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RESUMO

Diversos fatores podem influenciar no sucesso de uma artroplastia de
quadril. Para artroplastias cimentadas, o melhor conceito de cimenta-
¢ao a ser empregado ainda permanece sob debate. Tradicionalmente, é
sugerida a utilizacdo de uma camada de cimento uniforme e maior que
2 mm. Porém, um outro conceito, iniciado na Franca, conhecido por
utilizar proteses mais robustas e mantas de cimento nao uniformes com
espessuras menores que 1 mm em alguns pontos, atingiu grandes ta-
xas de sucesso, dando origem ao termo "paradoxo francés". Apesar de
ambas as técnicas conduzirem a bons resultados clinicos, variagoes no
tamanho do implante e tipo de suporte 6sseo da manta de cimento sao
apontados como fatores que podem influenciar a estabilidade da pro-
tese e o aparecimento de trincas no cimento. Dentro desse contexto, o
presente trabalho teve como objetivo avaliar a influéncia dessas duas
técnicas de cimentacao na resposta mecanica da camada de cimento 6s-
seo. A avaliacdo proposta foi realizada por meio de andlises numéricas
do sistema protese-cimento-tecido 6sseo empregando-se o método dos
elementos finitos. Foram utilizados dois tamanhos de um mesmo tipo
de proétese para produzir trés modelos tridimensionais, sendo um repre-
sentativo da técnica francesa, outro da tradicional e um terceiro modelo
utilizando a menor prétese, porém, considerando a manta sendo supor-
tada em sua maior parte por osso cortical. Para aproximar a demanda
mecénica do sistema, foi aplicado um carregamento estatico referente
a solicitagdo méaxima durante a marcha humana. Com base no uso da
tensdao maxima principal para calcular o acimulo de dano na manta de
cimento, os resultados indicam que os locais mais propensos & forma-
cao de trincas sao as regioes lateral, distal em torno da extremidade
da prétese e a regido proximal-medial. A regido proximal, onde pude-
ram ser observadas trincas em estudos clinicos, mostrou-se mais critica
para a técnica tradicional. Na regiao distal, o pior cenario encontrado
foi para o modelo francés. Uma espessura fina da manta de cimento
na regiao lateral nao pareceu influenciar os valores de tensao no local.
Em conjunto, os resultados indicam que nao hé diferencas significativas
decorrentes do tipo de suporte 6sseo da manta.

Palavras-chave: Artroplastia de quadril. Paradoxo francés. Técnica

de cimentacao.






ABSTRACT

The long-term success of a hip arthroplasty depends on many factors.
For cemented hip arthroplasties, two contradictory cementing concepts
have been object of discussion. Traditionally, it has been suggested that
the cement mantles should be complete and have a minimal thickness of
2 mm. However, another concept, introduced in France, which employs
a canal-filling stem associated with a non-uniform cement mantle, thin-
ner than 1 mm, resulted in excellent survival rates. This phenomenon
has been referred to as the "French paradox". Although both tech-
niques seem to lead to good clinical results, variations in the implant
size and the type of bone surrounding the cement mantle seem to cause
differences in the implant stability and crack growth in the cement. In
this context, the aim of this study is to evaluate the consequences of
these two different cementing techniques on the mechanical response of
the bone cement mantle. The proposed evaluation was performed using
numerical analysis of the prosthesis-cement-bone system using the fi-
nite element method. Two different sizes of the same prosthesis were
used to generate three three-dimensional models, one to represent the
French technique, another for the standard technique and a third model
using the smaller stem considering the cement mantle being supported
mostly by cortical bone. To approximate the mechanical demand of
the system, the models were subjected to a static load equivalent to
the peak load during normal walking activity. Based on the use of the
maximum principal stresses to calculate the accumulation of damage
in the cement mantle, the results have indicated that the lateral and
distal regions around the prosthesis and the proximal-medial region are
more susceptible to the crack formation. The proximal region, where
cracks were observed by clinical studies, was more critical for the stan-
dard technique. In the distal region, the worst-case scenario was found
for the French technique. A thin cement mantle in the lateral region
does not appear to influence the local stress values. The results also
indicate that there are no significant differences due to the type of bone
support of the cement mantle.

Keywords: 1.Hip arthroplasty 2. French paradox 3. Cementing tech-

nique
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1 INTRODUCAO

A Artroplastia Total de Quadril (ATQ) é um procedimento cirargico
que visa recuperar a funcionalidade do quadril por meio da substituicdao
de ambos os lados da articulagao. Esse tratamento ¢ indicado para pa-
cientes com doencas degenerativas da articulacao, com dores excessivas
ou com fratura no colo femoral. A operacao visa o alivio das dores e
aumento ou restituicao da liberdade de movimento da articulacao, ofe-
recendo uma melhora na qualidade de vida dos pacientes. No Brasil,
em 2016 foram registradas 3864 internacoes para a realizacao do pro-
cedimento de artroplastia total de quadril cimentada pelo SUS. Esse
nimero tende a crescer ainda mais devido ao aumento da expectativa
de vida e aumento da populagao.

A maior parte das AT Qs é realizada em pessoas idosas, porém, ao longo
dos anos, o nimero de cirurgias em pacientes abaixo de 55 anos, tem
crescido (SOUZA, 2011). Para esse grupo, segundo o relatorio do Re-
gistro sueco de artroplastia de quadril, as taxas de revisao sdo maiores,
sendo em média de 13% apoés 10 anos. Além disso, as artroplastias
revisadas possuem taxa de falha ainda maior, aproximadamente 20%
(sTOLK, 2002). Dessa forma, torna-se importante a realizagdo de es-
tudos para o melhoramento de préteses e técnicas cirtrgicas que levem
a uma maior durabilidade da artroplastia, principalmente sob esforcos
mais intensos que representam as atividades de pessoas mais jovens.
A soltura asséptica do implante ("aseptic loosening”) é a causa mais
frequente de falha de artroplastias de quadril cimentadas (CAWLEY et
al., 2013; FRANKLIN et al., 2003; STOLK, 2002). Fendémenos envolvendo
o cimento, tais como fratura e fluéncia, foram considerados causas desse
tipo de falha (LEE; SKINNER; KEYAK, 1993).

Tal fato tem estimulado pesquisas em torno das caracteristicas do ci-
mento e da técnica de cimentagao. Um grande ntmero de estudos

clinicos, experimentais e numeéricos foram realizados com o objetivo de
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melhorar os resultados obtidos com a artroplastia cimentada por meio
do entendimento da relacao entre fatores geométricos e técnicas cirtr-
gicas e os tipos de falhas.

Em relacao & espessura ideal da manta de cimento a ser empregada
em torno da haste femoral ainda existem controvérsias (JORDAO et al.,
2014). A utilizacdo de uma fina camada, menor que 2 mm, tem sido,
associada com a falha da manta e consequentemente com a soltura
do implante (LANGLAIS et al., 2003; CRISTOFOLINI et al., 2007). Dessa
forma, convencionalmente recomenda-se uma manta com valores de es-
pessura na faixa de 2 a 4 mm em todos os pontos em torno da haste
femoral (RAMANIRAKA; RAKOTOMANANA; LEYVRAZ, 2000; LANGLAIS
et al., 2003).

Porém, no inicio dos anos 70, um outro conceito foi introduzido. Pro-
teses com hastes mais espessas ("canal-filling stems"), que ocupam
grande parte do canal medular, comecaram a ser utilizadas. Nessa
técnica, a maior parte do osso trabecular é retirado e a regiao entre a
proétese e o osso cortical remanescente é preenchida por uma camada de
cimento nao uniforme, com espessura menor que 1 mm ou até mesmo
inexistente em alguns pontos. Tal procedimento de cimentagao também
tem levado a 6timos resultados e foi utilizado inicialmente com dois mo-
delos de proétese franceses, Charnley-Kerboull e Ceraver Osteal, dando
origem ao termo "paradoxo Francés"(LANGLAIS et al., 2003; El Masri
et al., 2010). Na busca por explicar esse fato, algumas pesquisas tém
indicado que o tipo de tecido 6sseo, trabecular ou cortical, que serve
de suporte para o cimento, pode afetar o desempenho da fixacao da
protese (JANSSEN et al., 2009; AYERS; MANN, 2003; LEE, 2005).

A modelagem e posterior simulagido computacional da articulacao do
quadril apos ATQ apresentam-se como uma ferramenta de apoio para
o projeto e a andlise de préteses de quadril, bem como para a avaliacao
do desempenho de diferentes técnicas cirargicas. O seu potencial como
ferramenta de analise comparativa fica evidente quando observada a
dificuldade de se realizar testes comparativos nas condicoes in vivo ou

in wvitro. Particularmente, simulagoes numeéricas sao de grande utili-
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dade para investigar os efeitos de diferentes camadas de cimento 6sseo
na tentativa de melhorar a técnica de cimentacao e, assim, aumentar a
durabilidade da artroplastia e consequentemente, a qualidade de vida

dos pacientes e a reducao de gastos com cirurgias de revisao.

1.1 OBJETIVOS

Dada a importancia do conceito de cimentagao no desempenho da pro-
tese e na durabilidade da artroplastia, este trabalho teve como objetivo
comparar qualitativamente a resposta mecanica da camada de cimento
resultante da implantacdo de um mesmo modelo de prétese por con-
ceitos de cimentacao diferentes. A influéncia da espessura e do tipo de
tecido 6sseo de sustentagdo da manta foi investigada.

Para a avaliagao do comportamento mecinico das mantas de cimento
foi realizada anélise de tensoes. Ao par dos resultados numéricos, foi
investigada a sua correlacao com dados de estudos experimentais ou de

acompanhamento clinico presentes na literatura.
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2 REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1 O QUADRIL

2.1.1 Referéncias anatoémicas

Neste trabalho foram utilizados alguns termos para indicar direc¢oes e
localizacOes anatomicas. Esses termos tém como referéncia a posicao
de descrigao anatomica e os planos indicados na Figura 1. O termo an-
terior se refere & frente ou vista frontal. Posterior indica para as costas
ou no dorso do corpo. Antero-posterior, da frente para tras. Medial
e lateral indicam respectivamente mais proximo ou mais afastado da
linha sagital (plano mediano), assim como, proximal ou distal indicam
localizagoes préoximas ou afastadas da raiz de implantagao do membro,

que no caso do fémur é a cabeca femoral.

Sagital
(plano
mediano)

— Coronal
(plano
frontal)

sterior

i

i

h

| Transverso

R (plano

HE horizontal)
nferii

i

|
|
|
|
|

lD:istaI
j

Latel ra\

Figura 1: Planos e dire¢oes usados em anatomia. Figura adaptada de:
http://body-disease.com /anatomical-terminology.
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Apo6s a artroplastia de quadril, a divisdo da regido no entorno da pro-
tese em zonas de Gruen é frequentemente utilizada como referéncia
para avaliacao da integridade, tanto da manta de cimento como do
tecido 6sseo e para descrever, por exemplo, complicacoes, incluindo
a soltura (afrouxamento) do componente femoral. Os controles pos-
operatoérios sao rotineiramente realizados por radiografia projetada em
vistas antero-posterior e lateral. Além dessa classificacdo em zonas, a
regiao da artroplastia ¢ também dividida em trés regides: proximal,

intermediaria e distal como mostrado na Figura 2.

7 PROXIMAL 8 14

ITERMEDIARIA 9 13

DISTAL 10 12

Figura 2: Zonas de Gruen definidas nos planos frontal e lateral.

2.1.2 Anatomia do Quadril

O quadril, ou articulagdo coxo-femoral conecta o tronco aos membros
inferiores e é formado pelo encaixe da cabeca do fémur na cavidade do
acetdbulo como indicado na Figura 3. Tanto a cabeca do fémur quanto
o acetabulo possuem revestimentos de cartilagem, um tecido liso, resis-
tente que auxilia na absorcao de impactos e reducao de atrito. Espessos

ligamentos compoem a cépsula articular, que mantém o conjunto fir-
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memente unido e estavel, circundando a articulacao e conectando um
0sso0 ao outro. Logo abaixo da capsula articular localiza-se a membrana
sinovial que produz um liquido transparente que preenche a articulagao

e cria uma fina camada de filme lubrificante.

Espinha iliaca antero-inferior

Cabega
do f

o femur Acetéabulo
Trocanter

maior Ligamento pubofemoral

Ramo superior

Trocanter
menor

Ramo inferior
Femur

(© PAUL B. ROACHE, MD 2012

Figura 3: Articulagdo do quadril. Figura adaptada de: https:// ana-
tomyclass123.com/ anatomy-of-the-femur-and-hip.

O fémur é classificado como um osso longo e pode ser dividido em
trés partes, epifise proximal, diafise (corpo) e epifise distal conforme
mostrado na Figura 4. Na regidao proximal estdo situados o trocan-
ter maior, o trocanter menor, o colo e a cabeca do féemur (Figura 3).
Na diéfise, ha basicamente tecido 6sseo cortical e a cavidade medu-
lar, que é preenchida com medula amarela formada principalmente por
gordura. A regido de transicdo entre a epifise e a didfise é chamada
metéafise e é demarcada por uma mudanga morfologica de osso cortical

na diéfise para trabecular na epifise (COSTA, 2007). Dessa forma, como
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podemos observar na Figura 4, o osso trabecular pode ser encontrado
predominantemente preenchendo toda a cabeca femoral até a altura do
trocanter menor (JONES, 2011). O osso cortical na regido da epifise
proximal é encontrado na forma de uma fina camada externa que re-

veste o osso trabecular.

Osso trabecular

Epifise proximal

Cavidade medular

Medula amarela

Osso cortical

Diafise —
Epifise distal
Figura 4: Caracteristicas anatomicas do fémur. Figura adap-

tada de: https:// basicmedicalkey.com/structure-and-function-of- the-
musculoskeletal-system/ .

Os tecidos 0sseos trabecular (esponjoso/cancelar) e cortical (compacto)
se diferenciam macroscopicamente principalmente pela densidade, que
pode variar também de acordo com a idade, sexo, condicao fisica e ali-
mentacdo (DICATI, 2015). O osso cortical é mais denso, com baixa poro-
sidade, entre 5 e 30% (PODSHIVALOV; FISCHER; BAR-YOSEPH, 2014). A
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parte trabecular tem porosidade elevada que varia de 30 a 90% e as re-
gides nao mineralizadas sao preenchidas com tutano vermelho, nervos,
canais sanguineos e outros tipos de células (PODSHIVALOV; FISCHER;
BAR-YOSEPH, 2014; ROESLER, 2006).

As propriedades mecéanicas do tecido 6sseo também variam em funcado
da idade e sexo do paciente, além de depender da posicao anatdomica e
tamanho da amostra, do grau de hidratacao do tecido, da temperatura
e da densidade aparente, que é a massa do tecido 6sseo mineralizado
dividida pelo volume unitario total (RAFTOPOULOS et al., 1993 apud
COSTA, 2007). Além disso, por tecidos biologicos apresentarem dife-
rentes estruturas e composicoes em diferentes niveis de observacao, os
ensaios para determinar o seu comportamento mecanico podem ser re-
alizados em diferentes escalas, produzindo assim, diferentes resultados.
Na escala tecidual (<1 mm) sdo realizados, por exemplo, ensaios de na-
noindentagdo, microtensdo e ultrassom. Na escala aparente (>5 mm,
<40 mm) tem sido utilizado além de ensaios mecanicos convencionais
como tracao e compressao, também outros métodos como ultrassom
ou combinacao de dados experimentais e anélises por elementos finitos
para determinar a resposta do material sob carregamentos arbitrarios.
Dessa forma, sdo encontradas muitas variacoes entre os valores das pro-
priedades de tecido 6sseo na literatura (VERDONSCHOT; HUISKES, 1997;
MOULGADA et al., 2014; AYERS; MANN, 2003; JANSSEN et al., 2005, 2009;
WEBB; SPENCER, 2007; BAYRAKTAR et al., 2004; SENALP; KAYABASI;
KURTARAN, 2007; CUPPONE et al., 2004; JONES, 2011).

Segundo Jones (2011), o médulo de elasticidade para o osso trabecular
tem sido estimado entre 0,08 e 13 GPa, sendo que estudos utilizando
ensaio de compressao de amostras retiradas de fémur humano em escala
aparente obtiveram valores entre 0,08 e 0,4 GPa. Para o osso cortical,
nessa mesma, escala, os valores obtidos por ensaio de tracao variaram
entre 14 e 20 GPa, para a escala tecidual ensaios utilizando ultrassom,
nanoindentacdo e microtensdao com amostras também retiradas de fe-
mur humano indicaram moédulos de elasticidade na faixa de 3,8 a 23,4
GPa.
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Valores dessas propriedades para esses materiais também foram busca-
dos em estudos de simulacao de protese quadril. Tecidos 6sseos tém sido
a maior parte das vezes modelados como materiais isotropicos elasticos
lineares (TAYLOR; PRENDERGAST, 2015). Alguns valores de modulo
de elasticidade e coeficiente de Poisson encontrados estdao resumidos
na Tabela 1. Outros trabalhos, além dos citados, utilizam dados obti-
dos por tomografias computadorizadas para determinar elemento por
elemento o valor do modulo de elasticidade em funcdo da densidade
(AYERS; MANN, 2003). Ha também os que consideram o osso cortical
como material ortrotopico (JANSSEN et al., 2005), e outros que utilizam
propriedades de ossos sintéticos para comparar as simulagdes com en-
saios experimentais (JEFFERS et al., 2007; HIGA et al., 2015).

Tabela 1: Propriedades dos tecidos 6sseos utilizadas em simulagoes.

Trabecular Cortical
E [GPa] Poisson E [GPa] Poisson
(MOULGADA et al., 2014) 0,389 0,3 15,5 0,28
(JANSSEN et al., 2005) 0.4 0,3 ortotropico 0,3
(JANSSEN et al., 2009) 1 0,3 7 0,4
(WEBB; SPENCER, 2007)  0,5-1 0,3 15-20 0,3

O quadril pode realizar seis tipos de movimento, flexdo, extensao, adu-
¢do, abducdo, rotagio (interna e externa) e circundagao que é a com-
binagdo dos movimentos elementares (COSTA, 2007). Para a realizacdo
desses movimentos sao acionados misculos tanto do sistema muscular
do quadril como da coxa.

A flexao é o movimento que leva o membro inferior a frente, com ou
sem o joelho flexionado, fazendo com que a coxa va ao encontro do
tronco. Os miusculos ligados ao fémur que atuam durante a flexao sao:
iliaco, psoas maior e pectineo, além desses, atuam também o sartério
e tensor da fascia lata que possuem insercdo na pelve. A extensdo é o

movimento oposto e leva o membro inferior para tras do plano frontal.
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Os principais musculos que realizam a extensdo sio: gliteo méximo e
o grupo dos miusculos isquiotibiais.

A abducao leva o membro inferior para a lateral do corpo afastando-o
do plano sagital. Os musculos que participam desse movimento sdo:
tensor da fascia lata, sartorio, gluteo médio, gluteo minimo, gliteo mé-
ximo e piriforme. A adugdo é o movimento do membro inferior da
lateral para a direcdo medial. Os principais adutores do quadril sao
os miusculos adutores longo, curto e magno, que possuem inser¢ao no
fémur, e o musculo gracil.

As rotagoes interna e externa sdo o movimento em torno do eixo longi-
tudinal aproximando ou afastando o segmento da linha média. Para a
realizagdo da rotagao lateral os principais musculos sao o piriforme, gé-
meo superior e gémeo inferior, obturador interno e externo e quadrado
femoral. O principal rotador interno é o gluteo minimo, com a ajuda do
tensor fascia lata, semitendinoso, semimenbranoso e do gliteo médio.
Esses grupos musculares e seus pontos de insercao podem ser observa-
dos na Figura 5.

Uma combinacao desses movimentos possibilita ao individuo realizar
diversas atividades, como por exemplo caminhar. Ao longo de suas fa-
ses, na marcha humana sao realizadas a extensado e flexdo do quadril e
também a rotacao e inclinagao pélvica lateral que requerem a ativagao
dos musculos responsaveis pelas abdugao/aducéo e rotagio interna/ex-
terna do quadril.

Além do sistema muscular do quadril, um importante musculo da coxa
ligado ao fémur é o quadriceps femoral. Composto pelo vasto lateral,
medial, intermédio e reto femoral ele participa na flexao do quadril bem

como na extensao do joelho durante a execucao da marcha.
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iliopsoas
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lliaco Psoas M= Piriforme

Gluteo
médio

Gluteo
minimo

Obturador

Interno 3
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maximo

Figura 5: Musculos do quadril. Figura adaptada de (COSTA, 2007).

2.2 ARTROPLASTIA DO QUADRIL

Devido a doencas degenerativas ou traumas, pode ocorrer um desgaste
da cartilagem da articulacao fazendo com que as superficies ésseas fi-
quem expostas, causando dores e limitacoes nos movimentos da articu-
lacdo. Quando esse dano se torna irreversivel, podendo limitar inclusive
o desempenho de atividades didrias basicas, uma artroplastia, total ou
parcial (hemiartroplastia) é o tratamento mais indicado.

A Artroplastia Total de Quadril (ATQ) é um procedimento cirtargico
que visa recuperar a perda de funcionalidade da articulacdo do quadril

pela substituicao da cabega do fémur e da cartilagem do acetabulo por
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proteses. O procedimento cirtargico envolve a remocao da cabega do
féemur por meio de um corte na altura do colo, preparacao e limpeza do
canal femoral e insercao de uma proétese metélica composta por haste e
esfera (cabega femoral) que se articula no componente acetabular que é
fixado na cavidade da pelve como ilustrado na Figura 6. A preparacao
do canal femoral é feita utilizando-se uma ferramenta no formato da

prétese a ser implantada.

Cimento

Haste femoral

Figura 6: Representacio esquematica da Artroplastia Total de Quadril
(STOLK et al., 2004).

Existem muitas variagoes entre os implantes utilizados atualmente. Em
especial, o componente femoral, que compoe o sistema analisado neste
trabalho, pode ser fabricado com diferentes geometrias, tamanhos, ma-
teriais e acabamentos. Em relacao aos tipos de fixacao, existem proteses
cimentadas e existem proéteses ndo cimentadas. A escolha da protese,
do tamanho e técnica de cimentacao sao determinantes no desempenho

da artroplastia.
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2.2.1 Hastes femorais

As hastes femorais que utilizam o conceito de fixagdo com cimento 6sseo
sao geralmente fabricadas de aco inoxidavel ou ligas de cromo-cobalto
e o seu acabamento superficial pode ser polido (Ra < 1.0um), fosco
(1.0um < Ra < 2.0um) ou rugoso (Ra > 2.0um).

Para a fabricacao da cabeca femoral sao empregados tanto metais como
ceramicas.

Desde o surgimento da fixacdo cimentada na década de 60, a forma
dos implantes sofreu grandes modificagoes. Novas geometrias foram
desenvolvidas na busca de encontrar uma haste ideal que fosse capaz
de transmitir tor¢ao e carregamento axial para o cimento e para o osso
sem criar picos de tensao e sem apresentar excessivos micromovimentos.
Outra caracteristica desejavel é que a haste permanega mecanicamente
estavel a longo prazo.

Basicamente, duas filosofias de projeto foram desenvolvidas para atin-
gir os objetivos de fixacdo e transmissdo de carga: force-closed (ou
load-taper) e composite-beam (ou shaped-closed).

As hastes do tipo force-closed possuem geometria afilada em dois ou
trés planos e quando implantadas sdo efetivamente alojadas como uma
cunha durante o carregamento axial. Esse tipo de implante tem sub-
sidéncia de alguns milimetros durante o primeiro e segundo ano poés-
operatorio devido a fluéncia do cimento (SCHEERLINCK; CASTELEYN,
2006). Apos se acomodar na posigao final, devido a sua geometria co-
nica, forgcas compressivas radiais tanto na regido proximal, como distal
sdo criadas no cimento (BREUSCH; MALCHAU, 2010). Uma ilustracao
esquemaética das forgas geradas na manta de cimento pode ser vista na
Figura 7. Essas forgas sao transferidas para o osso na forma de ten-
sdo circuferencial (SCHEERLINCK; CASTELEYN, 2006; CARLI; JERABEK,
2015).
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Figura 7: Forgas geradas por proteses do tipo force-closed. A: sem
carregamento. B: sob carregamento, inducdo de forga radiais. C: apos
subsidéncia, aumento da area ocupada pela prétese na segcao tranversal
e aparecimento de tensoes circunferenciais.

As proteses do tipo force-closed sao classificadas como dupla-cunha ou
tripla cunha. A dupla cunha tem afilamento em dois planos, frontal e
lateral, ja a tripla cunha possui também angulacao no plano transversal
(NORMAN et al., 2013 apud GRIZA et al., 2015) como ilustrado na Figura
8.

o

Figura 8: Tlustragao da geometria das proteses: a) reta, b) dupla cunha
e ¢) tripla cunha.
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As proteses do tipo composite-beam ou shape-closed sdo assim chama-
das devido a sua geometria complexa que faz com que o cimento se
adeque a sua forma, agindo como um compdésito, compartilhando car-
regamento e tensdo (CARLI; JERABEK, 2015). Para esse conceito de
proétese, a haste necessita permanecer rigidamente solidaria ao cimento
e nao é permitida qualquer subsidéncia para evitar dano e degeneragao
do cimento e ou formagao de particulas metéalicas que podem causar
falha do procedimento. Esse principio de funcionamento faz com que
seu comportamento seja diferente das proteses do tipo force-closed em
termos de migracao ao longo do tempo. As hastes composite-beam sao
consideradas mais estaveis, porém estudos indicam que também podem
apresentar migragdo na interface protese/cimento. Apesar de terem
sido originalmente fabricadas com acabamento rugoso para aumentar
sua aderéncia ao cimento, atualmente esse tipo de préotese tem sido en-
contrado também com acabamento polido (CARLI; JERABEK, 2015).
Seguindo os principios de um ou outro conceito de projeto, diferen-
tes caracteristicas geomeétricas foram desenvolvidas ao longo do tempo,
como o formato da protese em relagdo ao canal (simétrico ou anato-
mico), diferentes segbes transversais (oval ou quadrada), a presenca de
colar, o comprimento da haste e até mesmo o angulo de arredonda-
mento das arestas.

As hastes anatomicas foram criadas para se adequarem ao formato do
canal medular no plano sagital funcionando como composite-beam, uma
vez que sua forma limita a subsidéncia requerida para atingir uma po-
sicao estéavel por hastes do tipo force-closed. Seu formato, permite uma
melhor centralizacao da haste, evitando o contato na regidao proximal
anterior e distal posterior, resultando na obtencdo de uma espessura
da manta de cimento maior que 2 mm. Ainda ndo é muito claro se
essas caracteristicas realmente sao vantajosas, uma vez que proéteses
simétricas também apresentam resultados igualmente bons (BREUSCH;
MALCHAU, 2010).

Em relacdo & secao transversal da haste, seu formato pode influenciar

a distribui¢ao de cimento dentro do canal, a estabilidade sob rotagao



37

do implante e a distribuicdo de tensao na manta. Hastes com secao
trasnversal na forma retangular tem maior estabilidade rotacional que
as ovais. No entanto, arestas proeminentes, criam picos de tensao no
cimento o que pode levar a microfraturas (SCHEERLINCK; CASTELEYN,
2006). Hastes ovais, tem melhor adequagao a forma do canal e con-
seguem ocupar uma maior parte da cavidade deixando menos espaco
para o cimento e osso trabecular. Como contraste, hastes na forma
retangular, como a Exeter e Kerboull CK I sdo limitadas em tamanho
caso se deseje evitar o contato com a parede interna do canal medular.
O resultado é um espaco adicional para pressurizacao do cimento no
tecido trabecular. No entanto, se o cimento nao for totalmente pres-
surizado, tecido trabecular com propriedades mecanicamente inferiores
permanecera entre o cimento e o osso cortical, podendo favorecer o
descolamento da manta de cimento. De acordo com Scheerlinck e Cas-
teleyn (2006), para evitar que isso aconteca, uma quantidade minima
de tecido trabecular de boa qualidade deve ser deixada anexada ao
cortical para permitir a interdigitacdo apropriada do cimento. Com a
utilizacao de técnicas modernas de pressurizacdo uma espessura de 3
mm de trabecular é considerada suficiente. Uma outra op¢ao é a re-
mocao de todo o osso trabecular com uma cureta antes da cimentacao.
Essa opgao pode ser bastante util quando uma boa pressurizacao nao
pode ser garantida.

Outra modificagdo implementada foi a adicdo de um colar na regiao
proximal da haste femoral. Essa mudanca teve como objetivos princi-
pais, promover transferéncia direta de carregamento do implante para
a manta de cimento e ou para o colo femoral, reduzir a tensao de tra-
¢ao na haste e reduzir a migracao. No entanto, para préteses do tipo
force-closed, o colar impede que a haste se acomode durante carrega-
mento ciclico, mas nao impede micromovimentos e consequentemente
pode ocorrer a producao de particulas de desgaste na interface com o
cimento. Outra funcdo do colar é controlar a insercdo, especialmente
quando a haste femoral é menor que a ferramenta utilizada para prepa-

rar o canal medular ("undersized stem"). Dessa forma, o colar s6 deve



38

ser considerado como uma op¢ao para hastes do tipo composite-beam
undersized (SCHEERLINCK; CASTELEYN, 2006).

Além dessas caracteristicas, as proteses sao fabricadas em diferentes ta-
manhos e offsets, que € a distancia entre o centro de rotacao da cabega
femoral e uma linha tracada perpendicularmente pelo centro da diafise
femoral. Alguns exemplos de proteses cimentadas que se destacaram
podem ser vistos na Figura 9.

Figura 9: Exemplos de diferentes tipos de proteses para ATQ cimen-
tada. a) Charnley b) Exeter ¢) Lubinus SPII d) Miiller straight stem.

A protese Charnley Elite (DePuy JeJ) é fabricada em liga de cromo-
cobalto, possui um mini colar e seu acabamento é fosco. A Exeter
(Stryker) é de ago inoxidavel, simétrica com secdo transversal retan-
gular, sem colar, polida e dupla-cunha, permitindo, dessa forma, que
ocorra subsidéncia. A Lubinus SPII (Waldemar-Link) ¢ uma haste
anatomica de Cromo-cobalto, com colar e acabamento fosco. A haste
Muller (Zimmer) é simétrica com um pequeno colar, se¢io tranversal
retangular, e de acordo com o fabricante, pode haver contato haste/osso
cortical nas regioes medial e lateral, produzindo uma manta nao uni-
forme (BREUSCH; MALCHAU, 2010).
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2.2.2 Fixacao cimentada

Existem dois tipos de fixacdo da proétese femoral no canal medular.
Fixagao biolégica, ou nao cimentada, que utiliza o potencial de cres-
cimento 6sseo na superficie da haste, e a fixacdo cimentada, que uti-
liza um material polimérico de preenchimento, o polimetilmetacrilato
(PMMA), também chamado de cimento 6sseo.

A cimentacao da protese consiste em, apos a preparacao do leito 6sseo,
misturar os componentes do cimento manualmente em um recipiente,
com auxilio de espatula, ou num sistema fechado sob vacuo, e aplica-lo
de forma retrégrada no canal femoral até o preenchimento total da cavi-
dade. Ap6s a pressurizagdo, deve-se aguardar até que o cimento tenha
uma viscosidade suficientemente alta para resistir & penetragao sangui-
nea e suficientemente baixa para que a protese entre sem esforgo e nao
se criem poros. A haste é entdo introduzida e a articulagdo artificial
é colocada no lugar para que testes finais de movimentacao do quadril
sejam realizados. Algumas das etapas presentes no procedimento ci-
rargico de uma artroplastia de quadril estao presentes na Figura 10.
Como resultado, entre a protese e o osso é criada uma camada de
PMMA também denominada manta de cimento que dependendo do
tamanho e geometria da proétese, pode ser mais fina ou mais espessa.
Tal caracteristica tem sido associada na literatura & classificacao das

técnicas de cimentacao como Tradicional ou Francesa.
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Figura 10: Etapas do procedimento cirirgico de uma artroplastia
de quadril. 1: Resseccao da cabeca femoral. 2: Preparacao do
leito 6sseo e colocacao de cada componente protético. 3: Encaixe
da articulagao artificial. 4: Resultado final. Figura adaptada de:
http://www.quadrilcirurgia.com.br.

Basicamente, o conceito da técnica tradicional, inclui a preservacao de
o maximo de o0sso trabecular possivel, por meio da escolha de uma pro-
tese que nao preencha totalmente o canal femoral. A preparacao do
canal é feita utilizando uma ferramenta maior que a prétese, de forma
a produzir uma manta mais uniforme e completa (CAMERON, 2008).
Nessa técnica é esperado que a alta pressao force a penetragdo do ci-
mento no tecido trabecular promovendo a interdigitagao. De acordo
com Breusch e Malchau (2010) e El Masri et al. (2010), uma manta
totalmente completa, com espessura maior ou igual a 2 mm tem sido
recomendada. Contudo, ha controvérsias em relacao a essa recomenda-
¢ao e a espessura minima ideal da manta de cimento 6sseo permanece

sob debate. Esse questionamento é atribuido primeiramente a Marcell
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Kerboull que ap6s 2 anos de experiéncia implantando a haste Charnley
original, em 1970 observou uma maior taxa de sucesso em pacientes
com displasia no quadril’, nos quais o canal femoral era mais estreito e
sO era possivel empregar uma fina camada de cimento em alguns pon-
tos. Para os demais pacientes, no mesmo periodo, foi obtida uma alta
taxa de descolamento de 24% associada & fratura na regido proximal-
medial do cimento. A partir dessa observagcao, foi criado entdo um novo
implante, o Charnley Kerboull, com uma parte proximal mais robusta,
polido, dupla cunha e com angulo de pescoco de 130°. A técnica em-
pregada para sua implantacao envolvia a retirada do tecido esponjoso
na regiao da metéafise com a cureta e do canal diafisario por escavagao.
Logo apos, ferramentas no formato da prétese cada vez maiores eram
utilizadas, porém alcancando profundidades cada vez menores, pro-
porcionando um alojamento muito ajustado da proétese teste, que era
"encravada'"antes de qualquer adicao de cimento. Foram fabricados va-
rios tamanhos de implante que se ajustassem a diferentes didmetros de
canal e restabelecessem a arquitetura do quadril (BREUSCH; MALCHAU,
2010).

Estudos mostraram excelentes resultados dessa técnica para os implan-
tes polidos CKI e CKIII, 2% de soltura asséptica em 10 anos e 0% em
10 anos respectivamente. Breusch e Malchau (2010) comentam que o
sucesso da abordagem de Kerboull se deve principalmente a trés fato-
res, a compactacao consideravel do cimento gerada pela utilizacao de
um implante bem ajustado ao canal produzindo um intertravamento
com o fémur, o acabamento polido que, no caso de movimento relativo
entre as interfaces, nao produz detritos parciais e, finalmente, a geome-
tria conica que continua a exercer forgas compressivas sob carga.

A partir de entdo, uma nova técnica de cimentacdo denominada téc-
nica Francesa, foi introduzida e ainda vigora na Franca. Nessa técnica,
todo o osso trabecular é retirado e sao utilizadas hastes mais espessas,
("canal-filling stems"), que ocupam quase todo o canal medular. A

regiao entre a prétese e o 0sso é preenchida por uma fina camada de

Muxagdo congénita de quadril
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cimento suportada em sua maior parte por tecido 6sseo cortical. Ou-
tro tipo de prétese que foi desenvolvida seguindo esse conceito, foi a
Ceraver-Osteal para a qual, segundo Langlais et al. (2003), ndo é ne-
cessario que a manta de cimento fique completa em todos os pontos.
A Figura 11 traz uma ilustragio representativa da se¢io transversal ob-
tida na regiao intermediaria utilizando-se diferentes tipos de implante e
técnicas de cimentagdo. A segOes transversais "b)"e "e)"correspondem
ao conceito de cimentacao francés por indicarem a presenca de pequenas
espessuras de manta de cimento, principalmente nas arestas da protese
retangular e por nao indicarem a presenca de tecido 6sseo trabecular.

Além das técnicas de cimentacdo, como uma tentativa de melhorar a

Femur Preparagéo do canal Prétese implantada
original

a) Manta espessa:
o cimento tem suporte cortical
haste sem contato com o cortical
Exemplo: Capital hip, Centralign

Implante menor

Ferramenta
oval /

Implante
mais robusto

b) Manta fina:
o cimento tem suporte cortical
haste pode ter contato com o cortical
Exemplo: Kerboull CMK II e III, Vectra

c) Manta espessa:
o cimento tem pouco suporte cortical
haste ndo tem contato com o cortical
Exemplo: Exeter, Charnley

Implante menor

Ferramenta /
retangular

Implante
mais robusto

d) Manta espessa:
o cimento tem pouco suporte cortical
haste tem contato com o cortical nas arestas
Exemplo: Kerboull CK II e II, Mdller

Ferramenta

retangular
Implante
__mais robusto

Figura 11: Diagrama mostrando as diferencas na espessura da manta
de cimento para diferentes proteses e técnicas de cimentagdo na regiao
intermediaria. As secOes transversais b), e e) correspondem ao resul-
tado obtido pela técnica de cimentacao francesa. Figura adaptada de:
Scheerlinck e Casteleyn (2006)

e) Manta fina:
o cimento tem suporte cortical
haste tem contato com o cortical nas arestas
Exemplo: Kerboull CK II e II, Miller com
remog&o do trabecular

O O@OO
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qualidade do cimento 6sseo, modificacées no procedimento de cimen-
tacdo foram implementadas. Atualmente, no Brasil, em artroplastias
realizadas pelo Sistema Unico de Saude (SUS), ¢é utilizada a terceira
geragao de cimentacao, que além da limpeza do canal medular com so-
lucao salina pressurizada, inclui também a utilizagdo de um restritor
do canal distal para evitar o retorno do fluxo sanguineo e demasiada
"penetracdo"do cimento no canal. A mistura dos componentes do ci-
mento é feita manualmente, e a sua colocagdo no canal femoral é retro-

grada, porém manual, sem utilizagao de pistola.

2.3 FALHA EM ARTROPLASTIAS CIMENTADAS

As taxas de revisao para artroplastia de quadril variam tipicamente en-
tre 5% e 10% em 10 anos apo6s a cirurgia (Australian Orthopaedic As-
sociation, 2013; National Joint Registry for England and Wales, 2013).
A falha do implante pode ocorrer por diversos fatores, relacionados ao
paciente, ao proprio implante ou & técnica cirurgica (CRISTOFOLINI et
al., 2010). Dentre os tipos de falhas estdo a soltura asséptica, fratura
do fémur ou da proépria haste, e infeccao.

Em especial, a soltura asséptica é a maior causa de revisao de pro-
teses de quadril. Esse tipo de falha é caracterizado pela migragdo e
rotacdo excessiva e instabilidade da protese. A falha é clinicamente de-
tectada pela queixa de dor pelo paciente com subsequente confirmacgao
por meio de exames radiograficos em que seja visivel uma migragdo da
haste maior que 5 mm, ou a fratura do cimento, ou uma zona de ra-
dioluminescéncia maior que 2 mm em torno da proétese, ou a indicagao
de ostedlise ! suficiente para resultar em erosdo endosteal em mais de
50% de pelo menos uma zona de Gruen.

A soltura do implante é um fendmeno multifatorial com causas mecani-

Ireabsorcio de parte do tecido 6sseo. Radiograficamente caracteriza-se por ima-
gens radioltcidas ou hipodensas na tomografia.
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cas e biologicas (LEWIS, 1997). Como causa biologica pode ser citado o
remodelamento 6sseo que faz com que seja perdido o suporte da manta
e consequentemente da protese. As causas mecinicas estdo associa-
das a deformacao excessiva, principalmente por fluéncia, e formacao
de trinca e fratura na manta de cimento (STOLK et al., 2003; MCCOR-
MACK; PRENDERGAST, 1999). Outro fenémeno também associado a
soltura asséptica é a fratura da regidao de interdigitacdo do cimento no
tecido dsseo. Alguns estudos se dedicaram especificamente & compreen-
sdo e modelagem desse tipo de falha (GUEDES; NABAIS; SIMOES, 2012;
WAANDERS et al., 2012; CHIANG; HUNG, 2010; JANSSEN; MANN; VER-
DONSCHOT, 2008).

Algumas teorias propde que a falha se inicia com microtrincas ja exis-
tentes no momento da implantacao da protese, outras associam & for-
macao de trincas a partir de vazios, ou poros, presentes no cimento e
outras que se iniciam na interface cimento/protese. Os carregamentos
ciclicos experimentados pela prétese em uso causam a propagacao des-
sas trincas e quando elas se tornam passantes, ligando uma interface &
outra, a manta passa a nao suportar mais as tensoes circunferenciais
levando a migragdo e micromovimentac¢do do implante. Outro ponto
levantado por Hertzler, Miller e Mann (2002) é que essas trincas que
se estendem de uma interface a outra permitem que particulas de de-
bris se transportem desde a superficie da haste até o osso, resultando
em osteolise e possivel afrouxamento do manto. Estudos associaram a
ostedlise do osso a particulas de PMMA na vizinhanca de regides de
pequena espessura de manta (GRIZA et al., 2015).

Trabalhos experimentais e numéricos encontraram elevadas tensoes con-
centradas na manta de cimento na regidao da metéafise e proximo da ex-
tremidade distal do implante (SCHEERLINCK; CASTELEYN, 2006). Es-
sas regioes sao consideradas criticas e podem ser danificadas durante
o carregamento inicial. Quando trincas no cimento se estendem dessas
regides e caminham por toda o comprimento do implante, a falha da
artroplastia é iminente.

Segundo El Masri et al. (2010), a avaliagdo das primeiras geragoes
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dos implantes Charnley, indicou que o primeiro evento a ocorrer é o
aparecimento de trincas longitudinais na regiao proximal-medial como
resultado de tensoes elevadas transmitidas por uma haste fina, excessi-
vamente curvada com um longo offset e relativamente pequeno angulo
colodiafisiario (125°).

Dessa forma, a integridade da manta é de grande importancia para ga-
rantir a sobrevida do implante. Para tanto, é necessario que o PMMA,
um material viscoelastico tenha um bom desempenho sob fluéncia e sob
fadiga (GRIZA et al., 2015).

O cimento ésseo é um material fragil e suas propriedades mecanicas
podem variar de acordo com a formulacao e o método utilizado para
a mistura dos componentes. Em geral, de acordo com estudos, cimen-
tos misturados manualmente possuem propriedades inferiores, e siste-
mas utilizando vacuo ou centrifugacdo podem levar, por exemplo, a
um aumento de até 44% no limite de resisténcia & tragdo (LEE, 2005;
LEWIS, 1997). Lewis (1997) apresentou uma revisao das propriedades
do cimento 6sseo de diferentes fabricantes. As marcas testadas foram
Simplex P, Zimmer, Palacos e CMW. Para mistura manual o valor da
tensao de ruptura a tragao variou de 24 a 49 MPa e a compressao de
80 a 100 MPa. De acordo com Lee (2005), os valores médios para essas
mesmas propriedades foram 35,5 MPa e 93,0 MPa, respectivamente.
Sob carregamento estatico de nivel fisiologico (10 - 14 MPa) foi ob-
servado que a fluéncia do cimento misturado a vacuo é baixa (1% ou
menos ap6s 1000 h solicitada a 12 MPa). Segundo Lee (2005), sempre
que um carregamento é aplicado, movimentos microscépicos entre a
protese e o cimento ocorrem. Esses movimentos podem ser detectados
em radiografias apenas ap6s muitas semanas de atividades (0,7 mm na
quarta semana do pds operatorio).

Para o cimento CMW-1 misturado a vicuo, o limite de resisténcia a
fadiga foi de 6,7 MPa. Segundo Murphy e Prendergast (2000), apesar
de haverem estudos que consideram que o cimento nao possui um limite
de resisténcia a fadiga, Krause, Mathis e Grimes (1988) encontraram
valores de 13,43 MPa para o modelo Zimmer LVC e 11,72 MPa para
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Zimmer Regular como um limite de resisténcia a fadiga. De acordo com
os resultados obtidos por Murphy e Prendergast (2000), a resisténcia a

fadiga para 10 milhoes de ciclos é 14,1 MPa.

2.4 USO DE ANALISE NUMERICA NA AVALIACAO DE ARTRO-
PLASTIAS DE QUADRIL CIMENTADAS

O método dos elementos finitos tem sido utilizado por varias décadas
na avaliagdo do comportamento mecanico de artroplastias (TAYLOR;
PRENDERGAST, 2015). Em esséncia, as analises buscam identificar a
influéncia da geometria, do material da protese e da técnica operatoria
no comportamento mecanico do sistema osso-cimento-implante. Dessa
forma, esforcos foram despendidos para criar modelos representativos,
com propriedades e carregamentos apropriados (YOSIBASH; KATZ; MIL-
GROM, 2013; STOLK et al., 2002; SLANE et al., 2014; LEE, 2005; STOLK et
al., 2003; Hazrati Marangalou et al., 2013; TAYLOR et al., 2002). Além disso,
técnicas de modelagem do comportamento mecinico dos componentes
e processos biologicos de readaptacao dependentes do tempo foram de-
senvolvidas para entender o sistema poés-operagido (LEWIS, 2011) e a
longo prazo (HAMBLI et al., 2013; LENNON et al., 2007; JEFFERS et al.,
2007; RAMOS; TALAIA; Queirés de Melo, 2016). Existem também estudos
sobre certas geometrias especificas de proteses disponiveis no mercado
e outros que tiveram como foco a anélise do efeito de diferentes técnicas
de cimentagao.

Moulgada et al. (2014), realizaram um estudo da distribuicdo de tensdo
gerada em uma artroplastia de quadril cimentada utilizando a prétese
Ceraver-Osteal. Todos os materiais foram assumidos com proprieda-
des elasticas lineares. Além da forca de contato na articulacdo, foi
incluido um carregamento simplificado referente aos grupos musculares
mais importantes segundo Heller et al. (2005). Foi utilizada a geome-
tria completa do fémur com condig¢do de contorno aplicada na regido

distal, onde ha a conexdo com o joelho. As interfaces cimento/osso
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e cimento/haste foram consideradas rigidamente unidas. A malha foi
construida com elementos tetraédricos lineares. Como resultado, foi ob-
servado que, na manta de cimento, os maiores valores de tensdo (max
= 18 MPa) sao encontrados na regido proximal, concentrada na regiao
antero-medial em contato com a aresta da protese (zona 7 de Gruen),
e também na regido distal proximo a extremidade da protese (10 MPa)
(zonas 4 e 11).

Janssen et al. (2009) analisaram a influéncia da espessura da manta
de cimento e do tipo de tecido 6sseo que a suporta. Foram utilizados
12 modelos bidimensionais em elementos finitos da secao transversal,
na altura do trocanter menor, de um fémur implantado com a prétese
Charnley-Kerboull. As diferentes espessuras da manta de cimento fo-
ram obtidas considerando quatro tamanhos de haste e trés tipos de
suporte 6sseo diferentes, apenas cortical, apenas trabecular e misto.
Para analisar o comportamento do cimento sob fadiga, os modelos fo-
ram submetidos a 2 x 10° ciclos de um carregamento alternante entre
torque e forca transversal. Nao foram considerados os efeitos de carre-
gamento axial, que levam & subsidéncia e tensoes tangenciais na manta.
Foi implementado um algoritmo para simular o aparecimento de trincas
e fluéncia no cimento e foi analisada a estabilidade rotacional do im-
plante. Tal algoritmo consiste em associar uma andlise linear elastica
feita por meio de um software de elementos finitos comercial com uma
rotina externa que calcula o dano e a deformacao devido a fluéncia para
cada incremento no numero de ciclos e modifica a matriz de rigidez do
material para cada ponto de integracao. O dano no material é descrito
por um tensor e é permitido acumular anisotropicamente nas direcoes
das tensoes principais que sao assumidas como as Unicas causadoras
de dano. A rigidez do material s6 é afetada quando o valor do dano
se torna completo (igual a 1) em alguma das diregdes principais. Na
simulacao, as trincas sao formadas no plano perpendicular & direcao
principal do dano. Nesse caso, a rigidez é afetada de tal maneira que
o material nao transmite cisalhamento na direcao do plano da trinca e

nem carregamento na direcdo normal a ele. Os resultados obtidos indi-
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caram que proteses mais robustas e cimentos cercados por osso cortical
produzem menos trincas e menor rotacgao.

Estudos in vitro ou acompanhamentos clinicos também foram realiza-
dos em busca de entender a relagao entre a espessura do cimento e a
falha de artroplastia. Ramos e Simoes (2009) estudaram a formacao
de trincas em uma artroplastia utilizando as proéteses Lubinus SPII e
Charnley implantadas em fémures sintéticos submetidos a um carrega-
mento referente & atividade de subir escadas durante 1 milhao de ciclos
a 2 Hz. Apos os ensaios, cada fémur foi seccionado e analisado. Nao
foi objetivo deste trabalho realizar um estudo de diferentes conceitos
de cimentagao, mas uma andlise da relacao entre a quantidade de trin-
cas e a espessuras do cimento em diferentes regides ao longo da manta
foi realizada. Foi observado um actiimulo de trincas na regido proximal,
principalmente para a haste Lubinus SPII. Para essa prétese, as trincas
se iniciaram na interface da haste com o cimento e a densidade de trin-
cas tendeu a aumentar em locais onde a espessura da manta é menor.
Para a haste Charnley, a espessura nao foi considerada determinante
na quantidade de trincas por area e a interface cimento/osso foi a mais
critica.

Cristofolini et al. (2007) realizou um estudo in vitro comparando um
modelo implantado com a prétese Exeter seguindo o conceito de ci-
mentacao tradicional com uma manta completa de espessura média de
2,79 mm e um modelo considerando a associacao de uma prétese me-
nor com uma manta de cimento menos espessa, de em média 1,92 mm,
obtida pela utilizacao de uma ferramenta menor para preparacao do ca-
nal e sem remocgao do material sintético representativo do tecido 6sseo
trabecular. Foi aplicado carregamento simulando 24 anos de atividades
de um paciente. Como resultado para o modelo tradicional, foi obser-
vado que a migragdo foi maior na diregdo axial (maior que 108 pm)
do que o deslocamento maximo resultante do movimento de rotagao
em torno do eixo da protese (20-30 pm). Valores bem menores que
os de estudos clinicos citados por Norman et al. (2013) de 560 pm a

1 mm para acompanhamentos de 5 a 10 anos. Em relagao a fadiga da
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manta, a formagdo de trinca foi visivel na face medial, originada na
regido proximal caminhando em dire¢do & extremidade distal. Algu-
mas microtrincas também foram visiveis préoximo da regidao distal do
implante. Os resultados comparativos mostraram que o modelo com
protese sub-dimensionada e manta mais fina apresentaram maior mi-
cromovimentos e falharam primeiro devido a trincas macroscopicas na
regiao proximal.

Alguns resultados clinicos também podem ser encontrados na litera-
tura. El Masri et al. (2010) avaliou a migragao in vivo de 164 artropla-
tias primarias com a protese Charnley-Kerboull (MKIII) utilizando o
conceito de cimentagao francés e observou que fraturas transversais na
manta de cimento foram frequentes (36%) em paciente com um canal
medular com didmetro maior e uma espessa camada de cimento, mas foi
rara (6%) quando a haste era implantada em canais relativamente es-
treitos com uma fina camada de cimento, e extremamente raras quanto

proteses simétricas eram implantadas em fémures displasicos.
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3 MODELAGEM NUMERICA

3.1 MODELO GEOMETRICO

3.1.1 Femur

A geometria tridimensional correspondente a um fémur direito humano
utilizada neste estudo foi adquirida da empresa Zygote
(https://www.zygote.com/). Para verificar os aspectos anatoémicos dessa
geometria, alguns comprimentos caracteristicos foram comparados com
dados retirados da literatura. Na regido proximal, foram analisadas as
medidas ilustradas na Figura 12 e descritas a seguir:

Offset - distancia entre o centro de rotagdo do quadril e uma linha
tragada perpendicularmente pelo centro da diafise femoral (Fig. 12a).
LCF (largura do colo do fémur) - distancia, no ponto médio do colo
femoral, perpendicular ao seu eixo (Fig. 12b).

CEF (comprimento do eixo femoral) - distancia em linha reta que une
os pontos extremos do trocAnter maior e da cabeca femoral, no plano
frontal (Fig. 12b).

CCF (comprimento do colo do fémur) - distancia entre a regido inferior
da cabega do fémur e a base do trocanter maior (Fig. 12b).

ACD (angulo colodiafisario) - angulo entre o colo e a diafise, medido

no plano frontal por meio do gonioémetro (Fig. 12c).
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Figura 12: Medidas caracteristicas do fémur proximal.

As dimensoOes corporais podem variar muito para cada individuo, de
acordo com o sexo, nacionalidade, idade, lado corporal (direito ou es-
querdo), entre outros fatores. Dessa forma, mesmo considerando valo-
res médios, foi observada uma grande variagdo entre os valores presen-
tes na literatura para todas as medidas analisadas (De Farias et al., 2015;
MOURAOQ; VASCONCELLOS, 2001; ZIYLAN; MURSHID, 2002; NOBLE et al.,
1998). Para a regiao proximal, as dimensbes que mais se aproximaram
as do fémur virtual utilizado no presente estudo foram as apresentadas
por De Farias et al. (2015), que verificaram a geometria proximal do
femur da populacao brasileira por meio de estudo radiografico correlaci-
onando os valores quanto ao sexo e ao lado corporal (direito/esquerdo).
De acordo com os dados de De Farias et al. (2015), o fémur virtual pos-
sui dimensdes proximas a de um fémur feminino direito, como pode ser

observado na comparacao presente na Tabela 2.
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Tabela 2: Comparacao da medidas caracteristicas, em milimetros, do
féemur proximal.

Fémur virtual Fémur feminino direito

Offset 41,53 41,53
LCF 35,37 34,81
CEF 101,57 102,48
CCF 37,91 34,68
ACD 126,73 129,54

O comprimento total do fémur e o didmetro externo do eixo femoral
medido na metade do seu comprimento total também foram compara-
dos com valores presentes na literatura. Segundo os dados obtidos por
Mourao e Vasconcellos (2001), o comprimento do fémur utilizado neste
estudo é cerca de 30 mm maior que a média encontrada na anélise das
dimensoes de fémures brasileiros. Comparando com os valores obtidos
no estudo de Huang et al. (2012), Ziylan e Murshid (2002), tanto o
comprimento, como o didmetro do eixo do fémur virtual, encontram-se
dentro da faixa de valores obtida na literatura, como pode ser obser-
vado na Tabela 3.

Tabela 3: Comparagao do comprimento e do didmetro externo,
em milimetros, no meio do eixo femoral.

Femur Mourao )

virtual Huang (esquerdo) Noble Ziylan
Comprimento ~ 468,4  480,0  441,7 4368 4284
Dlsumetlfo1 29,0 28,4 - 27,0 26,8
no Istmo

I Menor diametro do canal medular.

Como a geometria do fémur virtual é originalmente maciga, modifica-
¢Oes foram necessarias para distinguir a camada externa de osso cortical

do restante do féemur. A construcdo dessa camada foi feita no software



54

Solidworks e foi baseada no extensivo estudo antropométrico da geo-
metria do canal medular do fémur para servir de base para o projeto e
a selecao de componentes de préteses femorais realizado por Noble et
al. (1998). A razdo entre o comprimento do fémur utilizado no presente
estudo e o comprimento médio dos fémures analisados por Noble et al.
(1998) & 1,072 e a razao entre os didmetros na metade do comprimento
total é 1,074. Valores proximos dessas razoes (Tabela 4) foram utili-
zados para dimensionar a espessura final do canal medular nas regioes

assinaladas na Figura 13.

Figura 13: Representacao das dimensoes utilizadas para construir o
canal medular. Figura adaptada (NOBLE et al., 1998).

Adicionalmente, procurou-se seguir a tendéncia das espessuras da ca-
mada cortical nas regioes medial, lateral, posterior e anterior relatadas
por Croker, Reed e Donlon (2016).
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Tabela 4: Medidas, em milimetros, utilizadas para construir a geome-

tria do canal medular.

Femur virtual (NOBLE et al., 1998) Razao!
A - offset 41,53 43,0 -
B - didmetro da cabeca 51,13 46,1 -
C - posicao da cabeca 57,30 51,6 -
D - espessura canal
na altura do 48,81 454 1,075
peq.trocanter + 20mm
E - espessura canal
na altura do 31,52 29,4 1,072
peq.- trocanter
F - espessura canal
na altura do 22,40 20,9 1,072
peq. trocanter - 20mm
G - espessura canal 13.33 12,3 1,080
no 1stmo
H —.Dlametro externo 29,00 27,0 1,074
no 1stmo
I - distancia proximal 92,30 86,1 1,072
K - posigao do istimo 150,09 113,4 -
N - espessura canal 18,12 16,9 1,072
anteroposterior
angulo do pescoco 126,73° 124,7° -
comprimento do femur 4684 436,8 1,072
comprimento do pescogo 37,91 35,5 -

1 Razdo entre o valor da medida do femur virtual e a mesma medida
encontrada em (NOBLE et al., 1998).
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3.1.2 Implantacao da prétese

Com o objetivo de avaliar isoladamente a influéncia da técnica de cimen-
tacdo, optou-se por implantar dois tamanhos diferentes de um mesmo
modelo de protese. A geometria da préotese escolhida é do tipo force-
closed polida dupla cunha e se assemelha & protese internacional Exe-
ter, uma haste amplamente utilizada no mundo todo, implantada pela
técnica de cimentagao tradicional com elevadas taxa de sucesso (CRIS-
TOFOLINI et al., 2010; BREUSCH; MALCHAU, 2010). No Brasil, esse tipo
de prétese também é utilizado em cirurgias realizadas pelo SUS.

Para a boa caracterizacdo da técnica francesa foi escolhida a proétese
mais robusta disponivel, neste caso, a protese tamanho n°® 4 com offset
de 44 mm (Figura 14 b). O modelo resultante da implantagao virtual
dessa protese seréd referido neste trabalho como Francés. Para ampli-
ficar a diferenca de espessura da manta de cimento, foi implantada
utilizando a técnica tradicional a préotese n°1 com o mesmo offset, (Fi-
gura 14 a), resultando no modelo Tradicional. Adicionalmente, para
verificar a influéncia do tipo de tecido 6sseo que suporta a manta de
cimento, foi criado o modelo hipotético em que a protese menos robusta
(n°1) é implantada apos a retirada do tecido trabecular, resultando em
um suporte em sua maior parte cortical e maior volume de cimento 6s-
seo. A esse modelo foi dado o nome Misto. As geometrias das proteses
foram cedidas pelo proprio fabricante no formato CAD.

Todas as proteses foram posicionadas sob a orientacao de um cirurgiao
ortopedista, procurando-se manter a centralizacao da haste no canal
medular respeitando o alinhamento da cabeca da prétese com o centro
da cabeca femoral original. O resultado final foi validado pelo mesmo
meédico ortopedista, experiente especialista em cirurgia de quadril.

Na construgao dos modelos Misto e Francés, as proteses n°1 e n°4 foram
posicionadas simultaneamente. Por terem o mesmo comprimento, as
faces do cone e as extremidades de ambas as hastes ficaram na mesma

posicao. Na técnica tradicional, para garantir a espessura minima de
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Figura 14: Proéteses dupla cunha polidas com offset de 44 mm, tama-
nhos n°1 e n°4.

2,5 mm da manta de cimento com suporte trabecular, a prétese teve
que ser deslocada cerca de 1,9 mm na dire¢cao médio-lateral.

Na técnica tradicional, o cimento foi construido no mesmo formato da
proétese, resultando em uma manta uniforme com espessura minima de
2,5 mm até a altura do trocanter menor, onde a presenca mais signifi-
cativa de tecido trabecular é observada. Abaixo dessa regiao, o formato
externo do cimento segue a geometria do canal medular, uma vez que,
mesmo que in vivo possa haver uma pequena quantidade de osso trabe-
cular nessa regido, foi considerado que ele seria interdigitado, passando
a possuir propriedades semelhantes as do cimento. Essa simplificagao
também foi realizada por Janssen et al. (2009).

Como descrito no capitulo de revisao bibliografica, na técnica francesa
a maior parte do osso trabecular da regiao proximal é retirada. Neste
trabalho foi considerada a situacao em que todo osso trabecular da re-
gido anterior, posterior e medial é retirado, restando apenas uma por¢ao
de osso trabecular na regido lateral (Figuras 15, 16 e 17). O cimento
na regido lateral em contato com o osso trabecular tem o mesmo for-

mato da ferramenta utilizada para preparar o canal, que por sua vez é
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semelhante & proétese.

Para todos os modelos, o cimento 6sseo preenche o canal medular até
uma profundidade de 20 mm apés a extremidade da protese, a partir
desse ponto, a cavidade foi considerada vazia, uma vez que o conteido
da medula nao apresenta rigidez. O retentor de cimento e o centrali-
zador da protese ndo foram considerados na simulacdo. As geometrias
finais podem ser observadas nas Figuras 15, 16 e 17. Como resultado,
a menor espessura da camada de cimento 6sseo, 0,98 mm, foi obtida
com a técnica francesa, na regido da didfise medial. O maior volume
de cimento é encontrado no modelo Misto, 58558,19 mm?, seguido pela
técnica francesa com a protese n°4, 53161,19 mm? e por altimo a téc-
nica tradicional com 29216,15 mm?®. E importante ressaltar que a fina,
espessura caracteristica do conceito de cimentacdo francés é observada
apenas no entorno da regiao medial da prétese, sendo que na regiao
proximal a espessura e o volume de cimento sao maiores se comparados

aos obtidos com a técnica tradicional.
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a) b) c)

Figura 15: Geometria final modelo Francés: a) Montagem final (vista
em corte). b) Parte 0ssea (cortical em cinza e trabecular em vermelho).
c) Manta de cimento.

AN

Figura 16: Geometria final modelo Misto: a) Montagem final (vista em
corte). b) Parte 6ssea (cortical em cinza e trabecular em vermelho). c)
Manta de cimento.
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2) b 0

Figura 17: Geometria final modelo Tradicional: a) Montagem final
(vista em corte). b) Parte 6ssea (cortical em cinza e trabecular em
vermelho). c¢) Manta de cimento.

3.2 MODELO FEM

3.2.1 Propriedades dos materiais

Para os tecidos 6sseos optou-se por utilizar os mesmos valores de pro-
priedades utilizados no estudo numérico realizado por Moulgada et al.
(2014). Tais valores encontram-se dentro da faixa de resultados de pro-
priedades obtida por ensaios experimentais em escala tecidual. Para o
PMMA foram encontrados valores de modulo de elasticidade (E) iguais
a 2,2 (AYERS; MANN, 2003; LEWIS, 1997; HIGA et al., 2015), 2,4 (JANS-
SEN et al., 2009; WEBB; SPENCER, 2007; STOLK et al., 2007) e 2,7 GPa
(MOULGADA et al., 2014). Para o presente trabalho, foram adotados
E = 2,4 GPa e coeficiente de Poisson v = 0,3. Para a prétese foram

utilizadas as propriedades do aco inoxidavel. Todos os valores adotados



61

estao listados na Tabela 5.

Tabela 5: Propriedades de material utilizadas.

E (GPa) Poisson

Trabecular (MOULGADA et al., 2014) 04 0,3
Cortical (MOULGADA et al., 2014) 15,5 0,28
Cimento (JANSSEN et al., 2009) 2,2 0,3
Aco inoxidavel (JANSSEN et al., 2009) 210 0,3

3.2.2 Discretizagao

Simplificagoes na geometria e a constru¢ao da malha do modelo de
elementos finitos foram feitas no software Hypermesh. As defini¢oes
de contato e condig¢oes de contorno, bem como a anélise final foram
realizadas no ambiente Abaqus/CAE. Devido & geometria complexa,
foram utilizados elementos tetraédricos de primeira ordem. Um teste
de convergéncia de malha foi realizado para o modelo Francés. Apos
determinar o tamanho de elemento a ser utilizado, foram construidas
as malhas dos demais modelos. A malha do osso cortical foi mantida
idéntica e para as outras regioes foi seguido o mesmo procedimento para
a geracao da malha, priorizando a qualidade dos elementos no cimento
0sseo. O numero total de nds por modelo foi 203.380 para o Franceés,
189.117 para o Misto e 197.295 para o Tradicional.

3.2.3 Condicoes de contorno

Varios estudos foram realizados com o objetivo de identificar um car-
regamento caracteristico a qual o quadril estd submetido durante a
realizacao de diversas atividades, como, por exemplo, caminhar e subir

escadas. Foram encontradas varias fontes na literatura que apresen-
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tam carregamentos realisticos tanto para simulagao computacional pré-
operatorias de atroplastia de quadril tanto para testes experimentais e
numeéricos de implantes (BERGMANN et al., 2001, 2010, 2016; STOLK;
VERDONSCHOT; HUISKES, 2001; HELLER et al., 2001, 2005; WAGNER
et al., 2010). Alguns desses artigos trazem valores para serem apli-
cados apenas na cabega femoral e outros incluem forgas musculares.
No presente trabalho optou-se inicialmente por utilizar o carregamento
maximo da fase de apoio obtido do estudo da marcha humana, in-
cluindo as forcas resultantes realizadas pelos musculos. Para tanto, foi
tomado como base o modelo de carregamento simplificado desenvolvido
por Heller et al. (2005), em que os musculos atuantes no movimento
da articulacao do quadril foram agrupados em quatro segmentos, cujas
forcas sao aplicadas em dois locais diferentes, P1 e P2 indicados na Fi-
gura 6. Além das forcas musculares foi considerada a forca resultante
interseguimental, aplicada no ponto P0 (Figura 6), que corresponde ao
carregamento devido ao peso de todos os seguimentos a cima da arti-
culagao e suas forcas de inércia associadas. Esse mesmo agrupamento
estd presente nos trabalhos de Moulgada et al. (2014) e Stolk et al.
(2007).

A localizagdo geométrica dos pontos de aplicagdo das forcas foi deter-
minada com base nas imagens presentes no artigo, uma vez que as
coordenadas fornecidas nao puderam ser utilizadas devido a diferenca
de tamanho dos fémures.

O ponto de aplicagdo PO equivale ao centro da cabeca femoral, que para
os modelos do presente estudo corresponde ao centro da face superior
do cone da haste femoral (Figura 18). O ponto P1 esta localizado no
centro da face do trocanter maior, entre os locais de insercao de dois
musculos presentes no grupo de musculos abdutores (gliteo minimo e
médio). A forga aplicada em P2 é referente ao musculo vasto lateral e
seu local de aplicacao foi definido abaixo do trocanter maior na regiao
lateral. Vale ressaltar que, o ponto de insercao do miisculo vasto lateral
se estende desde a regiao anterior abaixo do trocanter maior seguindo

uma linha na regiao lateral até a regiao distal como mostrado na Figura
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18. Mas, uma vez que a escolha dos pontos de aplicacao é resultante
de uma simplificacao para representar a acao de varios musculos, esta
simplificacao é julgada admissivel para os propoésitos do presente tra-
balho.

Para dimensionamento do carregamento, foi considerado o peso corpo-
ral de 700 N, como utilizado também por Nacional, Guimar e Biom
(2010) e Moulgada et al. (2014). A tabela 6, mostrada a seguir, traz as
componentes das forgas aplicadas. O sistema de coordenadas utilizado
tem como referéncia o fémur direito. O eixo x aponta para regido me-

dial, o z para a anterior e y para cima como indicado na Figura 18.

Tabela 6: Forcas aplicadas, em Newtons, referentes ao carregamento
maximo em uma caminhada.

Ponto de
x y .
aplicacao
Resultante intersegmental -8,1 -12,8 -78,2 PO
Abdutor 58,0 4,3 86,5
Tensor fascia latae, parte proximal 7,2 11,6 13,2 P1
Tensor fascia latae, parte distal -0,5  -0,7 -19,0
Vastus lateralis -0,9 185 -929 P2

Um importante fator para a fixacdo do implante é o momento tor-
cional no plano xz (BERGMANN; GRAICHEN; ROHLMANN, 1995 apud
BERGMANN et al., 2010). No entanto, valores de tor¢ao ndo foram en-
contrados em artigos que incluissem as forcas musculares, estando pre-
sente apenas em trabalhos que definiram condigoes de carregamento
realisticas destinadas a ensaios de componentes femorais de proteses
de quadril. Dessa forma, além das forcas apresentadas a cima, uma

segunda configuracao de carregamento foi analisada.
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Glateo minimo

Glateo médio

Vasto lateral

Figura 18: Pontos de aplicacao das forcas e locais de inser¢ao dos mus-
culos presentes nos agrupamentos aplicados nos pontos P1 e P2.

Foram aplicados forcas e momento em torno do eixo y referente ao es-
forco maximo de uma caminhada no centro da cabeca femoral (Fx =
-53,7 N, Fy = -231,5 N, Fz = -33,2 N, My = 10,73 Nm) (BERGMANN e{
al., 2010). Esses valores foram adaptados para um fémur direito e peso
corporal de 700 N.

As cargas aplicadas devem ser equilibradas pelas forcas de reagdo na
articulagao do joelho. Como foi utilizado apenas a metade proximal
do fémur, como condicao de contorno foi aplicada a restricao de todos

os graus de liberdade dos nos da face da extremidade inferior do modelo.
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3.2.4 Condicoes de Contato

A integridade das interfaces entre os materiais é muito importante para
o sucesso da artroplastia. Entre o cimento e a haste femoral, a falha
pode ocorrer como resultado do movimento relativo entre eles, degra-
dando a manta, ou a superficie da haste. Outra falha possivel é na in-
terface cimento/osso por causa da ruptura da regido de interdigitagio.
Alguns estudos se dedicaram a modelar a fratura nessa regido. Mas,
apesar da importancia desses tipos de falhas, a maioria dos estudos tem
focado em uma interface totalmente colada entre o cimento e a parte
Ossea e com contato friccional entre o cimento e a haste femoral (RAMA-
NIRAKA; RAKOTOMANANA; LEYVRAZ, 2000; TAYLOR; PRENDERGAST,
2015).

No presente estudo foi considerado uma condicao de contato com atrito
utilizando-se um coeficiente de 0,25 entre a protese e o cimento (JANS-
SEN et al., 2009; JEFFERS et al., 2007). Optou-se por utilizar contato do
tipo superficie-superficie. Essa formulagao considera uma regiao mé-
dia centralizada em um né escravo, mas também inclui a influéncia de
noés adjacentes. Em geral, esse tipo de discretizagao proporciona um
resultado de tensdo e pressao de contato mais precisa que a formulacdo
né-superficie (ABAQUS, 2006). Foram selecionadas apenas as superfi-
cies laterais, tanto da protese como do interior da manta de cimento.
Dessa forma, a face inferior da extremidade distal da haste femoral foi
considerada livre, sem contato com o cimento. Tal escolha foi feita com
base na geometria dupla cunha da prétese que prevé sua fixagdo por
forcas radiais na manta de cimento e nao por apoio na regiao inferior.
Esta aproximacdo também foi usada por Norman et al. (2013).

As demais interfaces, cimento/osso e osso trabecular/osso cortical, fo-
ram consideradas totalmente aderidas pela constru¢ao de uma malha

continua com propriedades diferentes para cada material.
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4 RESULTADOS

4.1 CONVERGENCIA DE MALHA

Um problema conhecido em andlises pelo método dos elementos finitos
é a presenca de singularidades em alguns pontos que fazem com que a
tensao maxima calculada seja dependente do nivel de refinamento da
malha (MOULGADA et al., 2014). Dessa forma, os resultados obtidos
dependem significativamente da qualidade da malha, principalmente
no caso de modelos com descontinuidades geométricas e nao lineari-
dades. Em geral, a medida em que é feito um refinamento na malha,
os resultados tendem a melhorar até se estabilizarem, indicando assim,
sua convergéncia. Apesar de uma analise quantitativa dos valores de
tensoes nao ser o objetivo deste trabalho, o teste de convergéncia foi
realizado na busca de obter confiabilidade na comparacao qualitativa
entre os modelos.

O teste foi realizado para o modelo implantado de acordo com o con-
ceito de cimentacao francés. Com o objetivo de obter uma melhor
qualidade da malha na regidao de contato, foi determinado o tamanho
dos elementos na superficie da protese e do cimento de acordo com a
Tabela 7. Para todos os modelos utilizados no teste de convergéncia,
as malhas dos ossos cortical e trabecular foram idénticas como pode ser
visto na Figura 19. Apos escolhida a malha a ser utilizada, os demais
modelos a serem analisados, Misto e Tradicional, foram discretizados

procurando seguir 0 mesmo padrao.
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Malha 1:

éncia.

Malhas utilizadas para o teste de converg

Figura 19

201.166 noés, Malha 4:

: 141.985 nés, Malha 3:

87.141 no6s, Malha 2

486.397 nos.

tros, utilizados no teste

Tabela 7: Tamanhos de elemento, em milime

de convergéncia de malha.

Malha 2 Malha 3 Malha 4

Malha 1

Cortical

<t

<t

Trabecular

1,3
1,3

4
1,3

terior)

Cimento (in

0,5

0,8
3
0,8

)

icie

f

Cimento (super

3
0,5

Protese (interior)

—

Protese (superficie)
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Para avaliacdo da convergéncia da malha foram analisados os valores
de deslocamentos no centro da face superior do cone da haste femoral
e o perfil de distribuicdo de tensdo na manta de cimento.

Em relagao ao deslocamento, pode ser observado na Tabela 8 que o seu
valor tende a estabilizar em torno de 5,2324 mm a partir da andlise

realizada com a malha 2.

Tabela 8: Resultado de descolamento méximo.

Malhas
1 2 3 4
5,1982 5,24095 5,21737 5,23911

Deslocamento
maximo

O resultado para tensiao de von Mises no exterior da manta de cimento

pode ser observado na Figura 20.
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S, Mises. S, Mises.

(Avg: 75%) (Avg: 75%)
+2.969e+01 +1.831e+01
+1.200e+01 +1.200e+01
+1.100e+01 +1.100e+01
+1.000e+01 +1.000e+01
+9.000e+00 +9.000e+00
+8.000e+00 +8.000e+00
+7.000e+00 +7.000e+00
+6.000e+00 +6.000e+00
+5.000e+00 +5.000e+00
+4.000e+00 +4.000e+00
+3.000e+00 +3.000e+00
+2.000e+00 +2.000e+00
+1.000e+00 +1.000e+00
+0.000e+00 +0.000e+00

Y

S, Mises S, Mises

(Avg: 75%) (Avg: 75%)
+2.707e+01 +2.705e+01
+1.200e+01 +1.200e+01
+1.100e+01 +1.100e+01
+1.000e+01 +1.000e+01
+9.000e+00 +9.000e+00
+8.0006+00 +8.000e+00
+7.000e+00 +7.000e+00
+6.000e+00 +6.000e+00
+5.000e+00 +5.000e+00
+4.000e+00 +4.000e+00
+3.000e+00 +3.000e+00
+2.000e+00 +2.000e+00
+1.000e+00 +1.000e+00
+0.000e+00 +0.000e+00

Y

Figura 20: Tensao de von Mises no exterior da manta de cimento com
indicacdo de pontos de concentragao de tensdo (vista medial). a)Malha
1. b)Malha 2. ¢) Malha 3, d) Malha 4.
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Utilizando a mesma escala para visualizagao dos resultados, é possivel
observar que, em geral, as quatro malhas geradas resultaram em uma
distribuicdo de tensdo similar. A maior diferenca entre elas estd em
certos pontos de concentracao de tensao que sao visiveis principalmente
na regiao proximal e no interior da manta como observado na Figura

20 e nas Figuras 21 e 22 a seguir.

S, Mises
(Avg: 75%)
9

=)
@
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838828838

b)

Figura 21: Tensdo de von Mises no interior da manta de cimento para
as Malhas 1 (a) e 2 (b) (vista superior).
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S, Mises
(Avg: 75%)
2707

S, Mises
(Avg: 75%)
27.05

b)

Figura 22: Tensao de von Mises no interior da manta de cimento para
as Malhas 3 (a) e 4 (b) (vista superior).

Para as malhas 1 e 2 as concentragoes de tensao se encontram na re-
giao de mudanca de angulacao da geometria da prétese, devido pro-
vavelmente a descontinuidades da malha na superficie de contato. Foi
observado que apesar da malha da prétese acompanhar exatamente a
malha do cimento, devido a curvatura da geometria, alguns elemen-
tos encontram-se fora da superficie, podendo influenciar o célculo do
contato e consequentemente no resultado de tensao. Esse efeito é dimi-
nuido ao se utilizar elementos menores na superficie de contato, como

é o caso das malhas 3 e 4, como visto na Figura 23.
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Figura 23: Vista superior de regiao no interior da manta em que a
qualidade da malha interferiu no resultado de tensao de von Mises para
as malhas de 1 a 4 (da esquerda para direita).

Contudo, devido ao formato complexo da geometria, mesmo com uma
maior quantidade de elementos nao foi possivel excluir totalmente esse
problema, como é o caso dos pontos na regiao assinalada na Figura
20 c). Para o modelo que possui uma malha mais suave nessa regiao
(Malha 2), essa concentragdo nao é observada.

Outro fenémeno relacionado ao grau de refinamento da malha, é o apa-
recimento de tensoes elevadas na regiao distal interna da manta. Isso
ocorre devido a uma singularidade causada pela presenca do angulo
agudo na geometria ("quina viva"), que por uma caracteristica do mé-
todo dos elementos finitos, quanto mais refinada a malha, maior o valor
de tensao calculado nessa regiao, como observado para as malhas 3 e
4 na Figura 22. Para evitar esse efeito, na selecao das superficies de
contato, foram excluidos os elemento mais préoximos & extremidade.
Na regiao proximal da manta, onde ha contato com as arestas da pro-
tese, regiao circulada na Figura 21 a), podem ser observadas concen-

tragoes de tensao principalmente para o modelo discretizado com a
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malha 1. Com o refinamento da malha, a concentracio na regiao antero-
medial se manteve (regido destacada na Figura 21 b), levando a concluir
que sua presenca nao esté ligada a qualidade da malha.

Dessa forma, devido ao seu tempo de processamento (1 hora e 15 minu-
tos) e resultados consistentes, foi escolhida a malha 3 para ser utilizada
na andlise comparativa com os outros dois modelos representativos do
conceito de cimentacao tradicional e misto, tendo em mente que certos
pontos de concentragao de tensao sao na verdade causados por singu-

laridades na malha que nao puderam ser eliminadas.

4.2 RESULTADOS DAS SIMULACOES NUMERICAS

Nessa secao sao apresentados os resultados das andlises realizadas se-
guindo o método anteriormente descrito. Cabe ressaltar mais uma vez
que estes resultados incorporam uma série de simplificacoes do feno-
meno estudado e portanto sao aproximacgoes dos resultados encontra-
dos in vivo. Entretanto, sdo relevantes para a comparac¢do entre os
diferentes modelos analisados.

A distribuicao de tensoes de von Mises para as proteses pode ser vista
na Figura 24. Nesta comparacao o modelo Francés apresentou o maior
valor de tensao, chegando a 190 MPa, sendo que o limite de escoamento
do aco inoxidavel é 210 MPa.

As Figuras 25 e 26 apresentam, respectivamente, a distribuicao de mé-
xima e minima tensao principal no osso cortical. Em todos os modelos,
os maiores valores de tensao no osso cortical se encontram na regiao
distal se estendendo até a regido medial (zonas 5 e 6 de Gruen). Nota-se
que, como esperado, devido ao fenémeno de flexao, os maiores valores
de tensao méaxima principal ocorreram na regido lateral e os maiores
valores de tensdo minima principal na regidgo medial. Os valores presen-
tes, porém, estdo bem abaixo do limite de falha sob tragdo (124 MPa)

e sob compressdo (107 MPa) estimados para o material (PAL, 2014).
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S, Mises S, Mises S, Mises
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Figura 24: Resultado de tensdo de von Mises nas proteses: a) Francés, b) Misto, ¢) Tradicional
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Figura 25: Tensdo maxima principal no osso cortical: a) Francés, b) Misto, c¢) Tradicional
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Figura 26: Tensao minima principal no osso cortical: a) Francés, b) Misto, c¢) Tradicional
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O foco deste trabalho, entretanto, reside na avaliagdo de esfor¢os na
manta de cimento.

A Figura 27, apresenta a distribuicdo de tensoes de von Mises na manta,
de cimento para todos os trés modelos. Pode-se observar que, esta se-
gue um mesmo padrao de distribui¢ao, principalmente na regiao distal.
Na regiao medial (zona 6 de Gruen), no modelo Francés, surgem pon-
tos de concentracao de tensao da ordem de 9 MPa localizados onde a
espessura da manta atinge valor aproximado de 1 mm. Como citado
anteriormente, esses pontos parecem ser causados por perturbagdes na
malha, nao apresentando diferencas significativas em relagao aos outros
casos. Na regiao proximal pode ser observada a maior diferenca entre
os modelos. Devido ao fenémeno de flexdo produzido pelo carrega-
mento, a protese se apoia na manta de cimento, produzindo regioes de
concentracao de tensao que se tornam mais pronunciadas nos modelos
Misto e Tradicional atingindo valores da ordem de 12 MPa e 13 MPa
respectivamente. Como citado na revisdo de literatura, nessa regido
foram reportadas trincas em estudos clinicos e experimentais para o
mesmo tipo de prétese utilizado no presente trabalho, implantada pela
técnica tradicional. Para o modelo Francés, nessa mesma regiao tanto
a area de concentragio, quanto a magnitude de tensdo foram menores,
na ordem de 4,5 MPa.
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Figura 27: Tensdo de von Mises no exterior da manta de cimento (vista medial). a) Franceés, b) Misto, ¢) Tradicional.
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Um dos mecanismos de falha do cimento 6sseo é a formacao de trincas
devido ao carregamento repetitivo ao qual ele estd submetido diaria-
mente. Stolk et al. (2004) descreve em seu artigo um método para
simular fluéncia e acimulo de dano sob um carregamento ciclico. O
dano é calculado levando em consideracao, além do ntmero de ciclos, a
tensao méxima principal em cada ponto de integracao. Somente valores
positivos sao considerados como causadores de dano. Essa abordagem
é consistente com as caracteristicas aparentemente frageis do material.
Assim, sao apresentados os resultados de tensao principal méaxima, com
objetivo de avaliar as regioes mais propensas a acidmulo de dano.

Nas Figuras 28, 29 e 30 mostra-se as a distribuicao de maxima tensao
principal, vistas medial e lateral de cada modelo. Também foram in-
cluidas as imagens de algumas secoes transversais ao longo da manta

para avaliar a distribuicao de tensao em seu interior.
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Figura 28: Tensao maxima principal na manta de cimento para o modelo Francés. Vista medial, vista lateral e
imagem de se¢oOes tranversais ao longo da manta.
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Figura 29: Tensao maxima principal na manta de cimento para o modelo Misto. Vista medial, vista lateral e
imagem de se¢oOes tranversais ao longo da manta.
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Figura 30: Tensao méaxima principal na manta de cimento para o modelo Tradicional. Vista medial, vista lateral
e imagem de secoes tranversais ao longo da manta.
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Pode-se observar que a regido lateral estd submetida a esforgos trativos
e a medial sob compressao.

Por meio das imagens das segOes tranversais foi possivel visualizar que
as maiores tensoes principais ocorrem na regiao lateral e ha uma ten-
déncia de se localizarem na regiao de contato com as arestas da protese.
Para o modelo Francés, nessas regioes, as tensoes atingem valores de
6 MPa, inclusive onde a espessura da manta é menor que 1 mm. Em
geral, na regido da diafise, os modelos Misto e Tradicional apresentaram
tensoes menores e menos concentradas nas arestas. Na regiao proximal,
em que para a técnica tradicional a manta de cimento possui 0 mesmo
formato da prétese e espessura uniforme de 2,5 milimetros, puderam
ser observadas tensoes de 7 MPa ao longo de toda a se¢ao transver-
sal da manta. Contudo, ndo se observam tensoes elevadas no interior
da manta na regiao medial, local relatado na literatura como possivel
caminho para trincas iniciadas na regiao proximal. Na regiao distal,
o modelo Francés apresentou-se como mais critico tanto em relacao a
magnitude das tensoes como em area solicitada.

Na Figura 31 sao mostradas as tensoes maximas principais na superfi-

cie interna da manta.



86

S, Max. Principal
(Avg: 75%)
9,

b bOrNEaneN@oS
DRERRNERREERES

c)

Figura 31: Vista superior para visualizacao da tensao maxima principal
no interior da manta: a) Franceés, b) Misto, c) Tradicional.
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Os modelos Misto e Tradicional apresentaram um campo de tensoes
bem similar na superficie interna da manta. A regido lateral proximal
(zona de Gruen 1) do modelo Tradicional, se destacou em relagdo aos
demais, pelo aparecimento de uma regiao de tensdes maiores que os
outros modelos, porém as amplitude sao baixas, em torno de 1 MPa.
Na regido distal, no entorno da extremidade da protese (zonas 3 e 5 de
Gruen), todos modelos apresentaram tensoes elevadas, sendo os mai-
ores valores alcangados pelo modelo Francés. Estudos experimentais
realizados com outro tipo de prétese relataram a presenca de trincas
nessa regiao para a técnica de cimentacdo tradicional (CRISTOFOLINI
et al., 2007).

Um aspecto relevante da distribuicao de tensao maxima principal no
interior da manta é que elas alcancam os maiores valores nas arestas
destacadas na Figura 31 a) em todos o modelos. Este tipo de com-
portamento é esperado pois a pressao produzida pela prétese tende a
abrir o canal, sendo que nas arestas encontra-se a maior rigidez assim
como uma forte acentuacao na curvatura do canal. Nessas regioes, os
modelos Misto e Tradicional apresentaram valores de tensdao maiores
que aquelas do modelo Francés, maximas de 6 MPa. O grafico da Fi-
gura 32 apresenta a tensdo méxima principal dos nds da superficie ao
longo de toda o caminho mostrado na figura, iniciando na regiao proxi-
mal até a extremidade distal, como exemplo para o modelo tradicional.
Trincas iniciadas na regiao proximal-medial caminhando ao longo da
regido analisada no grafico foram apontadas por El Masri et al. (2010)
como o primeiro evento a ocorrer na avaliagao de outro tipo de protese,
primeira geracao dos implantes Chanrley, implantado pela técnica tra-

dicional.
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Figura 32: Tensao méxima principal na superficie interna da manta ao
longo da regiao em contato com a aresta medial-posterior da protese.

Este Grafico mostra que a tensdo nesta regido é mais critica na regido
proximal (onde se inicia o caminho) para os modelos Misto e Tradici-
onal. Para as demais localizagbes o comportamento é semelhante para
os trés modelos com valores de baixa magnitude. As oscilagbes ob-
servadas nesta regido devem-se a efeitos numéricos do contato com a
proétese, evidenciando que melhorias podem ainda ser feitas em relacao
a malha.

A Figura 33 apresenta a pressdo de contato na interface protese/ci-
mento. E possivel notar que a maior parte do contato esti nas arestas,
por onde, consequentemente é transmitido o carregamento. Para os
modelos Misto e Tradicional o maior contato ocorreu na regiao proxi-

mal destacada na Figura 33 b) e c).
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c)

Figura 33: Pressdo de contato na interface protese/cimento: a) Frances,
b) Misto, ¢) Tradicional.

Foi avaliado também o valor do deslocamento na cabeca da prétese no
plano frontal (XY). Pelos valores da Tabela 9 é possivel concluir que o
modelo Francés apresentou maior movimentacao do centro da cabeca
femoral.
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Tabela 9: Valores de deslocamentos no centro da cabeca da protese
[mm].

Deslocamento  Deslocamento  Magnitude

em X [mm] em Y [mm] [mm)]
Francés 1,154 5.443 5.564
Misto 20,905 5,119 5,199
Tradicional -0,965 5,394 5,480

Para o segundo carregamento analisado, que inclui momento torsional
e as forcas intersegmentais na cabeca da protese foram extraidos os
resultados de tensao maxima principal presentes nas Figuras 34 a 37.
Para esse caso, o modelo Francés apresentou maior valor maximo de
tensdo na regido proximal na aresta medial-posterior. Além dessa con-
centracao de tensao que também estava presente para o carregamento
anteriormente estudado, também pode ser observada uma concentra-
¢ao com valores de até 9 MPa na aresta medial-anterior, destacada na
Figura 34 a) para todos os modelos. Nessa mesma Figura foi possivel
identificar que o modelo Francés, se comparado aos outros modelos,
também apresenta maior area submetida a tensoes entre 4 e 8 MPa na
superficie interna da manta, inclusive na regiao distal.

A partir das imagens das se¢Oes transversais presentes nas Figuras 35,
36 e 37, é possivel notar que as tensdes tendem a se concentrar nas
regides de contato com as arestas da protese, principalmente para o
modelo Francés. Em geral ndo foram encontradas tensoes elevadas nas
regides onde a espessura da manta do modelo Francés é minima e o
modelo Tradicional estd submetido a tensoes menores no interior da

manta.
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Figura 34: Vista superior do interior da manta de cimento para o re-
sultado de tensdo principal sob carregamento de torgao: a) Frances, b)
Misto, ¢) Tradicional.
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Figura 35: Vista medial e em cortes do resultado de tensao principal
para carregamento de tor¢ao para modelo Franceés.
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Figura 36: Vista medial e em cortes do resultado de tensao principal
para carregamento de tor¢ao para modelo Misto.
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Figura 37: Vista medial e em cortes do resultado de tensao principal
para carregamento de tor¢ao para modelo Tradicional.
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5 CONCLUSAO

Este trabalho teve como objetivo comparar qualitativamente a resposta
mecanica da camada de cimento 6sseo resultante da implantacao de um
mesmo modelo de prétese por conceitos de cimentagao diferentes. Os
resultados obtidos estdao de acordo com estudos clinicos que apontaram
a regido proximal-medial e distal como mais criticas. Considerando um
critério que utiliza a tensao maxima principal para calcular o acamulo
de dano na manta de cimento, essas duas regides juntamente com a la-
teral da manta se mostraram mais propensas a acimulo de dano para o
carregamento equivalente a uma caminhada. Dentre todos os modelos,
a técnica francesa (modelo Francés) apresentou menor concentragao de
tensao na regiao proximal, porém foi o mais solicitado na regiao distal.
Nas regioes que a manta de cimento possui espessura muito fina sdo en-
contradas tensdes mais concentradas. Em geral, sao observadas tensoes
com amplitude superior aos demais modelos no interior da manta na
regido da diafise. E importante comentar que, caso ocorra trinca nessa
regido ela podera atingir a interface cimento/osso em um tempo me-
nor, considerando uma mesma velocidade de propagacao. Tal cenéario
pode contribuir para a osteélise a partir do transporte de particulas ao
longo da trinca como verificado em estudos experimentais em regioes
com pequena espessura de manta.

A técnica tradicional apresentou tensoes mais elevadas na regido proxi-
mal onde sua espessura é menor em relagao ao conceito de cimentagao
francés podendo assim levar & formagdo de trinca desde a interface
cimento/protese até o osso trabecular. O modelo implantado com a
prétese menor, seguindo o procedimento de retirada do osso trabecular
de acordo com a técnica francesa (modelo Misto) apresentou compor-
tamento mecanico muito préximo do modelo tradicional indicando que
para um mesmo tamanho de prétese, o tipo de tecido 6sseo ao redor

da manta nao teve, neste estudo, grande influéncia. Essa conclusao
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contradiz os resultados obtidos por Janssen et al. (2009) que indicaram
que o tipo de suporte influencia no carregamento a qual a manta esta
submetida.

As analise de distribuicdo de tensdao na protese e osso cortical indi-
caram que a prétese mais robusta apresenta maiores tensoes para o
mesmo carregamento.

Também foi verificado que um carregamento que incluiu torcao aplicada
no centro da cabeca da protese produz maiores tensoes se comparado
ao carregamento simplificado que inclui a a¢do dos musculos atuantes
durante a marcha humana. Nessa situacao, o modelo Francés apresen-
tou tensdes maiores na superficie interna do cimento 6sseo e na regiao
proximal.

Em resumo, a técnica de cimentacao francesa, para ambos os carrega-
mentos aplicados, levou ao aparecimento de tensoes mais elevadas na
regiao distal. Para o caso de torcao, essa técnica também apresentou
um pior desempenho se observadas as tenses na superficie interna da
manta e na regiao proximal. Para o carregamento que inclui a acao
dos musculos e nao considera tor¢ao na cabeca da prétese, a técnica
tradicional se mostrou mais propensa a formacao de trincas na regiao
proximal da manta de cimento 6sseo, onde sua espessura é menor em

relagao aquela obtida pela técnica francesa.
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6 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

Tendo em vista a aplicagao dos resultados obtidos na avaliacao da téc-
nica de cimentag¢do, uma sugestdo para trabalhos futuros é relacionar
melhor esses resultados com estudos clinicos, agregando opinioes e ex-
periéncias de especialista da area médica para a conducao & conclusoes
mais claras e auxiliar mais objetivamente na determinacao de qual a
melhor técnica de cimentacdo. Além disso, devido a dificuldade de
entendimento das técnicas de cimentacgdo, principalmente para os en-
genheiros, e a dificuldade de encontrar informacoes claras na literatura,
torna-se util a confeccdo de um documento descrevendo cada uma das
técnicas e a maneira mais representativa para modela-las.

Em relacao a constru¢ao dos modelos numéricos apresenta-se como uma
ferramenta para obtencao de resultados mais proximos a realidade, a
implementacao de melhorias na malha e a inclusao de um algoritmo
de dano e fluéncia para ser usado em andlises tridimensionais, que per-
mitiria a avaliacao do sistema proétese-cimento-osso a longo prazo. Por
fim, a realizagdo de um estudo paramétrico e a inclusao de carregamen-
tos simulando outras atividades também contribuiria para aproximar

melhor a ampla variabilidade de casos encontrados in vivo.
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