
UNIVERSIDADE FEDERAL DE SANTA CATARINA
DEPARTAMENTO DE ENGENHARIA MECÂNICA

Ana Luísa Evaristo Rocha Petrini

ANÁLISE NUMÉRICA DE DIFERENTES TÉCNICAS DE
CIMENTAÇÃO UTILIZADAS NA FIXAÇÃO DE

PRÓTESES DE QUADRIL

Florianópolis

2017





Ana Luísa Evaristo Rocha Petrini

ANÁLISE NUMÉRICA DE DIFERENTES TÉCNICAS DE
CIMENTAÇÃO UTILIZADAS NA FIXAÇÃO DE

PRÓTESES DE QUADRIL

Dissertação submetida ao Programa
de Pós-Graduação em Engenharia Me-
cânica para a obtenção do Grau de
Mestre em Engenharia Mecânica.
Orientador: Eduardo Alberto Fancello,
Dsc. Eng.
Coorientador: Carlos Rodrigo de Mello
Roesler, Dr. Eng.

Florianópolis

2017



Ficha de identificação da obra elaborada pelo autor,
 através do Programa de Geração Automática da Biblioteca Universitária da UFSC.

Petrini, Ana Luísa Evaristo Rocha
   Análise numérica de diferentes tipos de técnicas
de cimentação utilizadas na fixação de próteses de
quadril / Ana Luísa Evaristo Rocha Petrini ;
orientador, Eduardo  Alberto Fancello,
coorientador, Carlos Rodrigo de Mello Roesler, 2017.
   107 p.

   Dissertação (mestrado) - Universidade Federal de
Santa Catarina, Centro Tecnológico, Programa de Pós
Graduação em Engenharia Mecânica, Florianópolis, 2017.

   Inclui referências. 

   1. Engenharia Mecânica. 2. Artroplastia de
quadril. 3. Técnica de cimentação. 4. Paradoxo
francês. I. Alberto Fancello, Eduardo . II. de
Mello Roesler, Carlos Rodrigo. III. Universidade
Federal de Santa Catarina. Programa de Pós-Graduação
em Engenharia Mecânica. IV. Título.



Ana Luísa Evaristo Rocha Petrini

ANÁLISE NUMÉRICA DE DIFERENTES TÉCNICAS DE
CIMENTAÇÃO UTILIZADAS NA FIXAÇÃO DE

PRÓTESES DE QUADRIL

Esta Dissertação foi julgada aprovada para a obtenção do Título de
�Mestre em Engenharia Mecânica�, e aprovada em sua forma �nal pelo
Programa de Pós-Graduação em Engenharia Mecânica.

Florianópolis, 25 de Julho 2017.

Jonny Carlos da Silva, Dr. Eng.
Coordenador

Eduardo Alberto Fancello, Dsc. Eng.
Orientador

Carlos Rodrigo de Mello Roesler, Dr. Eng.
Coorientador

Banca Examinadora:

Lauro Cesar Nicolazzi, Dr. Eng.
Presidente

Júlio Apolinário Cordioli, Dr. Eng.





Ari Digiácomo Ocampo Moré, Dr. Med.





AGRADECIMENTOS

Agradeço ao meu orientador, prof. Eduardo Fancello, e coorientador
prof. Rodrigo Roesler por todo o apoio e paciência. Aos meus cole-
gas do GRANTE, em especial Guilherme, Tiago, Paulo e Lucas pela
companhia e grande ajuda. Ao dr. Rodrigo Monari, pelo apoio e con-
tribuição na área médica. Aos professores membros da banca e aos
professores com quem tive aula e que com certeza contribuíram com a
minha formação. Às funcionárias da Secretaria de Pós-graduação pela
atenção e ao CNPq pelo apoio �nanceiro que possibilitou a realização
deste trabalho.
Finalmente agradeço, à minha mãe, pela compreensão e carinho. Ao
meu pai pelos conselhos e auxílio. Ao Eduardo por toda ajuda, paciên-
cia e cuidado. E aos queridos Tay, Bi, Dan e Gui por terem sido minha
família aqui.





RESUMO

Diversos fatores podem in�uenciar no sucesso de uma artroplastia de
quadril. Para artroplastias cimentadas, o melhor conceito de cimenta-
ção a ser empregado ainda permanece sob debate. Tradicionalmente, é
sugerida a utilização de uma camada de cimento uniforme e maior que
2 mm. Porém, um outro conceito, iniciado na França, conhecido por
utilizar próteses mais robustas e mantas de cimento não uniformes com
espessuras menores que 1 mm em alguns pontos, atingiu grandes ta-
xas de sucesso, dando origem ao termo "paradoxo francês". Apesar de
ambas as técnicas conduzirem a bons resultados clínicos, variações no
tamanho do implante e tipo de suporte ósseo da manta de cimento são
apontados como fatores que podem in�uenciar a estabilidade da pró-
tese e o aparecimento de trincas no cimento. Dentro desse contexto, o
presente trabalho teve como objetivo avaliar a in�uência dessas duas
técnicas de cimentação na resposta mecânica da camada de cimento ós-
seo. A avaliação proposta foi realizada por meio de análises numéricas
do sistema prótese-cimento-tecido ósseo empregando-se o método dos
elementos �nitos. Foram utilizados dois tamanhos de um mesmo tipo
de prótese para produzir três modelos tridimensionais, sendo um repre-
sentativo da técnica francesa, outro da tradicional e um terceiro modelo
utilizando a menor prótese, porém, considerando a manta sendo supor-
tada em sua maior parte por osso cortical. Para aproximar a demanda
mecânica do sistema, foi aplicado um carregamento estático referente
à solicitação máxima durante a marcha humana. Com base no uso da
tensão máxima principal para calcular o acúmulo de dano na manta de
cimento, os resultados indicam que os locais mais propensos à forma-
ção de trincas são as regiões lateral, distal em torno da extremidade
da prótese e a região proximal-medial. A região proximal, onde pude-
ram ser observadas trincas em estudos clínicos, mostrou-se mais crítica
para a técnica tradicional. Na região distal, o pior cenário encontrado
foi para o modelo francês. Uma espessura �na da manta de cimento
na região lateral não pareceu in�uenciar os valores de tensão no local.
Em conjunto, os resultados indicam que não há diferenças signi�cativas
decorrentes do tipo de suporte ósseo da manta.

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

de cimentação.





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-�lling 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
di�erences 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 di�erent 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 �-
nite element method. Two di�erent 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 in�uence the local stress values. The results also
indicate that there are no signi�cant di�erences 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 INTRODUÇÃO

A Artroplastia Total de Quadril (ATQ) é um procedimento cirúrgico

que visa recuperar a funcionalidade do quadril por meio da substituição

de ambos os lados da articulação. Esse tratamento é indicado para pa-

cientes com doenças degenerativas da articulação, com dores excessivas

ou com fratura no colo femoral. A operação visa o alívio das dores e

aumento ou restituição da liberdade de movimento da articulação, ofe-

recendo uma melhora na qualidade de vida dos pacientes. No Brasil,

em 2016 foram registradas 3864 internações para a realização do pro-

cedimento de artroplastia total de quadril cimentada pelo SUS. Esse

número tende a crescer ainda mais devido ao aumento da expectativa

de vida e aumento da população.

A maior parte das ATQs é realizada em pessoas idosas, porém, ao longo

dos anos, o número de cirurgias em pacientes abaixo de 55 anos, tem

crescido (SOUZA, 2011). Para esse grupo, segundo o relatório do Re-

gistro sueco de artroplastia de quadril, as taxas de revisão são maiores,

sendo em média de 13% após 10 anos. Além disso, as artroplastias

revisadas possuem taxa de falha ainda maior, aproximadamente 20%

(STOLK, 2002). Dessa forma, torna-se importante a realização de es-

tudos para o melhoramento de próteses e técnicas cirúrgicas que levem

a uma maior durabilidade da artroplastia, principalmente sob esforços

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). Fenômenos envolvendo

o cimento, tais como fratura e �uência, foram considerados causas desse

tipo de falha (LEE; SKINNER; KEYAK, 1993).

Tal fato tem estimulado pesquisas em torno das características do ci-

mento e da técnica de cimentação. Um grande número de estudos

clínicos, experimentais e numéricos foram realizados com o objetivo de
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melhorar os resultados obtidos com a artroplastia cimentada por meio

do entendimento da relação entre fatores geométricos e técnicas cirúr-

gicas e os tipos de falhas.

Em relação à espessura ideal da manta de cimento a ser empregada

em torno da haste femoral ainda existem controvérsias (JORDÃO et al.,

2014). A utilização de uma �na 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 início dos anos 70, um outro conceito foi introduzido. Pró-

teses com hastes mais espessas ("canal-�lling stems"), que ocupam

grande parte do canal medular, começaram a ser utilizadas. Nessa

técnica, a maior parte do osso trabecular é retirado e a região entre a

prótese e o osso cortical remanescente é preenchida por uma camada de

cimento não uniforme, com espessura menor que 1 mm ou até mesmo

inexistente em alguns pontos. Tal procedimento de cimentação também

tem levado a ótimos resultados e foi utilizado inicialmente com dois mo-

delos de prótese franceses, Charnley-Kerboull e Ceraver Osteal, dando

origem ao termo "paradoxo Francês"(LANGLAIS et al., 2003; El Masri

et al., 2010). Na busca por explicar esse fato, algumas pesquisas têm

indicado que o tipo de tecido ósseo, trabecular ou cortical, que serve

de suporte para o cimento, pode afetar o desempenho da �xação da

prótese (JANSSEN et al., 2009; AYERS; MANN, 2003; LEE, 2005).

A modelagem e posterior simulação computacional da articulação do

quadril após ATQ apresentam-se como uma ferramenta de apoio para

o projeto e a análise de próteses de quadril, bem como para a avaliação

do desempenho de diferentes técnicas cirúrgicas. O seu potencial como

ferramenta de análise comparativa �ca evidente quando observada a

di�culdade de se realizar testes comparativos nas condições in vivo ou

in vitro. Particularmente, simulações numéricas são de grande utili-
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dade para investigar os efeitos de diferentes camadas de cimento ósseo

na tentativa de melhorar a técnica de cimentação e, assim, aumentar a

durabilidade da artroplastia e consequentemente, a qualidade de vida

dos pacientes e a redução de gastos com cirurgias de revisão.

1.1 OBJETIVOS

Dada a importância do conceito de cimentação no desempenho da pró-

tese e na durabilidade da artroplastia, este trabalho teve como objetivo

comparar qualitativamente a resposta mecânica da camada de cimento

resultante da implantação de um mesmo modelo de prótese por con-

ceitos de cimentação diferentes. A in�uência da espessura e do tipo de

tecido ósseo de sustentação da manta foi investigada.

Para a avaliação do comportamento mecânico das mantas de cimento

foi realizada análise de tensões. Ao par dos resultados numéricos, foi

investigada a sua correlação com dados de estudos experimentais ou de

acompanhamento clínico presentes na literatura.
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2 REVISÃO BIBLIOGRÁFICA

2.1 O QUADRIL

2.1.1 Referências anatômicas

Neste trabalho foram utilizados alguns termos para indicar direções e

localizações anatômicas. Esses termos têm como referência a posição

de descrição anatômica e os planos indicados na Figura 1. O termo an-

terior se refere à frente ou vista frontal. Posterior indica para as costas

ou no dorso do corpo. Antero-posterior, da frente para trás. Medial

e lateral indicam respectivamente mais próximo ou mais afastado da

linha sagital (plano mediano), assim como, proximal ou distal indicam

localizações próximas ou afastadas da raiz de implantação do membro,

que no caso do fêmur é a cabeça femoral.

Superior

Anterior

Lateral

Posterior

Inferior

 Sagital
(plano 

mediano)

Medial

    Coronal
(plano 
frontal)

 Transverso
(plano 

horizontal)

Proximal

Distal

Figura 1: Planos e direções usados em anatomia. Figura adaptada de:
http://body-disease.com/anatomical-terminology.
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Após a artroplastia de quadril, a divisão da região no entorno da pró-

tese em zonas de Gruen é frequentemente utilizada como referência

para avaliação da integridade, tanto da manta de cimento como do

tecido ósseo e para descrever, por exemplo, complicações, incluindo

a soltura (afrouxamento) do componente femoral. Os controles pós-

operatórios são rotineiramente realizados por radiogra�a projetada em

vistas antero-posterior e lateral. Além dessa classi�cação em zonas, a

região da artroplastia é também dividida em três regiões: proximal,

intermediária e distal como mostrado na Figura 2.

1

2

3

4

5

6

7 8

9 13

14

1210

11

PROXIMAL

ITERMEDIÁRIA

DISTAL

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

2.1.2 Anatomia do Quadril

O quadril, ou articulação coxo-femoral conecta o tronco aos membros

inferiores e é formado pelo encaixe da cabeça do fêmur na cavidade do

acetábulo como indicado na Figura 3. Tanto a cabeça do fêmur quanto

o acetábulo possuem revestimentos de cartilagem, um tecido liso, resis-

tente que auxilia na absorção de impactos e redução de atrito. Espessos

ligamentos compõem a cápsula articular, que mantém o conjunto �r-
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memente unido e estável, circundando a articulação e conectando um

osso ao outro. Logo abaixo da cápsula articular localiza-se a membrana

sinovial que produz um líquido transparente que preenche a articulação

e cria uma �na camada de �lme lubri�cante.

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

O fêmur é classi�cado como um osso longo e pode ser dividido em

três partes, epí�se proximal, diá�se (corpo) e epí�se distal conforme

mostrado na Figura 4. Na região proximal estão situados o trocan-

ter maior, o trocanter menor, o colo e a cabeça do fêmur (Figura 3).

Na diá�se, há basicamente tecido ósseo cortical e a cavidade medu-

lar, que é preenchida com medula amarela formada principalmente por

gordura. A região de transição entre a epí�se e a diá�se é chamada

metá�se e é demarcada por uma mudança morfológica de osso cortical

na diá�se para trabecular na epí�se (COSTA, 2007). Dessa forma, como
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podemos observar na Figura 4, o osso trabecular pode ser encontrado

predominantemente preenchendo toda a cabeça femoral até a altura do

trocanter menor (JONES, 2011). O osso cortical na região da epí�se

proximal é encontrado na forma de uma �na camada externa que re-

veste o osso trabecular.

Figura 4: Características anatômicas do fêmur. Figura adap-
tada de: https:// basicmedicalkey.com/structure-and-function-of- the-
musculoskeletal-system/.

Os tecidos ósseos trabecular (esponjoso/cancelar) e cortical (compacto)

se diferenciam macroscopicamente principalmente pela densidade, que

pode variar também de acordo com a idade, sexo, condição física e ali-

mentação (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-

giões não mineralizadas são preenchidas com tutano vermelho, nervos,

canais sanguíneos e outros tipos de células (PODSHIVALOV; FISCHER;

BAR-YOSEPH, 2014; ROESLER, 2006).

As propriedades mecânicas do tecido ósseo também variam em função

da idade e sexo do paciente, além de depender da posição anatômica e

tamanho da amostra, do grau de hidratação do tecido, da temperatura

e da densidade aparente, que é a massa do tecido ósseo mineralizado

dividida pelo volume unitário total (RAFTOPOULOS et al., 1993 apud

COSTA, 2007). Além disso, por tecidos biológicos apresentarem dife-

rentes estruturas e composições em diferentes níveis de observação, os

ensaios para determinar o seu comportamento mecânico podem ser re-

alizados em diferentes escalas, produzindo assim, diferentes resultados.

Na escala tecidual (<1 mm) são realizados, por exemplo, ensaios de na-

noindentação, microtensão e ultrassom. Na escala aparente (>5 mm,

<40 mm) tem sido utilizado além de ensaios mecânicos convencionais

como tração e compressão, também outros métodos como ultrassom

ou combinação de dados experimentais e análises por elementos �nitos

para determinar a resposta do material sob carregamentos arbitrários.

Dessa forma, são encontradas muitas variações entre os valores das pro-

priedades de tecido ósseo 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 módulo de elasticidade para o osso trabecular

tem sido estimado entre 0,08 e 13 GPa, sendo que estudos utilizando

ensaio de compressão de amostras retiradas de fêmur 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 tração variaram

entre 14 e 20 GPa, para a escala tecidual ensaios utilizando ultrassom,

nanoindentação e microtensão com amostras também retiradas de fe-

mur humano indicaram módulos 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 simulação de prótese quadril. Tecidos ósseos têm sido

a maior parte das vezes modelados como materiais isotrópicos elásticos

lineares (TAYLOR; PRENDERGAST, 2015). Alguns valores de módulo

de elasticidade e coe�ciente de Poisson encontrados estão resumidos

na Tabela 1. Outros trabalhos, além dos citados, utilizam dados obti-

dos por tomogra�as computadorizadas para determinar elemento por

elemento o valor do módulo de elasticidade em função da densidade

(AYERS; MANN, 2003). Há também os que consideram o osso cortical

como material ortrotópico (JANSSEN et al., 2005), e outros que utilizam

propriedades de ossos sintéticos para comparar as simulações com en-

saios experimentais (JEFFERS et al., 2007; HIGA et al., 2015).

Tabela 1: Propriedades dos tecidos ósseos utilizadas em simulações.

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 ortotrópico 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, �exão, extensão, adu-

ção, abdução, rotação (interna e externa) e circundação que é a com-

binação dos movimentos elementares (COSTA, 2007). Para a realização

desses movimentos são acionados músculos tanto do sistema muscular

do quadril como da coxa.

A �exão é o movimento que leva o membro inferior à frente, com ou

sem o joelho �exionado, fazendo com que a coxa vá ao encontro do

tronco. Os músculos ligados ao fêmur que atuam durante a �exão são:

ilíaco, psoas maior e pectíneo, além desses, atuam também o sartório

e tensor da fáscia lata que possuem inserção na pelve. A extensão é o

movimento oposto e leva o membro inferior para trás do plano frontal.
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Os principais músculos que realizam a extensão são: glúteo máximo e

o grupo dos músculos isquiotibiais.

A abdução leva o membro inferior para a lateral do corpo afastando-o

do plano sagital. Os músculos que participam desse movimento são:

tensor da fáscia lata, sartório, glúteo médio, glúteo mínimo, glúteo má-

ximo e piriforme. A adução é o movimento do membro inferior da

lateral para a direção medial. Os principais adutores do quadril são

os músculos adutores longo, curto e magno, que possuem inserção no

fêmur, e o músculo grácil.

As rotações interna e externa são o movimento em torno do eixo longi-

tudinal aproximando ou afastando o segmento da linha média. Para a

realização da rotação lateral os principais músculos são o piriforme, gê-

meo superior e gêmeo inferior, obturador interno e externo e quadrado

femoral. O principal rotador interno é o glúteo mínimo, com a ajuda do

tensor fáscia lata, semitendinoso, semimenbranoso e do glúteo médio.

Esses grupos musculares e seus pontos de inserção podem ser observa-

dos na Figura 5.

Uma combinação desses movimentos possibilita ao indivíduo realizar

diversas atividades, como por exemplo caminhar. Ao longo de suas fa-

ses, na marcha humana são realizadas a extensão e �exão do quadril e

também a rotação e inclinação pélvica lateral que requerem a ativação

dos músculos responsáveis pelas abdução/adução e rotação interna/ex-

terna do quadril.

Além do sistema muscular do quadril, um importante músculo da coxa

ligado ao fêmur é o quadríceps femoral. Composto pelo vasto lateral,

medial, intermédio e reto femoral ele participa na �exão do quadril bem

como na extensão do joelho durante a execução da marcha.
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Figura 5: Músculos do quadril. Figura adaptada de (COSTA, 2007).

2.2 ARTROPLASTIA DO QUADRIL

Devido a doenças degenerativas ou traumas, pode ocorrer um desgaste

da cartilagem da articulação fazendo com que as superfícies ósseas �-

quem expostas, causando dores e limitações nos movimentos da articu-

lação. Quando esse dano se torna irreversível, podendo limitar inclusive

o desempenho de atividades diárias básicas, uma artroplastia, total ou

parcial (hemiartroplastia) é o tratamento mais indicado.

A Artroplastia Total de Quadril (ATQ) é um procedimento cirúrgico

que visa recuperar a perda de funcionalidade da articulação do quadril

pela substituição da cabeça do fêmur e da cartilagem do acetábulo por
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próteses. O procedimento cirúrgico envolve a remoção da cabeça do

fêmur por meio de um corte na altura do colo, preparação e limpeza do

canal femoral e inserção de uma prótese metálica composta por haste e

esfera (cabeça femoral) que se articula no componente acetabular que é

�xado na cavidade da pelve como ilustrado na Figura 6. A preparação

do canal femoral é feita utilizando-se uma ferramenta no formato da

prótese a ser implantada.

femoral

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

Existem muitas variações entre os implantes utilizados atualmente. Em

especial, o componente femoral, que compõe o sistema analisado neste

trabalho, pode ser fabricado com diferentes geometrias, tamanhos, ma-

teriais e acabamentos. Em relação aos tipos de �xação, existem próteses

cimentadas e existem próteses não cimentadas. A escolha da prótese,

do tamanho e técnica de cimentação são determinantes no desempenho

da artroplastia.
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2.2.1 Hastes femorais

As hastes femorais que utilizam o conceito de �xação com cimento ósseo

são geralmente fabricadas de aço inoxidável ou ligas de cromo-cobalto

e o seu acabamento super�cial pode ser polido (Ra < 1.0µm), fosco

(1.0µm < Ra < 2.0µm) ou rugoso (Ra > 2.0µm).

Para a fabricação da cabeça femoral são empregados tanto metais como

cerâmicas.

Desde o surgimento da �xação cimentada na década de 60, a forma

dos implantes sofreu grandes modi�cações. Novas geometrias foram

desenvolvidas na busca de encontrar uma haste ideal que fosse capaz

de transmitir torção e carregamento axial para o cimento e para o osso

sem criar picos de tensão e sem apresentar excessivos micromovimentos.

Outra característica desejável é que a haste permaneça mecanicamente

estável a longo prazo.

Basicamente, duas �loso�as de projeto foram desenvolvidas para atin-

gir os objetivos de �xação e transmissão de carga: force-closed (ou

load-taper) e composite-beam (ou shaped-closed).

As hastes do tipo force-closed possuem geometria a�lada em dois ou

três planos e quando implantadas são efetivamente alojadas como uma

cunha durante o carregamento axial. Esse tipo de implante tem sub-

sidência de alguns milímetros durante o primeiro e segundo ano pós-

operatório devido à �uência do cimento (SCHEERLINCK; CASTELEYN,

2006). Após se acomodar na posição �nal, devido a sua geometria cô-

nica, forças compressivas radiais tanto na região proximal, como distal

são criadas no cimento (BREUSCH; MALCHAU, 2010). Uma ilustração

esquemática das forças geradas na manta de cimento pode ser vista na

Figura 7. Essas forças são transferidas para o osso na forma de ten-

são circuferencial (SCHEERLINCK; CASTELEYN, 2006; CARLI; JERABEK,

2015).
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Figura 7: Forças geradas por próteses do tipo force-closed. A: sem
carregamento. B: sob carregamento, indução de força radiais. C: após
subsidência, aumento da área ocupada pela prótese na seção tranversal
e aparecimento de tensões circunferenciais.

As próteses do tipo force-closed são classi�cadas como dupla-cunha ou

tripla cunha. A dupla cunha tem a�lamento em dois planos, frontal e

lateral, já a tripla cunha possui também angulação no plano transversal

(NORMAN et al., 2013 apud GRIZA et al., 2015) como ilustrado na Figura

8.

Figura 8: Ilustração da geometria das próteses: a) reta, b) dupla cunha
e c) tripla cunha.
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As próteses do tipo composite-beam ou shape-closed são assim chama-

das devido a sua geometria complexa que faz com que o cimento se

adeque a sua forma, agindo como um compósito, compartilhando car-

regamento e tensão (CARLI; JERABEK, 2015). Para esse conceito de

prótese, a haste necessita permanecer rigidamente solidária ao cimento

e não é permitida qualquer subsidência para evitar dano e degeneração

do cimento e ou formação de partículas metálicas que podem causar

falha do procedimento. Esse princípio de funcionamento faz com que

seu comportamento seja diferente das próteses do tipo force-closed em

termos de migração ao longo do tempo. As hastes composite-beam são

consideradas mais estáveis, porém estudos indicam que também podem

apresentar migração na interface prótese/cimento. Apesar de terem

sido originalmente fabricadas com acabamento rugoso para aumentar

sua aderência ao cimento, atualmente esse tipo de prótese tem sido en-

contrado também com acabamento polido (CARLI; JERABEK, 2015).

Seguindo os princípios de um ou outro conceito de projeto, diferen-

tes características geométricas foram desenvolvidas ao longo do tempo,

como o formato da prótese em relação ao canal (simétrico ou anatô-

mico), diferentes seções transversais (oval ou quadrada), a presença de

colar, o comprimento da haste e até mesmo o ângulo de arredonda-

mento das arestas.

As hastes anatômicas foram criadas para se adequarem ao formato do

canal medular no plano sagital funcionando como composite-beam, uma

vez que sua forma limita a subsidência requerida para atingir uma po-

sição estável por hastes do tipo force-closed. Seu formato, permite uma

melhor centralização da haste, evitando o contato na região proximal

anterior e distal posterior, resultando na obtenção de uma espessura

da manta de cimento maior que 2 mm. Ainda não é muito claro se

essas características realmente são vantajosas, uma vez que próteses

simétricas também apresentam resultados igualmente bons (BREUSCH;

MALCHAU, 2010).

Em relação à seção transversal da haste, seu formato pode in�uenciar

a distribuição de cimento dentro do canal, a estabilidade sob rotação
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do implante e a distribuição de tensão na manta. Hastes com seção

trasnversal na forma retangular tem maior estabilidade rotacional que

as ovais. No entanto, arestas proeminentes, criam picos de tensão no

cimento o que pode levar a microfraturas (SCHEERLINCK; CASTELEYN,

2006). Hastes ovais, tem melhor adequação à forma do canal e con-

seguem ocupar uma maior parte da cavidade deixando menos espaço

para o cimento e osso trabecular. Como contraste, hastes na forma

retangular, como a Exeter e Kerboull CK I são limitadas em tamanho

caso se deseje evitar o contato com a parede interna do canal medular.

O resultado é um espaço adicional para pressurização do cimento no

tecido trabecular. No entanto, se o cimento não for totalmente pres-

surizado, tecido trabecular com propriedades mecanicamente inferiores

permanecerá 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 aconteça, uma quantidade mínima

de tecido trabecular de boa qualidade deve ser deixada anexada ao

cortical para permitir a interdigitação apropriada do cimento. Com a

utilização de técnicas modernas de pressurização uma espessura de 3

mm de trabecular é considerada su�ciente. Uma outra opção é a re-

moção de todo o osso trabecular com uma cureta antes da cimentação.

Essa opção pode ser bastante útil quando uma boa pressurização não

pode ser garantida.

Outra modi�cação implementada foi a adição de um colar na região

proximal da haste femoral. Essa mudança teve como objetivos princi-

pais, promover transferência direta de carregamento do implante para

a manta de cimento e ou para o colo femoral, reduzir a tensão de tra-

ção na haste e reduzir a migração. No entanto, para próteses do tipo

force-closed, o colar impede que a haste se acomode durante carrega-

mento cíclico, mas não impede micromovimentos e consequentemente

pode ocorrer a produção de partículas de desgaste na interface com o

cimento. Outra função do colar é controlar a inserção, especialmente

quando a haste femoral é menor que a ferramenta utilizada para prepa-

rar o canal medular ("undersized stem"). Dessa forma, o colar só deve
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ser considerado como uma opção para hastes do tipo composite-beam

undersized (SCHEERLINCK; CASTELEYN, 2006).

Além dessas características, as próteses são fabricadas em diferentes ta-

manhos e o�sets, que é a distância entre o centro de rotação da cabeça

femoral e uma linha traçada perpendicularmente pelo centro da diá�se

femoral. Alguns exemplos de próteses cimentadas que se destacaram

podem ser vistos na Figura 9.

Figura 9: Exemplos de diferentes tipos de próteses para ATQ cimen-
tada. a) Charnley b) Exeter c) Lubinus SPII d) Müller straight stem.

A prótese 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 aço inoxidável, simétrica com seção transversal retan-

gular, sem colar, polida e dupla-cunha, permitindo, dessa forma, que

ocorra subsidência. A Lubinus SPII (Waldemar-Link) é uma haste

anatômica de Cromo-cobalto, com colar e acabamento fosco. A haste

Muller (Zimmer) é simétrica com um pequeno colar, seção tranversal

retangular, e de acordo com o fabricante, pode haver contato haste/osso

cortical nas regiões medial e lateral, produzindo uma manta não uni-

forme (BREUSCH; MALCHAU, 2010).
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2.2.2 Fixação cimentada

Existem dois tipos de �xação da prótese femoral no canal medular.

Fixação biológica, ou não cimentada, que utiliza o potencial de cres-

cimento ósseo na superfície da haste, e a �xação cimentada, que uti-

liza um material polimérico de preenchimento, o polimetilmetacrilato

(PMMA), também chamado de cimento ósseo.

A cimentação da prótese consiste em, após a preparação do leito ósseo,

misturar os componentes do cimento manualmente em um recipiente,

com auxílio de espátula, ou num sistema fechado sob vácuo, e aplicá-lo

de forma retrógrada no canal femoral até o preenchimento total da cavi-

dade. Após a pressurização, deve-se aguardar até que o cimento tenha

uma viscosidade su�cientemente alta para resistir à penetração sanguí-

nea e su�cientemente baixa para que a prótese entre sem esforço e não

se criem poros. A haste é então introduzida e a articulação arti�cial

é colocada no lugar para que testes �nais de movimentação do quadril

sejam realizados. Algumas das etapas presentes no procedimento ci-

rúrgico de uma artroplastia de quadril estão presentes na Figura 10.

Como resultado, entre a prótese e o osso é criada uma camada de

PMMA também denominada manta de cimento que dependendo do

tamanho e geometria da prótese, pode ser mais �na ou mais espessa.

Tal característica tem sido associada na literatura à classi�cação das

técnicas de cimentação como Tradicional ou Francesa.
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Figura 10: Etapas do procedimento cirúrgico de uma artroplastia
de quadril. 1: Ressecção da cabeça femoral. 2: Preparação do
leito ósseo e colocação de cada componente protético. 3: Encaixe
da articulação arti�cial. 4: Resultado �nal. Figura adaptada de:
http://www.quadrilcirurgia.com.br.

Basicamente, o conceito da técnica tradicional, inclui a preservação de

o máximo de osso trabecular possível, por meio da escolha de uma pró-

tese que não preencha totalmente o canal femoral. A preparação do

canal é feita utilizando uma ferramenta maior que a prótese, de forma

a produzir uma manta mais uniforme e completa (CAMERON, 2008).

Nessa técnica é esperado que a alta pressão force a penetração do ci-

mento no tecido trabecular promovendo a interdigitação. 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, há controvérsias em relação a essa recomenda-

ção e a espessura mínima ideal da manta de cimento ósseo permanece

sob debate. Esse questionamento é atribuído primeiramente a Marcell
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Kerboull que após 2 anos de experiência implantando a haste Charnley

original, em 1970 observou uma maior taxa de sucesso em pacientes

com displasia no quadril1, nos quais o canal femoral era mais estreito e

só era possível empregar uma �na camada de cimento em alguns pon-

tos. Para os demais pacientes, no mesmo período, foi obtida uma alta

taxa de descolamento de 24% associada à fratura na região proximal-

medial do cimento. A partir dessa observação, foi criado então um novo

implante, o Charnley Kerboull, com uma parte proximal mais robusta,

polido, dupla cunha e com ângulo de pescoço de 130◦. A técnica em-

pregada para sua implantação envolvia a retirada do tecido esponjoso

na região da metá�se com a cureta e do canal dia�sário por escavação.

Logo após, ferramentas no formato da prótese cada vez maiores eram

utilizadas, porém alcançando profundidades cada vez menores, pro-

porcionando um alojamento muito ajustado da prótese teste, que era

"encravada"antes de qualquer adição de cimento. Foram fabricados vá-

rios tamanhos de implante que se ajustassem a diferentes diâmetros 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 três fato-

res, a compactação considerável do cimento gerada pela utilização de

um implante bem ajustado ao canal produzindo um intertravamento

com o fêmur, o acabamento polido que, no caso de movimento relativo

entre as interfaces, não produz detritos parciais e, �nalmente, à geome-

tria cônica que continua a exercer forças compressivas sob carga.

A partir de então, uma nova técnica de cimentação denominada téc-

nica Francesa, foi introduzida e ainda vigora na França. Nessa técnica,

todo o osso trabecular é retirado e são utilizadas hastes mais espessas,

("canal-�lling stems"), que ocupam quase todo o canal medular. A

região entre a prótese e o osso é preenchida por uma �na camada de

1luxação congênita de quadril
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cimento suportada em sua maior parte por tecido ósseo cortical. Ou-

tro tipo de prótese que foi desenvolvida seguindo esse conceito, foi a

Ceraver-Osteal para a qual, segundo Langlais et al. (2003), não é ne-

cessário que a manta de cimento �que completa em todos os pontos.

A Figura 11 traz uma ilustração representativa da seção transversal ob-

tida na região intermediária utilizando-se diferentes tipos de implante e

técnicas de cimentação. A seções transversais "b)"e "e)"correspondem

ao conceito de cimentação francês por indicarem a presença de pequenas

espessuras de manta de cimento, principalmente nas arestas da prótese

retangular e por não indicarem a presença de tecido ósseo trabecular.

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

a) Manta espessa:
o cimento tem suporte cortical

    haste sem contato com o cortical
    Exemplo: Capital hip, Centralign

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 não tem contato com o cortical
    Exemplo: Exeter, Charnley 

d) Manta espessa:
o cimento tem pouco suporte cortical

    haste tem contato com o cortical nas arestas
    Exemplo: Kerboull CK II e II, Müller

e) Manta fina:
o cimento tem suporte cortical

    haste tem contato com o cortical nas arestas
    Exemplo: Kerboull CK II e II, Müller com 
    remoção do trabecular

Implante menor

Implante menor

Implante 
mais robusto

Implante 
mais robusto

Implante 
mais robusto

Trabecular

Cortical

Ferramenta
oval

Ferramenta
retangular

Ferramenta
retangular

Femur
original

Preparação do canal Prótese implantada

Figura 11: Diagrama mostrando as diferenças na espessura da manta
de cimento para diferentes próteses e técnicas de cimentação na região
intermediária. As seções transversais b), e e) correspondem ao resul-
tado obtido pela técnica de cimentação francesa. Figura adaptada de:
Scheerlinck e Casteleyn (2006)
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qualidade do cimento ósseo, modi�cações no procedimento de cimen-

tação foram implementadas. Atualmente, no Brasil, em artroplastias

realizadas pelo Sistema Único de Saude (SUS), é utilizada a terceira

geração de cimentação, que além da limpeza do canal medular com so-

lução salina pressurizada, inclui também a utilização de um restritor

do canal distal para evitar o retorno do �uxo sanguíneo e demasiada

"penetração"do cimento no canal. A mistura dos componentes do ci-

mento é feita manualmente, e a sua colocação no canal femoral é retró-

grada, porém manual, sem utilização de pistola.

2.3 FALHA EM ARTROPLASTIAS CIMENTADAS

As taxas de revisão para artroplastia de quadril variam tipicamente en-

tre 5% e 10% em 10 anos após 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 próprio implante ou à técnica cirúrgica (CRISTOFOLINI et

al., 2010). Dentre os tipos de falhas estão a soltura asséptica, fratura

do fêmur ou da própria haste, e infecção.

Em especial, a soltura asséptica é a maior causa de revisão de pró-

teses de quadril. Esse tipo de falha é caracterizado pela migração e

rotação excessiva e instabilidade da prótese. A falha é clinicamente de-

tectada pela queixa de dor pelo paciente com subsequente con�rmação

por meio de exames radiográ�cos em que seja visível uma migração da

haste maior que 5 mm, ou a fratura do cimento, ou uma zona de ra-

dioluminescência maior que 2 mm em torno da prótese, ou a indicação

de osteólise 1 su�ciente para resultar em erosão endosteal em mais de

50% de pelo menos uma zona de Gruen.

A soltura do implante é um fenômeno multifatorial com causas mecâni-

1reabsorção de parte do tecido ósseo. Radiogra�camente caracteriza-se por ima-
gens radiolúcidas ou hipodensas na tomogra�a.
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cas e biológicas (LEWIS, 1997). Como causa biológica pode ser citado o

remodelamento ósseo que faz com que seja perdido o suporte da manta

e consequentemente da prótese. As causas mecânicas estão associa-

das à deformação excessiva, principalmente por �uência, e formação

de trinca e fratura na manta de cimento (STOLK et al., 2003; MCCOR-

MACK; PRENDERGAST, 1999). Outro fenômeno também associado à

soltura asséptica é a fratura da região de interdigitação do cimento no

tecido ósseo. Alguns estudos se dedicaram especi�camente à compreen-

são e modelagem desse tipo de falha (GUEDES; NABAIS; SIMÕES, 2012;

WAANDERS et al., 2012; CHIANG; HUNG, 2010; JANSSEN; MANN; VER-

DONSCHOT, 2008).

Algumas teorias propõe que a falha se inicia com microtrincas já exis-

tentes no momento da implantação da prótese, outras associam à for-

mação de trincas a partir de vazios, ou poros, presentes no cimento e

outras que se iniciam na interface cimento/prótese. Os carregamentos

cíclicos experimentados pela prótese em uso causam a propagação des-

sas trincas e quando elas se tornam passantes, ligando uma interface à

outra, a manta passa a não suportar mais as tensões circunferenciais

levando a migração e micromovimentação 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 partículas de de-

bris se transportem desde a superfície da haste até o osso, resultando

em osteólise e possível afrouxamento do manto. Estudos associaram a

osteólise do osso a partículas de PMMA na vizinhança de regiões de

pequena espessura de manta (GRIZA et al., 2015).

Trabalhos experimentais e numéricos encontraram elevadas tensões con-

centradas na manta de cimento na região da metá�se e próximo da ex-

tremidade distal do implante (SCHEERLINCK; CASTELEYN, 2006). Es-

sas regiões são consideradas críticas e podem ser dani�cadas durante

o carregamento inicial. Quando trincas no cimento se estendem dessas

regiões e caminham por toda o comprimento do implante, a falha da

artroplastia é iminente.

Segundo El Masri et al. (2010), a avaliação das primeiras gerações
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dos implantes Charnley, indicou que o primeiro evento a ocorrer é o

aparecimento de trincas longitudinais na região proximal-medial como

resultado de tensões elevadas transmitidas por uma haste �na, excessi-

vamente curvada com um longo o�set e relativamente pequeno ângulo

colodia�siário (125◦).

Dessa forma, a integridade da manta é de grande importância para ga-

rantir a sobrevida do implante. Para tanto, é necessário que o PMMA,

um material viscoelástico tenha um bom desempenho sob �uência e sob

fadiga (GRIZA et al., 2015).

O cimento ósseo é um material frágil e suas propriedades mecânicas

podem variar de acordo com a formulação 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 vácuo ou centrifugação podem levar, por exemplo, a

um aumento de até 44% no limite de resistência à tração (LEE, 2005;

LEWIS, 1997). Lewis (1997) apresentou uma revisão das propriedades

do cimento ósseo de diferentes fabricantes. As marcas testadas foram

Simplex P, Zimmer, Palacos e CMW. Para mistura manual o valor da

tensão de ruptura a tração variou de 24 a 49 MPa e a compressão 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 estático de nível �siológico (10 - 14 MPa) foi ob-

servado que a �uência do cimento misturado a vácuo é baixa (1% ou

menos após 1000 h solicitada a 12 MPa). Segundo Lee (2005), sempre

que um carregamento é aplicado, movimentos microscópicos entre a

prótese e o cimento ocorrem. Esses movimentos podem ser detectados

em radiogra�as apenas após muitas semanas de atividades (0,7 mm na

quarta semana do pós operatório).

Para o cimento CMW-1 misturado a vácuo, o limite de resistência a

fadiga foi de 6,7 MPa. Segundo Murphy e Prendergast (2000), apesar

de haverem estudos que consideram que o cimento não possui um limite

de resistência à 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 resistência à fadiga. De acordo com

os resultados obtidos por Murphy e Prendergast (2000), a resistência à

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

2.4 USO DE ANÁLISE NUMÉRICA NA AVALIAÇÃO DE ARTRO-
PLASTIAS DE QUADRIL CIMENTADAS

O método dos elementos �nitos tem sido utilizado por várias décadas

na avaliação do comportamento mecânico de artroplastias (TAYLOR;

PRENDERGAST, 2015). Em essência, as análises buscam identi�car a

in�uência da geometria, do material da prótese e da técnica operatória

no comportamento mecânico do sistema osso-cimento-implante. Dessa

forma, esforços 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 mecânico dos componentes

e processos biológicos de readaptação dependentes do tempo foram de-

senvolvidas para entender o sistema pós-operação (LEWIS, 2011) e a

longo prazo (HAMBLI et al., 2013; LENNON et al., 2007; JEFFERS et al.,

2007; RAMOS; TALAIA; Queirós de Melo, 2016). Existem também estudos

sobre certas geometrias especí�cas de próteses disponíveis no mercado

e outros que tiveram como foco a análise do efeito de diferentes técnicas

de cimentação.

Moulgada et al. (2014), realizaram um estudo da distribuição de tensão

gerada em uma artroplastia de quadril cimentada utilizando a prótese

Ceraver-Osteal. Todos os materiais foram assumidos com proprieda-

des elásticas lineares. Além da força de contato na articulação, foi

incluído um carregamento simpli�cado referente aos grupos musculares

mais importantes segundo Heller et al. (2005). Foi utilizada a geome-

tria completa do fêmur com condição de contorno aplicada na região

distal, onde há a conexão 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 tensão (max

= 18 MPa) são encontrados na região proximal, concentrada na região

antero-medial em contato com a aresta da prótese (zona 7 de Gruen),

e também na região distal próximo à extremidade da prótese (10 MPa)

(zonas 4 e 11).

Janssen et al. (2009) analisaram a in�uência da espessura da manta

de cimento e do tipo de tecido ósseo que a suporta. Foram utilizados

12 modelos bidimensionais em elementos �nitos da seção transversal,

na altura do trocanter menor, de um fêmur implantado com a prótese

Charnley-Kerboull. As diferentes espessuras da manta de cimento fo-

ram obtidas considerando quatro tamanhos de haste e três tipos de

suporte ósseo diferentes, apenas cortical, apenas trabecular e misto.

Para analisar o comportamento do cimento sob fadiga, os modelos fo-

ram submetidos a 2 × 106 ciclos de um carregamento alternante entre

torque e força transversal. Não foram considerados os efeitos de carre-

gamento axial, que levam à subsidência e tensões tangenciais na manta.

Foi implementado um algoritmo para simular o aparecimento de trincas

e �uência no cimento e foi analisada a estabilidade rotacional do im-

plante. Tal algoritmo consiste em associar uma análise linear elástica

feita por meio de um software de elementos �nitos comercial com uma

rotina externa que calcula o dano e a deformação devido à �uência para

cada incremento no número de ciclos e modi�ca a matriz de rigidez do

material para cada ponto de integração. O dano no material é descrito

por um tensor e é permitido acumular anisotropicamente nas direções

das tensões principais que são assumidas como as únicas causadoras

de dano. A rigidez do material só é afetada quando o valor do dano

se torna completo (igual a 1) em alguma das direções principais. Na

simulação, as trincas são formadas no plano perpendicular à direção

principal do dano. Nesse caso, a rigidez é afetada de tal maneira que

o material não transmite cisalhamento na direção do plano da trinca e

nem carregamento na direção normal a ele. Os resultados obtidos indi-
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caram que próteses mais robustas e cimentos cercados por osso cortical

produzem menos trincas e menor rotação.

Estudos in vitro ou acompanhamentos clínicos também foram realiza-

dos em busca de entender a relação entre a espessura do cimento e a

falha de artroplastia. Ramos e Simões (2009) estudaram a formação

de trincas em uma artroplastia utilizando as próteses Lubinus SPII e

Charnley implantadas em fêmures sintéticos submetidos a um carrega-

mento referente à atividade de subir escadas durante 1 milhão de ciclos

a 2 Hz. Após os ensaios, cada fêmur foi seccionado e analisado. Não

foi objetivo deste trabalho realizar um estudo de diferentes conceitos

de cimentação, mas uma análise da relação entre a quantidade de trin-

cas e a espessuras do cimento em diferentes regiões ao longo da manta

foi realizada. Foi observado um acúmulo de trincas na região proximal,

principalmente para a haste Lubinus SPII. Para essa prótese, 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 não foi considerada determinante

na quantidade de trincas por área e a interface cimento/osso foi a mais

crítica.

Cristofolini et al. (2007) realizou um estudo in vitro comparando um

modelo implantado com a prótese Exeter seguindo o conceito de ci-

mentação tradicional com uma manta completa de espessura média de

2,79 mm e um modelo considerando a associação de uma prótese me-

nor com uma manta de cimento menos espessa, de em média 1,92 mm,

obtida pela utilização de uma ferramenta menor para preparação do ca-

nal e sem remoção do material sintético representativo do tecido ósseo

trabecular. Foi aplicado carregamento simulando 24 anos de atividades

de um paciente. Como resultado para o modelo tradicional, foi obser-

vado que a migração foi maior na direção axial (maior que 108 µm)

do que o deslocamento máximo resultante do movimento de rotação

em torno do eixo da prótese (20-30 µm). Valores bem menores que

os de estudos clínicos citados por Norman et al. (2013) de 560 µm a

1 mm para acompanhamentos de 5 a 10 anos. Em relação à fadiga da
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manta, a formação de trinca foi visível na face medial, originada na

região proximal caminhando em direção à extremidade distal. Algu-

mas microtrincas também foram visíveis próximo da região distal do

implante. Os resultados comparativos mostraram que o modelo com

prótese sub-dimensionada e manta mais �na apresentaram maior mi-

cromovimentos e falharam primeiro devido a trincas macroscópicas na

região proximal.

Alguns resultados clínicos também podem ser encontrados na litera-

tura. El Masri et al. (2010) avaliou a migração in vivo de 164 artropla-

tias primárias com a prótese Charnley-Kerboull (MKIII) utilizando o

conceito de cimentação francês e observou que fraturas transversais na

manta de cimento foram frequentes (36%) em paciente com um canal

medular com diâmetro maior e uma espessa camada de cimento, mas foi

rara (6%) quando a haste era implantada em canais relativamente es-

treitos com uma �na camada de cimento, e extremamente raras quanto

próteses simétricas eram implantadas em fêmures displásicos.
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3 MODELAGEM NUMÉRICA

3.1 MODELO GEOMÉTRICO

3.1.1 Femur

A geometria tridimensional correspondente a um fêmur direito humano

utilizada neste estudo foi adquirida da empresa Zygote

(https://www.zygote.com/). Para veri�car os aspectos anatômicos dessa

geometria, alguns comprimentos característicos foram comparados com

dados retirados da literatura. Na região proximal, foram analisadas as

medidas ilustradas na Figura 12 e descritas a seguir:

O�set - distância entre o centro de rotação do quadril e uma linha

traçada perpendicularmente pelo centro da diá�se femoral (Fig. 12a).

LCF (largura do colo do fêmur) - distância, no ponto médio do colo

femoral, perpendicular ao seu eixo (Fig. 12b).

CEF (comprimento do eixo femoral) - distância em linha reta que une

os pontos extremos do trocânter maior e da cabeça femoral, no plano

frontal (Fig. 12b).

CCF (comprimento do colo do fêmur) - distância entre a região inferior

da cabeça do fêmur e a base do trocanter maior (Fig. 12b).

ACD (ângulo colodia�sário) - ângulo entre o colo e a diá�se, medido

no plano frontal por meio do goniômetro (Fig. 12c).
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a) b) c)

Figura 12: Medidas características do fêmur proximal.

As dimensões corporais podem variar muito para cada indivíduo, 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 variação entre os valores presen-

tes na literatura para todas as medidas analisadas (De Farias et al., 2015;

MOURÃO; VASCONCELLOS, 2001; ZIYLAN; MURSHID, 2002; NOBLE et al.,

1998). Para a região proximal, as dimensões que mais se aproximaram

às do fêmur virtual utilizado no presente estudo foram as apresentadas

por De Farias et al. (2015), que veri�caram a geometria proximal do

fêmur da população brasileira por meio de estudo radiográ�co 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 fêmur virtual pos-

sui dimensões próximas a de um fêmur feminino direito, como pode ser

observado na comparação presente na Tabela 2.
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Tabela 2: Comparação da medidas características, em milímetros, do
fêmur proximal.

Fêmur virtual Fêmur feminino direito

O�set 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 fêmur e o diâmetro 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

Mourão e Vasconcellos (2001), o comprimento do fêmur utilizado neste

estudo é cerca de 30 mm maior que a média encontrada na análise das

dimensões de fêmures brasileiros. Comparando com os valores obtidos

no estudo de Huang et al. (2012), Ziylan e Murshid (2002), tanto o

comprimento, como o diâmetro do eixo do fêmur virtual, encontram-se

dentro da faixa de valores obtida na literatura, como pode ser obser-

vado na Tabela 3.

Tabela 3: Comparação do comprimento e do diâmetro externo,
em milímetros, no meio do eixo femoral.

Femur
virtual

Huang
Mourão

(esquerdo)
Noble Ziylan

Comprimento 468,4 480,0 441,7 436,8 428,4
Diâmetro
no Istmo1

29,0 28,4 - 27,0 26,8

1 Menor diâmetro do canal medular.

Como a geometria do fêmur virtual é originalmente maciça, modi�ca-

ções foram necessárias para distinguir a camada externa de osso cortical

do restante do fêmur. A construção dessa camada foi feita no software
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Solidworks e foi baseada no extensivo estudo antropométrico da geo-

metria do canal medular do fêmur para servir de base para o projeto e

a seleção de componentes de próteses femorais realizado por Noble et

al. (1998). A razão entre o comprimento do fêmur utilizado no presente

estudo e o comprimento médio dos fêmures analisados por Noble et al.

(1998) é 1,072 e a razão entre os diâmetros na metade do comprimento

total é 1,074. Valores próximos dessas razões (Tabela 4) foram utili-

zados para dimensionar a espessura �nal do canal medular nas regiões

assinaladas na Figura 13.

A

B

D

E

F

G+1

G+1

G

H

J

I

K

C

20 mm

20 mm

ISTIMO N

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

Adicionalmente, procurou-se seguir a tendência das espessuras da ca-

mada cortical nas regiões medial, lateral, posterior e anterior relatadas

por Croker, Reed e Donlon (2016).
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Tabela 4: Medidas, em milímetros, utilizadas para construir a geome-
tria do canal medular.

Femur virtual (NOBLE et al., 1998) Razão1

A - o�set 41,53 43,0 -
B - diâmetro da cabeça 51,13 46,1 -
C - posição da cabeça 57,30 51,6 -
D - espessura canal
na altura do
peq.trocanter + 20mm

48,81 45,4 1,075

E - espessura canal
na altura do
peq. trocanter

31,52 29,4 1,072

F - espessura canal
na altura do
peq. trocanter - 20mm

22,40 20,9 1,072

G - espessura canal
no istmo

13,33 12,3 1,080

H - Diâmetro externo
no istmo

29,00 27,0 1,074

I - distância proximal 92,30 86,1 1,072
K - posição do istimo 150,09 113,4 -
N - espessura canal
anteroposterior

18,12 16,9 1,072

ângulo do pescoço 126,73◦ 124,7◦ -
comprimento do femur 468,4 436,8 1,072
comprimento do pescoço 37,91 35,5 -

1 Razão 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 Implantação da prótese

Com o objetivo de avaliar isoladamente a in�uência da técnica de cimen-

tação, optou-se por implantar dois tamanhos diferentes de um mesmo

modelo de prótese. A geometria da prótese escolhida é do tipo force-

closed polida dupla cunha e se assemelha à prótese internacional Exe-

ter, uma haste amplamente utilizada no mundo todo, implantada pela

técnica de cimentação tradicional com elevadas taxa de sucesso (CRIS-

TOFOLINI et al., 2010; BREUSCH; MALCHAU, 2010). No Brasil, esse tipo

de prótese também é utilizado em cirurgias realizadas pelo SUS.

Para a boa caracterização da técnica francesa foi escolhida a prótese

mais robusta disponível, neste caso, a prótese tamanho n◦ 4 com o�set

de 44 mm (Figura 14 b). O modelo resultante da implantação virtual

dessa prótese será referido neste trabalho como Francês. Para ampli-

�car a diferença de espessura da manta de cimento, foi implantada

utilizando a técnica tradicional a prótese n◦1 com o mesmo o�set, (Fi-

gura 14 a), resultando no modelo Tradicional. Adicionalmente, para

veri�car a in�uência do tipo de tecido ósseo que suporta a manta de

cimento, foi criado o modelo hipotético em que a prótese menos robusta

(n◦1) é implantada após a retirada do tecido trabecular, resultando em

um suporte em sua maior parte cortical e maior volume de cimento ós-

seo. A esse modelo foi dado o nome Misto. As geometrias das próteses

foram cedidas pelo próprio fabricante no formato CAD.

Todas as próteses foram posicionadas sob a orientação de um cirurgião

ortopedista, procurando-se manter a centralização da haste no canal

medular respeitando o alinhamento da cabeça da prótese com o centro

da cabeça femoral original. O resultado �nal foi validado pelo mesmo

médico ortopedista, experiente especialista em cirurgia de quadril.

Na construção dos modelos Misto e Francês, as próteses n◦1 e n◦4 foram

posicionadas simultaneamente. Por terem o mesmo comprimento, as

faces do cone e as extremidades de ambas as hastes �caram na mesma

posição. Na técnica tradicional, para garantir a espessura mínima de
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Figura 14: Próteses dupla cunha polidas com o�set de 44 mm, tama-
nhos n◦1 e n◦4.

2,5 mm da manta de cimento com suporte trabecular, a prótese teve

que ser deslocada cerca de 1,9 mm na direção médio-lateral.

Na técnica tradicional, o cimento foi construído no mesmo formato da

prótese, resultando em uma manta uniforme com espessura mínima de

2,5 mm até a altura do trocanter menor, onde a presença mais signi�-

cativa de tecido trabecular é observada. Abaixo dessa região, 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 região, foi considerado que ele seria interdigitado, passando

a possuir propriedades semelhantes às do cimento. Essa simpli�cação

também foi realizada por Janssen et al. (2009).

Como descrito no capítulo de revisão bibliográ�ca, na técnica francesa

a maior parte do osso trabecular da região proximal é retirada. Neste

trabalho foi considerada a situação em que todo osso trabecular da re-

gião anterior, posterior e medial é retirado, restando apenas uma porção

de osso trabecular na região lateral (Figuras 15, 16 e 17). O cimento

na região 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 à prótese.

Para todos os modelos, o cimento ósseo preenche o canal medular até

uma profundidade de 20 mm após a extremidade da prótese, a partir

desse ponto, a cavidade foi considerada vazia, uma vez que o conteúdo

da medula não apresenta rigidez. O retentor de cimento e o centrali-

zador da prótese não foram considerados na simulação. As geometrias

�nais podem ser observadas nas Figuras 15, 16 e 17. Como resultado,

a menor espessura da camada de cimento ósseo, 0,98 mm, foi obtida

com a técnica francesa, na região da diá�se medial. O maior volume

de cimento é encontrado no modelo Misto, 58558,19 mm3, seguido pela

técnica francesa com a prótese n◦4, 53161,19 mm3 e por último a téc-

nica tradicional com 29216,15 mm3. É importante ressaltar que a �na

espessura característica do conceito de cimentação francês é observada

apenas no entorno da região medial da prótese, sendo que na região

proximal a espessura e o volume de cimento são maiores se comparados

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

Figura 15: Geometria �nal modelo Francês: a) Montagem �nal (vista
em corte). b) Parte óssea (cortical em cinza e trabecular em vermelho).
c) Manta de cimento.

a) b) c)

Figura 16: Geometria �nal modelo Misto: a) Montagem �nal (vista em
corte). b) Parte óssea (cortical em cinza e trabecular em vermelho). c)
Manta de cimento.
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a) b) c)

Figura 17: Geometria �nal modelo Tradicional: a) Montagem �nal
(vista em corte). b) Parte óssea (cortical em cinza e trabecular em
vermelho). c) Manta de cimento.

3.2 MODELO FEM

3.2.1 Propriedades dos materiais

Para os tecidos ósseos 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 módulo 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 coe�ciente de Poisson υ = 0, 3. Para a prótese foram

utilizadas as propriedades do aço inoxidável. Todos os valores adotados
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estão listados na Tabela 5.

Tabela 5: Propriedades de material utilizadas.

E (GPa) Poisson

Trabecular (MOULGADA et al., 2014) 0,4 0,3
Cortical (MOULGADA et al., 2014) 15,5 0,28
Cimento (JANSSEN et al., 2009) 2,2 0,3
Aço inoxidável (JANSSEN et al., 2009) 210 0,3

3.2.2 Discretização

Simpli�cações na geometria e a construção da malha do modelo de

elementos �nitos foram feitas no software Hypermesh. As de�nições

de contato e condições de contorno, bem como a análise �nal foram

realizadas no ambiente Abaqus/CAE. Devido à geometria complexa,

foram utilizados elementos tetraédricos de primeira ordem. Um teste

de convergência de malha foi realizado para o modelo Francês. Após

determinar o tamanho de elemento a ser utilizado, foram construídas

as malhas dos demais modelos. A malha do osso cortical foi mantida

idêntica e para as outras regiões foi seguido o mesmo procedimento para

a geração da malha, priorizando a qualidade dos elementos no cimento

ósseo. O número total de nós por modelo foi 203.380 para o Francês,

189.117 para o Misto e 197.295 para o Tradicional.

3.2.3 Condições de contorno

Vários estudos foram realizados com o objetivo de identi�car um car-

regamento característico a qual o quadril está submetido durante a

realização de diversas atividades, como, por exemplo, caminhar e subir

escadas. Foram encontradas várias fontes na literatura que apresen-
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tam carregamentos realísticos tanto para simulação computacional pré-

operatórias de atroplastia de quadril tanto para testes experimentais e

numéricos 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 cabeça femoral e outros incluem forças musculares.

No presente trabalho optou-se inicialmente por utilizar o carregamento

máximo da fase de apoio obtido do estudo da marcha humana, in-

cluindo as forças resultantes realizadas pelos músculos. Para tanto, foi

tomado como base o modelo de carregamento simpli�cado desenvolvido

por Heller et al. (2005), em que os músculos atuantes no movimento

da articulação do quadril foram agrupados em quatro segmentos, cujas

forças são aplicadas em dois locais diferentes, P1 e P2 indicados na Fi-

gura 6. Além das forças musculares foi considerada a força resultante

interseguimental, aplicada no ponto P0 (Figura 6), que corresponde ao

carregamento devido ao peso de todos os seguimentos a cima da arti-

culação e suas forças de inércia associadas. Esse mesmo agrupamento

está presente nos trabalhos de Moulgada et al. (2014) e Stolk et al.

(2007).

A localização geométrica dos pontos de aplicação das forças foi deter-

minada com base nas imagens presentes no artigo, uma vez que as

coordenadas fornecidas não puderam ser utilizadas devido a diferença

de tamanho dos fêmures.

O ponto de aplicação P0 equivale ao centro da cabeça femoral, que para

os modelos do presente estudo corresponde ao centro da face superior

do cone da haste femoral (Figura 18). O ponto P1 está localizado no

centro da face do trocanter maior, entre os locais de inserção de dois

músculos presentes no grupo de músculos abdutores (glúteo mínimo e

médio). A força aplicada em P2 é referente ao músculo vasto lateral e

seu local de aplicação foi de�nido abaixo do trocanter maior na região

lateral. Vale ressaltar que, o ponto de inserção do músculo vasto lateral

se estende desde a região anterior abaixo do trocanter maior seguindo

uma linha na região lateral até a região distal como mostrado na Figura
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18. Mas, uma vez que a escolha dos pontos de aplicação é resultante

de uma simpli�cação para representar a ação de vários músculos, esta

simpli�cação é julgada admissível para os propósitos 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 forças aplicadas. O sistema de coordenadas utilizado

tem como referência o fêmur direito. O eixo x aponta para região me-

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

Tabela 6: Forças aplicadas, em Newtons, referentes ao carregamento
máximo em uma caminhada.

x y z
Ponto de
aplicação

Resultante intersegmental -8,1 -12,8 -78,2 P0
Abdutor 58,0 4,3 86,5

P1Tensor fascia latae, parte proximal 7,2 11,6 13,2
Tensor fascia latae, parte distal -0,5 -0,7 -19,0
Vastus lateralis -0,9 18,5 -92,9 P2

Um importante fator para a �xação do implante é o momento tor-

cional no plano xz (BERGMANN; GRAICHEN; ROHLMANN, 1995 apud

BERGMANN et al., 2010). No entanto, valores de torção não foram en-

contrados em artigos que incluíssem as forças musculares, estando pre-

sente apenas em trabalhos que de�niram condições de carregamento

realísticas destinadas a ensaios de componentes femorais de próteses

de quadril. Dessa forma, além das forças apresentadas a cima, uma

segunda con�guração de carregamento foi analisada.
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y

x

z

P1

P2

P0

Glúteo mínimo

Glúteo médio

Vasto lateral

Figura 18: Pontos de aplicação das forças e locais de inserção dos mús-
culos presentes nos agrupamentos aplicados nos pontos P1 e P2.

Foram aplicados forças e momento em torno do eixo y referente ao es-

forço máximo de uma caminhada no centro da cabeça femoral (Fx =

-53,7 N, Fy = -231,5 N, Fz = -33,2 N, My = 10,73 Nm) (BERGMANN et

al., 2010). Esses valores foram adaptados para um fêmur direito e peso

corporal de 700 N.

As cargas aplicadas devem ser equilibradas pelas forças de reação na

articulação do joelho. Como foi utilizado apenas a metade proximal

do fêmur, como condição de contorno foi aplicada a restrição de todos

os graus de liberdade dos nós da face da extremidade inferior do modelo.
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3.2.4 Condições 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 superfície da haste. Outra falha possível é na in-

terface cimento/osso por causa da ruptura da região de interdigitação.

Alguns estudos se dedicaram a modelar a fratura nessa região. Mas,

apesar da importância desses tipos de falhas, a maioria dos estudos tem

focado em uma interface totalmente colada entre o cimento e a parte

óssea 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 condição de contato com atrito

utilizando-se um coe�ciente de 0,25 entre a prótese e o cimento (JANS-

SEN et al., 2009; JEFFERS et al., 2007). Optou-se por utilizar contato do

tipo superfície-superfície. Essa formulação considera uma região mé-

dia centralizada em um nó escravo, mas também inclui a in�uência de

nós adjacentes. Em geral, esse tipo de discretização proporciona um

resultado de tensão e pressão de contato mais precisa que a formulação

nó-superfície (ABAQUS, 2006). Foram selecionadas apenas as superfí-

cies laterais, tanto da prótese 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 prótese que prevê sua �xação por

forças radiais na manta de cimento e não por apoio na região inferior.

Esta aproximação também foi usada por Norman et al. (2013).

As demais interfaces, cimento/osso e osso trabecular/osso cortical, fo-

ram consideradas totalmente aderidas pela construção de uma malha

contínua com propriedades diferentes para cada material.
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4 RESULTADOS

4.1 CONVERGÊNCIA DE MALHA

Um problema conhecido em análises pelo método dos elementos �nitos

é a presença de singularidades em alguns pontos que fazem com que a

tensão máxima calculada seja dependente do nível de re�namento da

malha (MOULGADA et al., 2014). Dessa forma, os resultados obtidos

dependem signi�cativamente da qualidade da malha, principalmente

no caso de modelos com descontinuidades geométricas e não lineari-

dades. Em geral, a medida em que é feito um re�namento na malha,

os resultados tendem a melhorar até se estabilizarem, indicando assim,

sua convergência. Apesar de uma análise quantitativa dos valores de

tensões não ser o objetivo deste trabalho, o teste de convergência foi

realizado na busca de obter con�abilidade na comparação qualitativa

entre os modelos.

O teste foi realizado para o modelo implantado de acordo com o con-

ceito de cimentação francês. Com o objetivo de obter uma melhor

qualidade da malha na região de contato, foi determinado o tamanho

dos elementos na superfície da prótese e do cimento de acordo com a

Tabela 7. Para todos os modelos utilizados no teste de convergência,

as malhas dos ossos cortical e trabecular foram idênticas como pode ser

visto na Figura 19. Após escolhida a malha a ser utilizada, os demais

modelos a serem analisados, Misto e Tradicional, foram discretizados

procurando seguir o mesmo padrão.
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1. 2.

3. 4.

Figura 19: Malhas utilizadas para o teste de convergência. Malha 1:
87.141 nós, Malha 2: 141.985 nós, Malha 3: 201.166 nós, Malha 4:
486.397 nós.

Tabela 7: Tamanhos de elemento, em milímetros, utilizados no teste
de convergência de malha.

Malha 1 Malha 2 Malha 3 Malha 4

Cortical 4 4 4 4
Trabecular 4 4 4 4
Cimento (interior) 1,3 1 1 1
Cimento (superfície) 1,3 1 0,8 0,5
Prótese (interior) 4 4 3 3
Prótese (superfície) 1,3 1 0,8 0,5
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Para avaliação da convergência da malha foram analisados os valores

de deslocamentos no centro da face superior do cone da haste femoral

e o per�l de distribuição de tensão na manta de cimento.

Em relação ao deslocamento, pode ser observado na Tabela 8 que o seu

valor tende a estabilizar em torno de 5,2324 mm a partir da análise

realizada com a malha 2.

Tabela 8: Resultado de descolamento máximo.

Malhas

1 2 3 4
Deslocamento
máximo

5,1982 5,24095 5,21737 5,23911

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

pode ser observado na Figura 20.
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Figura 20: Tensão de von Mises no exterior da manta de cimento com
indicação de pontos de concentração de tensão (vista medial). a)Malha
1. b)Malha 2. c) Malha 3, d) Malha 4.
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Utilizando a mesma escala para visualização dos resultados, é possível

observar que, em geral, as quatro malhas geradas resultaram em uma

distribuição de tensão similar. A maior diferença entre elas está em

certos pontos de concentração de tensão que são visíveis principalmente

na região proximal e no interior da manta como observado na Figura

20 e nas Figuras 21 e 22 a seguir.

a)

(Avg: 75%)
S, Mises
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 8.17
 9.33
10.50
11.67
12.83
14.00
29.69

X

YZ
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 1.17
 2.33
 3.50
 4.67
 5.83
 7.00
 8.17
 9.33
10.50
11.67
12.83
14.00
18.31

X

YZ

Figura 21: Tensão de von Mises no interior da manta de cimento para
as Malhas 1 (a) e 2 (b) (vista superior).
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Figura 22: Tensão 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 concentrações de tensão se encontram na re-

gião de mudança de angulação da geometria da prótese, devido pro-

vavelmente a descontinuidades da malha na superfície de contato. Foi

observado que apesar da malha da prótese acompanhar exatamente a

malha do cimento, devido a curvatura da geometria, alguns elemen-

tos encontram-se fora da superfície, podendo in�uenciar o cálculo do

contato e consequentemente no resultado de tensão. Esse efeito é dimi-

nuído ao se utilizar elementos menores na superfície 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 região no interior da manta em que a
qualidade da malha interferiu no resultado de tensão 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 não foi possível excluir totalmente esse

problema, como é o caso dos pontos na região assinalada na Figura

20 c). Para o modelo que possui uma malha mais suave nessa região

(Malha 2), essa concentração não é observada.

Outro fenômeno relacionado ao grau de re�namento da malha, é o apa-

recimento de tensões elevadas na região distal interna da manta. Isso

ocorre devido a uma singularidade causada pela presença do ângulo

agudo na geometria ("quina viva"), que por uma característica do mé-

todo dos elementos �nitos, quanto mais re�nada a malha, maior o valor

de tensão calculado nessa região, como observado para as malhas 3 e

4 na Figura 22. Para evitar esse efeito, na seleção das superfícies de

contato, foram excluídos os elemento mais próximos à extremidade.

Na região proximal da manta, onde há contato com as arestas da pró-

tese, região circulada na Figura 21 a), podem ser observadas concen-

trações de tensão principalmente para o modelo discretizado com a
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malha 1. Com o re�namento da malha, a concentração na região antero-

medial se manteve (região destacada na Figura 21 b), levando a concluir

que sua presença não está 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 análise comparativa com os outros dois modelos representativos do

conceito de cimentação tradicional e misto, tendo em mente que certos

pontos de concentração de tensão são na verdade causados por singu-

laridades na malha que não puderam ser eliminadas.

4.2 RESULTADOS DAS SIMULAÇÕES NUMÉRICAS

Nessa seção são apresentados os resultados das análises realizadas se-

guindo o método anteriormente descrito. Cabe ressaltar mais uma vez

que estes resultados incorporam uma série de simpli�cações do fenô-

meno estudado e portanto são aproximações dos resultados encontra-

dos in vivo. Entretanto, são relevantes para a comparação entre os

diferentes modelos analisados.

A distribuição de tensões de von Mises para as próteses pode ser vista

na Figura 24. Nesta comparação o modelo Francês apresentou o maior

valor de tensão, chegando a 190 MPa, sendo que o limite de escoamento

do aço inoxidável é 210 MPa.

As Figuras 25 e 26 apresentam, respectivamente, a distribuição de má-

xima e mínima tensão principal no osso cortical. Em todos os modelos,

os maiores valores de tensão no osso cortical se encontram na região

distal se estendendo até a região medial (zonas 5 e 6 de Gruen). Nota-se

que, como esperado, devido ao fenômeno de �exão, os maiores valores

de tensão máxima principal ocorreram na região lateral e os maiores

valores de tensão mínima principal na região medial. Os valores presen-

tes, porém, estão bem abaixo do limite de falha sob tração (124 MPa)

e sob compressão (107 MPa) estimados para o material (PAL, 2014).
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Figura 24: Resultado de tensão de von Mises nas próteses: a) Francês, b) Misto, c) Tradicional
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Figura 25: Tensão máxima principal no osso cortical: a) Francês, b) Misto, c) Tradicional
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Figura 26: Tensão mínima principal no osso cortical: a) Francês, b) Misto, c) Tradicional
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O foco deste trabalho, entretanto, reside na avaliação de esforços na

manta de cimento.

A Figura 27, apresenta a distribuição de tensões de von Mises na manta

de cimento para todos os três modelos. Pode-se observar que, esta se-

gue um mesmo padrão de distribuição, principalmente na região distal.

Na região medial (zona 6 de Gruen), no modelo Francês, surgem pon-

tos de concentração de tensão 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 perturbações na

malha, não apresentando diferenças signi�cativas em relação aos outros

casos. Na região proximal pode ser observada a maior diferença entre

os modelos. Devido ao fenômeno de �exão produzido pelo carrega-

mento, a prótese se apoia na manta de cimento, produzindo regiões de

concentração de tensão que se tornam mais pronunciadas nos modelos

Misto e Tradicional atingindo valores da ordem de 12 MPa e 13 MPa

respectivamente. Como citado na revisão de literatura, nessa região

foram reportadas trincas em estudos clínicos e experimentais para o

mesmo tipo de prótese utilizado no presente trabalho, implantada pela

técnica tradicional. Para o modelo Francês, nessa mesma região tanto

a área de concentração, quanto a magnitude de tensão foram menores,

na ordem de 4,5 MPa.
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Figura 27: Tensão de von Mises no exterior da manta de cimento (vista medial). a) Francês, b) Misto, c) Tradicional.
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Um dos mecanismos de falha do cimento ósseo é a formação de trincas

devido ao carregamento repetitivo ao qual ele está submetido diaria-

mente. Stolk et al. (2004) descreve em seu artigo um método para

simular �uência e acúmulo de dano sob um carregamento cíclico. O

dano é calculado levando em consideração, além do número de ciclos, a

tensão máxima principal em cada ponto de integração. Somente valores

positivos são considerados como causadores de dano. Essa abordagem

é consistente com as características aparentemente frágeis do material.

Assim, são apresentados os resultados de tensão principal máxima, com

objetivo de avaliar as regiões mais propensas a acúmulo de dano.

Nas Figuras 28, 29 e 30 mostra-se as a distribuição de máxima tensão

principal, vistas medial e lateral de cada modelo. Também foram in-

cluídas as imagens de algumas seções transversais ao longo da manta

para avaliar a distribuição de tensão em seu interior.
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Figura 28: Tensão máxima principal na manta de cimento para o modelo Francês. Vista medial, vista lateral e
imagem de seções tranversais ao longo da manta.
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Figura 29: Tensão máxima principal na manta de cimento para o modelo Misto. Vista medial, vista lateral e
imagem de seções tranversais ao longo da manta.
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Figura 30: Tensão máxima principal na manta de cimento para o modelo Tradicional. Vista medial, vista lateral
e imagem de seções tranversais ao longo da manta.
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Pode-se observar que a região lateral está submetida a esforços trativos

e a medial sob compressão.

Por meio das imagens das seções tranversais foi possível visualizar que

as maiores tensões principais ocorrem na região lateral e há uma ten-

dência de se localizarem na região de contato com as arestas da prótese.

Para o modelo Francês, nessas regiões, as tensões atingem valores de

6 MPa, inclusive onde a espessura da manta é menor que 1 mm. Em

geral, na região da diá�se, os modelos Misto e Tradicional apresentaram

tensões menores e menos concentradas nas arestas. Na região proximal,

em que para a técnica tradicional a manta de cimento possui o mesmo

formato da prótese e espessura uniforme de 2,5 milímetros, puderam

ser observadas tensões de 7 MPa ao longo de toda a seção transver-

sal da manta. Contudo, não se observam tensões elevadas no interior

da manta na região medial, local relatado na literatura como possível

caminho para trincas iniciadas na região proximal. Na região distal,

o modelo Francês apresentou-se como mais crítico tanto em relação à

magnitude das tensões como em área solicitada.

Na Figura 31 são mostradas as tensões máximas principais na superfí-

cie interna da manta.
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Figura 31: Vista superior para visualização da tensão máxima principal
no interior da manta: a) Francês, b) Misto, c) Tradicional.
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Os modelos Misto e Tradicional apresentaram um campo de tensões

bem similar na superfície interna da manta. A região lateral proximal

(zona de Gruen 1) do modelo Tradicional, se destacou em relação aos

demais, pelo aparecimento de uma região de tensões maiores que os

outros modelos, porém as amplitude são baixas, em torno de 1 MPa.

Na região distal, no entorno da extremidade da prótese (zonas 3 e 5 de

Gruen), todos modelos apresentaram tensões elevadas, sendo os mai-

ores valores alcançados pelo modelo Francês. Estudos experimentais

realizados com outro tipo de prótese relataram a presença de trincas

nessa região para a técnica de cimentação tradicional (CRISTOFOLINI

et al., 2007).

Um aspecto relevante da distribuição de tensão máxima principal no

interior da manta é que elas alcançam os maiores valores nas arestas

destacadas na Figura 31 a) em todos o modelos. Este tipo de com-

portamento é esperado pois a pressão produzida pela prótese tende a

abrir o canal, sendo que nas arestas encontra-se a maior rigidez assim

como uma forte acentuação na curvatura do canal. Nessas regiões, os

modelos Misto e Tradicional apresentaram valores de tensão maiores

que aquelas do modelo Francês, máximas de 6 MPa. O grá�co da Fi-

gura 32 apresenta a tensão máxima principal dos nós da superfície ao

longo de toda o caminho mostrado na �gura, iniciando na região proxi-

mal até a extremidade distal, como exemplo para o modelo tradicional.

Trincas iniciadas na região proximal-medial caminhando ao longo da

região analisada no grá�co foram apontadas por El Masri et al. (2010)

como o primeiro evento a ocorrer na avaliação de outro tipo de prótese,

primeira geração dos implantes Chanrley, implantado pela técnica tra-

dicional.
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Figura 32: Tensão máxima principal na superfície interna da manta ao
longo da região em contato com a aresta medial-posterior da prótese.

Este Grá�co mostra que a tensão nesta região é mais crítica na região

proximal (onde se inicia o caminho) para os modelos Misto e Tradici-

onal. Para as demais localizações o comportamento é semelhante para

os três modelos com valores de baixa magnitude. As oscilações ob-

servadas nesta região devem-se a efeitos numéricos do contato com a

prótese, evidenciando que melhorias podem ainda ser feitas em relação

à malha.

A Figura 33 apresenta a pressão de contato na interface prótese/ci-

mento. É possível notar que a maior parte do contato está nas arestas,

por onde, consequentemente é transmitido o carregamento. Para os

modelos Misto e Tradicional o maior contato ocorreu na região proxi-

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

b)

c)

Figura 33: Pressão de contato na interface prótese/cimento: a) Francês,
b) Misto, c) Tradicional.

Foi avaliado também o valor do deslocamento na cabeça da prótese no

plano frontal (XY). Pelos valores da Tabela 9 é possível concluir que o

modelo Francês apresentou maior movimentação do centro da cabeça

femoral.
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Tabela 9: Valores de deslocamentos no centro da cabeça da prótese
[mm].

Deslocamento
em X [mm]

Deslocamento
em Y [mm]

Magnitude
[mm]

Francês -1,154 5,443 5,564
Misto -0,905 5,119 5,199
Tradicional -0,965 5,394 5,480

Para o segundo carregamento analisado, que inclui momento torsional

e as forças intersegmentais na cabeça da prótese foram extraídos os

resultados de tensão máxima principal presentes nas Figuras 34 a 37.

Para esse caso, o modelo Francês apresentou maior valor máximo de

tensão na região proximal na aresta medial-posterior. Além dessa con-

centração de tensão que também estava presente para o carregamento

anteriormente estudado, também pode ser observada uma concentra-

ção com valores de até 9 MPa na aresta medial-anterior, destacada na

Figura 34 a) para todos os modelos. Nessa mesma Figura foi possível

identi�car que o modelo Francês, se comparado aos outros modelos,

também apresenta maior área submetida a tensões entre 4 e 8 MPa na

superfície interna da manta, inclusive na região distal.

A partir das imagens das seções transversais presentes nas Figuras 35,

36 e 37, é possível notar que as tensões tendem a se concentrar nas

regiões de contato com as arestas da prótese, principalmente para o

modelo Francês. Em geral não foram encontradas tensões elevadas nas

regiões onde a espessura da manta do modelo Francês é mínima e o

modelo Tradicional está submetido a tensões menores no interior da

manta.
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Figura 34: Vista superior do interior da manta de cimento para o re-
sultado de tensão principal sob carregamento de torção: a) Francês, b)
Misto, c) Tradicional.
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Figura 35: Vista medial e em cortes do resultado de tensão principal
para carregamento de torção para modelo Francês.
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Figura 36: Vista medial e em cortes do resultado de tensão principal
para carregamento de torção para modelo Misto.
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Figura 37: Vista medial e em cortes do resultado de tensão principal
para carregamento de torção para modelo Tradicional.



95

5 CONCLUSÃO

Este trabalho teve como objetivo comparar qualitativamente a resposta

mecânica da camada de cimento ósseo resultante da implantação de um

mesmo modelo de prótese por conceitos de cimentação diferentes. Os

resultados obtidos estão de acordo com estudos clínicos que apontaram

a região proximal-medial e distal como mais críticas. Considerando um

critério que utiliza a tensão máxima principal para calcular o acúmulo

de dano na manta de cimento, essas duas regiões juntamente com a la-

teral da manta se mostraram mais propensas a acúmulo de dano para o

carregamento equivalente a uma caminhada. Dentre todos os modelos,

a técnica francesa (modelo Francês) apresentou menor concentração de

tensão na região proximal, porém foi o mais solicitado na região distal.

Nas regiões que a manta de cimento possui espessura muito �na são en-

contradas tensões mais concentradas. Em geral, são observadas tensões

com amplitude superior aos demais modelos no interior da manta na

região da diá�se. É importante comentar que, caso ocorra trinca nessa

região ela poderá atingir a interface cimento/osso em um tempo me-

nor, considerando uma mesma velocidade de propagação. Tal cenário

pode contribuir para a osteólise a partir do transporte de partículas ao

longo da trinca como veri�cado em estudos experimentais em regiões

com pequena espessura de manta.

A técnica tradicional apresentou tensões mais elevadas na região proxi-

mal onde sua espessura é menor em relação ao conceito de cimentação

francês podendo assim levar à formação de trinca desde a interface

cimento/prótese até o osso trabecular. O modelo implantado com a

prótese menor, seguindo o procedimento de retirada do osso trabecular

de acordo com a técnica francesa (modelo Misto) apresentou compor-

tamento mecânico muito próximo do modelo tradicional indicando que

para um mesmo tamanho de prótese, o tipo de tecido ósseo ao redor

da manta não teve, neste estudo, grande in�uência. Essa conclusão
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contradiz os resultados obtidos por Janssen et al. (2009) que indicaram

que o tipo de suporte in�uencia no carregamento a qual a manta está

submetida.

As análise de distribuição de tensão na prótese e osso cortical indi-

caram que a prótese mais robusta apresenta maiores tensões para o

mesmo carregamento.

Também foi veri�cado que um carregamento que incluiu torção aplicada

no centro da cabeça da prótese produz maiores tensões se comparado

ao carregamento simpli�cado que inclui a ação dos músculos atuantes

durante a marcha humana. Nessa situação, o modelo Francês apresen-

tou tensões maiores na superfície interna do cimento ósseo e na região

proximal.

Em resumo, a técnica de cimentação francesa, para ambos os carrega-

mentos aplicados, levou ao aparecimento de tensões mais elevadas na

região distal. Para o caso de torção, essa técnica também apresentou

um pior desempenho se observadas as tensões na superfície interna da

manta e na região proximal. Para o carregamento que inclui a ação

dos músculos e não considera torção na cabeça da prótese, a técnica

tradicional se mostrou mais propensa à formação de trincas na região

proximal da manta de cimento ósseo, onde sua espessura é menor em

relação àquela obtida pela técnica francesa.
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6 SUGESTÕES PARA TRABALHOS FUTUROS

Tendo em vista a aplicação dos resultados obtidos na avaliação da téc-

nica de cimentação, uma sugestão para trabalhos futuros é relacionar

melhor esses resultados com estudos clínicos, agregando opiniões e ex-

periências de especialista da área médica para a condução à conclusões

mais claras e auxiliar mais objetivamente na determinação de qual a

melhor técnica de cimentação. Além disso, devido à di�culdade de

entendimento das técnicas de cimentação, principalmente para os en-

genheiros, e à di�culdade de encontrar informações claras na literatura,

torna-se útil a confecção de um documento descrevendo cada uma das

técnicas e a maneira mais representativa para modelá-las.

Em relação à construção dos modelos numéricos apresenta-se como uma

ferramenta para obtenção de resultados mais próximos à realidade, a

implementação de melhorias na malha e a inclusão de um algoritmo

de dano e �uência para ser usado em análises tridimensionais, que per-

mitiria a avaliação do sistema prótese-cimento-osso a longo prazo. Por

�m, a realização de um estudo paramétrico e a inclusão de carregamen-

tos simulando outras atividades também contribuiria para aproximar

melhor a ampla variabilidade de casos encontrados in vivo.
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