos deseja-
dos.

De forma a corroborar o que anteriormente foi mencionado, encontra-se ilustrado nas
Figuras 5.18 e 5.19, a diferença das distribuição do campo elétrico para tensões de 5 e
10 V no plano YZ com Xlocal = 0,5 mm e no modelo sem camada líquida (estado de
�xação), estimulado às frequências de 14 Hz e 60 kHz, respetivamente.

(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.18: Distribuição do campo elétrico no modelo em estado de �xação entre o osso
e o implante, excitado a 14 Hz: a) ao longo do plano YZ com Xlocal = 0,5 mm e à tensão
de 5 V, b) ao longo do plano YZ com Xlocal = 0,5 mm e à tensão de 10 V, c) ao longo
da parte mineral e à tensão de 5 V e d) ao longo da parte mineral e à tensão de 10 V.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.19: Distribuição do campo elétrico no modelo em estado de �xação entre o osso
e o implante, excitado a 60 kHz: a) ao longo do plano YZ com Xlocal = 0,5 mm e à tensão
de 5 V, b) ao longo do plano YZ com Xlocal = 0,5 mm e à tensão de 10 V, c) ao longo
da parte mineral e à tensão de 5 V e d) ao longo da parte mineral e à tensão de 10 V.

Complementando os resultados obtidos, encontram-se na secção B.2 do Apêndice B,
os grá�cos relativos aos restantes modelos e linhas mencionadas anteriormente (Figuras
B.13 a B.35).

5.1.6 In�uência da forma de onda no estímulo elétrico

Por último, foi estudada a in�uência da forma de onda na estrutura óssea. Na Figura
5.20, encontram-se os grá�cos relativos às curvas obtidas para excitações elétricas de
10 Vpico, com formas de onda quadrada e sinusoidal, à frequência de 14 Hz ou 60 kHz.
Consideraram-se estas frequências para ser possível uma futura comparação com os resul-
tados de um estudo mencionado que recorre a estimuladores capacitivos em co-superfície
[73], onde é aplicada uma excitação semelhante.

Uma vez mais, são analisados apenas os resultados relativos a dois modelos (sem
camada e com 1 mm de camada líquida), referentes apenas às linhas Xlocal = 0,5 mm e
Y = 3,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.20: Variação do campo elétrico nos modelos com camadas de 0 e 1 mm de
espessura, aplicando formas de onda quadrada e sinusoidal: ao longo de Xlocal = 0,5 mm
no plano XY com Z = 5 mm, excitados a a) 14 Hz e b) 60 kHz, e ainda ao longo de Y =
3,5 mm no plano XY com Z = 5 mm, excitados a c) 14 Hz e d) 60 kHz.

Comparando os estímulos com formas de onda diferentes, denotam-se campos elé-
tricos superiores ao longo da estrutura óssea no caso de onda quadrada. Considerando
apenas os grá�cos da Figura 5.20, ao alterar o sinal quadrado para sinusoidal, veri�cou-
se, à frequência de 14 Hz, uma diminuição média do campo elétrico de 0,127 mV/mm
e 0,1590 mV/mm, nos modelos sem camada líquida e com camada de 1 mm de espes-
sura, respetivamente. Já em relação à frequência de 60 kHz, foram constatadas variações
médias do campo elétrico de 75,9 mV/mm no modelo sem camada, e 15,2 mV/mm cor-
respondente ao modelo com 1 mm de camada.

A estimulação elétrica que resultou no campo elétrico máximo de 0,8156 V/mm (60
kHz, 10 V e onda quadrada) no ponto (Xlocal; Y; Z) = (0,2538; 3,5; 5) mm, sofreu um
decréscimo ao alterar a forma de onda para sinal sinusoidal, resultando num valor de
0,6976 V/mm, o que resulta numa diferença de cerca de 14,5%.
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Correlações superiores a 98%, foram observadas entre as curvas da Figura 5.20. As
curvas que apresentam maior correlação, correspondem ao modelo sem camada líquida,
estimulados com uma frequência de 14 Hz, apresentando um valor de 99,9% na Figura
5.20a (curvas a azul), e 99,8% na Figura 5.20c (curvas a azul).

Na Figura 5.21, é possível consultar a distribuição do campo elétrico ao longo de toda
a estrutura óssea e comparar o efeito da forma de onda, nos modelos com camada líquida
de 1 mm estimulados à frequência de 14 Hz e 60 kHz. Veri�cam-se campos elétricos
inferiores quando aplicada a forma de onda sinusoidal (Figuras 5.21b e 5.21d), quando
comparados aos resultados obtidos com forma de onda quadrada (Figuras 5.21a e 5.21c).

(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.21: Distribuição do campo elétrico ao longo do modelo real, com camada líquida
de 1 mm de espessura. Excitação elétrica de 10 Vpico: a) com forma de onda quadrada à
frequência de 14 Hz; b) com forma de onda sinusoidal à frequência de 14 Hz; c) com forma
de onda quadrada à frequência de 60 kHz; d) com forma de onda sinusoidal à frequência
de 60 kHz. Nota: A parte líquida encontra-se oculta para que se consiga observar a parte
mineral com maior pormenor.
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5.1.7 Fixação na interface osso-implante

A presença da envolvente líquida, mencionada na subsecção 4.3 do Capítulo 4, não
permite simular o caso da �xação total entre o osso e o implante, e apesar desta ter sido
a estrutura considerada ao longo de toda a dissertação, nesta subsecção é realizada uma
análise para perceber de que forma os resultados podem ser in�uenciados pela presença
desta. Assim sendo, transformou-se apenas a parte líquida que se encontra a azul na
Figura 5.22, em parte mineral (hidroxiapatite), a qual corresponde a uma espessura de
0,2538 mm.

Figura 5.22: Malha do modelo real com representação a azul da parte líquida transfor-
mada em mineral (hidroxiapatite). Nota: A restante parte líquida encontra-se oculta.

Uma vez que esta análise serviu apenas para perceber a in�uência dessa envolvente,
analisou-se essa transformação apenas no modelo sem camada líquida (0 µm) e estimulado
com tensão de 5 V, com forma de onda quadrada e à frequência de 32 kHz. É também
importante referir que, uma vez que esta análise foi realizada para efeitos comparativos,
retiraram-se os valores do campo elétrico a partir da coordenada Xlocal = 0,2538 mm,
também no modelo alterado.

Na Figura 5.23 podem ser comparados os resultados obtidos ao longo das linhas Xlocal
= 0,5 mm e Y = 3,5 mm no plano XY com Z = 5 mm, nos dois casos (com envolvente
líquida ou com parte da envolvente transformada em parte mineral). Ambos os grá�cos
apresentaram uma correlação cruzada superior a 99,7%.

Quanti�cando o campo elétrico, ao transformar a margem líquida emmineral, denotou-
se um aumento médio do campo elétrico de 20,6 mV/mm na linha Xlocal = 0,5 mm (Fi-
gura 5.23a) e 5,1 mV/mm ao longo de Y = 3,5 mm (Figura 5.23b). Com a alteração
das propriedades dessa camada, o campo máximo observado subiu de 0,3821 V/mm para
0,5179 V/mm, resultando num aumento de 35,5%.
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(a) (b)

Figura 5.23: Variação do campo elétrico nos modelos sem camada líquida, com e sem
transformação da envolvente líquida em mineral, ao longo dos eixos a) Xlocal = 0,5 mm
e b) Y = 3,5 mm, no plano XY com Z = 5 mm.

Na Figura 5.24 é possível observar a distribuição do campo elétrico ao longo da
estrutura mineral, antes de transformar a camada mencionada em parte mineral e depois.

(a)
(b)

Figura 5.24: Distribuição do campo elétrico ao longo dos modelos sem camada líquida,
a) antes e b) após a transformação mencionada.
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5.2 Sistema de monitorização capacitivo

5.2.1 Capacidade elétrica

Como mencionado na secção 3.4 do Capítulo 4, um sistema capacitivo, para além
de ter a capacidade de atuação na interface osso-implante, pode também monitorizar o
estado da mesma. Assim sendo, e recorrendo aos dados experimentais [18], determinou-se
a capacidade elétrica no modelo real apresentado nesta dissertação.

Apesar dos valores experimentais corresponderem a descolamentos asséticos na gama
-0,25 a 4 mm, o intervalo de dados utilizado neste estudo é referente apenas a descolamen-
tos asséticos compreendidos entre 0 e 1 mm. Assim sendo, na Figura 5.25 encontram-se
os resultados obtidos computacional e experimentalmente.

Enquanto que a capacidade elétrica obtida nos ensaios experimentais variou entre
2,5112 pF e 2,5829 pF, na simulação computacional a gama destes foi de 0,98286 pF a
1,2384 pF. Ainda na Figura 5.25, foi observada uma correlação entre as curvas de 91,27%.

Figura 5.25: Variação da capacidade elétrica. Valores obtidos através do modelo compu-
tacional e nos ensaios experimentais.

É notável a diferença, em termos de grandeza, entre os resultados experimentais e
computacionais. Como já referido no Capítulo 4, nos ensaios in vitro são contabilizados
fatores que in�uenciam os resultados. Na Figura 5.26 apresentam-se os resultados nor-
malizados, onde se denotou uma correlação de 98,75% entre as curvas. Pela observação
deste grá�co, veri�ca-se uma aproximação dos resultados nos descolamentos asséticos
mais próximos de 0 mm.
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Figura 5.26: Validação da previsão computacional comparativamente aos ensaios expe-
rimentais da arquitetura do sistema capacitivo de elétrodos planares listrados, onde se
encontra a capacidade elétrica normalizada nos dois casos.

Posteriormente, fez-se uma regressão linear entre os dados experimentais e computa-
cionais (Figura 5.27), a partir da qual se obteve um coe�ciente de determinação (R2) de
0,9898. Neste caso, este valor expressa a quantidade de variância dos dados computacio-
nais quando comparados aos experimentais. Uma vez que o R2 varia entre 0 e 1, pode-se
a�rmar que o modelo computacional se ajusta à amostra (modelo experimental), com
uma forte correlação de 98,98%.

Figura 5.27: Regressão linear dos resultados experimentais e computacionais, com equa-
ção da linha de tendência e coe�ciente de determinação.
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Capítulo 6

Discussão de resultados

6.1 Sistema de estimulação capacitivo

Apesar de haver diversos estudos que destacam a potencialidade da estimulação óssea
como forma de melhorar o estado de �xação entre o osso e o implante, prevenindo a
necessidade de cirurgias de revisão, não há ainda parâmetros estabelecidos como os mais
apropriados. Esta dissertação, contribuiu também para essa investigação, avaliando a
in�uência desses parâmetros através de modelos computacionais.

Pela análise dos resultados obtidos nos modelos desenvolvidos, é possível quanti�car
as variações na interface osso-implante, destacando-se alterações do campo elétrico entre
0 e 0,8156 V/mm, dependendo da zona óssea, dos parâmetros aplicados, assim como do
estado de �xação osso-implante. Com o aumento do descolamento assético da interface
osso-implante, denotou-se um decréscimo nos campos elétricos obtidos, o que evidencia
a di�culdade de estimulação para estados avançados de falta de �xação osso-implante.
Observou-se também uma correlação direta entre o aumento da frequência de excitação
e o campo elétrico ao longo da estrutura óssea, aumento este para estímulos considerados
mais osteogénicos. A alteração de baixas frequências (14 Hz) para altas (32 kHz e 60
kHz), denotou um efeito positivo no campo elétrico numa escala de 103 V/mm. O mesmo
acontece com a tensão aplicada aos elétrodos, uma vez que a alteração de 5 V para 10
V, evidenciou aumentos de cerca de 100% segundo uma relação de proporcionalidade
direta. No que diz respeito à forma de onda, também o sinal quadrado demonstrou
campos elétricos superiores na estrutura óssea. Posto isto, encontra-se na Tabela 6.1 a
in�uência dos parâmetros no campo elétrico. De um modo geral, o aumento da frequência
e da tensão da excitação originam campos elétricos mais elevados, assim como a forma
de onda quadrada quando comparada à sinusoidal. À medida que as distâncias peri-
implantares aumentam entre o osso e o implante (a que correspondem descolamentos
cada vez mais signi�cativos), o campo elétrico denota-se inferior.

Em termos percentuais, correlações superiores a 98% foram encontradas nos vários
grá�cos apresentados, à exceção do modelo simpli�cado que apresentou uma correlação
inferior a 90%, ao comparar os seus valores com o modelo real. Esta diferença de valores
pode ser justi�cada por vários fatores, como por exemplo o baixo re�namento da malha
do modelo simpli�cado quando comparado ao modelo real, ou até mesmo a sua simples
estrutura óssea.
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Tabela 6.1: In�uência da alteração dos parâmetros no campo elétrico obtido.

Parâmetros Campo Elétrico

↗ Frequência [Hz] ↗

↗ Tensão [V] ↗

↗ Descolamento Assético [mm] ↘

No que concerne à envolvente líquida à volta de toda a parte mineral, causada pelo
tamanho superior da parte orgânica do osso, este é um aspeto a melhorar futuramente,
uma vez que prejudica negativamente os resultados. Por outro lado, os campos elétricos
apresentados, podem ser considerados subdimensionados, uma vez que a margem líquida,
considerada entre a parte mineral e a placa polimérica, não existe na interface osso-
implante aquando do estado de �xação. Posto isto, pode-se a�rmar que, à exceção dos
resultados apresentados na secção 5.1.7, não há mais nenhum modelo representativo da
�xação osso-implante.

Embora os resultados simulados não tenham sido ainda validados experimentalmente,
a metodologia do sistema capacitivo aqui estudado cumpre com os sete requisitos neces-
sários ao fornecimento de estímulos elétricos, apresentados na subsecção 1.3.2.2.

Nos estudos descritos na revisão de literatura (Tabelas A.1 a A.12 do Apêndice A)
veri�cou-se maior proliferação numa gama de valores de intensidade de campo elétrico
entre 1× 10−8 V/mm e 6 V/mm [53; 63]. Já em relação à diferenciação e mineralização,
campos elétricos de 55× 10−4 V/mm, 0,01 V/mm, 0,02 V/mm, 0,2 V/mm, e 6 V/mm,
mostraram-se e�cientes no aumento dos marcadores de diferenciação e mineralização
[54; 66; 98]. Apesar dos estudos in vivo apresentarem somente resultados em termos
de percentagem de sucesso, e apenas uma pequena percentagem mencionar a intensi-
dade de campo elétrico aplicado, denotou-se cicatrização de fraturas para valores entre
0,165 V/mm e 0,66 V/mm. Em contrapartida, campos elétricos de 1,32 V/mm di�culta-
ram a cicatrização, pelo que intensidades excessivas podem também prejudicar o sucesso
pretendido. De modo complementar, apresenta-se na Figura 6.1 uma representação es-
quemática das intensidades do campo elétrico e frequências que potenciaram os resul-
tados mais osteogénicos, assim como alguns dos resultados obtidos neste trabalho, para
possível comparação. Posto isto, todos os valores alcançados neste estudo demonstram
a sua e�cácia para potenciar a regeneração óssea, veri�cando-se para altas frequências
(32 e 60 kHz) valores de campo elétrico muito próximos a um estudo de Soares dos
Santos [36] que potenciou efeitos na diferenciação da matriz. Já a baixa frequência (14
Hz), os valores de campo elétrico obtidos foram também semelhantes a outros estudos
que potenciaram tanto a proliferação, como a diferenciação e mineralização da matriz
[52; 64; 65; 71; 76]. Conhecendo a intensidade de campo elétrico pretendido, é possível
de�nir os parâmetros (tensão, frequência, forma de onda) de modo a obter os valores
apropriados à osteogenicidade.

Dora José Ramos Videira Dissertação de Mestrado



6.Discussão de resultados 65

Figura 6.1: Representação esquemática dos resultados osteogénicos à estimulação elétrica
por acoplamento capacitivo, onde os círculos de cor preta representam os resultados rela-
tivos à proliferação, os círculos azuis correspondem à diferenciação e os círculos vermelhos
são referentes à mineralização da matriz. As cruzes a laranja representam os resultados
obtidos no presente estudo, os quais correspondem aos picos obtidos em algumas das
estimulações elétricas estudadas.

É importante salientar uma vez mais, o pequeno número de estudos focados na in-
tensidade de campo elétrico que potenciam os resultados mais osteogénicos, tornando
impossível a correlação entre eles. Assim sendo, este trabalho serve também para criar
uma nova referência nesta área. Ainda assim, de entre os parâmetros estudados ao longo
desta dissertação, a excitação elétrica que potenciou campos elétricos superiores (8,156
V/cm) foi a tensão de 10 V, com forma de onda quadrada à frequência de 60 kHz. Se-
gundo um estudo recente [99], excitações a 60 kHz e estímulos de 7 V/cm potenciaram
maiores taxas de proliferação, diferenciação e mineralização, o que torna estes parâmetros
promissores à estimulação osteogénica.

Em síntese, salienta-se a potencialidade do sistema capacitivo apresentado como
forma de estimulação da interface osso-implante, podendo esta ser integrada futuramente
em implantes ativos instrumentados. Contudo, salienta-se também a necessidade de mais
estudos in vitro e in vivo, focados na intensidade do campo elétrico.
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6.2 Sistema de monitorização capacitivo

Apesar da arquitetura do sistema capacitivo, apresentada nesta dissertação, não ter
sido ainda testada in vitro como um sistema de estimulação, foi já validado como um
sistema de monitorização da interface osso-implante, pelo mesmo grupo de investigação
[18; 93]. Considerando apenas os descolamentos asséticos avaliados nesta dissertação,
nesse trabalho foram veri�cados valores médios da capacidade elétrica entre 2,5112 pF e
2,5829 pF. Como forma de validar o modelo real estudado, no presente trabalho fez-se
também a previsão computacional da capacidade elétrica.

Com base na análise dos resultados, pode-se con�rmar a potencialidade de moni-
torização da interface osso-implante, e também a e�cácia do modelo real como forma
de previsão de resultados, uma vez que se observaram correlações entre os resultados
computacionais e experimentais superiores a 90%, e portanto um erro inferior a 10%.

É importante salientar a diferença das estruturas ósseas utilizadas, uma vez que na
simulação computacional se recorreu a um osso de ovelha, enquanto que os ensaios expe-
rimentais correspondem a amostras porcinas. Este fator pode também ser um indicador
da diferença de resultados encontrada. A metodologia do sistema capacitivo apresen-
tado, cumpre também com os cinco requisitos necessários à monitorização da interface
osso-implante, mencionados na subsecção 1.3.2.2.
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Conclusão e trabalhos futuros

Este estudo permitiu averiguar a distribuição do campo elétrico numa estrutura tra-
becular, em vários estágios de �xação óssea. Diferentes excitações elétricas demonstram
diferentes resultados, o que permite identi�car a dependência destes com a frequência,
tensão e forma de onda da excitação do sistema capacitivo. Concluiu-se ainda que, para
obter campos elétricos semelhantes em distintos estados de �xação, é necessário aplicar
valores de frequência ou de tensão superiores nos casos mais críticos de descolamento
assético.

Apesar da necessidade de estudos mais aprofundados nesta área, denota-se a potencia-
lidade desta metodologia como forma de estimulação da interface osso-implante, podendo
esta ser integrada futuramente em implantes ativos instrumentados. Con�rmou-se ainda
a possibilidade do sistema capacitivo utilizado como forma de sistema de monitorização
da interface osso-implante.

Sugerem-se as seguintes propostas de trabalhos futuros:

� Realização de um maior número de ensaios in vitro e in vivo com o objetivo de
identi�car a gama de campos elétricos mais osteogénicos;

� Melhorar a estrutura óssea utilizada nos modelos computacionais, eliminando a
envolvente líquida à volta da parte mineral;

� Identi�car métodos para maximizar a intensidade do estímulo elétrico;

� Validação experimental dos resultados alcançados por via da simulação do sistema
de estimulação capacitivo.
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Tabela A.1: Características de estimulação capacitiva e resultados biológicos em linhas celulares. (ND - Características não de�nidas;
EE - Estimulação elétrica; IA - Quanti�cação de DNA exogéneo; [3H] - Timidina; TGF-β1 - Fator de transformação de crescimento
beta; DNA - Ácido desoxirribonucleico). [49] [50] [51] [52]
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Tabela A.2: Características de estimulação capacitiva e resultados biológicos em linhas celulares e células estaminais. (ND - caracte-
rísticas do estímulo não de�nidas; EE - Estimulação elétrica; MetB - Ensaios de viabilidade metabólica celular; Nr. Cel. - Contagem
direta das células; ALPa - Atividade de fosfatasse alcalina; ALPe- Expressão de fosfatasse alcalina; Col.I - Colagénio do tipo I; MM -
Mineralização da matriz; OC - Osteocalcina) [66] [72] [36] [73]
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Tabela A.3: Características de estimulação capacitiva e resultados biológicos em células estaminais. (ND - características do estímulo
não de�nidas; EE - Estimulação elétrica; MetB - Ensaios de viabilidade metabólica celular; Nr. Cel. - Contagem direta das células;
ALP - Fosfatasse alcalina; Col.I - Colagénio do tipo I; OPN - Osteoponina; OC - Osteocalcina). [98] [67] [68]
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Tabela A.4: Características de estimulação capacitiva e resultados biológicos em células primárias e linhas celulares. (ND - características
do estímulo não de�nidas; EE - Estimulação elétrica; IA - Quanti�cação de DNA exogéneo; Nr. Cel. - Contagem direta das células;
DNA - Ácido desoxirribonucleico; ALPa - Atividade de fosfatasse alcalina; FN - Fibronectina; ON - Osteonectina; OC - Osteocalcina;
Col.I - Colagénio do tipo I; BSP - Sialoproteína óssea; Ca2+ - Cálcio). [56] [100] [53] [54] [57]
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Tabela A.5: Características de estimulação capacitiva e resultados biológicos em células primárias. (ND - características do estímulo
não de�nidas; EE - Estimulação elétrica; Nr. Cel. - Contagem direta das células; MetB - Ensaios de viabilidade metabólica celular;
BMP - Proteína morfogenética do osso; ON - Osteonectina; Col.I - Colagénio do tipo I; Ca2+ - Cálcio). [63] [70] [69] [101]
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Tabela A.6: Características de estimulação capacitiva e resultados biológicos em células primárias. (ND - características do estímulo
não de�nidas; EE - Estimulação elétrica; cAMP - Monofosfato cíclico de adenosina; [3H] - Timidina; ALPa - Atividade de fosfatasse
alcalina). [59] [60] [61] [62]
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Tabela A.7: Características de estimulação capacitiva e resultados biológicos. (ND - características do estímulo não de�nidas; EE -
Estimulação elétrica; Nr. Cel. - Contagem direta das células; DNA - Ácido desoxirribonucleico; Col.II - Colagénio do tipo II; ACAN -
Aggrecan; MMP - Metaloproteinases; BMP - Proteína morfogenética do osso; Col.I - Colagénio do tipo I). [65] [64] [71] [58]

D
ora

José
R
am

os
V
ideira

D
isserta

çã
o
d
e
M
estra

d
o



A
.P
arâm

etros
im
p
ortantes

de
estim

ulação
e
condições

do
m
eio

a
estim

ular
89

Tabela A.8: Características de estimulação capacitiva e resultados biológicos em sca�olds. (ND - características do estímulo não
de�nidas; EE - Estimulação elétrica; DNA - Ácido desoxirribonucleico; Nr. Cel. - Contagem direta das células; ALP - Fosfatasse
alcalina; BMP - Proteína morfogenética do osso; OC - Osteocalcina; Ca2+ - Cálcio). [74] [75] [76] [77]
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Tabela A.9: Características de estimulação capacitiva e resultados biológicos em estudos in vivo em pacientes humanos. [78] [82] [80]
[81]
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Tabela A.10: Características de estimulação capacitiva e resultados biológicos em estudos in vivo em pacientes humanos. [83] [102] [84]
[79]
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Tabela A.11: Características de estimulação capacitiva e resultados biológicos em estudos in vivo em pacientes humanos. [85] [86] [87]
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Tabela A.12: Características de estimulação capacitiva e resultados biológicos em estudos in vivo em cobaias animais. [88] [92] [89] [90]
[91]
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96 B.Material suplementar: Resultados das simulações computacionais

B.1 Material suplementar: Subsecção 5.1.4 (In�uência Frequên-
cia)

B.1.1 Modelo com camada 0 µm

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.1: Campo elétrico dependente da frequência, no modelo com camada líquida,
de 0 µm de espessura, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal =
6,5 mm e d) Xlocal = 9,5 mm.

Dora José Ramos Videira Dissertação de Mestrado



B.Material suplementar: Resultados das simulações computacionais 97

(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.2: Campo elétrico dependente da frequência, no modelo com camada líquida,
de 0 µm de espessura, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y
= 6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.1.2 Modelo com camada 100 µm

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.3: Campo elétrico dependente da frequência, no modelo com camada líquida,
de 100 µm de espessura, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal =
6,5 mm e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.4: Campo elétrico dependente da frequência, no modelo com camada líquida,
de 100 µm de espessura, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y
= 6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.1.3 Modelo com camada 250 µm

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.5: Campo elétrico dependente da frequência, no modelo com camada líquida,
de 250 µm de espessura, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal =
6,5 mm e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.6: Campo elétrico dependente da frequência, no modelo com camada líquida,
de 250 µm de espessura, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y
= 6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.1.4 Modelo com camada 450 µm

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.7: Campo elétrico dependente da frequência, no modelo com camada líquida,
de 450 µm de espessura, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal =
6,5 mm e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.8: Campo elétrico dependente da frequência, no modelo com camada líquida,
de 450 µm de espessura, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y
= 6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.1.5 Modelo com camada 750 µm

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.9: Campo elétrico dependente da frequência, no modelo com camada líquida,
de 750 µm de espessura, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal =
6,5 mm e d) Xlocal = 9,5 mm.

Dora José Ramos Videira Dissertação de Mestrado



B.Material suplementar: Resultados das simulações computacionais 105

(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.10: Campo elétrico dependente da frequência, no modelo com camada líquida,
de 750 µm de espessura, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y
= 6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.1.6 Modelo com camada 1mm

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.11: Campo elétrico dependente da frequência, no modelo com camada líquida,
de 1 mm de espessura, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal =
6,5 mm e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.12: Campo elétrico dependente da frequência, no modelo com camada líquida,
de 1 mm de espessura, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y
= 6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.2 Material suplementar: Subsecção 5.1.5 (In�uência Ten-
são)

B.2.1 Modelo com camada 0 µm

B.2.1.1 14 Hz

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.13: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 14 Hz, com camada
líquida de 0 µm, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm
e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.14: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 14 Hz, com camada
líquida de 0µm, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y =
6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.2.1.2 60 kHz

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.15: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 60 kHz, com camada
líquida de 0 µm, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm
e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.16: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 60 kHz, com camada
líquida de 0µm, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y =
6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.2.2 Modelo com camada 100 µm

B.2.2.1 14 Hz

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.17: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 14 Hz, com camada
líquida de 100 µm, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm
e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.18: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 14 Hz, com camada
líquida de 100 µm, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y =
6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.2.2.2 60 kHz

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.19: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 60 kHz, com camada
líquida de 100 µm, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm
e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.20: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 60 kHz, com camada
líquida de 100 µm, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y =
6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.2.3 Modelo com camada 250 µm

B.2.3.1 14 Hz

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.21: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 14 Hz, com camada
líquida de 250 µm, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm
e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.22: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 14 Hz, com camada
líquida de 250 µm, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y =
6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.2.3.2 60 kHz

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.23: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 60 kHz, com camada
líquida de 250 µm, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm
e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.24: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 60 kHz, com camada
líquida de 250 µm, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y =
6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.2.4 Modelo com camada 450 µm

B.2.4.1 14 Hz

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.25: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 14 Hz, com camada
líquida de 450 µm, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm
e d) Xlocal = 9,5 mm.

Dora José Ramos Videira Dissertação de Mestrado



B.Material suplementar: Resultados das simulações computacionais 121

(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.26: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 14 Hz, com camada
líquida de 450 µm, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y =
6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.2.4.2 60 kHz

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.27: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 60 kHz, com camada
líquida de 450 µm, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm
e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.28: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 60 kHz, com camada
líquida de 450 µm, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y =
6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.2.5 Modelo com camada 750 µm

B.2.5.1 14 Hz

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.29: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 14 Hz, com camada
líquida de 750 µm, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm
e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.30: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 14 Hz, com camada
líquida de 750 µm, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y =
6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.2.5.2 60 kHz

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.31: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 60 kHz, com camada
líquida de 750 µm, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm
e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.32: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 60 kHz, com camada
líquida de 750 µm, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y =
6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.2.6 Modelo com camada 1mm

B.2.6.1 14 Hz

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.33: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 14 Hz, com camada
líquida de 1 mm, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm
e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.34: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 14 Hz, com camada
líquida de 1 mm, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y =
6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.2.6.2 60 kHz

(a) (b)

(c) (d)

Figura B.35: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 60 kHz, com camada
líquida de 1 mm, ao longo de a) Xlocal = 0,5 mm, b) Xlocal = 3,5 mm, c) Xlocal = 6,5 mm
e d) Xlocal = 9,5 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.36: Campo elétrico dependente da tensão, à frequência de 60 kHz, com camada
líquida de 1 mm, ao longo de a) Y = 1,5 mm, b) Y = 3,5 mm, c) Y = 5 mm, d) Y =
6,5 mm e e) Y = 8,5 mm.
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B.3 Material suplementar: Distribuição do campo elétrico
no modelo real
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B.3.1 Camada de ar & Camada líquida

(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.37: Distribuição do campo elétrico ao longo do sistema capacitivo e da estrutura
óssea (parte líquida oculta), com camada variável de ar de a) 100 µm; b) 250 µm; c)
450 µm; d) 750µm e e) 1 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

(e)

Figura B.38: Distribuição do campo elétrico ao longo do sistema capacitivo e da estrutura
óssea (parte líquida oculta), com camada variável líquida de a) 100 µm; b) 250 µm; c)
450 µm; d) 750 µm e e) 1 mm.
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B.3.2 Onda quadrada: 14 Hz e 5 Vpico

(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

Figura B.39: Distribuição do campo elétrico ao longo do sistema capacitivo e da estrutura
óssea (parte líquida oculta), com camada variável líquida de a) 0 µm, b) 100 µm; c)
250 µm; d) 450 µm; e) 750 µm e f) 1 mm. Excitação elétrica de 5 V, com forma de onda
quadrada à frequência de 14 Hz.
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B.3.3 Onda quadrada: 14 Hz e 10 Vpico

(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

Figura B.40: Distribuição do campo elétrico ao longo do sistema capacitivo e da estrutura
óssea (parte líquida oculta), com camada variável líquida de a) 0 µm, b) 100 µm; c)
250 µm; d) 450 µm; e) 750 µm e f) 1 mm. Excitação elétrica de 10 V, com forma de onda
quadrada à frequência de 14 Hz.
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B.3.4 Onda sinusoidal: 14 Hz e 10 Vpico

(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

Figura B.41: Distribuição do campo elétrico ao longo do sistema capacitivo e da estrutura
óssea (parte líquida oculta), com camada variável líquida de a) 0 µm, b) 100 µm; c)
250 µm; d) 450 µm; e) 750 µm e f) 1 mm. Excitação elétrica de 10 V, com forma de onda
sinusoidal à frequência de 14 Hz.
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B.3.5 Onda quadrada: 60 kHz e 5 Vpico

(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

Figura B.42: Distribuição do campo elétrico ao longo do sistema capacitivo e da estrutura
óssea (parte líquida oculta), com camada variável líquida de a) 0 µm, b) 100 µm; c)
250 µm; d) 450 µm; e) 750 µm e f) 1 mm. Excitação elétrica de 5 V, com forma de onda
quadrada à frequência de 60 kHz.
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B.3.6 Onda quadrada: 60 kHz e 10 Vpico

(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

Figura B.43: Distribuição do campo elétrico ao longo do sistema capacitivo e da estrutura
óssea (parte líquida oculta), com camada variável líquida de a) 0 µm, b) 100 µm; c)
250 µm; d) 450 µm; e) 750 µm e f) 1 mm. Excitação elétrica de 10 V, com forma de onda
quadrada à frequência de 60 kHz.
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B.3.7 Onda sinusoidal: 60 kHz e 10 Vpico

(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

Figura B.44: Distribuição do campo elétrico ao longo do sistema capacitivo e da estrutura
óssea (parte líquida oculta), com camada variável líquida de a) 0 µm, b) 100 µm; c)
250 µm; d) 450 µm; e) 750 µm e f) 1 mm. Excitação elétrica de 10 V, com forma de onda
sinusoidal à frequência de 60 kHz.

Dora José Ramos Videira Dissertação de Mestrado



Apêndice C

Congresso Nacional de Biomecânica

2021

141



9º Congresso Nacional de Biomecânica, 19 e 20 de fevereiro de 2021, Porto 

 

Modelo computacional para previsão das variações nos 
estímulos elétricos aplicados por sistemas capacitivos 

planares na interface osso-implante 
 

Dora Videira1, Marco P. Soares dos Santos2, António Ramos3 
1Departamento de Engenharia Mecânica, Universidade de Aveiro, Portugal, doravideira@ua.pt 

2Centro de Tecnologia Mecânica e Automação (TEMA), Universidade de Aveiro, marco.santos@ua.pt 
3Centro de Tecnologia Mecânica e Automação (TEMA), Universidade de Aveiro, a.ramos@ua.pt 

 
 

RESUMO 
As cirurgias de substituição de articulações encontram-se entre os procedimentos cirúrgicos mais realizados 
a nível mundial. De modo a evitar as cirurgias de revisão, surgiu o conceito de implante instrumentado que 
se encontra em crescente evolução científica, evidenciando já em estudos anteriores resultados 
promissores quanto à estimulação da regeneração óssea peri-implantar e à monitorização da fixação osso-
implante. Este estudo teve como objetivo o desenvolvimento de um modelo computacional capaz de 
analisar o desempenho de um sistema capacitivo planar com a capacidade de aplicar estímulos elétricos 
na interface osso-implante. Pretende-se assim analisar a sua possível integração em implantes ativos 
instrumentados. Foram, por isso, analisadas variações do campo elétrico ao longo de uma estrutura óssea 
para diferentes tensões elétricas aplicadas aos elétrodos, de forma a possibilitar a identificação das 
excitações que resultam em estímulos elétricos mais osteogénicos. 
 
Palavras-chave: Regeneração óssea, Implantes instrumentados, Estimulação elétrica 
 
 
 

INTRODUÇÃO 
Nos últimos 20 anos, mais de 20% da população mundial apresentou problemas músculo-esqueléticos, 
fazendo com que a cirurgia de substituição da articulação se tornasse uma das mais impactantes (Soares 
dos Santos 2016). Apesar do sucesso das artroplastias e de todos os seus avanços, a taxa de falência dos 
implantes continua a ser considerável, identificando-se o descolamento assético como a complicação mais 
comum. Esta é causada por diversos fatores, como o stress shielding, o qual tem como consequência a 
perda óssea peri-implantar (Apostu et al. 2017). Com isto, torna-se importante garantir uma boa fixação 
osso-implante, pelo que a regeneração óssea se tornou alvo de intensa investigação científica nos últimos 
anos. Um conceito que imergiu para responder a este desafio foi o conceito de implante ativo instrumentado 
(Soares dos Santos 2016), nos quais se pretende incorporar sistemas de estimulação biofísica, 
monitorização da fixação osso-implante e comunicação com sistemas extracorporais. Este estudo centra-
se no desenvolvimento de um modelo computacional para previsão dos estímulos elétricos aplicados numa 
interface osso-implante. Pretende-se assim analisar a distribuição dos estímulos de campo elétrico ao longo 
de uma estrutura óssea em função da tensão aplicada aos elétrodos do sistema de estimulação, de modo 
a avaliar a capacidade da estimulação de regiões alvo. 
 
 

MATERIAIS E MÉTODOS 
Neste trabalho foram estudados os campos elétricos numa arquitetura capacitiva desenvolvida com base 
num trabalho precedente (Bernardo 2019). O modelo computacional aqui considerado é baseado numa 
simplificação da estrutura óssea de modo a diminuir a sua complexidade e peso computacional, como 
representado na Figura 1. 

 
 

Figura 1. Modelo computacional modelado no Solidworks (Domínios: 1- Parte óssea líquida, 2-Parte óssea mineral, 3-
Ar envolvente, 4-Placa polimérica, 5-Substrato, 6-Elétrodos). 
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A estrutura óssea, de dimensão 10x10x10 mm, é dividida entre a fase líquida (65%) e a mineral (35%), 
sendo que a líquida é constituída por água e colagénio enquanto que a mineral corresponde a hidroxiapatite. 
O sensor capacitivo é constituído por dois pares de elétrodos planares dispostos sob a estrutura óssea. Aos 
dois ânodos foram aplicadas duas excitações elétricas: de 5 V e 10 V de pico, ambas com forma de onda 
quadrada e à frequência de 32 kHz. Uma vez que não existe contacto entre a estrutura óssea e o 
estimulador, considera-se que este aparato é baseado numa metodologia não invasiva. O modelo 
computacional foi desenvolvido e simulado em COMSOL Multiphysics (v. 5.3, COMSOL). 
 
 

RESULTADOS E DISCUSSÃO 
Os resultados evidenciaram variações do campo elétrico dependentes da região, destacando-se uma 
diminuição significativa da sua magnitude para regiões da estrutura óssea x ≥ 1,6 mm afastadas do 
estimulador, como se verifica na Figura 2.a). Já na Figura 2.b), denota-se ao longo do eixo z valores do 
campo elétrico superiores quando aplicados 10 V de pico ao sistema capacitivo, comparando a uma tensão 
de 5 V. Observou-se também campos elétricos superiores nas coordenadas mais próximas do sistema 
capacitivo, e portanto mais próximas da interface osso-implante, sendo de notar uma vez mais, o 
decréscimo do campo elétrico quando aplicado apenas 5 V. Na Figura 2.c) observa-se um comportamento 
semelhante para ambas as excitações. Um campo elétrico máximo de 0,135 V/mm e 0,270 V/mm para 5 e 
10 V, respetivamente, foi observado em z = 2mm. Para z = 5 mm e z = 8 mm, o campo elétrico é máximo 
na região central da estrutura óssea (y = 5 mm), ao contrário da curva relativa a z = 2mm. Neste gráfico, os 
degraus visíveis são referentes à interseção das diferentes fases do osso, pelo que se verifica valores do 
campo elétrico superiores na fase mineral. Esta diferença também é notável pela análise da Figura 2.a). 
 

 
 

Figura 2. Resultados da simulação no plano de corte ZY e x = 5 mm: a) Campo elétrico gerado com 10 V de pico; b) 
Campo elétrico ao longo do eixo z para y = 3,5 mm, quando são aplicados 5 e 10 V; c) Campo elétrico ao longo do eixo 

y para diferentes coordenadas do eixo z e tensões de 5 e 10 V. 

 

CONCLUSÕES 
Este estudo permitiu averiguar a distribuição do campo elétrico numa estrutura óssea, percebendo de que 
forma as duas excitações elétricas afetaram os resultados. Denota-se, portanto, a potencialidade desta 
metodologia como forma de estimulação da interface osso-implante, podendo esta ser integrada 
futuramente em implantes ativos instrumentados. 
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Anexo A

Propriedades dielétricas do tecido

ósseo

Tabela A.1: Parâmetros da equação 2.2 para prever as propriedades dielétricas dos tecidos
(adaptado de [44].

Tipo de tecido ε∞ ∆ε1 τ1(ps) α1 ∆ε2 τ2(ns) α2 ∆ε3 τ3(µs) α3 ∆ε4 τ4(ms) α4 σ

Sangue 4,0 56,0 8,38 0,10 5200 132,63 0,1 0 0 0,70
Osso trabecular 2,5 18,0 13,26 0,22 300 79,58 0,25 2,0x104 159,15 0,20 2,0x107 15,915 0,00 0,07
Osso cortical 2,5 10,0 13,26 0,20 3180 79,58 0,20 5,0x103 159,15 0,20 1,0x105 15,915 0,00 0,02

Figura A.1: Valores da permitividade (linha a cheio) e condutividade (linha pontilhada)
do sangue em função da frequência [44].
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(a)

(b)

Figura A.2: Valores da permitividade (linhas a cheio) e condutividade (linhas ponti-
lhadas) do a) osso trabecular (esponjoso) e b) osso cortical, em função da frequência
[44].
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