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Introducdo

Existem trés tipos de juntas ne corpe humano: fibrosa,
cartilaginosa e sinovial. Somente uma dessas juntas, a

do tipo sinovial, ou diartrose, permite um largo alcance

de movimento. Em juntas normais jovens, a articulagio
éssea distal de juntas do tipo diartrose sdo cobertas por
um fino (1 a 6 mm), denso, branco e translicido tecido
conectivo, chamado cartilagem articular hialina (Boxe
3.1). A cartilagem articular é um tecido altamente espe-
cializado e precisamente moldado para sustentar o
ambiente altamente carregado da junta sem falhar du-
rante o tempo de vida médio do individuo. Fisiologica-
mente, contudo, é um tecido virtualmente isolado, des-
tituide de vasos sanguineos, canais linfaticos e inerva-
¢ao neurologica. Além disso, sua densidade celular é
menor do que gqualquer outro tecido (Stockwell, 1979).

Em junta diartrose, a cartilagem articular tem duas
fungdes primarias: (1) distribuir a carga da junta sobre
uma area mais larga e, dessa forma, distribuir o estres-
se sustentado pelas superficies de contato das juntas
(Ateshian et al., 1995; Helminen et al., 1987) ¢ (2) per-
mitir um movimento relativo das superficies de juntas
opostas com um minimo de fricgio e desgaste (Mow &
Ateshian, 1997). Neste capitulo descreveremos como as
propriedades biomecanicas da cartilagem articular, de-
terminada pela sua composigio e estrutura, permitem
o desempenho 6timo dessas fungées.

Composigdo e Estrutura da
Cartilagem Articular

Condrécitos, células escassamente distribuidas na cartila-
gem articular, contam com menos de 10% do volume te-
cidual (Stockwell, 1979). Esquematicamente, o arranjo
zonal dos condrécitos é mostrado na Fig. 3.1. A despeito
da sua distribuicio escassa, os condrécitos manufaturam,
secretam, organizam e mantém o componente organico
da matriz extracelular (MEC) (Fosang & Hardingham,
1996; Muir, 1983). A matriz orgénica é composta de uma

BOXE 3.1

Uma notavel excecdo a definicdo da cartilagem articular hialinaéa
junta temporomandibular, uma junta sinovial na qual a
fibrocartilagem cobre a terminagdo 6ssea. A fibrocartilagem e um: -
terceiro tipo de cartilagem, cartilagem eldstica, sao fortemente
relacionadas a cartilagem hialina, em relagdo a embriologiae &
histologia, mas sao vastamente diferentes em relagao as
prapriedades mecanicas e bioquimicas. A fibrocartilagem
representa uma cartilagem de transicao encontrada nas margens
de algumas cavidades de juntas, nas cpsulas e nas insergoes de
ligamentos e tenddes nos 0ssos.

A fibrocartilagem também forma o menisco interposto entre a
cartilagem articular de algumas juntas e compde 2 cobertura de.
fora dos discos intervertebrais, o anel fibroso. A cartilagem eléstica
& encontrada no ouvido externo, na cartilagem do tubo de’ :
Eustaquio, na epiglote e em certas partes da laringe.

BIOMECANICA DA'CAR

den_sa mall-.la de fibras finas de coldgeno (majoritariamens
colageno tipo II, com quantidades menores dos tipos V
VI, IX e XI) emaranhada numa solugio concentrada dq
proteoglicano (PG) (Bateman et al., 1996; Eyre, 1980
Muir, 1983). Em cartilagem articular normal o conteni
do de coldgeno varia de 15 a22% de peso timido e o con
tetido de PG varia de 4 a 7% de peso timido; os 60 a 85%
restantes do peso sdo dgua, sais inorganicos e pequen:
quantidade de outras protefnas matrizes, glicoproteina
e lipidios (Mow & Ratcliffe, 1997). Fibras de colageno ¢
PG, cada qual sendo capaz de formar uma estrutura de
rede de resisténcia significante (Broom & Silyn-Roberts
1990; Kempson et al., 1976; Schmidt et al., 1990; Zhu ef
al., 1991, 1993), séo os componentes estruturais que su.
portam o estresse mecanico interno resultante das car-
gas aplicadas a cartilagem articular. Além disso, sio es.
ses componentes estruturais, juntamente com a dgua, que
determinam o comportamento biomecéanico desse teci-
do (Ateshian et al., 1997; Maroudas, 1979, Mow et al.,
1980, 1984; Mow & Ateshian, 1997).

COLAGENO

Colageno é a proteina mais abundante no corpo
(Bateman et al., 1996; Eyre, 1980). Na cartilagem arti-
cular, o coldgeno tem um alto nivel de organizacio es-
trutural que prové uma ultra-estrutura fibrosa (Clark,
1985; Clarke, 1971; Mow & Ratcliffe, 1997). A unidade
biolégica bésica do coldgeno é o tropocolageno, uma
estrutura composta de trés cadeias de protocoldgeno
polipeptideo (cadeias o) trangadas em hélices enverga-
das para a esquerda (Fig. 3.24), que sdo tran¢adas umas
nas outras em hélice tripla envergadas para a direita
(Fig. 3.2B). Essas moléculas de tropocoldgeno em for-
ma de varas, 1,4 nanémetro (nm) de diametro e 300 nm
de comprimento (Fig. 3.2, C & D) polimerizam-se em
fibras de coldgeno mais largas (Bateman et al., 1996;
Eyre, 1980). Na cartilagem articular, essas fibras tém um
didmetro médio de 25 a 40 nm (Fig. 3.2E, Boxe 3.2);
contudo essa medida ¢ altamente variavel, Estudos atra-
vés de microscopia eletronica, por exemplo, tém descrito
fibras com didmetros variando até 200 nm (Clarke,
1971). Ligagdes cruzadas covalentes formam-se entre
essas moléculas de tropocoldgeno, somando as fibras
alta resisténcia de tensdo (Bateman et al., 1996).

O coldgeno na cartilagem articular nio é homogene-
amente distribuido, dando ao tecido uma caracteristi-
ca de camadas (Lane & Weiss, 1975; Mow & Rateliffe,
1997). Numerosos investigadores usando luz, transmis-
530 de elétron e microscopia de elétrons tém identifica-
do trés zonas estruturais separadas. Por exemplo, Mow
et al. (1974) propuseram um arranjo zonal para a rede
colagénica mostrada esquernaticamente na Fig. 3.34. Na
zona superficial tangencial, a qual representa 10a 20%
da densidade total, sio camadas de fibras finas, densa-
mente compactadas, randomicamente entrelagadas em
planos paralelos a superficie articular (Clarke, 1971;
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FIG. 3.1

Microfotografia (A) e representacdo esquematica (B) do arranjo do condrécito na cartilagem articular profunda, ndo calcificada. Na zona de
superficie tangencial os condrécitos sdo obliquos, com seus eixos longos alinhados paralelamente a superficie articular. Na zona do meio os
condrécitos sdo “arredondados” e aleatoriamente distribuidos. Os condrécitos na zona profunda sao arranjados em colunas orientadas per-
pendicularmente a interface, que é a demarcaqgao entre o tecido calcificado e nao calcificado.

Redler e Zimny, 1970; Weiss et al., 1968). Na zona do
meio (40 a 60% da densidade total), ha uma distancia
maior entre as fibras randomicamente orientadas e ho-
mogeneamente dispersas. Abaixo, na zona profunda
(cerca de 30% da densidade total), as fibras se juntam,
formando bandas de fibras mais largas e radialmente
orientadas (Redler et al., 1975). Essas bandas cortam a
interface, entre a cartilagem articular e a cartilagem
calcificada abaixo dela, para entrar na cartilagem cal-
cificada, formando um sistema de "raiz” interlagada que
ancora a cartilagem ao osso sustentador (Bullough e
Jagannath, 1983; Redler et al., 1975). Essa orientagio
de fibras anisotrépicas é refletida pela variagdo zonal
nio homogénea no contetido de coldgeno, o que estd
mais alto na superficie e que permanece relativamente
constante através das zonas profundas (Lipshitz et al.,
1975). Essas camadas compostas parecem prover uma
importante fun¢do biomecénica pela distribuigdo de
estresse mais uniforme através das regides carregadas
do tecido da junta {Setton et al., 1995).

A cartilagem é composta primariamente de colageno
tipo II. Em adigfio, um arranjo de diferentes colagenos
(tipos V, VI, IX, XI) pode ser achado qualitativamente em
menores quantidades dentro das cartilagens articulares.
0 coldgeno tipo I esta presente primariamente na carti-
lagem articular, no septo nasal, na cartilagem do esterno
e também nas regides mais internas dos discos interver-

Diferencas nas cadeias-a de tropocoldgeno em varios tecidos do
corpo criam espécies moleculares especificas, ou tipes de

coladgeno. O tipo de col4geno na cartilagem hialiana, colageno

tipo Il difere do tipo | encontrado no osso, ligamento e tenddo. 0. .©
tipe Il forma uma fibra mais fina que a do tipo I, permitindo a

dispersae maxima de colageno através do tecido cartilaginoso.
®

tebrais e meniscos. Por exemplo, tipo 1 é o colageno mais
abundante no corpo humano e pode ser encontrado em
ossos e em tecidos moles como discos intervertebrais
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FIG. 3.2

Caracteristicas molecularesda estrutura colagénica de uma cadeia alfa
(o) & fibra. A seqiiéncia flexivel de aminoacido na cadeia-« (A) permi-
te gue essas cadeias se enrosquem fortemente numa configuragio de
tripla-hélice, enroscada pela direita (B}, desse jeito formando a mo-
lécula tropocoldgeno (C). Esse forte arranjo de tripla-hélice das ca-
deias contribui para a alta resisténcia de tensdo da fibra de colage-
no. O alinhamento paralelo das moléculas tropocolagénicas individu-
ais, no qual cada moléculasobrepde a outra em torno de um quarte
do seu comprimento (D), resulta num sistema de banda repetida de
fibras colagénicas visto por micrescopio eletrdnico (20.000x) (E)-
Reeditado com permisséo de Donohue, .M., Buss, D., Oegema, TR, etal.
{1983). The effects of indirect blunt trauma on aduit canine articular cartilage.
1. Bone Surg, 654, 948.
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Zona do meio
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Superficie articular

Zona profunda

A, Representacao esquematica. (Reeditado com a permissao de Mow, V.C. et al. [1974]. Some surface characteristics of articular cartilages. A scanning
electron microscopy study and a theoretical model for dynamic interaction of synovial fiuid and articular cartilage. | Biomechanics, 7, 449). B, Fotomicro-
grafia {3.000x; provida por cortesia do Dr. T. Takei, Nagano, Japdc) do arranjo estrutural da rede colagénica na parte profunda da cartila-
gem articular. Na zona tangencdial superficial (ST2), as fibras colagénicas estdo fortemente entrelagadas em camadas arranjadas paralelamen-
te & superficie articular. Na zona do meig, fibras dispestas randomicamente estdo menos densamente compactadas para acomodar a alta
concentragdo de proteoglicanos e agua. As fibras colagénicas das zonas mais profundas formam camadas mais largas de feixes de fibras ra-
dialmente orientados que cruzam a interface, entram na zona calcificada e ancoram o tecido ao osso de sustentagdo. Note a correspondéncia
entre essa arquitetura de fibra colagénica e o arranjo espacial dos condrécites mostrados na Fig. 3.1. Na microfotografia acima (B), a STZ é
mostrada sob carga compressiva, enquanto as zonas do meio e profundas estdo sem cargas.

(principalmente no anel fibroso), pele, menisco, tenddes
e ligamentos. As mais importantes propriedades meca-
nicas das fibras colagénicas sao a rigidez e a resisténcia
atensdo (Fig. 3.4A4). Embora uma tnica fibra colagénica
ainda nao tenha sido testada em tensio, a rigicez de ten-
sdo do colageno pode ser inferida a partir de testes em
estruturas com um alto contetido de coligeno. Tendées,
porexemplo, sio cerca de 80% colageno (peso seco) e tém
uma rigidez 4 tensio de 1 X 10° MPa ¢ uma resisténcia a
tensdo de 50 MPa (Akizuki et al., 1986; Kempson, 1976,
1979; Woo et al., 1987, 1997). O ago, por comparagio, tem
uma rigidez & tensdo de 220 x 10° MPa. Embora fortes
em tensao, as fibras colagénicas oferecem pouca resistén-

Fibra colagénica

NG ) E.)) ) ) ) _-D) I
A

Rligida e forte em tensao

B
Baixa resisténcia & compressao

FiG.3.4

llustracdo das propriedades mecinicas da fibra colaggnica: (A) rigida
e forte em tensdo, mas (B) é fraca e rompe facilmente em compres-
530. Adaptado de Myers, E.R, Lai, W.M., e Mow, V.C. (1984). Acontinuurm
theory and an experiment for the ion-induced swelling behavior cartilage. )
Biomech Eng, 106(2), 151-158.

cia & compressao por causa da sua alta razéo de fraque-
za, arazdo comprimento-dureza, as tornam faceis ao co-
lapso sob cargas compressivas (Fig. 3.48).

Similar ao osso, a cartilagem articular é anisotrépica;
suas propriedades materiais diferern com a diregio da car-
ga (Akizuki et al., 1986; Kempson, 1979; Mow & Ratcliffe,
1997; Roth e Mow, 1980; Woo etal., 1987). Imagina-se que
essa anisotropia esti relacionada & variagio do arranjo das
fibras colagénicas dentro dos planos paralelos a superfi-
ciearticular. Mas também se imagina que as variagées nas
densidades das ligagdes cruzadas das fibras colagénicas
tanto quanto as variacdes nas interacdes de colageno-PG
também contribuem para a anisotropia de tensdo da car-
tilagem articular. Em tensdo, essa anisotropia é usual-
mente descrita com respeito a dire¢ao das linhas fendi-
das da superficie articular. Essas linhas fendidas sao
fissuras alongadas produzidas pela perfuragdo da super-
ficie articular com uma espécie de pequeno “forméo ar-
redondado” (Fig. 3.5, Hultkrantz, 1898). A origem desse
sistemna esta relacionada a variagdo direcional das carac-
teristicas de rigidez 4 tens#o e de resisténcia da cartilagem
articular descrita acima. Complementando, as exatas ra-
z6es pelas quais a cartilagem articular exibe tal pronunci-
ada anisotropia em tensio ndo sio ainda conhecidas, nem
a significancia funcional dessa anisotropia em tenséo.

PROTEQOGLICANOC

Muitos tipos de PG sé&o encontrados na cartilagem. Fun-
damentalmente, o PG € uma grande molécula de prote-
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Céndilos femorais humanos

FIG. 3.5

Representagdo diagramatica do sistema de linha fendida na superfi-
cie dos condilos femorais humanos. Reeditado com a permissdo de
Hultkrantz, W. (1898). Ueber die Spaltrichtungen der Gelenkknorpel.
Verhandlungen der Anatomischen Gesellschaft, 12, 248.

ina de polissacarideo composta de uma proteina central
na qual um ou mais glicosaminoglicanos (GAG) sio ata-
dos (Fosang & Hardingham, 1996; Muir, 1983; Ratcliffe
& Mow, 1996). Até as meneres dessas moléculas, bigli-
cano e decorin, sio bem grandes (aproximadamente 1
X 10*mw), mas elas compreendem menos de 10% de
todos os PG presentes no tecido. Os aggrecans (agrecanos)
s80 muito maiores (1 —4 X 10°mw) e tém altissima ca-
pacidade de se atarem 4 molécula de acido hialurénico
(HA: 5 X 10° mw) através de uma regiio especifica de
ligagéo do acido hialurénico (HABR). Essa atadura é es-
tabilizada por uma proteina de ligagdo (LP) (40 - 48 X
10° mw). A estabilizaggo € crucial 4 fungio da cartila-
gem normal; sem ela os componentes da molécula de
PG escapariam rapidamente desse tecide (Hardingham
& Muir, 1974; Hascall, 1977; Muir, 1983).

Dois tipos de GAG formam aggrecans: condroitinos-
sulfato (CS) e ceratossulfato (KS). Cada cadeia de CS
contém 25 a 30 unidades de dissacarideos, enquanto as
cadeias menores de KS contém 13 unidades de dissaca-
rideos (Muir, 1983). Os aggrecans (previamente referi-
dos na literatura americana como uma subunidade ou
como um mandmero na literatura inglesa e européia)
consistern em uma protefna central de aproximadamen-
te 200 nm de comprimento para a qual cerca de 150 ca-
deias de GAG e de oligossacarideos O-ligados e N-liga-
dos estdo ligados covalentemente (Fosang & Hardin-
gham, 1996; Muir, 1983). Além disso, a distribuicio de
GAG ao longo da protefna central € heterogénea; existe
uma regido rica em KS e oligossacarideo O-ligado e uma
regido rica em CS (Fig. 3.64). A Fig. 3.6A mostra o fa-
moso modelo bottle-brush (escova de garrafa) para um
aggrecan (Muir, 1983). Como mostrado na Fig. 3.64, é
a heterogeneidade da proteina central que contém trés
regices globulares: G,, a HABR localizada no terminal-

N, que contém uma pequena quantidade de KS (Poole,
1986) e alguns oligossacarideos N-ligados, G,, localiza-
dos entre a regido de HABR e a regido KS-rica (Hardin-
gham et al.,, 1987), e G,, a proteina central terminal-C.
Uma relagio estequiométrica de 1:1 existe entrea LP e
G, na regido atada na cartilagem. Mais recentemente,
as outras duas regioes globulares tém sido extensamente
estudadas (Fosang & Hardingham, 1996), mas sua sig-
nificancia funcional ainda nao foi elucidada. A Fig. 3.6B
¢ a conformagéo molecular aceita de um agregado PG;
Rosenberg et al. (1975) foram os primeiros a obter uma
micrografia eletrénica dessa molécula (Fig. 3.6C).

Em cartilagem nativa, a maioria dos aggrecans se as-
socia com HA para formar agregados de PG maiores
(Fig. 3.6C). Esses agregados podem ter até centenas de
aggrecans nio covalentes ligados ao HA central via suas
HABR, e cada local é estabilizado por um LP. A molé-
cula central de HA filamentosa é uma cadeia de dissa-
carfdeos ndo sulfatada, que pode ser tio longa quanto 4
pm. Bioquimices apelidaram a HA de “honorario” PG,
por ser intimamente envolvida na estrutura do agrega-
do PG na cartilagem articular. A estabilidade proporci-
onada pelos agregados PG tem uma significAncia fun-
cional maior. E atualmente aceito que a agregacio de
PG promove imobilizagio dos PG dentro da malha fina
de coldgeno, somando estabilidade estrutural e rigidez
4 MEC (Mow et al., 1989b; Muir, 1983; Ratcliffe et al.,
1986). Além disso, duas formas adicionais de sulfato de
dermatan de PG tém sido identificadas na MEC da car-
tilagem articular (Rosenberg et al., 1985). No tendio,
sulfato de dermatan de PG tem sido evidenciado em re-
lagdo a ligagéo, nédo covalentemente, as superficies de
fibras colagénicas (Scott & Orford, 1981); contudo a fun-
¢aodo sulfato de dermatan na cartilagem articular é des-
conhecida.

Embora os aggrecans de PG tenham geralmente a es-
trutura basica como a descrita acima, eles ndo sio es-
truturalmente idénticos (Fosang & Hardingham, 1996).
Os aggrecans variam em comprimento, peso molecular
e em composigio numa variedade de modos; em outras
palavras, eles sdo polidispersos. Estudos t8m demons-
trado duas distintas populagdes de aggrecans (Buckwal-
ter et al,, 1985; Heinegard et al., 1985). A primeira po-
pulagfio estd presente durante a vida e é rica em CS; a
segunda contém PG ricos em KS e est4 presente somente
na cartilagem adulta. Enquanto a cartilagem adulta
matura, ocorrem outras mudancas na composi¢io e na
estrutura do PG relacionadas 2 idade. Com a matura-
¢io da cartilagem, o contetido de 4gua (Armstrong &
Mow, 1982; Bollet & Nance, 1965; Linn & Sokoloff, 1965;
Maroudas, 1979; Venn, 1978) e a razéo de proteina-car-
boidrato diminuem progressivamente (Garg e Swann,
1981; Roughley e White, 1980), Essas diminuigées sio
refletidas pelo decréscimo no contetido do CS. Por ou-
tro lado, 0 KS, que esta presente somente em pequenas
guantidades no nascimento, aumenta através do desen-
volvimento e da idade. Além disso, a razio de CS/KS, a
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A, Descrigdo esquematica de um monémero agregado de PG composto de ca-
deias de ceratossulfato e condroitinossulfato ligadas covalentemente a molé-
culacentral protéica. A proteina central de proteoglicano tem trés regides glo-
bulares e também as regides ricas de ceratossulfato e de condroitinossulfato,
B, Representagdo esquematica de uma macromolécula de proteoglicano. Na
matriz, os aggrecans ligam-se de forma nao covalente ao HA para formar uma
macromolécula com um peso molecular de aproximadamente 200 % 10° A pro-
tefna de ligagao estabiliza essa interagdo entre a regifio de ligagdo do aggre-
can e da molécula central de HA. €, Micrografiaeletrénica de campo escuro de
um agregado de proteoglicano (120.000x) de uma cartilagem articular de um
umero bovino. Alinha horizontal na base & direita representa 0,5 pm. Reeditado
com a permissao de Rosenberg, L., Hellmann, W., & Kleinschmidt, A.K. (1975). Electron
microscopic studies of proteoglycan aggregates from bovine articular cartilage. J Biol
Chem, 250, 1877.
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qual é aproximadamente 10:1 no nascimento, é somen-
te, aproximadamente, 2:1 na cartilagem adulta (Rough-
ley & White, 1980; Sweet etal., 1979; Thonaretal,, 1986).
Além disso, a sulfatagio das moléculas de CS, a qual
pode ocorrer tanto em 6 ou em 4 posicaes, também sus-
tenta mudangas relacionadas a idade. No titero, sulfato
de condroitina-6 e sulfato de condroitina-4 estio presen-
tes nas mesmas quantidades molares; contudo, pela ma-
turidade, a razao de sulfato de condroitina-6 e sulfato
de condroitina-4 aumenta até cerca de 25:1 (Roughley
et al.,, 1981). Outros estudos tém também documenta-
do uma diminuigio dos tamanhos hidrodinamicos dos
aggrecans em relagéo 4 idade. Muitas dessas mudangas
prematuras vistas na cartilagem articular podem refle-
tir a maturagio da cartilagem, possivelmente como re-
sultado do aumento das demandas funcionais com o au-
mento do peso a ser sustentado. Contudo a significan-
cia funcional dessas mudancas e daquelas que ocorrem
mais tarde na vida é ainda indeterminada.

AGUA

A dgua, o mais abundante componente da cartilagem
articular, estd principalmente concentrada perto da
superficie articular (aproximadamente 80%) e diminui
num modo aproximadamente linear com o aumento da
profundidade para uma concentragao de aproximada-
mente 65% na zona profunda (Lipshitz et al., 1976;
Maroudas, 1979). Esse fluido contém muitos cdtions
livres (por exemplo, Na*, K* e Ca?*) que influenciam
grandemente o comportamento mecénico e fisico-qui-
mico da cartilagem (Guetal,, 1998; Lai et al,, 1991; Linn
& Sokoloff, 1965; Maroudas, 1979).-0 componente flui-
do da cartilagem articular é também essencial & satide
desse tecido ndo vascularizado, porque permite a difu-
sdo de gases, nutrientes e excrementos, indo e vindo
entre condrécitos, e fluido sinovial rico em nutrientes
(Bollet & Nance, 1965; Linn & Sokoloff, 1965; Mankin
e Thrasher, 1975; Maroudas, 1975, 1979).

Uma pequena porcentagem de d4gua na cartilagem re-
side intracelularmente, e aproximadamente 30% sio for-
temente associados com a fibra colagénica (Maroudas
etal, 1991; Torzilli et al., 1982). Acredita-se que a inte-
ragdo entre colageno, PG e dgua, via pressao osmética
de Donnan, tem uma importante fungio na regulagio
organizacional estrutural da MEC e nas suas proprie-
dades de expansio (Donnan, 1924; Maroudas, 1968,
1975). A maioria da 4gua, entdo, ocupa o espago inter-
fibras da MEC e esta livre para mover-se quando a car-
ga, ou o gradiente de pressdo, ou outra for¢ca motiva
eletroquimica sao aplicados ao tecido (Gu et al., 1998;
Maroudas, 1979). Quando o tecido ¢ carregado por for-
¢as compressivas, cerca de 70% da 4gua pode ser movi-
da. Essa movimentagio é importante no comportamen-
to mecénico e na lubrificagio das juntas (Ateshian et al.,
1997, 1998; Hlavacek, 1995; Hou et al., 1992; Mow etal.,
1980; Mow & Ateshian, 1997).

INTERAGAO FIiSICA E ESTRUTURAL ENTRE
0S COMPONENTES DE CARTILAGENS

A estrutura quimica e interagio fisica dos agregados de
PG influenciam as propriedades da MEC (Ratcliffe &
Mow, 1996). Os proximamente espagados (5-15 angs-
trons) grupos carregados de sulfato e de carboxil nas
cadeias de CS e K8 desassociam-se em solugio fisiologi-
ca de pH (Fig. 3.7), deixando uma alta concentragio de
cargas negativas fixadas que criam fortes forgas repulsi-
vas intramolecular e intermolecular; a soma coligativa
dessas forgas (quando o tecido é imerso numa solucio
salina fisiolégica) é equivalente a pressdao osmética de
Donnan (Buschmann & Grodzinsky, 1995; Donnan,
1924; Guetal.,, 1998; Lai et al., 1991). Estruturalmente,
essas forgas repulsivas carga-carga tendem a estender e
enrijecer as macromoléculas de PG dentro do espago in-
terfibrilar formado pela rede de coldgeno. Para se apre-
ciar a magnitude dessas forgas, de acordo com Stephen
Hawkings (1988), essa repulsio eletrélita & 1 X 107 ve-
zes (42 zeros) maior que a forga gravitacional,

Dominio de Aggrecan

=

Forgas repulsivas devidas & distribuigio
de densidade de carga fixa

Dominio largo

Dominio menar Densidade de carga aumentada
Forgas repulsivas de carga-carga aumentadas

FIG.3.7

A, Representacdo esquematica de um dominio de solugio de agre-
gado de proteoglicano (esquerda) e as forgas repelentes associadas
aos grupos de cargas negativas fixadas nos GAG do aggrecan (direl-
ta). Essas forgas repulsivas forcam o agregado a assumir uma confor-
magdo rigidamente estendida, ocupando um dominio largo de solu-
¢ao. B, Estresse compressivo aplicado diminui o dominio de solugao de
agregado (esquerda), o qual, em seguida, aumenta a densidade de
carga, além das forcas de cargas repulsivas intermoleculares (direita).

Na natureza, um corpo carregado nio persiste mui-
to sem descarregar-se ou atrair fons contrrios para
manter a eletroneutralidade. Dessa forma, o sulfato car-
regado e 0s grupos de carboxila fixados ao longo dos PG
da cartilagem articular atraem vérios fons e cations con-
trdrios (principalmente Na*, Ca?", e Cl~) dentro do teci-
do para manter a eletroneutralidade. A concentracio
total desses fons contrérios e co-fons é dada pela bem
conhecida lei de distribuigdo de equilibrio de fon de
Donnan (Donnan, 1924). Dentro do tecido, os ions con-
trarios ¢ os co-fons méveis formam uma névoa em vol-
ta do sulfato fixado e nas cargas de carboxila, dessa for-
ma protegendo cada uma dessas cargas umas das ou-
tras. Essa protecéo de carga atua diminuindo as forcas
eletrélitas repulsivas muito grandes, que de outra for-
ma existiriam. A rede resultante é uma pressio de ex-
pansdo dada pela lei de pressio osmética de Donnan
(Buschmann & Grodzinsky, 1995; Donnan, 1924; Gu et
al., 1998; Laietal., 1991; Schubert & Hamerman, 1968).
A teoria da pressio osmética de Donnan tem sido ex-
tensivamente usada para calcular a pressao de expan-
séo da cartilagem articular e do disco intervertebral
(Maroudas, 1979; Urban & McMullin, 1985). Pela lei de
Starling, essa pressio de expansio ¢, em segiiéncia, re-
sistida e balanceada pela tensio desenvolvida na malha
de coldgeno, confinando os PG a somente 20% do seu
dominio de solugéo livre (Maroudas, 1976; Mow & Rat-
cliffe, 1997; Setton et al., 1995). Consegiientemente, a
pressio de expansio sujeita a malha de colageno a um
pré-estresse de magnitude significante mesmo na ausén-
cia de carga externa (Setton et al., 1995, 1998).

As cartilagens PG ndo sdo distribuidas homogenea-
mente através da matriz, com sua concentragio geral-
mente sendo maior na zona central e menor nas zonas
superficial e profunda (Lipshitz et al., 1976; Maroudas,
1968, 1979; Venn, 1978). A consegiiéncia biomecéinica
desse comportamento de expanséo ndo homogéneo da
cartilagem (causado pela variagio do contetido de PG
através da profundidade do tecido) tem sido recente-
mente acessada quantitativamente (Setton et al., 1998).
Também resultados recentes de calculos de elementos
finitos baseados em modelos incorporando uma distri-
bui¢io de PG ndo homogénea mostram que ha um efei-
to profundo na distribuigdo intersticial de fons contra-
rios através da profundidade do tecide (Sun et al., 1998).

Quando um estresse compressivo é aplicado & super-
ficie da cartilagem, ha uma deformacao instantinea cau-
sada primariamente por uma mudang¢a no dominio
molecular de PG (Fig. 3.7B). Fsse estresse externo cau-
sa a pressfo interna na matriz para exceder a pressio
de expansao, e mais liquido comega a fluir para fora do
tecido. A medida que o fluido flui para fora, a concen-
tracio de PG aumenta; o que, em seqiiéncia, aumenta a
pressdo osmética de expansao de Donnan e a forga re-
pulsiva carga-carga e a magnitude do estresse compres-
sivo até que eles estejam em equilibrio com o estresse
externo. Dessa maneira, as propriedades fisice-quimi-
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cas do gel de PG confinado dentro da rede de coldgen
tormam a rede de coldgeno apta para resistir 4 compres
sao. Esse mecanismo complementa a fungio do colage
no, o qual, como previamente descrito, é forte em ten
s&o mas fraco em compressio. A habilidade do PG en
resistir a compressdo vemn de duas fontes: (1) presséo os
moética de expansdo de Donnan associada a grupos ani
énicos firmemente compactados no GAG ¢ (2) da mag
nitude da dureza compressiva da matriz sélida de cols
geno-PG. Experimentalmente, a pressio osmética di
Donnan varia de 0,05 a 0,35 MPa (Maroudas, 1979)
enquanto o médulo eldstico da matriz sélida de colage
no-PG varia de 0,5 a 1,5 MPa (Armstrong & Mow, 1982
Athanasiou et al., 1991; Mow & Ratcliffe, 1997).

E atualmente aparente que coligeno e PG tambérm
interajam e que essas interagdes sejam de grande impor:
tancia funcional. Tem sido mostrado que uma pequen:
porgédo de PG esta bastante associada com coldgeno ¢
pode servir como um agente de ligagio entre fibras co-
lagénicas, cobrindo distancias que sdo muito grandes
para que as ligacdes cruzadas de colagem possam se
desenvolver {Bateman et al., 1996; Mow & Ratcliffe,
1997; Muir, 1983). Os PG tém também uma importante
fungao na manutengio da estrutura ordenada e nas pro-
priedades mecénicas das fibras colagénicas (Muir, 1983;
Scott & Orford, 1981). Recentes investigagdes mostram
que em solugdes concentradas, os PG interagem uns
com o0s outros para formar uma rede de resisténcia sig-
nificante (Mow et al., 1989b; Zhu et al., 1991, 1996).
Além do mais, a densidade e a resisténcia dos locais de
interagfo formando a rede, como tem sido mostrado, de-
pendem tanto da presenga de LP entre aggrecans e agre-
gados, quanto de colédgeno. Evidéncias sugerem que ha
poucos agregados, e mais biglicanos e decorins do que
aggrecans, na zona superficial da cartilagem articular.
E mais, deve haver uma diferenca na interacgio entre
esses PG e as fibras colagénicas da zona superficial em
relagéo as zonas mais fundas (Poole et al., 1986). De fato,
a interagdo entre PG e coldgeno nio exerce somente a
fungio direta na organizagio da MEC, mas também
contribui diretamente para as propriedades mecanicas
do tecido (Kempson et al., 1976; Schmidt et al., 1990;
Zhu et al., 1993).

As caracteristicas especificas das interacdes fisicas,
quimicas e mecénicas entre colidgeno e PG nio foram
ainda completamente determinadas. Todavia, como dis-
cutido acima, nés sabemos que essas macromoléculas
estruturais interagem para formar uma matriz de fibra
composta, reforcada e poro-permeavel, que possui to-
das as caracterfsticas mecAnicas essenciais de um séli-
do que ¢ expandido com 4gua e ions e que estd apta a
resistir a altos estresses e deformagaes da articulacio de
juntas (Andriacchi et al., 1977; Hodge et al., 1986; Mow
& Ateshian, 1997; Paul, 1976), Tem sido demonstrado
que essas interacdes de coldgeno-PG envolvem um
aggrecan, um filamento HA, coldgeno tipo II, outros ti-
pos de coligeno menores, um agente desconhecido de
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Representagdo esquematica de uma organizagao molecular de carti-
lagem. Os compenentes estruturais da cartilagem, colageno e prote-
oglicanos interagem para formar um composto poroso de fibras re-
forcadas da matriz organica solida que se expande com agua. Os
aggrecans ligam-se covalentemente ao HA para formar as moléculas
maiores de proteoglicano.

ligagdo, e possivelmente componentes de cartilagem
menores, tais quais coldgeno tipo IX, glicoproteinas re-
centemente identificadas e/ou polimeros HA (Poole et
al., 1986). Um diagrama esquemdtico mostrando o ar-
ranjo estrutural dentro de um pequeno volume de car-
tilagem articular é mostrado na Fig. 3.8,

Quando a cartilagem articular esté sujeita as forcas
exlernas, a matriz sélida de coldgeno-PG e o fluido in-
tersticial funcionam juntos de um tnico modo para pro-
teger contra altos niveis de estresse e deformacéo. Além
disso, quando a composi¢io biomecénica e a organiza-
¢ao estrutural da matriz extracelular mudam, as propri-
edades biomecanicas da cartilagem também mudam. Na
segio seguinte, o comportamento da cartilagem articu-
lar sob cargas e os mecanismos do fluxo de fluido serdo
discutidos em detalhes.

Comportamento Biomecdnico da
Cartilagem Articular

O comportamento biomecénico da cartilagem articular
pode ser mais bem entendido quando o tecido € visto
como meio de multiplas fases. No presente contexto, a
cartilagem articular sera tratada como um material bi-
fasico consistindo de duas fases intrinsecamente incom-
pressivel, imiscivel e de fases distintas (Bachrach et al,,
1998; Mow et al., 1980): uma fase fluida intersticial e
uma fase sélida poro-permedvel (i.e., a MEC). Para uma
analise explicita da contribuicio das cargas de PG e de
fons, devem-se considerar trés fases distintas: uma fase
fluida, uma fase idnica e uma fase sélida carregada (Gu
et al., 1998; Lai et al., 1991). Para o entendimento, no
presente contexto, de como a dgua contribui com as pro-

priedades mecénicas, a cartilagem articular pode ser
considerada como um meio bifasico (nio carregado)
poro-permedvel, fluido-completo, no qual cada consti-
tuinte tem sua fungio no comportamento funcional da
cartilagem.

Durante a articulagio da junta, forgas na superficie
da junta podem variar de zero alé véarias vezes o peso
corporal (Andriacchi et al., 1997; Paul, 1976). As dreas
de contato também variam em maneiras complexas e
tipicamente elas sdo da ordem de vérios centimetros
quadrados (Ahmed e Burke, 1983; Ateshian et al., 1994).
E estimado que o pique de estresse de contato no qua-
dril pode atingir 20 MPa durante a subida de um degrau
(Hodge et al., 1986; Newberry et al., 1997). E mais, a
cartilagem articular, sob condigées de cargas fisiologi-
cas, é um material altamente estressado. A fim de se
entender como esse tecido se comporta sob essas altas
condigoes de cargas fisiologicas, € necessario determi-
nar suas propriedades mecénicas intrinsecas em com-
pressio, tensdo e em cargas tangenciais. Dessas propri-
edades, pode-se entender o mecanisme de sustentagao
de carga dentro da MEC. Adequadamente, as subsecdes
seguintes caracterizardao o comportamento tecidual sob
essas modalidades de carga.

NATUREZA DA VISCOELASTICIDADE DA
CARTILAGEM ARTICULAR

Se um material esta sujeito a agio de carga constante
(tempo-independente) ou 4 deformagac constante e sua
resposta varia com o tempo, entdo o comportamento
mecénico do material é dito ser viscoeldstico. Em geral,
a resposta de tal material pode ser teoricamente mode-
lada como a combinagéo da resposta do fluide viscoso
(tipo um amortecedor hidraulico) e um sélido eldstico
(mola), e dessa forma viscoelastico.

As duas respostas fundamentais de um material vis-
coeldstico sdo a acomodacéo e 0 relaxamento de estres-
se. A acomodagdo ocorre quando um sélido viscoeldsti-
co esta sujeito a uma agdo de carga constante. Tipica-
mente, um solido viscoeldstico responde com uma de-
formacao inicial répida, seguida de uma lenta (tempo-
dependente), progressivamente aumentando a deforma-
¢ao conhecida como acomodagio, até um equilibrio ser
alcancado. O relaxamento de estresse ocorre quando um
s6lido viscoeldstico estd sujeito 3 agfio de deformagido
constante. Tipicamente, um sélido viscoeldstico respon-
de com um alto e rapido estresse inicial seguido de um
lento estresse progressivamente decrescente (tempo-
dependente) requerido para manter a deformagio; esse
fenémeno é conhecido como relaxamento de estresse.

A acomodacio e o relaxamento de estresse podem ser
causados por diferentes mecanismos. Para materiais de
polimeros sélidos de fase tinica, esses fenémenos sdo
resultado de uma fric¢io interna causada pelo movimen-
to das cadeias de polimeros longos, uns contra os ou-
tros, dentro do material estressado (Fung, 1981). O com-

portamento viscoelastico de tendGes e ligamentos & pri-
mariamente causado por esse mecanismo (Woo et al.,
1987, 1997). Para ossos, o comportamento viscoeldsti-
co de longo termo é entendido como sendo causado pelo
deslizamento da lamela dentro dos ésteos junto com o
fluxe do fluido intersticial (Lakes e Saha, 1979). Para
cartilagem articular, o comportamento viscoelastico
compressivo é dado primariamente pelo fluxo de fluido
intersticial e o arrasto friccional associado com esse flu-
x0 (Ateshian et al., 1997, Mow et al., 1980, 1984). Em
cargas tangenciais, como nos polimeros viscoelasticos
de fase tinica, o comportamento viscoelastico é prima-
riamente causado pelo movimento das cadeias longas
de polimeros, tais quais coldgeno e PG (Zhu et al., 1993,
1996). O componente da viscoelasticidade da cartilagem
articular devido ao fluxo de fluido intersticial é conhe-
cide como o comportamento viscoeldstico bifasico
{Mow et al., 1980) e o componente da viscoelasticidade
causado pelo movimento macromolecular é conhecido
como tluxo-independente (Hayes e Bodine, 1978), ou
comportamento viscoeldstico intrinseco de matriz séli-
da colageno-PG.

Embora o mecanismo de deformagao tenha sido des-
crito em termos de um sélido-eléstico linear (Hirsch,
1944) ou um sélido viscoeléstico (Hayes & Mockros,
1971), esses modelos sdo falhos no reconhecimento da
fungio da d4gua no comportamento viscoelastico e na sig-
nificante contribuicdo da fungio da pressurizagio flui-
dica no suporte de carga da junta e na lubrificagio da
cartilagem (Ateshian et al.,, 1998; Elmore et al,, 1963;
Mow & Raitcliffe, 1997; Sokoloff, 1963). Recentemente,
mensuragbes experimentais tém determinado que a
pressurizagao do fluido intersticial suporta mais de 90%
da carga aplicada a superficie da cartilagem (Soltz &
Ateshian, 1998) imediatamente apdés o carregamento.
Esse efeito pode persistir por mais de 1.000 segundos, e
assim proteger a MEC e os condrdcitos das deformagaes
por acomodagio dos altos estresses (20 MPa) resultan-
tes das cargas das juntas.

CONFIGURACAO DA CARGA DE COMPRESSAO
CONFINADA EM EXPLANTE

O carregamento de cartilagem in vivo é extremamente
complexo. Para atingir um entendimento melhor do
comportamento de deformagao do tecido sob carga,
uma configuragéo de carga de um explante conhecida
como compressio confinada (Mowet al., 1980) tem sido
adotada pelos pesquisadores. Nessa configuragiao, um
espécime de cartilagem cilindrica é acomodado dentro
de um anel com paredes lisas (idealmente sem fricgéo)
que proibe o movimento e a perda de fluido na diregio
radial. Sob uma condigio de carga axial via uma chapa
rigida poro-permeéavel (Fig. 3.94), o fluido fluira desse
tecido pela placa poro-permeével, e, & medida que isso
ocorrer, a amostra de cartilagem serd comprimida. A
qualquer momento a quantidade de compresszo se igua-
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la ao volun_le do fluido perdido, porque ambos, 4gua ¢
MEC, sdo intrinsecamente incompressiveis (Bachracl
etal., 1998). A vantagem do teste de pressdo confinad:
€ que ele cria um fluxo unidimensional, uniaxial, e um
campo de deformagao dentro do tecido, o qual nio de
pende das propriedades cu da anisotropia do tecido n
diregdo radial. Isso simplifica grandemente a matema
tica necesséaria.

Deve ser enfatizado que o estresse-deformacao, pres
sd0, fluido e os campos de fluxos de ions gerados den
tro dos tecidos durante o carregamento podem somen
te ser calculados; contudo esses célculos sdo de mode.
los idealizados e de condigées de teste. H4 muitos fato-
res de confundimentos, como a natureza tempo-depen-
dente e a magnitude da carga, e as alteragoes no estado
natural de pré-estresse (agindo no tecido), que resultam
do rompimento da rede colagénica durante a coleta do
tecido. A despeito das limitagdes na determinacio dos
estados fisiologicos naturais de estresse e de formagio
dentro do tecido in vive, um ntimero de pesquisadores
tem progredido em dire¢io a um entendimento do me-
canismo potencial de transdu¢io de sinais mecanicos
na cartilagem através do uso de estudos de carga em
explante (Bachrach et al., 1995; Buschmann et al., 1992;
Kim et al., 1994; Valhmu et al., 1998), baseado na lei
biféasica constitutiva para tecidos hidratados (Mow et al.,
1980).

RESPOSTA BIFASICA DE ACOMODACAO DA
CARTILAGEM ARTICULAR EM COMPRESSAO

A resposta bifasica de acomodagéo da cartilagem arti-
cular num experimento de compresséo confinada uni-
direcional é mostrada na Fig. 3.9. Nesse caso, um estres-
se compressivo (o,) € aplicado ao tecido num dado tem-
po t, (ponto A na Fig 3.9B8) e permite-se que o tecido seja
comprimide até o seu valor de equilfbrio de deforma-
¢do final (e*). Para a cartilagem articular, como ilustra-
do no diagrama superior, a acomodacéo é causada pela
exsudacdo do fluido intersticial. A exsudagdo é mais
répida inicialmente, como evidenciado pela prematura
e rapida razdo do aumento da deformagio, e diminui
gradualmente até o fluxo cessar. Durante a acomoda-
¢do a carga aplicada a superficie ¢ equilibrada pelo es-
tresse compressivo desenvaolvido dentro da matriz sdli-
da de colageno-PG e o arrasto friccional gerado pelo flu-
xo de fluido intersticial durante a exsudagio. A acomo-
dagdo cessa quando o estresse compressivo desenvolvi-
do dentro da matriz solida é suficiente para equilibrar
o estresse aplicado sozinho; nesse ponto nenhum flui-
do flui e 0 equilfbrio da deformagéo ¢ alcangado.
Tipicamente, para as cartilagens articulares humana
e bovina, relativamente espessas, 2 a 4 mm, demora de
4 a 16 horas para atingir o equilibrio de acomodagio.
Paraa cartilagem de coelho, a qual é geralmente menor
que 1,0 mm de espessura, demora aproximadamente 1
hora para atingir o equilibric de acomodagio. Teorica-
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A, Um esquema da configuragio de carga de compressdo confinada. Um espécime cilindrico de tecido é posicionado firmemente num anel
impermeavel confinado que ndo permite a deformagao (ou o fluxo fluido) na diregdo radial. Sob carga, a exsudacao fluidica ocorre através
da placa porosa na diregdo vertical. B, Um estresse constante (a,) aplicade a uma amostragem de cartilagem articular (base esquerda) e a
resposta de acomodacdo da amostra sob a constante de estresse aplicada (base direfta). Os desenhos de um bloco de tecido acima da curva
ilustram que a acomodacio é acompanhada por exsudacao do fluido da amostragem e que a razao de exsudacio diminui com o tempo do
ponto A até B, até C. Em equilibrio (¢") o fluxo de fluido cessa e a carga é sustentada inteiramente pela matriz sélida (ponto C). Adaptado de
Mow, V.C, Kuel, S.C, Lai W.M, etal. (1980). Biphasic creep and stress relaxation of articular cartitage in compression: Theory and experiments. ) Biomech
Eng, 102, 73-84.

mente, isso pode mostrar gue o tempo tomado para se
atingir o equilibrio de acomodacio varia inversamente
com o quadrado da espessura do tecido (Mow et al.,
1980). Sob relativamente alta condigao de carga (maior
que 1 MPa), 50% do fluxo total do contetdo do fluido
do tecido pode ser extraido do tecido (Edwards, 1967).
Ainda mais, estudos in vitro demonstram que, se o teci-
do é imerso em solugio fisiolégica salina, o fluido exsu-
dado é completamente recuperavel quando a carga ¢ re-
movida (Elmore et al., 1963; Scokoloff, 1963).

Uma vez que a acomodagio é governada predominan-
temente pela razio de exsudacgéo do fluido, isso pode ser
usado para determinar o coeficiente de permeabilidade
do tecido (Mow et al., 1980, 1989a). Isso é conhecido
como a medida indireta para permeabilidade de tecido
(k). Os valores médios da permeabilidade k de cartila-
gens articulares normais da cavidade patelar de huma-
nos, bovinos e caninos obtidos desse modo sdo 2,17 X
107 M*YN's, 1,42 X 10715 M%N-s e 0,9342 X 107" M¥
N-s, respectivamente (Athanasiou et al., 1991). Em equi-
librio, nenhum fluxo de fluido ocorre, e mais, o equili-
brio de deformagio pode ser usado para mensurar o
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médulo compressivo intrinseco (H,) da matriz solida de
colageno-PG (Armstrong & Mow, 1982; Mow et al,,
1980). Os valores médios do médulo compressivo H,
para as cartilagens articulares normais da cavidade pa-
telar de humanos, bovinos e caninos sd0 0,53, 0,47 € 0,55
megapascal (MPa; note 1,0 MP = 145 1b/in’), respectiva-
mente. Como esses coeficientes sdo uma medida das
propriedades materiais intrinsecas da matriz sélida, isso
¢ significante para determinar como eles variam dentro
da composi¢io da matriz. Foi determinado que k varia
diretamente, enquanto H, varia inversamente ao conteti-
do de agua e varia diretamente com o contetdo de PG
(Mow & Ratcliffe, 1997).

RESPOSTA BIFASICA DE ESTRESSE-
RELAXAMENTO DA CARTILAGEM ARTICULAR
EM COMPRESSAO

A resposta de experimento da relagio viscoeldstica,
bifasica, de estresse-relaxamento da cartilagem articu-
lar, em compressdo unidimensional (1D) é descrita na
Fig. 3.10. Nesse caso, a razdo da constante de compres-
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FIG. 3.10

Ainclinacdo da curva do deslocamento controlado de uma amostra de cartilagem comegando em t, (base esquerda) e a curva da resposta do
estresse da cartilagem nesse experimento de compressdo uniaxial confinada (base direita). A amostra é comprimida até o ponto B e mantida
no tempo (ponto B até E). A histéria do estresse e da resposta mostra uma caracteristica de estresse que aumenta durante a fase compressiva
{ponto t, até B) e, entdo, diminui durante a fase de relaxamento (ponto 8 até D} até o equilibrio ser alcangado (ponteo E). Acima dessas duas
curvas, o esquema ilustra o fluxo de fluido intersticial (representado pelas setas) e a deformagao da matriz sélida durante esse processo com-
pressivo. A exsuda¢do aumenta ao pique de estresse (ponto B), e a redistribuicao de fluide incrementa o fendmeno de estresse-relaxamento.
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sdo (linha t,-A-B da parte baixa-esquerda da Fig.) é apli-
cada ao tecido até u, ser alcancada; além desse ponto
B, a deformaciio u, ¢ mantida. Para cartilagem articu-
lar, a resposta tipica de estresse causada por essa defor-
magdo imposta é mostrada na parte baixa a direita da
Fig. (Holmes et al., 1985; Mow et al., 1984). Durante a
fase de compressao, o estresse aumenta continuamen-
te até g, ser alcangado, correspondendo a u,, enquanto
durante a fase de estresse-relaxamento, o estresse decai
continuamente ao longo da curva B-C-D-E até o equili-
brio de estresse (¢*) ser atingido.

Os mecanismos responsaveis pelo aumento do estres-
se e pelo relaxamento do estresse sdo também mostra-
dos na Fig. 3.10. Como mostrado no topo do diagrama,
o aumento de estresse na fase de compresséo esta asso-
ciado a exsudag¢fio do fluido, enquanto o relaxamento
do estresse estd associado a redistribuicio do fluido den-
tro dos poros da matriz sélida. Durante a fase de com-
pressao, o alto estresse é gerado pela forca de exsuda-
¢éo do fluido intersticial e pela compactagio da matriz
sélida perto da superficie. O relaxamento de estresse ¢
causado entéo pelo alivio ou reposigio da regiio de alta
compactagao perto da superficie da matriz sélida. Esse
processo de estresse-relaxamento cessard quando o es-
tresse compressivo desenvolvido dentro da matriz séli-
da alcangar o estresse gerado pelo médulo compressi-
vo intrinseco da matriz sélida correspondente a u, (Hol-
mes et al., 1985; Mow et al., 1980, 1984). A analise des-
se processo de estresse-relaxamento leva 4 conclusio de
que, sob condigées fisiolégicas de carga, niveis excessi-
vos de estresse sio diffceis de ser mantidos, uma vez que
o relaxamento do estresse atenuara rapidamente o es-
tresse desenvolvido dentro do tecido; isso deve, neces-
sariamente, levar a um rdpido espalhamento da drea de
contato na junta durante a articulacdo (Ateshian et al.,
1995, 1998; Mow & Ateshian, 1997).

Recentemente, tem sido muito focado a nao-homo-
geneidade do HA em relagdo a profundidade da cartila-
gem (Schinagl et al., 1996, 1997), Baseado nesses dados,
a partir de urna analise de um experimento de estresse-
relaxamento, foi descoberto que um tecido nao-homo-
géneo relaxaria numa razéo mais rapida do que um te-
cido uniforme (Wang & Mow, 1998). Além do mais, o
estresse, a deformacio, a pressdo e os campos de fluxo
fluidicos dentro do tecido também foram significante-
mente alterados. Assim, parece que a variagio na com-
posigio bioldgica e estrutural nas camadas de cartila-
gem prové outro desafio ao entendimento do ambiente
dos condrécitos in situ.

PERMEABILIDADE DA CARTILAGEM ARTICULAR

Materiais fluido-porosos podem ou néo ser permeaveis.
A razio do volume de fluido (V') para o volume total (V¥
do material poroso é conhecida como porosidade (B =
V/'VY); e mais, a porosidade é um conceito geométrico.
Cartilagem articular é, dessa forma, um material de alta

porosidade (aproximadamente 80%). Se os poros sio in-
terconectados, entdo o material porosoc é permeével.
Permeabilidade é uma medida da facilidade com a qual
o fluido pode fluir através de um material poro-perme-
4vel e isso € inversamente proporcional ao arrasto fric-
cional exercido pelo fluxo de fluido do material. Assim,
a permeabilidade é um conceito fisico; é a medida da
forga resistiva requerida para causar o fluxo do fluido
numa dada velocidade através do material poroso-per-
medvel. A forga de friccio resistiva é gerada pela inte-
ragio do fluido intersticial viscoso e as paredes porosas
do material poroso-permedvel. O coeficiente de perme-
abilidade k é relacionado ao coeficiente de arrasto fric-
cional K pela relagéo k = B¥K (Lai e Mow, 1980). A car-
tilagemn articular tem uma permeabilidade muite baixa,
e mais, altas forgas friccionais resistivas sdc geradas
quando o fluido & forgado a fluir através da matriz séli-
da porosa.

Nas se¢des anteriores de viscoelasticidade da carti-
lagem, nés discutimos o processo do fluxo de fluido atra-
vés da cartilagem articular induzido pela compressio da
matriz sélida e como esse processo influencia o compor-
tamento viscoelastico do tecido. Esse processo também
prové um métode indireto para determinar a permea-
bilidade do tecido. Nesta segdo, nés discutimos o méto-
do experimental usado para medir diretamente o coefi-
ciente de permeabilidade. Tal experimento é descrito na
Fig. 3.11A. Aqui, a amostra de tecido é segurada numa
camara sujeita 2 acio do gradiente de pressio; a pressio
superior imposta P, é maior que a pressio inferior P,. A
espessura da amostra é denotada por h e a area de segio
transversal da permeagio é definida por A. A lei de Dar-
cy, usada para determinar a permeabilidade k nesse pro-
cesso simples, encontra k = Qh/A(P, — P,), onde Q é ades-
carga volumétrica por unidade de tempo através da amos-
tra, da qual a drea de permeacio & definida por A (Mow
& Ratcliffe, 1997). Usando baixas pressées, aproximada-
mente 0,1 MPa, esse método foi primeiramente usado
para determinar a permeabilidade da cartilagem articu-
lar (Edwards, 1967; Maroudas, 1975). O valor de k obti-
do nesse método varia de 1,1 X 10 *m*N-s até 7,6 x
107" m*Ns. Adicionalmente, usando um modelo de
tubo reto, a média de “didmetro-poro” tem sido estima-
daem 6 nm (Maroudas, 1979). E mais, os “poros” na car-
tilagem articular sdo do tamanho de moléculas.

A permeabilidade da cartilagem articular sob defor-
magio compressiva e sob pressoes fisiolégicas altas (3
MPa) foi primeiramente obtida por Mansour e Mow
(1976) e mais tarde analisada por Lai e Mow (1980). A
alta pressio e as condigdes de deformagio compressiva
nesses estudos mais aproximadamente se assemelham
as condigbes descobertas em cargas de juntas djartro-
diais. Nesses experimentos, k foi medido como uma fun-
¢do de duas varidveis: o gradiente de pressio através da
amostra e a deformagéo compressiva axial aplicada na
amostra. O resultado desses experimentos é mostrado
na Fig. 3.11B. A permeabilidade decresce exponencial-
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A, Configuracéo experimental usada na mensuragdo da permeabilidade da cartilagem articular, envolvendo a aplicagdo de gradiente de
pressao (P, - P,)/h através da amostra de tecido (h = espessura do tecido). Por conta da pressao fluida (P,) sobre a amostra ser maior do que
asob a amostra (P,), o fluido fluira através do tecido. O coeficiente de permeabilidade k nesse experimento ¢ dado pela expressio Qh/A(P,
- P,), onde Q é a descarga volumétrica por unidade de tempo e A é a area de permeacao. Adaptado de Torzill, P.A, e Mow, V.C. (1976). On the
fundamental fluid transport mechanisms through normal and pathologic cartilage during function. 1. The formulation. J Biomech, 9{(8), 541-552. B, Cur-
vas experimentais para a permeabilidade da cartilagem articular mostram sua forte dependéncia em deformagdo compressiva e pressdo
aplicada. Medidas foram tomadas na pressao diferencial aplicada (P, - P,) e deformagao aplicada. A permeabilidade decresce numa maneira
exponencial em fun¢ao de, ambos, aumento de deformagao compressiva aplicada e aumento da pressdo aplicada. Adaptado de Lai, W.M. e
Mow, V.C. (1980). Drag-induced compression of articufar cartilage during a permeation experiment. | Biorheology, 17, 171.

mente como func¢io de, ambos, aumento da deforma-
¢do compressiva e 0 aumento da pressao fluida aplica-
da. Foi mais tarde mostrado, contudo, que a dependén-
cia de k na pressio fluida aplicada deriva da compacta-
¢Ao de matriz sélida, que resulta do arrasto friccional
causado pela permeabilidade fluidica (Lai e Mow, 1980).
Desse ponto de vista da estrutura porosa, a compacta-
¢ao da matriz sélida diminui a porosidade, portanto, a
média do didmetro do poro dentro da matriz sélida; e
mais, a compactagio de matriz sélida aumenta a resis-
téncia friccional (Mow et al., 1984).

A permeabilidade nfo linear da cartilagem articular
demonstrada na Fig. 3.11B sugere que o tecido tem um
sistema mecéanico de retroalimentacio que pode servir
para importantes propdsitos sob condigées fisiolégicas.
Quando sujeito a altas cargas, através do mecanismo do
arrasto friccional aumentado contra o fluxo de fluido
intersticial, o tecido se apresentard mais rigido e é mais
dificil de causar a exsudagio do fluido, Recentes andli-
ses do comportamento de estresse-relaxamento com-
pressivo da cartilagem articular tém validado esse con-
ceito e sua importincia na capacidade do fluido inters-
ticial e suportar carga (Ateshian et al., 1998; Soltz &
Ateshian, 1998). Além do mais, esse mecanismo pode ser
importante na lubrificagdo das juntas.

COMPORTAMENTO DA CARTILAGEM
ARTICULAR SOB TENSAO UNIAXIAL

O comportamento biomecanico da cartilagem articular
em tensio é altamente complexo. Em tensdo, o tecido é
fortemente anisotrépico (sendo mais rigido e forte para
amostras colhidas na direciio paralela as linhas fendi-

das do que para aquelas colhidas perpendicularmente
as linhas fendidas) e fortemente nio-homogénea (para
animais adultos, sendo mais rigido e forte para amos-
tras colhidas na regifio superficial do que para aquelas
colhidas em tecidos mais profundos) (Kempson, 1979;
Roth e Mow, 1980). E interessante notar que a cartila-
gem articular de juntas de joelhos de bovinos imaturos
nado exibe essas variagdes de camadas ndo-homogéne-
as; contudo a zona superficial de ambas as cartilagens
bovinas matura e imatura aparenta ter a mesma rigidez
a tensdo (Roth e Mow, 1980). Acredita-se que essas ca-
racteristicas anisotropicas e ndo-homogéneas em jun-
tas maturas sdo causadas pela organizagio variada de
colageno e de PG das superficies das juntas e do arran-
jo estrutural das camadas dentro do tecido. E mais, a
zona superficial colagénica-rica aparece para prover &
cartilagem da junta uma “pele” protetora, dura e resis-
tente ao desgaste (Setton et al., 1993) (Fig. 3.34).

A cartilagem articular também exibe comportamen-
to viscoeldstico em tensac (Woo et al., 1987). Esse com-
portamento viscoeldstico é atribuido a ambos, fricgio
interna associada ao movimento de polimeros e ao flu-
xo de fluido intersticial. Para examinar a resposta me-
cénica intrinseca da matriz sélida de colageno-PG em
tensdo, ¢ necesséric negar os efeitos do fluxo de fluido
bifésico. Para fazer isso, deve-se executar um experimen-
to lento e de baixa razio de deformacio (Akizuki et al.,
1986; Roth & Mow, 1980; Woo et al., 1987), ou executar
um experimento de incremento de deformagio no qual
o relaxamento de estresse seja permitido progredir até
o equilfbrio, em cada incremento de deformagio (Aki-
zuki et al., 1986). Tipicamente, em experimento de bai-
xa razio de deformagio (ou préximo ao equilibrio ten-
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sional), uma razio de deslocamento de 0,5 cm por mi-
nuto é usada e as amostras usualmente sdo puxadas até
o rompimento. Desafortunadamente, usando esses pro-
cessos para negar o efeito do fluxo de fluido intersticial
também se nega a manifestagao do comportamento vis-
coeldstico da matriz sélida. E mais, somente as propri-
edades mecanicas intrinsecas-equilibradas da matriz s6-
lida podem ser determinadas desses testes de tensao. As
propriedades viscoelésticas intrinsecas da matriz soli-
da devem ser determinadas a partir de um estudo de
cargas tangenciais puras.

A curva de “equilibrio” de estresse-deformacio para
amostra de cartilagem articular testada sob uma condi-
¢do de razdo constante de baixa deformagao é mostra-
da na Fig. 3.12. Como outros tecidos biolégicos fibro-
sos (tenddes e ligamentos), a cartilagem articular tende
a ficar mais forte 2 medida que aumenta a deformacio,
quando a deformagao se torna maior. E mais, durante
o percurso inteiro da deformacio (até 60%) em tensio,
a cartilagem articular nio pode ser descrita como um
simples madulo de Young. Ao contrario, um médulo tan-
gente, definido pela tangente da curva de estresse-defor-
magao, deve ser usado para descrever a rigidez a ten-
sdo do tecido. O resultado fundamental tem mostrado
um largo alcance do médulo de Young, de 3 a 100 MPa,
reportado para cartilagem articular em tensao (Akizuki
etal., 1986; Kempson, 1979; Roth e Mow, 1980; Woo et
al., 1987). Em niveis fisiologicos de deformagéo, contu-
do, menos de 15% (Armstrong et al., 1979) do médulo
linear de Young da cartilagem articular varia de 5 a 10
MPa (Akizuki et al., 1986).

Morfologicamente, a causa para o formato da curva
de estresse-deformagcéo de tensdo para grandes defor-
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Tipica curva de estresse-deformagao para cartilagem articular. O de-
senho a direita da figura da curva mestra a configuragao nas fibras
colagénicas em vérios estagios de carga. Na regido dos artelhos, o
alongamento das fibras colagénicas ocorre 4 medida que as fibras ali-
nham-se na diregao da carga de tensao. Na regiao linear, as fibras co-
lagénicas alinhadas sdo alongadas até a falha ocorrer.

magdes é mostrada num diagrama na direita da Fig.
3.12. A regido inicial dos dedos é causada pelas puxa-
das e realinhamentos das fibras colagénicas durante a
porgéo inicial do experimento de tensio, e a regiao line-
ar final € causada pelo alongamento das fibras colagéni-
cas alinhadas de forma reta. A falha ocorre quando to-
das as fibras colagénicas contidas na amostragem sdo
rompidas. A Fig. 3.134 mostra um espécime de cartila-
gem articular ndo alongado, enquanto a Fig. 3.13B mos-
tra um espécime alongado. A Fig. 3.14A e B mostra a
microfotografia eletronica de blocos de cartilagem sob
zero e 30% de alongamento (direita) e os histogramas
correspondentes da orientagdo das fibras colagénicas
determinados a partir das fotos (esquerda) micrografa-
das eletronicamente. Pode ser claramente visto que a
rede dentro da cartilagem responde aos estresses e as
deformacdes de tensio (Wada e Akizuki, 1987).

Se a estrutura molecular do coldgeno, a organizacio
das fibras colagénicas dentro da rede de coldgeno, oua
ligagéo cruzada das fibras de coldgeno é alterada (como
as gue ocorrem na fibrilagio média ou osteoartrite, OA),
as propriedades tensionais da rede mudarzo. Schmidt
et al. (1990) tém mostrado uma definitiva relagéo entre
a ligagio cruzada de coldgeno hydroxypyridinium®* e a
dureza de tensio e a resisténcia da cartilagem bovina
normal. Akizuki et al. (1986) mostraram que a degrada-
¢io progressiva da cartilagem da junta de joelho huma-
no, da fibrilagdo média até a OA, atinge uma deteriora-
¢éo progressiva das propriedades de tensdo intrinsecas
da matriz sélida de colageno-PG. Resultados similares
tém sido recentemente observados em modelos animais
de OA (Guilak et al., 1994; Setton et al., 1994). Juntas,
essas observagGes suportam a crenga de que o rompi-
mento da rede de colageno é um fator-chave para os
eventos iniciais que levam ao desenvolvimento de osteo-
artrite. Acredita-se também que a frouxidio da rede de
colageno é responsével pelo aumento de intumescimen-
to e, dessa forma, pelo contelido de 4gua, da cartilagem
com osteoartrite (Mankin e Thrasher, 1975; Maroudas,
1979). Nés ja discutimos como o aumento de contetido
de dgua leva a diminuigdo da dureza compressiva e ao
aumento da permeabilidade da cartilagem articular.

COMPORTAMENTO DA CARTILAGEM
ARTICULAR EM DESLIZAMENTO PURO

Em tensao e em compressio, somente as propriedades
intrinsecas de equilibrio da matriz sélida de coldgeno-
PG podem ser determinadas. Isso se d4 porque as mu-
dangas volumétricas sempre ocorrem dentro de um
material quando o mesmo esta sujeito a tensio ou a com-
pressdo uniaxiais. Essa mudanga volumétrica causa o
fluxo de fluido intersticial e induz efeitos viscoelasticos
bifasicos dentro do tecido. Se, contudo, a cartilagem

*N.T.: pyridinium é um radical univalente C;H:N, analogo 4 aménia,
derivado do pyridine (piridina, em portugués).
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Descri¢éo esquematica dos principais componentes da cartilagem articular quando o tecido esta sem carga (A) e quando a carga de tensdo é
aplicada (B). O carregamento resultaria num alinhamenta de fibras colagénicas ao longo do eixo de tensao. Adaptado de Myers, E.R., Lai, W.M.
& Mow, V.C. (1984). A continuum theory and an experiment for the fon-induced swelling behavior cartilage. ) Biomech Eng, 106(2), 151-158.

articular é testada em carga tangencial sob condigoes
de deformagéio infinitesimal, nem os gradientes de pres-
s&o, nem as mudangas volumétricas serdo produzidos
dentro do material; portanto, ndo ocorrer4 fluxo de flui-
do intersticial (Hayes e Bodine, 1978; Zhu et al., 1993)
(Fig. 3.15). Dessa forma, um experimento de carga tan-
gencial em equilibrio dindmico pode ser usado para se
acessarem as propriedades viscoeldsticas intrinsecas da
matriz sélida de coldgeno-PG.

Num experimento de carga tangencial em equilibrio
dindmico, as propriedades da matriz sélida de colage-
no-PG sdo determinadas sujeitando uma camada fina e
circular de capa de tecido a uma carga tangencial, equi-
librada, de torgéo (Fig. 3.16). Num experimento desse
tipo, a amostragem é segurada por uma quantidade
precisa de compressio entre duas placas dsperas poro-
sas. A placa mais baixa ¢ conectada a um transdutor

sensitivo de torque e a placa de cima é conectada 2 um
espectrometro mecanico de precisio servo-controlado
por motor. Um sinal de excitagio senoidal pode ser pro-
vido pelo motor numa freqiiéncia de excitagio varian-
dode 0,01 até 20 hertz (Hz). Para magnitude de carga
tangencial variando de 0,2 até 2,0%, as propriedades vis-
coeldsticas sdo equivalentemente definidas pelo madu-
lo de armazenagem elastica G'; o médulo de perda vis-
cosa G" da matriz sélida de coldgeno-PG pode ser de-
terminado como uma fungio de freqgiiéncia (Fung, 1981;
Zhu et al,, 1993).

s vezes ¢ mais conveniente determinar a magnitu-
de do médulo dindmico tangencial IG*I* dado por:

IG*P = {G")* + (G")?
e o angulo de mudanga de fase, dado por:
8 = tan~' (G"/G")
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0 alinhamento de fibras colag@nicas é claramente demonstrado nas microfotografias eletrénicas (10.000) (direita) de blocos de cartilagem
sob 0% de alongamento (A) e 30% de alongamento (B). Os histogramas (esquerda), calculados a partir das microfotografias, representam a
porcentagem de fibras colagénicas orientadas na direcdo da tensdo aplicada. Em 0% de alongamento as fibras tém orientag@o randomizada;
contudo, a 30% elas s&o alinhadas na diregéc da tensac aplicada. Reimpresso com a permissao de Wada, T. & Akizuki, 5. (1987). An ultrastructural
study of sofid matrix in articular cartilage under uniaxial tensile stress, ) Jpn Orthop Assn, 61.

senoidal aplicada equilibradamente e a resposta de tor-
que senoidal equilibrado é uma medida da dissipagio
de energia friccional total dentro do material. Para um

A magnitude do médulo dindmico tangencial ¢ uma
medida da resisténecia total oferecida pelo material vis-
coelastico, O valor de 8, o dngulo entre a deformacdo

Sem carga Carga tangencial pura
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FIG, 3.15

DescricBo esquemdtica de cartilagem néo sujeita & carga (A), e cartilagem sujeita a carga tangencial pura (B). Quando a cartilagem é testada
em carga tangencdial pura sob condigées de deformacio infinitesimais, nem as mudangas volumétricas, nem o gradiente de pressio sdo pro-
duzidos; por isso nenhum fluxo de fluido intersticial ocorre. Essa figura demonstra o papel funcional das fibras colagénicas na resisténcia a
deformag&o de cargas tangenciais.
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FIG. 3.16

Carga tangencial, equilibrada, de torgdo senoidal imposta num espé-
cime em carga tangencial pura. A deformacio flutuante na forma de
onda de seno com uma amplitude de deformagdo ¢,e frequéncia f.

material puramente eldstico, sem dissipaco friccional in-
terna, o 4ngulo de mudanca de fase é zero; para um flui-
do puramente viscoso, o dngulo de mudanga de fase é
90°.

A magnitude do médulo tangencial dindmico para
cartilagem articular bovina normal tem sido medida ao
alcance de 1 a 3 MPa, enquanto o &ngulo de mudanca
de fase tem sido medido ao alcance de 9 a 20 graus
(Hayes e Bodine, 1978; Zhu et al., 1993). O comporta-
mento de estresse-relaxamento tangencial, intrinseco e
transitério, da matriz sélida de coldgeno-PG, junto com
as propriedades tangenciais dindmicas equilibradas,
também tém sido medidos (Zhu et al., 1986). Com am-
bos os resultados, transitérios e dinAmicos equilibrados,
investigadores mais recentes mostraram que a quase-
linear teoria da viscoelasticidade proposta por Fung
(1981) para materiais biolégicos prové uma descrigdo
acurada do comportamento viscoeldstico de fluxo-inde-
pendente da matriz sélida de coldgeno-PG. A Fig. 3.17
mostra uma comparacio da predigio tedrica do fené-
meno de estresse-relaxamento em carga tangencial com
os resultados da teoria da viscoelasticidade quase-line-
ar de Fung de 1981.

Desses estudos de carga tangencial é possivel obter
alguma indicagdo de como a matriz sélida de colageno-
PG funciona. Primeiro, nés notamos que medigdes de
solucdes de PG em concentragdes similares Aquelas des-
cobertas em cartilagem articular in situ produzem uma
magnitude do médulo tangencial na ordem de 10 Pa e
o Angulo de mudanga de fase varia até 70 graus (Mow
etal., 1989b; Zhuetal, 1991, 1996). Dessa forma, pare-
ce que a magnitude do médule tangencial de solugio
concentrada de PG é 100.000 vezes menor e o angulo
fase & 6 a 7 vezes maior que da matriz sélida de cartila-
gem articular. Isso sugere que os PG nio funcionam in
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Curva tipica de estresse-relaxamento depois de uma mudanga em de-
formacdo tangencial, expressada em termos de média de dez ciclos
de relaxamento de estresse normalizado pelo estresse inicial. A linha
solida representa a predigio tedrica da teoria viscoelastica quase-li-
near. Adaptado de Zhu, W.B, Lai, W.M. & Mow, V.C. (1986). Intrinsic quasi-
linear viscoelastic behavior of the extracellular matrix of cartilage. Trans
Orthop Res Soc, 11, 407.

situ para prover dureza tensional para cartilagem arti-
cular. A dureza deve, entdo, derivar do contetido de co-
ldgeno ou dainteracéo de colageno-PG (Mow & Ratclif-
fe, 1997). Dessa interpretagdo, um aumento no colage-
no, que é um elemento muito mais el4stico queo PGe o
elemento predominante da sustentagio de carga do te-
cido exposto em carga tangencial, reduziria a dissipa-
¢io friccional e, dessa forma, a fase angular observada.

COMPORTAMENTO DE INTUMESCENCIA
DA CARTILAGEM ARTICULAR

A pressdo osmdtica de intumescéncia de Donnan, asso-
ciada aos grupos ani6nicos fixos densamente unidos (SO,
e COO") nas cadeias de GAG, como, também, a magni-
tude da dureza compressiva dos agregados PG emaranha-
dos na rede de coldgeno, permite que o gel PG na rede de
coldgeno resistaa compressio (Donnan, 1924; Maroudas,
1979; Mow & Ratcliffe, 1997). Para computar os efeitos
de tal densidade de carga fixa (FCD) na cartilagem, uma
teoria de multieletrdlita, trifdsica, mecanico-eletroquimi-
ca foi desenvolvida, que modela cartilagem como uma
mistura de trés fases misciveis: uma fase solida carrega-
da que representa a rede coligeno-PG, uma fase fluida que
representa a dgua intersticial e uma fase de fon que in-
clui o cétion Na* e o fon CI", como, também, outras es-
pécies multivalentes como Ca?* (Gu etal., 1998: Laietal.,
1991). Nesta teoria, o estresse total é dado pela soma de
dois termos: gto@! = g*lide 4 gflude gpde g*lide ¢ gihide 550 o
estresse de matriz s6lida e pressao intersticial fluidica,
respectivamente. Em equilibrio, o™ é dado pela pres-



séo osmdética de Donnan,  (veja discusséao abaixo). Deri-
vada de todas as leis fundamentais da mecénica e da ter-
modinédmica, em lugar da combinagio ad hoc das teori-
as especializadas existentes (por exemplo, Frank & Grod-
zinsky, 1987a,b), essa teoria trifasica prové um grupo
permissivel de leis termodinamicamente constitutivas
para descrever as propriedades tempo-dependente fisico-
quimicas, mecanicas e eletrélitas dos tecidos macios hi-
dratado-carregados. Além disso, a teoria de multi-
eletrélita trifasica tem mostrado estar inteiramente con-
sistente com a cldssica teoria de pressdo osmética es-
pecializada para soluctes polimeras carregadas, para as te-
orias de transportes fenomenolégicas, e para a teoria
bifasica (Donnan, 1924; Katchalsky & Curran, 1975; Mow
et al., 1980; Onsager, 1931), todas tém sido usadas fre-
qiientemente em estudos especificos de cartilagem arti-
cular.

A teoria trifasica foi prosperamente usada para des-
crever muitos dos comportamentos mecanico-eletroqui-
micos da cartilagem articular. Estes incluem a predicio
de livre intumescéncia sob cargas quimicas; dependén-
cia néo-linear de permeabilidade hidraulica com FCD;
dependéncia nio-linear de potencial espalhado com
FCD; ondulagio das camadas de cartilagem; pré-estres-
se; fluxos osméticos e fluxos osméticos negativos; res-
postas eletrélitas e de intumescéncia as cargas de cho-
que osmotico; e a influéncia da densidade de carga fixa
ndo-homogénea (Gu et al., 1993, 1997, 1998; Lai et al:,
1991; Mow et al., 1998; Setton et al., 1998; Sun et al.,
1998). Provendo mais versatilidade, a teoria trifdsica tem
sido generalizada para incluir multieletrélitos no teci-
do (Guetal, 1998).

Das andlises usando a teoria trifdsica, fica claro que
o comportamento de intumescéncia do tecido pode ser
responsdvel por uma fragio significante da capacidade
de sustentagio de carga compressiva da cartilagem ar-
ticular em equilibrio (Mow & Ratcliffe, 1997). Por exem-
plo, a teoria trifdsica prediz para compresséo confina-
da em equilibrio que o estresse total (¢**') agindo no es-
pécime de cartilagem é a soma do estresse na matriz
s6lida (o%“°) e a pressdo osmotica de Donnan (guide =
7). A presséo osmética de Donnan é a pressdo de intu-
mescéncia causada pelos fons em associagio com o FCD
e representa a forga motiva fisico-quimica para a intu-
mescéncia da cartilagem (Fig. 3.18). Da teoria classica
para pressdo osmotica, a presséo osmética de Donnan
causada pelo excesso de particulas de fons dentro do
tecido é dada por:

m = RT[$(2c + cF)—2d*c*] + Peo

onde ¢ é a concentragio de fon intersticial, c* é a concen-
tragdo de fon externa e, ¢ € o FCD e, R é a constante uni-
versal de gas, T é a temperatura absoluta, ¢ e ¢$* séo os
coeficientes osméticos, e P= é a presséo osmotica causa-
da pela concentragio de particulas de PG no tecido, nor-
malmente assumido como desprezive] (Lai etal., 1991).
Para um tecido fracamente carregado, a pressao de intu-
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FIG. 3.18
Pressao de intumescéncia da cartilagem articular versus concentragao
de solugdo de banho (c*). Em equilibrio, a pressao do fluido intersti-
cial & igual & pressao de intumescéncia, a qual é definida pela pres-
sdao osmotica de Donnan (r).

mescéncia pode contribuir significativamente & carga su-
portada. Mas para tecidos altamente carregados, como
os encontrados sob condigées fisiol6gicas e certamente
para tecidos dinamicamente carregados, a pressurizagio
fluida intersticial (c™/*) dominaria; a contribuigio des-
ta pressdo de intumescéncia para suporte de carga seria
menos que 5% (Soltz & Ateshian, 1998).

Como na teoria bifasica, a teoria trifasica mecinico-
eletroquimica pode ser usada para elucidar os mecanis-
mos potenciais de transdugéo de sinais mecinicos em
cartilagem. Por exemplo, por causa dos seus efeitos
potenciais na funcio do condrécito, é importante des-
crever e predizer os fendémenos eletrocinéticos como
potencial de fluxo e cadeias de fluxo (Gu et al., 1993,
1998; Katchalsky & Curran, 1975; Kim et al., 1994) que
surgem dos movimentos dos fons causados pela convec-
¢ao do fluxo de fluido intersticial que passa o FCD da
matriz sélida. Como um segundo exemplo, a pressio
produzida no fluido intersticial pela carga osmética do
explante de cartilagem de polietileno glico-induzido
(Schneiderman et al., 1986) foi recentemente mostrada
ser teoricamente nio-equivalente & pressio produzida
em qualquer outro experimento comum em explante
carregado mecanicamente ou por carga hidrostética (Lai
etal., 1998). A luz desses achados, interpretacées ante-
riores de dados biolégicos de estudos que fizeram tal
assungio deveriam ser revisadas.

Lubrificagdo da Cartilagem Articular

Como j4 foi discutido, as juntas sinoviais estdo sujeitas
aum enorme alcance de condigdes de carga, e sob cir-

cunstancias normais a superficie cartilaginosa susten-
ta pequeno desgaste. O minimo desgaste da cartilagem
normal associado com essas variedades de cargas indi-
ca que um processo de lubrificagio sofisticado est4 tra-
balhando dentro da junta e na superficie do tecido. Esse
processo tem sido atribufdo a uma lubrificacio de fil-
me de fluido formado entre a superficie da cartilagem
articular e a um processo de um lubrificante absorvido
na fronteira da superficie da cartilagem articular duran-
te a carga e o movimento. A variedade da demanda da
junta também sugere que alguns mecanismos séo res-
ponsiveis pela lubrificacdo das juntas diartrodiais. Para
entender a lubrificagdo das juntas diartrodiais, devem-
se usar conceitos basicos de engenharia sobre lubrifi-
cagao.

Da perspectiva da engenharia, ha dois tipos funda-
mentais de lubrificagfio. Um é a lubrificagio fronteiri-
¢a, envolvendo uma simples monocamada de molécu-
las lubrificantes absorvidas em cada superficie de sus-
tentagdo. O outro é a lubrificacio de filme de fluido,
na gual um filme de fluido fino prové uma maior se-
paragao entre as superficies (Bowden & Tabor, 1967).
Ambos os tipos de lubrificagdo parecem ocorrer na car-
tilagem articular sob circunstdncias variadas. Juntas
sinoviais intactas tém coeficiente de lubrificacio extre-
mamente baixos, aproximadamente 0,02 (Dowson,
1966/1967; Linn, 1968; McCutchen, 1962; Mow &
Ateshian, 1997). Superficies fronteirigas-lubrificadas ti-
picamente tém um coeficiente de fricgdo uma ou duas
ordens de magnitude maior que as superficies lubrifi-
cadas por um filme de fluide, sugerindo que juntas si-
noviais sao lubrificadas, no minime em parte, pelo
mecanismo de filme de fluido. E bastante possivel que
juntas sinoviais usem o mecanismo que mais efetiva-
mente prové a lubrificagio sob condigdes normais de
carga. Ainda néo resolvido, entretanto, ¢ a maneira pela
qual as juntas sinoviais geram o filme de fluido lubri-
ficante.

LUBRIFICAGAO DE FILME DE FLUIDO

Lubrificagéo de filme de fluido utiliza um fino filme de
lubrificante que causa uma separagéo da superficie de
sustentacdo. A carga na sustentagio é entdo suportada
pela pressio dentro desse filme de fluido. A espessura
do filme de fluido associada a sustentagZo em engenha-
ria é usualmente menor que 20 pm. A lubrificagio de
filme de fluido requer um minimo de espessura de fil-
me de fluido (como predito pela teoria de lubrificacio
especifica) para exceder 3 vezes a aspereza da superfi-
cie da cartilagem estatisticamente combinada (por
exemplo, 4 a 25 um; Clarke, 1971; Walker et al., 1970).
Se a lubrificagio de filme de fluido ¢ inatingivel por
causa da pesada e prolongada carga, a lubrificagio fron-
teiriga existird com as caracteristicas de lapso de geo-
metria, ou movimento de desgaste reciproco lento, ou
baixa viscosidade sinovial (Mow & Ateshian, 1997).
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Dois modos cldssicos de lubrificacio de filme de Fla:i-
do definidos em engenharia sio a lubrificacéo hidrodi-
némica e a lubrificago de filme comprimido (Fig. 3.19,
A e B). Esses modos aplicam-se a compostos de susten-
tagio rigidos de material relativamente indeformavel,
como 0 ago. Lubrificagdo hidrodindmica ocorre quan-
do superficies de sustentagéo rigidas, ndo paralelas, lu-
brificadas por um filme de fluido movem-se tangenci-
almente uma em relagdo a outra (isto é, deslizam uma
na outra), formando uma camada de cobertura de flui-
do. Uma pressao aumentada é gerada nessa camada pela
viscosidade do fluido quando 0 movimento sustentado
arrasta o fluido para dentro dos espagos entre as super-
ficies, como mostrado na Fig. 3.19A. Em contraste, a lu-
brifica¢io de filme comprimido ocorre quando as super-
ficies de sustentagdo rigida movem-se perpendicular-
mente, uma em diregio a outra. A pressio é gerada den-
trodo filme de fluido como resultado da resisténcia vis-
cosa do fluido que atua para impedir que o fluido lubri-
ficante escape dos espagos (Fig. 3.198). Esse mecanis-
mo de filme comprimido € suficiente para sustentar al-
tas cargas de pequena duragdo. Eventualmente, contu-
do, o filme de fluido se torna tao fino que o contato en-
tre as partes dsperas (piques) das duas superficies ocor-
re.

Céleulos da espessura da camada relativa do filme de
fluido e da aspereza da superficie sdo valorosos para es-
tabelecer quando a lubrificagdo hidrodinimica pode
existir. Na lubrificagéo hidrodindmica e na de filme de
fluide comprimido, a espessura e a extensido do filme
de fluido, e tarmbém a sua capacidade de sustentagio de
carga, sdo caracteristicas independentes das proprieda-
des da superficie (rigida) de sustentacdo do material.
Essas caracteristicas de lubrificagio sdo, ao invés, de-
terminadas somente pelas propriedades lubrificantes,
tais quais as propriedades reolégicas, viscosidade e elas-
ticidade, a geometria do filme, a forma dos espagos en-
tre as duas superficies de sustentagéo, e a velocidade
relativa do movimento da superficie.

A cartilagem, com respeito as suas propriedades de
atrito, ¢ diferente de qualquer material feito pelo ho-
mem. Teorias classicas desenvolvidas para explicar a lu-
brificagiio de superficies rigidas e impermedveis (por
exemplo, ago) ndo podem explicar completamente os
mecanismos responsaveis pela lubrificagéo das juntas
diartrodiais naturais. Uma variagio da lubrifica¢do dos
modos hidrodindmico e de filme de fluido comprimidos,
por exemplo, ocorre quando o material de sustentagao
nio é rigido, mas ao contrario, relativamente macio, tal
qual a cartilagem articular que cobre as superficies das
juntas. Esse tipo de lubrificagio, chamada eldstico-hi-
drodinamica, opera quando a superticie de sustentacao
relativamente macia sustenta tanto um deslizamento
(hidrodinamico), guanto uma agao de filme comprimi-
do e a pressdo gerada no filme de fluido deforma subs-
tancialmente as superficies (Fig. 3.19, 4 e B). Essas de-
formagGes tendem a aumentar a drea de superficie e a




EM ARTICULAR

Osso subcendral

Lapso de fluido sinovial

Cartilagem articular

Osso subcondral

Carga e @
movimento

B Filme Comprimido [+

FIG. 3.19
A, Em lubrificagdo hidrodinédmica, o fluido viscoso é arrastado para
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dentro de um canal convergente, causando a geracdo da pressdo do

campo dentro do lubrificante. A viscosidade fluidica, a ndo-homogeneidade geométrica, e a velocidade de deslocamento relativa determi-
nam a capacidade de sustentacao de carga. B, A medida que as superficies deslizam juntas, o fluido viscoso & forgado a partir dos espagos nao
homogéneos numa direcao transversa. Essa agdo de compressdo gera a pressio hidrodinamica no fluido para o suporte de carga. A capacida-
de de sustentag3o de carga depende do tamanho das superficies, da velocddade de aproximagio e da viscosidade do fluido. C, A diregio do
fluxo do fluido sob a lubrificagao de filme comprimido ne modo incrementado para a lubrificagdo da junta. D, Amostra da hipétese de lubri-
ficagéo de gotas para a exsudagao do fluido intersticial da cartilagem. O mecanismo diretor é um autopressurizador do fluido intersticial

quando o tecido estd comprimido.

congruéncia, e assim, alterando beneficamente a geo-
metria do filme. Pelo aumento da 4rea de contato de
sustentagio, o lubrificante est4 menos apto a escapar de
entre as superficies de sustentagio, e um longo filme lu-
brificante ¢ gerado, e o estresse da articulagdo é mais
baixo e mais sustentédvel. Lubrifica¢do eldstico-hidrodi-
namica capacita as partes de sustentagio a um grande
aumento nas suas capacidades de sustentagio de carga
(Dowson, 1966/67, 1990).

Note que vérios estudos tém mostrado que o trata-
mento de hialuronidase do fluido sinovial, o qual dimi-
nui a sua viscosidade (ao nivel da salina) pela polimeri-
zagao de HA, tem pouco efeito na lubrificagao (Linn,

1968; Linn & Radin, 1968). Uma vez que a lubrificagio
de filme de fluido é altamente dependente da viscosida-
delubrificante, esses resultados sugerem fortemente que
um modo alternativo de lubrificagio é o mecanismo
primério responsével pelo baixo coeficiente friccional
das juntas.

LUBRIFICACAO FRONTEIRICA

Durante o funcionamento da junta diartrodial, ocorre
movimento relativo das superficies articulantes. Na lu-
brificagdo fronteiriga, as superficies estdo protegidas
pela camada absorvida de lubrificantes periféricos, a

qual previne o contato direto de superficie-superficie
e elimina a maioria do desgaste da superficie. A lubri-
ficagao fronteirica é essencialmente independente das
propriedades fisicas de cada lubrificante (por exemplo,
sua viscosidade) ou do material de sustentagdo (por
exemplo, sua dureza), ao invés disso, depende quase
que inteiramente das propriedades quimicas do lubri-
ficante (Dowson, 1966/1967). Em juntas sinoviais, uma
glicoproteina especifica, “lubricin”, parece ser consti-
tuinte do fluido sinovial responsavel pela lubrificagio
fronteiriga (Swann et al., 1979, 1985). Lubricin (25 x
10* mw) é absorvida como uma macromolécula de mo-

nocamada para cada superficie articular (Fig. 3.20). Es-

sas duas camadas, variando uma espessura combina-
da de 1 até 100 nm, estfio aptas a sustentar cargas e
parecem ser efetivas na reducio da fricgio (Swann et
al., 1979), Mais recentemente, Hills (1989} sugeriu que
o lubrificante encontrado no liquido sinovial era mais
provével ser um fosfolipidio denominado fosfatidilco-
lina “dipalmitoyl” (aspas nossas). Embora experimen-
tos demonstrem que um lubrificante fronteiri¢o pode
ser considerado para a reduc¢ao do coeficiente de fric-
¢éo de 3 a 6 vezes (Swann et al., 1985; Williams et al.,
1993), essa redugio é bem modesta comparada com o
alcance muito maior (por exemplo, até 60 vezes) repor-
tado anteriormente (McCutchen, 1962). Até mesmo,
esses resultados sugerem que o lubrificante fronteiri-
¢o existe como um modo complementar de lubrifica-
céo.

LUBRIFICACAO COMBINADA

Ha dois cendrios de lubrificagio de juntas que podem
ser considerados como a combinacgio das lubrificacées
de filme de fluide e fronteiri¢a ou simplesmente lubri-
ficagédo combinada (Dowson, 1966). O primeiro caso é
referente a coexisténcia temporal das lubrificacées de
filme de fluido e fronteirica em locais espacialmente
distintos, enquanto no segundo caso, denominado lubri-
ficagdo incrementada, é caracterizada por um desloca-

Superficie articular

Glicoproteina lubrificante Superficie articular

FIG. 3.20

Lubrificagao fronteirica da cartilagem articular. A carga é sustentada
por uma monocamada de glicoproteina lubrificante (LGP), a qual &
absorvida para dentro da superficie articular. A monocamada efeti-
vamente serve para reduzir a fricgdo e ajuda a prevenir o desgaste
cartilaginoso. Adaptado de Armstrong, C.G. & Mow, V.C. (T980). Friction,
lubrication and wear of synovial joints. In: R. Owen, J. Goodfeilow. and P.
Bullough (Eds.). Scientific Foundations of Orthopaedics and Traumatology
(pp. 223-232). London: William Heinermann.
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mento de filme de fluido para a lubrificacdo fronteiri-
¢a, no mesmo tempo e mesmo local (Walker et al., 1970).

Cartilagern articular, como todas as superficies, ndo
é perfeitamente lisa; asperezas projetam-se da superfi-
cie (Clarke, 1971; Gardner & McGillivray, 1971; Redler
& Zimny, 1970) (Fig. 3.3B e 3.21). Em juntas sinoviais,
podem ocorrer situacées onde a espessura do filme de
fluido é da mesma ordem da aspereza média da super-
ficie articular (Walker et al., 1970). Nesses instantes a
lubrificagdo fronteiri¢a entre as asperezas pode acon-
tecer. Caso ocorra, um modo misto de lubrificagio é
operado, com a carga da superficie das juntas sustenta-
da por, ambos, pressdo do filme nas 4reas de néo con-
fato e pelo lubricin da lubrificacio fronteirica nas 4re-
as de contato dspero (mostrado na Fig 3.22). Nesse modo
de lubrificagiio mista, é provivel que a maioria da frie-
¢éo (a qual € ainda extremamente baixa) ¢ gerada na
drea lubrificada de fronteira enquanto a maioria da car-
ga ¢ sustentada pelo filme de fluido (Dowson, 1966/67,
1990).

O segundo modo de lubrificagdo combinada (lubri-
ficagdo impulsionada) proposto por Walker et al. (1968,
1970) e Maroudas (1966/1967) é baseade no movimen-
to do fluido dos espagos entre a aproximagéo da super-
ficie articular dentro da cartilagem articular (Fig. 3.19C).

FIG. 3.21

Microfotografia eletrénica da superficie da cartilagem articular hu-
mana de um adulto jovem normal mostrando as caracteristicas irre-
gulares tipicas desse tecido (3.000%). Adaptado de Armstrong, C.G. e
Mow, V.C. (1980). Fiiction, lubrication and wear of synovial joints, In: R.
Owen, /. Goodfellow, and P. Bullough (Eds.). Scientific Foundations of
Orthopaedics and Traumatology (pp. 223 232). London. William
Heinermann.
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FIG. 3.22

Descrigdo esquemética da operagdo de lubrificagdo combinada em
cartilagem articular. Lubrificagdo fronteiriga ocorre quando a espes-
sura do filme de fiuido esta na mesma ordem da aspereza da super-
ficie de sustentagdo. A lubrifica¢do de filme de fluido acontece em
areas com superficies mais largamente separadas. Adaptado de Arms-
trong, C.G. e Mow, V.C. (T1980). Friction, fubrication and wear of synovial
joints. In: R. Owen, J. Goodfellow, and P Bullough (Eds.). Scientific
Foundations of Orthopaedics and Traumatology {pp. 223-232). London:
William Heinerrann.

Especialmente, na lubrificagéo impulsionada, acredita-
se que as superficies articulares sdo protegidas durante
o carregamento da junta pela ultrafiltracio do fluido
sinovial através da matriz de coldgeno-PG. Essa ultra-
filtragem permite que o componente solvente do fluido
sinovial (dgua ou pequenos eletrélitos) passe dentro da
cartilagem articular durante a agio do filme comprimi-
do, produzindo um gel concentrado do complexo pro-
téico de HA que cobre e lubrifica as superficies de sus-
tentagdo (Lai & Mow, 1978). De acordo com essa teo-
ria, isso se torna progressivamente mais diffcil, 2 medi-
da que as duas superficies articulares se aproximam
umas das outras, para as macromoléculas HA no fluido
sinovial escaparem dos espagos entre as superficies de

Fluxo de
particulas

pequenas e de Superficie

solugao articular

sustentagao por conta de serem fisicamente muito lar-
gas (0,22-0,65 um), como mostrado na Fig. 3.23. A 4gua
e pequenas moléculas soltveis podem ainda escapar
para dentro de cartilagem articular através da superfi-
cie cartilaginosa e/ou lateralmente para dentro dos es-
pagos da junta na periferia da junta. Teoricamente, os
resultados de Hou et al. (1992) predizem que a entrada
de fluido na superficie de sustenta¢io da cartilagem é
possivel, levando-os a sugerir que a lubrificacao incre-
mentada pode ocorrer. A fungio desse gel HA na lubri-
ficagdo da junta permanece ndo clara, contudo, parti-
cularmente em vista das descobertas por Linn (1968),
as quais demonstraram que HA purificada atua como
um lubrificante pobre.

Para sumarizar, em qualquer sustentagio, o modo efe-
tivo de lubrificagdo depende das cargas aplicadas e da ve-
locidade (rapidez e diregie do movimento) das superfi-
cies de sustentaco. A absorgio do liquido sinovial da gli-
coproteina, lubricin, para as superficies articuladas pa-
rece ser mais importante sob condiges severas de car-
ga, isto €, superficies de contato sustentam altas cargas,
velocidades relativamente baixas, ¢ longos periodos, Sob
essas condigdes, como as superficies estdo pressionadas
Jjuntas, as monocamadas de lubrificante fronteirico inte-
ragem para prevenir o contato direto entre as superficies
articulares. Por outro lado, a lubrificaczio de filme de flui-
do opera sob condigées menos severas, quando as car-
gas sdo baixas e/ou oscilam em magnitude, ou quando
as superficies de contato estio se movendo em velocida-
des relativamente altas. A luz da variedade da demanda
na junta diartrodial durante fungées normais, é impro-
védvel que exista somente um simples modo de lubrifica-
¢do. Ainda, € impossfvel definir sob quais condigées um
mecanismo particular de lubrificacio pode operar. To-

Particulas
Macromoléculas pequenas
de hialurcnato solivels

FIG.3.23
Ultrafiltragem do fluido sinovial dentro de um gel altamente viscoso. A medida que as cartilagens se juntam, as moléculas pequenas soldveis
escapam para dentro da cartilagem articular no espago lateral da junta, deixando as macromoléculas de HA que, por conta do seu tamanho,
sdo inaptas a escaparem. Essas macromoléculas de HA formam um concentrado de gel menor gque 1 um de espessura que lubrifica a superficie
articular. Esse modo de lubrificagdo hipotética é denominado “lubrificagdo incrementada”.

Superficie
articular

davia, usando o quadril humano como exemplo algumas
afirmativas gerais sdo possiveis.

1. Filmes de fluidos elstico-hidrodinamicos de
ambos os tipos, deslizamentos (hidrodinamico) e
comprimido, provavelmente tém uma importan-
te fungo na lubrificagdo de juntas. Durante a
fase de balango na caminhada, quando a carga
na junta é minima, uma camada substancial de
filme de fluido sinovial é provavelmente manti-
da. Depois do primeiro pique de forga, no cho-
que do calcanhar, um suplemento de fluido
lubrificante é gerado pela cartilagem articular.
Contudo essa espessura de filme de fluido
comegard a diminuir sob altas cargas na fase de
apoio; como um resultado, ocorre a agio de
filme comprimido. O segundo pique de forca
durante o ciclo de caminhada, justo antes dos
dedos deixarem o chio, ocorre quando a junta
estd indo para a dire¢ao oposta. Além disso, é
possivel que um suplemento fresco de filme de
fluido poderia ser gerado na fase que os dedos
perdem o apoio, desse modo provendo a lubrifi-
cagédo durante a préxima fase de balango.

2. Com altas cargas e baixas velocidades do movi-
mento relativo como durante a fase de sustenta-
¢do, o filme de fluido diminuird em espessura a
medida que o fluido é comprimido do meio das
superficies para fora (fluxo de fluido). Sob essas
condigdes, o fluido exsudado da cartilagem
articular comprimida poderia se tornar o princi-
pal contribuinte para o filme lubrificante.

3. Sob extrema condigio de carga, tal qual durante
um perfodo estendido de apoio seguido de
impacto, um filme de fluido pode ser eliminado,
permitindo o contato superficie-superficie. Essa
superficie, contudo, estara provavelmente ainda
protegida, ou pela fina camada de fluido-gel
sinovial ultrafiltrado, ou pela monocamada de
lubricin absorvida.

FUNGAO DO FLUIDO INTERSTICIAL NA
LUBRIFICAGAO DAS JUNTAS

Durante a articulagfio da junta, as cargas transmitidas atra-
vés da junta podem ser suportadas pela superficie da jun-
ta oposta via contato solido-sdlido, através da camada de
filme fluido ou pela mistura de ambos. Embora a lubrifi-
cagéo de filme de fluido seja alcangével, sua contribui¢io
paraa lubrificacio da junta é transitéria, uma conseqiién-
cia da dissipagio rapida da espessura do filme de fluido
pelas cargas das juntas. Com essa adverténcia, Ateshian
(1997), adotando a estrutura teérica da teoria bifdsica
(Mow et al., 1980), propds uma formulagio matemética
de um modelo de fricg@o fronteiriga da cartilagem articu-
lar para descrever o mecanismo subjacente por tris da
lubrificagéo da junta diartrodial, em particular, a tempo-
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dependéncia do coeficiente de fricgio para a cartilagem
reportada durante os experimentos de acomodacio e es-
tresse-relaxamento (Malcolm, 1976; McCutchen, 1962).

Embora a carga seja “partida” entre as fases s6lidas
e fluidas de um material bifdsico (Mow et al., 1980),
Ateshian (1997) derivou uma expressao para o coefici-
ente efetivo (ou medido) de fricgdo que era dependente
somente da proporgio da carga sustentada pela matriz
sélida (por exemnple, a diferenga entre a carga total ¢ a
que ¢é suportada pela pressio hidrostética no fluido). A
implicagéo de tal expressio é que as propriedades fric-
cionais da cartilagem variam com o tempo durante a
carga aplicada, uma reflexio da interagie do fluido in-
tersticial e matriz de coldgeno-PG que produzem as pro-
priedades viscoelasticas fluxo-dependentes da tecido
descritas anteriormente nas Figs. 3.9 e 3.10.

Para validar seu modelo, Ateshian desenvolveu um
novo experimento de carga que superimpunha uma
carga de torque friccional em um explante de cartilagem
que sustentava uma carga de sustentagio em uma con-
figuragao de compressao confinada (Fig. 3.44) (Ateshi-
an et al.,, 1998). Mais especificamente, uma amostra de
cartilagem bifésica, cilindrica, foi comprimida em um
anel confinado (por exemplo, proibindo movimento
radial e exsudagiio de fluido) sob uma carga aplicada
constante gerada por uma placa rigida impermeével que
girava sob uma velocidade angular prescrita. A superfi-
cie oposta foi apertada contra um filtro poroso rigido
fixo por meio do qual a interdigitagio da cartilagem com
a superficie dspera do filtro poroso impediam a cartila-
gem de girar. Desta maneira, um torque friccional foi
desenvolvido no tecido. Uma vez que a aplicagio de uma
carga de torque que produz deslizamento puro, sob de-
formagdes infinitesimais, nio induz a mudanga de volu-
me no tecido ou exsudagéo fluidica associada, a carga
gerada pelo torque friccional é independente do compor-
tamento de acomodagio bifésica do tecido. Predigdes
tedricas, que se aproximam dos resultados experimentais,
mostram que durante a carga inicial, quando pressuri-
zagho intersticial € alta, o coeficiente de fricgdo pode ser
muito baixo (Fig. 3.24B). A medida que o equilibrio de
acomodagdo ¢ alcancado e a carga é transferida 4 matriz
sélida, o coeficiente de fricgéo fica alto (por exemplo,
0,15). A constante de ternpo para esta resposta transien-
te estd em excelente acordo com resultados experimen-
tais observados (Malcolm, 1976; McCutchen, 1962). Ou-
tro resultado importante deste trabalho & que a pressuri-
zagdo de fluido pode funcionar na lubrificagio de juntas
sem a exsudagfio de fluido concomitante as fronteiras lu-
brificadas como & proposto para lubrificagao de goteja-
mento (McCutchen, 1962) (Fig. 3.19D). Igualmente sig-
nificante, esta teoria de lubrificagao é capaz de explicar
a diminuicéo observada do coeficiente de fricgzo efeti-
vo com velocidades de rolamento e deslizamento aumen-
tados e com carga na junta crescente (Linn, 1968).

Recentemente, a pressurizagio fluida intersticial den-
tro da cartilagem durante acomodagzo uniaxial e experi-
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FIG. 3.24

Configuracdo experimental superimpendo um torque friccional com carga de acomodag3o de um explante de cartilagem articular em com-
pressdo confinada (Ateshian et al, 1998). A, Note que ocorre exsudacdo fluidica na face oposta do tecido exposto 4 carga friccional, indican-
do que as propriedades friccionais da cartilagem nao sdo dependentes do gotejamento do fluido intersticial para a lubrificagso fronteirica.
B, Note que o coeficiente de friccio efetivo (u.) varia com Propor¢do crescente de carga na matriz sélida, como pode ser visto da curva
tedrica para y., como uma fun¢io do tempo durante o experimento. Adaptado de Mow, V.C, & Ateshian, G.A. (1997). Lubrication and wear of
diarthrodial joints. In: V.C. Mow & W.C. Hayes (Eds.), Basic Biomechanics (2.° ed,, pp. 275-315). Philadelphia: Lippincott-Raven,

mentos de estresse e relaxamento foi medida com sucesso
(Soltz & Ateshian, 1998). Como predito pela teoria bifésica,
eles acharam que a pressurizagio fluida intersticial supor-
tou mais que 90% da carga para varias centenas de segun-
dos de carga seguida em compressao confinada (Ateshian
& Wang, 1995). A concordancia intima das suas medidas
com predigées bifésicas teéricas representa um gran-
deavango na compreensio da lubrificaggo de juntas diar-
trodial e fornece evidéncia convincente para a fungéio da
pressurizagio fluidica intersticial como um mecanismo
fundamental subjacente & capacidade de sustentacio de
carga em cartilagem. E enfatizado que enguanto a ma-
triz de coligeno-PG € submetida & pressdo hidrostatica
no fluido intersticial circunvizinho, ndo expde a matriz
solida (nem envolve os condrécitos) 2 deformagio, nio
causando nenhum dano mecénico, presumivelmente.

Desgaste da Cartilagem Articular

Desgaste é a remogao indesejada de material da super-
ficie sélida por acio mecanica. H4 dois tipos de com-
ponentes de desgaste: desgaste interfacial resultante da
interagio das superficies de apoio e desgaste de fadiga
resultante da deformacio de sustentagio sob carga.
Desgaste interfacial ocorre quando superficies de
apoio entram em contato direto com filme nao lubrifi-
cante (fronteirigo ou fluido) separando-os. Esse tipo de
desgaste pode acontecer de duas formas: por adesio ou
abrasio. Desgaste por adesiio aparece quando, & medi-
da que os apoios entram em contato, os fragmentos de
superficie aderem uns aos outros e sao despedagados da
superficie durante o deslizamento. Desgaste por abra-
s30, por outro lado, ocorre quando um material macio

¢ arranhado por um mais duro; o material mais duro
pode ser tanto a sustentagio oposta quanto particulas
livres entre as sustentagdes. As baixas razdes de desgas-
te interfacial em cartilagem articular testado in vitro
(Lipshitz e Glimcher, 1979) sugerem que o contato di-
reto de supertficie-superficie entre as asperezas de duas
superficies cartilaginosas raramente ocorre; contudo o
desgaste abrasivo nio foi regulado nesses experimentos.
Os multiplos modos de efetiva lubrificagio trabalhan-
do em concerto sdo os mecanismos que fazem o desgaste
interfacial da cartilagem articular improvavel. Tedavia
desgastes abrasivo e adesivo podem acontecer em jun-
tas sinoviais enfraquecidas ou degeneradas. Uma vez
que a superficie cartilaginosa sustenta ultra-estruturais
defeitos e/ou diminui¢do na massa, ela se torna mais
mole e mais permeével (Akizuki et al., 1986; Armstrong
e Mow, 1982; Setton et al., 1994). Além disso, o fluido
do filme lubrificante separando a superficie de contato
pode vazar mais facilmente através da superficie carti-
laginosa. Essa perda de fluido lubrificante do meio das
superficies aumenta a probabilidade de contato direto
entre as asperezas e incrementa o processo de abrasio.

Desgaste de fadiga de superficie de apoio nio resulta
do contato superficie-superficie, mas da acumulagio de
danos microseépicos dentro do material de apoio sob
estresse repetitivo. Falha de superficie de apoio pode
ocorrer com aplicagio repetida de altas cargas sobre um
perfodo relativamente pequeno ou com repetigio de
altas cargas sobre um periodo estendido, mesmo que a
magnitude dessas cargas seja muito menor que o ponto
de falha. Esse desgaste de fadiga resultante da deforma-
¢do ciclicamente repetida do material de sustentacéo
pode acontecer até em material bem lubrificado.

Em juntas sinoviais, a variagéo ciclica na carga total
da junta durante a maioria das atividades fisiol6gicas
causa estresse repetitivo da cartilagem articular (defor-
magio). Somando-se a isso, durante a rotago e desli-
zamento uma regido especifica da superficie articular
“move para dentro e para fora” da drea de contato car-
regada, repetidamente estressando aquela regiio articu-
lar. Cargas impostas na cartilagem articular séo supor-
tadas pela matriz de coldgeno-PG e pela resisténcia ge-
rada pelo movimento do fluido através da matriz. Além
disso, movimentos de juntas repetidos e a carga causa-
rao estresse repetitivo e repetida exsudagio e absorgio
do fluido intersticial do tecido (Mow e Ateshian, 1997).
Esses processos déo sustentagio a dois possiveis meca-
nismos pelos quais o dano de fadiga pode se acumular
nas cartilagens articulares: rompimento da matriz séli-
da de colageno-PG e erosdo do PG.

Primeiro, estresse repetitivo na matriz de colageno-
PG poderia romper as fibras colagénicas, as macromo-
léculas PG, e/ou a interface entre as duas. Uma hip6te-
se popular € que a fadiga de cartilagem é devida a falha
de tensdo da rede de fibras colagénicas (Freeman, 1975).
Também, como discutido anteriormente, mudangas pro-
nunciadas na cartilagem articular PG tém sido obser-
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vadas em relacio  idade e as doencas, em populage
(Buckwalter et al., 1985; Muir, 1983; Roughley et al
1980; Sweet et al., 1979). Essas mudancas de PG pode
riam ser consideradas como parte de um dano acumu
lado do tecido. Essas mudangas estruturais moleculs
res resultariam em menos locais de interagio de PG-P(
€ em menor resisténcia da rede (Mow et al., 1989b: Zhi
et al., 1991, 1996). Segundo, repetitiva e massiva exsu
dagio e absorgao do fluido intersticial pode causar no
PG degradados uma “lavagem” da MEC, com uma re
sultante diminui¢de da rigidez e incremento da perme
abilidade do tecido que, em seqiiéncia, derrota o meca
nismo de estresse-protecdo do suporte do fluxo-carg:
intersticial e estabelece um ciclo vicioso de degeneragic
de cartilagem.

Um terceiro mecanismo de dano e de desgaste arti
cular resultante est4 associado com a carga de impacte
da junta sinovial — isto é, rapida aplicagdo de uma car
ga alta. Com carga fisiolégica normal, a cartilagem ar-
ticular sustenta a compactagio da superficie durante z
compressao com o fluido lubrificante sendo exsudadc
através da regido compactada, como mostrado na Fig,
3.10. Como descrito acima, contudo, a redistribui¢io de
fluido dentro da cartilagem articular ocorre com o tem-
po, a qual alivia o estresse nessa regifio compactada.
Esse processo de relaxamento de estresse ocorre rapi-
damente; o estresse pode diminuir em 63% dentro de 2
a 5 segundos (Ateshian et al., 1998; Mow et al., 1980).
Se, contudo, a carga ¢ suprida tdo rapidamente que
havera tempo insuficiente para a redistribuicéo do flui-
do interno para aliviar a regido compactada, o alto es-
tresse produzido na matriz de coligeno-PG pode cau-
sar dano (Newberry et al., 1997; Thompson et al., 1991).
Esse fendomeno poderia bem explicar por que Radin e
Paul (1971) descobriram draméticos danos em cartila-
gem articular com cargas de impactos repetitivas.

Esses mecanismos de desgaste e de dano podem ser
causas da grande faixa de defeitos estruturais observa-
dos na cartilagem articular (Bullough & Goodfellow,
1968; Meachim e Fergie, 1975) (Fig. 3.25, A-C). Um de-
feito geralmente notado ¢ o fendilhamento da superfi-
cie da cartilagem. Sec¢des verticais de cartilagem que
exibem essas lesdes, conhecidas como fibrilagées, mos-
tram que elas eventualmente estendem-se através da
completa profundidade da cartilagem articular. Em
outras amostragens, a camada de cartilagem parece
estar corroida, em vez de fendilhada. Essa eroséo é co-
nhecida como um afinamento destrutivo da superficie
macia.

Considerando as variedades de defeitos notados em
cartilagem articular, é improvével que um simples
mecanismo de desgaste seja responsivel por todos os de-
feitos. Num dado local, a histéria do estresse pode ser
tal que a fadiga é o mecanismo inicial de falha. Num
outro local a condigao de lubrificagio pode ser tao des-
favordvel que o desgaste interfacial domina a progres-
sdo de falha da cartilagem. Ainda h4 pouca informacao
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FIG, 3.25

Fotomicrografia da se¢do transversal através da superficie da cartilagem articular mostrando uma superficie intacta (A), uma superficie arti-
cular corroida (B), e pedacos verticais, ou uma fibrilagao da superficie articular gue eventualmente se estende através da completa profundi-

dade da cartilagem (C). Cortesia do Dr. 5. Akizuki, Nagano, Japao.

experimental sob o tipo de defeito produzido sobre qual-
quer mecanismo de desgaste.

Uma vez que a matriz de coldgeno-PG é rompida, o
dano resultante de qualquer dos trés mecanismos de des-
gastes mencionados se torna possivel: (1) futuro rom-
pimento da matriz de coldgeno-PG como resultado do
estresse repetitivo da matriz; (2) uma aumentada “lava-
gem” dos PG como resultado de um movimento Flujdi-
co violento e assim, um enfraquecimento da capacida-
de de sustentagao de carga do fluido intersticial da car-
tilagem articular; e (3) uma grande alteracdo no meca-
nismo normal de sustentagéo de carga na cartilagem ar-
ticular, e mais, aumentando a carga tangencial friccio-
nal na superficie da cartilagem.

Todos esses processos podem acelerar a razio dos
desgastes de fadiga e interfacial da, ja rompida, micro-
estrutura da cartilagem.

Hipdteses Biomecdnicas da
Degeneragdo da Cartilagem Articular

FUNCAO DOS FATORES BIOMECANICOS

Cartilagem articular tem somente uma capacidade li-
mitada para reparacio e regeneracao, e se for sujeita
a um alcance anormal de estresse pode sustentar fa-
lha total rapidamente (Fig. 3.26). Varias hipéteses tém
proposto que a progresséo de falha relaciona-se com o
seguinte: (1) a magnitude do estresse imposto; (2) o nt-
mero total de pique de estresse sustentado; (3) mudan-
¢as na estrutura molecular microscépica e intrinseca
da matriz de coldgeno-PG; e (4) mudancas na proprie-
dade mecénica intrinseca do tecido. O mais importan-
te fator inicial de carga parece ser o afrouxamento da
rede de coldgeno, o qual permite expansio anormal de
PG, e mais, intumescimento de tecido (Maroudas,
1976; McDevitt e Muir, 1976). Associados com essas
mudangas estio uma diminui¢do na rigidez da carti-
lagem ¢ um aumento na permeabilidade da cartilagem
(Altman et al., 1984; Armstrong e Mow, 1982; Guilak
etal., 1994, Setton et al., 1994); ambos alteram a fun-
¢do da cartilagem na junta diartrodial durante o mo-
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FIG. 3.26

Diagrama de fluxo dos eventos mediadores da estrutura e funcéo da
cartilagem articular. Atividades fisicas resultam em cargas das juntas
gue sao transmitidas aos condrdécitos via matriz extracelular (MEC).
Os condrocitos variam suas atividades celulares em resposta ao esti-
mule mecanico-eletroquimico gerado pelas cargas do seu ambiente.
A etiologia da osteoartrite nio é clara, mas pode ser tragada para as
mudancas intrinsecas aos condrécitos ou a uma MEC alterada (por
exemplo, resultante de uma injuria ou de um desgaste gradual) que
leva a estimulos anormais dos condrécitos e das atividades celulares.

Alividades fisicas

vimento da junta, como mostrado na Fig. 3.27 (Mow e
Ateshian, 1997).

A magnitude do estresse sustentado pela cartilagem
articular é determinada porambos, a carga total najunta
€ como essa carga ¢ distribuida na superficie articular
da drea de contato (Ahmed e Burke, 1983: Armstrong et
al, 1979; Paul, 1976). Qualquer concentragio de estres-
s¢ intenso na drea de contato terd um papel primario na
degeneragio de tecido. Um largo ntimero de condigoes
bem conhecidas causam concentragoes de estresse ex-
cessivo na cartilagem articular e resultam na falha da
cartilagem. A maioria dessas concentragées de estresse
é devida a incongruéncia da superficie da junta, a qual
resulta numa pequena 4rea de contato anormal. Exem-
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FIG, 3.27

Figura ilustrando como as mudangas de osteoartrite a rede de cola-
geno-PG podem comprometer a habilidade da cartilagem articular
para manter a pressurizagao fluidica intersticial, que subjaz a susten-
tagdo de carga do tecido e capacidade de lubrificagdo de junta. Per-
da de PG e o dano as fibras de colageno resultam numa permeabili-
dade hidraulica aumentada {(diminui a resisténcia ao fluxo de fluido)
e em cargas e estresses supranormais na matriz solida (e condrdcito).

plos de condi¢ées que causam tal incongruéncia inclu-
em OA subseqiiente a displasia de acetdbulo congénita,
epifise femoral deslizada e fraturas intra-articulares. Dois
exemplos sd0 a meniscotomia da junta de joelho, a qual
elimina o menisco e sua fung¢io de distribuigio de carga
(Mow et al., 1992), e ruptura de ligamento, a qual permi-
te movimento excessivo e geragéo de estresse mecénico
anormal na junta afetada (Altman et al., 1984; Guilak et
al., 1994; McDevitt & Muir, 1976; Setton et al., 1994). Em
todos os casos anteriormente, articulagéo de junta anor-
mal aumenta o estresse agindo na superficie da junta, a
qual parece predispor a cartilagem a falha.

Macroscopicamente, a concentracgéo e a localizagéo
de estresse nas superficies das juntas tém um efeito fu-
turo. Altas pressdes de contato entre as superficies arti-
culares reduzem a probabilidade da lubrificacao de flui-
do (Mow & Ateshian, 1997). Contato real subseqiiente
de partes dsperas entre superficie-superficie causa con-
centragdes de estresses microscépicos que sao respon-
sdveis por futuros danos no tecido (Ateshian et al., 1995,
1998; Ateshian & Wang, 1995) (Estudo de Caso 3.1).

A alta incidéncia de juntas especificas degeneradas
em pessoas com certas ocupagdes, como as juntas de jo-
elhos de jogadores de futebol americano, quadris de
dangarinos, pode ser explicada pela alta e anormal fre-
giiéncia e magnitude de carga sustentada pelas juntas
desses individuos. Tem sido sugerido que, em alguns
casos, a OA pode ser causada pela deficiéncia nos me-
canismos que minimizam o pique de forcas nas juntas.
Exemplos desses mecanismos incluem o processo ativo
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de flexdo de junta e alongamento muscular e absorgao
passiva de choques pelo osso subcondral (Radin, 1976)
e meniscos (Mow et al,, 1992).

Mudangas degenerativas a estrutura e a composigao
da cartilagem articular poderiam levar a um intumes-
cimento anormal do tecido e a uma propriedade biome-
canica inferior. Nesse estado de fraqueza, a ultra-estru-
tura da cartilagem sera gradualmente destruida pelos
estresses da articulagdo normal da junta (Fig. 3.27). A
OA pode também surgir secundariamente a partir de um
insulto & estrutura microscopica e molecular-intrinse-
ca da matriz de colageno-PG. Muitas condigdes podem
promover uma queda na integridade da matriz; essas
incluem degeneragdo associada com artrite reumética,
hemorragia de junta associada & hemofilia, vdrias de-
sordens de metabolismo do colageno e degradacio do
tecido por enzimas proteoliticas. A presenca de media-
dores soltiveis, como as citocinas (por exemplo, inter-
leukin-1) (Ratcliffe et al., 1986), e de fatores de cresci-
mento (por exemplo, fator de transformagao de cresci-

ESTUDO DE CASO 3

Meniscotomia de Joelho

omem de guarenta ancs de idade exposto a uma

meniscotomia ha 10 anos atras no joelho direito. Atualmente,
ele esta sofrendo dor associada com movimento, intumescéncia e
limitagoes de movimento de joelho (Fig. 3.1.1).

A histéria de meniscatomia de joelho nao sé implica uma
alterag&o na congruéncia de superficie de junta, mas também a
eliminagao da fungao de distribuicao de carga do menisco. O efeito é
uma junta anormal, caracterizada por um aumento na tensdo que age
na superficie da junta que resulta na falha da cartilagem. A maioria
dessas concentracdes de estresse é causada pela incongruéncia de
superficie de junta, resultando em uma area de contato
anormalmente pequena. Esta drea de contato pequena sofrera alto
contato de pressao, diminuindo a probabilidade de lubrificacao de
filme de fluido, e assim, o contato atual de superficie-superficie
causard concentragOes de estresse microscopicas que conduzem ao
dano.

Fig. 3.1.1 do Estudo de Caso
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ESTUDO DE CASO 3.2 i

Osteoartrite

M ulher de setenta anos de idade, com sobrepeso, com OA na
Jjunta do quadril direita com sintomas asseciados de dor,
limitagdo de movimento, deformidade da junta e andadura anormal
(Fig. 3.2.1).

OA & caracterizada por lesdes erosivas de cartilagem, perda de
cartilagem e destruicdo, esclerose dos 0ssos subcondrais e cistos, e
larga formacao de ostedfito nas margens da junta {(Mow & Ratcliffe,
1997). Neste caso, o raio X do quadril direito da paciente mostra uma
diminuicao no espaco interarticular e mudancas na superficie do osso
como as formacdes de esclerose e ostedfito. As alteracdes mais
severas sao achadas no ponto de maxima pressao contra a superficie
da cartilagem oposta, nesse caso, ao aspecto superior da cabeca
femoral.

Fig. 3.2.1 do Estudo de Caso

mento beta 1) também aparenta ter uma funcio impor-
tante na OA. Outro fator contribuinte 2 etiologia da OA
pode estar relacionado as mudangas dos condrécitos
relacionadas 2 idade (Estudo de Caso 3.2).

IMPLICAGOES SOBRE A FUNCAO
DOS CONDROCITOS

AMEC modula a transmissio de cargas nas juntas para
o condrdcito, agindo como um transdutor que converte
carga mecanica a uma pletora de pistas ambientais que
medeiam a fungéo dos condrécitos. Em cartilagem ar-
ticular sauddvel, cargas de movimento de juntas com
fungio normal resultam na geracéo de estimulos meci-
nico-eletroquimicos (por exemplo, pressio hidrostatica,
campos de estresse e deformagio, potenciais de fluxos)
que promovem a manuten¢éo da cartilagem normal
(pelo condrécito) e a fungdo normal do tecido (Fig. 3.26).
Porém, quando a integridade da rede de colageno-PG (o
transdutor) de cartilagem articular é comprometida,
como em trauma ou doenga, a articulagio da junta nor-

mais, resultando em remodelagem anormal da MEC
pelos condrécitos e em funcéo debilitada do tecido.

Na auséncia da carga da junta, o ambiente normal do
condrécito é caracterizado pelo pré-estresse estabeleci-
do pelo equilibrio entre a tenséo nas fibras de colageno
€ a pressdo osmética de Donnan. Durante a carga na
junta, em virtude da baixa permeabilidade do tecido, o
ambiente normal do condrécito é dominado através da
pressio hidrostatica no fluido intersticial. Existem va-
rios fendmenos que originam de fluxo de fluido inters-
ticial. Implicado no aumento da difuséo de nutriente, o
fluxo de fluido intersticial (isto &, de 4gua livre) da ori-
gem a estimulos celulares de uma natureza eletrélita,
denominado fluxo potencial e cadeias (Frank & Grod-
zinsky, 1987; Guetal., 1993, 1998). Em adigio, o fluido
intersticial flui através de pequenos poros associados
com a matriz sélida (~50 nm) de cartilagem normal, que
oferece resisténcia consideravel para fluxo de fluido
(Maroudas, 1979; McCutchen, 1962; Mow et al., 1984),
pode dar origem a um fendémeno mecanico denomina.
do compactaczo de matriz fluido-induzida (Lai & Mow,
1980). A interagéo friccional entre fluido intersticial e o
s6lido é um resultado de resisténcia de arrasto ao fluxo
forcado através da matriz da cartilagem poro-permesa-
vel e o estresse tangencial viscoso exercido pelo fluido
intersticial. Dado a razzo de fluxos nominais do fluido
intersticial mencionada anteriormente e a baixa perme-
abilidade da matriz de cartilagem, a percepgio do con-
drécito sobre essa forga de interagio friccional serd pro-
vavelmente dominada pela resisténcia de arrasto do flu-
x0 através da matriz em vez de ser dominada pelo es-
tresse tangencial direto-viscoso na célula. Essa forga de
arrasto friccional pode produzir deformacio na matriz
sélida na ordem de 15 a 30%.

Da discussio acima, pode ser considerado que defor-
magéo de condrécito é governada pelos trés conjuntos
de mecanismos de cargas: deformagio direta de MEC;
compactagao de fluxo-induzido: e pressurizagio fluida.
Em OA, a permeabilidade de tecido aumentada diminui
0 mecanismo de carga-pressio normal do fluido da car-
tilagem. Assim, ha uma troca de suporte de carga so-
bre a matriz sélida, causando estresse e deformagio
supranormais impostos nos condrécitos (Fig. 3.27). Es-
ses niveis de estresses e deformagio anormalmente al-
tos, e outras mudangas mecAnico-eletroquimicas que
sdo manifestadas com OA, podem ativar um desequi-
librio das atividades anabolicas e catabélicas dos con-
dréceitos, contribuindo mais adiante com um ciclo vi-
cioso de degeneragao progressiva de cartilagem. Real-
mente, mudangas para a composigéo bioquimica e es-
trutura da cartilagem podem ter um impacto profun-
do na fungio do tecido e do condrécito. Com colabo-
ragdes multidisciplinares e uma estrutura teérica apro-
priada, como a teoria bifésica, contribui¢ées sobre os
fatores que governam as fungdes dos condrécitos, da
fungéo e da estrutura da cartilagem, e a etiologia de DA,
podem ser obtidas.

Resumo

@ A fungio da cartilagem articular em juntas diar-
trodiais € aumentar a drea de distribuicao de carga (des-
sa forma diminuindo o estresse) e prover uma superfi-
cie de sustentagio macia e resistente ao desgaste.

% Biomecanicamente, a cartilagem articular deve ser
vista como um material multifasico. Em termos de
material bifésico, a cartilagem articular é comprimida
por uma matriz sélida de coldgeno-PG poro-permesvel
(aproximadamente 25% do peso timido) preenchida pelo
fluido intersticial livremente mével (aproximadamente
75% do peso imido). Em adi¢io ao sélido e ao fluido,
existe uma fase adicional de fon quando considerando
a cartilagem articular como um meio trifisico. A fase
idnica é necessaria para descrever os comportamentos
de intumescéncia e outros eletromecanicos.

@ Propriedades biomecanicas importantes da carti-
lagem articular sdo as propriedades materiais intrinse-
cas da matriz sélida e da resisténcia friccional do flui-
do intersticial através dos peros permedveis da matriz
sélida (um parametro inversamente proporcional 4 per-
meabilidade do tecido). Juntos, esses parametros defi-
nem o nivel da pressurizagio do fluido intersticial, um
determinante principal da sustentacio de carga e capa-
cidade de lubrifica¢io do tecido, a qual pode ser gerada
na cartilagem.

@ Lesdes da cartilagem articular, de quaisquer cau-
sas, podem interromper a habilidade normal do fluido
intersticial do tecido em sustentar cargas, e ainda, o
processo de operagéo de lubrificagéo normal na junta.
Assim, insuficiente lubrificagéo pode ser o fator prima-
rio na etiologia da OA.

@ Quando descrevendo a cartilagem articular num
contexto de uma estrutura teérica rigorosa, como as
teorias bifdsicas, trifdsicas, ou multifasicas, & possivel
predizer, de forma acurada, os comportamentos mecé-
nicos da cartilagem articular sob cargas e elucidar os
mecanismos subjacentes que governam a sustentacio de
carga e a funcéo de lubrificacio. Além do mais, podem-
se obter melhores entendimentos sobre a natureza tem-
poral e espacial dos estimulos fisicos que podem afetar
a fungio dos condrécitos, in situ.
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