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Resumo
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A taxa de incidéncia da artroplastia primaria e de revisdo na populacdo mun-
dial tem vindo a aumentar, principalmente associada a grandes articulacdes:
anca, joelho e ombro. Uma das variaveis associada a artroplastia é o tipo de
ligacdo entre o implante e 0 osso do paciente, pois esta estara associado ao
sucesso ou insucesso de uma artroplastia a curto prazo. Assim o estudo da
interface osso-cimento no caso de artroplastias cimentadas revela-se como
um fator decisivo para o sucesso de qualquer artroplastia. Neste dmbito,
este trabalho tem por base o desenvolvimento de um modelo que permita
replicar a interface osso-cimento e cimento-haste de forma a aferir o seu
comportamento a longo prazo. Para o efeito, foi desenvolvido um modelo
experimental e um modelo de elementos finitos de uma seccdo da artro-
plastia cimentada, situada na epifise de um osso longo, considerando o osso
cortical, o osso trabecular, o cimento ésseo e a haste do implante.
Experimentalmente, a arquitetura do osso trabecular foi reproduzida através
de espumas de poliuretano de trés densidades distintas: 7,5, 10 e 12 PCF.
As amostras foram submetidas a ensaios mecanicos de tracdo, em conjunto
com correlacdo digital de imagem. Foi ainda efetuado um ensaio de exten-
sometria de forma a obter deformacdes locais no cimento. Numericamente,
a reconstrucdo da geometria do osso esponjoso baseou-se em scans de uma
espuma de poliuretano de densidade 7,5 PCF, obtidos por microtomografia
raio-X computorizada (uCT). Foi considerada uma simetria em relagdo ao
eixo de revoluc3o do implante. Calculou-se uma correlacio linear de r=0,72
e uma correlagdo quadratica de p=0,61 entre os dois modelos.

Foi avaliada a influéncia de quatro variaveis associadas a artroplastia ci-
mentada: acabamento da superficie da haste do implante, propriedades
mecanicas e elasticas do cimento 6sseo, espessura da camada de cimento
(avaliadas numericamente) e densidade do osso trabecular (avaliada experi-
mentalmente). O aumento de atrito entre a haste e o cimento demonstrou
reduzir as tensdes solicitadas no cimento, contudo, verificou-se convergéncia
no efeito. Um coeficiente de 0,3 parece oferecer resultados favoraveis. O
aumento do médulo de elasticidade e tensdo de rotura do cimento traduziu-
se na diminuicdo das tensdes médias deste, contudo aumentam as tensdes
locais na interface cimento-osso. Um cimento de 2,5 GPa ofereceu resul-
tados mais equilibrados. A espessura da camada de cimento revelou ter
uma influéncia substancial nas tensdes e deformacdes do osso e do cimento.
O estudo indica que camadas entre 5,5 e 7,5 mm de espessura oferecem
resultados mais favoraveis na resisténcia de ambos os componentes. Os
resultados experimentais sugerem que o aumento da densidade do osso au-
menta a rigidez e estabilidade da estrutura mas reduz a aposicdo de cimento,
aumentando o risco de falha na interface cimento-osso.
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The incidence rate of primary and revisision arthroplasties has been increa-
sing, especially when associated with larger joints: hip, knee and shoulder.
One of the variables associated with arthroplasty is the kind of fixation
between the implant and the patient’s bone, since this will determine the
short-term success or failure of the arthroplasty. Therefore, the study of the
cement-bone interface, in the case of cemented arthroplasties, becomes a
decisive factor to the success of any arthroplasty. Thus, this work aims to
develope a model that reproduces the bone-cement and the implant-cement
interfaces, in order to assess its long-term behaviour. For this purpose, an
experimental and a finite element model of a section of a cemented arthro-
plasty located at the epiphysis of a long bone was developed, considering the
cortical bone, trabecular bone, bone cement and the stem of the implant.
Experimentally, the structure of the trabecular bone was reproduced as a
polyurethane foam in three diferent densities: 7.5,10 and 12 PCF. The sam-
ples were subjected to a tensile test and digital image correlation simultane-
ously. In order to obtain local strains at the cement mantle, it was also used
strain gauges. Numerically, the structure of the trabecular bone was recons-
tructed using computed microtomography (uCT) of a 7.5 PCF polyurethane
foam. Axis symmetry along the steam revolution axis was considered. A li-
near correlation of r=0.72 and a nonparametric correlation of p=0,61 was
calculated between the two models.

The influence of four variables associated with the cemented arthroplasty
were evaluated: implant surface finish, bone cement’s mechanical and elastic
properties, cement mantle thickness (evaluated numerically) and trabecular
bone density (evaluated experimentally). The increase of friction between
the implant and the cement resulted in a decrease of the latest tensions,
however, there was convergence in the effect. A 0.3 friction coefficient se-
ems to offer good results. The increase of cement elastic modulus and
ultimate tensile strength have decreased the mean tensions in the cement,
but in contrast, increased the local stresses. The results indicate a cement
of 2.5 GPa as more suitable. A substantial influence of cement mantle thick-
ness was observed in the cement and bone stresses and strains. The study
indicates a cement mantle of 5.5-7.5 mm provides better results in both
components strength. The experimental results suggest that greater bone
densities provide stability and a stiffer structure. On the other hand, cement
aposition decreases, increasing cement-bone interface failure risk.
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Parte 1

Contextualizacao Teoérica






Capitulo 1

Introducao

1.1 Enquadramento

O sistema esquelético representa um papel fundamental no quotidiano. Durante todo
o dia, este é responsavel por uma vasta quantidade de movimentos como a locomocgao,
extensao ou flexao, que sdo cruciais para a realizacao das atividades da rotina. Quando
a articulacao é danificada, por exemplo por lesbes na cartilagem ou traumatismos no
0ss0, pode-se originar dor e perda de mobilidade, comprometendo a realizacao de certas
atividades. Normalmente, quando tal ocorre, é receitada medicacao e fisioterapia para
a sua revitalizacdo. Contudo, por vezes o dano é irreversivel e ha a necessidade de se
recorrer a outras alternativas. Uma das solugbes mais comummente utilizadas no trata-
mento de patologias irreversiveis na articulacao é a artroplastia. A artroplastia consiste
na substituicao total ou parcial da articulagdo, com o fim de aliviar dor e restaurar as
fungbes originais da mesma.

Entre 1987 e 2018 foram registados um total de 2 807 440 procedimentos cirturgicos
de artroplastias na Noruega (Norwegian National Advisory Unit on Arthroplasty and
Hip Fractures, 2019), Nova Zelandia (T. N. Z. J. Registry, 2018) e Reino Unido (N. J.
Registry, 2018). Da amostra considerada, 95% remetem a operagoes primarias, sendo a
osteoartrite a causa mais comum para o recurso a artroplastia (90,97%). A osteoartrite é
um distirbio articular, caraterizada por danificar a cartilagem e os tecidos circundantes,
que origina dor, rigidez e perda de funcdo. E muito comum na populacio geriatrica.
Antes dos 40 anos é mais frequente nos homens, devido a lesdes ou deformidades, mas
entre os 40 e os 70 anos as mulheres desenvolvem a doenga com mais frequéncia. As
causas que se seguem & osteoartrite, sao fraturas traumaéticas ou sequelas devido a fraturas
(1,54%) e outras doengas inflamatorias como artrite reumatoéide (0,79%).

Nas artroplastias cimentadas, quando os componentes sao fixos pelo uso de cimento
Osseo, a fixagdo do implante esta dependente da ligacdo mecénica formada pela penetra-
¢ao do cimento no osso trabecular. O cimento nao é um agente adesivo e, portanto, a
resisténcia da interface estd dependente da aposi¢ao de cimento no osso e de fenémenos
friccionais entre ambos os materiais (Janssen et al., 2008; Skripitz e Aspenberg, 1999).
Uma interface cimento-osso mecanicamente estavel é essencial para a longevidade do
implante.

Embora se tenha revelado uma solugao eficaz, a artroplastia continua a manifestar
limitacOes e em alguns casos requer revisdo. As falhas podem ocorrer no periodo pos-
operatorio, em curto prazo, devido a necrose térmica resultante do calor libertado durante
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a polimerizagao do cimento 6sseo, toxicidade local do monémero, ou mesmo por aspetos
relacionados com a propria cirurgia, como ma preparacao da cavidade 6ssea (Mann et al.,
2008). Analogamente, esta pode suceder a longo prazo, tendo sido associada a fatores
como o nivel de interdigitacao do cimento no osso trabecular (Janssen et al., 2008; Mann
et al., 1997; Srinivasan et al., 2017; Waanders et al., 2010), tipo de cimento (Janssen
et al., 2008; Nelissen et al., 2005), acabamento da superficie (Lennon et al., 2003; Zelle
et al., 2011), densidade e morfologia do osso trabecular (Bean et al., 1987; Leung, 2008;
Paula, 2019) e espessura da camada de cimento (Coultrup et al., 2010; Nyffeler et al.,
2003; Ramos e Simoes, 2009).

Descolamento assético é o tipo de falha mais frequente e a causa mais comum na
cirurgia de revisao (67,84% (Norwegian National Advisory Unit on Arthroplasty and
Hip Fractures, 2019; N. J. Registry, 2018; T. N. Z. J. Registry, 2018)). Atualmente, ¢
reconhecido que o descolamento é um tipo de falha multifatorial e resulta sobretudo da
deterioracao da interface entre o cimento e o implante (Jasty et al., 1991), degradagao
da interface cimento-osso (Bean et al., 1987; Waanders et al., 2009), ou pela fadiga do
manto de cimento (Mann et al., 2008; Waanders et al., 2011).

Apesar de muita pesquisa ja ter sido realizada no &mbito de compreender o real
mecanismo de falha no implante, estes continuam ainda pouco compreendidos. Qual o
fenémeno que desencadeia a falha, qual dos materiais falha primeiro, quais os fatores
que influenciam essa falha, sdo questoes que permanecem vagas e em alguns casos con-
troversas. Com o intuito de encontrar respostas a tais perguntas, a presente dissertagao
focou-se em compreender quais os fatores que influenciam a falha do implante. Nesse
ambito, foi desenvolvido um modelo de elementos finitos de uma secgao da artroplastia,
com todos os seus constituintes: haste, cimento, osso. O objetivo foi avaliar o com-
portamento das interfaces segundo diversos parametros e averiguar a sua influéncia na
falha do implante. Foram modelados diferentes casos de estudo, para investigar o efeito
dos seguintes pardmetros: acabamento da superficie do implante, propriedades mecéani-
cas e elasticas do cimento utilizado, influéncia da espessura da camada de cimento e da
quantidade de osso trabecular preservado durante a cirurgia.

Adicionalmente, foi efetuado um estudo experimental. Reproduziram-se amostras
analogas ao modelo numérico, mas de maiores dimensoes, que foram submetidas a um
ensaio mecanico em conjunto com correlagao digital de imagem (Digital image correla-
tion, DIC). O objetivo principal foi correlacionar os dois modelos, de forma a averiguar
a validacao do modelo numérico. Complementarmente, as amostras experimentais per-
mitiram ainda analisar outros parametros associados & artroplastia, como a densidade e
morfologia do osso trabecular.

1.2 Metodologia e resultados esperados

A dissertagao baseou-se sobretudo no método dos elementos finitos para o estudo das in-
terfaces da artroplastia. A reconstrucao do modelo estrutural do osso trabecular foi alcan-
cada recorrendo a técnicas de microtomografia raio-X computorizada (Micro-computed
tomography, pCT), a partir de uma amostra de espuma de poliuretano (PU). Os restan-
tes constituintes foram modelados utilizando software CAD (Computed Aided Design).
O modelo final consta numa secgao da artroplastia cimentada na zona da epifise de um
osso longo, considerando simetria em relacao ao eixo de revolugao do implante. Experi-

Ana Isabel Lobato Cabrinha Dissertagao de Mestrado



1.Introducao )

mentalmente, as amostras foram fabricadas através de processos de maquinagem. Para
a concretizacao dos ensaios mecanicos recorreu-se a equipamentos de ensaios de tracao e
de correlacao digital de imagem.

Avaliaram-se quatro variaveis associadas & artroplastia: acabamento da superficie do
implante, propriedades do cimento 6sseo, espessura da camada de cimento e densidade
do osso trabecular. Dois dos parametros de estudo, estao relacionados com o cimento
6sseo (propriedades e espessura da camada de cimento), um esté associado ao implante
(acabamento da superficie), e dois estao associados ao osso (densidade 6ssea e espessura
da camada de cimento). Por outro lado, trés das variaveis sdo controlaveis cirurgica-
mente (acabamento da superficie do implante, propriedades e espessura da camada de
cimento), e uma delas é possivel aferir, mas nao de controlar (densidade 6ssea). Para
todas as variaveis investigadas, esperou-se observar uma influéncia na resisténcia da in-
terface cimento-osso.

1.3 Organizacao do documento

A dissertagao estd organizada em trés partes: contextualizagdo teodrica, metodologia e
resultados obtidos, e conclusao e diregoes futuras de investigacao.

Na primeira parte do documento é efetuada a contextualizacao teérica do tema abor-
dado. Para a realizagao de um estudo ou projeto sobre qualquer dominio, é essencial
uma primeira fase de pesquisa, de forma a abarcar todo o conhecimento atual no tema
em questao. Por essa razao os capitulos da primeira parte da dissertacao sao dedicados
essencialmente & documentacao da pesquisa efetuada antes do comego do projeto tema
da dissertagdo. Uma vez que o estudo se foca na interface cimento-osso, é imprescindivel
entender a caracterizagao e comportamento mecanico de ambas as partes. Desta forma,
sao dedicados dois capitulos especialmente para a compreensao do osso e da artroplastia.
O capitilo 2 é destinado a caraterizacao do osso, com especial foco no 0sso esponjoso e no
seguinte, capitulo 3, é abordada a artroplastia, onde é caraterizado o cimento e o compor-
tamento do mesmo perante diferentes técnicas, assim como as interfaces constituintes.
Adicionalmente, no capitulo 4, sao definidos os tipos de modelos de elementos finitos
utilizados nos estudo sobre a artroplastia e sobre a interface cimento-osso, em especi-
fico. Esta parte do documento é fundamental para clarificar os acréscimos da presente
dissertacao ao estado de conhecimento atual.

A segunda parte do documento corresponde ao estudo empirico da dissertacdo. No
capitulo 5 é apresentado o modelo experimental e os métodos e técnicas utilizados no
fabrico e caraterizagao das amostras experimentais, assim como os resultados obtidos
através deste método. O modelo numérico é abordado no capitulo 6, onde é descrito o
método implementado para a reconstrugao da geometria da sec¢ao da artroplastia cimen-
tada, é averiguada a sua validagao e apresentados os resultados obtidos nas simulagoes.
No capitulo 7 é efetuada a analise e discussao dos resultados obtidos, através dos dois
modelos, e sao descritas as limitagoes dos do estudo.

Por fim, na terceira parte do documento, sao feitas as consideragoes finais e sugestoes
de trabalhos futuros (capitulo 8).
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Capitulo 2

O 0sso e a sua estrutura

A vida 1util de um implante esta dependente da estabilidade do meio onde esta inserido.
Desta forma, a degradacao do suporte fornecido pelo osso pode levar a eventuais falhas na
protese, fenomenos como migragao e descolamento dos componentes(Mann et al., 2008).
Consequentemente, a estabilidade do implante esta dependente da qualidade do osso,
podendo afetar a qualidade da fixagdo. Desta forma, torna-se essencial compreender as
limitagoes mecénicas do osso e da ligacao ao elemento protésico.

O esqueleto é uma estrutura elementar constituida pelo conjunto de 206 ossos. O osso
presta suporte mecénico ao corpo e contribui para fungoes fisiologicas. Faculta pontos
de ligacao entre musculos e ligamentos, as articula¢oes, proporcionando uma vasta gama
de movimentos, como a locomog¢ao. Complementarmente, auxilia a protecdo de érgaos
internos, é responsavel pelo metabolismo do céalcio e participa na formacao de células
sanguineas, as heméacias (Seeley et al., 2005).

Um esqueleto pode ser dividido em duas partes: esqueleto axial e apendicular. O
primeiro diz respeito ao conjunto de ossos da parte central do corpo, a zona do torso.
J& o apendicular corresponde a todos os o0ssos que se juntam ao esqueleto axial, como os
membros superiores e inferiores. Existem trés tipos diferentes de ossos: longos, chatos e
curtos. Os longos sao ossos que apresentam comprimentos relativamente maiores que a
largura e a espessura. Estes garantem uma maior resisténcia aos esfor¢os mecénicos. Os
ossos chatos, também designados de planos ou laminares, sao ossos que tém comprimentos
e larguras semelhantes, muito maiores que a espessura. A sua principal fun¢édo é proteger
orgaos vitais, como é o exemplo do cranio, que protege o cérebro. Por fim, os ossos curtos
apresentam uma forma cubdide, ou seja, em cubo, tendo as trés dimensoes principais
relativamente semelhantes. Existem apenas dois tipos de ossos curtos: os ossos carpais
(na zona do pulso) e tarsais (na zona do tornozelo)(Seeley et al., 2005).

Apos a dentina e o esmalte, 0 0sso é a estrutura mais dura do corpo humano. E tam-
bém um dos tecido mais dindmicos e metabolicamente ativos, cuja atividade permanece
durante toda a sua vida. E um tecido constituido por vasos sanguineos, constitui 10%
de todo o débito cardiaco (a cada minuto), e revela-se fundamental no fornecimento de
nutrientes essenciais para a adequada sintese de colagénio. Demonstra uma excelente ca-
pacidade de auto-reparacao e pode alterar as suas propriedades e configuragdo consoante
as cargas mecanicas solicitadas (Completo e Fonseca, 2019).
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2.1 Composigao e estrutura

Analogamente aos outros tecidos do corpo, o osso é também composto por células e
fibras, todavia os componentes extracelulares estao calcificados, convertendo-os numa
substancia dura. E composto sobretudo por osso mineral e matriz organica (figura 2.1a),
rico em calcio e fosforo. E um tecido conjuntivo cuja composicio solida se adapta as suas
funcGes de suporte e de protegao. O osso mineral é constituido por matéria inorgénica,
essencialmente hidroxiapatite (HA), sob a forma de sais minerais e é responséavel por 50
a 70% do osso adulto. E a fase mineral que promove a dureza e rigidez carateristicas do
0sso. Em contraste, a componente orginica representa apenas 20 a 40% do osso maduro,
e ¢ a que lhe proporciona flexibilidade e elasticidade. E constituida essencialmente por
colagénio de tipo I. O osso contém ainda agua e lipidos, embora em menos quantidade
relativamente as fases mineral e organica (Cowin, 2001).

Osteons
(sistemas de Havers)

Endésteo
Camada _4

interior

Periésteo

Camada
exterior

Osso compacto

Canais centrais
Osso
com trabéculas

Canais perfurantes

Canal
medular

(a) (b)

Figura 2.1: Em (a) a composigao do osso. Em (b) as carateristicas interiores de uma
secgao da diafise de um osso longo (Adaptado de Anatomia e Fisiologia, Seeley et al.,
2005).

Histologicamente, ha dois tipos de tecido 6sseo: o imaturo (ou primario) e o secundé-
rio ou lamelar. A constitui¢do é idéntica, o que difere entre os dois é a sua organizacgao.
O tecido imaturo é o primeiro a aparecer e carateriza-se por ter uma organizagao irre-
gular das fibras de colagénio. Quando amadurece, torna-se em tecido secundario. Este
consiste em fibras de colagénio organizadas em lamelas paralelas ou de forma concéntrica
em torno de uma unidade estrutural designada de ostedo ou sistema haversiano. Con-
siste em uma série de lamelas de fibras de colagénio, dispostas em camadas concéntricas
e cilindricas, paralelas & didfise ossea. No centro destas, existe um canal revestido de
endoosseo, o canal de Havers, que contém vasos e nervos. Estes comunicam entre si, o
exterior e a medula, por intermédio de canais transversais, os canais de Volkman. Os
ultimos diferem dos canais de Havers, por ndo possuirem lamelas concéntricas (Figura
2.1b) (Seeley et al., 2005).

Os ossos sao revestido interna e externamente. Externamente, estao envoltos por uma
membrana de dupla face, denominada periésseo, ou periésteo, que é penetrada por vasos
sanguineos e fibras nervosas, que passam para o interior através dos canais de Volkman.
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Na parte interna, existe também uma camada de tecido, designada endodsseo. Nesta
estao reservadas as células 6sseas responsaveis por gerar osso novo durante o crescimento
e reparagao, os osteoblastos (Seeley et al., 2005).

A nivel macroscopico, ¢ possivel distinguir dois tipos de tecido: osso cortical (ou
compacto) e osso esponjoso (ou trabecular) (Seeley et al., 2005). O osso cortical gera-se
na parede exterior, o peridsteo, e zonas médias dos ossos longos. Carateriza-se por ter
uma grande dureza e elevada densidade, cuja espessura depende da exigéncia mecénica.
A sua organizacao é em forma de finas laminas concéntricas, muito proximas entre si,
designadas de sistemas haversianos. Apresenta uma alta resisténcia a torcao e flexao,
contudo, tem uma taxa de renovacao lenta (cerca de 3% anualmente)(Cowin, 2001).
Representa quase 80% da massa Ossea. Os restantes 20% sao constituidos pelo osso
trabecular.

Cartilagem articular

Epifise

Linhas [y
epifisarias ",\ y
Epifise Uy < ” ,3 4
secunddria ) L -~ -\
Oss0 esponjoso = W . p
Espacos que contém wa i \
medula 6ssea e
Osso compacto vasos sanguineos V" "\Trab‘g:ulas
e —— Osteoblasto
Canal medular By
(contém medula Diafise y > Osteoclasto
amarela) )
Ostedcito
Periésteo 5 \ /
Trabécula . N

e
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Figura 2.2: Em (a) identificagdo da configuragdo de um fémur adulto. Em (b) a arquite-
tura microscopica do osso trabecular e secgao transversal de uma trabécula. (Adaptado
de Anatomia e Fisiologia, Seeley et al., 2005)

Ao contrario do osso cortical, o osso trabecular concentra-se nas zonas interiores das
extremidades dos ossos longos (epifise) e no interior dos ossos irregulares (Seeley et al.,
2005). A nivel microscopico aparece sob a forma de uma rede de estruturas laminares,
designadas por trabéculas, que lhe confere uma boa resisténcia a cargas compressivas.
As trabéculas sao feitas de cristais de hidroxiapatite embebidas em matrizes de fibras de
colagénio e a sua espessura varia entre 50 a 400 um. Os espacgos entre trabéculas, de
aproximadamente lmm, sao preenchidos com medula 6ssea. Esta organizagao confere-
lhe um aspeto poroso, semelhante ao de uma esponja. Consoante a zona do corpo, as
trabéculas adotam orientagoes diferentes, que é afetada pelas cargas mecénicas a que o
0sso estd submetido. Quanto maior a carga a que estd sujeito, maior a densidade do
0sso. Tem uma taxa de remodelacao superior & do osso cortical, e é mais deformavel,
todavia é menos denso e menos rigido. Em geral, ndo contém canais vasculares. Apesar
de representar apenas 20% da massa 6ssea, constitui 80% da superficie 6ssea. Esta é
uma das razoes de apresentar uma remodelacao 6ssea mais acentuada, com uma taxa de
renovagao anual de 26% (Cowin, 2001). A sua maior dinAmica de remodelac¢ao pode estar
relacionada com o facto de possuir menor rigidez, uma vez que o periodo de manutencao
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é malis curto relativamente ao osso cortical.

2.2 Propriedades mecanicas do osso

O osso é constituido por diversas substéncias organicas e inorganicas, com proprieda-
des mecanicas distintas, o que o torna um material heterogéneo. Esta sua carateristica
fundamenta a diversidade de valores encontrados na literatura para as propriedades me-
canicas do osso. Estas variam, adicionalmente, com o paciente (idade, género, atividade
fisica), a sua localizagao no esqueleto, o tipo de carregamento (compressao, tragao, corte
ou combinado), a diregao da sua aplicacao (longitudinal, transversal), assim como a sua
velocidade de aplicagao (Cowin, 2001; Hayes, 1991; Keaveny et al., 1994; Kontulainen
et al., 2003; Lindahl e Lindgren, 1967).

Devido & grande diferenca entre as suas estruturas, as curvas de tensao-deformacao
dos ossos cortical e esponjoso sio bem distintas (Figura 2.3). A partida, verifica-se uma
grande diferenca entre os dois em regime elastico (ou linear), traduzindo-se em uma
grande divergéncia nos respetivos moédulos eldsticos. O osso cortical e esponjoso apre-
sentam 20 a 30% de variagao no modulo de elasticidade (Cowin, 2001). Relativamente a
tensao de cedéncia, ou seja, a tensao no final da zona linear da curva tensao deformagao,
0s 0ss0s exibem valores bem distintos, nos quais o osso cortical se mostra dominante.

Assim como em regime linear, em regime plastico, ou seja, apds a tensao de cedéncia,
ambos os tipos de ossos exibem comportamentos bem distintos (Cowin, 2001). O osso
cortical comporta-se como um material fragil. E mais rigido do que o esponjoso, pois
suporta mais carga mas menos deformagao antes da rutura (1,5 a 2%). Em contraste, o
0ss0 esponjoso pode suportar até cerca de 30% mais de deformagao antes da rutura em
ensaios "in vitro". Esta grande taxa de deformacao deve-se a sua estrutura porosa, que
lhe confere uma grande capacidade para armazenar energia (Completo e Fonseca, 2019).
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Figura 2.3: Curvas tipicas tensao-deformacao do osso cortical e osso esponjoso (Adaptado
de Completo e Fonseca, 2019).
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O comportamento mais ou menos fragil do osso estd dependente da velocidade de
deformacgao a que este estd submetido, estando a ultima fortemente dependente da ati-
vidade e intensidade desenvolvida. Para velocidades superiores a 1 pm.(um.s)™!, que
representam cargas de impacto, o osso torna-se muito fragil, ocorrendo rutura para va-
lores inferiores a 1%. A velocidade de deformagao é importante pois influencia o tipo de
fratura que origina. A baixas velocidades de carga, a energia pode-se dissipar através
da formacao de uma simples fissura, permanecendo o osso relativamente intacto. No
entanto, a grande velocidade, a libertacao de energia é rapida, originando-se uma fratura
extensa (Completo e Fonseca, 2019).

O osso exibe diferentes propriedades quando sujeito a cargas de diferentes diregoes,
devido a variagdo na sua estrutura ao longo das suas dire¢oes predominantes (longitudinal
e transversal). A esta carateristica designa-se anisotropia. Em alguns casos, o material
apresenta trés planos de simetria, ou seja, ¢ um material ortotrépico, caraterizado por
nove constantes elasticas. Em muitos estudos, é este o tipo de simetria utilizado para
modelar macroscopicamente o 0sso esponjoso e, em alguns casos, o cortical (Zaharie
e Phillips, 2019). Para o osso cortical é usual utilizar uma simetria transversalmente
isotropica, que consiste em uma rigidez longitudinalmente e outra para a direcao radial
e tangencial. Contudo, para efeitos de simplificagao, sao normalmente utilizadas apenas
duas constantes elasticas (E e v). Neste caso, o material possui infinitos planos de
simetria, e diz-se isotrépico.

Além da diregao (longitudinal, tranversal) e magnitude da carga, o seu modo de
carregamento também influencia as propriedades mecénicas do osso. O comportamento
mecénico do osso difere com o modo de carga (tragdo, compressdo, torgao e flexao),
conduzindo a diferentes tipos de fratura. A resisténcia do osso é méxima quando sujeita
a esforgos de compressao, inferior quando sujeito a tragdo e minima para torgao (Keaveny
et al., 1994). Entre a tragdo e a compressao, o modulo de elasticidade mantém-se, no
entanto, as tensoes méximas admissiveis e a deformacao de rotura sao diferentes, sendo
as duas mais elevadas em compressao. Ao contrario do que acontece em compressao,
quando sujeito a esforcos de tragdo, o 0sso esponjoso comporta-se como um material
fragil, sofrendo fratura para valores de deformagao plasticas muito reduzidas. Este tipo de
fraturas podem ter origem em zonas de concentracao de tensao, tais como as lacunas, onde
se situam as células osseas (osteocitos) ou vasos sanguineos. As fraturas por compressao
ocorrem predominantemente nas vértebras, na cabeca do fémur e, sobretudo, em ossos
com osteoporose.

A atuacao de cargas ciclicas de valor inferior ao da tensao de rotura do osso, pode
originar microfendas em ossos saudéaveis. Normalmente, estas sao removidas pela remo-
delagao 6ssea. Mas caso exista uma acumulacao de dano mais rapida que a remodelacao
Ossea, estas multiplicam-se, crescendo e tornando-se macrofendas, eventualmente origi-
nando a falha do osso. A este processo designa-se por fratura de fadiga. Este tipo de
fraturas é bastante comum aquando da colocagao de artroplastias. A lei de Wolf dita que
0 0sso é uma estrutura viva, que se adapta as diversas solicitacoes existentes, como o peso
ou a contragao muscular (Wolff, 1986). Para haver adaptacao, tem que haver equilibrio
entre a osteogénese e a reabsorcdo. A fratura por fadiga resulta de uma perturbacgao
do mecanismo de adaptacao do osso as solicitacoes e cargas repetidas. Neste processo,
as tensoes localizadas em zonas de concentragao (furos, cavidades, entalhes) podem ser
superiores a tensao de cedéncia do o0sso), sem que de uma forma geral a tensdo no osso
ultrapasse a tensdo de cedéncia. Ao aplicar ciclos continuos de carregamento e descarre-
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12 2.0 0sso ¢ a sua estrutura

gamento, originam-se microfissuras que vao aumentando progressivamente e muitas vezes
se unem, transformando-se em pequenas fissuras que, ao fragilizarem a estrutura éssea,
originam a sua fratura. O processo de fadiga é afetado pela magnitude da forga, o nimero
de ciclos e pela frequéncia de carregamento (Choi e Goldstein, 1992).

O estado de tensao no osso é fungao da atividade fisiologica realizada num determi-
nado instante e da sua localizacao no esqueleto, sujeitando-se o osso a diferentes modos
de tensdo. Este resulta das forcas que atuam no osso, nomeadamente, as forcas de re-
acao das articulagoes, as forgas externas diretamente aplicadas ao segmento 6sseo, as
forgas ligamentares e as forgas musculares. De entre as forgas corporais, apenas é possi-
vel controlar a acdo muscular, tendo esta grande impacto no estado de tensao gerado no
osso(Completo e Fonseca, 2019).

O paciente é determinante na caraterizagao das propriedades mecanicas do osso. As
propriedades mecénicas & compressao estao linearmente relacionadas com a densidade. O
modulo de elasticidade e a deformacao de cedéncia sao independentes da densidade, o que
¢ afetado é a tensao méaxima admissivel do osso. Desta forma, o aumento de densidade
provoca um aumento da tensdao méaxima admissivel, o que se traduz num aumento da
resisténcia mecéanica. O tecido 6sseo apresenta diferentes formas ao longo do esqueleto,
podendo, para cada forma, apresentar densidades diferentes. A variacao da densidade
Ossea estd, quase sempre, associada a porosidade do osso. Quanto menor a porosidade,
maior o aumento da resisténcia mecanica do osso. No caso do osso cortical, a densidade
¢é afetada pelos canais haversianos, cavidades e canais vasculares. Paralelamente, no osso
esponjoso a densidade estd dependente dos espacos entre as trabéculas. Com a idade,
o individuo perde densidade 6ssea, diminuindo a capacidade de absor¢ao de energia do
osso. Estima-se que, em média, por cada década, a perda de resisténcia mecénica do osso
é cerca de 9% (McCALDEN et al., 1997). As trabéculas longitudinais, no osso esponjoso,
tornam-se mais finas e algumas das transversais sao reabsorvidas. O osso cortical torna-se
mais delgado. Esta perda de densidade aumenta o risco de fratura.

2.3 Modelagao e remodelacao 6ssea

Devido as variacoes de volume, arquitetura irregular e propriedades dos tecidos, o osso
é considerado heterogéneo. Por outro lado, é considerado anisotrépico, em virtude das
variagoes anatémicas da sua estrutura e das condigoes de carregamento. O osso é uma
estrutura viva e, por conseguinte, é adaptativo e responde a estimulos mecénicos. A
quantidade de osso vigente é controlada pelos processos de modelacao e remodelagao
Ossea. A modelagao Ossea é a resposta a alteragao das condigbes normais de carga.
Revela-se em fendémenos como o aumento da espessura do osso na epifise em ossos longos
e aumento de densidade do osso trabecular em zonas de elevada tensao. A remodelacao
é o processo de manutencgao do equilibrio entre a formacao e absor¢ao éssea. Quando ha
alteragoes de carga, é provocado um desequilibrio. Como consequéncia, ou a formagao
ou a absorgao prevalece até que o equilibrio se estabelega novamente (Wolff, 1986). A
lei de Wolf descreve este fendmeno: o osso sofre remodelagao para se adaptar as cargas.
E possivel verificar-se este fenomeno ao examinar-se a direcdo das trabéculas nos osso
longos. No fémur por exemplo, é possivel visualizar as trabéculas a desenvolverem-se
segundo as diregoes principais de tensao (Figura 2.4).

A nivel celular, é possivel identificar trés tipos de células especializadas, as quais
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Direcgao das tensoes (stresse
mecanico) criadas pelo peso

Figura 2.4: Seccao interior de um fémur, com a identificagdo da diregao das tensoes
criadas pelo peso corporal. As trabéculas orientam-se consoante as diregoes da carga
mecanica. (Adaptado de Anatomia e Fisiologia, Seeley et al., 2005)

sao responséveis pelo crescimento e manutencao do osso: os osteoblastos, os ostedcitos
e os osteoclastos. Os osteoblastos sao células de grandes dimensoes, encarregues de
produzir a substancia onde os minerais se vao depositando, substancia osteoide, que
permite a reparacao e formagao de novo osso. Quando estas diminuem ou cessam a sua
atividade, tornam-se em osteocitos. Os ostedcitos sao células de pequena dimensao, que
se encontram no interior da substéancia osteoide, podendo ser reativadas, tornando-se
novamente em osteoblastos. A quantidade destas células depende da taxa de formacao
de osso, sendo proporcional & velocidade de formacao de osso, ou seja, quanto mais rapida
esta for, maior quantidade de ostedcitos se formard. Em contraste, os osteoclastos tém
uma func¢do quase oposta & dos osteoblastos e ostedcitos. O seu encargo consiste em
destruir e reabsorver o osso deteriorado, sendo por isso bastante importante no processo
de renovagao dssea (Seeley et al., 2005).
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Capitulo 3

A artroplastia cimentada

A artroplastia é um procedimento cirdrgico, executado por um médico ortopedista, com
o intuito de alterar ou substituir por completo uma articulacao por um implante, com
a finalidade de restaurar as funcbes mecanicas e promover o bem estar do paciente. A
artroplastia é aplicada quando todos os tratamentos médicos possiveis nao atuam mais
de forma eficaz para a atenuacao da dor ou invalidez da articulagao.

Os primeiros relatos de cirurgias de substituicdo da articulacdo remontam para 1890,
quando Themistocles Gluck implementou o primeiro conceito de artroplastia do joelho.
Consistia em cilindros de marfim introduzidos na medula dos ossos longos, auxiliados por
estacas de marfim guiadas por um pino horizontal (Figura 3.1). Rapidamente o médico
concebeu modelos de artroplastias totais para as restantes articula¢oes (Eynon-Lewis
et al., 1992; Knight et al., 2011). Contudo os mesmos obtiveram sucesso a curto prazo.
Apesar das suas tentativas nao terem sido bem sucedidas, o trabalho de Gluck foi pioneiro
ao de diversos nomes cruciais a evolucao da artroplastia: Smith-Petersen, George McKee,
John Charnley, Robineau, Venable, Michael Freeman, Sav Swanson, entre muitos outros
(Eynon-Lewis et al., 1992; Knight et al., 2011; Prki¢, 2016). Atualmente, ¢ uma cirurgia
efetuada em quase todas as articulagoes, tendo maior taxa de sucesso e incidéncia na
anca (49.3%) e joelho (48.2%) (Norwegian National Advisory Unit on Arthroplasty and
Hip Fractures, 2019; N. J. Registry, 2018; T. N. Z. J. Registry, 2018).

Sao indmeras as causas que levam ao recurso da artroplastia. O procedimento é
executado com vista a restaurar a fungdo mecéanica da articulagao e aliviar a dor no paci-
ente, requerida usualmente por desgaste na cartilagem, desalinhamentos na articulagao,
rigidez excessiva, doengas, ou outras condigoes traumaéticas e degenerativas. A patologia
mais incidente no recurso a artroplastia é a osteoartrite (92%), seguida de fraturas ou
sequelas devido a fraturas (2%) (Norwegian National Advisory Unit on Arthroplasty and
Hip Fractures, 2019; N. J. Registry, 2018; T. N. Z. J. Registry, 2018).

Quanto ao tipo de fixagdo, a artroplastia pode ser cimentada ou nao cimentada,
normalmente denominada de press-fit. A principal diferenga entre as duas reside na
extracao do osso. Na artroplastia cimentada, o volume de osso retirado é maior, de forma
a ser acrescentada uma camada de cimento, para assegurar a fixacao do implante. Muitos
cirurgioes defendem o uso da artroplastia nao cimentada, pois acreditam que a ligacao
entre o implante e o 0sso é superior a obtida numa artroplastia cimentada, a longo prazo.
Todavia, esta s6 pode ser aplicada a pacientes com boa capacidade de osteointegracao,
descartando individuos com osteoporose e fraca densidade 6ssea. Adicionalmente, tem
a desvantagem de a adesao do osso ser mais morosa, cerca de trés meses. No entanto,
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L

Figura 3.1: Artroplastia total do joelho em marfim, com a) representacao da montagem
e b) vista explodida da protese a evidenciar as aberturas para a fixagdo das estacas.
Adaptado de Themistocles Gluck: an unrecognised genius, Eynon-Lewis et al., 1992

a questao do tipo de fixacao continua a ser um assunto controverso, sendo esta muito
dependente do tipo de paciente. Independentemente de ser cimentado ou néao, a fixagao
do implante e a qualidade das interfaces de ligacao sao fatores fundamentais para a
estabilidade em longo prazo do mesmo.

3.1 Artroplastia cimentada

O primeiro cirugiao a utilizar o conceito de cimento na artroplastia foi Themistocles
Gluck. Experimentou uma diversidade de substincias, como gesso e massa de vidraceiro,
que endureceram rapidamente depois da sintetizacdo. Apesar de ter obtido sucesso na
fixagao dos implantes com cimento, Gluck continuou a defender a osteointegracao: a
estabilidade do implante deveria ser alcancada unicamente pela adesao do osso a pro-
tese (Eynon-Lewis et al., 1992). Mais tarde esta técnica foi desenvolvida por Charnley,
nos anos 60, quando o médico introduziu o cimento 6sseo na artroplastia total da anca
(Charnley, 1961).

Enquanto que na artroplastia nao cimentada a fixacao é obtida pela adesao do osso
a protese (osteointegragdo), na artroplastia cimentada a fixa¢do ¢ assegurada por meio
de um cimento 6sseo. E um composto constituido por uma base em pd e uma base
liquida. Os dois componentes sdo misturados, numa proporc¢ao de 2:1 aproximadamente,
da qual resulta uma reagao exotérmica (Ranjan et al., 2017). A viscosidade do cimento
altera-se ao longo do tempo, comecando como uma substéancia liquida, que endurece
progressivamente, até que solidifica completamente (Havelin et al., 1995; Vaishya et al.,
2013). E aplicada na cavidade éssea quando esté no estado pastoso. O cimento é utilizado
como um aglomerante, que transmite carga do implante para o osso. A transferéncia de
carga é satisfeita através da interagdo mecéanica entre o cimento depositado nos espagos
trabeculares do osso esponjoso adjacente. A intrusdo do cimento no osso trabecular é
alcancada através das carateristicas viscosas do cimento e da pressao aplicada aquando
da aplicacao do mesmo, resultando num composto formado pelos dois materiais, cuja
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capacidade mecénica é fulcral no tempo de vida do implante (Vaishya et al., 2013).

A artroplastia cimentada esta associada a pacientes com fraca densidade 6ssea, nos
quais ha pouca regeneracao 6ssea, como é o caso da populagao geriatrica, ou portadores
de doencas degenerativas dos ossos, como a osteoartrite. Nestes casos, a capacidade de
osteointegracao é minima ou inexistente, pelo que se opta pelo uso de cimento 6sseo para
garantir a fixacao e estabilizacao do implante.

Existem duas interfaces distintas na artroplastia cimentada: a interface entre a haste
do implante e o cimento 6sseo, ¢ a interface entre o cimento e osso esponjoso. A figura
(3.2) representa uma sec¢ao de uma artroplastia total da anca, na zona do fémur, onde
é possivel observar os diferentes constituintes da artroplastia, assim como as interfaces.

Oszo Cortical
Compésito cimento-osso
Haste do implante

Cimento dsseo

0Osz0 Esponjoso

Figura 3.2: Secg@ao de um fémur com uma artroplastia total da anca implantada. Identi-
ficagao dos vérios constituintes: osso cortical, osso esponjoso, haste, cimento e compdsito
formado entre o cimento e o osso trabecular. Adaptado de The initiation of failure in
cemented femoral components of hip arthroplasties, Jasty et al., 1991.

3.1.1 Cimento 6sseo e técnicas de cimentagao

A qualidade do cimento é essencial para o sucesso a longo prazo de um implante. Uma
técnica de polimerizagao e aplicagdo precisas, sdo cruciais para garantir a estabilidade e
longevidade da protese (Ranjan et al., 2017).

O cimento é caraterizado consoante o seu nivel de viscosidade: baixa, média ou ele-
vada. A viscosidade afeta as carateristicas de manuseamento, o tempo de manuseamento
e a penetracao do cimento no osso trabecular, e, portanto, a qualidade e longevidade
da fixacao. ApOs a mistura, a viscosidade do cimento altera ao longo do tempo, e s6 é
aplicado na cavidade quando atinge determinado nivel. Os cimentos de baixa viscosi-
dade permanecem num estado liquido durante mais tempo, quando comparado com os
restantes, e o tempo de manuseamento é bastante restrito. Em contraste, os cimentos
de alta viscosidade sao caraterizados por nao terem praticamente fase liquida. Imedia-
tamente apds a mistura, estes adquirem um estado pastoso e, portanto, o seu tempo de
manuseamento é relativamente maior que o primeiro. Os cimentos de viscosidade média
sao considerados cimentos de dupla fase: comegam como liquido e vao progressivamente
endurecendo (Ranjan et al., 2017; Vaishya et al., 2013).

Outro fator para a garantia de uma boa fixacao é a centralizagdo da protese, de
modo a garantir uma camada de cimento uniforme. A espessura do manto é um aspeto
importante para a proporcao de uma interdigitagao mecanicamente forte. Se a camada
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de cimento nao for homogénea, podem haver zonas onde a espessura da camada nao é
suficiente para aguentar as cargas, suscitando risco de fratura no cimento (Vaishya et al.,
2013).

O uso do cimento pode proporcionar intimeras desvantagens. Um dos incidentes que
pode ocorrer, comprometendo a durabilidade do implante, é a necrose celular dos tecidos
6sseos circundantes. Ocorre devido ao calor libertado durante a reagao exotérmica de
polimerizacao. A temperatura maxima atingida depende do volume de cimento e das
propriedades de polimerizagao do cimento e, em conjunto com o tempo de exposicao,
estabelecem um fator fulcral para a viabilidade do tecido envolvente (Janssen et al.,
2012). As elevadas temperaturas podem ainda causar problemas na circulagao sanguinea
e predisposi¢ao para a formagao de uma camada fibrosa (Lewis, 1997).

O cimento representa um papel importante na necrose quimica do osso. Acontece
devido ao vazamento de liquido monémero para o osso antes da polimerizacao ocorrer
(Lewis, 1997).

Outra desvantagem do cimento esta na contragao do cimento durante a polimerizagao.
Este fenémeno causa tensoes residuais que podem comprometer a vida do implante. A
grande diferenca de rigidez entre o 0sso e o cimento também representa uma desvantagem.
Por fim, as particulas de cimento podem interagir com o tecido circundante, induzindo
inflamagao periprotética do tecido e aumentando a ostedlise (Lewis, 1997).

Outro incidente que pode ocorrer devido ao uso do cimento, é a sindrome da implan-
tagdo do cimento 6sseo (Bone Cement Implantation Syndrome, BCIS). E um fenémeno
caraterizado por episddios de hipoxia, hipotensao, arritmia cardiaca, hipertensao arterial
pulmonar e paragem cardiaca. A BCIS ocorre normalmente no periodo intraoperatorio,
mas também pode suceder no periodo pos-operatorio (Donaldson et al., 2009; Ranjan
et al., 2017; Vaishya et al., 2013). A fim de evitar infe¢oes no pos-operatorio, é possivel
incluir determinadas quantidades de antibiotico no cimento (Vaishya et al., 2013).

3.1.2 Interface implante-cimento

Jasty et al., 1991, sugeriu que a falha na interface entre o implante e o cimento era um
dos primeiros indicadores de descolamento assético, sendo a falha na interface oposta
um evento tardio. Os descolamentos locais entre a haste e o cimento, progride para
fraturas no manto de cimento (junta a esta interface). Estas fraturas sdo radiais, ou
circunferenciais, e podem eventualmente progredir para a interface cimento-osso.

Ha uma variedade de fatores que afetam esta interface. Estes incluem a técnica
de cimentacao, tensao residual devido & contragao do cimento, geometria e rigidez do
implante e o acabamento da superficie da haste. A quantidade de poros presentes no
cimento ¢é influenciada pela técnica de cimentacao. Os poros sao defeitos no cimento,
onde se concentra a tensao, e sao, por conseguinte, iniciadores de fendas, favorecendo
a reducao da resisténcia estatica e de fadiga do manto de cimento. Algumas técnicas
foram desenvolvidas de modo a reduzir a porosidade no cimento, como cimentagdao por
centrifugagdo ou vacuo, e pré-aquecimento da haste.

A contracao do cimento ocorre durante a sua cura, a qual origina tensdes residuais
no cimento que podem ir até aos 10 MPa (Leung, 2008). Estas tensoes podem originar
dano no cimento na zona entre o cimento e a haste. A contracdo pode ainda originar
lacunas na interface, que aumentam a probabilidade de descolamento. Adicionalmente,
a geometria da haste também pode favorecer o aparecimento de zonas de concentragao
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de tensao no cimento, que podem causar a iniciacao de fraturas no mesmo, induzindo a
falha na interface (Leung, 2008).

Um esforgo consideravel tem sido realizado no ambito de melhorar a ligagao entre o
cimento e o implante, como técnicas de cimentacao, texturas e revestimentos. Contudo,
enquanto a ligacao entre os dois nao for garantida durante o tempo de vida do implante,
é preciso ter em conta, nao sé a resisténcia da interface, mas também um mecanismo
de falha seguro contra os efeitos do descolamento. O aumento da rugosidade aumenta a
resisténcia da interface implante-cimento (Verdonschot e Huiskes, 1998; Zelle et al., 2011).
Uma haste matte promove uma maior longevidade da ligacdo da interface. Contudo,
quando a interface descola, o cenario de falha é muito pior que o de uma haste lisa,
o que pode acelerar a falha total. Quando ocorre descolamento assético, existem dois
cenarios de falha: acumulacao de dano e reagoes a particulas de desgaste. O primeiro
consiste na acumulagao gradual de dano nos materiais e nas interfaces, até estes falharem.
O implante solta-se e induz micromovimentos na interface cimento-osso, que causam
reabsor¢ao Ossea e promovem o aparecimento de uma camada fibrosa, até ocorrer o
descolamento total nesta interface. O segundo efeito diz respeito & resposta biologica
das particulas de desgaste na interface cimento-osso. Estas particulas podem ter origem
na interface implante-cimento, cimento-osso, ou até mesmo por fratura da camada de
cimento. Se estas alcangam o endodsseo, induzem uma resposta inflamatoéria, resultando
em absor¢ao Ossea local e falha da interface cimento-osso (Verdonschot e Huiskes, 1998).

3.1.3 Interface cimento-osso

Atualmente, é reconhecido que o descolamento assético é um tipo de falha multifatorial
que resulta da deterioragao da interface entre o implante e o cimento (Jasty et al., 1991),
degradagao da interface entre o cimento e o osso trabecular (Bean et al., 1987; Race
et al., 2003; Waanders et al., 2009), e fadiga do manto de cimento (Mann et al., 2008;
Waanders et al., 2011).

As tentativas para melhorar a ligacdo entre o implante e o cimento conduziram &
falha da interface oposta, induzindo o seu descolamento (Leung, 2008). Em contraste
ao estudo feito por Jasty (Jasty et al., 1991), Race et al., 2003, demonstraram que os
primeiros indicadores de descolamento estavam concentrados na interface entre o cimento
e 0 0sso, em vez de na interface implante-cimento. Consequentemente, a pesquisa sobre
a integridade e o comportamento mecénico na interface cimento-osso, tem-se revelado
cada vez mais importante.

O desenvolvimento de técnicas de processamento de cimento 6sseo, como pressuriza-
cao (Askew et al., 1984; Panjabi et al., 1983), centrifugagao (Burke et al., 1984) e mistura
a vacuo, tém demonstrado diminuir a porosidade do cimento apds a secagem. Em alguns
casos, melhoram inclusive as propriedades do mesmo. Desta forma, as falhas na interface
cimento-implante tornam-se menos frequentes, convertendo este tipo de falha secundaria
comparativamente & falha entre o cimento e o osso.

Na artroplastia cimentada, a fixacdo do implante é alcancada por meio da deposi¢ao
de um cimento 6sseo, geralmente PMMA, na cavidade entre o implante e o osso. Con-
sequentemente, o cimento penetra progressivamente no osso esponjoso, depositando-se
nos espagos trabeculares, formando assim uma mistura complexa entre o osso e o ci-
mento, assegurando a fixagdo da camada de cimento ao osso. Como as propriedades
do osso trabecular sao inferiores &s do PMMA (Bean et al., 1988), a interface entre os
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dois torna-se um elo fraco do sistema implante-cimento-osso (Bean et al., 1987). Assim,
torna-se fundamental o conhecimento do regime da mecénica de fratura nesta interface,
para prevenir eventuais complicagoes na artroplastia.

3.1.3.1 Histologia da interface cimento-osso

Ao seccionar fémures postmortem, Charnley (Charnley, 1964) examinou a histologia na
interface entre o cimento e o osso trabecular. Na figura 3.3 estéa ilustrada uma das secgoes
analisadas por Charnley. O autor verificou haver trés zonas de atividades distintas na
interface. Nas zonas onde eram suportadas cargas, havia um contacto direto entre o
cimento e o 0ss0, que constitui a zona do composito cimento-osso trabecular morto. Em
zonas nao carregadas, verificou-se a formagao de uma camada fibrosa, fina e ndo continua.
Observou ainda uma terceira zona, situada no fim do compésito, onde osso lamelar novo
se depositou, indicativo de remodelagao 6ssea.

A histologia da interface ndo é continua, muda com o tempo, e é diferente entre
proteses funcionais e préteses que apresentam problemas no seu funcionamento. As
proteses estaveis, onde ha uma boa fixagao, exibem uma interface intacta, com contacto
direto entre o cimento e o 0sso, verificando-se aposi¢ao do osso no cimento. Pode existir
uma camada fibrosa, no entanto, esta é fina e nao uniforme, aparecendo em menos zonas.
Contudo, a histologia de proteses com descolamento assético é bastante diferente. Neste
caso, a camada de tecido fibroso é espessa e reveste grande parte da interface. Como a
camada fibrosa se forma em zonas onde ndo ha carregamento, nestas zonas verifica-se
uma grande reabsorgao ossea (osteolise). Este fenémeno é possivel observar através de
radiografias, através do aparecimento de zonas radiolucentes (figura 3.3).

7§

(b)

Figura 3.3: (a) A esquerda uma seccao de uma amostra de um femur postmortem, por
Charnley, 1964. A indica o manto de cimento. B é a camada de tecido fibroso. C é o
composito, constituido por cimento e osso trabecular morto. D é a zona do compdsito com
0sso novo depositado no osso morto e nos espagos trabeculares. E corresponde ao osso
trabecular saudavel com liquido sinovial. (b) A direita uma radiografia de um homem
adulto de 46 anos, com uma artroplastia total da anca implantada em 1993 devido a
necrose vascular. As setas indicam as zonas onde houve ostedlise. Figura adaptada de
Wong et al., 2013.

Ana Isabel Lobato Cabrinha Dissertacao de Mestrado



3.A artroplastia cimentada 21

3.1.3.2 Propriedades da interface cimento-osso

O cimento 6sseo nao tem quaisquer qualidades adesivas e, consequentemente, a resis-
téncia da interface depende da ligagdo mecénica adquirida entre osso e o cimento. O
aumento do nivel de interdigitagao do cimento no osso tem demonstrado melhorar a re-
sisténcia mecanica da interface cimento-osso (Janssen et al., 2008; Jansson et al., 1993;
Krause et al., 1982; Mann et al., 1997; Paula, 2019; Srinivasan et al., 2017; Waanders
et al., 2010). A penetragao do osso pode ser otimizada através de varias técnicas. O mé-
todo de aplicagdo do cimento influencia o nivel de penetragao adquirido. Krause et al.,
1982, observaram um aumento significativo da resisténcia da interface quando se usava
pressurizacao como método de aplicacao do cimento, em contraste com uma aplicacao
manual. Uma boa preparacao da cavidade éssea também ajuda a uma melhor penetra-
¢ao. A lavagem da superficie do osso permite a remocao de osso lamelar solto, sangue e
gordura. Majkowski et al., 1993, registaram um aumento de 50 a 75% na resisténcia da
interface quando se aplicou lavagem com pressurizacao, oferecendo melhores resultados
em relagao a lavagem manual com escova e sem lavagem.

Outro fator que influencia o grau de interdigitacao do cimento no osso é o tipo de
cimento utilizado. Para ocorrer penetracao do cimento nos espagos trabeculares, é preciso
ser desviada a medula que ocupa os mesmos. A viscosidade do cimento esta fortemente
ligada com a capacidade de se depositar nesses espagos. Os cimentos de baixa viscosidade
sao menos eficazes em desviar a medula, resultando em menos zonas de aposicao e,
consequentemente, uma interface menos resistente (Miller et al., 2007). Adicionalmente,
este é menos eficaz em prevenir hemorragias.

Penetragoes inferiores a 2mm demonstraram ter baixa resisténcia na interface cimento-
osso e maior quantidade de micromovimentos (Krause et al., 1982). Contudo, apesar de se
observar um aumento de resisténcia com o aumento de penetragao, este valor apresentou
ter um limite superior. Em penetracoes superiores a bmm, a resisténcia da interface nao
aumenta significativamente. Penetracoes elevadas reduzem a quantidade de osso disponi-
vel. Adicionalmente, penetragbes acima dos bmm aumentam a probabilidade de necrose
térmica do osso, devido ao calor gerado durante a polimerizacao, e necrose quimica de-
vido & presenga do monoémero do cimento. Desta forma, é sugerida uma penetracao 6étima
entre os 3-5mm (Leung, 2008).

Devido aos vérios aspetos associados & artroplastia (tipo de cimento, técnica de ci-
mentagao e aplicagado, preparacao do osso, condigoes do ensaio), os valores registados na
literatura para a resisténcia da interface apresentam algumas discrepancias. Na tabela
3.1 estao listados alguns exemplos de valores obtidos experimentalmente para diferentes
estudos, segundo diferentes fatores associados a artroplastia.

Estudos demonstraram que, para além do nivel de interdigitacao do cimento, ou-
tros fatores influenciam a resisténcia da interface cimento-osso. Em adi¢ao a técnica de
cimentagdo e preparacdo do osso, também a textura da superficie do osso, morfologia
e quantidade de osso removido tém demonstrado influenciar a resisténcia da interface
cimento-osso. A textura da superficie do osso depende das ferramentas utilizadas na
cirurgia para a remocao do osso. Uma superficie mais rugosa demonstra uma interface
mais resistente.

A qualidade do osso trabecular afeta a resisténcia da interface. A morfologia e orien-
tagdo das trabéculas representa um papel importante na forca da interface. Bean et al.,
1987 estudou a resisténcia da interface por quadrantes e ao longo do eixo longitudinal de
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Tabela 3.1: Sumério dos valores reportados na literatura para a resisténcia da interface,
consoante diferentes paradmetros de estudo.

Resisténcia a

. Parametro Tipo de . Resisténcia Resisténcia a -
Referéncia . . Cimento ~ compressao
investigado Amostras ao corte (MPa) | tragao (MPa) (MPa)
. . Preparagao do osso e Tibia de e 1.83+2.08- 9.5544.06-
Krause et al., 1982 técnica de cimentagao humano Acrlico 8.50+4.28 41.99+5.8
Bean et al., 1987 Plano anatémico Fémur de PMMA 7.0-15.0
humano
. . - Fémur PMMA 1.543.8-
Majkowski et al., 1993 | Preparagao do osso de bovino | (Simplex P) 36.143.5
Mann et al., 1997 Interdigitagao do Fémur de PMMA 1.2840.79
cimento humano (Simplex P)
Comportamento
. Fémur de PMMA 2.6441.45-
Mann et al., 2008 microestrututal da humano (Simplex P) 33841.30

interface cimento-osso

Comportamento _— . ,
Tozzi et al., 2012 microestrututal da | CTiSt2 liaca | PMMA 4.93£1.10
. . ) de bovino | (Simplex P)
interface cimento-osso

um fémur humano. Néao foi observada variagdo entre as zonas longitudinal e proximal,
contudo, o quadrante medial apresentou uma resisténcia significativamente superior ao
quadrante lateral. Observaram que o quadrante lateral apresentava menos densidade de
trabéculas e uma geometria achatada, ao contrario do quadrante medial, que possuia
grande densidade trabecular. Também Graham et al., 2003, observaram que a resis-
téncia da interface estava fortemente correlacionada com a porosidade e orientacao das
trabéculas. Adicionalmente, alguns autores reportam que a qualidade do osso trabecular
é mais determinante no calculo da resisténcia da interface (Funk e Litsky, 1998).

Assim como o nivel de penetragao do cimento, a espessura da camada de cimento tem
influéncia na estabilidade da fixacao e a transferéncia de cargas. Nao existe um consenso
na literatura sobre a espessura 6tima da camada de cimento, e esta pode ou nao incluir a
interdigitagdo do cimento no osso. Geralmente, as espessuras sugeridas para a camada,
de forma a aferir bons resultados, situam-se acima dos 2mm. Autores detetaram que
espessuras inferiores a este valor promovem o aumento de micromovimentos na interface
cimento-osso (Ramaniraka et al., 2000). Contudo, uma camada excessiva demonstrou
conferir demasiada rigidez ao cimento, aumentando as tensoes na interface e no préprio
osso (Terrier et al., 2005). E portanto, sugerido uma espessura compreendida entre os 2
e bmm (Ramaniraka et al., 2000; Terrier et al., 2005).

E possivel inferir que a fixacdo do implante nas artroplastias cimentadas é um fe-
némeno complexo e requer pesquisa futura. Uma vez que os fatores microestruturais
afetam a resisténcia da interface e, consequentemente, a qualidade da fixacdo, s@o ne-
cessarios mais estudos que se foquem em compreender o comportamento da interface a
um nivel microestrutural, para ajudar a compreender os fatores que estdao na origem do
descolamento.
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Capitulo 4

Métodos e modelos utilizados em
estudos

Existem intmeras formas de estudar a artroplastia. Inicialmente, os seus constituintes
e interfaces, eram analisados sobretudo em ensaios in vitro ou in vivo. Todavia, nos
ultimos anos tem-se vindo a adotar cada vez mais o método numérico como ferramenta
em biomecénica ortopédica.

O método numérico é um método matematico de aproximacao. O mais utilizado é o
Método dos Elementos Finitos, MEF (Finite Element Method, FEM), que subdivide o
sistema, continuo em partes mais simples, os elementos finitos. Estes elementos podem
ser unidimensionais, bidimensionais e tridimensionais. As equacoes dos elementos s&ao
posteriormente agrupadas num sistema de equacdes que soluciona o problema global. E
uma ferramenta numérica para obter a solugao de um conjunto de equagoes diferenciais
e condigoes de fronteira. Resolver problemas de engenharia, utilizando o MEF apresenta
inimeras vantagens. E um processo econémico, pois o recurso a materiais ¢ bastante
reduzido. Adicionalmente, é um método nao destrutivo, ou seja, pode-se realizar uma
infinidade de problemas com o mesmo modelo, e com diferentes variaveis (Teixeira-Dias
et al., 2018). O método MEF em biomecéanica ortopédica, apresenta-se como uma fer-
ramenta de grande valor. Possibilita a redugdo do uso da experimentagao animal, que
é controversa e dispendiosa, e permite a avaliacdo de parédmetros impossiveis de me-
dir, ou de dificil determinagao, com uso laboratorial ("in vitro") ou animal ("in vivo")
(Completo e Fonseca, 2019).

A geometria do modelo em estudo pode ser alcancada de diferentes formas: pela mo-
delagao manual das estruturas, ou através de sistemas automaéticos, ou semi-automaticos,
como a digitalizacao tridimensional de imagens médicas de tomografia axial computori-
zada (TAC), ou ressonancia magnética (Magnetic Resonance Imaging, MRI, em inglés).
Os ultimos sdo utilizados quando se pretende replicar de forma muito aproximada a
geometria do elemento biol6gico e, em simultineo, associar ao modelo carateristicas fi-
sicas do tecido (como a densidade). Este procedimento exige a utilizacao de software
especializado de visualizacdo tridimensional e segmentacao dos objetos digitalizados. A
segmentacao consiste na reparticao do modelo digitalizado, nos seus varios constituin-
tes, através da escala de cinzentos, cuja unidade se designa por Hounsfield (HU) (Hayes,
1991). Os materiais apresentam diferentes niveis de cinzento, que estao associados a sua
densidade.
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4.1 Estudos MEF da interface cimento-osso

A complexidade do modelo de elementos finitos depende, sobretudo, do grau de detalhe
das carateristicas a investigar. A um nivel aparente, os modelos de adaptagdo do o0sso,
podem ser considerados continuos, estruturais ou hibridos. Nos modelos continuos a
geometria do osso trabecular é modelada através de informagao CT, mas nao existe uma
distingao direta entre a estrutura do osso cortical e do osso trabecular. Em contraste,
os modelos estruturais, consideram a arquitetura do osso esponjoso. Outra forma de
caraterizar o modelo MEF do osso, é através das carateristicas dos materiais. Estudos
consideram o osso como um material isotrépico, ortrotopico ou anisotrépico. A simulagao
com materiais isotropicos, tem a vantagem do menor custo computacional, em relagao
aos restantes casos (Zaharie e Phillips, 2019).

O osso trabecular apresenta uma geometria complexa, e, por isso, obtém-se um mo-
delo de elevada complexidade, o que afeta o seu custo computacional. Quando o estudo se
foca no comportamento do implante, usualmente é considerado um modelo completo da
artroplastia. Uma vez que esta apresenta dimensoes relativamente substanciais, se fosse
considerado um modelo estrutural, este resultaria numa enorme complexidade. Para
efeitos de simplificacao, neste tipo de estudos, o osso é normalmente assumido como um
meio continuo (figura 4.1). Para estudar a interface cimento-osso neste tipo de mode-
los, alguns autores consideram esta como a zona de mistura entre o 0sso esponjoso e o
cimento 0sseo (Jansson et al., 1993; Ramos et al., 2020; Waanders et al., 2011). Outros
consideram apenas como a interface de contacto entre os dois materiais (Lennon et al.,
2003; Terrier et al., 2005). Alguns autores experimentaram outras técnicas para distin-
guir o osso cortical do esponjoso, em modelos continuos. Anderson et al., 2005, modelou
0 osso cortical, de um modelo de elementos finitos da pelvis, com elementos de casca, e
0 osso trabecular com elementos continuos isotrépicos, e obteve o seu modelo validado
contra os dados experimentais.

Embora os modelos continuos se tenham vindo a demonstrar como um bom método
de aproximacao no estudo da previsao do comportamento de artroplastias cimentadas,
estes nao consideram o comportamento micromecanico do osso esponjoso. Nas tultimas
duas décadas, tém-se vindo a adotar cada vez mais modelos estruturais, com foco na
interface cimento-osso. Estes modelos consistem em reconstrugoes de amostras cadavé-
ricas de secgOes reduzidas, da interface cimento-osso, considerando assim a geometria do
osso trabecular. Este método permite observar com mais detalhe o que acontece a um
nivel microestrutural entre o cimento e o osso. Os estudos tém como objetivo avaliar a
transferéncia de cargas entre o cimento e o o0sso, tendo em vista a identificagdo da origem
da falha nesta interface, assim como o seu modo de propagacao.

Os modelos para reconstrugao da geometria trabecular sao diversos. Alguns autores
utilizam amostras in vitro de osso cadavéricos de seccoes de osso longos de humanos
(Janssen et al., 2008; Srinivasan et al., 2017; Waanders et al., 2010; Waanders et al.,
2009) e outros de animais (Tozzi et al., 2012), para a reconstrugao do modelo, através
de microtomografia raio-X computorizada (uCT). Uma vez que o uso de osso cadavérico
¢ muito dispendioso, autores tém vindo a recorrer a materiais celulares, como espumas
metalicas, ou de polimero, para reproducao do osso trabecular nos seus modelos (Leung,
2008). Na figura 4.2 estao ilustrados alguns dos modelos mencionados.

A defini¢do dos materiais e condigoes de contacto, variam entre estudos. Alguns
autores consideram o osso como um material linear (Janssen et al., 2008; Srinivasan et
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Figura 4.1: Em (a) a malha de elementos finitos dos constituintes do modelo FEM de
um estudo da transferéncia de carga na interface cimento-osso em funcao da espessura do
cimento (Jansson et al., 1993). O osso esponjoso (cancellous bone), é considerado como
um meio continuo, linear elastico, e isotropico. A reconstrucdo do osso foi baseada em
tomografia computorizada. Em (b), outro estudo considerando a continuidade do osso
esponjoso (Waanders et al., 2011). O pardmetro em estudo foi a fadiga do manto de
cimento, como funcao do método de implementacao do comportamento micro mecénico
da interface cimento-osso. Em (c), o estudo pormenorizado de uma sec¢ao critica de uma
protese Lubinus (Ramos et al., 2020). Em (d), estudo da fadiga do manto de cimento,
através uma seccao 2D de um modelo de artroplastia, em funcao do acabamento da
superficie do implante (Lennon et al., 2003).
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Figura 4.2: Em (a) o modelo de elementos finitos da amostra da interface cimento-osso
de bovino (Tozzi et al., 2012). A amostra foi dividida em quatro regides: osso (Bone),
zona de interdigidagao parcial (BC-PI), zona de interdigitacao total (BC-FI), e manto de
cimento (Cement). Em (b) o modelo de elementos finitos de uma amostra da interface
cimento-osso, utilizando uma espuma de malha aberta de aluminio como reproducao do
osso (Leung, 2008). A amostra foi dividida em quatro regides: manto de cimento (A),
regiao do composito (B), compésito e espuma (C), e espuma (D).

al., 2017; Waanders et al., 2010; Waanders et al., 2009). Outros apresentam abordagens
nao lineares, através de leis constitutivas, para o cimento e para o osso (Leung, 2008;
Tozzi et al., 2012). Quanto ao comportamento do osso nas diferentes diregdes, existe
uma tendéncia a considerar o material como isotrépico, devido ao seu reduzido custo
computacional em rela¢ao a casos onde se considera ortrotopia ou anisotropia (Zaharie e
Phillips, 2019). Contudo, alguns autores tém vindo a tentar reproduzir o comportamento
anisotropico do osso trabecular (Janssen et al., 2008; Waanders et al., 2010; Waanders
et al., 2009). Através dos niveis de cinzento dos puCTs, convertem-se os valores em
densidades equivalentes HU, utilizando um calibrador. E depois estabelecida uma relacéo
linear entre a densidade HU e o médulo de elasticidade, obtendo uma gama de valores
entre 0.1 a 20.0 GPa.

As condigoes de contacto também variam entre estudos. Alguns autores consideram
em contacto com atrito na interface cimento-osso, usualmente entre 0.3 e 0.4 (Janssen
et al., 2008; Tozzi et al., 2012; Waanders et al., 2010; Waanders et al., 2009). Outros
consideram a interface colada (Hung e Chang, 2010; Leung, 2008; Paula, 2019; Srinivasan
et al., 2017). Adicionalmente, autores consideram uma interface com lacunas entre o
cimento e o osso (Janssen et al., 2008; Waanders et al., 2009).

Para reduzir os custos computacionais, alguns autores optam por modelos mais sim-
plificados do estudo da interface cimento-osso. Hung e Chang, 2010, estudou o com-
portamento do descolamento na interface cimento-osso, através de um modelo numérico
com validagao experimental. O modelo de elementos finitos era constituido por dois blo-
cos, que reproduziam o cimento e o osso, ligados nas suas extremidades (figura 4.3a).
Considerou uma fissura entre o cimento e o 0sso, de modo a observar o comportamento
da interface, quando a esta apresenta algum descolamento. O osso foi modelado como
continuo. Outro estudo simplificado, considerando um modelo continuo, foi efetuado por
Paula, 2019, que com o intuito de reproduzir o osso apds a cirurgia primaria, desenvolveu
um modelo de elementos finitos de uma sec¢ao da artroplastia total da anca. O modelo
foi obtido por modelagao geométrica através de software CAD. Consistia em um modelo
2D considerando axi simetria (figura 4.3b). Trata-se de um modelo continuo e isotrépico.
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O compdsito de cimento-osso foi representado como uma camada uniforme entre os dois
materiais, onde o modulo de elasticidade era calculado em func¢ao dos dois materiais.

— » Implante

» Cimento

» Compésito

» 0 3
5S0 esponjoso

—+—>» Osso cortical

(a) (b)

Figura 4.3: Em (a) o modelo de elementos finitos do modelo da interface cimento-osso,
utilizado para o estudo do comportamento do descolamento (Hung e Chang, 2010). Em
(b) o modelo numeérico 2D desenvolvido por Paula, 2019.
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Capitulo 5

Modelos experimentais

5.1 Procedimento experimental

Foi efetuado um estudo experimental no &mbito da investigacao do efeito da densidade
do osso trabecular, assim como o tipo de ligagao entre o cimento e a haste do implante.
A presente seccao descreve os materiais e técnicas utilizadas para criar e caraterizar as
amostras. Para a caraterizacdo das amostras foram utilizadas técnicas de correlagao
digital de imagem e extensometria, efetuadas em conjunto com ensaios de tracao na
extremidade da haste.

5.1.1 Fabrico das amostras experimentais

Ha um grande ntmero de fatores que afetam a morfologia e propriedades do osso trabecu-
lar, como a anatomia da estrutura trabecular, idade, sexo e estado de satide do paciente,
entre outros. As maiores limitagoes dos testes in wvitro consistem na escassa disponibi-
lidade e elevado custo de amostras de osso cadavérico. Para além disso, a maquinagem
das amostras de osso tende a ser de elevada dificuldade e muitas vezes produzem efeitos
residuais que afetam a viabilidade dos testes, como a quebra das trabéculas, ou acumu-
lacao de detritos. Desta forma, materiais analogos, com morfologia semelhante a do osso
trabecular tém-se revelado alternativas desejaveis para validacao de modelos computaci-
onais.

Existe uma variedade de materiais anélogos ao osso. Um material que se destina a
replicar o osso trabecular deve ter uma estrutura geométrica semelhante & do mesmo,
ou seja, deve ser um material poroso com uma estrutura constituida por uma rede de
trabéculas interligadas. Este é o caso de materiais celulares, como espumas. As suas
propriedades mecénicas devem aproximar-se o mais possivel dos valores refletidos na
literatura (tabela 5.1). Uma vez que se pretende estudar a interface cimento-osso, a
espuma deve permitir a penetracao de cimento nos espagos trabeculares. Este tipo de
espuma tem a designacdo de espuma de malha aberta. A espuma selecionada para o
estudo foi a espuma de malha aberta de poliuretano (PU), fornecida pela Sawbones. Fo-
ram maquinadas seis amostras representativas de trés densidades diferentes: 7,5, 10 e 12
PCF (Pounds per Cubic Foot). Cada espuma foi maquinada em uma amostra cilindrica
de 30x40x13,5 mm?.
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Tabela 5.1: Constantes elasticas e de resisténcia mecénica do osso esponjoso de humanos
e propriedades mecénicas das espumas de poliuretano.

Propriedades osso trabecular (Rincon-Kohli e Zysset, 2009)
Tragao Compressao Corte
(min.-méax.) (min.-méax.) (min.-méax.)

E oy Oy E oy Oy E Ty Tu
(GPa) | (MPa) | (MPa) | (GPa) | (MPa) | (MPa) | (GPa) | (MPa) | (MPa)
0,18 1,1 1,4 0,1 0,8 0,9 0,017 | 0,065 0,27
1,7 7,3 9,1 1,3 241 29,2 0,358 2,6 5,44
Propriedades da espuma de poliuretano
Densidade da espuma Compressao

Densidade Densidade Fracao de E Ou
(PCF) (g/cm3) Volume (MPa) (MPa)

7,5 0,12 0,1 12,4 1,4

10 0,16 0,14 23 2,3

12 0,20 0,17 47 3,9

As amostras experimentais consistem em cilindros de espumas de poliuretano, com
uma haste em crémio cobalto, e cimento 6sseo a preencher a cavidade entre os dois
materiais. Por fora, o material celular foi revestido por resina epoxy, também fabricada
pela Sawbones (figura 5.1).

Haste em Co-Cr

=~ Cimento 6sseo

— » Espuma em PU (7.5 PCF)

— Espuma em epoxy

Figura 5.1: Seccao da amostra experimental utilizada para os ensaios de validagao. Iden-
tificagao dos varios constituintes.

A haste resultou em uma geometria conica, com a base em 10mm de didmetro, um
comprimento de 50mm e um angulo de 1,43%, na interface com o cimento. A zona da
haste que entra em contacto com a célula de aperto da maquina de ensaios, resultou em
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uma geometria cilindrica, de didmetro 7,5mm e um comprimento de 40mm.

A cimentacao das amostras teve lugar no Laboratério de Biomecénica de Universi-
dade de Aveiro. Utilizou-se um cimento de viscosidade média, radiopaco, Palamed, da
fornecedora Heraeus. A técnica utilizada foi cimentacao manual. A aplicagao do cimento
também foi manual. Com a ajuda de uma espétula depositou-se cimento nas cavidades
das espumas, apenas nas suas extremidades. Em seguida, inseriram-se as hastes nas res-
petivas cavidades. A penetracdo do cimento na cavidade da espuma ocorreu devido ao
movimento de subsidéncia da haste ao ser inserida. A haste foi inserida através da parte
inferior da guia, e acabava quando a base da haste atingia o mesmo nivel que a superficie
inferior da guia. O processo foi idéntico para as seis amostras. Apos a finalizacdo do
processo, as amostras repousaram enquanto a polimerizagao ocorria e o cimento curava.
As amostras finais, ap6s a cura do cimento, estdo representadas na figura 5.2a. Apos
o fabrico das amostras, estas permaneceram armazenadas durante 9 dias & temperatura
ambiente até a realizacao do ensaio mecéanico.

Densidade da espuma

(a)

Figura 5.2: Em (a) as amostras finais, apos a polimerizagdo. Em (b) as amostras secci-
onadas para os ensaios de tragao e correlacao cruzada digital de imagem. Da esquerda
para a direita: espuma 7,5 PCF, 10 PCF e 12 PCF.

5.1.2 Ensaios mecanicos

As amostras fabricadas nao permitem a visualizagdo do seu interior e, portanto, das
suas interfaces objetivo de estudo. Uma vez que o ensaio foi efetuado em conjunto com
correlagao digital de imagem, para poderem ser analisados os deslocamentos na interface
cimento-0sso e no manto de cimento, houve a necessidade de cortar as amostras ao meio,
onde ja era possivel a visualizagao do seu interior. Na figura 5.2b observa-se o aspeto
final das amostras apds a maquinagao para o ensaio mecanico.

Os ensaios mecénicos foram efetuados num equipamento de ensaios mecénicos de
tragao Shimadzu AG-100kN. As amostras foram submetidas a uma forga de tragao, nao
destrutiva, quase estatica de 50 N, com um incremento de 0,5mm/s. Foram efetuados
dois ensaios para cada amostra: um com a haste descolada, e outro com a haste colada
ao cimento, através de cola.

A fixacao das amostras na maquina de testes foi alcangada por meio de um fixador
desenvolvido para esse fim. Este é formado por trés pecas: um suporte central, um

Ana Isabel Lobato Cabrinha Dissertacao de Mestrado



34 5.Modelos experimentais

suporte base, e uma tampa, todos em aluminio. Na sequéncia de montagem, o suporte
central € inicialmente aparafusado ao suporte base. A amostra é posteriormente inserida
no suporte central e é aparafusada a tampa(figura 5.3). O fixador é depois aparafusado
a4 maquina de testes pelo suporte base.

. Suporte Amostra
> Central Experimental

Suporte
Base

Tampa
suporte

(a) (b) ()

Figura 5.3: Método de fixacdo da amostra & maquina de ensaios. O suporte central é
aparafusado ao suporte base (a). E depois inserida a amostra no suporte central (b). Por
fim, para garantir o bloqueio da amostra no suporte central é aparafusada uma tampa
ao mesmo (c).

5.1.3 Correlagao digital de imagem

O equipamento utilizado para a correlacao digital de imagem foi o GOM ARAMIS 3D
5M (figura 5.4a), disponivel no Laboratorio de Ensaios Mecanicos da Universidade de
Aveiro, no departamento de Engenharia Mecanica. ARAMIS é um sistema o6tico de
medicao de deformagoes tridimensionais, sem contacto direto. O sistema reconhece as
superficies do objeto em medicao, através de imagens digitais, e atribui coordenadas aos
pixeis da imagem. A primeira imagem capturada representa o estado nao deformado do
objeto. Durante o teste mecénico, o sistema captura imagens progressivamente. Depois,
o software do sistema compara as imagens e calcula os deslocamentos e deformagoes das
superficies do objeto.

Se o objeto em medi¢do tem superficies homogéneas, é preciso prepara-lo de modo
a obter um padrao estocéastico. Tal aplica-se as amostras em estudo, que apresentam
superficies homogéneas (haste, cimento e resina epoxy). Para obter o padrao referido,
utilizaram-se tintas spray branca e preta. O resultado final consta na figura 5.4b.

5.1.4 Extensometria

Através da extensometria, analisaram-se os valores da deformacao média no cimento, ao
longo do tempo, em uma seccao reduzida, de modo a correlaciona-los com os valores
obtidos pelo método de elementos finitos. O ensaio foi realizado nas condi¢bes mencio-
nadas na secgdo 5.1.2. O extensémetro utilizado foi KFG-1-120-C1-11L3M2R, e a sua
localizacao esté ilustrada na figura 5.5. Foram realizados mais ensaios para obter uma
maior amostragem.
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Figura 5.4: Amostra pintada com padrao estocéastico (a) antes e (b) depois do ensaio

mecanico.

Figura 5.5: Identificacao da localizagao do extensémetro na amostra experimental.
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5.2 Resultados experimentais

Nesta seccao sao apresentados os graficos resultantes dos ensaios experimentais, assim
como a sua anéalise. Na seccao 5.2.1 apresentam-se as curvas das forca-tempo de cada
densidade, obtidas pelo ensaio de tragao. Nas secgoes 5.2.2 e 5.2.3, sao apresentadas as
deformacoes e micromovimentos médios no manto de cimento, em cada instante. Tanto
as deformagoes como os micromovimentos resultantes, foram analisados no plano frontal
da DIC, o plano XY. Na figura 5.6 encontram-se ilustradas as secgoes analisadas, de cada
amostra, para o célculo das deformagoes e micromovimentos.

Figura 5.6: Secgoes do cimento consideradas na anélise das deformagoes e micromovi-
mentos através da correlagao digital de imagem.

5.2.1 Resposta da amostra em tragao
Haste com atrito

Os resultados revelam uma notoria influéncia do tipo de espuma utilizada (figura 5.7a).
O ensaio foi efetuado até aos 200 s, mas nao ocorreu rotura das espumas. Em média,
a forca de resposta aumenta com o aumento de densidade. Tem-se uma média de 28N
para a espuma de densidade 7,5 PCF, 34N para a densidade intermédia, e 45N para a
espuma de maior densidade.

E possivel observar que forca de resposta no inicio do ensaio é superior para a espuma
de densidade 12 PCF (68% superior em relagdo a densidade 10 PCF e apenas 6% em
rela¢@o a menor densidade), sugerindo que esta apresenta uma tensao de cedéncia superior
as outras. Refere-se que a inclinacao da reta final da espuma de densidade 12 PCF é cerca
de 13% inferior & inclinacao da densidade 10 PCF, o que revela um aumento de resposta
mais rapido na espuma de densidade média, em comparagdao com a densidade superior.
Observa-se também que, para esta densidade, existe mais oscilagao na curva forga-tempo,
do que nas restantes espumas. No fim do ensaio, verifica-se uma relagao linear entre a
densidade da espuma e a resposta, sugerindo que uma maior densidade proporciona
uma maior resisténcia. Contudo, é preciso ter em mente que nao ocorreu a rotura das
amostras, mais especificamente, nao se observou a rotura da interface cimento-osso. Para
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determinar corretamente a resisténcia da amostra, e por conseguinte da interface cimento-
0S80, teria que se observar o seu comportamento até a rotura.

Curva forga—tempo ensaio de tragao Curva forca-tempo do ensaio de tracio [Haste colada]
70.0
700 ~
500 500
7 400 7 00
= e
& g
& 300 G 00
200 200 7.5 PCF
75PCE 10 PCF
100 — 10 PCF 100 19 PCF
— 12PCF
0,0 0.0
0.0 50,0 100,0 1500 200.0 0.0 10,0 20.0 30,0 400 50.0 60.0
Tempo de ensaio [s] Tempo de ensaio [g]

(a) (b)

Figura 5.7: Curvas da forga de resposta a tragao, (a) para o ensaio com a interface
implante-cimento descolada e (b) para o ensaio mecanico com o cimento e o implante
colados.

Haste colada

Da anélise da figura 5.7b é possivel deduzir que a densidade da amostra tem influéncia na
curva de resposta ao ensaio de tracao. O ensaio foi efetuado até aos 60 s e ndo ocorreu
rotura da amostra, nem se verificou o descolamento da haste. Paralelamente ao caso
anterior, o aumento de densidade da espuma traduz-se num aumento da resposta média.
A menor densidade apresenta uma resposta média de 35N, a densidade 10 PCF de 48N,
e a maior uma resposta média de 52N.

Em contraste ao caso anterior, existe uma relagdo linear entre a forga de resposta no
inicio do ensaio e o aumento de densidade, sugerindo um aumento da tensao de cedéncia,
com o aumento da densidade. Para a espuma de menor densidade tem-se uma resposta
de 14N no inicio do ensaio. Esta aumenta 3,5 vezes ao aumentar a densidade para
10 PCF, e apenas 26% ao aumentar para 12 PCF. Contrariamente ao caso de ligagao
anterior, a espuma de densidade 10 PCF é a que verifica mais oscilagdo. Ao longo do
ensaio observa-se uma convergéncia dos valores da resposta ao ensaio de tragao. Tal
como anteriormente, nao é possivel afirmar qual das amostras é mais resistente, uma vez
que nao se verificou rotura nem o descolamento da haste.

5.2.2 Deformacoes no manto de cimento
Haste com atrito

As deformagoes no manto de cimento sao fortemente afetadas pela densidade da espuma
(figura 5.8). Em primeira instancia, observa-se que as deformagoes na espuma de menor
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densidade, 7,5 PCF, sdo substancialmente superiores as restantes espumas. As deforma-
¢Oes maximas do cimento, para esta densidade, sao em média 13 a 26 vezes superiores as
restantes, e as deformagbes minimas 5 a 9 vezes superiores. Desta forma, os resultados
sugerem que densidades superiores conferem mais rigidez & estrutura. As deformagoes
apresentam oscilacoes de magnitudes diferentes, contudo, os valores médios mantém-se
constantes. Estas oscilagbes nos valores da deformacao devem-se, sobretudo, as defor-
midades geométricas das superficies entre os materiais em movimento de subsidéncia: a
haste em relagao ao cimento. Podem também ocorrer devido as lacunas do cimento, que
ocorreram em algumas zonas desta interface.

Analisando as espumas de densidades 10 e 12 PCF, as deformagoes médias da es-
puma de maior densidade sao sempre o dobro das observadas na espuma de densidade
intermédia. Por fim, observam-se muitas oscila¢oes nos valores das deformacoes ao longo
do tempo de ensaio, principalmente no caso das deformagoes minimas. As oscilagoes nos
valores de deformagao da espuma de densidade 12 PCF sao superiores para as deforma-
¢Oes minimas. As oscilagoes da espuma de 10 PCF mantém-se quase constantes e de
baixa amplitude relativamente aos outros casos.

Deformacao principal mdxima Deformacao principal minima
0,040 0,040

0,035 0,035
7.5 PCF

0,030 0,030 ——10 PCF
——12 PCF
0,025 0,025

0,020 0.020

Deformagao
Deformacio

7.5 PCF
—10 PCF

0,015 0.015

0,010 —12 PCF 0,010

0.005 0.005

0.000 L 0.000 ‘

0,0 50,0 100,0 150.0 2000 0,0 50.0 100,0 1500 2000
Tempo [s] Tempo [s]

(a) (b)

Figura 5.8: Gréaficos das deformagoes principais (a) méxima e (b) minima na camada
de cimento ao longo do tempo de ensaio, para o caso da interface implante-cimento
descolada.

Haste colada

Considerando a interface entre o cimento e o implante colada, observam-se diversos fe-
noémenos. As deformagoes principais maxima e minima da amostra de menor densidade,
diminuem em 78 e 49%, respetivamente (figura 5.9). Ao colar a haste ao cimento, a
rigidez do estrutura aumenta, havendo menos deformacgao. Contudo, na amostra de den-
sidade média verifica-se um efeito oposto. As deformagoes méximas resultantes sdo 3,5
vezes, e as minimas quase 6 vezes, superiores ao caso em que o cimento e implante estao
descolados. Na amostra de 12 PCF, observa-se um aumento de apenas 3% nas defor-
magoes maximas, ou seja mantém-se quase constantes, e uma diminuicao de 17% nas
deformagoes minimas. Qutro fenémeno observado ao alterar-se este parametro foi que as
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oscilagoes aumentaram significativamente, sobretudo no caso da deformac¢ao minima da
amostra de densidade média, na qual passaram a ocorrer amplitudes substancialmente
superiores ao valor médio de deformacao.

Existe um relacao linear entre a densidade da espuma e a deformacao média do
cimento. As deformagoes médias diminuem em 38%, ao aumentar a densidade da espuma
de 7,5 para 10 PCF, e diminuem 40% ao aumentar a densidade de 10 para 12 PCF,
sugerindo que a diminui¢do da densidade diminui a rigidez da amostra. Contudo, nao
é possivel aferir se o mesmo ocorre, especificamente, na interface cimento-osso, pois as
deformagoes correspondem & camada de cimento por completo. O compésito entre o
0sso e o cimento depende do nivel de interdigitacao do cimento no osso. Quanto maior
o nivel de penetracao, maior a resisténcia da interface. O nivel de interdigitacao do
cimento esta relacionado com a densidade da espuma. O aumento da porosidade do osso
aumenta a penetragao do cimento nos espagos trabeculares, aumentando assim a regiao
de composito. E possivel observar uma grande diferenca nos niveis de penetracao das
amostras, principalmente entre a amostra de 7,5 PCF em relacao as outras. Todavia,
a espessura do cimento interdigitado nao foi medida, nao sendo possivel aferir, com
exatidao, a influéncia da densidade no nivel de penetracao do cimento e, por conseguinte,
na resisténcia da interface cimento-osso.

No caso das deformacdes minimas, a espuma de densidade intermédia é a que sofre
mais deformagoes (28% superior em relagao a de 7,5 PCF e 67% superior em relacgao a
densidade 12 PCF). A espuma de maior densidade é a que verifica menos deformacao.
Diminui cerca de 72% em relagao & amostra de densidade média e 64% em relacao a de
menor densidade.

Deformagao principal maxima [Haste descoladal Deformacao principal minima [Haste descolada)
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7.5 PCF
0,040 0,016

7.5 PCF ——10 PCF
0,035 ——10 PCF 0,014 —12PCF
0,030 — R 0,012

0,025 0.010

0.020 0,008

Deformacao
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0,010 0,004
0,005 0,002
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Figura 5.9: Graficos das deformagoes principais (a) maxima e (b) minima na camada de
cimento ao longo do tempo de ensaio, para o caso da interface implante-cimento colada.
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5.2.3 Micromovimentos no manto de cimento
Haste com atrito

Observa-se uma notével relagao linear entre a densidade da espuma e os micromovimentos
no manto de cimento (figura 5.10). O aumento da densidade da espuma traduz-se numa
diminui¢ao dos micromovimentos. O valor médio decai em 30% ao aumentar a densidade
da amostra de 7,5 para 10 PCF e 89% entre a espuma de 7,5 e 12 PCF. Os resultados
sugerem que ao aumento da densidade promove a estabilidade do manto de cimento e,
consequentemente, favorece a estabilidade das suas interfaces. Os micromovimentos na
interface cimento-osso promovem a acumulacao de detritos, que originam o aparecimento
de uma camada fibrosa entre o cimento e o osso. Consequentemente, a transferéncia de
carga do implante para o osso é obstruida, aumentando a probabilidade de reabsor¢ao
Ossea. Desta forma, a sua atenuag@o é essencial para a integridade do implante.

Os micromovimentos no plano em andlise tendem a aumentar com o aumento do
tempo de ensaio, ou seja, com o aumento da carga aplicada, para todas as espumas.
Contudo, no fim do ensaio, os movimentos da espuma de 10 PCF convergem. No caso
da espuma de menor densidade parecem estar sempre em um aumento gradual.

Verifica-se que a espuma de 7,5 PCF tem oscilagoes de maior amplitudes, quando
comparada com as restantes. A espuma de maior densidade demonstra oscilagoes com
uma maior frequéncia, mas de amplitudes reduzidas. A espuma de densidade média
apresenta algumas oscilagoes, mas em menor frequéncia e amplitude que as restantes.
Este padrao assemelha-se ao observado no caso das deformagoes, em que a espuma de 10
PCF apresentava menos oscilagbes em relagao as restantes.

Micromovimentos no cimento
1200

105.0 7.5 PCF

0.0 ——10 PCF
— 12 PCF

60,0

450

Micromovimento [pm]

30,0

150

0.0 500 100.0 1500 200.0

0,0

Tempo |s]

Figura 5.10: Graficos dos micromovimentos ocorridos no manto de cimento ao longo do
ensaio mecanico para o ensaio com a haste descolada do cimento.

Haste colada

Alterando a condicido da interface implante-cimento, observaram-se alteracbes nos va-
lores dos deslocamentos. Verifica-se um aumento em 4 vezes dos valores médios dos
micromovimentos do cimento, para a amostra de menor densidade. Em contraste, os
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micromovimentos médios das espumas de 10 e 12 PCF, decaem em 68 e 74%, respetiva-
mente.

Paralelamente ao observado no caso anterior, existe também uma forte correlagao
entre os micromovimentos do cimento e a densidade da espuma utilizada (figura 5.11a).
Os micromovimentos na espuma de menor densidade sao substancialmente superiores aos
das restantes espumas. O valor médio diminui em 93% entre a espuma de 7,5 e a de 10
PCF, e 89% entre as densidades 10 e 12 PCF.

Observa-se um aumento gradual dos movimentos da espuma de menor densidade,
até, aproximadamente, aos 20 segundos. Estes atingem o valor de 344 ym e mantém-
se constantes até ao fim do ensaio. Esta convergéncia deve-se & convergéncia da forga
de resposta do ensaio. Os micromovimentos da espuma de densidade média mantém-
se constantes e quase nulos, no inicio do ensaio, e aumentam repentinamente por volta
dos 10 segundos (figura 5.11b). Depois verifica-se um aumento gradual até ao fim do
ensaio. A espuma de maior densidade mantém-se constante ao longo de todo o ensaio.
Existem menos oscilagoes nos micromovimentos nesta condigdo de contacto da interface
implante-cimento, em relagao ao primeiro caso.
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Figura 5.11: Graficos dos micromovimentos ocorridos no manto de cimento ao longo do
ensaio mecanico. (a) Micromovimentos do cimento para o ensaio com a haste e o cimento
colados. (¢) Micromovimentos no cimento, do ensaio com a haste e o cimento colados,
apenas para as densidades 10 e 12 PCF.

Em suma, é notoéria a influéncia da densidade da espuma na resisténcia do artroplastia
cimentada. No geral, a amostra de menor densidade (7,5 PCF) aparenta ter uma resis-
téncia muito inferior em relacdo as outras, pois apresenta uma forga de resposta inferior,
e proporciona uma ligagdo mais instavel, uma vez que existem mais micromovimentos
no manto de cimento. Por outro lado, é mais deformével, o que significa que a estrutura
é menos rigida em relagdo as outras. Contudo, é preciso delinear que as amostras nao
atingiram a rotura. Desta forma, apenas foi avaliado o seu comportamento em regime
elastico e plastico. A rotura das interfaces, ou do cimento, é um parametro determinante
na integridade e longevidade do implante.

Analisando as espumas de densidade 10 e 12 PCF, a forca de resposta da espuma de
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maior densidade apresenta sempre uma forca de resposta superior e micromovimento no
manto de cimento inferiores, sugerindo que esta densidade proporciona mais estabilidade
e resisténcia & estrutura. No entanto, as deformacoes no manto de cimento parecem
estar dependentes do tipo de ligacdo entre a haste e o cimento. Quando estes nao estao
colados, as deformagoes na espuma de densidade 12 PCF sao o dobro das observadas na
espuma de densidade intermédia. Em contraste, quando a haste esta colada ao cimento,
o cimento da densidade intermédia deforma mais do que o da espuma de densidade 12
PCF (1,7 vezes superior nas deformagoes méximas, 3,6 vezes superior nas deformagoes
minimas).

De um modo geral, os resultados permitem concluir que o aumento da densidade
aumenta a resisténcia e rigidez da estrutura. Por outro lado, o aumento da densidade
diminui a porosidade da espuma. Esta reducao dificulta a aposi¢cdao de cimento no osso e,
como consequéncia, reduz a penetracao do cimento nos espagos trabeculares, traduzindo-
se numa redugao do compdésito cimento-osso. Um baixo nivel de interdigitacao do cimento
estd associado a uma interface cimento-osso mecanicamente menos resistente (Janssen
et al., 2008; Krause et al., 1982; Miller et al., 2007). Adicionalmente, o aumento da
densidade resultou em camadas de cimento mais finas. Camadas finas fragilizam o manto
de cimento e reduzem a sua resisténcia de fadiga (Coultrup et al., 2010). Estas estao
ainda associadas a formagao de fissuras na interface implante-cimento (Ramos e Simoes,
2009). Assim, o aumento da densidade promove uma estrutura mais estével e rigida,
no entanto, aumenta o risco de falha na interface cimento-osso e fragiliza a camada de
cimento.
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Capitulo 6

Modelo numérico

6.1 Desenvolvimento do modelo numérico

A dissertag@o tem como base o estudo das interfaces da artroplastia cimentada, segundo
pardmetros diversos. Na sequéncia, foi reproduzido um modelo de uma secgéao pormeno-
rizada da artroplastia, recorrendo ao método dos elementos finitos. O modelo consiste em
uma sec¢ao bidimensional, de cerca de 10mm de altura, representativa das artroplastias
cimentadas na zona da epifise de um osso longo. A amostra numérica é constituida pelo
osso cortical, de espessura uniforme, osso trabecular, cimento 6sseo e haste do implante.
A malha de elementos finitos foi gerada em elementos triangulares de superficie.

6.1.1 Reconstrugao da geometria

A tomografia raio-X computorizada (CT) tem sido vastamente utilizada para fornecer a
informagao necessaria para a reconstrugao de geometrias biolégicas. A CT foi primei-
ramente desenvolvida para uso medicinal, em 1970. Foi desenvolvida para maximizar a
efetividade e diminuir a exposicao do paciente & radiacdo. Atualmente foi estendida para
uso em aplicagoes industriais. Modelos de alta resolucao (escala micro) sao utilizados
para examinar o comportamento microestrutural do osso.

A imagiologia CT oferece um método nao destrutivo de visualizagao tridimensional e
caraterizacao de um objeto através do mapeamento da sua atenuagao raio-X. Fundamen-
talmente, consiste na captura de uma série de raios-X do objeto em diferentes orientagoes
angulares. Os raio-X sao emitidos por uma fonte, atravessam o objeto e a quantidade de
atenuacdo absorvida pelo raio-X é medida por um detetor. Os dados sao depois filtrados
e a informacao é devolvida em projecoes 2D sobrepostas sucessivamente.

Imagens de alta resolugao CT foram utilizadas para criar o modelo de elementos fi-
nitos do osso trabecular na presente dissertacao. Foram recolhidos scans das amostras
previamente maquinadas, com uma resolugao de 20um. O equipamento disponibilizado
foi o Bruker SkyScan1275, disponivel no departamento de Nanoengenharia da Universi-
dade de Aveiro.

O scan foi importado para o software de segmentagao e processamento de imagio-
logia 3D Simpleware ScanIP. A segmentagdo consiste na classificacdo das imagens CT
em diferentes materiais, utilizando a escala de cinzentos. A escala de cinzentos da ima-
gem CT esta relacionada com a atenuagao do raio-x do material. Para a espuma de PU
a segmentacao foi utilizada para diferenciar os niveis de cinzento do poliuretano e do
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ar. Foi utilizado uma intensidade entre 101-141 HU, cujos valores dentro do intervalo
correspondiam a poliuretano, e fora foram assumidos como ar. O modelo de malha trian-
gular é depois importado para software Solidworks, resultando no modelo reconstruido
da amostra de osso trabecular.

Uma vez gerado o modelo de osso trabecular, segue-se a modelagao dos restantes
constituintes da artroplastia, pois as dimensoes do primeiro ditam as dimensoes do mo-
delo restante. Para o efeito, foi utilizado o software CAD Solidworks, no qual se modelou
0 osso cortical, haste e cimento 6sseo. A haste foi modelada de forma a aproximar a
sua geometria, da geometria dos implantes utilizados cirurgicamente. Utilizou-se uma
geometria conica de didmetro base 10mm (Paula, 2019). O cimento 6sseo foi modelado
com base na estrutura trabecular do osso, assumindo uma penetragao 6tima, sem lacu-
nas entre os dois materiais. A espessura do cimento foi de 2,5 mm. O osso cortical foi
assumido como tendo uma geometria cilindrica de didmetro interior igual ao didmetro
exterior do osso trabecular e espessura uniforme de 2 mm (Zain et al., 2019). Para efei-
tos de simplificacao, e de modo a reduzir os custos computacionais, foi efetuada uma
simplificagdo bidimensional da secgao, considerando axissimetria em relagdo ao eixo de
revolugao da haste. O modelo final encontra-se representado na figura 6.1.

Figura 6.1: Imagem renderizada do modelo de elementos finitos final.

Os materiais foram considerados como homogéneos, isotrépicos e linearmente elasti-
cos. O modelo foi desenvolvido de modo a replicar as amostras experimentais. O 0sso
trabecular apresenta as mesmas propriedades da espuma de poliuretano. Para o modelo
de elementos finitos foi selecionada a espuma de 7,5 PCF. A haste foi modelada como
sendo de uma liga de crémio-cobalto de fins ortopédicos, ASTM F75 CoCr, usualmente
utilizada para hastes de implantes. O osso cortical foi definido como sendo em resina de
epoxy. Por fim, o cimento 6sseo do modelo MEF, foi definido como um Zimmer Regular
de 2,7 GPa. A lista das propriedades mecénicas dos materiais do modelo encontra-se na
tabela 6.1.

O modelo de elementos finitos foi criado em elementos triangulares de superficie,
através do software Solidwoks Simulation Module.

Devido & geometria complexa, elementos distorcidos podem ser gerados durante a
triangulacdo. Estes geralmente ocorrem quando a densidade da malha é baixa, e com-
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Tabela 6.1: Lista de materiais dos componentes e respetivas propriedades elasticas e
mecanicas.

Componente Material ( GEP)’a) v (ke 7m3) (1\/([?’&)
Implante ASTM F75 (Baron et al., 2019) 216 0,29 8300 920
Cimento Zimmer Regular (Lewis, 1997) 2,7 0,37 1190 44.4

Osso trabecular Espuma PU 7.5 PCF 0,0124 | 0,35 120 14

Osso cortical Resina Epoxy 16,7 | 0,394 1640 106

prometem a validade dos resultados. Por essa razao, um refinamento da malha é essencial
para aferir resultados véilidos em qualquer estudo numérico. Para evitar tais problemas,
foi efetuada uma otimizacao da densidade de malha, através de um estudo de conver-
géncia de malha. Neste, foi determinado o deslocamento vertical do ponto P, situado na
extremidade superior esquerda da haste (figura 6.2), para diferentes ntimeros de graus
de liberdade.

+
.

Osso Osso Cimento Implante
cortical trabecular dsseo

Figura 6.2: Representacao esquematica do modelo. Identificagao dos constituintes e do
ponto P.

O valor de convergéncia nem sempre é o ponto mais adequado & simulagao. A dimi-
nui¢ao do tamanho dos elementos aumenta o ntimero de graus de liberdade do modelo.
Este aumento traduz-se num aumento do custo computacional do sistema. Assim sendo,
apesar da densidade de malha na convergéncia apresentar os resultados mais assertivos,
a relagao entre o erro de calculo e o custo computacional torna-se cada vez menor. De
forma a calcular um ponto 6timo entre a convergéncia do valor e o custo computacional
do sistema, calculou-se o erro e o custo computacional. O calculo do erro baseou-se na
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diferenga percentual entre o valor de convergéncia e o valor do ponto em questao. O custo
computacional calculou-se através do tempo que o CPU do sistema levou para correr a
simulagao.

As condicoes de fronteira consideradas para o estudo de convergéncia consistiram
na fixacao do osso cortical, de modo a replicar as condi¢oes do ensaio experimental.
Consideraram-se todas as interfaces coladas. As condigbes de carregamento consistiram
na aplicagdo de uma carga vertical de 11.5 N. O valor da carga baseia-se na carga aplicada
experimentalmente. O grafico de convergéncia de malha encontra-se representado na
figura 6.3.

Os resultados demonstram haver convergéncia quando se atinge o valor de 0,7068
mm de movimento vertical do ponto P, para 1 423 026 GL (figura 6.3). Apesar desta
densidade de malha proporcionar o valor mais assertivo, o seu custo computacional é
substancialmente elevado. O modelo com 390 200 graus de liberdade apresenta apenas
um erro de 0,1% relativamente ao valor de convergéncia e o seu custo computacional foi
87% inferior ao custo computacional para o valor de convergéncia. Desta forma, elegeu-se
a malha de 390 mil graus de liberdade para os casos de estudo a simular.

Convergéncia de malha

0,708
0,706 R
0,704 #
i
0,702 ¢
.
!
0,700 4
[}
+I == =- Deslocamento ponto P

0,698

Deslocamento ponto P [mm]

0,69

0,694
0.0 0.2 04 0.6 0.8 10 12 14 16
Graus de liberdade [x1076]

Figura 6.3: Grafico do estudo de convergéncia de malha.

O modelo de elementos finitos da seccao da artroplastia cimentada foi efetuado com
o intuito de estudar a interface entre o cimento 6sseo e o osso esponjoso, em funcao
de determinados parametros. Para o efeito, decidiu-se estudar o efeito de determinados
parametros varidveis, analisados individualmente. Estudaram-se os seguintes parametros:

1. Acabamento da superficie da haste do implante,
2. Rigidez do cimento 6sseo,

3. Espessura da camada de cimento.
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As condicoes de simulacao consideradas foram iguais para todos os casos de estudo,
com excecao do atrito entre a haste e o cimento para o caso do acabamento da superficie
do implante, que se fez variar.

6.1.2 Influéncia do acabamento da superficie da haste do implante

Alguns autores defendem que o sucesso e insucesso da artroplastia esta fortemente li-
gado a escolha do cirurgido em relagao a protese (Lennon et al., 2003). A qualidade
do acabamento da superficie da haste do implante pode ser um fator importante para
a contribui¢ao da falha da artroplastia. Os implantes com superficie lisa (designadas de
force-closed designs), apresentam menos atrito entre a haste e o cimento e, por essa ra-
720, existe uma maior subsidéncia da protese em relagao ao cimento. Os implantes matt,
ou seja, com uma superficie de elevada rugosidade (designadas de shape-closed designs),
reduzem a subsidéncia da haste, contudo geram mais dano e desgaste da camada de ci-
mento, pois produzem um efeito abrasivo entre os dois materiais (Verdonschot e Huiskes,
1998).

O atrito entre duas superficies esta linearmente relacionado com a rugosidade da su-
perficie dos materiais (Svahn et al., 2003). Uma explicagdo para o sucedido é o facto
de as superficies mais rugosas apresentarem defeitos microgeométricos superiores, origi-
nando mais corte entre os materiais, causando, consequentemente, um maior atrito entre
eles. Autores demonstraram, através de modelos MEF, que o aumento do coeficiente
de atrito entre a haste e o cimento, minimiza o efeito do descolamento da interface ao
reduzir as tensdes no cimento e a subsidéncia da protese (Mann et al., 1995). Em con-
traste, Verdonschot e Huiskes, 1998, observaram que o aumento da rugosidade diminui a
subsidéncia da protese, mas nao o dano do cimento.

Para avaliar o efeito do acabamento da superficie da haste do implante nas interfaces
da artroplastia cimentada, fez-se variar a condi¢ao de atrito entre a haste e o cimento.
As condicoes de fixacdo baseiam-se na fixacao lateral do osso cortical. Aplicou-se uma
forca de 11,5 N na extremidade da haste do implante. A forca equivale & forca aplicada
nos ensaios experimentais, para a respetiva seccao considerada numericamente. O 0sso
cortical considerou-se colado ao osso esponjoso. A interface cimento-osso foi considerada
como colada, enquanto que a interface entre a haste e o cimento considerou-se nao co-
lada, com friccao. Consideraram-se nove casos com diferentes atritos nesta interface. Os
mesmos estao listado na tabela 6.2. De notar que os defeitos geométricos da superficie
da haste e do cimento nao foram representados.

Tabela 6.2: Casos considerados para o estudo da influéncia do acabamento da haste do
implante.

Caso 1 2 3 4 5 6 7 8 9
Coeficiente de atrito (1) na
interface haste-cimento

02/03/04[05[06]07]08]09]|10
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6.1.3 Influéncia das propriedades do cimento 6sseo

A semelhanca da superficie da haste, também as propriedades do cimento foram associa-
das como um possivel fator que afeta a falha o implante. O efeito da variagdo do médulo
de elasticidade do cimento continua pouco compreendido. Os cimentos disponiveis co-
mercialmente variam, aproximadamente, entre os 2 e os 3 GPa (Lewis, 1997). Funk e
Litsky, 1998, verificaram uma diminui¢ao substancial nas tensoes de corte na interface
cimento-osso ao usar cimento de baixa rigidez. Em contraste, Janssen et al., 2008, ob-
servaram que a variagdo da rigidez no cimento provocou pouco efeito no comportamento
micromecénico da interface cimento-osso.

Com o intuito de melhor compreender o efeito da variacdo das propriedades do ci-
mento, consideram-se cinco casos onde se difere a rigidez do cimento. As condigoes de
simulacao foram idénticas & anterior, contudo apenas se considerou um caso de coefici-
ente de atrito entre a interface haste-cimento, no valor de 0,3 (Lennon et al., 2003; Paula,
2019; Waanders et al., 2011). A tnica variavel considerada foi o material do cimento (E,
v, p, 0y). Na tabela 6.3 estao listadas as propriedades mecénicas e elasticas dos cimentos
simulados. Todos os cimentos considerados, utilizaram um método de mistura manual,
sendo assim, as propriedades mecéinicas apresentadas foram obtidas nessas condigoes. As
condi¢oes de armazenamento dos cimentos diferiram entre eles.

Tabela 6.3: Propriedades mecénicas e elésticas dos diferentes cimentos 6sseos simulados
(Lewis, 1997).

Caso 2,0 GPa | 2,2 GPa | 2,5 GPa | 3,0 GPa | 4,0 Gpa
E (GPa) 1,9 2,14 2,53 3,07 4,12
v 0,37 0,37 0,37 0,37 0,37
oy (MPa) 23,6 27,0 36,2 39,8 44,8

6.1.4 Influéncia da espessura da camada de cimento

Autores associam as tensdes e micromovimentos na interface cimento-osso & espessura
da camada de cimento. Ramaniraka et al., 2000, detetaram micromovimentos excessivos
na interface cimento-osso quando a espessura da camada é inferior a 2 mm. Os mesmos
autores sugerem uma camada compreendida entre os 3 e 5 mm para aferir bons resultados.
Outros recomendam espessuras entre os 2 e os 3 mm (Coultrup et al., 2010). Terrier et al.,
2005, observou que camadas demasiado espessas conferem demasiada rigidez ao cimento,
aumentando a tensdo na interface cimento-osso e no proprio osso, mas que camadas
demasiado finas fragilizam o cimento, aumentando o risco de falha do cimento por fadiga.
A espessura da camada de cimento é importante no mecanismo de formagao de fissuras,
pois determina onde esta se inicia (Ramos e Simoes, 2009). No caso de camadas finas, a
falha ocorre na interface haste-cimento. Para camadas espessas, a geometria da protese
e o processo de remocao do osso sao determinantes no processo de iniciacao de fissuras.

A extensao da influéncia da camada de cimento continua uma questao pouco clara.
Para aferir o efeito que a espessura da camada de cimento induz nas interfaces da ar-
troplastia, realizou-se um estudo onde a espessura do cimento se fez variar. Durante a
cirurgia, o médico retira o osso da sec¢ao, e compensa com a injecao de cimento. Desta
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forma, o presente estudo permite avaliar adicionalmente o efeito da quantidade de osso
preservado na artroplastia. Reduziu-se progressivamente a espessura do 0sso esponjoso e
compensou-se a diferenga aumentando a espessura da camada de cimento. A tabela 6.4
lista as espessuras das camadas de cimento para os diferentes casos considerados, assim
como a quantidade de osso trabecular preservado. A camada de cimento ndo é uniforme
ao longo da interface, pois tanto a geometria do osso trabecular como a do implante varia.
Na figura 6.4 estao representados o segmento de reta (S), utilizado como referéncia para
o calculo das espessuras do cimento, e o segmento de reta (O), utilizado como referencia
para o calculo da espessura do osso. As condigoes de simulagdo sdo idénticas as consi-
deradas anteriormente. As tnicas variaveis do modelo foram a espessura da camada de
cimento e de osso, o restante manteve-se constante.

Figura 6.4: Representacao esquemética do modelo. Identificagdo do segmento de reta
utilizado como referéncia na medicao da espessura do cimento.

Tabela 6.4: As diferentes medidas consideradas para anélise da influéncia da espessura
da camada de cimento e quantidade de osso envolvente.

Caso 1 2 3 4 5 6
Quantidade osso (O)(mm) | 6,0 |50 4,0 |3,0]20]|1,0
Espessura cimento (S)(mm) | 25|35 [ 45|55 |65 |75

6.2 Validagao

A simulagao numeérica apresenta-se como uma ferramenta benéfica para o estudo de ma-
teriais, pois proporciona um método nao destrutivo e, consequentemente, mais rentavel.
Contudo, para avaliar a veracidade dos modelos computacionais, é necessario efetuar-se
uma validagao experimental do mesmo. No dmbito de obter uma validagao do modelo
numérico, foi efetuada uma simulagao adicional, com o mesmo modelo, mas ao invés
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dos casos de estudo referidos, recorreu-se a um método nao linear, de forma a obter as
curvas da carga e das deformagdes em fungdo do tempo. Foram retirados os valores nos
primeiros 5 segundos de ensaio. Para a curva de resposta, foram considerados os valo-
res da forca resultante do modelo inteiro. Os valores das deformacoes foram retirados
apenas no manto de cimento, considerando a deformacgao média em cada instante. Para
a comparacao utilizaram-se os valores das deformagoes obtidas experimentalmente por
extensometria, para a espuma de 7,5 PCF. Foram utilizados os valores de dois ensaios
experimentais para a comparacao. Foi efetuada uma validagao quantitativa e qualitativa,
sendo a ultima efetuada através de uma correlagao linear (Pearson) e uma quadratica
(Spearman) entre as deformagoes no cimento. As curvas da resposta da forga de reacao
da amostra e das deformagoes no cimento encontram-se ilustradas na figura 6.5.

Curva for¢a-tempo Deformagao no cimento
9.0 40 1.0
8.0 35 0,9 0.9
7,0 = 08 0,8 i
0 = g
7 6.0 - ; é 0,7 0,7 :
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E 20 F | e
2 40 g z 08 05 g
2 _ g A 2
& 15 2 04 04 g
(zj 3.0 ;D té/ 3
= £ 03 3 I
20 Amostra numérica 0 © 5 03 . 03 £
3 Amostra numeérica 3
———— Amostra experimental 1 B A 02 02 =
10 ——— Amostra experimental 2 2 ———— Amostra experimental 1 a
0,1 0,1
0,0 0 ——— Amostra experimental 2

0,0

0.0 1,0 20 30 40 5.0
0,0 1,0 2,0 3,0 4,0 5,0
Tempo [s]

(a) (b)

Tempo [s]

Figura 6.5: Graficos de correlagio entre os valores numéricos e experimentais. (a) Grafico
das curvas de carga em funcao do tempo, numérica e experimental. (b) Curva de resposta
da deformagao principal maxima numeérica (cinzento claro) e experimental.

A curva de resposta da carga em funcao do tempo, aproxima-se da resposta equiva-
lente nos ensaios experimentais, onde se calculou um coeficiente de Pearson de r=0,95
(correlagao linear) e de Spearman p=0,94 (correlagao quadratica). Contudo, as deforma-
¢Oes no cimento afastam ligeiramente da resposta experimental. Qualitativamente, ou
seja, em termos comportamentais, calculou-se um coeficiente de Pearson r=0,72 (figura
6.6). Isto significa que existe uma relagao linear positiva entre as varaveis experimentais e
as variaveis numéricas. O coeficiente de correlagao de Spearman calculado foi de p=0,61.
Desta forma, obteve-se um modelo de elementos finitos com uma correlagao linear forte
e uma correlagao quadratica moderada em relacao ao modelo experimental.

Quantitativamente, as deformagcoes calculadas numericamente afastam-se ligeiramente
dos valores experimentais. Verificou-se um desvio médio de 47,7% entre os valores das
amostragens experimental e numérica. O erro méximo foi de 496% e o minimo de 1,6%.
O erro méaximo ocorreu no segundo ponto da amostragem do ensaio experimental 1. Este
equivale aos 0,2 segundos, onde se observou, numericamente, um aumento na deforma-
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Grifico de correlagao das deformagoes
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Figura 6.6: Gréfico de correlagdo entre as amostragens experimentais e numeéricas.

¢ao de 0,0134 pm/m para 0,283 pum/m, em contraste com o experimental, que aumentou
gradualmente ao longo do ensaio. Todavia, nos restantes pontos ji nao se verificam
discrepancias tao acentuadas entre os valores experimentais e numeéricos.

Tabela 6.5: Tabela de coeficientes de correlacdo numérica e experimental e desvios dos
valores da amostragem.

Coeficiente de correlacao Desvio | Médio | Maximo | Minimo
Pearson (r) | Spearman (p) | (um/m) | 0,15 0,36 0,005
0,72 0,61 (%) 477 496 1,6

A principal razao para a discrepancia observada nos resultados é a aproximacao do
modelo numérico a um modelo axissimétrico. A espuma de poliuretano apresenta uma
arquitetura porosa e distribuida irregularmente. A reproducao da espuma resultou em
uma estrutura regular ao longo de todas as diregoes. Esta diferenca entre as duas, resulta,
indubitavelmente, em comportamentos e valores distintos. Experimentalmente existem
fenémenos nao representados numericamente, como a contragao do cimento durante a po-
limerizagao e a porosidade do cimento, que induzem tensoes residuais. Estas tensoes tém
influéncia nas deformacoes e, portanto, vao promover comportamentos e valores distintos
dos observados numericamente. Esta diferenca, em combinagdo com a aproximacao de
axis simetria, resultam nas discrepancias observadas no estudo de correlagdo. Contudo,
¢é importante referir que o tamanho da amostragem de comparagdao pode também nao
ter sido o suficiente para uma comparagao apurada dos modelos. Correlacionaram-se
apenas os primeiros 5 segundos de ensaio. Seria pertinente observar em um periodo de
tempo superior o comportamento dos dois modelos. Este aspeto nao foi possivel, uma
vez que numericamente apenas se conseguiu simular 5 segundos. Refere-se também que
as curvas de deformagao experimentais apresentam oscilagbes de magnitudes superiores,

relativamente a curva numeérica. Estas oscilagoes devem-se sobretudo ao atrito entre
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a haste e o cimento. Ocorrem devido as deformagoes macro (ondulagdo) e microgeo-
métricas (rugosidades) da superficie dos materiais. Numericamente estes defeitos nao
foram representados. Ao invés, as superficies entre o cimento e a haste sio lisas. Assim,
originam-se curvas de deformagao com menos oscilagoes.

Embora se tenha observado um desvio significativo entre os valores numéricos e os
valores experimentais, obteve-se uma correlacao linear forte entre os dois modelos e uma
correlacao moderada alta entre os comportamentos nao paramétricos dos mesmos. Os
resultados de um modelo MEF devem ser sempre abordados em termos fenomenolgicos
e nao tanto em termos quantitativos. Desta forma, para a validacdo do modelo, os
resultados qualitativos sdo sempre imperativos. Assim, tendo obtido uma boa correlagao
entre os modelos numérico e experimental, infere-se que o modelo de elementos finitos
desenvolvido é valido.

6.3 Resultados numéricos

Nesta seccao sao apresentados os dados obtidos nos casos de estudo numeéricos efetuados.
Apresentam-se os graficos das médias globais das tensoes principais maximas, minimas
e deformacgao principal maxima. Sao ainda apresentados os valores nos picos maximos,
correspondentes a zonas de iniciagao de fendas. Para efeitos de organizagao, os resultados
sao analisados na seguinte ordem: cimento 6sseo na interface com a haste, cimento 6sseo

na interface com o osso e, por fim, osso na interface cimento-osso. Adicionalmente, é
feita uma analise ao 0sso, na zona interior.

6.3.1 Influéncia do acabamento da superficie do implante

A variagdo de atrito entre a haste do implante e o cimento 6sseo foi efetuada de modo a
averiguar a influéncia que o acabamento da haste causa no cimento e no osso trabecular.
Nesta secgao sao apresentados os resultados obtidos nas simulagoes da variacao de atrito
entre a haste e o cimento. Foram retirados os valores de tensao principal maxima, tensao
principal minima e deformagao principal maxima, no osso trabecular e no cimento (em
ambas as interfaces).

Cimento na interface haste-cimento

2

O cimento localizado na interface implante-cimento é notavelmente influenciado pelo
atrito entre este e o implante (figura 6.7). Os resultados revelam uma diminuigao do
estado de tensao nesta interface com o aumento de atrito. As tensdes médias na inter-
face implante-cimento sao até 4,5 vezes superiores as tensoes na interface cimento-osso
(figuras 6.7a e 6.7a). As tensoes principais méxima (figura 6.8) e minima diminuem em
71% e 63%, respetivamente, com o aumento de atrito. Contudo, observa-se uma con-
vergéncia no efeito, sendo este mais significante entre os atritos 0,2 e 0,3. As tensoes
locais descrevem comportamentos semelhantes, tendo ocorrido uma diminuicao de 63%
e 18%, respetivamente (figura 6.7¢ e 6.7f). Paralelamente, as deformagoes na interface
implante-cimento também diminuem com o aumento do coeficiente de atrito (figura 6.7c
e 6.7g). As deformagoes médias diminuem em 71% e os valores locais em 64,5%. Em
ambos o0s casos, também se verifica convergéncia no efeito do atrito a partir do coeficiente
0,3.
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Figura 6.7: Graficos das tensoes principais e deformagao principal maxima, para o 0sso e
o cimento, em ambas as interfaces, com a variacao do coeficiente de atrito entre a haste

e o cimento 6sseo.
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Adicionalmente, a variacdo no atrito entre o cimento e o implante revelou uma di-
minuicdo em 9% da subsidéncia da haste do implante (figura 6.7d). Quando ocorre
subsidéncia numa artroplastia cimentada, ha um risco de falha na estabilizagao primé-
ria da artroplastia. Esta pode também estar associada a dor (Bocahut et al., 2018). A
subsidéncia depende da geometria da protese. Para alguns autores, mais de 5 mm de sub-
sidéncia é um indicativo negativo e sugere instabilidade do implante (Engh et al., 1990;
Paprosky et al., 1999). A estabilidade do implante é primordial para a sua longevidade.
No caso de artroplastias cimentadas, a instabilidade inicial pode causar o descolamento
entre o implante e o cimento (Verdonschot e Huiskes, 1997). Assim, a prevengao do
movimento relativo entre a haste e o cimento torna-se essencial. Desta forma, embora se
tenha verificado pouca redu¢ao no movimento de subsidéncia com o aumento de atrito,
esta reducao pode ser crucial para a estabilidade a longo termo do implante.

P1(N/m~2)
3271 790,000
. 2925 440,500
. 2579091,000
. 2232741500
_ 1886 391,875
L1540 042,500
. 1193 693,000
847 343,500

500 994,094

l 154 644,625
-191 704,844

Figura 6.8: Tensao principal maxima para o coeficiente de atrito 0,2.

Cimento na interface cimento-osso

A alteragcao do atrito entre o implante e o cimento influencia sobretudo as tensoes e
deformagdes principais médias do cimento, na interface cimento-osso (figura 6.7a e 6.7c).
Ambas diminuem em 66% com o aumento de atrito, verificando-se, semelhantemente &
interface oposta, uma convergéncia nos resultados. Este é mais notério entre o atrito 0,2
e 0,3. Em contraste, as tensoes e deformagoes locais variam apenas 2 e 10% (figura 6.7e
e 6.7g). Adicionalmente, as tensoes principais minimas, médias e locais, variam apenas

entre 7 a 8% (figura 6.7b e 6.7f).

Osso na interface cimento-osso

O osso nao sofre quaisquer alteragoes com a variacao do coeficiente de atrito. As tensoes
principais médias variam apenas 1% com o aumento do atrito (figura 6.7a e 6.7b) e as

Ana Isabel Lobato Cabrinha Dissertacao de Mestrado



6.Modelo numérico 55

locais 0,7 a 0,9% (figura 6.7e e 6.7f). Adicionalmente, as deformagoes médias aumentam
1,4% e as locais 0,78%. Estao sio 8 a 40 vezes superiores as do cimento. O osso apresenta
um modulo de elasticidade muito inferior em relagao ao do cimento, atingindo assim niveis
de deformacao mais elevados.

Osso trabecular

Alteragoes nos pardmetros da artroplastia podem provocar alteragdes no osso. O osso re-
age aos diferentes estimulos e, consoante a sua intensidade, desencadeia diferentes reagoes
(Wolff, 1986). Se o estimulo for demasiado elevado pode ocorrer fratura periprotética
(Franklin e Malchau, 2007). Por outro lado, se for muito reduzido pode ocorrer osteolise.
Desta forma, torna-se essencial compreender a influéncia que as variaveis da artroplastia
provocam no osso. Para a anélise do osso trabecular foram consideradas trés zonas de
interesse: a zona perto da interface, a zona intermédia e a zona perto do osso cortical
(6.9a). Uma vez que a geometria do osso varia ao longo do comprimento, as tensoes
sao apresentadas em fungdo da area de contacto (figura 6.9b). A zona mais solicitada
foi a zona intermédia, sendo 17% superior & zona junto & interface cimento-osso e cerca
de 6 vezes maior em relagao & zona situada perto do osso cortical. Assim como no caso
da interface, também o restante osso trabecular nao é praticamente influenciado pela
variagao no coeficiente de atrito entre a haste e o cimento. A tensdo principal méxima
global varia apenas entre 0,01 e 0,4% e os valores de tensao local entre 0 e 0,91%.

Perto Zona Perto Tensao méxima nas trabeculas

Cortical Intermédia Interface

W Perto Interface [l Zona intermédia [] Perto cortical

1,50

1.25

1,00

Tensao principal méxima [MPa/cm?]

0,3

Coeficiente de atrito
(a) (b)

Figura 6.9: Tensao principal méxima nas trabéculas do osso esponjoso nas diferentes
zonas de interesse, para o caso de estudo com coeficiente de atrito 0,3.

6.3.2 Influéncia das propriedades do cimento 6sseo

O estudo das propriedades do cimento foi efetuado com o intuito de compreender o efeito
da alteracao da rigidez do cimento nos materiais constituintes da artroplastia. Foram
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efetuadas simulagoes de cimentos 6sseos com diferentes propriedades mecéanicas e elasticas
(E, v, 0y). Os cimentos utilizados correspondem & gama utilizada clinicamente (Lewis,
1997). Nesta sec¢ao s@o apresentados os valores de tensao principal maxima, tensao
principal minima e deformagao principal maxima no osso e no cimento (em ambas as
interfaces), segundo a ordem referida no estudo anterior.

Cimento na interface haste-cimento

O estado de tensao e deformagao do cimento é substancialmente influenciado pela alte-
ragao das propriedades do cimento (figura 6.10). O aumento do médulo de elasticidade
e tensao de rotura do cimento induz uma diminui¢do nas tensoes principais maxima e
minima médias do material, na interface implante-cimento, em 76 e 72%, respetivamente
(figura 6.10a e 6.10b). Este efeito tende a convergir. As deformagoes principais médias
descrevem um comportamento semelhante, diminuindo em 86% no total (figura 6.10c).
Relativamente aos valores locais, estes também tendem a diminuir com o aumento do
modulo de Young do cimento. As tensoes locais maximas diminuem em 72%, contudo
convergem tal como no caso das médias (figura 6.10e). A tensdo principal minima e a
deformacao principal maxima tendem a diminuir sempre com o aumento do moédulo de
elasticidade do cimento, calculando-se um decréscimo maximo de 56 e 86%, respetiva-
mente (figura 6.10f e 6.10g).

O aumento do médulo de Young do cimento revelou ter mais influéncia sobre a
subsidéncia do implante do que o aumento do atrito entre o implante e o cimento (figura
6.10d). Este traduziu-se numa diminui¢do da subsidéncia em 24%, contudo, o efeito
tende a convergir.

Cimento na interface cimento-osso

Os resultados evidenciam uma influéncia da rigidez do cimento no estado de tensao
e deformacgao do mesmo, na zona da interface com o osso. Paralelamente & interface
oposta, os valores médios de tensdo e deformacao tendem a convergir a partir dos 2,5
GPa de modulo de elasticidade. As tensoes e deformacgoes maximas diminuem 72 e 85%,
respetivamente (figura 6.10a e 6.10c). As deformagoes locais decaem em 43% (figura
6.10g). Em contraste, as tensoes minimas médias e locais diminuem apenas 8% e 22%
(figura 6.10b e 6.10f).

Por outro lado, as tensoes maximas locais aumentaram 9% com o aumento do modulo
de Young do cimento (figura 6.10e). Tensoes locais no cimento consistem em zonas de
concentracao de tensoes. Os primeiros indicativos de falha estao associados a interface
cimento-osso na forma de microfissuras (Race et al., 2003). Existem varias classificagoes.
Estas podem ser fissuras que se formam no meio do cimento devido a poros, fissuras
relacionadas com vaos nas interfaces e fissuras entre as trabéculas e o cimento na regiao
do composito. As ultimas ocorrem devido a intensificadores de tensao, tais como irre-
gularidades geométricas das trabéculas (Leung, 2008). Com a atenuagao de dano estas
microfendas propagam-se pelo manto de cimento, podendo, eventualmente, originar a
falha da interface. Assim, os intensificadores de tensao tornam-se zonas de elevada im-
portancia na prevencao da falha. No presente estudo foram identificadas algumas zonas
de concentracao de tensdo (figura 6.11), sendo uma delas correspondente a tensao local
méxima representada na figura (figura 6.10e). Os cimentos de 2,0-2,2 GPa tém a vanta-
gem de diminuir as tensoes locais. Contudo, as tensoes médias sao 4 vezes superiores aos
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Figura 6.10: Graficos das tensoes principais e deformagao principal maxima, para o 0sso
e o cimento, em ambas as interfaces, com a variagdo da rigidez do cimento 6sseo.
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restantes casos. A gama de cimentos entre 2,5 e 4,0 GPa conferem tensdes e deformagoes
inferiores ao material. Por outro lado, aumentam as tensoes locais. Desta forma, um
cimento de cerca de 2,5 GPa parece proporcionar resultados mais equilibrados.

P1(N/mA2y
3271 790,000
. 2 925 440,500
L 2579091,000
. 2232741500
_ 1886391875
L 1540042500

1193 693,000

847 343,500

500 994,094

I 154 644,625
-191 704,844

Figura 6.11: Tensdes locais na interface cimento-osso, para o coeficiente de atrito 0,2. A
tensao local 3 corresponde a tensao local méxima ocorrida.

Osso na interface cimento-osso

No osso nao se observam grandes alteracoes devido & variacdo da rigidez do cimento.
As tensoes principais méaximas globais diminuem 5% com o aumento de rigidez, e os
valores de pico aumentam 3% (figura 6.10a e 6.10e). As tensoes principais minimas
globais decaem 3% e os valores de pico apenas 1,4% (figura 6.10b e 6.10f). A deformagao
principal méaxima global diminui 2% e os valores de pico aumentam 3%.

Osso trabecular

Assim como no caso de estudo anterior, também as tensdes foram superiores na zona
intermédia do osso. A tensao aumenta em 18% da zona perto da interface cimento-osso
para a zona intermédia e diminui 76% desta para a zona perto do cortical. Contudo, o
efeito das propriedades do cimento nao foram sentido nas trabéculas. A tensao principal
méaxima média varia apenas entre 0,037 e 1,13%. As tensoes maximas locais variam entre

0 e 1,2% (figura 6.12).

6.3.3 Influéncia da espessura da camada de cimento

Alguns autores relacionam a falha do implante ao volume de cimento e quantidade de osso
disponivel na artroplastia cimentada. Para averiguar este efeito, foi estudado o impacto
que a variacao da espessura da camada de cimento, e da quantidade de osso, apresentam
nas tensoes e deformagoes do osso e do cimento. Foram efetuados seis casos de estudo,
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Tensdo méaxima nas trabeculas

W Perto da interface [l Zona intermédia [] Perto do cortical

1,25

1,00

0,75

0,50

0,25

Tensao principal maxima [MPa/cm?]

0,00

2,5

Médulo de elasticidade do cimento [GPa]

Figura 6.12: Tensao principal méxima nas trabéculas do osso esponjoso nas diferentes
zonas de interesse, para o cimento de 2,5 GPa.

nos quais se variou a espessura do 0sso esponjoso, compensando essa diminui¢do com
cimento, mantendo todas as outras medidas constantes.

Cimento na interface haste-cimento

E notoéria a influéncia que a remocao de osso tem nos constituintes da artroplastia (figura
6.13). De um modo geral, na interface implante-cimento, o aumento da espessura da
camada de cimento (diminui¢ao da quantidade de osso) traduz-se numa diminuigao das
tensoes e deformacodes principais no cimento. Quando a espessura do cimento aumenta de
2,5 para 3,5mm, observa-se um aumento de 14% nas tensoes principais maximas médias
(figura 6.13a). Estes retornam a diminuir (em 53%), mas parecem convergir. As tensoes
méaximas locais diminuem em 47% (figura 6.13¢). O mesmo comportamento se observa
para as deformagoes principais méaximas, tendo-se verificado uma redugao de 47% nas
deformagoes médias (figura 6.13c) e locais (figura 6.13g). A tensdo principal minima é
menos afetada. O aumento da espessura de cimento reduziu as tensoes minimas médias
em 22% (figura 6.13b). Em contraste, as tensoes locais minimas aumentaram em 25%
(figura 6.13f).

A subsidéncia da protese é amplamente afetada pelo volume de cimento na secg@o
da artroplastia (figura 6.13d). Verifica-se uma diminui¢ao gradual do deslocamento do
implante, com o aumento da espessura da camada de cimento, resultando em uma redugao

de 95%.

Cimento na interface cimento-osso

As tensoes e deformagoes do cimento na interface cimento-osso diminuem gradualmente
com o aumento da espessura da camada de cimento (figura 6.13). Ambas as tensoes
maximas e minimas diminuem cerca de 65% com o aumento do volume de cimento
(figura 6.13a e 6.13b), e as tensoes locais cerca de 46% (figura 6.13e e 6.13f). Por outro
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Figura 6.13: Gréficos das tensoes principais e deformagao principal méxima, para o 0sso
e 0 cimento, em ambas as interfaces, com a variagao da espessura da camada de cimento,

e quantidade de osso.
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lado, a deformagao principal maxima aparenta ser a mais sensivel & variagao da espessura
do cimento. A média global diminui em 67% e a local 81%, quase o dobro do caso das
tensoes (figura 6.13c e 6.13g).

De um modo geral, as espessuras superiores a 4,5 mm parecem ser mais adequadas
para o cimento, pois conferem tensoes e deformacoes inferiores, em relagao as espessuras
entre 2,5-3,5 mm, resultando em uma camada de cimento menos fragil. Outro aspeto
importante é que, para as espessuras mais espessas, as tensoes locais maximas do cimento
na interface cimento-osso sao entre 16 a 47% inferiores, reduzindo assim a probabilidade
de formacao de microfissuras.

Osso na interface cimento-osso

De todos os componentes, o 0sso é o mais afetado pelo volume de cimento na artroplastia.
Globalmente, o estado de tensdo e deformagao do osso na interface cimento-osso diminui
com o aumento da espessura da camada de cimento. As tensbes principais maximas
sofrem uma reducdo de 60% em média (figura 6.13a) e 91% nas tensoes locais (figura
6.13e). Paralelamente, as deformagoes principais méaximas decaem 54% e 91%, respeti-
vamente (figura 6.13c). A tensdo minima é menos afetada que a tensdo e deformagao
méximas, mas ainda assim o efeito continua a ser significativo: a tensdo média reduz
em 42% e a local em 39%. Os resultados demonstram que o aumento da espessura do
cimento diminui o estimulo mecéinico no osso, diminuindo o risco de fratura.

Osso trabecular

As tensOes médias nas trabéculas proximas a interface cimento-osso descrevem um com-
portamento semelhante ao observado para o osso nesta interface (figura 6.14). Estas
diminuem gradualmente com o aumento da espessura da camada de cimento, a uma
taxa de 20-27%. As trabéculas situadas na zona intermédia do osso da sec¢ao da ar-
troplastia diminuem em 74% com o aumento da espessura do cimento até aos 5,5 mm,
contudo, aumentam a partir desta espessura. No caso das trabéculas localizadas na zona
perto do osso cortical, o comportamento descrito é o oposto. As tensdes maximas aumen-
tam até 6 vezes até a espessura de 4,5 mm, a partir da qual tendem a diminuir (77%).
As tensoes locais descrevem comportamentos semelhantes aos descritos, com excegao das
tensoes locais nas trabéculas perto do osso cortical, que aumentam até & espessura de
5,5 mm (em vez de 4,5 como no caso das tensoes médias).

E notével a influéncia do volume de cimento no osso trabecular. Enquanto que
para o cimento e o osso situado na interface cimento-osso (e as trabéculas perto desta
interface) as tensoes e deformagoes diminuem com o aumento da espessura, as tensoes nas
trabéculas nas zonas mais afastadas da interface parecem estar dependentes da espessura
utilizada. Espessuras mais finas (2,5-3,5 mm) solicitam menos tensao nas trabéculas perto
do osso cortical, contudo, as tensoes na zona intermédia e na interface cimento-osso sao
muito elevadas (2 a 6 vezes superior). Ao invés, para uma espessura de 4,5 mm as tensoes
do cortical sdo muito elevadas em comparacao as zonas intermédia e perto da interface.
As espessuras entre 5,5 e 7,5 demonstram ter melhores resultados, com uma solicitagao
equilibrada entre as trés zonas do osso. Da mesma forma, para as mesmas espessuras, as
tensoes no cimento sao igualmente aceitaveis (figura 6.13c). Desta forma, os resultados
sugerem que uma espessura da camada de cimento situada entre os 5,5 e os 7,5 oferece
resultados mais favoraveis.
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Figura 6.14: Tensao principal méxima nas trabéculas do osso esponjoso nas diferentes
zonas de interesse, em funcao da espessura da camada de cimento.

Em suma, todos os parametros avaliados evidenciaram uma influéncia substancial
nos estados de tensao e deformacgao do cimento e do osso. O estudo do acabamento da
superficie do implante traduziu-se numa diminuicdo das tensoes de deformagdes solici-
tadas no cimento com o aumento do atrito entre este e o implante. Contudo, o efeito
apenas revelou ter impacto entre o coeficiente de atrito 0,2 e 0,3, tendo depois os re-
sultados convergido. As tenstes médias foram sempre superiores no manto de cimento,
mais especificamente na interface com o implante. Em contraste, as tensoes locais do
cimento foram superiores na interface cimento-osso, contudo, diminuiram apenas 9%. No
0sso nao foi verificado nenhum efeito significante, tanto na interface como nas trabéculas
mais afastadas desta. Adicionalmente, a subsidéncia do implante diminuiu em 9%.
resultados sugerem um coeficiente de atrito 0,3 entre a haste e o cimento como uma
situacao ideal.

As propriedades mecéanicas e elasticas do cimento também revelaram ter uma forte
influéncia no estado de tensdo e deformagao deste material. O aumento da sua rigidez
traduziu-se numa diminuigao das tensoes e deformagoes médias. O impacto foi superior
entre o cimento de 2,2 GPa e o cimento de 2,5 GPa, verificando-se uma tendéncia a
convergir. As tensdes médias foram sempre superiores na interface implante-cimento.
A subsidéncia do implante foi mais afetada pela rigidez do cimento do que no primeiro
caso de estudo, tendo-se verificado uma diminuicao em 24% com o aumento da rigidez
do cimento. A tensao méxima local do cimento, na interface cimento-osso, aumentou em
8% com o aumento do modulo de elasticidade do material. O osso nao sofre alteragoes
relevantes com a alteragao da rigidez do cimento, tanto na interface como nas zonas
mais afastadas. Contudo, no sistema osso-cimento-implante, o osso foi o material que
apresentou mais deformagoes. Em conclusdo, os resultados indicam que cimentos com
modulos de 2,5 mm como mais favoraveis.

De todos os casos, a espessura da camada de cimento e quantidade de osso envolvente
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¢é o pardmetro que demonstra ter mais impacto nos componentes em simultdneo. De um
modo geral, as tensOes principais, médias ou locais, em ambas as interfaces implante-
cimento e cimento-osso, diminuem gradualmente com o aumento do volume de cimento,
tanto para o cimento como para o osso. No caso do cimento que faz interface com a
haste, o efeito do aumento da espessura tende a convergir, enquanto que nos casos do
0sso e do cimento na interface cimento-osso nao se verifica uma convergéncia. No caso
do osso, os valores de tensdo e deformacao locais foram os mais afetados. As tensoes
foram sempre superiores no cimento, na interface com o implante. As deformagoes foram
sempre superiores no osso. Nas trabéculas, as tensdes das zonas mais afastadas da
interface cimento-osso dependiam da espessura da camada de cimento. As espessuras
entre os 5,5 e os 7,5 mm demonstram uma reducao nas tensoes solicitadas ao osso e uma
distribuicao mais equilibrada. Adicionalmente, observou-se uma diminuicao em 95% da
subsidéncia do implante com o aumento do volume de cimento.
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Capitulo 7

Analise e discussao dos resultados

O objetivo central da dissertacao consiste na investigacao do efeito de quatro varia-
veis na resisténcia da interface cimento-osso. Duas dessas variaveis (propriedades e vo-
lume de cimento), estavam relacionadas com o cimento 6¢sseo, uma relacionada com o
implante (acabamento da superficie) e outra relacionada com o osso trabecular (densi-
dade/porosidade). Adicionalmente, trés das variaveis (propriedades e volume de cimento
e acabamento da superficie do implante) sao controlaveis, enquanto que a outra (densi-
dade), pode ser medida, mas nao controlada. Para todas elas foi tomado como hipdtese
que a sua alteragao influenciaria a resisténcia da interface cimento-osso.

O aumento do coeficiente de atrito demonstrou uma diminuigao das tensoes e de-
formagdes no cimento. Resultados semelhantes ja tinham sido reportados na literatura.
Mann et al., 1995, verificaram, através de um modelo de elementos finitos, que o aumento
do coeficiente de atrito entre o cimento e o implante se traduziu em uma diminuicao das
tensoes no cimento e diminui¢ao da subsidéncia da haste. Contudo, no seu modelo numé-
rico, assim como no modelo do presente estudo, nao foi considerado o efeito dos defeitos
geométricos das superficies dos materiais. Verdonschot e Huiskes, 1998, avaliaram expe-
rimentalmente o efeito da rugosidade da superficie da haste, e observaram que o aumento
desta se traduziu numa diminui¢do da subsidéncia do implante. Contudo, ndo houve ne-
nhuma indicagdo de que o aumento da rugosidade aumentasse o coeficiente de atrito e
reduzisse as tensoes no cimento. Os autores demonstraram que, se o atrito aumenta com
o aumento da rugosidade da haste, entao os efeitos deste sdo secundarios ao efeito das
deformagoes da superficie. Deste modo, os modelos MEF tornam-se menos eficazes no
estudo do acabamento da superficie, pois ndao consideram todas as carateristicas que esta
envolve. Em outro estudo, Verdonschot et al., 1998 demonstraram que o coeficiente de
atrito aumenta com o aumento da rugosidade, contudo, nao depende unicamente deste.
O estado de uma superficie deve ser analisado sob o aspeto fisicoquimico (como a dureza)
e geométrico. Sob o ponto de vista geométrico, devem-se considerar essencialmente os
desvios macrogeométricos (desvios de forma e ondulagao) e as irregularidades microge-
ométricas (rugosidades) da superficie. Assim, para a obtengao de um modelo MEF que
seja eficaz na reproducao do efeito do acabamento da superficie do implante, devem ter-se
em conta todos estes aspetos, e ndo apenas o efeito do coeficiente de atrito.

O aumento do modulo de elasticidade e tensdo de rotura do cimento revelou uma
diminuicao das tensoes globais no mesmo e, por outro lado, teve um efeito negligente no
0ss0, sugerindo uma redugao no estado de tensao da interface cimento-osso. Adicional-
mente, a subsidéncia da haste também sofreu uma redugao consideravel. Em contraste
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ao observado no estudo das propriedades mecénicas do cimento 6sseo, Janssen et al.,
2008, ao utilizar um modelo estrutural de elementos finitos da interface cimento-osso,
nao observaram alteracoes relevantes na interface com a alteracao da rigidez do cimento.
Todavia, é preciso delinear que os estudos tém condigoes de carregamento diferentes. Os
autores consideraram ciclos de tracao e compressao, enquanto que no presente estudo foi
originado um estado de corte e compressao em ambos o 0sso e o cimento. No cimento
(interface com o 0sso), esta diminuigao do modulo do cimento, traduziu-se num aumento
das tensoes locais. Através de amostras de osso trabecular de bovino e cimento ésseo
de diferentes propriedades mecénicas, Funk e Litsky, 1998, observaram uma diminui¢ao
substancial das tensoes locais de corte no cimento, ao diminuir o médulo de corte do
mesmo. Peng et al., 2018, relataram que o aumento de rigidez do cimento induziu um
aumento das tensdes locais méaximas de Von Misses no osso trabecular. E possivel inferir
que nao importa apenas avaliar a um nivel global o que acontece as tensdes dos com-
ponentes, deve-se sobretudo ter em consideracdo as tensoes locais. As tensdes locais no
cimento devem-se as deformidades geométricas do osso trabecular. Estas correspondem
a zonas de concentracao de tensao e sao uma das principais causas da iniciacao de fendas
no cimento, logo, sdo zonas propicias a iniciacdo da falha da interface. O aumento da
rigidez do cimento demonstra uma diminui¢ao da tensao média do material na interface
cimento-osso, contudo, as tensOes locais nas zonas de concentragdo aumentam, aumen-
tando também o risco de iniciagdo de fissuras. Desta forma, deve-se considerar cimento
que permita um equilibrio entre as tensdes locais e as tensdes globais na interface. E
ainda de relatar que os cimentos analisados no estudo das propriedades do cimento foram
cimentos obtidos manualmente. O método de cimentagao é muito importante, principal-
mente porque afeta o nivel de porosidade do cimento, para além da tensdo de rotura
(Lewis, 1997). Uma das principais causas na falha do cimento é a sua porosidade, pois
constituem zonas de concentracao de tensdo. Quanto mais porosidade, maior o risco de
falha. A técnica de cimentacao manual proporciona uma elevada porosidade do cimento.
Assim, para além da rigidez do cimento, deve ser considerado o seu nivel do porosidade.
Este aspeto nao foi reproduzido no presente estudo.

Alguns autores consideram o efeito da rigidez do cimento negligenciavel em relacido ao
volume de cimento na artroplastia (Kim et al., 2012). Ramaniraka et al., 2000, através da
reconstrugao CT quantitativa de uma artroplastia do fémur proximal, também constata-
ram que camadas muito finas, inferiores a 2mm, provocavam tensoes e micromovimentos
excessivos na interface entre o cimento e o osso. Contudo, os autores nao reportaram uma
diminuicao gradual das tensoes com o aumento da espessura da camada de cimento, como
foi verificado no presente estudo. Observaram que para espessuras mais espessas, acima
dos 4mm, as tensoes e os micromovimentos retornavam a aumentar, levando a concluir
que uma camada situada entre os 3 e os 4mm seria uma situacao ideal. Também Terrier
et al., 2005, ao analisar a transferéncia de carga no componente glenoidal, observaram
que camadas finas fragilizam né&o s6 o cimento, como a interface cimento-osso, e que, con-
troversamente, uma camada demasiado espessa confere demasiada rigidez ao implante,
aumentando consequentemente as tensoes e 0s micromovimentos, e sugerem uma camada
compreendida entre os 1.0 e 1.bmm. Coultrup et al., 2010, observou uma diminuigao de
9 a 11% na resisténcia de fadiga do cimento ao considerar uma espessura de 2mm, ao
invés de uma espessura de 4mm. Embora nao haja um consenso nos valores, é notoéria
a influéncia da espessura da camada e cimento nas tensoes do material, assim como na
interface cimento-osso. Alguns autores referem ainda que o mecanismo de formacdo de
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fissuras esté correlacionado com a espessura da camada de cimento, determinando onde
esta se inicia (Ramos e Simoes, 2009). Ao analisarem experimentalmente dois tipos de
componentes femorais, Lubinus SPII e Charnley, que apresentavam camadas de cimento
de espessuras variaveis entre 0 e 8,19 mm, constataram que quando a camada era fina
surgiam mais fissuras na interface implante-cimento. Por outro lado, quando as cama-
das eram espessas, a iniciagdo de fissuras estava dependente da geometria da protese
e do processo de remocao do osso. Os resultados apresentados na dissertagdo revela-
ram que a espessura da camada de cimento tem um grande impacto nos constituintes
da artroplastia, principalmente no osso trabecular. O aumento do volume de cimento
traduziu-se numa diminuigao das tensoes e deformagoes do cimento e do osso (situado
na interface cimento-osso), tanto os valores globais, como os locais. As espessuras mais
finas, situadas entre os 2,5 e os 3,5mm, induziram tensoes muito elevadas. No caso das
trabéculas, verificou-se que na zona intermédia do osso as tensoes diminuiam com o au-
mento do volume de cimento, até aos 5,5 mm, retornando a aumentar. Na zona perto
do cortical acontecia o oposto. Os resultados sugerem que espessuras entre os 5,5 e 7,5
mm oferecem melhores resultados. Todavia, é necessario ponderar que as condi¢oes dos
estudos diferem em alguns aspetos do apresentado na dissertagao. Nao s6 sdo anali-
sados diferentes componentes (femoral (Ramaniraka et al., 2000), acetabular (Coultrup
et al., 2010), glenoidal (Nyffeler et al., 2003; Terrier et al., 2005)), como sdo conside-
rados diferentes materiais (titanio, polietileno). Adicionalmente, os estudos consideram
condi¢oes de contacto da interface cimento-osso diferentes. No estudo apresentado, a
interface cimento-osso foi considerada como colada, enquanto que em outros a interface
é considerada com descolada (Ramaniraka et al., 2000; Terrier et al., 2005).

De entre os fatores que influenciam a decisao do tipo de fixagao a utilizar, estao in-
cluidos a idade, o género, o nivel de atividade e a qualidade do osso do paciente. O grau
de osteopenia pode afetar a integridade da fixagdo do cimento, comprometendo a sua
longevidade. A qualidade do osso é substancialmente importante e deve ser considerada
um fator primario na decisao do tipo de fixacao (Graham et al., 2003). Os resulta-
dos experimentais demonstraram haver uma forte influéncia da densidade da espuma na
resisténcia e estabilidade do implante. Verificou-se que a espuma de menor densidade
(maior porosidade), induziu mais deformagoes e micromovimentos no cimento que as
restantes, sugerindo uma maior instabilidade. Adicionalmente, a sua resposta foi inferior
em relagdo as outras, resultando numa menor resisténcia. Os resultados sugerem que
uma maior densidade oferece mais estabilidade e rigidez & artroplastia. Também Paula,
2019, reportou resultados semelhantes. Ao submeter amostras de espumas de poliure-
tano, cimento 6sseo e uma haste, a ensaios de tragao até a rotura da interface, observou
que quanto maior a densidade, maior a forca de resposta da amostra. Outro aspeto ve-
rificado experimentalmente no presente estudo, foi que as espumas de maior densidade
resultaram em menos interdigitagdo do cimento nos espagos trabeculares. Baixos niveis
de penetragdo do cimento estdo associados a interfaces cimento-osso pouco resistentes.
Através de amostras da interface cimento-osso, com osso de bovino, Graham et al., 2003,
detetaram uma forte correlagdo entre a tensdo de rotura e a porosidade do osso tra-
becular, e também com a orientagao das trabéculas. Observaram que quanto maior a
porosidade (menor a densidade), maior era a interdigitagdo de cimento no osso. Esta
maior interdigitacao traduziu-se em tensoes de rotura mais elevadas. Desta forma, os
resultados sugeriram que uma menor densidade oferece uma melhor resisténcia da inter-
face. Similarmente, Amirfeyz e Bannister, 2009, através de amostras de bovino e cimento
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0sseo, observaram um aumento na resisténcia ao corte da interface, com o aumento da
porosidade (menos densidade). Nao obstante, é preciso ter em conta que os ensaios fo-
ram submetidos a diferentes condicbes. A primeira remete para o tipo de carga aplicada
na interface cimento-osso. Graham et al., 2003 submeteram as amostras a um teste de
tensao compacta, em comparagao com o corte originado no ensaio no presente estudo.
Outro fator é o tipo de amostra, ambos Graham et al., 2003, e Amirfeyz e Bannister,
2009, consideram apenas amostras locais da interface cimento-osso. Em contraste, no
presente estudo experimental, foi considerado um modelo representativo da seccao da
artroplastia, considerando todos os seus constituintes. Adicionalmente, as deformagoes
e micromovimentos calculados, sdo calculados no cimento, e é considerado apenas a sua
média. Adicionalmente, estudos clinicos revelam resultados muito favoraveis no uso de
artroplastias cimentadas em pacientes do sexo feminino, pacientes com doencas inflama-
torias do osso e pacientes idosos (Berry et al., 2002; Callaghan et al., 2000; Sochart e
Porter, 1997). Resultados menos favoraveis foram observados em pacientes mais jovens
com ossos mais densos (Torchia et al., 1996; Woolson e Haber, 1996).

7.1 Limitacoes do estudo

O modelo final apresenta algumas limitacées. A primeira limitacao, e a principal, corres-
ponde a simplificagdo do modelo numérico a um modelo axis simétrico. O osso trabecular
¢ uma estrutura morfologicamente complexa. E uma material heterogéneo e anisotro-
pico, ou seja, a sua estrutura varia em virtude das condigoes de carregamento. Desta
forma, o mesmo adquire estruturas variaveis consoante a posi¢do no esqueleto e o plano
anatéomico. O modelo numérico apresentado nao considera esta carateristica do osso.
Adicionalmente, os materiais consideraram-se homogéneos, lineares e isotrépicos. Desta
forma, nao foi reproduzido o comportamento heterogéneo do osso e o comportamento
viscoeléstico do cimento.

O cimento nao é um agente adesivo e, por essa razao, nao tem a capacidade de se
ligar completamente ao osso. A ligacdo entre o cimento e o 0sso sucede-se através do
nivel de interdigitacao do cimento nos espacos trabeculares e de fenémenos friccionais
entre os dois materiais. Assim sendo, por menor que seja, existe sempre algum atrito
entre o0 0sso e o cimento, logo, existe sempre movimento relativo entre as duas superficies.
No entanto, quando se estd perante uma artroplastia saudével, estes micromovimentos
sao bastantes reduzidos e podem ser considerados desprezaveis no modelo de elementos
finitos. Todavia, seria pertinente considerar o efeito que essa carateristica tem no estado
de tensao da interface, assim como na atenuacgao de dano. Terrier et al., 2005 estudaram
o efeito da camada de cimento para os casos da interface cimento-osso ter ou nao fricgao,
assumindo a interface cimento-implante sempre ligada. Verificaram que o efeito do atrito
nao era sentido no cimento e no osso, contudo, na zona da interface, observou-se um
aumento significativo nas tensoes quando se considerou a interface nao colada. Também
Janssen et al., 2008 verificaram que os resultados obtidos no modelo MEF com fricgao
se aproximavam muito mais dos valores obtidos experimentalmente, do que os valores
observados para a situagao de contacto ideal.

Outra limitacdo do modelo numérico é o tipo de ensaio considerado. As simulagoes
numéricas foram efetuadas considerando uma carga de compressao estatica na haste, para
efeitos de simplificacao. Na realidade, a artroplastia esta sujeita a um estado complexo
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de tensao, resultante das cargas provenientes do peso corporal, misculos, ligamentos,
e até mesmo cargas exteriores. Devido a alternacao de movimentos no quotidiano, as
cargas nao sao constantes, e ao invés, estao em constantes alteracao.

O osso trabecular apresenta uma estrutura celular, e contém nos espagos trabeculares
medula 6ssea. A medula é um érgao hematopoiético. E um liquido gelatinoso, responsével
pela producao de elementos figurados do sangue: hemacias, leucocitos e plaquetas. O
presente modelo considera as cavidades do osso preenchidas com ar. Uma vez que se
trata de um liquido com alguma viscosidade, a medula pode fornecer ao osso alguma
consisténcia, e, consequentemente, um aumento da resisténcia.

Apos a polimerizacdo o cimento contrai. Este efeito provoca o aparecimento de ten-
soes residuais. Também o movimento de subsidéncia da protese, ao ser inserida na
cavidade 6ssea, no periodo intra operatorio, provoca tensoes residuais. Ambas as tensoes
podem favorecer a falha do implante, comprometendo a sua longevidade. Este efeito
nao foi reproduzido no modelo numérico desenvolvido. Uma forma de representar estas
tensoes residuais seria, por exemplo, executar um ciclo inicial de pré carga no modelo,
antes da simulagao principal.

Por fim, os efeitos de remodelagao 6ssea nao foram reproduzidos. O osso é uma
estrutura viva e, por isso, estd em constante alteragdo. As variacOes na carga a que o
0ss0 esté sujeito, provocam modificagoes na sua estrutura, e até mesmo na sua densidade.
Este efeito é muito importante na falha do osso. Quando existe menos estimulo que o
normal, osso comega a reabsorver, resultando numa perda 6ssea. Este incidente é muito
comum quando existe descolamento assético.

Relativamente ao modelo experimental, também neste existem limita¢oes. Parale-
lamente ao caso numérico, apenas se considera uma forga quase estatica nos ensaios
mecanicos, na extremidade da haste, afastando assim o estado de tensao do modelo do
estado de tensao complexo a que uma articulagao normalmente esté sujeita.

Durante a cirurgia, a excisao do osso é alcancada, primeiramente, pela furacdo do
mesmo, através de um perfurador 6sseo. Posteriormente, a cavidade final é obtida através
da raspa do osso. Por essa razao, a superficie do osso nao fica uniforme, e sim com
diferentes rugosidades. As amostras de espuma de PU foram maquinadas, sendo por isso,
a cavidade 6ssea fresada, obtendo-se uma superficie uniforme. Desta forma, nao foram
reproduzidas as rugosidades irregulares da superficie do osso que ocorrem na cirurgia, e
que podem condicionar a longevidade do implante.

A densidade trabecular e a orientacao das trabeculas é diferente nos diferentes planos
anatomicos. A morfologia do osso trabecular difere entre quadrantes, principalmente
entre o quadrante medial e lateral, sendo o quadrante medial mais resistente (Bean et
al., 1987). No quadrante medial existe uma maior densidade trabecular, e as trabéculas
orientam-se na direcao da forca. No lateral, a densidade é menor, as trabéculas sdo mais
achatadas, e orientam-se perpendicularmente a direcao da forga. As espumas utilizadas
nos ensaios experimentais apresentam todas densidade uniforme. Assim, nao foi reprodu-
zida a alteracao da morfologia do osso nos diferentes planos anatémicos, apresentando-se
como uma limitacao.
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Capitulo 8

Conclusoes

Em conclusao, o objetivo principal da tese foi alcancado. Detetou-se que todos os fatores
influenciaram o estado de tensao e deformagao da interface, mesmo que apenas em um dos
componentes. Compreendeu-se o comportamento mecénico do osso e como as diferentes
varidveis da artroplastia podem alterar a integridade do implante. Dada a complexidade
do problema, a solucao apresentada foi satisfatéria. Desenvolveu-se um modelo que
permitiu a reproducao de todos os constituintes da artroplastia e, ao mesmo tempo, ter
em consideracao a arquitetura porosa do osso trabecular. Complementarmente, foram
adquiridas diversas competéncias ao longo do desenvolvimento do trabalho, em termos
de manuseamento dos diferentes softwares e em termos de anéalise computacional de
estruturas biologicas.

A interface cimento-osso é um dos elos mais fracos do sistema osso-cimento-implante.
Desta forma, torna-se um alvo de investigacao, sobretudo para a detecdo da origem de
falhas e a sua propagacao. Toda a investigacao é efetuada no d&mbito de prevenir es-
sas falhas e prolongar a longevidade do implante, de forma a melhorar a qualidade de
vida do paciente. O presente estudo contribui em diferentes aspetos para a investigagao.
Reforgou-se a importancia que a escolha do tipo de fixagdo e implante tém na longevi-
dade do mesmo. Por um lado, o acabamento da superficie do implante é crucial para a
estabilidade inicial da ligagao entre o osso e o mesmo. Por outro lado, a densidade do osso
é determinante na escolha do tipo de fixagao a utilizar. Cirurgicamente, demonstrou-se
que a escolha do tipo de cimento a utilizar e a quantidade de osso a remover sao fatores
decisivos no mecanismo de transferéncia de carga no implante.

8.1 Trabalhos futuros

O estudo numérico baseou-se na analise bidimensional do comportamento mecénico da
artroplastia. Como proposta a trabalho futuro, propde-se uma anélise tridimensional ao
problema e a comparacao dos resultados de modo a averiguar o impacto da simplificagao
bidimensional na abordagem ao problema.

A caraterizagdo mecanica das amostras baseou-se em testes de tragdo uniaxiais. Cli-
nicamente, a transferéncia de carga ao longo da interface cimento-osso resulta numa
combinacio de tensdo, compressao e corte. Assim, sugere-se uma caraterizacdo da amos-
tra sob cargas combinadas e a avaliagao da consequente mudanga de comportamento.
Adicionalmente, estudar o comportamento dos modelos em fadiga, em vez de carrega-
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mentos estaticos. Seria igualmente interessante caraterizar a rotura das interfaces.

As capacidades predicativas do presente modelo numérico foram limitadas pelas con-
digoes de material e fronteira aplicados. No presente estudo, a interface cimento-osso
foi assumida como colada. Alguns autores sugeriram que interfaces com atrito entre o
cimento e o 0sso eram mais adequadas pois aproximavam-se mais dos resultados experi-
mentais (Janssen et al., 2008). Adicionalmente, considerou-se uma interface sem lacunas
entre o cimento e o osso. Desta forma, recomenda-se estudar a extensao destes efeitos
no modelo numérico.

Numericamente, modelaram-se as superficies do implante e do cimento lisas, limi-
tando assim o estudo do acabamento da superficie do implante. Apesar de se ter avaliado
a condicao de atrito ideal na ligacao entre os dois componentes, este depende das de-
formagoes geométricas das superficies. Desta forma, sugere-se o desenvolvimento de um
modelo local para poder avaliar o efeito das rugosidades e as ondulagoes das superficies
no comportamento mecanico dos materiais constituintes.
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Apéndice A
Graficos interface cimento-osso

Nesta secgao sao apresentados os graficos obtidos numericamente dos valores das tensoes
principais méxima e minima e deformacao principal maxima, ao longo das disténcias
proximal (P) e distal (D) da interface cimento-osso, segundo os diferentes casos de estudo,
para ambos os materiais constituintes da interface.
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Figura A.1: Tensao principal méaxima no osso, na interface cimento-osso, com a variagao
do atrito entre a haste e o cimento.
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Figura A.2: Tensdo principal maxima no cimento, na interface cimento-osso, com a

variagao do atrito entre a haste e o cimento.
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Figura A.3: Tensao principal minima no osso, na interface cimento-osso, com a variagao

do atrito entre a haste e o cimento.
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Figura A.4: Tensao principal minima no cimento, na interface cimento-osso, com a vari-
acao do atrito entre a haste e o cimento.
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Figura A.5: Deformacdo principal méaxima no osso, na interface cimento-osso, com a
variagao do atrito entre a haste e o cimento.
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Figura A.6: Deformacéo principal méxima no cimento, na interface cimento-osso, com a
variagao do atrito entre a haste e o cimento.
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Estudo das propriedades do cimento
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Figura A.7: Tens&o principal méxima no osso, na interface cimento-osso, com a variagao
das propriedades mecénicas do cimento.
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Figura A.8: Tensao principal maxima no cimento, na interface cimento-osso, com a
variacao das propriedades mecénicas do cimento.
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Figura A.9: Tensao principal minima no o0sso, na interface cimento-osso, com a variagao
das propriedades mecénicas do cimento.

Ana Isabel Lobato Cabrinha Dissertacao de Mestrado



A.Gréficos interface cimento-osso 89

Tensao minima no cimento [Interface cimento-osso

0.9
0.6 '
L ]
— 03
& p { /
0.0 l‘i{- - {
: o ! D
g ¥ N N
g 03 ) s O
g i s ; ‘ 4
=4 ) a
= -0.6 . ¢ 'y
£ ¢
< L]
£ -0.9 ¢ ,
2, . Cimento 2.0 GPa _
*% -1.2 Cimento 2.2 GPa . J
=1
<&} . " s 5
& .15 Cimento 2.5 GPa
- Cimento 3.0 GPa
-1.8 « Cimento 4.0 GPa
-2.1

Interface [mm]

Figura A.10: Tensao principal minima no cimento, na interface cimento-osso, com a
variagao das propriedades mecénicas do cimento.
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Figura A.11: Deformacao principal maxima no osso, na interface cimento-osso, com a
variagao das propriedades mecénicas do cimento.
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Figura A.12: Deformacéao principal maxima no cimento, na interface cimento-osso, com
a variacao das propriedades mecénicas do cimento.
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Estudo da espessura da camada de cimento
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Figura A.13: Tensao principal maxima no osso, na interface cimento-osso, com a variagao
da espessura da camada de cimento, e quantidade de osso.
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Figura A.14: Tensdo principal maxima no cimento, na interface cimento-osso, com a
variacao da espessura da camada de cimento, e quantidade de osso.
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Figura A.15: Tens&o principal minima no osso, na interface cimento-osso, com a variagao
da espessura da camada de cimento, e quantidade de osso.
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Tensao minima no cimento [Interface cimento-osso|
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Figura A.16: Tens@o principal minima no cimento, na interface cimento-osso, com a
variacao da espessura da camada de cimento, e quantidade de osso.
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Figura A.17: Deformacao principal méxima no osso, na interface cimento-osso, com a
variagdo da espessura da camada de cimento, e quantidade de osso.

Ana Isabel Lobato Cabrinha Dissertacao de Mestrado



94 A .Gréficos interface cimento-osso
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Figura A.18: Deformacgéo principal maxima no cimento, na interface cimento-osso, com
a variagao da espessura da camada de cimento, e quantidade de osso.
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Apéndice B
Graficos interface implante-cimento

Nesta secgao sao apresentados os graficos obtidos numericamente dos valores das tensoes
principais méxima e minima e deformacao principal maxima, ao longo das disténcias
proximal (P) e distal (D) da interface implante-cimento, segundo os diferentes casos de
estudo, para o cimento.

Estudo do acabamento do implante

Tensao méxima cimento [Interface haste-cimento]
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Figura B.1: Tensao principal méxima no cimento, na interface haste-cimento, com a
variagao do atrito entre a haste e o cimento.
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Figura B.2: Tensao principal minima no cimento, na interface haste-cimento, com a
variagao do atrito entre a haste e o cimento.
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Figura B.3: Deformagao principal méaxima no cimento, na interface haste-cimento, com
a variacao do atrito entre a haste e o cimento.
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97

Estudo das propriedades do cimento

Tensao maxima no cimento [Interface haste-cimento]
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Figura B.4: Tensado principal méxima no cimento, na interface haste-cimento, com a

variagao das propriedades mecénicas do cimento.
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Figura B.5: Tensao principal minima no cimento, na interface haste-cimento, com a
variacao das propriedades mecénicas do cimento.
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Figura B.6: Deformagdo principal maxima no cimento, na interface haste-cimento, com
a variacdo das propriedades mecanicas do cimento.
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Estudo da espessura da camada de cimento
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Figura B.7: Tensado principal méxima no cimento, na interface haste-cimento, com a
variagao da espessura da camada de cimento, e quantidade de osso.
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Tensao minima no cimento [Interface haste-cimento]
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Figura B.8: Tensao principal minima no cimento, na interface haste-cimento, com a
variacao da espessura da camada de cimento, e quantidade de osso.
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Figura B.9: Deformagdo principal maxima no cimento, na interface haste-cimento, com
a variacdo da espessura da camada de cimento, e quantidade de osso.
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