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Resumo. Apesar da fratura da haste femoral ser rara, compromete a salde e a qualidade de vida, agravando a
dependéncia funcional e a restricdo de mobilidade do paciente. O objetivo do estudo é reconstruir sistema fémur-
cimento-implante de quadril e simular os esfor¢os mecénicos, durante a marcha humana, para auxiliar na elucidagéo
da causa raiz da fratura in vivo de uma haste femoral. A metodologia foi dividida em 5 etapas: 12, reconstrucéo 3D da
haste; 22 posicionamento da haste no fémur; 32, reconstru¢do 3D do cimento e do fémur; 42, simulacdo numerica dos
esforgos mecénicos durante a marcha humana; 5% Estimativa da vida em fadiga. A analise numérica conseguiu estimar
o local de méaxima tensdo, e o tipo de condicao de carregamento que gerou a falha in vivo. O nivel de tens&o identificado
foi insuficiente para gerar a falha em 1 ano. Com isso, possivelmente, a falha ndo ocorreu por design inadequado.

Palavras chave: Analise numérica, haste femoral, fratura, fadiga, marcha humana.
1. INTRODUCAO

A fratura da haste femoral é uma causa de falha pouco frequente, apesar de ser uma complicacdo bem conhecida na
Artroplastia Total de Quadril. Os registros de explantes da Austrélia e Reino Unido reportam uma frequéncia de fratura
de hastes femorais de 1,1 a 3,6% (AOANJRR 2021; NJR 2021). Apesar de pouco frequente, a falha da haste pode
comprometer a saude e a qualidade de vida do paciente, agravando a dependéncia funcional e a restricdo de mobilidade.

A origem dos defeitos na microestrutura da haste pode estar associada a fragilizagdo do componente, como graos
grosseiros e heterogéneos, presenca de inclusdes, precipitacdo de carbonetos nas bordas dos graos ou falhas no método
de fabricagdo. Tais defeitos podem levar a fadiga, que esta tipicamente associada a soltura da haste. Fatores clinicos
também podem estar associados a fratura da haste femoral, devido a um mal posicionamento do implante ou a uma ma
técnica de cimentacéo, elevado nivel de atividade fisica ou excesso de peso (Swarts et al. 2008).

Enquanto a pessoa estad em pé e estatica, 0 somatorio das componentes de forga e momento, em qualquer direcéo,
devem se anular. Durante a marcha humana existem duas fases distintas, quando o pé estd em contato com o ch&o e
quando estad em balango. O papel do musculo abdutor é de balancear as cargas laterais e controlar a perna em balanco.
Em cada uma destas etapas existem picos de esforcos ciclicos, que podem ser estudados para melhor entender como os
movimentos afetam o sistema do quadril ap6s a cirurgia (Lunn, Lampropoulos, and Stewart 2016).

A andlise numérica, via método de elementos finitos, é bastante utilizada para estudar o comportamento dos
componentes, pois torna possivel simular os esforgos reais sem a necessidade de uma analise experimental, que pode
envolver um maior custo financeiro e tempo investido. As analises buscam identificar a influéncia do design, do material
e da técnica operatéria no comportamento mecéanico do sistema 0sso-cimento-implante (Taylor and Prendergast 2015).

Apesar ser um método amplamente conhecido na literatura, a aplicacdo deste para avaliar esforcos gerados por
atividades diarias nos pacientes p6s ATQ é pouco discutida. Assim, o presente estudo tem o objetivo de contribuir com
essa deficiéncia, que é reconstruir sistema fémur-cimento-implante de um paciente e simular os esforgos mecanicos
durante a marcha humana, a fim de auxiliar na elucidacéo da causa raiz da fratura in vivo de uma haste femoral.

2. METODOLOGIA

O Centro Nacional de Analise de Explantes recebeu uma haste, que fraturou apds 1 ano de uso. O paciente era do
género masculino, tinha 76 anos, a protese de quadril estava na perna direita, e ndo foi reportado a massa corporal do
paciente. A haste era de ago inoxidavel, fixada por cimentacéo, corpo polido, sem colar, 130 mm de comprimento, e cone
do tipo 12/14. A cabeca era de aco inoxidavel, sem revestimento, tipo colo curto, e cone do tipo 12/14. Para tentar elucidar
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a razdo da fratura foi elaborado uma metodologia para reconstrugdo do sistema fémur-cimento-implante, e simulacéo dos
esforcos mecanicos durante a marcha humana. A metodologia foi dividida em 5 etapas, descritas nos itens a seguir.

2.1. Reconstrucéo 3D dos implantes

A reconstrucdo 3D foi realizada utilizando o software SolidWorks® e pode ser dividida em quatro estagios principais:
Primeiramente foi adicionado uma imagem da haste fraturada com uma régua no plano frontal para ser utilizada como
guia (ver Fig. (1)A); Entdo, a haste foi seccionada em trés partes para mensurar suas se¢cées com um paquimetro, e a partir
dessas medidas foi modelado a secdo transversal em diferentes alturas (ver Fig. (1)B e C); Para transformar as sec6es
transversais em um soélido foi utilizado a ferramenta “Loft de ressalto/base” (ver Fig. (1)D), onde o resultado final da
reconstrucdo 3D pode ser visto na Fig. (1)E. A cabeca também foi reconstruida, a partir da medi¢do com um paquimetro
do didmetro, da altura e da profundidade do cone.

Figura 1. llustracdo do procedimento de reconstru¢do 3D da haste.
2.2. Posicionamento dos implantes

Para uma adequada avaliacéo do posicionamento dos componentes da ATQ, é recomendada uma analise radiogréfica
anteroposterior (AP) pélvica, com o quadril em extensdo e méaxima rotacdo interna. Com esta radiografia € possivel definir
o angulo de inclinagdo acetabular, que é medido entre o eixo longitudinal e o eixo acetabular, quando projetado sobre 0
plano coronal. J& a radiografia em perfil permite medir a angulagdo anterior-posterior (Vanrusselt et al. 2015). Dessa
forma, a partir da anélise da radiografia (Fig. (2)A), a haste reconstruida foi posicionada no fémur direito (Zygote, USA),
utilizando o software SolidWorks® (Fig. (2)B).

Figura 2. Radiografia da haste fraturada no fémur (A) e ilustracdo do posicionamento a partir das radiografias.
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2.3. Reconstrugdo 3D do cimento 6sseo e do fémur

Apos o posicionamento da haste no fémur foi modelado o cimento ¢sseo, a partir criagdo de uma casca externa com
2 mm de espessura e o cimento foi prolongada por 20 mm na extremidade distal da haste (ver Fig. (3)), valores comumente
utilizados para fixacdo de cimento (Breusch and Malchau 2005). Um fémur direito (Zygote, USA) foi utilizado para
criacdo das camadas de 0sso cortical, 0sso trabecular e canal medular. A espessura do 0sso cortical, na regido da metéfise
proximal, varia de menos de 0,5 mm a mais de 4 mm, com um valor médio de 1,3 mm (Poole et al. 2012). A espessura
do osso cortical na diafise proximal varia de 5,8 e 6,8 mm, com uma média de 6,4 mm (Someya et al. 2020). Assim, para
a analise numeérica, o osso cortical foi modelado com uma espessura cortical de 1,3 mm na regido da metéafise proximal e
6,4 na diafise proximal (ver Fig. (3)). O canal medular é composto por medula dssea, que possui uma rigidez praticamente
nula, logo o canal medular foi considerado vazio.

Osso
Cortical

| Metafise
Osso proximal
Trabecular
Diafise
[ proximal

Figura 3. llustracdo da haste: osso cortical (bege), osso trabecular (vermelho) e cimento 6sseo (amarelo).
2.4. Simulacdo numérica dos esfor¢os mecanicos durante a marcha humana

As propriedades mecanicas da haste (E = 192,0 GPa; v =0,27), cabeca femoral (E = 192,0 GPa; v=0,27), osso cortical
(ov =108 MPa; E = 15,5 GPa; v = 0,28), osso trabecular (cy = 85 MPa; E = 0,4 GPa; v = 0,30) e cimento 6sseo (oy = 76
MPa; E = 2,7 GPa; v = 0,35) foram obtidos a partir de dados publicados na literatura (ASM 23 2012; Bayraktar et al.
2004; Mark 1999; Mendes 2006; Moulgada et al. 2014). Para haste e cabeca femoral foi adotado um limite de escoamento
de 386 MPa, valor obtido ap6s conversdo dos valores de dureza Vickers.

O carregamento imposto representa a marcha de uma pessoa de 75 kg, que equivale a massa corporal média de todos
0s pacientes recebidos, visto que ndo foi reportado a massa do paciente estudado. O sistema de referéncia do fémur direito
foi adotado. Forgas foram aplicadas em diferentes regies: PO na cabega femoral; P1 na regido lateral e no centro do
trocanter maior e P2 na regido lateral e abaixo do trocanter maior. Os dados de carga utilizados neste estudo podem ser
baixados em um banco de dados publico (www.orthoload.com). O modelo musculoesquelético foi simplificado de acordo
com o modelo descrito por Heller et al. (2005). Todas as fibras do gliteo foram agrupadas no muasculo abdutor. No ponto
P1, a forca aplicada esté relacionada ao muasculo abdutor e as partes proximais e distais do masculo tensor fascia lata (ver
Fig. (4)A, B e C). No ponto P2 a for¢a aplicada esta relacionada ao musculo vasto lateral (ver Fig. (4)D). A forca de
contato do quadril foi aplicada na cabeca femoral, ponto PO (ver Fig. (4)E). A extremidade mais distal do fémur foi
modelada com uma condicéo totalmente restrita (ver Fig. (4)F). A anélise numérica foi realizada utilizando-se 0 método
dos elementos finitos com o software comercial ANSYS®.

O modelo linear isotrépico eléstico foi considerado apropriado para os objetivos especificos da analise via MEF. Uma
malha adaptativa foi aplicada aos componentes utilizando elementos tetraédricos de segunda ordem com um tamanho
inicial de 1,0 mm para haste, 1,0 mm para regido de contato haste-cimento e 2,0 mm para os demais componentes. O
contato inicial da interface haste-cabeca, haste-cimento, cimento-0sso e trabecular-cortical foi considerado sem folga. A
condi¢do de contato entre os ossos trabecular e cortical foi considerada como “bonded”, enquanto uma condigdo de
contato com atrito foi utilizada para as interfaces haste-cabega (1 = 0,11), haste-cimento (n = 0,13), cimento-cortical e
cimento-trabecular (u = 0,30) (Fessler and Fricker} 1989; Geringer, Atmani, and Forest 2009; Janssen, Mann, and
Verdonschot 2009). O método de penalizagdo tipo Lagrange aumentado foi utilizado para as interfaces, com integracdo
por pontos de Gauss e a rigidez atualizada a cada iteracdo (Theodore et al. 2014).
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Figura 4. llustracdo dos perfis de carregamento (A, B, C, D e E), e da regido totalmente restrita (F).

As distribuicGes de tensfes foram registradas para todas as etapas de carregamento. O ciclo de caminhada corresponde
a uma combinac&o de cargas, variando em termos de magnitude e direcdo em funcdo do tempo, sendo que 19% do ciclo
de caminhada corresponde ao instante em que as maiores tensdes equivalente de von Misses e tensdo maxima principal
ocorrem na haste (ver Fig. (4)). A malha foi refinada, principalmente nas regides de maiores tensdes equivalentes de von
Misses e tensdo maxima principal, até que a variagdo da mé&xima tensdo equivalente de von Misses e a tensdo maxima
principal fossem inferiores a 5%, entre a Gltima soluc&o e a solugdo anterior, em 19% do ciclo de caminhada.

2.5. Estimativa de vida sob fadiga

O célculo de vida sob fadiga foi realizado conforme o critério de Goodman modificado. Para tanto, ap6s a analise
numeérica, foram calculadas as tensbes principais no instante de solicitago méaxima (max) e minimo (min), para em
seguida calcular as tensdes alternadas (ca) € médias (om) equivalentes pela hipotese de von-Mises, conforme Eq. (1), Eq.
(2), Eq. (3) ¢ Eq. (4). Em seguida, foi determinado a tenséo alternante (on), conforme equacao Eq. (5).

6,=(0 .~ Omin)/2 (D)
(0, Omin)/2 2
Oum-a=y (012)2+(022)>+(034)2-013624-024034-514024 3
Sum-m=y (O1m) >+ (02) 7+ (63)?-01102n 0210310 11O (4)
Oy (1- 222 )

A tensdo limite de fadiga é influenciada por fatores como carregamento, tamanho, superficie, temperatura, € a
confiabilidade da estimativa da vida sob fadiga, que normalmente ndo ultrapassam 8% dos valores médios (Norton 2013).
Por isso, é necessario calcular uma tenséo limite de fadiga corrigida (cy*), a partir da Eq.(6).

*
Gu:CCarreg CTamanhOCSuperf' CTemp CConfcu (6)

Sendo: Ceareg € 0 fator de carregamento, igual a 1 para flexao; Cramanno € 0 fator de tamanho, igual a 1 para um didmetro
equivalente menor do que 8 mm; Csypert é 0 fator de superficie, igual a 0,9 para uma superficie polida e com dureza inferior
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a 200 HB (igual 200 HV); Cremp € 0 fator de temperatura, igual a 1 para temperatura inferior a 450 °C; Cconf € 0 fator de
confiabilidade, igual a 0,814 para uma confiabilidade de 99%.

Por fim, o nimero de ciclos necessario para induzir a falha sob fadiga foi determinado, conforme Eq.(7), Eq.(8) e
Eq.(9).

N= : GN/C (7)
C=0,85,Y1000 8
m=- (loglO(O,Scu/cZ)) /3 9)

3. RESULTADOS E DISCUSSAO

Os resultados da analise numérica indicam que a regido com maior valor da maxima tenséao principal (ol) encontra-
se a uma distancia de aproximadamente a 70,5 mm em relacdo extremidade distal da haste (ver Fig. (5)A) e na regido de
transigdo anterior-lateral (ver Fig. (5)C). A altura de valor da maxima tenséo principal foi proximo ao local de fratura da
haste, que ocorreu em uma distancia de 68,6 mm em relacéo a extremidade distal da haste (ver Fig. (5)B). O local de
maior valor da méaxima tenséo principal (ver Fig. (5)C), também coincide com a regido de possivel nucleacdo da trinca,
préximo a regido de transi¢do anterior-lateral (ver Fig. (5)D). A distribuicdo de tensdo, pela analise numérica, coincide
com o modo de falha identificado in vivo de fadiga por flexdo unidirecional. Dessa forma, a analise numérica realizada
conseguiu estimar o local de mé&xima tens&o, e o tipo de condic¢do de carregamento que gerou a falha in vivo.
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Figura 5. llustracdo da distribuicdo de tensdo no corpo da haste (A) e na secéo transversal (C). Imagens da haste
fraturada (B) e da superficie de fratura (D).

Apos a andlise numérica foi estimado a vida sob fadiga, baseado no critério de Goodman modificado, conforme
equacgdes 2 a 4. Na regido de méaxima tensdo principal, a tensdo alternante foi 91 MPa. Ao aplicar as equacgdes 3 € 4,
estima-se uma vida sob fadiga 1,1 10° ciclos. O paciente permaneceu com a haste por 1 ano, sendo equivalente a cerca de
1,0 10% a 2,0 108 ciclos (Kinkel et al. 2009). Dessa forma, pela analise numérica, a tensdo trativa sobre haste,
possivelmente, seria insuficiente para induzir uma fratura por fadiga em 1 ano, pelo menos para a configuracdo adotada
quanto a forga aplicada, posi¢édo do implante em relagdo ao fémur e suporte 6sseo total ao redor da haste. Contudo, é
valido ressaltar que, existem incertezas quanto ao método numérico, tendo em vista que é considerado apenas a atividade

de caminhada, e outras atividades podem induzir uma maior solicitacdo mecénica na haste, suficientemente elevada para
nuclear a trinca.

4. CONCLUSAO

A anélise numérica do sistema fémur-cimento-implante demonstrou a regido de maxima tensdo trativa préximo ao
local de nucleacdo da trinca in vivo, além de que o sentido de distribuicdo de tensdo coincide com o modo de falha
identificado de fadiga por flexdo unidirecional. A estimativa de vida sob fadiga foi trés ordens de grandeza acima do
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ndmero de ciclos in vivo. Dessa forma, possivelmente, a falha ndo ocorreu por problemas relacionados ao design. A falha
pode ter sido uma combinacdo de fatores, onde deve ser considerada a possibilidade que as propriedades do material
(microestrutura e dureza) ndo estivessem com 0s requisitos minimos exigidos pelas normas técnicas para esta liga
metalica. Para corroborar esta hiptese é necessaria a caracterizacdo do material.
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