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RESUMO 

Nos pacientes amputados, o método convencional de fixação da prótese com o 

membro residual ocorre através da utilização de um encaixe protético, sendo este 

confeccionado sob medida. Alterações no volume do coto de amputação ocasionam 

desconforto e dor no uso da prótese e lesões de pele, trazendo ao usuário dificuldade 

de utilização. Além disso, os pacientes experimentam alterações na marcha e 

diminuição da amplitude de movimento. O sistema de fixação de prótese diretamente 

ao osso é uma alternativa para melhorar a qualidade de vida de pacientes amputados, 

visto que resultam em maior conforto, menor quantidade de lesões, maior controle da 

prótese e menor alteração da marcha. Com a evolução das técnicas de 

osseointegração, estudos vêm sendo realizados com o objetivo de aprimorar a 

tecnologia protética, tanto em termos de compatibilidade com o paciente, como em 

custo e produção. Este projeto teve como objetivo desenvolver um dispositivo de 

prótese osseointegrada para pacientes amputados transfemorais. Para tanto, uma 

análise detalhada dos produtos existentes nos mercados do exterior, seguida de um 

processo de desenvolvimento de produto, foi realizada a fim de projetar um sistema de 

próteses osseointegradas para pacientes amputados transfemorais. Este estudo avalia 

componentes presentes nos sistemas de osseointegração existentes no mercado, e 

com base em um levantamento de características mecânicas de diversos biomateriais 

metálicos, elaborou-se um protótipo de adaptador intermediário transcutâneo, 

adaptador externo e demais componentes adjacentes compostos de CrCoMo. O projeto 

foi então avaliado através de simulações em software para assegurar que seus 

requisitos mecânicos mínimos fossem atingidos. A posterior fabricação do protótipo 

funcional, uma simulação do procedimento cirúrgico em cadáver e um ensaio mecânico 

foram executados a fim de testar parâmetros como combinações e tamanhos de peças 

adequados, e técnicas cirúrgicas para a implantação da prótese. Levando-se em conta 

que este protótipo utiliza tecnologia nacional e os materiais utilizados estão disponíveis 

no mercado brasileiro, estima-se que o mesmo terá um grande valor tecnológico para o 

Brasil e um menor custo de produção. Concluímos que o projeto de prótese 

osseointegrada para amputados transfemorais pode ser produzido com tecnologia 

nacional. 

Palavras-chave: Próteses. Amputação Transfemoral. Osseointegração. 



 
 

 

ABSTRACT 

In amputated patients, the conventional method for fixation of the prosthesis with the 

residual limb occurs through the use of a prosthetic fitting, which is custom made. 

Alterations in the volume of the amputation stump cause discomfort and pain in the use 

of the prosthesis and skin lesions, causing difficulty to the user. In addition, patients 

experience changes in gait and decreased range of motion. The system for the fixation 

of the prosthesis directly to the bone is an alternative to improve the quality of life of 

amputees, since they result in greater comfort, less amount of lesions, greater control of 

the prosthesis and less alteration of the gait. With the evolution of osseointegration 

techniques, studies have been carried out with the aim of improving prosthetic 

technology, both in terms of patient compatibility, cost and production. This project 

aimed to develop an osseointegrated prosthesis device for transfemoral amputees. In 

order to do so, a detailed analysis of the existing products in overseas markets, followed 

by a product development process, was carried out in order to design a system of 

osseointegrated prosthetics for transfemoral amputees. This study evaluated 

components present in the osseointegration systems of the market, and based on a 

survey of the mechanical characteristics of several metallic biomaterials, a 

transcutaneous intermediate adapter prototype, external adapter and other adjacent 

components are elaborated. The project was then evaluated through software 

simulations to ensure that its minimum mechanical requirements have been met. The 

subsequent fabrication of the functional prototype, a simulation of the surgical procedure 

in a corpse and a mechanical analysis was performed in order to test parameters such 

as combinations and sizes of suitable parts, and surgical techniques for prosthetics 

implantations. Taking into account that this prototype uses national technology and the 

materials used are available in the Brazilian market, it is estimated that it will have a 

lower cost of production when inserted in the market and would also help to transfer 

state-of-the-art technology to Brazil. We conclude that the project of osseointegrated 

prosthesis for transfemoral amputees can be produced with national technology. 

 

Keywords: Prosthetics. Transfemoral. Amputation. Osseointegration.  
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1 INTRODUÇÃO 

 

No Brasil, o número de amputados cresceu bastante nos últimos anos. Em 2010, 

pesquisas realizadas pelo IBGE - Instituto Brasileiro de Geografia e Estatística 

mostraram que das 13,2 milhões de pessoas que declararam apresentar algum tipo de 

deficiência motora no Brasil, 470 mil foram vítimas de amputações. Estima-se que a 

incidência média anual de amputações seja de 13,9 por 100 mil habitantes. As maiores 

vítimas são os homens – 58,2% do total de amputações, contra 41,8% das mulheres. 

Contudo, para suprir a necessidade dos amputados, a tecnologia protética no 

mercado, bem como o número de trabalhos científicos em desenvolvimento está 

crescendo. Entretanto, devido a fatores como altos custos e dificuldade de adaptação 

do paciente à prótese, ainda é muito incomum a utilização de próteses osseointegradas 

para pacientes amputados transfemorais, especialmente no Brasil. Atualmente, o custo 

do sistema de prótese osseointegrada transfemoral pode chegar a 90 mil reais1. 

De fato, muito embora a maioria dos indivíduos amputados possa ter elevado 

benefício funcional ao utilizar uma prótese osseointegrada, a relação custo-benefício 

atualmente ainda não é favorável. Dessa forma, alguns amputados, sobretudo aqueles 

que não apresentam alto nível de atividade física, acabam por optar por próteses mais 

simples, abrindo mão de ter uma maior qualidade de vida. 

Estes pacientes amputados, que utilizam próteses convencionais, em grande 

parte apresentam diversos problemas relacionados ao encaixe protético, tais como: 

desconforto, lesões cutâneas, dores, dificuldades na locomoção, colocação e 

suspensão da prótese (LUSARDI et al, 2013).   

Hagberg (2001) realizou um estudo na Suécia com amostragem de 97 pacientes 

amputados transfemorais que não possuíam problemas vasculares e a maioria relatou 

que problemas relacionados ao encaixe protético afetavam a qualidade de vida. Os 

resultados mostram que 72% dos pacientes relataram problemas com calor e 

transpiração, gerando irritação na pele enquanto usam suas próteses, 62% relataram 

problemas com lesões no membro residual causados pelo encaixe protético e 44% 

relataram desconforto quando sentados com suas próteses. Estes resultados mostram 

                                            
1
 Valor convertido para Real a partir da média de preço de um sistema OPRA® em Euros. 
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que as tecnologias protéticas precisam ser aprimoradas não apenas para torná-las mais 

acessíveis, mas também, para oferecer maior conforto e satisfação ao paciente. 

  

2 REVISÃO DE LITERATURA 

 

 

2.1 AMPUTAÇÃO 

 

Amputação é um termo que deriva do latim e apresenta o seguinte significado: 

ambi= “ao redor de”/“em volta de” e putatio = “podar”/“retirar”. A amputação pode ser 

definida como a retirada, comumente cirúrgica, total ou parcial de um membro. Para 

muitos, o termo amputação está relacionada com derrota e mutilação, provocando, de 

forma implícita, uma analogia com a dependência e a incapacidade (BOCCOLINI, 

2000). 

A história das amputações é quase tão antiga quanto à história da humanidade. 

As primeiras amputações são atribuídas a Hipócrates (Século V a.C), para casos de 

gangrena. As primeiras descrições pormenorizadas das amputações e do uso de 

torniquete são atribuídas a Ambroise Paré (1575). Várias técnicas descritas entre o 

século XVIII e XIX ainda continuam sendo utilizadas. Até o advento da anestesia e anti-

sepsia por Joseph Lister, as amputações eram a única solução para vários problemas 

(PEDRINELLI, 2004). 

Baraúna (2006) mostra que outra observação relacionada à amputação é que 

esta pode levar também, a perda do mecanismo de controle neural aferente e eferente 

e dos órgãos efetores da marcha. Esta dificuldade ocorre devido à falta de sincronia da 

atividade muscular que não recebe a informação proprioceptiva adequada, além de 

apresentar dificuldades em transferências, trocas posturais e na manutenção do 

equilíbrio estático, o que pode levar a quedas, e ainda, baixa autoestima, medo e 

depressão. 

De acordo com Lianza (2007), é comum observar em pacientes submetidos à 

amputação, alterações de ordem psicológicas, ou seja, boa parte destes pacientes 

sofrem grandes impactos em seu estado emocional, pois acreditam que a partir da 

perda de um membro estarão incapacitados de realizar não só atividades laborais, 
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como também atividades diárias. Normalmente estes pacientes tendem a pensar que 

terão que levar a vida necessitando sempre da ajuda de terceiros em atividades 

corriqueiras. Portanto, para que esta nova fase da vida seja aceita de maneira mais 

tranquila, se faz necessário um trabalho de desmistificação para que este paciente não 

venha a entrar num quadro depressivo, nem tampouco achar que não existe 

perspectiva futura. 

É possível observar na rotina de atendimentos, que o indivíduo que sofre 

alterações bruscas em sua vida após perder um órgão sofre uma interferência 

diretamente no seu comportamento e maneira de agir. Pacientes submetidos a 

amputações necessitam desenvolver novas habilidades para adaptação à deficiência 

física, a qual pode causar grande incapacidade e influenciar o estado de saúde e 

qualidade de vida dessas pessoas (RESENDE et al, 2007). 

É importante que a amputação venha a ser entendida pelo paciente como uma 

oportunidade de recomeço. Portanto, é imprescindível mostrar ao paciente que, na 

maioria dos casos, as amputações muitas vezes dão a oportunidade de uma melhor 

qualidade de vida. Este seria um primeiro passo do processo de reabilitação (CARROL, 

2006). 

Carvalho (2003) afirma que não só com as guerras, mas também com o alto 

índice de acidentes automobilísticos, evolução de drogas, tratamentos cirúrgicos 

eficazes e doenças sistêmicas crônicas, o número de pacientes amputados vem 

aumentando de maneira significativa no mundo. O resultado disto tem sido a 

reformulação de conceitos sobre esta temática.  

 

2.2 ETIOLOGIAS DAS AMPUTAÇÕES 

 

Muitas são as razões pelas quais podem vir a ocorrer uma amputação. Dentre 

elas estão os traumas de alta energia cinética, infecções, tumores, malformação 

congênita, iatrogenia e doenças de ordem vasculares (PEDRINELLI, 2004). No Brasil, 

os problemas vasculares, principalmente os resultantes de diabetes, são os maiores 

causadores de perda de membros. Segundo o Ministério da Saúde, em 2010, a doença 

foi responsável por 70% das cirurgias de amputações no Brasil. Em 2013, de um total 
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de 1.700 pacientes amputados atendidos pela Associação Brasileira Beneficente de 

Reabilitação (ABBR), 51% haviam perdido membros, ou parte deles, por esse motivo. 

Entre as doenças neuropáticas, o diabetes mellitus também vem sendo 

considerado o responsável pelo maior número de amputações dos membros inferiores 

no mundo. A Organização Mundial de Saúde estima que ocorram duas amputações por 

minuto relacionadas à diabetes no mundo, e que no ano de 2025 haverá mais de 350 

milhões portadores de diabetes (DE LUCCIA, 2001).  

Outra grande causa das amputações é composta pelos traumatismos. De acordo 

com Carvalho (2003), as amputações traumáticas acometem principalmente 

adolescentes e adultos jovens, os quais estão mais expostos aos acidentes de trabalho 

e automobilísticos.  

É importante ressaltar que em crianças, os tumores são a segunda maior causa 

de amputação de membros inferiores, ficando atrás apenas das amputações 

congênitas. As neoplasias malignas ósseas e de partes moles representam cerca de 

1% de todos os tipos de câncer nos adultos, já nas crianças menores de 15 anos, este 

número sobe para 10% (GONÇALVES & CASSONE, 2003). Para Carvalho (2003), as 

malformações das extremidades, com destaque para a deficiência longitudinal da fíbula 

e da tíbia e a deficiência proximal do fêmur, levam a um grande número de amputações 

em crianças e adolescentes. 

Uma amputação ocasionada por doença vascular, com um nível de amputação 

mais proximal, associado a outras patologias, assim como ter idade mais avançada no 

momento da amputação, são fatores que mostram limitar o potencial para reabilitação 

com prótese destes pacientes. Estudos mostram (CHAMLIAN 2014), que o grupo de 

pessoas que tem uma amputação transfemoral devido a doenças vasculares, 

apresentaram resultados limitados ao fazerem uso de suas próteses.  

Lima (2006) aponta que a abordagem para a reabilitação do paciente amputado 

deve ser precoce, objetivando mais do que a adaptação a uma prótese, uma 

recuperação funcional, proporcionando condições de readaptação profissional e 

reintegração social. Como o processo de reabilitação para muitos pacientes é longo, os 

fisioterapeutas deparam-se com um desafio de elaborar uma grande variedade de 

atividades. 
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2.3 NÍVEIS DE AMPUTAÇÃO DE MEMBROS INFERIORES 

 

Pedrinelli (2004) afirma que os níveis clássicos de amputações dos membros 

inferiores são divididos da seguinte forma: amputação interfalangeana, desarticulação 

metatarsofalangeana, transmetatarsiana, Linsfranc, Chopart, Syme, transtibial, 

transfemoral, desarticulação de joelho e quadril. 

- Amputação Interfalangeana: Geralmente não apresenta grandes problemas 

funcionais ao paciente. É preferível do que dedos rígidos, deformados ou dolorosos, e 

causa pouca alteração no equilíbrio e na deambulação (CARVALHO, 2003). 

- Desarticulação Metatarsofalangeana: Este tipo de amputação (Figura 1), 

ocorre quando há a retirada total do artelho, não costuma causar problemas funcionais 

ao paciente. Palmilhas e calçados especiais podem ser utilizados para a redistribuição 

de peso durante as fases da marcha (CARVALHO, 2003). 

 

Figura 1. Desarticulação Metatarsofalangeana. 

 

FONTE: Autor, 2013. 

 

- Amputação Transmetatarsiana: Este tipo de amputação, realizada através do 

metatarso (Figura 2), mantém a parte posterior do pé intacta. Devido a descarga de 

peso na região diafisária dos metatarsianos, esta amputação é propensa a causar 

ulcerações (DE LUCCIA, 2001). 
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- Amputação de Lisfranc: É a desarticulação na junção entre o tarso e 

metatarso (Figura 2). Neste procedimento, há perda significativa do comprimento da 

parte anterior do pé, sendo necessário acrescentar uma prótese ou órtese de tornozelo 

fixa para recuperar a função da marcha no final da fase ativa (PEDRINELLI, 2004). 

- Amputação de Chopart: É a desarticulação realizada nas articulações 

talonavicular e calcaneocuboide (Figura 2), restando apenas a parte posterior do pé 

(talo e calcâneo). Neste procedimento, a estabilidade e sustentação do peso na 

extremidade pode ser mantida, possibilitando o paciente de andar sem prótese, porém, 

o pé adota uma postura em equinovaro (DE LUCCIA, 2001). 

 

Figura 2. Níveis de amputações dos membros inferiores (Chopart, Lisfranc e Transmetatarsiana). 

 

FONTE: Disponível em: 

15/11/2015.http://questoesdefisiocomentadas.files.wordpress.com/2014/04/amputac3a7c3a3olisfranc.jpg

?w=284&h=300. Acesso em: 15/11/2015. 

 

- Amputação de Syme: Este tipo de amputação (Figura 3), descrita como 

desarticulação da articulação do tornozelo, é indicada para pacientes com infecções no 

ante pé e com gangrena, quando estes não têm condições para amputações mais 

distais. Neste nível de amputação, é possível realizar a descarga distal do peso 

(CARVALHO, 2003).  
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Figura 3. Amputação no nível de Syme. 

 

FONTE: Autor, 2016. 

 

- Amputação Transtibial: Dentre todas as amputações nos membros inferiores 

a amputação transtibial é considerada a mais comum. A protetização associada à 

preservação da articulação do joelho (Figura 4), confere aos indivíduos submetidos a 

esse procedimento uma função muito próxima da normalidade. As principais indicações 

da amputação transtibial são a doença vascular periférica e o trauma (LIANZA, 2007). 

- Amputação de Desarticulação de Joelho: A amputação de desarticulação de 

joelho refere-se a uma amputação onde o coto é preparado para suportar grande 

capacidade de peso (Figura 4), trata-se de um coto com um longo braço de alavanca e 

estabilização muscular. Nesse tipo de cirurgia, a placa de crescimento é preservada 

permitindo crescimento distal do coto femoral em crianças (LIANZA, 2007). 

- Amputação Transfemoral: Constitui de um procedimento no qual a amputação 

é realizada entre a desarticulação do joelho e a do quadril (Figura 4). Depois da 

amputação transfemoral, uma pequena parcela dos pacientes consegue usar 

adequadamente a prótese, visto que há um excesso de consumo energético, o que 

pode gerar riscos ao paciente devido a doenças cardiovasculares (CARROL, 2006). 

- Amputação de Desarticulação de Quadril: Neste procedimento, todo o 

membro inferior, inclusive a cabeça do fêmur, pode ser retirado (Figura 4). Assim, não 

há a presença de um coto ósseo, o que contribui para a dificuldade na adaptação da 

prótese (CARROL, 2006).  
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Figura 4. Níveis de amputações dos membros inferiores (Transtibial, Desarticulação de Joelho, 

Transfemoral e Desarticulação do Quadril). 

 

FONTE: Disponível em: http://rascunhosdefisioterapia.blogspot.com.br/2014/03/amputacoes-

orteses-e-proteses_1426.html. Acesso em: 18/04/2017. 

   

De acordo com a literatura, a população de amputados de membro inferior não é 

considerada um grupo homogêneo. As causas, bem como o nível da amputação, 

dividem a população em diversos subgrupos com diferentes pré-requisitos para se 

tornarem usuários de próteses bem-sucedidos (CARVALHO, 2003). 

A escolha pelo nível de amputação deve estar direcionada a patologia 

apresentada pelo paciente. Além disso, é necessário considerar o potencial de 

reabilitação que o nível de amputação escolhido oferece. Às vezes, optar por preservar 

o comprimento pode tornar o membro residual menos funcional. 

 

2.4 COTO DE AMPUTAÇÃO 

 

O membro residual de amputação é denominado coto (Figura 5). Por ser o 

responsável pelo controle da prótese durante a posição ortostática e a deambulação, o 

coto de amputação deve apresentar características específicas.  

 

https://www.google.com.br/url?sa=i&rct=j&q=&esrc=s&source=images&cd=&cad=rja&uact=8&ved=0ahUKEwj-soKQ6ZzQAhVEIpAKHSCHCWQQjRwIBw&url=http://rascunhosdefisioterapia.blogspot.com/&psig=AFQjCNGekRwSpqeLXsnexBzeyuh4DkOSQA&ust=1478820277364154
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Figura 5. Amputação transfemoral do membro inferior esquerdo. 

 

FONTE: Autor, 2010. 

 

Atualmente tanto os cirurgiões vasculares quanto os ortopédicos estão 

primeiramente investindo na eliminação de tecidos moles e irremediavelmente lesados, 

para que em seguida possam vir a reconstruir as partes cutâneas, musculares e 

ósseas. Este novo olhar tem como objetivo propiciar ao coto uma forma adequada de 

sustentação e mobilidade (LUNDBERG, 2011). 

É importante que o coto seja uniforme, pois deformidades nas articulações 

proximais podem dificultar a protetização. As cicatrizes não devem ser irregulares, 

hipertróficas ou apresentar aderências, retrações, deiscências e supurações. Também 

deve-se levar em consideração o conforto do paciente, sendo indispensável a presença 

de um bom almofadamento entre o coto e a prótese. Deve-se prezar pela ausência de 

neuromas terminais e úlceras, para que o contato entre o coto e a prótese não seja 

dificultado. Boa circulação arterial e venosa, pode evitar isquemia e estase venosa. As 

suturas devem ser efetuadas em locais apropriados conforme o nível de amputação 

(LUNDBERG, 2011). 
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É de extrema importância a seleção correta do nível de amputação. Como foi 

comentado anteriormente, nem sempre o melhor coto é o mais longo. A escolha correta 

do nível de amputação possibilita uma cicatrização mais rápida da ferida operatória, 

evitando futuras complicações e oferecendo maiores condições de reabilitação 

(SEYMOUR, 2002). 

 

2.5 AMPUTAÇÃO TRANSFEMORAL 

 

De acordo com Bocolini (2001), a amputação transfemoral é realizada entre a 

desarticulação do joelho e a do quadril, sendo dividida em três níveis, amputação 

transfemoral em terço proximal, médio e distal. 

No caso de pacientes transfemorais, não é indicada a realização de descarga 

distal, pois o fêmur foi seccionado transversalmente, não possuindo uma região 

apropriada para receber carga. Para isso, os encaixes protéticos são confeccionados 

de modo que suportem a descarga de peso em apoio isquiático e/ou em paredes 

laterais do coto, dependendo do tipo de encaixe utilizado. O nível mais proximal aceito 

para esta amputação é de um coto ósseo com 8 cm abaixo do trocânter menor, 

mantendo preservada a inserção de músculo ilíaco (CARVALHO, 2003). 

O coto de um amputado transfemoral tende a apresentar uma postura em flexão 

e abdução do quadril. Observa-se que quanto mais proximal o nível da amputação, 

maior a tendência a deformidades. Isso se deve a um desequilíbrio de forças entre os 

músculos abdutores e adutores, pois o músculo glúteo médio, que é o principal abdutor 

do quadril, permanece íntegro enquanto alguns músculos adutores são seccionados 

durante a amputação, causando assim um desequilíbrio (BOCOLINI, 2001; 

BUKOWSKI, 2002).   

De acordo com Miller (2002) o músculo adutor magno é o principal adutor da 

coxa, sendo responsável por 70% da força para realização desse movimento, e 

também possui papel importante na extensão do quadril, pelas fibras que se inserem na 

linha áspera do fêmur. Se no procedimento cirúrgico, não for realizada a técnica de 

miodese (reinserção do músculo no coto ósseo), ocorrerá uma permanência do coto na 
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posição de flexão, abdução e rotação externa, causando alterações e maior gasto 

energético durante a marcha.  

  Amputados transfemorais apresentam durante a marcha um gasto energético, 

cerca de 65% maior que indivíduos não amputados. Por isso, é extremamente 

importante manter o membro residual o mais longo possível, pois com o braço de 

alavanca maior, permitirá ao paciente ter maior estabilidade e controle da prótese 

(PEDRINELLI, 2004). 

Quando uma pessoa sofre uma amputação de membro inferior, principalmente 

se o nível dessa amputação for acima do joelho, seu corpo terá de se adaptar a uma 

severa assimetria de massa e força muscular. Essas alterações podem provocar sinais 

e sintomas na coluna vertebral. É importante que haja uma reformulação na 

representação interna ou esquema corporal, e essas pessoas devem aprender a 

suportar o peso sobre o membro artificial, para que possam reduzir a carga assimétrica 

e a instabilidade lateral (EDELSTEIN E MUROZ, 2011). 

Na amputação, cada articulação que é preservada, significa um ônus mecânico a 

menos para o paciente. Historicamente, a prótese transfemoral apresentou mais 

desafios que a prótese transtibial em termos de design e uso. Quanto mais alto for o 

nível  da amputação, e somado com a ausência da articulação do joelho, mais gasto 

energético e dificuldade enfrentará o paciente (PSONAK, 2013). 

 

2.6 PRÓTESES 

 

De origem grega, a palavra “prótese” significa “colocar no lugar de”. (Pros = “no 

lugar de”, tithemi = “colocar”). Próteses são dispositivos que visam substituir a ausência 

de um membro, seja ele superior ou inferior. A substituição de um membro amputado 

por uma prótese tem como principais objetivos substituir a função e promover uma boa 

sustentação corporal para que o paciente consiga se reintegrar à sociedade de maneira 

efetiva, e assim possa realizar suas atividades diárias o mais independentemente 

possível (LIANZA, 2007). 

A história relata que as primeiras próteses foram desenvolvidas desde a 

antiguidade. Prova disso, são os vasos expostos ainda hoje no museu de Louvre, em 
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Paris datados do séc. IV a.C. e II a.C. Nessas peças, os desenhos em cerâmica e 

mosaico mostram formatos de próteses e nos fazem concluir que as amputações e 

protetizações são tão antigas quanto a própria humanidade (DEBASTIANI, 2005). 

Bittencourt (2006) afirma que as técnicas cirúrgicas vem sendo cada dia mais 

aperfeiçoadas e que o grande investimento dado às pesquisas pelos fabricantes cresce 

dia após dia, contribuindo para os avanços e inovações na confecção das próteses 

modernas de alta tecnologia, capazes de proporcionar ao paciente amputado e 

protetizado uma reabilitação mais eficiente e satisfatória. 

  Segundo Lusardi et al (2013), as principais causas de complicações no coto 

são: edema, dor fantasma, ulceração do coto, inflamações, infecções, retração 

cicatricial, neuromas dolorosos e espículas ósseas. Esses problemas citados acima, 

podem retardar ou até mesmo impedir o processo de reabilitação do paciente. 

     Edelstein e Muroz (2011) afirmam que o nível de amputação ideal deve ser o 

mais distal possível e com potencial de cicatrização, desta forma será observado uma 

melhor distribuição de forças do encaixe protético no membro residual, diminuindo as 

áreas de hiperpressão. 

O método convencional de fixação da prótese com o membro residual ocorre 

através da utilização de um encaixe protético. Alterações no volume do coto ocasionam 

desconforto e dor no uso da prótese e lesões de pele, trazendo ao usuário dificuldade 

de utilização. Além disso, os pacientes experimentam alterações na marcha e 

diminuição da amplitude de movimento (NEBERGALL et al, 2012). 

 

2.6.1 Encaixes protéticos 

 

Para cada nível de amputação encontramos diferentes tipos de encaixes, que 

possuem as funções de: fixação da prótese ao membro residual, envolvimento preciso  

do coto sem inibir a circulação sanguínea e manutenção do contato total com o coto. 

Quando for observada alteração no volume do coto de amputação, o encaixe protético 

deverá ser ajustado ou substituído (PEDRINELLI, 2004). 

O encaixe protético é o componente crucial da prótese; estar em contato direto 

com o membro residual faz com que ele se torne uma extensão do corpo. O ajuste e o 
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conforto do encaixe normalmente irão determinar se o paciente fará uso da prótese ou 

não (CARROL, 2006). 

Outros fatores importantes e que devem ser levados em consideração com 

relação à reabilitação com uma prótese com encaixe convencional, são o comprimento 

do membro residual, a amplitude de movimento nas articulações próximas ao nível da 

amputação e da condição dos tecidos moles deste membro. Em todos os casos citados 

acima, a motivação sem dúvida é a ferramenta principal para o sucesso da reabilitação 

(LUSARDI et al, 2013).  

Gallagher e MacLahlan (2000) descreveram fatores considerados fundamentais 

para que o paciente possa ter qualidade no uso de um membro artificial. Um problema 

comum está relacionado com a suspensão da prótese, ou seja, se ela é fixada de forma 

segura ao membro residual. Outros problemas incluem, dores nos membros residuais 

devido a ajuste impróprio do encaixe protético, seja pela confecção inadequada ou pela 

mudança de volume no coto de amputação. Além disso, restrições também fazem parte 

do cotidiano dos usuários de próteses. O medo de cair, escorregar ou até mesmo de 

não ser capaz de caminhar com mais agilidade fazem parte da realidade de alguns 

pacientes. 

Lusardi, Jorge e Nielsen (2013), descreveram vários outros exemplos de 

problemas similares percebidos na população amputada, especialmente nos pacientes 

de nível transfemoral. Muitas dessas dificuldades estão relacionadas ao tipo de encaixe 

protético, contudo estudos mais recentes trazem uma nova perspectiva para esses 

pacientes. Espera-se que um encaixe conectado diretamente ao esqueleto, através do 

procedimento de osseointegração, venha a ser a solução para essa problemática. 

Segundo Lusardi et al (2013), durante os anos 50 a primeira configuração de 

encaixe transfemoral foi desenvolvido na Universidade de Berkeley, na Califórnia. O 

encaixe quadrilateral foi criado para ser ajustado ao coto de forma a fazer contato total 

com o membro. 

Como pode ser visto na Figura 6 – modelo A, o encaixe quadrilátero possui uma 

forma similar a um quadrado e apoio na tuberosidade isquiática. Neste tipo de encaixe, 

não é possível controlar a adução fisiológica do fêmur, causando repercussões na 

marcha e desconforto (SEYMOUR, 2002). 
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Figura 6. Diferentes tipos de design para encaixes protéticos. A) Encaixe quadrilátero; B) Encaixe 

de contenção isquiática; C) Marlo Anatomical Socket (MAS); D) Encaixe subisquiático. 

 

FONTE: LUSARDI et al, 2013. 

 

Desenvolvido por volta de 1980 pelo protesista americano John Sabolich, o 

encaixe de contenção isquiática, visto na Figura 6 – modelo B, consegue manter o 

fêmur em adução fisiológica, possuindo um formato mais anatômico, proporcionando 

mais conforto e uma marcha mais natural. Uma melhor distribuição de carga é feita, 

principalmente sobre o ísquio, havendo maior controle dos músculos e estabilidade da 

estrutura óssea (EDELSTEIN et al, 2011). 

Ao fim da década de 90, um engenheiro protesista mexicano chamado Marlo 

Ortiz, desenvolveu um novo tipo de encaixe protético chamado MAS (Marlo Anatomical 

Socket), visto na Figura 6 – modelo C. Esse novo encaixe possibilitava todas as 

vantagens do modelo de contenção isquiática, porém proporcionava uma maior 

estabilização do encaixe, bem como uma menor interferência do músculo glúteo 

máximo. Assim, o paciente pôde sentar diretamente no seu glúteo, ao invés do encaixe, 

proporcionando mais conforto, inclusive permitindo ao paciente maior amplitude de 

movimento (LUSARDI et al, 2013). 

A última remodelagem dos encaixes protéticos, chamado encaixe sub isquiático, 

se deu com o uso crescente da suspensão a vácuo, também referida como suspensão 
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subatmosférica. Esse design de soquete se dá pelo baixo perfil do encaixe, visto na 

Figura 6 – modelo D, resultando num aumento substancial do conforto e mobilidade do 

paciente. Por utilizar uma pressão negativa interna, que é aplicada por um compressor 

externo, o design não precisa mais de apoio ou contenção isquiática para dar 

estabilidade. Isso significa uma grande simplificação no design, culminando em uma 

diminuição de massa e perfil (LUSARDI et al, 2013). 

 

2.7 OSSEOINTEGRAÇÃO 

 

Branemark (2001) define a osseointegração como o processo de conexão entre o 

tecido ósseo e a superfície de um implante de maneira direta, estrutural e funcional. 

Este fenômeno ocorre após a inserção da peça dentro do osso e a migração 

das células ósseas para a superfície deste metal. Há evidências da osseointegração em 

trabalhos das décadas de 40 e 50, porém somente na década de 1960 é que passou a 

ser pesquisada a fundo, sendo difundida pelos trabalhos de Per-Ingvar Brånemark. Esta 

técnica envolve a ancoragem de um dispositivo em titânio pela formação de tecido 

ósseo ao redor do mesmo, sem crescimento de tecido fibroso na interface osso-

implante. 

O sistema de osseointegração proporciona um mecanismo de fixação estável da 

prótese diretamente ao membro residual, sem necessidade de um encaixe protético. O 

objetivo desta técnica é o de proporcionar uma conexão confortável e eficaz  entre o 

membro residual e a prótese, aumentando a funcionalidade da mesma (HAGBERG, 

2009). Hagberg et al (2008) em seu estudo, observou que os pacientes submetidos a 

osseointegração relataram melhora da qualidade de vida, bem-estar geral e maior 

conforto na utilização da prótese. 

A osseointegração requer a formação de um novo osso em volta do implante, 

processo resultante da modelação e remodelação do tecido ósseo, cuja arquitetura 

fundamental é uma distribuição de ossos mecanicamente eficiente: uma estrutura 

óssea compacta (osso cortical), e uma outra estrutura esponjosa (osso trabecular). No 

entanto, a massa óssea é, na realidade, uma sequência que inclui trabéculas finas e 

grossas e compactas, porosas e densas (RESENDE, 1994).  
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A primeira descrição do fenômeno de osseointegração foi realizada por Edwin 

Greenfield em 1909 (RUDY et al, 2008), que com o intuito de confeccionar uma raiz de 

dente artificial, realizou a implantação de uma armação metálica circular e perfurada na 

região óssea, na qual o novo dente deveria ser implantado. O autor demonstrou que, 

com o passar do tempo, há crescimento ósseo na superfície do implante, ao redor dele 

e através de suas perfurações, mantendo, desta forma, a armação metálica 

suficientemente firme em sua posição e capaz de dar suporte para o novo dente.   

Durante os estudos feitos nas décadas de 50 e 60, pelo professor sueco 

PerIngvar Brånemark e seus colaboradores, acidentalmente foi descoberto um 

mecanismo alternativo de fixação durante um trabalho experimental. O médico 

Brånemark se interessava pela microcirculação óssea e pelos problemas de 

cicatrização. Ele estudava isso através do microscópio vital, uma técnica onde uma fina 

camada de tecido vivo é preparada e examinada sob o microscópio. Para facilitar, ele 

usava câmeras ópticas construídas em tântalo ou titânio, e que foram instaladas 

cirurgicamente no osso de animais de experiência. Essa técnica não era nova. O que a 

distinguiu, no entanto, foi que, quando o metal titânio era usado na câmara de 

observação e a peça era introduzida no osso através de uma técnica cirúrgica, o osso 

aderia ao metal com grande tenacidade. A estrutura metálica tornava-se incorporada ao 

osso vivo numa forma que se imaginava ser impossível. Brånemark chamou esse 

mecanismo de fixação de osseointegração e começou a estudar esse fenômeno em 

detalhe (BRANEMARK et al, 2001). 

Baseados nos estudos de Brånemark iniciaram-se diversos estudos 

experimentais objetivando o desenvolvimento de implantes endoósseos para a 

ancoragem segura de estruturas protéticas. Pouco tempo depois, esta técnica foi 

ampliada e passou a ser aplicada para implantes dentários e próteses faciais em 

humanos. Desde então, a mesma tem revolucionado e contribuído de maneira positiva 

para a qualidade de vida dos pacientes reabilitados através desta técnica (FAVERANI 

et al, 2011). 

Em paralelo, John Charnley desenvolveu em 1960 a artroplastia total do quadril, 

que é a substituição da articulação natural do quadril por uma prótese, com a fixação 

dos componentes sendo feita utilizando cimento de polimetil-metacrilato para a 
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estabilização dos componentes femoral e acetabular, apresentando em 1979 sua 

experiência e de seu grupo em mais de 10.000 próteses realizadas entre 1960 e 1979. 

Mais tarde a osseointegração seria adicionada à essa técnica (FAVERANI et al, 2011). 

Galante et al (1971) realizam estudo para verificar a possibilidade de crescimento 

ósseo em superfícies tratadas com fibras metálicas de titânio e para determinar a 

resistência da adesão entre o implante metálico e o osso. São confeccionadas 

pequenas hastes de metal envolvidas com malha metálica de titânio, implantadas nos 

fêmures de 12 coelhos e 15 cães. Os animais são sacrificados em tempos diferentes, 

nos quais é realizada análise histológica; em uma porcentagem dos cachorros, a 

amostra retirada foi utilizada para se realizar o teste de adesão do implante à superfície 

óssea. O resultado da histologia nos espécimes retirados dos coelhos demonstra que, 

no quarto dia após a implantação, observou-se células hemáticas no interior das fibras 

e, a partir da segunda semana, evidenciou-se formação óssea no local; na vigésima 

semana havia preenchimento completo dos poros e fixação em todas as amostras, 

resultados similares ao visto na Figura 7 sobre o mecanismo de osseointegração. Na 

avaliação histológica em cães, demonstram resultados semelhantes, com 

osseointegração completa em 20 semanas. Já nos testes de estresse nos fêmures dos 

cães, demonstram que a força necessária para a quebra das trabéculas ósseas 

neoformadas aumentava com o tempo, atingindo o seu valor máximo com três 

semanas. Desta forma, propuseram que implantes com núcleo metálico revestidos com 

fibras de titânio poderiam ser usados em substituições protéticas, por promover fixação 

no osso e distribuição uniforme do estresse na interface osso-implante. 
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Figura 7. Mecanismo de osseointegração. 

 

FONTE: Wang, Zhang e Miron (2016). Traduzido pelo Autor. 

 

Robertson et al (1976), no estudo experimental, determinam a importância do 

tamanho dos poros da superfície do implante. Utilizando diferentes tipos de hastes, com 

porosidade variando entre 50 a 100 µm, implantou-as no modelo canino vigente e 

determinou a força necessária para movimentar o implante em momentos diferentes. 

Fica demonstrado que a força empregada para extrair a haste do osso é maior nos 

implantes de poros mais largos, devendo ser aumentada com o passar do tempo. Os 

autores sugerem que os poros tenham tamanho suficiente para permitir que a nova 

trabécula óssea penetre na superfície. 

Bobyn et al (1980) realizam estudo implantando dois modelos de placas com 

porosidades distintas na cortical lateral do fêmur de cães e, após o sacrifício desses 

animais, determinam a força de arrancamento do implante do osso. Confeccionam uma 

placa com camada única de microporosidade e outra com aplicação de três camadas. 

Demonstram, portanto, que na superfície de três camadas a força necessária para o 
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arrancamento é significativamente superior à da placa com camada simples de 

microtextura. 

Dessa forma, as principais tecnologias e técnicas estavam consolidadas para 

que a osseointegração fosse aplicada em pacientes amputados, o que aconteceu no 

início de 1990, por um grupo de cirurgiões ortopédicos, fisioterapeutas e protesistas, 

liderados pelo professor Rickard Branemark, no Hospital Universitário Sahlgrenska, em 

Gotemburgo, na Suécia (NEBERGALL, 2012).  

De acordo com  Nebergall (2012), essa nova técnica de osseointegração 

consistia em um procedimento cirúrgico que ocorre em duas fases. Na primeira, uma 

haste de titânio é inserida no canal medular do fêmur para que ocorra a integração 

implante/osso, o que deve acontecer no período de quatro a seis meses. Após a 

completa integração do implante ao osso, se faz necessário um segundo procedimento 

cirúrgico para que seja conectado um parafuso à extremidade distal da haste já 

implantada no primeiro procedimento cirúrgico. Atualmente essa técnica permanece, 

com apenas modificações referentes a tecnologias modernas como materiais e 

equipamentos. 

Desde então, uma série de estudos tem demostrado as vantagens das próteses 

osseointegradas, uma vez que estas diminuem substancialmente o gasto energético, e 

melhoram amplitude de movimento, segurança, controle e conforto se comparado aos 

sistemas convencionais com encaixes protéticos, como pode ser visto na Figura 8 

(HAGBERG et al, 2005; LEE et al, 2007; HAGBERG, 2009).  



34 
 

 

Figura 8. Aspecto radiológico do paciente com prótese osseointegrada. 

 

FONTE: Disponível em: http://amputeeimplantdevices.com/. Acesso em: 18/04/2017. 

 

2.7.1 Sistemas de osseointegração para amputados transfemorais 

 

Atualmente existem dois sistemas de osseointegração para amputados no 

mercado mundial. O sistema OPRA® - Osseointegrated Prostheses for the 

Rehabilitation of Amputees (Figura 9) foi idealizado pelo grupo de Rickard Branemark 

no Hospital Universitário Sahlgrenska, localizado em Gotemburgo, Suécia, e tem sido 

utilizado em países como Espanha, Inglaterra, Holanda e Austrália. Já o sistema OPL®-

Osseointegration Prosthetic Limb (Figura 10), foi idealizado por um grupo alemão 

liderado por Horst Aschoff, em 1999 no Hospital Sana Clinics, localizado em Lübeck, 

Alemanha. Esta equipe tem desenvolvido seu trabalho em grande parte da Europa e 

Austrália (JUHNKE & ASCHOFF, 2015). 
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Todos os sistemas são compostos por haste intramedular, adaptador 

transcutâneo, adaptador de conexão com a prótese (adaptador externo) e suporte de 

silicone. Contudo, no sistema OPRA®, visto na Figura 9, a haste intramedular é 

fabricada em titânio puro, enquanto que no sistema OPL®, Figura 10, esta haste possui 

um tratamento na superfície, criando uma porosidade. E como consequência, a 

diferença básica das hastes nos dois sistemas é que no OPL®, o titânio poroso 

demonstra mais agilidade no processo de osseointegração do que no sistema OPRA® 

(ASCHOFF, 2011). 

No sistema OPL®, um método de osseointegração tridimensional é utilizado, 

comum em procedimentos de substituição de articulação. Nesse método tridimensional, 

tecido ósseo cresce para dentro do implante, chegando até a criar vasos sanguíneos 

que penetram o dispositivo. A OPL® utiliza uma prótese com núcleo de titânio puro e 

devido a sua alta osseointegração e facilidade em operar, o tempo de recuperação é 

muito reduzido em comparação com o sistema desenvolvido pela OPRA®. 

 

Figura 9. Paciente conectando a prótese com sistema OPRA
®
. 

 

FONTE: Disponível em: http://pmprosthetics.com.au/teaching/. Acesso em: 18/04/2017. 

 

No sistema OPRA®, um método similar a um parafuso é utilizado, 

proporcionando um sistema de osseointegração unidimensional. Nesse sistema, não 

existe uma integração significativa do tecido ósseo com o dispositivo. O sistema de 
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parafuso da OPRA® tem um longo protocolo de reabilitação, que não possibilita 

movimentação total até 12 meses de uso da prótese. 

 

Figura 10. Paciente com prótese conectada com sistema OPL
®
. 

 

FONTE: Disponível em: http://jbjs.org/content/92/Supplement_2/180. Acesso em: 18/04/2017. 

 

2.8 PROCESSO PARA DESENVOLVIMENTO DE PRODUTOS (PDP) 

 

Com a crescente utilização da osseointegração nas próteses, tanto por uma 

questão de conforto como por durabilidade, surge a necessidade de se desenvolver um 

produto que utilize as atuais funcionalidades das próteses da OPL® e da OPRA®, mas 

que possa ser desenvolvido e fabricado no Brasil a fim de aumentar sua disponibilidade 

e reduzir o preço. 

O Processo de Desenvolvimento de Produtos (PDP) está relacionado não só as 

atividades mais também as decisões que estão direcionadas ao projeto de um novo 

produto ou serviço, ou a melhoria de um já existente (BACK et al, 2010).  

De acordo com Back et al (2010) o PDP tem seu início a partir da identificação do 

que o cliente tem buscado, passando pelas especificações de soluções técnicas, 

lançamento, até a retirada do produto no mercado. Rozenfeld (2006) afirma que muitas 

metodologias para a execução de projetos foram criadas ao longo do tempo, sugerindo 
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formas diferentes de desenvolvimento de produtos. Devido à grande variedade 

encontrada, é possível observar que nos últimos anos tem sido dado um enfoque maior 

na construção de modelos de PDP. Estes modelos são a soma das melhores práticas 

num processo de desenvolvimento, representadas de uma maneira bastante clara às 

equipes. Vários modelos já foram desenvolvidos, contudo, dependendo do segmento 

não só do produto, mas também da estrutura organizacional, é possível ocorrer 

alterações. 

Habitualmente, os modelos considerados referências dividem o PDP em etapas. 

O objetivo dessa divisão é estabelecer uma maneira de lidar com esse complexo 

processo de desenvolvimento e propor estabelecer pontos de controle com a finalidade 

de garantir o aumento da eficácia do projeto (ROMEIRO et al, 2009).   

Rozenfeld et al (2006) propõe um modelo considerado destaque na literatura. O 

modelo de PDP abordado na Figura 11, busca no tempo ideal e a um custo admissível, 

contemplar, desde a ideia inicial, ao levantamento de informações de mercado e de 

tecnologias em potencial, estratégias empresariais, projetos, prototipagens e pôr fim a 

criação do produto que atende a necessidade do cliente. 

 

Figura 4. Modelo para processo de desenvolvimento de produto. 

 

FONTE: Disponível em: 

https://www.researchgate.net/publication/313577881_SISTEMATIZACAO_DA_CONFIGURACAO_DA_F

ORMA_DE_PRODUTOS_POR_MEIO_DE_ANALOGIAS_COM_A_NATUREZA. Acesso em: 18/04/2017. 

 

Ainda de acordo com a Figura 11, o PDP compreende três macroprocessos, são 

eles o pré-desenvolvimento que é onde se identifica a oportunidade; em seguida vem o 

desenvolvimento projeto do produto e do processo; e por fim, o pós-desenvolvimento, 

onde é verificado o seu desempenho, além dos processos de apoio: gerenciamento de 

mudanças e melhoria do PDP (BACK et al, 2010). 
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Segundo Baxter (2000), o procedimento para desenvolvimento de produtos 

permite organizar o conhecimento para desenvolver um produto com eficiência e 

eficácia. Portanto, é necessário saber o que fazer, para quem fazer, com que fazer e 

como fazer.  

O processo do projeto pode ser descrito brevemente nas seguintes fases (CLIDE 

et al, 2010): 

 Esclarecimento da tarefa e pesquisa tecnológica: Definição do problema e a 

elaboração da lista de requisitos. 

 Concepção: Estabelecimento da estrutura de funções, pesquisa princípios de 

solução, uso da matriz morfológica 

 Projeto preliminar: Seleção da melhor solução, verificação de erros, avaliação 

técnico econômica 

 Projeto detalhado: Finalização de detalhes, criação de documentos de 

produção. 

 

2.8.1 Pesquisa Tecnológica 

 

A palavra tecnologia tem origem no grego "tekhne" que signfica "técnica, arte, 

ofício" juntamente com o sufixo "logia" que significa "estudo". Portanto, tecnologia pode 

ser definida como sendo um produto da ciência e da engenharia que envolve um 

conjunto de instrumentos, métodos e técnicas que visam a resolução de problemas. É 

uma aplicação prática do conhecimento científico em diversas áreas de pesquisa. 

Rozenfeld et al. (2006) recomendam que para haver a realização de um 

planejamento estratégico de produtos, faz-se necessário a realização de uma pesquisa 

tecnológica com o objetivo de entender quais são as tendências existentes. De acordo 

com os autores, existem variadas formas para a realização de pesquisas, tais como 

produtos da concorrência, base de dados de patentes, institutos voltados para pesquisa 

e também as universidades. 

De acordo com Baxter (2000), através da análise dos produtos da concorrência é 

possível prever como os produtos já existentes irão concorrer com um novo produto. 

Também é possível fazer uma avaliação das oportunidades de inovação e fixar as 
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metas estabelecidas pelo novo produto. Na concepção do autor, esta análise 

comumente faz uso da engenharia reversa e diz ainda que as empresas que buscam 

inovação estão sempre realizando análises sistemáticas dos produtos encontrados no 

mercado. Para isso, mantém seus mostruários atualizados a fim de que seja possível a 

identificação das tendências tecnológicas. 

 

2.8.2 Projeto Conceitual  

 

A segunda fase do modelo é denominada de projeto conceitual, é nesta fase que 

diferentes conceitos/esquemas são levantados para que os objetivos do cliente venham 

ser atingidos. Desta forma, as principais funções e os possíveis meios para alcançá-las 

são identificados, assim como os relacionamentos espaciais e estruturais dos principais 

componentes. Muitos detalhes devem ser desenvolvidos para que venha a ser possível 

fazer uma estimativa de custos, pesos e dimensões globais. É importante ressaltar que 

a avaliação desses conceitos dependerá exclusivamente dos objetivos do cliente, do 

uso esperado, o custo aceitável e até os valores estéticos determinados por ele (CLIVE 

et al, 2010). 

O projeto conceitual é claramente a parte mais aberta do processo de projeto, é 

nessa fase que muitas ideias são levantadas. A saída do estágio conceitual pode incluir 

vários conceitos conflitantes. De acordo com Raymer (1992), o projeto conceitual deve 

sempre produzir dois ou mais esquemas, pois o comprometimento ou a fixação 

antecipada em uma única escolha de projeto pode ser um erro, uma vez que a primeira 

ideia pensada nem sempre termina sendo a escolhida. 

 

2.8.2 Projeto Preliminar 

 

Após a etapa do projeto conceitual, o terceiro passo nesse modelo é o projeto 

preliminar ou materialização de esquemas. Este é mais voltado para a área técnica. 

Neste momento, faz-se vasto uso de regras práticas sobre tamanho e eficiência. Estas 

regras conjecturam com a experiência do projetista. Além disso, nessa fase do 

processo de projeto, é possível consolidar a escolha final de conceito de projeto. 
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Ao início do projeto preliminar, pode-se dizer que as maiores modificações já 

devem ter sido feitas e as maiores decisões sobre as características mais evidentes já 

foram tomadas. A organização e colocação dos componentes já devem ser mantidas de 

acordo com os esboços do projeto e apenas correções menores são esperadas nessa 

fase do desenvolvimento do produto (RAYMER, 1992). 

Nesta fase do desenvolvimento cada especialidade do projeto, tais como 

estrutura, materiais, sistemas de controle, acabamento, dentre outros, serão estudados 

isoladamente a fim de se obter base para as decisões que serão tomadas na fase 

seguinte. 

Uma maquete pode ser construída para facilitar a interação entre os diferentes 

componentes do projeto, a fim de minimizar possíveis erros de dimensionamento e 

auxiliar na visualização do que virá a ser o produto final. 

O principal objetivo durante o projeto preliminar é preparar conteúdo para a 

próxima fase, a do Projeto detalhado. Portanto, ao fim do projeto preliminar, não deve 

haver mais nenhuma grande alteração a ser feita no projeto, ou seja, o produto já foi 

dividido em sistemas e esses sistemas já foram caracterizados. Essa fase é crítica para 

a tomada de decisões da próxima fase. 

 

2.8.3 Projeto Detalhado 

 

Passada pelas três etapas iniciais, o último estágio desse modelo é o projeto 

detalhado. Nesta ocasião refina-se as escolhas feitas no projeto preliminar, colocando a 

escolha final com mais detalhes, e consequentemente chegando aos tipos de peça e 

dimensões específicas (CLIVE et al, 2010). 

Na fase de detalhamento do projeto, cada componente a ser fabricado do 

produto é desenhado. Assim, parafusos, porcas, rebites, chapas metálicas, entre 

outros, são desenhados e montados de forma virtual em um software que possibilite a 

análise de cada componente (RAYMER, 1992). 

Outra parte igualmente importante do detalhamento do projeto é chamado de 

“design de produção”, que consiste em determinar como será fabricada cada peça 

desenvolvida nessa fase, começando pela mais simples e combinando em pequenas 
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submontagens que juntas formarão o produto final totalmente montado. Dessa forma, o 

tempo de desenvolvimento e até de produção é minimizado, pois as pequenas 

montagens poderão sofrer alterações sem gerar ônus ao desenvolvimento do produto 

final, muito menos o produto final precisará ser revisado todas as vezes que uma 

pequena modificação seja feita (BACK et al, 2010). 

É preciso ter em mente que essas alterações feitas com base na facilitação do 

processo de fabricação da peça podem acabar gerando componentes ainda mais 

pesados ou que não se adequem mais aos requisitos mínimos estipulados nas fases 

anteriores. Um “trade study”, estudo que serve para trocar atributos com folga por 

atributos em déficit, deve então ser elaborado para que essas alterações sejam 

compensadas em outro componente, a fim de não deixar o produto fora de seus 

requisitos mínimos de sucesso (BACK et al, 2010). 

É na fase de detalhamento que a maior parte dos testes deve ser realizada. 

Devido à alta quantidade de cálculos matemáticos e tolerâncias que projetos mecânicos 

podem ter, e a necessidade de que vários fatores como moldes, protótipos e 

características mecânicas que o projeto deve compreender, atualmente vários 

especialistas de engenharia mecânica contam com uma serie de softwares de 

simulações, que além de auxiliarem na tomada de decisões, contam com tecnologia 

para a previsão de esforços e falhas com alta precisão tanto para cargas estáticas 

como dinâmicas. Embora esses softwares não substituam um bom ensaio mecânico, foi 

graças a popularização dessas tecnologias que o mercado de pesquisa e 

desenvolvimento pode ser barateado e acessado por várias áreas do conhecimento 

(BENEDETTINI et al, 2009). Além disso, um protótipo funcional costuma ser fabricado 

com todas as principais características estruturais e de controle que o produto final terá. 

As estimativas finais também são feitas e por fim as especificações são 

mensuradas. A partir dessa fase o produto já está pronto para a fabricação em massa. 
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3 OBJETIVOS 

 

3.1 OBJETIVOS GERAIS 

 

Este estudo tem como objetivo desenvolver um sistema de prótese 

osseointegrada para pacientes amputados transfemorais, trazendo a tecnologia 

presente no mercado internacional para que seja possível a produção no Brasil. Para 

atingir o objetivo geral, alguns objetivos específicos foram propostos. 

 

3.2 OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

 

 Estudar os componentes integrantes dos sistemas de osseointegração 

existentes no mercado; 

 Projetar e construir um protótipo funcional de um adaptador intermediário 

transcutâneo, um adaptador externo e uma proteção da interface coto-

prótese; 

 Avaliar os materiais metálicos do sistema de osseointegração através de 

ensaios mecânicos e simulações em software.  
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4 MATERIAIS E MÉTODOS 

 

O estudo teve a participação de uma equipe formada por um médico ortopedista, 

o Professor Doutor Antônio Marcelo Gonçalves de Souza, chefe do serviço de 

oncologia ortopédica do Hospital de Câncer de Pernambuco, e pelo engenheiro 

mecânico Fábio Luís Gropo, gerente de produção da Onix Orthopaedic®. 

Os protótipos utilizados como o adaptador intermediário e o adaptador externo 

foram produzidos pela empresa brasileira ONIX Orthopaedic®. A proteção da interface 

coto-prótese foi produzida pela Ortopedia Boa Viagem com o apoio do estudante de 

graduação em Mecatrônica Industrial Félix Galvão Batista Neto. 

Muitas informações consideradas de extrema importância para o 

desenvolvimento do projeto foram discutidas com a equipe e os pontos de discordância 

eram complementados após serem debatidos. Além das informações citadas acima, 

outras, de suma importância, foram levadas ao desenvolvimento deste projeto, tais 

como: visita em serviço pioneiro na aplicação da técnica na Suécia2, aquisição de 

conhecimento através de curso em congresso mundial na Alemanha3, informações 

adquiridas através da literatura relacionadas aos componentes já existentes e 

sedimentados no mercado, observações quanto ao material empregado, 

dimensionamento, tratamento da superfície e testes e ensaios para a avaliação da 

prótese. 

Devido à multidisciplinaridade do projeto, a presente dissertação tratará do 

projeto mecânico até o projeto detalhado. Etapas mais adiante referentes a 

regulamentações, acreditações, processos de fabricação e preparação de produção em 

massa, bem como marketing e design ficaram fora do escopo deste trabalho. 

 

 

 

                                            
2
 Acompanhamento da cirurgia ortopédica realizada pelo cirurgião ortopédico Dr. Branemark, no 

Centro de Ortopedia de Osseointegração, Suécia. Certificado no anexo D. 
3
 Curso e visita ao congresso mundial de ortopedia na Alemanha. Certificação no anexo D. 
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4.1 PROJETO CONCEITUAL 

 

O Projeto conceitual da prótese foi realizado especificando vários critérios 

referentes ao produto final, como as funções e requisitos da prótese osseointegrada 

para paciente amputado transfemoral. Características positivas e negativas de cada 

design foram levantadas e a escolha do design a ser desenvolvido foi feita. Paralelo a 

está decisão, algumas das principais características foram escolhidas usando uma 

análise morfológica (BAXTER, 2000). Nesta análise, hastes intramedulares do fêmur e 

demais componentes adjacentes que existiam no mercado brasileiro durante o decorrer 

do estudo foram inseridos visando ter uma solução mais viável para o paciente. Desta 

forma, peças como parafusos e hastes que já fossem produzidos dentro das 

especificações desejadas no Brasil ajudariam a baratear o custo do produto final. 

 Para iniciar o projeto conceitual, várias discussões e brainstorms entre os 

integrantes da equipe foram realizados a fim de se certificar que todas as informações 

importantes das diferentes especialidades ligadas ao produto haviam sido 

mencionadas. As preocupações em torno de métodos de fabricação, materiais 

disponíveis no mercado brasileiro, regulamentações e conforto para pacientes foram já 

nesta etapa manifestadas para prever problemas que só serão abordados em outras 

fases do projeto, a fim de minimizar o número de repetições necessárias para a 

produção do produto. 

 A partir destas discussões foram determinadas as seguintes ações: 1). 

Identificou-se o problema a ser explorado neste projeto; 2) Determinou-se os requisitos 

gerais desejados para o dispositivo; 3) Levantou-se os dados necessários para a 

pesquisa tecnológica por meio de matrizes morfológicas; e 4) Gerou-se o esboço do 

projeto. 
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4.2 PROJETO PRELIMINAR 

 

Com o esboço a ser desenvolvido já determinado, os requisitos mínimos já 

conhecidos e os materiais já escolhidos, o projeto então seguiu para a fase de projeto 

preliminar, onde foram avaliados o dimensionamento, feitos os primeiros cálculos e os 

“trade studies” e foi redesenhado todo o projeto para se adequar a essas novas 

questões. 

O projeto do sistema de prótese osseointegrada para paciente amputado 

consiste em quatro componentes críticos, são eles: haste intramedular, adaptador 

intermediário, adaptador externo e proteção da interface coto-prótese. Alguns desses 

componentes podem ser vistos na Figura 12. Essa configuração possui dispositivos 

internos e externos ao corpo humano que podem ser substituídos quando necessário. 

 

Figura 5 Componentes de uma prótese osseointegrada convencional. 

 

FONTE: Disponível em: http://integrum.se/our-solutions/opra-implant-systems. Acesso em: 

13/05/2017. 

 

A partir das informações descritas foram realizados estudos dimensionais entre 

um membro saudável e o esbouço inicial. Em seguida foram realizados cálculos iniciais 

para o dimensionamento dos parafusos do adaptador intermediário. 

Nesta fase, a partir das informações descritas foram realizados estudos 

dimensionais entre um membro saudável e o esbouço inicial sugerido no 

desenvolvimento conceitual. Pode-se observar na Figura 12 que o conjunto coto-

prótese deve obrigatoriamente ter o mesmo comprimento do membro não amputado do 
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paciente. A partir destas informações foram realizados cálculos preliminares para o 

dimensionamento dos parafusos do adaptador intermediário. 

 

4.3 PROJETO DETALHADO 

 

As decisões foram concretizadas nessa etapa por meio do desenho técnico. 

Assim, as peças ficaram prontas para serem fabricadas. Com base nas escolhas feitas 

nas duas etapas anteriores, o produto a ser fabricado ficou composto das seguintes 

peças: uma haste intramedular, um adaptador intermediário composto por três peças, 

um parafuso, um adaptador externo, outro parafuso e uma interface coto-prótese. 

Nesta etapa, desenhos técnicos de cada componente da montagem foram 

elaborados com todos os detalhes para a fabricação. Cada peça teve suas dimensões 

definidas de acordo com especificações do mercado e considerações das máquinas 

utilizadas no processo de fabricação. 

Uma série de simulações foram realizadas no intuito de definir se o desenho foi 

elaborado de forma a contemplar todos os requisitos descritos na fase de projeto 

conceitual, e caso contrário, “trade studies” seriam realizados para detectar aquelas 

características que poderiam ser “trocadas” em prol de um outro atributo em déficit.  

 

4.3.1 Desenho técnico 

 

O projeto dimensional do protótipo foi realizado usando programa software 

SOLIDWORKS® CAD 3D (Dassault Systèmes SolidWorks Corp. 2015) que gerou o 

desenho técnico assistido por computador das seguintes estruturas: Haste 

intramedular, adaptador intermediário, adaptador externo e proteção da interface coto-

prótese. 

 

4.3.2 Simulações 

 

Com praticamente todo o projeto já desenvolvido, coube a equipe fazer uma 

avaliação detalhada de cada componente em suas diversas competências. Trata-se de 
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testar, mesmo que de forma superficial, fatores decisivos que foram dimensionados de 

forma teórica. Tais testes são descritos nas seções seguintes. 

Utilizando o software SolidWorks® Simulation (Dassault Systèmes SolidWorks 

Corp. 2015) foi possível fazer uma previsão das propriedades mecânica das peças do 

dispositivo. Para essas simulações, cargas estáticas e dinâmicas foram aplicadas como 

seriam numa utilização diária. As simulações foram realizadas para teste de 

compressão, flexão e fadiga. 

No processo de simulação do adaptador intermediário, foram inseridos todos os 

atributos mecânicos da liga de titânio com 6% de alumínio e 4% de vanádio ou de 

cobalto, molibdênio e cromo, e verificada os atributos teóricos dos dispositivos tais 

como resistência a compressão, resistência a tração e gráficos de deformações por 

estresse e fadiga. 

 

4.3.2.1 Compressão 

 

No teste de compressão, uma carga de 1000 N foi aplicada na rosca do 

adaptador intermediário, comprimindo a superfície interna do acoplamento contra a 

haste intramedular. Dessa forma pode-se simular o comportamento da prótese durante 

o pisar de uma pessoa com peso de 100 kg apoiado em um único membro inferior. 

 

4.3.2.2 Flexão 

 

Uma carga estática de 1000 N foi aplicada na ponta do adaptador intermediário 

no sentido transversal enquanto a outra extremidade foi fixada. Esse teste simula o 

esforço máximo causado por uma pessoa ao se levantar de uma cadeira utilizando 

somente um dos membros inferiores. 

Algumas alterações tiveram que ser feitas devido aos resultados da simulação de 

flexão, que serão discutidos nos resultados da pesquisa. Uma simulação de fadiga foi 

realizada para corroborar as alterações feitas. Os mesmos parâmetros de teste foram 

mantidos.  
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4.3.2.3 Fadiga 

 

 Para testar a durabilidade do produto foi produzida uma simulação de fadiga. A 

fim de determinar se o requisito geral de 10 anos de uso foi atingido. 

 De acordo com Bassett et al (2010), um adulto americano dá em média 5117 

passos por dia. Ao longo de 10 anos, um adulto dará 10 milhões de passos por dia por 

perna. Portanto, na simulação foi aplicada uma carga cíclica com amplitude de 1000 N, 

que equivale a uma pessoa média de 100 kg se apoiando sobre um só pé. 

 O teste é composto por uma rampa crescente de carga de 0 N até o peso total 

da pessoa distribuído em apenas uma perna (1000 N) e em seguida uma rampa 

decrescente de carga até 0 N. Esse ciclo foi repetido 10 milhões de vezes e o stress 

causado a peça foi mensurado pelo software SolidWorks® Simulation. O modelo da 

peça utilizada foi de CrCoMo como utilizado em grande parte da indústria para 

aplicações biomédicas. Esse estudo está mais detalhado no anexo C. 

 

4.3.3 Fabricação dos protótipos metálicos 

 

Após os ensaios de simulação iniciou-se o processo de fabricação, tanto do 

protótipo em aço inox, quanto o em CrCoMo, foi realizado usando técnicas de comando 

numérico computadorizado (CNC) de operações convencionais de usinagem, tais como 

torneamento e fresamento, maquinas que podem ser vistas durante o processo na 

Figura 13. Para tanto foram realizados utilizados os Centros de Usinagem Discovery 

560 e Centur 30 D (Industrias Romi SA). 
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Figura 6. Máquinas CNC durante a usinagem dos componentes. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem das máquinas utilizadas no processo de usinagem. 

 

4.3.4 Molde para injeção da proteção da interface coto-prótese 

 

A fabricação de componentes em outros materiais, tais como silicone, foram 

realizados usando impressão 3D. Para tanto, um molde foi confeccionado para a 

produção da proteção da interface coto-prótese, fabricada em silicone, através de um 

processo de injeção. Neste processo, o molde, quando fechado, recebe o silicone 

líquido e o catalisador para assim formar o elastômero de silicone. Ao final do processo 

de cura (reticularização), o molde é então aberto expondo o material injetado e assim a 

peça de silicone está pronta. Um diagrama foi idealizado para simplificar o processo 

descrito (Figura 14). 
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Figura 7. Ordem do processo produtivo

 

FONTE: Autor, 2016. Fluxograma demonstrando as etapas do processo de produção da proteção 

da interface coto-prótese. 

 

4.3.4.1 Desenho técnico do molde 

 

O projeto dimensional do protótipo foi também realizado usando programa 

software SOLIDWORKS® CAD 3D (Dassault Systèmes SolidWorks Corp. 2015), neste 

caso para que nesse processo a peça final tenha as dimensões e o formato desejado, 

várias considerações devem ser feitas no desenvolvimento do molde. Primeiro é 

desenhada as peças que serão a cavidade e o macho do molde. No espaço livre entre 

essas o molde será depositado o silicone líquido que após a reticulação se tornará o 

dispositivo de proteção. Além disso, todas as paredes devem ter um ângulo de 1 a 2 

graus para que o silicone não prenda durante a remoção ao fim do processo de injeção 

e todas as bordas do molde devem ter tolerâncias muito baixas para evitar qualquer 

falha no produto final. 

  

4.3.4.2 Matéria prima e fabricação 

 

Para a fabricação do molde, foi escolhido utilizar uma impressora 3D por ser de 

mais fácil acesso que as demais tecnologias de fabricação e devido ao alto grau de 

customização da proteção da interface coto-prótese. Assim, é possível que um molde 

Montagem  

•Molde; 

• Parafusos; 

• Porcas. 

Silicone 

• Injeção do 
silicone; 

• Injeção do 
catalisador. 

Fabricação 

•Vibração; 

• Tempo de 
Cura. 
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seja fabricado sob medida para um único paciente, maximizando o conforto da prótese 

sem impactar no custo do produto.  

O material utilizado para a impressão é o PLA por ser bastante rígido e 

resistente, porém mantendo a precisão dimensional necessária e a fidelidade aos 

detalhes para a fabricação de tal peça. A impressora escolhida para o processo de 

fabricação do molde foi a Alunar RepRap Prusa i3 (Figura 15). 

 

Figura 8. Impressora 3D. 

 

FONTE: Autor, 2017. Imagem da impressora 3D antes do processo de fabricação. 

 

A programação da impressora para executar a fabricação do molde se deu 

através do software Cura®, da Ultimaker®. Nesse software, parâmetros como 

temperatura do extrusor, temperatura da mesa, espessura das paredes a serem 

impressas, número de camadas, resolução da impressão e vários outros fatores são 

programados para que o software faça o controle da impressora. Todos esses fatores 
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influenciam no produto final, portanto, vários testes foram necessários para determinar 

quais eram os melhores parâmetros a serem utilizados na produção. 

 

4.4 ENSAIO MECÂNICO 

 

 Para que houvesse a validação das simulações realizadas em software, um 

ensaio mecânico de compressão foi proposto. Utilizando uma máquina da EMIC (vista 

na Figura 39), cedida para uso pelo Departamento de Engenharia Mecânica da UFPE 

para o ensaio, uma rampa de carga de 0 N até 95 kN, o limite que a máquina pode 

suportar, foi aplicado ao adaptador intermediário. 

 

4.5 REVISÃO DO PROJETO 

 

Durante todo o projeto, várias revisões de design foram feitas com o objetivo de 

determinar a melhor solução custo/benefício que atingisse os requisitos gerais de 

sucesso. Para isso, materiais foram escolhidos com base em disponibilidade no 

mercado, resistência aos esforços, compatibilidade com o organismo e até mesmo 

facilidade com que o material pode ser usinado. 

Nesta última fase do projeto, uma recapitulação de todo o processo foi feita para 

avaliar se todos os parâmetros mínimos foram atingidos e os resultados das simulações 

feitas no estudo foram analisados para fazer as últimas modificações necessárias.  

Para tanto foi realizada uma análise de interações, um estudo de convergência 

para verificar se houve sucesso no desenvolvimento do produto por meio da avaliação 

dos requisitos mínimos. 
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5 RESULTADOS E DISCUSSÃO 

  

5.1 PROJETO CONCEITUAL 

 

5.1.1 Identificação do problema 

 

De acordo com Edelstein e Moroz (2011), o método convencional de fixação da 

prótese com o membro residual, ocorre através da utilização de um encaixe protético 

que se torna o elo de ligação entre o paciente e a prótese, sendo este confeccionado 

sob medida. Alterações no volume do coto de amputação ocasionam desconforto e dor 

no uso da prótese e lesões de pele, trazendo ao usuário dificuldade de utilização. Além 

disso, os pacientes experimentam alterações na marcha e diminuição da amplitude de 

movimento. 

Ainda segundo Edelstein e Moroz (2011), um sistema de fixação da prótese 

diretamente ao osso sem a necessidade de um socket convencional para suspensão 

seria uma alternativa para melhorar a qualidade de vida de pacientes amputados, tendo 

em vista que os sistemas convencionais podem trazer ao paciente desconforto, lesões 

cutâneas, dores, dificuldades na locomoção, colocação e suspensão da prótese, 

enquanto que nesse sistema se obtém uma fixação estável, maior controle da prótese, 

melhor amplitude de movimento e aumento da funcionalidade. 

 

5.1.2 Requisitos Gerais 

 

O perfil da população de pacientes candidatos a osseointegração, são de 

amputados transfemorais que tem como etiologia tumor ou trauma. Não serão indicados 

para esse procedimento pacientes diabéticos, com doença vascular periférica, 

esqueleticamente imaturos, com osteoporose, tabagistas e que estejam sendo 

submetidos a tratamento de radioterapia ou quimioterapia (ASCHOFF et al, 2009).  

Cada componente, por sua vez, tem sua particularidade no que se refere a seus 

requisitos. Segue abaixo a lista inicial de requisitos que foram selecionados para cada 

componente da montagem do produto: 
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1. Requisitos da haste intramedular: 

- Biocompatível; 

- Resistência mecânica;  

- Propriedade de osseointegração; 

- Possuir registro na Anvisa. 

 

2. Requisitos do adaptador intermediário: 

- Biocompatível; 

- Resistência mecânica; 

- Acoplamento com a haste intramedular; 

- Acoplamento com o adaptador externo. 

 

3. Requisitos do adaptador externo: 

- Resistência mecânica; 

- Acoplamento com o adaptador intermediário; 

- Acoplamento com o joelho protético; 

- Encaixe com precisão dimensional; 

- Resistente à corrosão. 

 

4. Requisitos da proteção interface coto-prótese: 

- Biocompatível; 

- Flexível; 

- Esterilizável. 

 

Ao se determinar os requisitos de cada componente da montagem, as uniões 

entre as peças foram também analisadas. O processo de acoplamento para tais peças 

é de extrema importância, visto que implicará na facilidade no processo de montagem 

tanto durante o procedimento cirúrgico, quanto durante o uso cotidiano do paciente. A 

união também será responsável por grande parte da vida útil do produto. 
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1. Requisitos do acoplamento entre a haste intramedular e adaptador 

intermediário: 

- Manter as peças unidas; 

- Eliminar o movimento entre as partes; 

- Ser fácil de montar e desmontar; 

- Ser biocompatível; 

- Suportar pelo menos 10 anos de utilização, isto é, ter resistência 

mecânica com carga estática e cíclica durante este período. 

 

2. Requisitos do acoplamento entre o adaptador intermediário e o adaptador 

externo: 

- Ser fácil de montar e desmontar; 

- Ser compatível com a proteção da interface coto-prótese; 

- Manter peças unidas; 

- Eliminar movimento entre as peças; 

- Suportar pelo menos 10 anos de utilização. 

 

3. Requisitos do acoplamento entre o adaptador externo e joelho protético: 

- Ser fácil de montar e desmontar; 

- Manter peças unidas; 

- Eliminar movimento entre as peças; 

- Suportar pelo menos 10 anos de utilização. 

 

5.1.3 Aquisição de dados e Pesquisa Tecnológica 

 

Primeiramente, é importante utilizar os requisitos já descritos para identificarmos 

os objetivos que queremos que o projeto alcance, restrições a ele aplicáveis e funções 

a serem executadas (CLIVE et al. 2010). 

Para tanto, a técnica de criação de uma matriz morfológica se mostra bastante 

apropriada para reunir todas as informações do projeto, tais como materiais, 

características biológicas, métodos de implantação e outros. A matriz permite que se 
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crie e visualize um espaço de projeto e ajuda a escolher aquelas alternativas que mais 

se adaptam ao produto. As partes marcadas de azul indicam a característica escolhida. 

 

 

Tabela 1. Matriz Morfológica da haste intramedular. 

 

Material 

Método de 

implantação no 

osso 

Comprimento da 

haste intramedular 

Propriedade da 

osseointegração 

Tempo de 

reabilitação 

Titânio “Press fit” 100 a 200 mm “Bone-ongrowth” 6-12 meses 

CrCoMo + 

Titânio 
Rosqueamento 140 a 200 mm “Bone-ingrowth” 1-3 meses 

  

Tabela 2. Matriz morfológica do adaptador intermediário. 

 

Material 

Resistência a 

Compressão 

(MPa)4 

Usinabilidade 

(N/mm2)5 
Hipoalergênico 

Acoplamento com 

haste intramedular 

CrCoMo6 1365 2700-3100 Muito Alto 
Acoplamento tipo 

cunha + parafuso 

Titânio7 860 1400 Alto 
Acoplamento com 

parafuso 

 

                                            
4
 Baseado no Ultimate Tensile Strength do Anexo B. 

5
 Baseado na força específica de corte do Anexo B. 

6
 Liga Carpenter BioDur™ CCM Plus™ Medical Implant Alloy. Comercializada no Brasil por 

SANDINOX. 
7
 Liga TIMETAL® 6-4 ELI Titanium Alloy (Ti-6Al-4V ELI; ASTM F136). Comercializada no Brasil 

por SANDINOX. 
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Tabela 3. Matriz morfológica do adaptador externo. 

 

Material Hipoalergênico 
Acoplamento com 

adaptador intermediário 

Acoplamento com 

joelho protético 

Aço8 Baixo 
Acoplamento com 

abraçadeira + parafuso 

Acoplamento com 

parafuso 

Titânio Alto Acoplamento com parafuso 
Acoplamento com 

rosca 

 

 

Tabela 4. Matriz morfológica da proteção da interface coto-prótese. 

 

Material Dureza-shore 
Condutividade 

Térmica (W/m.K) 

Resistencia a 

elementos 

naturais9 

Preço 

Aproximado 

($/kg) 

Borracha Natural 20 a 90 0,08 a 0,1 Baixa 1,7 a 1,9 

ABS ---- 0,19 a 0,34 Média 2,1 a 2,5 

Silicone 10 a 85 0,3 a 1 Média 13 a 14 

 

  

A partir das matrizes morfológicas anteriormente citadas, foi possível selecionar os 

materiais de cada componente do projeto. A haste intramedular escolhida pela equipe 

foi a produzida pela empresa italiana denominada SAMO®. Ela é composta de uma liga 

metálica de titânio, que como visto na Tabela 1 tem a propriedade de uma 

osseointegração do tipo in-growth devido a um tratamento superficial, na qual os ossos 

crescem preenchendo poros internos à prótese e que a união da interface osso-prótese 

                                            
8
 Liga Aço Inoxidável ASTM F139. Comercializada no Brasil por SANDINOX. 

9
 Baseado em características como resistência ao sol, humidade e outros fatores climatológicos 

do Anexo B. 
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só poderá ser rompida com uma fratura. Embora uma menor gama de comprimentos 

esteja disponível para aquisição (o que limita a utilização dessa prótese a certos níveis 

de amputação mais severos), esse material é capaz de proporcionar ao paciente um 

tempo menor de recuperação, facilitando na adaptação do mesmo com o produto. 

Uma haste intramedular da empresa Metabio® também foi avaliada, mas ainda 

durante a realização deste estudo, o registro da empresa para produção deste tipo de 

produto venceu e a empresa optou por não renovar. Dessa forma, escolheu-se utilizar a 

haste produzida pela empresa italiana SAMO®, que atualmente detém o CE e encontra-

se no rol de produtos em fase de registro perante a Anvisa. 

Para o adaptador intermediário, os mesmos dois compostos (Cromo-Cobalto-

Molibdênio e titânio) foram analisados. Assim como visto na Tabela 2, é de suma 

importância que essa peça seja biocompatível para uma maior taxa de aceitação por 

parte do organismo do paciente. Foi optado pelo uso do titânio puro, pois embora a liga 

de CrCoMo ser mais resistente a compressão que o outro candidato e ser mais 

compatível com o organismo apresentando menos chance de causar rejeição ou 

alergia, o CrCoMo não é de fácil acesso e é ainda mais difícil de usinar, exigindo mais 

esforços das ferramentas de corte. 

 O titânio também foi escolhido para ser o material utilizado no adaptador externo 

por sua resistência e leveza. Consequentemente, segundo a Tabela 3, o uso do titânio 

implica na utilização de um acoplamento com abraçadeira e parafuso para a união 

adaptador intermediário-externo e um acoplamento com parafuso na união adaptador 

externo-joelho protético. 

Uma variedade de tipos de elastômeros foi avaliada no estudo em questão para 

se determinar qual melhor se adequaria na proteção da interface coto-prótese. Embora 

seja uma peça para propiciar conforto ao paciente, características como elasticidade 

não são de suma importância. A dureza Shore por sua vez, implica em uma peça capaz 

de manter seu formato de cúpula, o que garante o contato com a pele durante o uso da 

prótese. A partir da Tabela morfológica 4, o silicone foi escolhido como sendo o melhor 

candidato à ser fabricado, pois é flexível, excluindo então o plástico da lista (ABS), e 

tem um alto valor de condutividade térmica e dureza Shore, embora o preço seja 

razoavelmente mais alto que os demais candidatos. 
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5.1.4 Esboço do projeto 

 

Em resposta aos requisitos gerais escolhidos durante o início do processo do 

projeto conceitual, dois esboços foram feitos. No esboço 1 da Figura 16, uma proteção 

rígida para a interface coto-prótese, muito similar a um encaixe protético do tipo sub 

isquiático, foi colocada ao longo do coto. Uma única peça como adaptador intermediário 

faria a conexão entre a haste intramedular e o adaptador externo. 

No esboço 2, ainda na Figura 16, a proteção da interface coto-prótese foi 

reduzida de tamanho, utilizando apenas um disco de silicone. Uma maior área de 

contato com o osso foi colocada no adaptador intermediário, que agora é composto por 

duas peças. Já o adaptador externo teve seu tamanho reduzido. 

 

Figura 9. Esboço 1 à esquerda e esboço 2 à direita. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem dos esboços das diferentes geometrias propostas para a prótese. 

 

O esboço 2 foi então escolhido por representar melhor as características 

escolhidas nas matrizes morfológicas. Ele aparenta ter uma diminuição na massa e 

consequentemente evidencia mais conforto ao paciente. A proteção da interface coto-

prótese, que no esboço 1 parecia ser mais segura e confortável se mostrou exatamente 

o contrário, sendo mais difícil sua higienização e com uma área maior de contato com a 

pele, podendo causar mais irritação e transpiração que o disco de silicone proposto no 
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esboço 2. Esse layout feito no esboço foi então aprimorado, visto na Figura 17, em um 

desenho mais detalhado, onde é possível diferenciar outras peças da composição. 

Essas novas peças foram utilizadas para garantir que o joelho protético fosse sempre 

conectado da mesma forma e direção, facilitando no uso. 

 

Figura 10. Esboço aprimorado. 

 

FONTE: Autor, 2016. 

 

5.2 PROJETO PRELIMINAR 

 

5.2.1 Suposição de dimensionamento 

 

Realizou-se uma análise comparativa entre um membro saudável e o esboço 

sugerido no desenvolvimento conceitual. Ambos devem ser equivalentes, respeitando 

os comprimentos e angulações naturais do corpo humano. Pode-se ver na Figura 18 

que o conjunto coto-prótese deve obrigatoriamente ter o mesmo comprimento do 

membro não amputado do paciente. 
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Figura 11. Comparação entre membro não amputado, membro amputado com prótese e membro 

amputado sem prótese. 

 

FONTE: Disponível em: http://www.saiprosthetic.com/transfemoral_prostheses.asp. Acesso em: 

18/04/2017. 

 

Neste momento é necessário estipular um valor padrão a ser utilizado no estudo. 

Baseado no IBGE (Pesquisa de Orçamentos Familiares – POF, 2008-2009), um adulto 

médio tem 1,72 m de altura. Utilizando um estudo de estética feito por Swami et al 

(2006), onde foi proposto uma proporção ideal de 40% a 50% da altura de um indivíduo 

é composta pelos membros inferiores, logo um adulto médio possui 86 cm da cintura 

para o chão. Supondo uma haste intramedular de 120 mm de comprimento fixada no 

fémur e que esse fémur consegue comportar tal haste, o comprimento total do fêmur 

deverá ser de 460 mm, restando uma distância por volta de 130 mm da ponta da base 

da haste até o joelho deste indivíduo. Assim, o comprimento de todo o conjunto de 

peças deve estar contido nesse valor. Deve-se lembrar que esse valor irá flutuar de 

acordo com o paciente e as proporções aqui calculadas são apenas para demonstrar o 

processo de produção do protótipo. 

 

5.2.2 Cálculos iniciais 

 

Tendo em vista que os materiais já foram escolhidos e algumas características 

dos acoplamentos também definidos, os parafusos devem ser dimensionados para 

ajudar como guias para o desenvolvimento detalhado de cada componente. 
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É possível já nesta etapa prever alguns dos esforços que a prótese terá de 

suportar, tais como a compressão causada pelo movimento de pisar do paciente, a 

tração no momento em que o paciente levanta o membro do chão e cargas dinâmicas 

ao longo do eixo. 

Segundo Lamartine (2005), dentre os vários modos existentes de unir peças, os 

parafusos são os mais utilizados por constituírem uma união móvel, de fácil remoção e 

regulagem, propriedades que condizem com a aplicação aqui desenvolvida. 

 

5.2.2.1 Cálculo dimensional do parafuso que une a união haste intramedular e o 

adaptador intermediário 

 

O primeiro parafuso a ser dimensionado une a haste intramedular com o 

adaptador intermediário. Por se tratar de um design brasileiro, foi decidido utilizar o 

sistema métrico para parafusos e o aço ABNT 1045 LF disponível no anexo B (apenas 

como parâmetro inicial para cálculo). Uma força de 1000 N (referente a uma pessoa de 

100 kg de peso) é repetidamente aplicada no sentido axial sem reversão. Os dados do 

aço de referência, que podem ser encontrados no anexo B, são: Tensão limite (σr) = 

630 N/mm2; Tensão de escoamento (σe) = 540 N/mm2. Como se trata de um parafuso 

que não terá pré-tensão e a força, por ser variada e sem reversão, um fator de 

segurança de no mínimo 5,0 será atribuído de acordo com LAMARTINE, (p. 74, 2005). 

A equação utilizada será: 

𝐴𝑓 = (
155∗𝐹𝑒

𝜎𝑒
)

2

3
  

(1) 

Sendo,  

𝐴𝑓 a área resistente (mm²); 

𝐹𝑒 a força exercida pelo parafuso (N); 

𝜎𝑒 a tensão de escoamento (N). 

 

E, 
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𝐹𝑆 =  
155

√𝐴𝑓

 

(2) 

Sendo,  

𝐴𝑓 a área resistente (mm²); 

𝐹𝑆 o fator de segurança. 

 

Substituindo os valores na equação 1 resulta em (Af) = 43,51 mm2. Utilizando o 

fator de segurança descrito na equação 2, é possível verificar que o fator de segurança 

é igual a 23,64, muito acima do estipulado anteriormente. 

Com base na tabela de valores das áreas resistentes de roscas métricas no 

anexo B, o parafuso ideal é um M8 x 0,75, rosca fina. Entretanto, a rosca interna da 

haste intramedular é uma M6 x 0,75, que tem uma área resistente de apenas 23,87 

mm2, 55% a menos que o valor necessário. Como utilizar outro parafuso resultaria na 

necessidade de modificar a rosca interna da haste intramedular, um novo material foi 

proposto. Ao isolar-se o 𝜎𝑒 na equação 3, é possível achar o valor de tensão de 

escoamento necessário para se adequar à área resistente do parafuso em questão 

(23,87 mm2). 

𝜎𝑒 =
155 ∗ 𝐹𝑒

𝐴𝑓

3
2

 

(3) 

Sendo,  

𝐴𝑓 a área resistente (mm²); 

𝐹𝑒 a força exercida pelo parafuso (N); 

𝜎𝑒 a tensão de escoamento (N). 

 

Portanto, o material a ser utilizado deve ter uma tensão de escoamento igual a 

1329 MPa. Assim, o material escolhido a partir do anexo B foi a liga de titânio 10.2.3. 

 

 



64 
 

 

5.2.2.2 Cálculo dimensional do parafuso que une as partes do adaptador intermediário 

 

O segundo parafuso a ser dimensionado une as duas partes do adaptador 

intermediário. O sistema métrico foi utilizado novamente e o mesmo aço ABNT 1045 LF 

disponível no anexo B. Uma força de 1000 N é repetidamente aplicada. Assim, 

utilizando novamente a equação 1, a área resistente é igual a 43,51 mm². Utilizando o 

anexo B, o parafuso M10 x 1,5 tem 63,97 mm² de área resistente, suficiente para o 

projeto. Como não temos nenhuma limitação dimensional para optar por um parafuso 

maior, o M12 x 1,75 foi escolhido por dar uma maior folga na escolha do material que 

será utilizado para fabricar o parafuso, podendo assim, escolher um aço mais disponível 

no mercado. 

 

5.3 PROJETO DETALHADO 

 

5.3.1 Desenho técnico 

 

Como a haste intramedular não foi produzida neste estudo, pois é uma peça já 

disponível no mercado, seu desenho foi feito levando em consideração uma peça da 

SAMO® de diâmetro 20 mm e comprimento de 160 mm. A Figura 19 é um desenho que 

foi elaborado apenas para que fossem verificadas as superfícies de contato entre as 

peças, bem como rosqueamentos e outros tipos de análises de problemas. 

 

Figura 12. Renderização do desenho técnico da haste intramedular. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a aparência final do produto. 
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O adaptador intermediário, visto na Figura 20 e descrito com mais detalhes no 

desenho técnico no anexo A, foi dividido em 3 (três) partes. A primeira se conecta na 

haste a partir de um “press fit” utilizando uma superfície com um ângulo de 2,5 graus. 

Assim, uma vez unido a haste, será necessária uma grande carga para poder romper 

essa união. Um parafuso de segurança sextavado M6 x 0,75 mm do tipo “socket head” 

de comprimento 50 mm, com rosca de 25 mm foi utilizado para manter a união estável. 

 

Figura 20. Renderização do desenho técnico da peça 1 do adaptador intermediário. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a aparência final do produto. 

 

Já na outra extremidade do adaptador intermediário, outra união do tipo “press 

fit” com superfície de 3 graus foi utilizada para conectar uma segunda parte do 

adaptador de seção circular. Essa segunda parte, vista na Figura 21 e no anexo A, 

serve de batente para uma terceira e última parte, que tem um encaixe rotativo, livre 

para fazer o movimento de rotação até que seja apertado o parafuso de segurança. 

Assim, durante a reabilitação, o fisioterapeuta pode orientar a peça da forma desejada 

sem ter que movimentar o membro do paciente. Essa terceira parte, que pode ser 

observada na Figura 22 e no anexo A, tem um “slot” de orientação que indica a posição 

onde seria a patela do paciente, ou seja, a parte frontal do joelho. Por fim um parafuso 

de segurança sextavado M12 x 1,75 mm do tipo “socket head”, de comprimento 40 mm 

é rosqueado no adaptador intermediário a fim de fixar tanto a segunda parte unida por 

“press fit” como a terceira, e restringir a rotação da terceira peça em relação ao resto do 

conjunto. 
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Figura 13. Renderização do desenho técnico da peça 2 do adaptador intermediário. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a aparência final do produto. 

 

 

Figura 14. Renderização do desenho técnico da peça 3 do adaptador intermediário. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a aparência final do produto. 
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Portanto, é possível ver na Figura 23 todo o conjunto de peças já conectados em 

software. Dessa forma foi possível observar que a todas as peças estão devidamente 

encaixadas, com as folgas esperadas por causa de suas tolerâncias.  

 

Figura 15. Renderização do desenho técnico do adaptador intermediário e componentes 

adjacentes. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a aparência final do produto. 

 

 

A proteção da interface coto-prótese, na Figura 24, também foi desenvolvida 

nessa etapa. É importante apontar que as dimensões da proteção irão variar de acordo 

com o coto de cada paciente. Para que a união entre o adaptador intermediário com a 

peça seja livre, a peça tem uma folga de 0,3 mm em sua abertura dianteira. Portanto a 

proteção tem um movimento livre no corpo do adaptador. Para garantir que a 

transpiração e o calor gerado pela pele do paciente não sejam acumulados dentro da 

prótese, pequenos orifícios foram colocados ao longo de toda circunferência. Essa 

medida também deve facilitar a higienização da proteção. Como visto na fase de 

pesquisa, a proteção da interface coto-prótese foi desenvolvida para ser fabricada em 

silicone injetado a partir de um molde, assim, seus pormenores serão discutidos mais 

adiante. 
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Figura 16. Renderização do desenho técnico da proteção da interface coto-prótese. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a aparência final do produto. 

 

Já no adaptador externo, visto na Figura 25, foi optado por criar uma pequena 

translação do eixo em que o adaptador intermediário se conecta em relação ao eixo 

onde a prótese será encaixada a fim de se obter uma geometria mais parecida com um 

membro natural. Este deslocamento de centro contribui para mitigar uma contração 

involuntária do membro amputado comum entre os pacientes. Um encaixe por pressão, 

assim como uma braçadeira, foi utilizado para fazer a união com o adaptador 

intermediário. Ainda nessa mesma extremidade, um parafuso sextavado do tipo “set 

screw” M6 x 1 mm de comprimento 6 mm, foi utilizado para fazer o travamento no “slot” 

do adaptador intermediário e, dessa forma, impedir a rotação do adaptador externo em 

relação ao adaptador intermediário. 

Na outra extremidade do adaptador externo, um acoplamento universal para 

próteses largamente utilizado pelos fabricantes de próteses no mundo, com 4 parafusos 

sextavados do tipo “set screw” M8 x 1,25 mm com 12 mm de comprimento, dispostos 

em um círculo ao redor do adaptador externo foi desenhado para aumentar a 

compatibilidade do objeto em estudo com outras iniciativas ao redor do globo. 
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Figura 17. Renderização do desenho técnico do adaptador externo. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a aparência final do produto. 

 

 

Todas os desenhos técnicos das peças descritas acima estão no anexo A. Esses 

desenhos técnicos, ao fim desse procedimento de análise disciplinar, foram enviados 

para fabricação, processo esse que será discutido mais à frente. 

 

5.3.2 Resultado das simulações 

 

Os testes de compressão, flexão e fadiga foram realizados no adaptador 

intermediário por ser esta a peça mais sensível do conjunto. 

 

5.3.2.1 Compressão 

 

É possível observar na Figura 26 que o adaptador intermediário sofreu 

deformações que variavam de 5,7 x 10-3 mm em suas partes mais críticas, até 1 x 10-30 

mm em regiões que pouco sofreram com os esforços. 
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Figura 18. Simulação de deformação axial no adaptador intermediário com carga de 1000 N. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a resistência do material à 

compressão. 

 

 

 A Figura 27 mostra o fator de segurança nas diferentes partes da peça. Essa 

análise mostra quantas vezes o componente está superdimensionado em relação a 

carga aplicada. Neste caso, o fator de segurança variou entre 70 e 3500 vezes mais 

resistente do que o necessário para os esforços aplicados.  
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Figura 19. Simulação de fator de segurança axial no adaptador intermediário com carga de 1000 

N. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a resistência do material à 

compressão. 

 

 

Portanto, a partir das figuras acima citadas, foi possível decretar que a peça, em 

termos de resistência a compressão, já estava apta a ser fabricada e testada em 

laboratório. 

 

5.3.2.2 Flexão 

 

Ao se observar a régua na Figura 28, é possível ver que a maior deformação 

causada por essa carga foi na faixa de 0,1 mm, um valor muito pequeno quando levado 

em questão a dimensão total da peça. 
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Figura 20. Simulação de deformação transversal no adaptador intermediário com carga de 1000 N. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a resistência do material à 

flexão. 

 

Já na Figura 29, a peça, embora tendo distribuído melhor esforços ao longo de 

sua estrutura, sofreu mais com a flexão do que com a compressão, chegando a ficar 

apenas 7 vezes mais resistente do que o necessário. Mesmo assim, é possível ver que 

apenas uma parcela muito pequena (inferior a 5%) do componente sofreu com o baixo 

fator de segurança. O restante da peça variou de valores entre 2,414 e 28,889. 

 

Figura 21. Simulação de fator de segurança transversal no adaptador intermediário com carga de 

1000 N. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a resistência do material à 

flexão. 

 



73 
 

 

 

Ao se interpretar a simulação de flexão, foi possível dizer que a prótese 

confeccionada em liga de titânio, em termos de resistência a flexão, ficou com valores 

muito próximos aos limites. A mudança do material para a liga de CrCoMo foi então 

necessária para aumentar a margem de segurança. 

 

5.3.2.3 “Trade Studies” 

 

Como foi mostrado no estudo de flexão anterior, o adaptador intermediário feito 

de uma liga de titânio com 6% alumínio e 4% vanádio não suportou com folga as cargas 

de flexão. Portanto, um estudo de caso se faz necessário a fim de encontrar possíveis 

soluções para o problema em questão. 

Ao voltarmos para a matriz morfológica criada para as tomadas de decisão 

relacionada ao adaptador intermediário, é possível observar que dois materiais foram 

levados em consideração: o CrCoMo e o titânio Ti-6Al-4V. Durante o processo de 

escolha do material, o titânio, embora menos resistente e hipoalérgico, foi escolhido por 

se acreditar que os valores listados na Tabela 2 eram suficientes para suportar os 

esforços e sua aquisição e usinagem eram mais fáceis. 

Entretanto, visto que na simulação de flexão a liga de titânio se mostrou mais 

frágil do que era esperado durante a fase de design conceitual, a técnica de “trade 

studies” foi utilizada para determinar quais características poderiam ser trocadas em 

prol dos atributos em déficit. 

Ainda utilizando a Tabela 2 da matriz morfológica, a liga de CrCoMo apresentou 

um valor 58,72% mais alto de resistência a compressão. O estudo também foi capaz de 

encontrar a liga citada disponível no mercado brasileiro, e a equipe pôde constatar que, 

mesmo sendo mais difícil de usinar, ainda era possível utilizar o mesmo maquinário 

para fazer o componente. 

Assim, através da decisão de alterar a composição do adaptador intermediário, 

foi vista a necessidade de modificar as dimensões do produto visto que não há 

fabricante no Brasil que disponibilize tarugos de CrCoMo nas dimensões projetadas. 

Essa modificação visa apenas facilitar o processo de fabricação e baratear o produto, já 
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que não tem como fim alterar sua resistência mecânica. Portanto, o adaptador foi 

modificado para ter como diâmetro máximo 28 mm, porém as demais dimensões e o 

acoplamento do tipo cunha e parafuso foram mantidos os mesmos, assim como o 

design anterior. É importante salientar que as demais peças do adaptador intermediário 

feitas da liga de titânio também foram readaptadas para a liga de CrCoMo, e suas 

dimensões foram modificadas como tal, embora suas geometrias tenham sido 

mantidas. 

Uma simulação de fadiga foi realizada para corroborar as alterações feitas. Os 

mesmos parâmetros de teste foram mantidos. Testes de compressão e flexão não se 

fazem mais necessários visto que o novo material a ser utilizado é ainda mais resistente 

que o anterior, o qual já foi demonstrado suportar os esforços nas simulações presentes 

neste estudo. 

 

5.3.2.4 Fadiga 

 

A simulação de fadiga evidenciou que o adaptador intermediário pode suportar 

os esforços diários de uma prótese por mais de 10 anos como foi requisitado nos 

parâmetros mínimos de sucesso. Segundo o anexo C e a Figura 30, o uso diário 

causou um dano de 0,1%, o que resultou em uma vida útil de 10 bilhões de ciclos, 

como visto na Figura 31. Esse estudo está mais detalhado no anexo C.10 

 

                                            
10

 Cálculo de longevidade baseado em 6000 ciclos por dia de acordo com BASSETT et al, 2010. 
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Figura 30. Simulação de vida útil total do adaptador intermediário por uma carga cíclica de 1000 N. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a resistência do material à 

fadiga. 

 

Figura 22. Simulação de dano percentual por fadiga no adaptador intermediário por uma carga 

cíclica de 1000 N. 

  

FONTE: Autor, 2016. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a resistência do material à 

fadiga. 
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5.3.3 Processo de fabricação dos componentes metálicos 

 

Todos os componentes metálicos foram produzidos pela ONIX Orthopaedic® e 

seu engenheiro, utilizando aço inox para compor um protótipo funcional, que foi 

montado e testado para verificar o encaixe dos mesmos. 

Todas as peças se encaixaram da forma esperada, exceto pelo parafuso de 

segurança que une o adaptador intermediário com a haste intramedular. Após uma 

análise foi possível identificar que o comprimento do parafuso estava impedindo que o 

mesmo fosse rosqueado até o fim. O parafuso que inicialmente era de 50 mm foi 

reduzido para 25 mm e o problema em questão não mais ocorreu. 

 O protótipo funcional fabricado também foi avaliado pelo membro médico 

ortopedista da equipe multidisciplinar, visando a realização de possíveis ajustes. Um 

novo protótipo em CrCoMo foi construído incluindo as recomendações dadas pela 

equipe técnica e então, o adaptador intermediário foi submetido a um ensaio mecânico.  

As peças fabricadas tiveram um acabamento com polimento e foram então 

unidas com seus respectivos parafusos, e os componentes montados por “press fit” 

tiveram que ser martelados levemente para a composição ficar completa, como pode 

ser visto nas Figuras 33, 34, 35, 36 e 37.  

 

Figura 23. Adaptador externo durante processo de usinagem. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem de um dos componentes durante o processo de usinagem. 
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Figura 24. Adaptador externo após o processo de usinagem. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem do adaptador externo depois da usinagem. 

 

 

 

Figura 25. Adaptador intermediário montado. 

 

FONTE: Autor, 2016. Imagem do adaptador intermediário após o processo de usinagem. 
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Figura 26. Todos os componentes da prótese em ordem de montagem. 

 

 

FONTE: Autor, 2017. Imagem do conjunto completo da prótese com suas partes separadas. 
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Figura 27. Prótese completa montada. 

 

 

FONTE: Autor, 2017. Imagem do conjunto completo da prótese após todos os processos de 

acabamento. 

 

 

5.3.4 Molde para injeção da proteção da interface coto-prótese 

 

O molde projetado, que pode ser visto na Figura 37, é composto por uma 

cavidade, que é a peça superior; um macho, que é a peça inferior; e parafusos e porcas 

para fixar as duas partes com o menor espaço possível entre elas, evitando que o 

material no interior escorra pelas bordas. 
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Figura 28. Renderização do molde da proteção da interface coto-prótese. 

 

FONTE: Autor, 2017. Imagem gerada no SolidWorks® simulando a aparência final do produto. 

 

 Cada peça foi desenhada separadamente e depois colocadas juntas em um 

processo chamado “montagem”, que visa visualizar melhor o resultado final e fazer 

alguns retoques em algumas funcionalidades mais complexas. Durante a montagem os 

parâmetros como parafusos e colisões entre peças foram determinados. No caso do 

molde, parafusos sextavados foram colocados no inferior da peça para fixação 

juntamente com porcas borboletas, que são bastante funcionais para serem apertadas 

com as mãos, facilitando o uso de um operador na montagem do molde. 

Para minimizar o número de peças móveis e a complexidade do molde, o mesmo 

projetado para conter uma abertura no topo para que seja depositado o silicone líquido 

e catalizador, que deverá penetrar no molde por gravidade. Após o processo de 

preenchimento, o molde será submetido à vibração para que pequenas bolhas sejam 

deslocadas para a superfície, deixando a peça com um melhor acabamento. Colunas 

verticais estão dispostas de forma circular ao redor do centro da peça, para que mais o 

produto dispositivo apresente aberturas para a transpiração. 
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 Ao fim do processo de desenho e montagem, as peças foram divididas 

novamente e salvas separadamente em um formato de arquivo digital de 

estereolitografia (.stl), que é o formato comumente utilizado em impressoras 3D. 

A fabricação da proteção da interface coto-prótese, que pode ser visto na Figura 

38, se deu através da injeção do silicone e de um catalisador no molde impresso 3D. 

Foi utilizada uma seringa para injetar o material no molde e em seguida, um processo 

de vibração é iniciado, o qual será executado repetidas vezes ao longo do processo de 

injeção, para deslocar bolhas de ar que se formam no corpo do molde. 

 

Figura 29. Proteção da interface coto-prótese injetada em silicone. 

 

FONTE: Autor, 2017. 

 

5.4 ENSAIO MECÂNICO 

 

 Para que houvesse a validação das simulações realizadas em software, um 

ensaio mecânico de compressão foi proposto. Utilizando uma máquina da EMIC (vista 

na Figura 39), cedida para uso pelo Departamento de Engenharia Mecânica da UFPE 

para o ensaio, uma rampa de carga de 0 N até 95 kN, o limite que a máquina pode 

suportar, foi aplicado ao adaptador intermediário. 
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 O ensaio de compressão foi realizado colocando o adaptador intermediário feito 

em CrCoMo com sua parte cônica para cima, onde seria aplicado a carga pelo cilindro 

da máquina. A velocidade do ensaio foi de 0,015 mm/s, e foi colocada uma placa 

metálica na base do adaptador para evitar que o adaptador intermediário causasse 

qualquer tipo de marcação na chapa da máquina. Graxa também foi colocada por 

sugestão do técnico que operou a máquina. A máquina estava programada para 

detectar automaticamente a quebra da peça ou parar de aplicar força quando a 

máquina chegasse em seu limite físico, salvando em tempo real todos os dados 

captados no computador. 

 

Figura 30. Máquina EMIC, à esquerda, e ensaio, à direita. 

   

FONTE: Autor, 2017. 

 

 

Neste ensaio, que pode ser visto na Figura 40, foi plotado um gráfico que 

relaciona a tensão, em Newtons, pela deformação sofrida pelo adaptador intermediário, 

determinando assim as caraterísticas do material, como tensão de ruptura, tensão de 

escoamento, etc. 

Durante o teste e em exames feitos após, não foi possível evidenciar nenhuma 

fratura ou dano visível no adaptador intermediário. Entretanto, uma diminuição de 

aproximadamente 0,6 mm foi verificada, que foi considerada muito pequena em 
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comparação aos esforços aplicados, os quais foram muito superiores ao uso cotidiano 

do dispositivo pelo paciente. 

Figura 40. Ensaio de compressão. 

 

FONTE: Autor, 2017. Imagem gerada pelo software durante o ensaio mecânico realizado na 

máquina EMIC. 

 

Portanto, o ensaio mecânico da peça foi considerado um sucesso e pôde 

demonstrar que a peça está dimensionada de forma adequada para sua aplicação, 

provando que a simulação alcançou uma boa precisão. 

 

5.5 REVISÃO DO PROJETO 

 

Nesta última fase do projeto, a recapitulação de todo o processo foi realizada 

para avaliar se todos os parâmetros mínimos foram atingidos incluindo os resultados 

das simulações. 

 

5.5.1 Análise das iterações 

 

Na fase de projeto conceitual, requisitos gerais foram escolhidos e matrizes 

morfológicas foram criadas, definindo todos os aspectos básicos que o produto deveria 

contemplar. Nesta fase, a partir das matrizes morfológicas foi possível adotar os 
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materiais a serem utilizados em cada componente. Na haste intramedular: a liga de 

titânio; nos componentes do adaptador intermediário: titânio; no adaptador externo: 

titânio; e na proteção da interface coto-prótese: silicone. Inicialmente a haste 

intramedular produzida pela empresa Metabio® havia sido escolhida, mas em seguida 

foi substituída pela haste produzida pela empresa SAMO® devido ao fato do registro da 

empresa para fabricação da haste ter vencido durante o curso do presente estudo. Dois 

esboços foram concebidos e um foi redesenhado de forma mais detalhada. 

Em seguida, o estudo passou pela fase de projeto preliminar, onde algumas 

dimensões foram atribuídas aos esboços conceituais. Cálculos para determinar os 

parafusos a serem utilizados e acoplamentos também fizeram parte desta etapa do 

projeto. Considerações sobre os métodos de fabricação foram avaliadas e o design do 

produto foi reiterado para preparar o conteúdo para a última fase do presente estudo. 

Por fim, na etapa final, o projeto detalhado, foi feito o dimensionamento definitivo 

das peças, o desenho técnico para a fabricação, renderizações em alta resolução e 

considerações finais sobre cada particularidade dos componentes. Nesta fase também 

foram realizadas diversas simulações com a finalidade de testar se o produto final 

corresponde aos requisitos básicos e prever pontos a serem melhorados em futuras 

iterações. Graças a essas simulações, foi possível identificar um erro na escolha do 

material e a devida modificação da liga de titânio para a liga de CrCoMo foi feita. 

 

5.5.2 Convergência 

 

Para poder-se afirmar que o sucesso no desenvolvimento do produto em questão 

foi alcançado, uma profunda análise dos requisitos mínimos e resultados se faz 

necessário. O estudo de convergência avalia se esses critérios foram atingidos ao final 

de todo desenvolvimento e tomadas de decisões. 

O uso da liga de titânio com um tratamento superficial especial pôde garantir à 

haste intramedular sua alta biocompatibilidade e propriedade osseointegrativa. Como já 

mencionado durante a escolha da empresa fabricante da haste, a companhia SAMO® 

atualmente detém a marcação CE11 e encontra-se no rol de produtos em fase de 

                                            
11

 Indica a conformidade obrigatório para ser comercializado no espaço econômico europeu. 
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registro perante a Anvisa. Essa liga também apresenta uma alta tensão de escoamento, 

que acarreta em uma boa resistência do produto sendo ainda mais resistente que o 

próprio osso, garantindo que, em caso de algum fator inesperado, como por exemplo 

um acidente automotivo, a prótese não irá romper antes do próprio osso do paciente. 

Após diversas iterações no adaptador intermediário, a liga de CrCoMo foi 

finalmente escolhida para compor diversos componentes do projeto, uma liga altamente 

biocompatível. Essa liga possui uma alta resistência mecânica (1365 MPa) que pôde 

ser testada a partir de simulações computadorizadas, suportando os 10 anos de 

utilização atribuídos como requisito. O acoplamento escolhido do tipo “press fit” com 

parafuso de segurança garante a facilidade de inserção por parte do cirurgião que 

realizará o procedimento cirúrgico e também na montagem, ao mesmo tempo que 

elimina completamente o movimento entre as partes, contemplando satisfatoriamente 

todos os requisitos. 

Os requisitos do adaptador externo se assemelham aos do adaptador 

intermediário acima citados, com o acréscimo de um encaixe preciso, que foi obtido a 

partir de um “slot” na união entre o adaptador intermediário e o externo, eliminando a 

possibilidade de rotação durante o uso da prótese e assegurando uma montagem mais 

fácil. No mais, todas os outros requisitos são de caráter material, os quais a liga de 

CrCoMo já foi esplanada anteriormente. 

A proteção da interface coto-prótese, por sua vez, comtemplou os requisitos de 

biocompatibilidade, flexibilidade e esterilização ao se utilizar silicone. 
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6 CONCLUSÃO 

 

Ao longo de toda a revisão bibliográfica, podemos observar que a 

osseointegração tem apresentado resultados satisfatórios e contribuído de maneira 

significativa na qualidade de vida de pacientes submetidos a este procedimento pelo 

fato de o mesmo possuir uma fixação estável de prótese, maior liberdade de movimento 

proporcionando uma melhor função ao realizar suas atividades de vida diária 

confortavelmente e de maneira segura. 

Dessa forma, foi construído um protótipo funcional para testes de 

osseointegração. A técnica PDP mostrou-se eficiente no desenho, escolha dos 

materiais e fabricação da prótese, ao auxiliar na avaliação de plataformas existentes no 

mercado exterior compatíveis com o processo aqui desenvolvido e na abordagem para 

seleção de componentes. 

Foi possível constatar ao final do estudo a viabilidade de uma fabricação nacional 

de baixo custo para o paciente, utilizando materiais produzidos no Brasil. Também foi 

possível observar ao longo de vários testes a resistência mecânica do dispositivo 

desenvolvido no presente estudo, avaliado por simulações em software CAD e ensaios 

mecânicos.
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ANEXO A – Desenhos técnicos 

Adaptador Intermediário – Peça 1 
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Adaptador Intermediário – Peça 2 
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Adaptador Intermediário – Peça 3 
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Proteção da interface Coto-Prótese 
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ANEXA B – Seleção de materiais 

 

Tabela de propriedades dos materiais retirada do LAMARTINE, 2005. 
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Tabela de parafusos retirada do LAMARTINE, 2005. 
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Tabela com propriedades de parafusos métricos de cabeça cilíndrica com sextavado interno 

retirada do PROVENZA, 1960. 
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Tabela com propriedades do parafuso métrico sem cabeça com sextavado interno retirado do 

PROVENZA, 1960. 
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Relatório com propriedades da liga CrCoMo disponível no site: Matweb.com 
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Relatório com propriedades da liga de Titânio disponível no site: Matweb.com 
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Gráfico para seleção de ligas de titânio disponível em: azom.com 
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Propriedades dos elastômeros disponível no catálogo da Shin-Etsu. 
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Tabela para aplicação de elastômeros 
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ANEXO C – Relatório da simulação 

 

Figura com a curva S-N para o CrCoMo 
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Relatório de simulação de fadiga 
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Relatório de Ensaio Mecânico de Compressão 
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ANEXO D – Certificações 

 

Certificado de visita técnica ao Centro de Ortopedia de Osseointegração, Suécia. 
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Certificado de presença no congresso mundial de Ortopedia, na Alemanha 

 

 


