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RESUMO

A fadiga do manto das préteses cimentadas € um dos mecanismos de insucesso da
artroplastia da anca. Deste modo, € pertinente estudar a relacdo entre a geometria da
protese e os niveis de tensdes que se instalam no manto de cimento e nas interfaces 0sso-
cimento e cimento-protese. Este artigo descreve o trabalho que teve como objectivo estudar o
desempenho in vitro das préteses de anca Lubinus SPII, Charnley Roundback, Stanmore e
Muller Straight quando colocadas em fadiga. As trés primeiras préteses foram incluidas no
estudo por apresentarem elevadas taxas de sucessos. A protese Miller Straight foi incluida
no estudo por ser a mais aplicada em Portugal. No total, 12 proteses (3 de cada) foram
sujeitas a 1 milh&o de ciclos sob carga sinusoidal (forca maxima em torno de 2250 N) a uma
frequéncia de 2,5Hz. Depois de cortar cada femur com a protese, por diversas seccdes,
observou-se os padrdes de fissuras no manto de cimento e 0s descolamentos nas interfaces
0sso—cimento e cimento-protese. Os resultados revelaram comportamentos a fadiga distintos,
devendo-se salientar o comportamento inferior da artroplastia com prétese Miiller Straight.
As proteses Charnley Roundback e Stanmore provocaram menos fissuras e menos
deslocamentos. O estudo numérico revelou, para algumas préteses, boa correlacdo entre a
localizagdo das tensdes principais maximas com as fissuras e com as zonas das interfaces
descoladas.

1. INTRODUCAO
A artroplastia cimentada ¢ uma das

superior a 90% na Suécia, 70% na
Noruega, 72% na Nova Zelandia e 64% na

técnicas cirdrgicas com maior sucesso em
ortopedia. Mesmo  assim, muita
investigacao tem sido realizada de forma a
melhorar 0 comportamento dos implantes
artificiais. Alguns estudos tém abordado
factores como a geometria, 0s materiais, 0s
cimentos, as técnicas cirdrgicas e outros
que, directa ou indirectamente podem
influenciar o desempenho e sucesso da
artroplastia cimentada. A  artroplastia
cimentada, ao longo dos anos, tem
incrementado a sua taxa de sucesso e ha
relatos de nameros de aplicabilidade

Dinamarca [1], sendo cada vez mais
utilizadas em pacientes jovens. Em
Portugal estima-se a realizagdo de cerca de
10,000 artroplastias da anca por ano. Esta
constatacdo deve-se ao melhoramento das
técnicas cirdrgicas e dos materiais
aplicados, em especial com a qualidade
dos cimentos que apresentam cada vez
melhores caracteristicas mecanicas.

Cristofolini et al. [2,3], Waide et al.
[4,5] e Stolk et al. [6-8], entre outros, tém
dedicado parte da sua investigacdo a
conceber um critério de afericdo da

99



qualidade de prétese, prevendo o
comportamento in vivo da mesma, para
assim evitar acontecimentos historicos
graves com o verificado com a protese 3M
Capital [9,10]. Estes trabalhos tiveram
como objectivo diferenciar 0 que
consideraram de préteses boas e mas, mas
é certamente dificil definir um tal critério,
muito menos consensual, ja que existem
inimeros factores, entre outros os de
ordem bioldgica, que podem influenciar o
comportamento de uma artroplastia de
anca. Nesses estudos, foram comparados
resultados experimentais com numeéricos,
tendo sido definindo um parametro
indicador da deteccdo prematura de
faléncia da artroplastia cimentada.

O estudo aqui apresentado teve como
objectivo analisar o comportamento de
diferentes proteses de anca cimentadas sob
fadiga, em que a Unica variavel era a
geometria, sendo todas de uma liga
metalica de crémio-cobalto. Para o efeito
fez-se a andlise sobre quatro proteses
comercias de maiores taxas de
aplicabilidade e as com melhores taxas de
sucesso registadas em diferentes registos
ortopédicos [1, 11]. As préteses estudadas
foram: Lubinus SPIl, Charnley
Roundback, Stanmore e Muller Straight. A
protese Lubinus SPII é a mais aplicada na
Suécia, tendo representado cerca de 50%
(5784 préteses) da totalidade das aplicadas
em 2002 [11]. Esta protese surgiu no
mercado recentemente em substituicdo da
Lubinus SPI e apresenta taxas de sucesso
de 98% a 10 anos, sendo uma das mais
elevadas. Apresenta como caracteristica
tipica uma geometria anatdmica. A sua
taxa de sucessos a 16 anos é da ordem de
87.2%, sendo superior as restantes proteses
utilizadas na Suécia. Esta protese €
também a mais aplicada na Finlandia,
embora com registos de sucessos
inferiores.

A aplicacdo da protese Charnley
Roundback tem diminuido na Suécia,
contudo continua ser a terceira mais
aplicada (927 préteses em 2002). No Reino
Unido é a mais aplicada, com mais de 20%
total do mercado, apresentando taxas de
sucesso de 93.3% a 10 anos. Na Noruega é

a mais aplicada, possuindo uma cota de
mercado de cerca de 50% (1809 proteses
em 2002) [12]. Na Australia encontra-se na
quinta posicao entre as protese cimentadas
mais aplicadas. Esta protese apresenta
registos a 23 anos com taxas de sucesso de
79.8%, tendo surgido no mercado na
década de 60 atraves dos estudos de Sir
John Charnley.

A protese Stanmore é a segunda mais
aplicada no Reino Unido, com taxas de
sucesso a 10 anos de 96.8%. Esta protese é
das mais antigas, tendo surgido no
mercado nos anos 70 e apresenta registos
de sucessos de 83.6% a 17 anos.

Relativamente & protese  Miuller
Straight, esta foi também usada pela sua
popularidade no nosso pais, sendo
considerada como a protese cimentada
mais aplicada. Esta protese apresenta
alguma aplicabilidade na Suécia, estando
na décima posic¢éo (103 proteses em 2002);
na Finlandia encontra-se na quinta posicédo
das proteses cimentadas mais aplicadas.
Para uma analise mais detalhada sobre as
taxas de sucessos das proteses analisadas
neste estudo e outras, recomenda-se ao
leitor interessado a leitura do artigo
“Protese total de anca: Uma revisdo dos
diferentes registos ortopédicos” publicado
na Revista Portuguesa de Ortopedia e
Traumatologia [1].

Neste estudo analisou-se o0 padrdo de
fissuras e descolamentos para cada tipo de
prétese apoOs serem solicitadas em fadiga.
Os resultados experimentais foram
comparados com 0s numéricos obtidos
pelo método dos elementos finitos.

2. MATERIAIS E METODOS

A norma ISO7206 define o ensaio de
fadiga para proteses de anca, indicando,
entre outros, 0 modo de posicionamento da
haste. O estudo contemplou o ensaio de 12
proteses, 3 de cada uma das proteses ja
referidas (Lubinus SPIl — LIl esquerda n°
2, Charnley Roundback KS n° 3, Stanmore
n® 3 e Midller Straight 10 mm). Estas
préteses sdo as melhores indicadas para o
tipo de fémur utilizado, um fémur
esquerdo do fabricante da Sawbones®
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(modelo 3303 da 32 geracéo). Utilizou-se o
cimento CMW3® de alta viscosidade com
gentamicina para fixar as proteses. Todas
as proteses foram colocadas por dois
ortopedistas  experientes seguindo 0
protocolo cirargico estabelecido para cada
tipo de prétese e usando instrumental
apropriado. A figura 1 ilustra os modelos
CAD das diferentes proteses estudadas.

Fig 1 — Préteses analisadas: Charnley Roundback,
Lubinus SPII, Stanmore e Miiller Straight.

A posicao de ensaio de cada fémur com
protese encontra-se esquematizada na
figura 2 (11° no plano frontal e 9° no plano
sagital). Relativamente ao carregamento
utilizado, considerou-se o de descida de
escadas segundo Bergman et al. [13], que é
considerado como o de maior severidade
por outros autores como Baliani et al [14].
Stolk et al. [7], Waide et al. [4] e
Cristofolini et al. [2]. A carga maxima de
cada ensaio foi determinada para cada tipo
de prétese com base numa forcga de reac¢do
de 2250 N do fémur intacto.

O carregamento utilizado resulta num
sistema de momentos representados na
figura 3, devendo-se salientar a intensidade
dos momentos flector e  torsor.
Inicialmente carregou-se o fémur intacto
com esta forca maxima de 2250N de forma
a determinar a deformagdo imposta numa
regido da diafise do fémur distante da
ponta da prétese de maior haste e do
dispositivo de fixacdo, através de um
extensometro colado para o efeito. A
localizagio  do  extensometro  foi
determinada com uma analise pelo método
dos elementos finitos numa regido onde o
gradiente das deformacgdes era uniforme e

constante e de maior intensidade. A figura
4 mostra a curva de extensdo-carga obtida
para o fémur intacto, observando-se
alguma ndo linearidade resultante do
material composito do modelo femoral.

Fig 2 — Posicdo do fémur nos ensaios in vitro de
fadiga.
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Fig 3 — Momentos e forgas resultantes do
carregamento aplicado.
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Fig 4 — Curva de extensdo-carga para o fémur
intacto.

Todos os ensaios foram realizados a
temperatura ambiente, ndo tendo havido
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qualquer preocupacdo em colocar 0s
modelos sob ambiente pseudo fisiologico
devido a natureza comparativa do estudo.
Todas as proteses foram colocadas em
fadiga durante 1 milhdo de ciclos a uma
frequéncia de 2.5 Hz, demorando cada
ensaio cerca de 4 dias e 15 horas. Duas
préteses Lubinus SPIlI ndo atingiram o
milhdo de ciclos, tendo os fémures
fracturado por volta de 800,000 ciclos.

Para obter o mesmo nivel de extenséo
na zona de localiza¢éo do extensémetro do
fémur intacto, determinou-se a carga
méaxima para cada tipo de proétese, que foi
aplicada nas experiéncias. Como as
geometrias das proteses sdo diferentes,
nomeadamente a dimenséo de offset, estas
originam momentos flectores e torsores
também diferentes, assim com a forca de
reaccdo na articulacdo, principalmente a
sua intensidade na direcgdo vertical. Para
cada protese foi necessario determinar uma
carga que provocasse igual extensdo na
zona do fémur que ndo fosse influenciada
pela presenca da haste da protese nem pelo
dispositivo de fixacdo. Este assunto foi
objecto de anéalise mais detalhada [15,16].

Os dados da tabela 1 mostra-nos as
forcas méximas e minimas obtidas para
cada tipo de protese. Verifica-se que a
préotese Stanmore foi a que manteve a sua
posicdo (colocacdo dentro do canal
femoral) mais uniforme, originando
sistemas de cargas praticamente iguais,
enquanto a protese  Lubinus  SPII
apresentou sistemas de cargas mais
distintos (forca méxima de 1437N para
1825N). Para obter igual valor de extenséo
na regido do extensometro, foi necessario
uma menor carga para a protese Lubinus
SPII.

Para a realizacao dos ensaios de fadiga,
utilizou-se um equipamento dedicado para
o efeito (projecto desenvolvido no seio do
Grupo de Investigacdo em Biomecénica da
DEMUA). Como referido, as proteses
foram sujeitas a uma curva de carga
sinusoidal para as diferentes cargas da
tabela anterior. Depois de realizados o0s
ensaios, os fémures com as proteses foram
cortados segundo planos como indicado na
figura 5. O primeiro corte foi efectuado na

zona tangente ao colar da protese.

Tabela 1 — Forgas maxima e minima aplicadas.

F méaximo F minimo

Lubinus SPII

L1

L2

L3

1825
1630

1437

698

766

580

Charnley
Roundback

C1

c2

C3

1785
1526

2210

778

643

900
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S1

S2
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2061

2399
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aspectos medial, lateral, anterior e
posterior. Para analisar as fissuras nos
mantos de cimento e os descolamentos nas
interfaces utilizou-se a técnica de liquidos
penetrantes e deve-se ter como referéncia a
posicdo dos seus aspectos para a
apresentacdo e discussédo de resultados.

ARTROPLASTIA LUBINUS 5P
MEDIAL (77}

ANTERIOR (2701 \

POSTERIOR (907

LATERAL (1807 sEccho-2

Fig 6 — Orientacdo esquematica dos cortes.

As simulagdes numéricas foram
feitas recorrendo ao método dos elementos
finitos. Para a obtencdo dos modelos CAD,
fez-se uma tomografia axial
computadorizada (TAC) a cada modelo, o
que permitiu a sua modelacdo usando o
software SolidWorks® 2003. As malhas
foram geradas com elementos tetraédricos
do tipo linear de 4 nos. As caracteristicas
de cada modelo numérico encontram-se
descritas na tabela 2. Foi mantido idéntico
numero de graus de liberdade entre os
modelos de forma a minimizar a influéncia
deste parametro na analise de resultados.
Estes modelos foram objecto de estudos de
convergéncia e de validagdo com modelos
experimentais [17-22]. As simulagdes
foram feitas com a aplicacdo Hyperworks®
6. A figura 7 representa o modelo in vitro
da artroplastia Mdller Straigth e a malha
de elementos finitos da parte proximal do
fémur com protese.

Os  materiais  utilizados  nas
simulagOes estdo descritos na tabela 3,
tendo-se considerado 0s mesmos com
comportamento  linear,  elastico e
isotropico. Todas as préteses analisadas
eram de uma liga metalica de crémio-

cobalto.
Tabela 2 — Caracteristicas dos modelos numéricos
utilizados no estudo.

MODELO LUBINUS SPII CHARNLEY STANMORE MULLER STRAIGHT
NOS ~ ELEMENTOS ~ NOS  ELEMENTOS ~ NOS  ELEMENTOS NOS  ELEMENTOS

OSSO CORTICAL  38002|167051 38087|166023  41328|181625  36201|157684
OSSO ESPONJOSO  16452|68996 16887|74334 19145[82413  190070|80483
MANTOCIMENTO  26476[10s621  23281]96612 26562[100375 25147105868
PROTESES 19024|82821 12599]53933 16831|73279 14072|60572

NGL 234693 218193 236846 224688

Quanto as cargas utilizadas nas
simulacdes, estas foram iguais as dos
ensaios in vitro, sendo usado uma carga
maxima respectivamente de 1900N,
2200N, 2400N, 2150, 2210N para a
prétese Lubinus SPIl, Charnley
Roundback, Stanmore e Muller Straight.
Todas as interfaces (prétese-cimento e
cimento-0ss0) foram consideradas

totalmente coladas, sem efeito de atrito. A
influéncia do tipo de interface foi analisada
oportunamente [23].

Fig 7 — Modelo experimental in vitro e numérico da
artroplastia Miller Straight.

Tabela 3 — Propriedades de rigidez dos materiais
usados nas simulagdes numéricas.

MODELO MODULO DE YOUNG  COEFICIENTE POISSON
GPa
0SSO CORTICAL 19 0.28
0SSO ESPONJOSO 0.280 0.28
CIMENTO 3.0 0.28
PROTESE 210 0.3

3. RESULTADOS E DISCUSSAO

Na realizacdo dos ensaios de fadiga dois
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fémures com protese Lubinus SPII
fracturaram por volta de 800,000 ciclos
(cumpriram somente 80% do milhdo de
ciclos).

Numa primeira inspec¢do visual foi
possivel observar diversos tipos de
defeitos  “cirdrgicos” resultantes da
colocacdo das proteses. Observou-se com
alguma frequéncia grandes e pequenas
cavidades (ocos) no cimento formadas por
bolhas e alguma acentuada micro
porosidade que néo foi igual para todas as
préteses. Nalguns casos também se
verificou a inexisténcia de cimento
nalgumas zonas da haste da protese.
Algumas préteses ficaram mal
posicionadas no interior do canal do fémur.

3.1 Protese Lubinus SPII

Na realizacdo dos ensaios de fadiga
As imagens colocadas referem-se aos
cortes de cada prétese com maior namero
de fissuras e descolamentos, sendo
naturalmente diferentes de prétese para
protese. As imagens da figura 8 ilustram as
fissuras e descolamentos nas seccbes L4,
L6 e L12 (ver figura 5). Como se pode
observar, todas as sec¢Oes apresentam
acentuada fissuragcdo. A seccdo L4 contém
fissuras acentuadas na regido lateral
anterior. Pode-se observar algumas fissuras
isoladas na regido  medial-anterior.
Aparentemente, o0 manto de cimento na
regido medial-posterior-lateral encontra-se
“plastificado” devido ao tipo de brilho
patente na imagem, sugerindo que a
intensidade das tensbes deverd ter sido
elevada nesta regido do manto. A linha
mais escura na parte medial-posterior na
interface entre o cimento e o poliuretano
(material réplica de tecido esponjoso)
sugere descolamento. Doravante
referiremos ao poliuretano com *0sso
esponjoso”, devendo-se contudo ter em
atencdo as inerentes diferencas entre estes
materiais. Os descolamentos neste tipo de
modelo femoral devem ser encarados de

Fig 8 —a) L4 com cimento danificado de fadiga; b)
L6 fissuras de grandes dimensdes e c) L12 fissuras
provenientes da haste.
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forma cuidadosa, pois 0 mecanismo de
ligacio do cimento a espuma de
poliuretano é diferente do mesmo com o
0SS0 esponjoso.

A seccdo L6 mostra, com grande
nitidez, fissuras de grandes comprimentos,
mais pronunciadas no aspecto lateral-
anterior, ou seja, na regido do fémur
predominantemente em traccdo. Convém
lembrar que o cimento tem uma tenséo de
cedéncia cerca de trés vezes inferior em
traccdo do que em compresséao [22,23]. No
aspecto medial do manto de cimento
também se observa algumas fendas devido
a reduzida espessura de cimento. Nota-se
também algumas pequenas porosidades,
mas o cimento apresenta de uma forma
geral auséncia de poros. Os descolamentos
parecem mais visiveis na zona medial do
manto.

Para a seccdo L12, na ponta da protese,
as fendas sdo mais notadas na zona
anterior.  Nesta  seccdo  observa-se
descolamentos bem visiveis nos aspectos
anterior-medial e medial-posterior.
Observa-se também descolamentos entre a
protese e o “o0sso cortical”. E possivel
constatar um manto de cimento com
praticamente auséncia de micro-bolhas.
Como foi dito anteriormente, determinou-
se um parametro mecanico que pudesse de
alguma forma ser comparado com o padrdo
de fissuras e descolamentos. Deste modo,
fez-se uma andlise exaustiva sobre
diversos parametros (tensdo e deformacéo
equivalente de von Mises, tensdes e
deformagcbes  principiais maximas e
minimas), tendo verificado que as tensdes
principais maximas eram as que melhor se
correlacionavam, ou se ajustavam, com 0s
dados experimentais e nesse sentido séo
aqui colocadas (figura 9) e discutidas.

Numa analogia as imagens da figura 8,
as tensdes nas interfaces sdo de maior
intensidade no aspecto lateral e lateral-
anterior (L4 e L6), precisamente nas zonas
predominantemente de traccdo. Na seccdo
L12, na ponta distal da prétese, observa-se
que as tensdes sdo mais elevadas no
quadrante medial-posterior,

CORTELUBINUS SPII L4 (P1)

INTERFACEPROTESE
CIMENTO(P1)
s INTERFACE CIMENTO
08S0(P1)

ANT-270 POST-90

LAT-180

(@)

CORTELUBINUS SPII L6 (P1)

INTERFACEPROTESE
CIMENTO(P1)
e NTERFACE CIMENTO
0SS0(P1)

ANT-270

POST-90

LAT-180

(b)

CORTELUBINUS SPII L12 (P1)

INTERFACEPROTESE
CIMENTO(P1)

e INTERFACE CIMENTO
0SSO(P1)

ANT-270 POST-90

LAT-180

(©

SPII).

Fig 9 — Tensdo principal méxima nas interfaces
prétese-cimento e cimento-0sso (prétese Lubinus
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nomeadamente na interface 0sso-cimento.
Comparando estes resultados com os da
experimentais da figura 8 constata-se o
seguinte:

- As tensdes principais maximas na sec¢ao
L4 ocorrem precisamente onde as fissuras
sd0 mais visiveis e em maior numero;

- Para a seccdo L6 também se observa
idéntica constatacdo. Um pico de tensdo
observado na figura 9b) no quadrante
medial-posterior parece ter
correspondéncia na figura 8b), embora as
fendas estejam localizadas mais na zona
medial do manto de cimento, que nos
parece ser resultado da menor espessura da
camada do cimento. A zona de maior
descolamento na interface osso-cimento é
idéntica entre a experimental e a numerica
(figuras 8b e 9b);

- Na ponta distal da protese, seccdo L12, a
concordancia de resultados ndo é tdo
evidente por se tratar de uma zona do
manto sujeita a elevados gradientes de
tensdo. Contudo, observa-se que o
descolamentos no quadrante medial-
posterior do modelo experimental (figura
8c) tem alguma correspondéncia no
modelo numérico (figura 9c). Pela analise
das fendas, elas aparecem praticamente em
torno da protese como nos resultados da
figura 9c).

3.2 Protese Charnley Rounback

Os cortes pelas sec¢bes C2, C4 e C6 da
prétese Charnley Rounback encontram-se
ilustrados na figura 10. Pela observagao
das imagens pode-se ver porosidade
acentuada no manto na sec¢do C2 e menos
nas secgbes C4 e C6. A seccdo C6
apresenta, algumas cavidades de maiores
dimensdes no manto de cimento no
quadrante medial-posterior. Esta protese
ndo apresentou grandes fendas, como se
pode ver pelas imagens da figura 10.
Observa-se na figura 10a) uma simples
fenda na regido lateral-posterior e
pequenas fendas na interface 0sso-cimento,
praticamente em toda a zona posterior
(medial-posterior e lateral-

®)

Fig 10 — a) C2 fissura com origem na haste; b) C4

fissuras no aspecto anterior com origem no 0sso e

c) C6 fissuras com origem no 0sso e descolamento
na interface osso-cimento.
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posterior). Os descolamentos nédo séo
visiveis, embora nos pareca, devido ao
brilho patente em toda a interface, que
estes sejam mais fortres na interface 0sso-
cimento.

Na seccdo C4, as fissuras sdo visiveis
no aspecto lateral, onde a espessura de
cimento é menor. Aparentemente, o brilho
na interface da protese com o cimento na
sua parte medial indicia descolamento. No
aspecto posterior parece haver também
algum descolamento.

A seccdo C6, na zona intermédia da
protese, mostra fissuras de origem no 0sso
esponjoso e ndo é visivel qualquer fissura
de origem na haste. Mesmo na camada de
cimento de reduzida espessura, no seu
aspecto posterior, ndo se observa qualquer
tipo de fissura. Tal como nas secghes
anteriores, observa-se algum brilho na
interface do cimento com O 0SSO
esponjoso, 0 que nos permite especular
sobre a presenca de descolamento.

Pela analise destes resultados, pode-se
afirmar que a prétese Charnley Rounback
induz um padrédo de fissuras distinto do
observado com a prétese Lubinus SPII. A
intensidade das tensdes nas interfaces foi
superior para a prétese Lubinus SPII, o que
pode confirmar o resultado de duas destas
proteses ndo terem atingido o milhdo de
ciclos dos ensaios de fadiga a que
estiveram sujeitas.

A comparacéo dos resultados numéricos
com 0s experimentais para a protese
Charnley Roundback foi mais dificil.
Todavia, observa-se que as tensdes
principais maximas na sec¢do C2, na zona
proximal da haste, sdo de maior
intensidade no quadrante lateral-anterior.
A figura 10a) ilustra nesta regido um
manto de cimento de reduzida espessura,
mas que nao provocou fissuras visiveis.

Tal como na seccdo C2, as tensGes na
seccdo C4 também sdo de maior
intensidade no quadrante lateral-anterior
para ambas as interfaces. Nesta seccdo ha
correspondéncia entre 0S dados
experimentais e 0S nUMericos.

CORTECHARNLEY C2 (P1)

INTERFACEPROTESE
CIMENTO(P1)
e INTERFACECIMENTO
0SSO(P1)

ANT-270 POST-90

LAT-180

(@)

CORTECHARNLEY C4  (P1)

INTERFACEPROTESE
CIMENTO(P1)
——— INTERFACECIMENTO
0SSO(P1)

MED-0

330 30

ANT-270 POST-90

240 120

210 150

LAT-180

(b)

CORTECHARNLEY C6 (P1)

INTERFACEPROTESE
CIMENTO(P1)

e [NTERFACECIMENTO
0SSO(P1)

ANT-270 POST-90

LAT-180

(©

Fig 11 — Tensdes na interface protese-cimento e
cimento-o0sso para a prétese Charnley Roundback.
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Para a seccdo C6, as maiores tensoes
desenvolvem-se no aspecto lateral e no
quadrante lateral-anterior para a interface
cimento-osso. Na outra interface, as
tensbes sdo0 mais pronunciadas no
quadrante medial-posterior. Como néo se
observou fissuras nesta seccdo, ndo €
possivel estabelecer qualquer ligagédo entre
os resultados experimentais e numéricos.
Parte destas constatacdes podem ter a sua
explicacdo na baixa intensidade das
tensdes, inferior a 1.2 MPa nos modelos
numéricos, que € manifestamente baixo
tendo em consideracdo a resisténcia a
fadiga do cimento dsseo utilizado.

3.3 Prétese Stanmore

A andlise feita para a protese
Charnley Roundback pode ser aplicada
para a protese Stanmore. A figura 12
ilustra as fissuras e descolamentos para
esta protese. Para a seccdo S1, as fissuras
desenvolveram-se predominantemente na
zona lateral da protese. Algumas fendas
evoluiram da haste para o cimento e
outraspartiram da interface do 0sso com o
cimento. Vé-se alguma porosidade num
manto de cimento que ndo foi uniforme
para as trés proteses colocadas.

Para a seccdo S6 ndo se detectou
fissuras visiveis, mas no quadrante medial-
posterior pode-se ver uma linha com duas
fissuras perpendiculares a mesma dentro
do manto de cimento. Os resultados aqui
colocados e descritos sdo da protese, entre
as trés ensaiadas, a que provocou fissuras e
descolamento mais visiveis, mas tal nédo
reflecte necessariamente o padrdo das
outras duas  proteses. As  outras
apresentarem  fissuras em  menor
quantidade.

Na ponta distal da protese
Stanmore pode-se observar uma grande
cavidade e outra de menor dimensdo
proveniente de ar acumulado aquando da
colocacdo da protese. Existem algumas
fissuras devido a reduzida dimensdo do
manto de cimento que liga a maior
cavidade a haste.

Fig 12 —a) S1 fissura com origem na haste; b) S6
fissuras com origem interface do 0sso e c) S9

fissuras com origem num oco.
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Fig 13 — Tens0es na interface protese-cimento e

cimento-0sso para a prétese Stanmore.

Os resultados numéricos mostram
tensdes de baixa intensidade, tal como as
observadas com a préotese Charnley
Roundback. Para todas as seccles, as
tensbes foram maiores no aspecto lateral
do manto de cimento, embora para a
seccdo S1 e seccdo S6 estas foram ainda
maiores no quadrante lateral-anterior. Mais
uma vez, as tensdes de maior intensidade
desenvolvem-se nas regides
predominantemente  de  traccdo. E
interessante observar que a intensidades
das tensfes na interface 0sso-cimento s&o
semelhantes as tensbes na interface
cimento-prétese, tal como observado para
as proteses Lubinus SPII e Charnley
Roundback.

Na analise da seccdo S9 deve-se
salientar que na zona do manto de cimento
de reduzidas dimensbes ndo se observou
qualquer tipo de fissuras. Esta observagéo
vem corroborar o facto de o cimento
suportar melhor as tensdes de compressao.
Assim, qualquer nova protese de anca deve
ser desenvolvida numa perspectiva desta
“promover” campos de tensOes
predominantemente de compressdo. No
que diz respeito aos descolamentos, estes
ndo foram muito pronunciados, embora se
note alguma “plastificacdo” do 0sso
esponjoso na interface com o manto de
cimento.

3.4 Protese Mller Straight

Os  resultados  experimentais e
numericos obtidos com a protese Miller
Straight estdo representados nas figuras 14
e 15 respectivamente. A primeira
observacao prende-se com a
heterogeneidade do manto de cimento,
com uma enorme “bolsa” de cimento no
quadrante lateral-posterior. Esta protese,
devido as suas caracteristicas geometrais
pode provocar mantos de cimento n&o
uniformes, que dependera também da
experiéncia do cirurgido ortopedista.

Em qualquer das sec¢bes, M4, M5 e M6
observa-se muitas fissuras, algumas de
grandes dimensdes. Como se pode
constatar, as zonas do manto de cimento
sujeitas a maiores tensbes € a média-
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proximal devido & sua geoemtria nesta
parte da prétese. Os descolamentos nao sdo
visiveis nas imagens da figura 14, mas
observou-se com outra técnica de
revelagdo que a interface estava toda
descolada. A seccdo M4 apresenta
predominantemente campos de fissuras nos
guadrantes lateral-anterior e medial-
posterior. Também se pode observar no
quadrante medial-anterior alguma
fissuracdo. No quadrante lateral-posterior,
onde se encontra a bolsa de cimento, néo
se observa quaisquer tipos de fissuras. E
interessante notar que as fissuras no
quadrante lateral-anterior sdo provenientes
da interface da haste com o cimento
enquanto as fissuras no quadrante medial-
posterior sdo provenientes da interface do
0ss0 com o cimento. Embora ndo seja
muito perceptivel, aparentemente, as
fissuras no quadrante medial-anterior
surgem da interface do 0sso com o0 manto
de cimento.

Semelhantes conclustes foram
observadas para a sec¢do M5, que tal como
a anterior também apresenta mais fissuras
nos aspectos lateral-anterior e medial-
posterior, embora de menores dimensdes.

Para a sec¢do M6, as fissuras sdo bem
evidentes no quadrante lateral-anterior e
apresentam comprimentos consideraveis,
sendo provenientes da interface protese-
cimento. Observa-se uma fissura bem
marcada no quadrante lateral-posterior e
algumas no quadrante medial-posterior.
Observa-se ainda um pequeno
descolamento na interface do cimento com
0 0ss0 no quadrante medial-posterior.

Os resultados numéricos, ilustrados na
figura 15, apresentam razoavel
concordancia com os padrdes de fissuras
observados. Para a seccdo M5 verifica-se
que as fissuras emanam da interface 0sso-
cimento no quadrante medial-posterior,
precisamente no quadrante onde se verifica
as tensdes de maior intensidade. Tal ja ndo
é tdo evidente na interface do cimento com
a proétese.

Fig 14 — a) M4 fissuras com origem na interface do
0SS0 esponjoso; b) M5 fissuras com origem em
ambas as interfaces e ¢) M6 fissuras com origem na
haste.
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Os resultados para a seccdo M6 sédo
qualitativamente  idénticos entre  0S
experimentais e 0s numéricos. De facto, as
maiores tensGes desenvolveram-se nas
interfaces e nos quadrantes onde as
fissuras sdo mais evidentes. As maiores
fissuras observadas na seccdo M6, no
guadrante lateral-anterior, também tiveram
correspondéncia ao nivel das intensidades
das tensdes nas interfaces, embora seja
mais perceptivel na interface cimento-
protese.

4. CONCLUSOES

Este trabalho teve como objectivo
analisar os padrbes de fissuras e
descolamentos para diferentes proteses
cimentadas sujeitas a ensaios de fadiga.
Todas as proteses foram ensaiadas de igual
forma, sendo unicamente a geometria de
cada uma a variavel em andlise.

Os resultados observados e discutidos
mostram que as proteses Lubinus SPII e
Muller Straight provocaram maior nimero
de fissuras e de maiores dimensdes. Os
descolamentos também  foram  mais
pronunciados nestas duas proteses. As
préteses Charnley Roundback e Stanmore
provocaram poucas fissuras, que foi
observado para cada uma das trés proteses
ensaiadas. Este facto mostra que estas
préteses, aparentemente, terdo um
comportamento in vivo funcionalmente
mais adequado. Convém relembrar que
duas das proteses Lubinus SPIl ndo
atingiram o milhdo de ciclos de fadiga.
Deve-se, também, salientar que a natureza
anatomica da protese Lubinus SPII e o tipo
de esforgos a que foi sujeita no ensaio de
fadiga poderd ter prejudicado o seu
desempenho e a analise efectuada. Esta
protese, juntamente com a Charnley
Roundback e a Stanmore é uma das que
apresenta maiores taxas de sucessos. E
necessario analisar com maior detalhe a
relacdo entre a geometria da protese e o
sistema de carga, que podera provocar
maiores ou menores tensdes na protese e
no manto de cimento. Assim, a influéncia
da area de transmissdo de carga e dos
segundos momentos de area com
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Fig 15 — Tensdes na interface protese-cimento e

cimento-o0sso para a protese Miller Straight.



sistemas de forgas, mais predominantes em
flexdo ou compressao, deve ser objecto de
futura investigacdo para aferir até que
ponto este tipo de ensaio se ajusta a
préteses do tipo anatémico.

No que diz respeito aos padrbes de
fissuras, deve referir-se que provavelmente
nem todas possam ter sido provenientes do
mecanismo de fadiga. Devido ao processo
de polimerizacdo da cura do cimento, é
expectavel que algumas fissuras tenham
sido induzidas termicamente. Neste sentido
dever-se-a fazer cortes e analises de
fémures implantados sem serem sujeitos a
fadiga e verificar a existéncia, ou ndo, de
fissuras (ou descolamentos) de origem
térmica.

A porosidade observada para as
diferentes préteses € assunto que deve
merecer estudos mais aprofundados. De
facto, pelo nivel de porosidade observado,
parece-nos que este ndo depende somente
do tipo de cimento, mas também da propria
geometria da prétese e do modo de
introducdo da mesma. E fundamental que o
ar possa sair convenientemente para evitar
a formacdo de micro e/ou macro-
porosidades (bem patente na sec¢do S12 da
prétese Stanmore).
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