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Nesta tese apresenta-se um conceito do fabrico de implantes 6sseos em
simultaneidade com o acto cirdrgico. O conceito foi desenvolvido e testado sob
a forma de artroplastia da anca realizada in vivo numa ovelha. O sistema tem
como ponto de partida a obtencdo in situ da geometria do canal femoral.
Assim, apds a luxacao e corte da cabeca femoral e preparacao, através de
raspas, do canal do fémur é obtida a geometria do canal onde sera alojada a
componente femoral da protese de anca. O processo utiliza uma pré-haste,
sobre a qual é feita a injeccdo de silicone, de polimerizacao rapida, que
permite obter com grande exactiddo as caracteristicas dimensionais e
geométricas do canal femoral. Por digitalizagdo da geometria da haste de
silicone através de um sistema de varrimento laser é obtido um modelo virtual
da haste anatomicamente adaptada. A haste final é fabricada por
maquinagem, recorrendo-se a um sistema de CAM onde sdo geradas as
trajectérias de corte e elaborado o programa necessario para efectuar o
controlo de um centro de maquinagem de comando numérico. Na maquinagem
sdo ajustados os factores de precisdo de forma a garantir um ajustamento
entre a haste e o canal femoral com uma determinada interferéncia. As
tensdes geradas na interface osso-haste permitem a estabilidade inicial da
prétese. O sistema desenvolvido integra, desta forma equipamento de
aquisicao de forma, de CAD/CAM e de maquinagem, assim como de
esterilizagdo. Devido as caracteristicas do centro de maquinagem,
nomeadamente devido a falta de rigidez estrutural do mesmo, fabricou-se a
prétese de ensaio em polietiieno de elevada densidade. Solucdo que se
afigura adequada para préteses para caninos. O sistema foi aferido através de
um ensaio realizado numa ovelha, e cujos os resultados conseguidos foram ao
encontro dos objectivos propostos nesta tese. O sistema, com devidas
adaptacées e com a utilizagcdo de um centro de maquinagem adequado
permitira aplicar o conceito do fabrico intraoperativo de implantes em pacientes
humanos.
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The concept of manufacturing a bone implant simultaneously with the surgical
procedure is described in this doctoral thesis. The concept of the novel hip
arthroplasty was designed, developed and tested on a sheep. The in situ
determination of the femoral canal is the starting point of the system designed.
After the femoral head resection and reaming of the femoral canal, the
geometry of the canal is obtained for the femoral component of the hip
prosthesis to be manufactured. Within the procedure, a metallic pre-stem is
used and silicone of rapid polymerization is injected and sustained by a
membrane, which allows excellent dimensional and geometric details of the
femoral canal. The silicone stem is then digitalised using a scanner laser and
the virtual model of the anatomical stem is obtained. The femoral component is
machined using a CAM system where the milling strategies are conceived
previously and the control a numerical milling machine is performed. Within the
machining parameters, the geometry precision is adjusted between the stem
and the femoral canal geometry with a specified interference. Stresses
generated at the bone-implant interface provide the initial stability of the
femoral prosthesis. The system developed includes a digitalization device,
CAD/CAM equipment and a sterilisation mean. Due to the lack of structural
stiffness of the milling machine, the prosthesis tested was made of ultra high
polyethylene, which seems to be an adequate solution for canine prostheses.
An in vivo test was performed through a sheep hip arthroplasty. Overall, the
objectives of the thesis were obtained. The system, with adaptations and the
use of an adequate milling centre makes it possible the use of the concept of
intra operatively manufacturing of implants for human patients.
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INTRODUCAO

A artroplastia da anca é hoje uma cirurgia de assinalavel sucesso. Este facto esta bem expresso
em todos os registos ortopédicos e existem referéncias de proteses de anca com taxas de
sucesso a 10 anos de cerca de 98%. A protese Lubinus SPII é um excelente exemplo. Contudo,
esta evidéncia clinica nao tem esmorecido a investigacao cientifica em torno da protese da anca,
quer sobre a sua componente femoral, quer sobre a componente acetabular. O estimulo para a
continuagao da investigacao esta na procura de solugdes projectuais funcionalmente mais
eficazes a longo prazo, por exemplo a 30 anos, e para a sua utilizacdo em pacientes cada vez
mais jovens. Assim, os estudos cientificos tém incidido no desenvolvimento de novos biomateriais,
novas formas estruturais de biofixacdo e na concepgédo de geometrias que minimizam os estados
de tensao-deformacao, sem alterarem o estado fisiologico natural dos tecidos 6sseos, para desta
forma gerar respostas biologicas positivas de remodelagao éssea.

O Grupo de Investigacdo em Biomecanica da Universidade de Aveiro tém vindo a desenvolver
diversos estudos relacionados com a problematica dos implantes 6sseos, bem expressos nas
diversas teses de mestrado e doutoramento realizadas nestes Gltimos anos e nos artigos
cientificos publicados. Foram também registadas duas patentes referentes a uma nova geometria
femoral de prétese de anca cimentada e sobre um novo conceito de fixagdo combinada. O
trabalho apresentado nesta tese vem na sequéncia de outros anteriormente realizados. Todo o
conhecimento cientifico adquirido permitiu definir os objectivos desta tese, por se ter verificado que
as caracteristicas das préteses convencionais e as anatomicamente geradas por imagiologia ndo
se adequam para determinadas situagdes patologicas. O conceito de implante anatomicamente
adaptado, independentemente da sua forma de concepgao e fabrico, apresenta vantagens e
desvantagens relativamente as proteses cimentadas e do tipo press-fit. Estes aspectos serao
analisados e discutidos ao longo da tese, mas para determinadas patologias, € a Unica alternativa

clinicamente viavel.

As préteses de anca cimentadas apresentam, como maior vantagem projectual, a curto prazo, a
possibilidade da sua fixagao primaria ao fémur e ao 0sso pélvico com enorme resisténcia. Nao é
de espantar que um paciente chegue a uma sala de cirurgia ortopédica numa cadeira de rodas e
no dia seguinte a artoplastia da anca possa andar, mesmo sem o auxilio de canadianas. As
proteses de anca press-fit apresentam vantagens a longo prazo. Este tipo de implantes podem
apresentar diferenciadas biotexturas para promover e estimular a osteofixagao. As prétese podem
ter a superficie polida e a ancoragem ao fémur é obtida pelas for¢cas que se geram na interface
através de interferéncia. O uso de elementos metalicos para criar texturas com dada porosidade é
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também uma forma de permitir a osteointegragédo. Os revestimentos com materiais bioactivos,
como hidroxiapatite ou biovidro, permitem uma fixagao biolégica por adeséo dos tecidos a estes
materiais sintéticos.

As préteses de anca podem apresentar variadas formas geométricas. Podem ter colar ou nao;
serem de geometria recta, curva, semi-anatémica ou anatémica; as seccées geometrais podem
ser organicas ou nao. Naturalmente que a combinagéo destas variaveis de geometria induzem nos
tecidos adjacentes as superficies da protese estados de tensdo-deformacao que podem ser mais
OU Menos perniciosos nas respostas bioldgicas. O projecto de uma prétese de anca que possa
provocar um estado biomecanico fisioldgico, isto é igual ao seu estado intacto (sem implante) é
provavelmente uma utopia, ou pelo menos um objectivo, actualmente dificil de alcangar. E
certamente um problema complexo porque existe uma miriade de pardmetros de projecto, alguns
controlaveis, outros ndo, que obstam a materializacdo da prétese dita perfeita.

Esta tese ndo busca naturalmente a prétese de anca perfeita. E objectivo desta apresentar um
novo conceito de prétese de anca, que como foi referido anteriormente, tem vantagens clinicas
para determinadas etiologias. O novo conceito foi desenvolvido sobre a prétese de anca, mas
pode ser adaptado a outras situacdes patolégicas como a reparacao de defeitos 6sseos (como por
exemplo os provocados por tumores) ou para a correcgao de estruturas anatémicas ésseas. O
conceito desenvolvido, testado e validado, baseia-se no fabrico do implante ou estrutura em
simultaneidade com a cirurgia ortopédica. Este processo permite uma melhor adaptagéo do
implante a estrutura éssea, porque as superficies de contacto sdo dimensionalmente e
geometralmente mais precisas, potenciando uma maior eficacia no mecanismo de fixagdo. As
tensdes sdo também transferidas aos ossos adjacentes de forma harmoniosamente mais
uniforme. O fabrico de préteses anatomicamente adaptadas por geragao das superficies baseadas
em informacdo de tomografia axial computadorizada, por ressonancia magnética, ou outra, néo
permite o grau de exactidao desejado e muitas vezes € incompativel com a necessidade de obter
determinado tipo de ajustamento entre o implante e o osso.

A tese estd organizada em sete capitulos. Quatro capitulos focam assuntos técnico-cientificos
referentes a tematica estudada; os outros trés capitulos referem-se aos estudos efectuados e ao
desenvolvimento do conceito. Nesta tese defende-se um novo conceito de fabrico
intraoperativamente de implantes. De seguida faz-se uma descrigdo sumaria sobre cada um dos

capitulos.

No capitulo 1 faz-se uma analise, muito sucinta, sobre generalidades da artroplastia da anca, com
descricao do seu estado actual e perspectivando o seu futuro, esperando que esta dissertacao
possa ser entendida como uma proposta no futuro imediato. Outros aspectos, também relevantes

e abordados, prendem-se com a articulacdo da anca e a sua funcionalidade anatémica.
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O capitulo 2 é dedicado aos aspectos inerentes as préteses de anca, objecto crucial deste estudo.
Descreve-se as caracteristicas das préteses cimentadas, ndo-cimentadas, modulares, hibridas e
anatémicas, evidenciado as suas vantagens e desvantagens com base na revisdo da literatura
bibliografica. Finaliza-se o capitulo com uma breve apresentagédo da importancia dos registos
ortopédicos. Neste ambito, salda-se a Sociedade Portuguesa de Ortopedia e Traumatologia, que
encetou os primeiros passos para a criagdo do Registo Nacional de Proteses no seu ultimo

congresso, realizado no Porto, no ano passado.

No capitulo 3 faz-se uma breve andlise numérica, discutindo as vantagens e desvantagens da
prétese de conceito “anatomicamente adaptado”. O estudo foi feito tendo como referéncia um
fémur de ovelha, que devido as suas caracteristicas geométricas permite salientar as
potencialidades biomecanicas das préteses anatomicamente adaptadas. Para o efeito, analisou-se
as tensodes equivalentes de von Mises na interface da prétese com o0 0sso esponjoso, verificando a
sua maior ou menor propensao para a rotura das trabéculas. Para estudar o efeito de stress
shielding, comparou-se as deformagdes na direc¢ao axial da diafise do fémur nos seus quatro
lados, medial, lateral, anterior e posterior.

No capitulo 4 aborda-se os materiais comummente utilizados em implantes e os processos de
fabrico. Na primeira parte deste capitulo descreve-se o essencial sobre os materiais (metalicos,
ceramicos, poliméricos e compdsitos). Na segunda parte aborda-se os processos de fabrico
passiveis de serem aplicados no fabrico de préteses como seja a fundicao, forjagem e
magquinagem. Os revestimentos também s&o objecto de descrigdo. Tendo sido o conceito de
fabrico de proteses assente na maquinagem, era indiscutivel apresentar a maquinabilidade de
biomateriais para aplica¢des ortopédicas. Assim, também se abordam conceitos gerais sobre

magquinagem e maquinagem de acos inoxidaveis, ligas de titanio, biopolimeros e bioceramicos.

Os capitulos 5 e 6 descrevem o conceito desenvolvido e sua afericdo em situacao in vivo, tao
préxima quanto possivel da realidade humana. No capitulo 5 descreve-se o conceito e a definigdo
da arquitectura do sistema, dando énfase a aquisigao in situ da geometria do canal femoral. Todo

o sistema desenvolvido foi testado, previamente, de forma in vitro.

No capitulo 6 descreve-se a aplicagédo do sistema desenvolvido num estudo animal. Para o efeito,
foi feita a simulacao do fabrico intraoperativamente de uma prétese numa ovelha. O processo
implicou a selecgédo do animal, a preparacao do bloco operatério e a respectiva cirurgia e a
colocagéo de uma prétese anatomicamente adaptada. Foi também feita uma andlise econémica

do processo.

Finalmente, apresentam-se as conclusdes sobre o trabalho e algumas perspectivas futuras de

desenvolvimento.
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Artroplastia da Anca: Presente e Futuro

1 Artroplastia da Anca: Presente e Futuro

1.1 Generalidades sobre os ossos

O corpo humano é um sistema biolégico complexo, cujo funcionamento e constituicdo é similar ao
funcionamento e constituicdo dos das outras espécies de animais que estao evolucionariamente
mais proximas do Homem, como os mamiferos. Entre os elementos que constituem o corpo

humano e que apresentam relevancia para este trabalho salienta-se o sistema esquelético.

O esqueleto humano consiste num conjunto de ossos, cartilagens e ligamentos que se interligam

para formar a estrutura do corpo e promovendo um conjunto de varias fungbes como:

e Proteccao — As estruturas 6sseas protegem os érgaos mais frageis como por
exemplo o coracao e os pulmdes

e Sustentacdo — Os ossos sao elementos duros e rigidos que constituem a base

estrutural de sustentacao

e Dar formato ao corpo — A geometria do corpo depende da forma e dimensao dos
0SS0S que o constituem

Armazena caélcio e fésforo — Os 0ssos constituem-se como locais de armazenamento de minerais,
que desempenham um papel fundamental no processo biologico da vida, nomeadamente durante
a gravidez em que a calcificacao fetal é feita em grande parte pela reabsorcédo dos elementos
armazenados nos ossos maternos. Outro dos factores, por exemplo relaciona-se com a

contracgao muscular que exige calcio, encontrando-se este circulante no sangue.

Funciona como alavanca para o movimento — Os 0ssos constituem o sistema de alavancas que

sdo movimentadas pelos musculos e permitem a realizagdo de movimentos.

Producéao de células sanguineas - Nas extremidades dos ossos mais longos existe a produgéo de

células.

Auto-remodelagéo - Os ossos tém capacidade de se auto remodelarem para que seja possivel
adaptar a resposta do corpo as suas solicitagdes. Os 0ssos sdo matéria viva capaz de adaptar a

sua massa, forma e propriedades as mudangas mecanicas e metabdlicas.

Os ossos dividem-se em dois grupos principais: o esqueleto axial e o esqueleto apendicular. O
esqueleto axial é constituido pelo cranio, coluna vertebral e costelas, englobando 80 ossos no total.
O esqueleto apendicular adulto € composto por 126 ossos que se distribuem pelos membros
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superiores e inferiores. Relativamente a forma, os ossos diferenciam-se em quatro categorias:
0ss0s longos ou tubulares, ossos curtos ou cuboidais, ossos planos ou chatos e ossos irregulares.

Os o0ssos podem ainda ser classificados quanto a sua porosidade, diferenciando-se em: 0sso
cortical (também designado por compacto, lamelar ou denso) e 0sso esponjoso (também
designado por trabecular ou canceloso). O osso cortical € denso, constituido por uma massa
sélida e canais microcépicos e representa cerca de 80% da massa 6ssea do esqueleto de um
humano adulto. Por outro lado, 0 0sso esponjoso, tal como 0 seu nome parece indicar, é bastante
poroso e assemelha-se a estrutura de uma esponja.

Os 0ss0s sao anisotrépicos, o que quer dizer que oferecem graus de resisténcia e rigidez
diferentes conforme a direcg¢ao das forgas aplicadas. As suas caracteristicas biomecéanicas mais
importantes sao a rigidez e a dureza, pois estes deformam-se pouco e apresentam uma elevada

resisténcia a carga axial.

Os ossos longos, como o fémur (figura 1.1), apresentam duas extremidades chamadas epifises.
Estas extremidades sao cobertas por uma cartilagem que forma a superficie da articulagdo. A
diafise € uma zona tubular que une as duas epifisies. Nos jovens existe uma regido de
crescimento ésseo designada por metafise que é formada por tecido cartilaginoso. Esta regido

funde-se com a epifise no mecanismo de crescimento 6sseo.

Cartilagem
artlcglar

N\

Oszz0
=7 espohjoso

i
Epifise J
|
|
|

. S Linha epifiséria
Metafize

ww = J2z0 compacta

Diafize ¢

[medula dszea
amarela)

Epifize \

Figura 1.1 — Descricao do femur
(Avancini & Favaretto, 1997)
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Quanto a sua composigao, o tecido 6sseo é composto por células ésseas rodeadas por uma
matriz extra-celular. Uma parte dessa matriz € do tipo organico, colagénio, e a outra é do tipo
inorganico, hidroxiapatita. O tecido ésseo é composto por trés tipos de células que sao
responsaveis pela sua remodelagcédo. O osteoclasto é uma célula multinucleada que tem como
funcao degradar e reabsorver matéria éssea. Estdo envolvidos, juntamente com os osteoblastos,
na remodelagéo natural do tecido 6sseo. Os osteoblastos sdo células mono-nucleares com intensa
actividade metabdlica e sdo responsaveis pela produgao da parte orgénica da matriz,
encontrando-se na superficie do 0sso peridsteo (membrana fina que reveste 0 0sso). Os
ostedcitos estdo localizados em cavidades ou lacunas dentro da matriz 6ssea. Estas regides séo
formadas pelas ramificagdes de osteoblastos e ddo origem as canaliculas, que permitem a
comunicacao entre os ostedcitos e 0s vasos sanguineos que os alimentam. Os ostedécitos tém um
papel fundamental na manutengé@o da matriz 6ssea. A figura 1.2 apresenta esquematicamente a
estrutura do tecido 6sseo.

0550 compacto

Figura 1.2 - Estrutura do tecido osseo

(fonte: http://curlygirl.no.sapo.pt/tecidosa.htm)

1.2 Articulacao coxo-femoral

A articulagdo da anca ou coxo-femoral é a articulagéo proximal do membro inferior e tem como
fungéo a sustentacédo e locomogéao do corpo humano. A articulagdo coxo-femoral € composta por
duas estruturas 6sseas: 0 acetabulo constituido pelo encontro de trés ossos (ilio, Isquio e Pubis) e
a cabeca do fémur, localizada na epifise proximal do fémur. O acetabulo sendo céncavo (fossa do
acetdbulo), possui na sua orla, uma estrutura fibrocartilaginosa que possibilita um encaixe

profundo da cabeca do fémur, estrutura convexa, favorecendo a coaptacao (Hall, 1993).
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A articulacédo coxo-femoral é classificada como sinovial, esferoidal, e permite movimento nos trés
planos (frontal, sagital e transversal) que € limitado pelas estruturas 6sseas, capsulares e
mioligamentares (Hall, 1993; Weineck, 1990). Estes movimentos possuem trés eixos e trés graus
de liberdade: o eixo transversal onde se efectuam os movimentos de flexdo e extenséo; o eixo
vertical € um eixo longitudinal que permite os movimentos de rotacdo externa e rotagéo interna e
finalmente o eixo antero-posterior situado no plano sagital, onde se efectuam os movimentos de
adugao e abducgao.

O colo do fémur é a parte 6ssea que antecede superiormente a cabega do fémur e é considerado
a parte mais fraca do fémur porque possui um menor diametro em relagdo as demais e porque é
constituido em grande parte por osso trabecular (Hall, 1993). O colo do fémur forma com a di&fise
do fémur o angulo colo-diafisario orientando-o, medialmente para baixo da anca (Hall, 2000;
Weineck, 1990). Este angulo € denominado de &ngulo de inclinagéo, e pode variar de acordo com
a idade, sexo e maturacao 6ssea, seu valor médio no adulto de 125°. Quando este &ngulo
apresenta um valor excessivo denomina-se de coxa valga, e quando é reduzido designa-se por
coxa vara (Gardner et al., 1980). Este angulo favorece a ac¢ao dos musculos existentes nesta
zona (Weinek, 1990).

A cépsula articular e os ligamentos capsulares e extra capsulares sdo considerados
estabilizadores passivos e os musculos estabilizadores activos (Hall, 1993).

1.3 Artroplastia total da anca

O objectivo de uma artroplastia total ou parcial da anca é substituir uma articulagdo doente, por
vezes com dor para o paciente, por uma artificial, mas igualmente funcional e duradoura. As
pernas de uma pessoa saudavel podem mover-se em todas as direc¢coes permitindo movimentos
flectores de 135° e levantamentos em abducéo de aproximadamente 35°. Registe-se ainda o facto
da articulagédo natural da anca apresentar atrito e desgaste muito inferiores a qualquer articulacao

artificial.

Apesar da cartilagem da articulagao natural ser extremamente resistente, esta pode ser destruida
por doenga, nomeadamente por artrose, traumatismo ou sobrecarga, e nesses casos a solucao
implica geralmente uma cirurgia de substituicdo da articulagéo. Esta pode ser aplicada a
generalidade dos pacientes, salvo algumas situagdes clinicas como vitima de um acidente
cardiaco recente, apresentacao de diabetes descontrolados, insuficiéncias pulmonares ou renais,
infeccoes ou paralisia muscular na zona da articulagdo. Sao ainda alvo de atencées especiais 0s
pacientes com excesso de peso, com problemas de alcoolemia e deméncia (Mancuso et al.,
1996).

10
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As decisbes que envolvem a realizagdo de uma artroplastia da anca e a obtencao de bons
resultados sdo baseadas essencialmente no tipo de patologia da pessoa e na sua idade,
considerando-se que nunca é demasiado idoso para realizar a cirurgia, mas pode ser-se

demasiado novo, uma vez que a duragdo média de uma proétese pode ser de 15 a 20 anos.

A osteoartrite é provavelmente a causa mais frequente de realizacdo da artroplastia da anca, com
70% dos casos (Siopack & Jergesen, 1995; Macedo et al., 2002). A osteoartrite, também
conhecida como osteoartrose ou simplesmente artrose, corresponde a uma forma de artrite cujas
manifestagdes se restringem as articulagdes envolvidas. A osteoartrite € uma inflamagéo da
articulagcéo, que provoca dor, limitacado de movimento e até deformidades, podendo afectar
adultos, em qualquer idade e até criangas.

Osteoartrite significa degenerescéncia da articulacao e € uma doenga que afecta a cartilagem
articular. A cartilagem articular € um tecido conjuntivo elastico que se encontra nas extremidades
dos ossos das articulagdes e tem como principais fungdes diminuir o atrito entre duas superficies
0sseas quando estas se movimentam e actuar como mecanismo de absorgao de choque quando
submetido a forgas de compresséao. A cartilagem articular é nutrida pelo liquido sinovial, que é
produzido por uma membrana sinovial, rica em vasos e que forra o interior das articulacées. Este
liquido articular é bastante viscoso e contribui para a lubrificagdo da articulagédo, fazendo com que
estas deslizem umas sobre as outras praticamente sem atrito. A cartilagem articular é constituida
por células (condrocitos), agua e por substancias proteicas produzidas por estas células

(proteoglicanos e fibras de colagénio).

Na osteoartrite ha uma reducéo na quantidade produzida de proteoglicanos e de colagénio
devidos a morte dos condrocitos. Como consequéncia a cartilagem articular ulcera e o 0sso (sub-
condral) que se encontra por debaixo da cartilagem reage, espessando-se e dando origem a
excrescéncias 6sseas chamadas de osteofitos. Conjuntamente verifica-se também a alteracédo dos
musculos e ligamentos que estabilizam a articulagéo, que se tornam inflamados e mais fracos. Os
principais sintomas da osteoartrite sdo a dor, a rigidez, a limitacdo de movimentos e em fases mais

avancadas, as deformacdes. A dor normalmente aumenta com o movimento e esforco.

Na parte esquerda da figura 1.3 é possivel ver a representacao de uma articulacdo saudavel e
comparativamente, na parte direita da figura, pode-se ver uma articulagdo deteriorada pela

osteoartrite.

11
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Figura 1.3 — Representagdo comparativa de uma articulagéo saudavel e de uma com osteoartrite
(adaptado de: http://www.orthop.washington.edu/_Rainbow/Album/10357mc23b7745-0cb9-47fc-9c18-8c9ece334d20.jpg)

Quando se procede a substituicdo da articulacao natural da anca por uma articulacéo artificial,
designa-se por artroplastia primaria. No entanto, quando esta falha, torna-se necessario remover a
prétese original e proceder a implantagcao de uma nova prétese. Esta cirurgia é designada por
artroplastia de revisdo. As artroplastias de revisao sao indicadas para um conjunto de situacdes
como a laxagao de um dos componentes da prétese, osteolise gerada pela libertacao de particulas
de desgaste provocadas pelo atrito entre a superficie dos componentes, infecgbes profundas da
articulacéo, rotura ou falha mecéanica de pelo menos um dos componentes da prétese ou

deslocamento sistematico da articulagao (Siopack e Jergesen, 1995).

Normalmente as artroplastias de revisao sédo tecnicamente mais dificeis de realizar que as
artroplastias primarias. Tal deve-se a existéncia de uma menor quantidade de 0sso, ja que a
preparacao do canal femoral onde anteriormente existia outra prétese acaba por “consumir”
grande parte da massa 0ssea existente nas paredes internas do osso. Este facto pode resultar em
fracturas dsseas durante o processo de remogao da protese ou na limpeza das particulas de
cimento agarradas as paredes do 0sso, assim como durante a fase de implantagéo e fixagcao da
nova prétese. As artroplastias de revisao envolvem também um risco acrescido de laxa¢do do

implante e de infecgbes pds-operatérias.

A figura 1.4 mostra a sequéncia de etapas que constituem a realizagdo de uma artroplastia total
primaria, sendo possivel observar que apds a realizagao da inciséo, o cirurgido procede a
exposi¢cao da cabeca do fémur e faz a ressecagédo da mesma. Segue-se a abertura e raspagem do
canal femoral e do acetabulo. Uma vez concluida esta etapa, o cirurgido procede a implantagéo

12



Artroplastia da Anca: Presente e Futuro

dos componentes acetabular e femoral da prétese, seguida da respectiva montagem da
articulagdo. A cirurgia conclui-se com o fecho da incisao.

a) Incisao e exposi¢éo da cabeca do femur. b) Ressecacéo da cabeca do femur.

c) Abertura e raspagem do canal femoral. d) Raspagem do acetébulo.

(

e) Colocagao da componente acetabular. f) Colocagao da componente femoral.

Figura 1.4 — Artroplastia total da anca.
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A abordagem cirdrgica para a realizacao de uma ATA depende do posicionamento do paciente e
da via escolhida pelo cirurgido para aceder a articulagdo. Esta escolha é por vezes determinada
pelo tipo de protese a aplicar, estabelecendo o cirurgido as condigdes de acesso, por exemplo, ao
canal femoral. As vantagens de cada uma das abordagens sao subjectivas e dependem da
opinido do cirurgido sobre o tipo de etiologia e caracteristicas da propria artroplastia.

A abordagem cirdrgica lateral ou directa (Smith-Peterson) € provavelmente a mais utilizada, em
cerca de 65% das artroplastias primarias (Annual Report 2000, 2002) e é aquela que segundo 0s
registos ortopédicos da Noruega apresenta melhores resultados. Esta abordagem caracteriza-se
pela colocacao do paciente numa posicao lateral e a realizacdo da incisdo na parte lateral
centrada acima do grande trocanter. A grande desvantagem desta abordagem relaciona-se com o
dano causado nos musculos do gluteo superior € nos abdutores, e ndo pode ser aplicada em
antroplastias de reviséo.

A abordagem antero-lateral, também designada de Watson-Jones, é caracterizada pela posicao
da incisdo que se realiza entre o tensor de fasciae latea e o gluteos. O corte inicia-se na parte
superior do iliaco e desenvolve-se ao longo do eixo do fémur, num comprimento de

aproximadamente 15 cm.

A abordagem posterior-lateral, também designada de Moore ou Southern, caracteriza-se pelo
facto do corte dividir o musculo de fasciae latea. Este corte é curvo e centrado na parte posterior
do fémur, abrangendo desde o nivel anterior superior do iliaco até 10 cm abaixo do grande
trocanter. A vantagem deste método reside no facto da incisdo dos abdutores ser pequena e poder
ser utilizado em antroplastias primarias e de revisao. Existe no entanto um risco de deslocagéo da
protese no sentido posterior devido a dificuldade de orientagdo aquando da sua colocagéo.

A abordagem de Charnley, caracteriza-se por uma incisao curva, centrada no grande trocanter,
que se inicia na posicao anterior superior do iliaco. Esta abordagem permite o facil movimento do
fémur e uma boa exposicao do acetdbulo, o que facilita a introdugdo de cimento e um melhor
alinhamento femoral. Pode ser utilizada em artroplastias primarias e de reviséo.

Existem outras abordagens cirlrgicas mas que podem ser consideradas variantes destas, uma

vez que somente diferem em pormenores.

A figura 1.5 apresenta esquematicamente as incisdes realizadas pelas diferentes abordagens

cirdrgicas.
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Figura 1.5 — Representagdo esquematica das incisdes
(Branson e Goldstein, 2003)

Para o bom funcionamento de um implante como o da protese da anca, este deve estar fixo ao
esqueleto de forma firme e segura. Existem dois métodos de fixagdo da protese ao 0sso: a
artroplastia total cimentada, em que o cirurgido recorre ao uso de cimento para fazer a fixagéo da
prétese, e a artroplastia ndo cimentada, na qual a prétese é fixa directamente ao osso por

intermédio de uma dada interferéncia.

A artroplastia cimentada caracteriza-se pela utilizacdo de um elemento que faz a liga¢do da
prétese ao osso. O elemento de ligacdo normalmente utilizado é o polimetacrilato de metilo
(PMMA) e é designado por cimento 6sseo, dai a designagao de fixagdo cimentada. O cimento
normalmente envolve toda a superficie da prétese implantada no osso e garante uma estabilidade
primaria mais eficaz, possibilitando a transferéncia de carga entre a prétese e o 0sso envolvente.

Para além dos factores referidos anteriormente, outra das vantagens deste método prende-se com
a exigéncia de uma menor precisao na abertura do canal, uma vez que o manto de cimento
permite compensar pequenas imperfeicdes que possam existir. Teoricamente o paciente pode
iniciar a mobilizagdo imediatamente apés a cirurgia. Como desvantagens, um dos factores mais
nefastos relaciona-se com a necrose criada pela polimerizagao do cimento nos tecidos 6sseos
circundantes e consequente impedimento da vascularizagao sanguinea. (Dunne e Orr, 2002),
fissuragcao do cimento em consequéncia de tensdes (residuais), diferencas de rigidez entre o0 0sso

cortical, esponjoso e o cimento que resultam no descolamento da prétese e posterior laxacao.
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Na artroplastia ndo cimentada os implantes sao fixados directamente ao osso através de um
alojamento aberto para o efeito e sem recurso ao cimento. A fixagao de préteses ndo cimentadas
depende inicialmente de uma ligagdo mecanica e posteriormente desenvolve-se uma ligagao
bioldgica, isto €, numa primeira fase a fixagéo € assegurada pela pressédo de aperto que as
paredes do 0sso exercem sobre o implante, e posteriormente desenvolve-se um processo de
osteointegragao (crescimento de massa 6ssea na parede do implante) que ajuda a estabilizar a
prétese. A abertura do canal femoral deve ser feita com grande preciséo e rigor de modo que apés
a colocacao do implante a fixagao se faga de uma forma firme e segura, ndo sendo possivel que

haja folgas superiores a 1 mm.

O objectivo da artroplasta ndo cimentada é evitar os problemas relacionados com o uso do
cimento, como necrose dos tecidos circundantes e o aparecimento da doenga do cimento
(ostedlise). Como desvantagens podemos citar o maior tempo de recuperagao pés cirurgia (6 a 12
semanas), a prevaléncia de persisténcia de dor, apesar de ligeira, nos pacientes com préteses nao
cimentadas, assim como os riscos associados a intervengao cirrgica, com maior risco de
ocorréncia de fracturas do fémur durante a cirurgia, € um maior risco de embolia provocado pelo

processo de raspagem e impactacao aquando da colocagao do implante.

1.4 Perspectiva historica

As doencas que afectavam o0s nossos antepassados eram substancialmente diferentes das
actuais. O panorama das doencas nas articulagdes era dominado pelas infec¢cdes como a
tuberculose e as infecgdes bacteriolégicas agudas que atingiam essencialmente criangas e jovens.
A falta de meios terapéuticos adequados tornava estas doencas potencialmente letais. A
osteoartrite era considerada um mal menor que afectava essencialmente pessoas mais idosas e

cuja dor e incobmodo era suportado estoicamente.

Durante mais de um século os médicos tentaram encontrar uma solugdo que permitisse tratar com
sucesso a natureza debilitante da artrite, tornando-se evidente que uma grande maioria das

pessoas necessitava de uma cirurgia que Ihes aliviasse a dor e Ihes restituisse a mobilidade.

O cirurgiao Smith-Petersen, em 1925, apresentou uma solugédo que utilizava uma peca moldada
em vidro com a forma de uma cavidade semi-esférica que envolvia toda a cabega do fémur. Antes
de ser provada a sua biocompatibilidade, o vidro ndo suportou o esforgo e rapidamente falhou.
Apesar deste insucesso, Smith-Peterson tentou posteriormente a utilizagdo de outros materiais,
como o plastico e o ago inox nas artroplastias que ficaram conhecidas por “mold arthroplasty” que
era o “estado da arte” na década de 1940 (Smith-Petersen, 1948).
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Em 1936, surge a liga de crémio-cobalto e & medida que o material era cada vez mais utilizado na
area ortopédica devido as suas caracteristicas de rigidez e resisténcia a corrosao tornou-se
evidente que o alivio da dor nao significava obrigatoriamente a recuperagao completa da
mobilidade. Assim como, a “mold arthroplasty” nao representava uma verdadeira solugdo para

numerosas variedades de artrite e deformidades da articulacdo da anca.

A proposta de substituicAdo completa da cabeca do fémur surge simultaneamente por Frederick R.
Thompson de Nova lorque e Austin T. Moore da Carolina do Sul. Esta solugéo podia ser utilizada
para tratar fracturas do colo do fémur e certos casos de artrite. Este tipo de cirurgia s6
contemplava a resolucao dos problemas relacionados com a parte femoral, ndo considerando a
parte acetabular nem as suas doengas. Esta cirurgia tornou-se muito popular na década de 1950 e
ficou conhecida por hemiartroplastia. Os principais problemas desta solugéo relacionavam-se com
o facto de nao remover a artrite do acetabulo e ndo impedir a sua progressiva destrui¢cdo, ndo
apresentava uma forma capaz de garantir a correcta fixagao do implante no osso, o que se
reflectia num elevado nimero de pacientes com queixas de dor (Thompson, 1952; Moore e
Bdhiman, 1983; Gomez e Morcuende, 2005).

A utilizacdo de um material de ligacao para fazer a fixagao do implante ao osso foi ensaiada por
Edwarc. J. Haboush, que tentou usar o “fast setting dental acrylic” usado na cirurgia dentaria. Mas,
€ com John Charnley, que se da o desenvolvimento da artroplastia total da anca. No inicio (1960)
comeca por utilizar o cimento de metacrilato para fixar uma prétese femoral do tipo Moore com
bons resultados e posteriormente em 1962, introduz na parte acetabular o uso de uma clpula de
polietileno, de 22 mm de didametro, como forma de obter uma articulagao de baixo atrito. Esta é
uma solugao que prevalece até aos nossos dias (Charnley, 1964 e 1972).

Na década de 1970, aparecem as proteses nao cimentadas que fazem uma fixacao directa do
implante ao osso envolvente e foram introduzidas para tentar solucionar os problemas
relacionados com as préteses cimentadas. As proteses cimentadas, com o decorrer dos anos,
davam origem a problemas de ostedlise e laxagédo asséptica, provocadas pela fissuracao e
fragmentagéo do cimento que entretanto comecava a dar sinais de envelhecimento. No entanto,
os pacientes submetidos a uma artroplastia ndo cimentada, para além de apresentarem dor ligeira
persistente, também nado estavam livres do aparecimento de ostedlise, esta agora causada pelas
particulas de polietileno que se libertam por acgéo de desgaste na articulagédo (Engh et al., 1987;
McLaughlin e Lee, 2000).

Actualmente, muitos tém sido os desenvolvimentos que visam melhorar os métodos de fixagao do
implante ao osso. Estes desenvolvimentos tém passado pela melhoria do projecto e geometria das
préteses, melhoria das técnicas de cimentagéo e utilizagdo, no caso das proteses nao cimentadas,

de zonas texturadas ou bioactivas que permitam melhorar a fixacdo do implante através da

17



Artroplastia da Anca: Presente e Futuro

possibilidade de crescimento ésseo na sua superficie, provocando para além da fixagdo mecéanica

(press-fit) uma fixagao bioldgica (osteointegracgao).

1.5 Presente e futuro da artroplastia da anca

A artroplastia da anca é considerada actualmente uma cirurgia ortopédica com excelentes
resultados clinicos e elevadas taxas de sucesso. Durante as Ultimas 4 décadas, a investigacéo e
desenvolvimento nesta area ocupou-se essencialmente na obtencao de taxas de sucesso
elevadas a longo prazo, considerando que o alivio de dor era substancial quando comparado com

os estados de sofrimento antes da artroplastia.

No entanto, outras questdes se colocam na validagao dos resultados clinicos, nomeadamente
aquelas que se relacionam com a idade, sexo, peso, nivel de actividade fisica do paciente, assim
como a andlise das taxas de incidéncia das doencas que estdo na base da necessidade da
realizagédo da artroplastia, tendo como base as diferencgas existentes entre os varios grupos

étnicos e origens geograficas distintas.

Presentemente, na artroplastia da anca é mais frequente a utilizagdo de hastes femorais
cimentadas, nomeadamente nos Estados Unidos da América, apesar do aumento registado nas
implantacdes de hastes ndo cimentadas (Mendenhall, 1999). A popularidade da haste cimentada
deve-se essencialmente a factores como o seu mais baixo custo e as excelentes taxas de sucesso
registadas por algumas das préteses mais antigas, como a Charnley e a Stanmore,
comparativamente com o surgimento dos problemas registados com a utilizada da primeira

geragdo de hastes ndo cimentadas.

Com a segunda e terceira geragdes de hastes ndo cimentadas, foi possivel melhorar a sua fixagao
através dos desenvolvimentos verificados ao nivel da geometria e superficie, que potenciaram a
osteointegracdo. Presentemente sdo relativamente raros os casos de laxagdo de hastes ndo

cimentadas antes de 10 anos (Tankersley et al., 1996).

Os materiais usados actualmente no fabrico de implantes tém apresentado um comportamento
adequado para a producédo da forma e acabamento superficial. Mas o desgaste e as particulas

libertadas por este limitam a durabilidade dos implantes e afectam a fixagdo de longo prazo.

A falha da interface bioldgica entre o implante e o 0sso é reconhecidamente um dos factores que
mais contribuem para a laxagédo da prétese. As investigagbes actuais permitem-nos conhecer os
indicios sobre o funcionamento dos mecanismos celulares associados a osteolise, as reacgdes
imunolégicas ou inflamatdrias do organismo e as respostas de comportamento do osso face as

forgcas e solicitagdes a que este é submetido.
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A aplicagao de préteses em pacientes jovens, considerando as actuais taxas de sucesso, pode
implicar a necessidade de realizacdo de mais do que uma artroplastia de revisdo. Estas, com a
reducéo e degradagao da massa 6ssea, tendem a apresentar prazos de sobrevida cada vez
menores, acentuando-se também as dificuldades de realizacao das artroplastias seguintes.

Os desafios do futuro da artroplastia da anca sdo enormes porque estes passarao, ndao so6 por
encontrar solugdes para os problemas actuais, como se confrontarao com os problemas que
decorrem das proprias alteragées dos habitos comportamentais. Sdo cada vez mais os pacientes
que exigem a eliminag¢édo quase completa da dor assim como a rapida recuperacao da sua
ocupacao profissional e até mesmo das suas actividades desportivas. Para determinado grupo de
pacientes como desportistas e que exercem actividades consideradas de risco existe o objectivo

de garantir uma grande amplitude movimentos e um baixo risco de luxagao do implante.

O futuro da artroplastia da anca devera continuar a passar pelo desenvolvimento de novos
materiais, pelo projecto das proteses, melhoria das técnicas cirirgicas e prevencao de
complicagbes pré e pds operatdrias (Siopack e Jergesen, 1995).

O projecto de desenvolvimento de préteses devera contemplar a utilizagdo de novos materiais que,
para além da sua comprovada biocompatibilidade, deverdo apresentar melhores propriedades
fisicas. Devem apresentar comportamentos idénticos ao osso e produzirem um menor desgaste,
eliminando as particulas de desgaste indutoras da osteolise. Deverao ainda permitir uma melhor
integracdo com o 0sso, através da optimizagao das geometrias e caracteristicas desta, de modo a
aumentar o crescimento 6sseo, promovendo assim a osteointegracao e a consequente melhoria

da fixagao primaria e a longo prazo.

Os desenvolvimentos registados no fabrico de préteses por medida devem ser outro dos factores
a considerar, cujo objectivo de produzir um ajustamento perfeito entre o implante e 0 0sso devera
permitir melhorar o desconforto pés-operatério e a taxa de sucesso de médio e longo prazo. O
preco final é talvez a maior limitagdo apontada nesta solucdo, sendo de crer que os continuados
desenvolvimentos tecnol6gicos deverao permitir reduzir esses mesmos custos (Yates et al., 2006).

A reducéo, ou pelo menos a limitagédo, do crescimento dos custos da artroplastia devera ocorrer
nao so pela reducao dos custos dos implantes mas também pela reducao dos custos hospitalares
através da diminuigdo dos tempos de internamento (Siopack e Jergesen, 1995; Fitzpatrick et al.,
1998; Baxter e Bevan, 1999).

A cirurgia assistida por robot € uma area que actualmente tem registado alguns desenvolvimentos,
nomeadamente no que se refere a preparacao do canal femoral. Estudos revelam que a utilizagao
de sistemas robotizados na abertura do canal femoral permite obter um maior rigor geométrico e
maior precisdo dimensional comparativamente com a realizagcdo dos mesmos manualmente,

aspectos estes extremamente relevantes para garantir um melhor contacto entre a superficie do
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0SS0 e a da protese e consequentemente proporcionar uma melhor fixagdo da mesma,
particularmente no caso de utilizagcao de proteses nao cimentadas (Paul et al., 1992; Thomsen et
al., 2002; Nogler et al., 2004; Wu et al., 2004). Apesar dos escassos resultados disponiveis, é de
crer que no futuro a utilizagdo deste tipo de sistemas possa vir a aumentar face ao aumento das

vantagens funcionais que venham a ser demonstradas e diminui¢do dos custos operacionais.

Phillip Nelson em “The Future of Hip Joint Replacement” (1991) prop6e que num cenario distante
que a substituicdo de uma articulagdo como a da anca podera nao necessitar de cirargica. A
cartilagem cujo processo de destruicdo néo tenha sido evitado através da prevengéo ou da
profilaxia, podera ser reconstruida recorrendo a injecgao de células vivas ou através da injeccéo in
situ de um material artificial capaz de revestir as superficies da articulacao danificada. Sejamos

nds capazes de transformar em realidade aquilo que um dia outros sonharam como solugéo.
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2 Proéteses Convencionais e Anatomicas

2.1 Introducao

Uma prétese total da anca é constituida por dois elementos principais: a componente femoral e a
componente acetabular (figura 2.1). A componente femoral consiste numa haste geralmente
metalica colocada numa cavidade aberta no osso do fémur. Na extremidade deste componente
existe um pescoco onde é colocado uma cabeca esférica que substitui a cabeca do fémur. Esta
cabeca esférica pode ser integrada no pescoco da prétese, formando um componente integral,
designando-se de construgao monobloco. Outra possibilidade consiste numa cabecga esférica
montada no pescogo através de uma ligacao conica, solugdo que se designa por construgao
modular e permite maior flexibilidade ao cirurgido, pois este pode escolher o didmetro da esfera e

o parametro de offset em fungdo da anatomia da anca do paciente.

A componente acetabular possui uma geometria em forma de concha e a sua parte exterior
permite a sua montagem no acetabulo, que é uma cavidade existente no 0sso iliaco. A parte

interna possui uma calote semiesférica para encaixe da cabeca esférica da componente femoral.

1 Componente
o = “~ acetabular
« Vil
." - - - - 1
_! ) W
Articulagao Artrite -I fy
saudavel reumatoide 1
» .
. i I
L ‘i
. &.1 L] T~ Componente
. j-, femoral

Figura 2.1 — Articulagéo da anca natural e artificial
(fonte: http://www.mayoclinic.com/images/image_popup/arth7_hipreplace.jpg)

Para qualquer artroplastia total da anca existem trés factores que devem ser considerados: o
primeiro é que articulagéo artificial € substancialmente menos estavel que a natural, considerando
que a cabega esférica da componente femoral tem normalmente entre 22 e 28 mm de didmetro, o
que é consideravelmente menor que a cabega do fémur intacto, que tem entre 50 e 58 mm de
diametro; segundo factor tem a haver com a area afectada, que originalmente esta limitada a
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superficie da articulagdo, mas a cirurgia, a ressecagao do colo e da cabeca do fémur, 0 que em
caso de falha implica um dano resultante bastante mais extenso, uma vez que para além da
retirada da parte doente também se retirou osso saudavel para permitir a montagem da prétese e
finalmente a solucao escolhida pelo cirurgido depende de diversos factores como o perfil do
paciente (a sua idade, peso, qualidade do osso hospedeiro e nivel de actividade da pessoa) da
experiéncia do médico e a sua familiaridade com a prétese, instrumental e técnica cirdrgica, os

custos e o desempenho esperado pelo implante.

Numa articulagdo da anca saudavel, a cabeca do fémur mantém-se constantemente em contacto
com o acetabulo durante a realizacdo dos seus movimentos naturais. Esta estabilidade da
articulagédo € assegurada por um conjunto de elementos com especial relevancia para as
cartilagens que minimizam o atrito, os ligamentos e os 19 musculos que envolvem a articulagao
criam um sistema de forgas e ligagées que garantem o contacto permanente entre o fémur e o

acetdbulo, mesmo durante a realizagdo dos movimentos da perna.

A realizacdo de uma artroplastia implica alguma instabilidade na nova articulagcao, sendo esta
originada por um conjunto de factores. Primeiro, durante a cirurgia e para ter acesso a articulagéo,
o cirurgido tem de cortar uma parte da estrutura de suporte da ligacdo (musculos e ligamentos) e,
mesmo que posteriormente haja a sua reconstrucao, esta sera sempre menos eficiente que a
original. Segundo, a substituicdo da articulagdo natural por outra artificial implica de alguma forma
o afrouxamento da tensdo muscular da ligagédo, em parte resultante da geometria, dimensao e
posicionamento da prétese. Este desequilibrio da tensdo muscular é uma das principais causas do
aparecimento de luxagdes. Por fim, as zonas suturadas e de cicatrizacdo sao pontos fracos da
estrutura que envolve a ligagao entre as partes da articulagao, e se uma cicatriz cura-se em 6
semanas, os seu tecidos demoram muito mais tempo para apresentarem a mesma resisténcia e

consisténcia.

O comprimento do pescogo da prétese permite regular a tensdo muscular que envolve a
articulagdo da anca. A utilizagdo de um pescoco longo aumenta a tensao dos musculos e ajuda a
manter a esfera encostada a culpula acetabular, o que contribui para um bom equilibrio funcional.
Por outro lado, o recurso a um pescogo longo e mais alinhado com o eixo vertical provoca um
aumento do comprimento da perna da pessoa e 0 seu maior alinhamento com o eixo horizontal o
que resulta no aumento do offset lateral, causando o afastamento da perna, mas nao do seu
comprimento. A utilizacao de um offset lateral inadequado gera instabilidade na ligacdo, aumenta
as forgas de reac¢do na articulagdo, aumenta o desgaste e diminui a amplitude dos movimentos
(McGrory et al., 1995; Sakalkale et al., 2001). Os efeitos provocados pelas variagées e
desajustamentos no dimensionamento do pescog¢o da protese e no seu offset podem ser

observados na figura 2.2.
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Figura 2.2 — Representagéao grafica dos efeitos provocados pelas variagdes do comprimento do pescogo da prétese e do offset
(fonte: http://www.totaljoints.info/THP_offset.jpg)

A artroplastia total da anca teve o seu grande desenvolvimento quando Sir John Charnley,
ortopedista britanico, usou uma prétese com haste e cabeca metalica que articulava com uma
componente acetabular polimérica e recorreu ao cimento de PMMA para fixar a haste femoral e a

componente acetabular ao 0sso.

M.E. Muller, ortopedista suigo, utilizou o conceito da prétese de Charnley e introduziu uma capsula
metalica no componente acetabular e concebeu-a de forma a permitir que sua fixagdo ao
acetabulo se fizesse através de parafusos, alterou a geometria da haste e aumentou o didmetro da

cabeca para 32 mm.

Actualmente, uma grande maioria das hastes femorais é feita em tit&nio ou em ligas de cromio-
cobalto, que sao fornecidas numa grande variedade de geometrias e rugosidades. As cabecas
esféricas sao feitas em ligas de crémio-cobalto ou em materiais ceramicos, como a alumina e a
zircénia, e apresentam um acabamento superficial muito polido e suave para permitir baixo atrito.
A componente acetabular pode ser metalica ou em polietileno de ultra elevada densidade

molecular ou com a copa em polietileno com uma blindagem metalica.

Os materiais usados nos implantes ortopédicos tém quatro caracteristicas comuns:
e Sao biocompativeis, o que significa que podem funcionar no interior do corpo humano sem
provocar reacg0es adversas.
e S3o resistentes a corrosao, a degradacao e ao desgaste, assim como devem manter a
sua resisténcia e forma durante longo periodo.
e Apresentarem caracteristicas e comportamentos mecanicos semelhantes ao elemento
original que substituem.

e Apresentarem elevados padrdes de fabrico e de qualidade a custos razoaveis.
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As préteses da anca podem ser cimentadas, ndo cimentadas ou hibridas, dependendo do tipo de
fixacdo escolhido para estabelecer a ligagao da prétese ao osso. Nas préteses cimentadas o
cirurgiao coloca uma camada de “cola” designada por cimento ésseo entre as paredes do 0sso € a
prétese, que fixa a prétese ao 0sso. As préteses ndo cimentadas sao fixas ao 0sso por pressao de
aperto (interferéncia) das paredes do 0sso contra a superficie da protese aproveitando a
elasticidade dos materiais. As préteses hibridas conjugam os dois sistemas de fixagao, fazendo
uma fixagado cimentada num componente ou em parte deste e uma fixagdo ndo cimentada no

outro.

Existem véarios métodos para aferir a longevidade de uma prétese e comparar os resultados da
eficacia da artroplastia. A primeira escala de comparagao foi desenvolvida em 1954 por M.D.
Aubigne e M. Postal, tendo esta sido modificada por Charnley em 1972. Esta escala é ainda hoje
utilizada em varios paises e de acordo com Charnley (1972), a maioria dos pacientes apresentam
queixas de nivel 3 e 4 e os niveis 5 e 6 sdo considerados artroplastias de resultados bons. W. H.
Harris (Harris, 1969), em 1969, apresentou uma escala mais elaborada onde os critérios principais
eram estabelecidos de forma a avaliar o nivel de dor e a capacidade funcional da pessoa.

Tabela 2.1 - Classificacado da situacao clinica de uma protese da anca (Charnley, 1972)

, . Mobilidade
Classe Dor fisica (graus) Marcha
R acamado ou muito limitado
1 severa e espontanea 0-30 caminha com apoio de muletas ou canadianas
> severa durante a marcha 60 marcha muito limitada em tempo e distancia

sem o0 apoio em muletas ou canadianas

, " . marcha muito limitada com uma canadiana
toleravel, permitindo actividade

3 limitada 100 marcha dificil sem o apoio de canadianas
capaz de se manter em pé por longos periodos
4 s6 apos determinadas 160 percorre longas distancias com uma canadiana

actividades caminha limitado sem canadianas

dor ligeira ou intermitente, inicia-
5 se com a marcha e diminui com 210 nao usa canadianas mas coxeia
a actividade normal

6 sem dor 260 normal
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Tabela 2.2 - Sistema de classificacao da articulacao da anca segundo Harris (Harris, 1969)

I - Dor Fisica (maximo de 44 pontos)

Categoria Sintomas Pontos

A Nenhuma ou desprezivel 44

B Ligeira, ocasional 40

C Dor suave com algumas limitagdes na actividade normal 30

D T_olgrév_el, mas co‘m‘ cedéncias a dor; 20
Limitagdes da actividade normal

E Dor acentuada, com graves limitag6es da actividade 10
normal

F Incapacidade total, acamado 0

Il - Actividade funcional (maximo de 47 pontos)

A - Forma de andar (maximo de 33 pontos) B - Actividade (maximo de 14 pontos)
1. Coxear 1. Subir escadas
a N&o coxeia 11 a  Normalmente sem usar o corrimao 4
b Ligeiramente 8 b Normalmente mas usa o corrimao 2
c Moderadamente 5 ¢ |S6 comuma perna 1
d Severamente 3 d Incapaz de subir escadas 0
2. Apoio no caminhar 2. Calgar-se
a Caminha sem apoio 11 a  Com facilidade 4
b Usa canadianas para caminhadas longas 7 b Com dificuldade 2
3. Distancia maxima da marcha c Incapaz 0
a limitada 11 |3. Sentar-se
b Seis quarteirses 8 a Confortavelmente, numa cadeira normal
durante 1 hora
c Dois ou trés quarteirées 5 b Numa cadeira alta durante 0.5 hora 3
d Capaz de chegar a porta 2 c Incapaz de se sentar 0
e Incapaz de caminhar 0 |4. Entrar emtransportes publicos 1

Il - Deformacées

Ausencia de deformacgodes, sao atribuidos 4 pontos aos pacientes que apresentem flexao e contractura
<30, abdugédo <102, rotagdo interna <102 e descrepancia no comprimento das pernas < 3.2 cm

IV - Amplitude de movimentos (maximo de 5 pontos)

Os valores séo determinados pela multiplicagao do valor do angulo de cada movimento e o respectivo
factor da tabela, sendo somado no final

A - Flexao
a 0°-45°x1.0
b 45° - 90° x 0.6
c 90° - 1102 x 0.3
B - Abducao
a 0°-152x 0.8
b 152 - 20° x 0.3
c >20%x0
C - Rotacao externa em extensao
a 0°-15°x 0.4
b >152x 0
D - Rotagao interna em extensao
a qualquer x 0
E- Aducao
a 0°-152x 0.2

O valores total para a amplitude de movimentos € igual a soma do pontos obtidos em (A+B+C+D+E) x 0.05
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Gruen (Gruen, 1979) estabelece uma avaliagao radioldgica da laxa¢éo da haste femoral através
da indicagao de sete zonas definidas na parte proximal do fémur. Charnley (De Lee et al., 1976)
caracteriza o afrouxamento do componente acetabular dividindo o acetdbulo em trés zonas. O
afrouxamento da ligagdo da componente acetabular ao acetabulo é provocado essencialmente
pelo seu deslocamento, rotura da capsula ou da sua fixagao. O deslocamento da cabega da
componente femoral relativamente ao seu eixo de rotagcao é uma das principais causas de
desgaste da articulagao. O afrouxamento de uma haste cimentada é evidenciado, no exame
radiol6gico, pelo aparecimento de uma linha radiolucente continua de pelo menos 2 mm na zona
de interface entre o manto de cimento e o o0sso. Este resultado é normalmente interpretado como
um sinal de instabilidade da articulagédo (Jonston et al., 1990).

mn vi

I v

Figura 2.3 — Classificag@o das zonas da haste femoral segundo Gruen
(fonte: Tribology and Biophysics of Artificial Joints, Elsevier 2006)

Zonallll

Figura 2.4 — Divisao circunferencial do acetabulo em trés zonas, segundo Charnley
(fonte: Tribology and Biophysics of Artificial Joints, Elsevier 2006)

O afrouxamento da haste femoral é a principal razéo para a realizagcdo de uma artroplastia de
revisdo. Esta complicacao é bastante mais comum em pacientes jovens e activos (Chandler et al.,

1981) e em pacientes nos quais se aplicaram préteses cimentadas da primeira geracao. O
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afrouxamento da haste femoral é em alguns casos acompanhada por uma destruicdo bastante

grande do osso (doencga do cimento) (Jones et al., 1987).

O desenvolvimento de hastes femorais nao cimentadas faz-se, em parte, para evitar o uso do
cimento, que segundo alguns médicos apresentam limitagdes incontornaveis. Ao invés, outros
cirurgides continuam acreditar no uso de proteses cimentadas e tentam desenvolver melhores

técnicas de fixagdo, como forma de obviar as suas, hipotéticas, desvantagens.

Tanto as préteses cimentadas como as proteses nao cimentadas possuem caracteristicas
proprias, cuja recomendagédo depende de um conjunto de factores diversos como a idade do
paciente, grau de actividade fisica, qualidade da massa éssea, etc. O paciente que vai submeter-
se a cirurgia ndo deverd iludir-se quanto a sua capacidade funcional posterior, pelo que devera
estar consciente, ndo sé das possiveis limitagdes funcionais, mas também, da provavel

durabilidade da prétese.

Em 1979, surgiram na Suécia os primeiros registos ortopédicos, e posteriormente em outros
paises como a Noruega, Dinamarca, Finlandia, Bélgica, EUA, Reino Unido, etc. Estes registos sao
importantes para melhorar a actividade cirargica da artroplastia da anca, permitindo melhorar o
método de seleccao da protese, indicando qual ou quais as proteses com melhores taxas de
sucesso em funcao da regido ou em funcao de caracteristicas como idade e sexo dos pacientes,
permitindo ainda avaliar os mecanismos de insucesso. E possivel, através dessas, aperfeicoar as
técnicas cirurgicas e obter solugdes para casos especificos ou para uma populacao de pacientes

num determinado pais ou regido.

Os registos ortopédicos sdo bases de dados que compilam informacdes sobre causas e factores
inerentes a artroplastia da anca. Estas permitem avaliar as formas de insucesso de cada tipo de
prétese, considerando a sua geometria, forma de haste, materiais, métodos de fixacao, tipo de
cirurgia, etc. Através dos registos ortopédicos é possivel conjugar a informacéo de forma a
melhorar as taxas de sucesso da artroplastia da anca, permitindo consequentemente melhorar
significativamente a qualidade de vida dos pacientes. Nos paises que possuem registos
ortopédicos, tem-se verificado uma melhoria significativa das taxas de sucesso. Por exemplo, nos
registos ortopédicos suecos, entre 1992 e 2002, observou-se uma melhoria da taxa de sucesso
para 95.8%, comparativamente a 93.5% dos anos de 1979 a 1991. Estes nimeros sao
esclarecedores sobre a importancia dos registos ortopédicos.

2.2 Proteses cimentadas

Em 1958 Charnley revolucionou a artroplastia da anca quando recorreu ao uso de PMMA para
fazer a fixagdo da haste femoral ao 0sso, tendo utilizado uma componente acetabular fabricada
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em UHMWPE, também ela cimentada ao acetdbulo e que articulava com uma cabeca esférica de
pequeno diametro (22mm) (Charnley et al., 1968). Esta cirurgia ficou conhecida por “low-friction
arthroplasty” e os seus principios basicos ainda se mantém até aos dias de hoje. A utilizagdo deste
tipo de prétese cimentada constituiu a “gold standard” que serve de referéncia comparativa para a
maioria das préteses actualmente usadas (Wroblewski et al., 1993).

Numa artroplastia com prétese cimentada, nomeadamente para a parte femoral, € usado um
nucleo rigido (haste femoral) e uma camada envolvente (cimento 6sseo) que é responsavel pela
fixacdo do nucleo ao osso. Os esforcos mecénicos da solicitagdo da protese séo transmitidos ao
0sso através do cimento. Este é também responsavel pela absorcao e distribuicao das forcas
resultantes de impactos. Estudos com elementos finitos indicam que a geometria da haste é
importante na distribuicdo de tensdes no manto de cimento, assim como na determinac¢ao da sua
espessura 6ptima (Crowninshield et al., 1980; Ramos 2006). Resultados clinicos indicam que

mantos com maiores espessuras comportam-se melhor do que mantos finos.

A estabilidade e a durabilidade de uma prétese cimentada dependem da integridade das ligagbes
de interface protese/cimento e da interface cimento/osso, assim como da propria integridade

estrutural do cimento.

2.2.1 Tipos de protese cimentada e geometria da haste

As proteses cimentadas apresentam geralmente taxas de sucesso bastante boas (> 85%) a 10-15
anos. Modelos como a Stanmore, a Lubinus, a Exeter e a Charnley (figura 2.5), sdo amplamente

retratados em estudos clinicos onde sdo evidentes os bons resultados obtidos.

!'
u

Stanmore Lubinus Exeter Charnley

f

Figura 2.5 — Alguns modelos de préteses cimentadas

(fonte: Stanmore - http://www.hipreplacement.co.uk/Image%20library%20prim/stem_stanmore_ball1.jpg
Lubinus SP Il - http://www.jru.orthop.gu.se/archive/AAOS-2000-RSA.pdf
Exeter - http://stryker.com/jointreplacements/sites/primarystems/exeter.php
Charnley - http://www.ortopedia.ind.br/English/Hip/Prosthesis_No_Modular_Charnley.htm)
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Em relagé@o aos estudos clinicos referentes a utilizacdo da protese de Charnley, pode salientar-se
o trabalho de Dall et al (1993) que numa amostra de 811 préteses em pacientes com uma média
de idade de 60 anos e acompanhadas durante o periodo de 12 anos, apresenta uma taxa de
sucesso de 87%. Assim como o estudo de Joshi et al (1993) com 218 préteses aplicadas em
pacientes com uma média de idades de 32 anos e seguidas durante um intervalo entre 10 e 24

anos, que apresenta taxas de sucesso de 97% a 10 anos e 86% a 24 anos.

Gerritsma-Bleeker et al (2000) apresentam resultados excelentes de seguimento de longo prazo
(22 anos) em pacientes com préteses Stanmore, onde apenas 11 das 146 proteses originalmente

aplicadas em 1975 foram revistas.

A tabela 2.3 apresenta em resumo os resultados de alguns estudos de acompanhamento
realizados em pacientes submetidos a artroplastias cimentadas.

Tabela 2.3 — Estudos sobre proteses cimentadas, diferentes do tipo Charnley (Faulkner et al., 1998).

Estudo Tipo de Numero de proteses  Idade média Resultados
prétese (anos de acompanhamento) dos pacientes
230 91% nao necessitaram de revisao (10 anos)
August et al., 1986 McKee-Farrar (10-22) 60 84% nao necessitaram de revisao (15 anos)
27,5% nao necessitaram de revisao (20 anos)
Bryant et al., 1991 Ring (22503; 63 60% nao necessitaram de revisao
Fowler et al., 1988 Exeter 241 67 11% de insucesso
(11-16)
Ohlin & Onsten, 1990 Lubinus (:230:) 68 3% de revisdes por laxagdo asséptica
. . 11,5%d is®
Partio et al., 1994 Lubinus 444 64 e revisoes
(8-12) 87% nao necessitaram de revisao (10 anos)
% na i isdo (1
Roberts et al., 1987 Howse 265 63 90% n&o necessitaram de revisao (10 anos)
(10-15) 80,8% nao necessitaram de revisdo (15 anos)

As vantagens da geometria de préteses como a de Charnley e Stanmore em relagdo a outras mais
modernas sdo comprovadas pelos seus resultados clinicos e seus baixos custos. A geometria
béasica da prétese Stanmore mantém-se inalterada até hoje, apenas com a introdugao da
modularidade. Sendo de crer que os melhoramentos introduzidos pela utilizagao de técnicas de
cimentacado de segunda e terceira geragdo possam ainda vir a apresentar melhores resultados.

Huiskes et al (1998) apresentam dois objectivos distintos que deverao ser contemplados no
projecto da haste femoral de uma protese: geometria baseada na transferéncia de carga (force
closed fixation design), em que a estabilidade da fixagao baseia-se no principio de cedéncia dos
materiais quando submetidos a carga, sendo a prétese Exeter um exemplo deste tipo de
geometria. A outra possibilidade é a forma geométrica ser ela propria a promover uma fixagao
estavel (shape closed fixation design), onde a estabilidade é imediata e obtida, por exemplo, pela
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presenca do colar no pescoco. As proteses Charnley e Lubinus enquadram-se neste tipo de

solugéo projectual.

O comprimento da haste é outro dos factores que pode contribuir para a falha prematura da
artroplastia (Santore, 1997). Ao aumento do nimero de tamanhos disponiveis para a haste
femoral, juntou-se a tendéncia para inserir a maior haste possivel para o canal, resultando no
aumento da rigidez provocado pela dimensao da haste mas segura por um fino manto de cimento.
O aumento da dimenséo da haste aumenta também a tens&o sobre 0 manto de cimento e o risco
de falha prematura, especialmente em pacientes jovens, activos ou obesos (Hozack et al., 1997).

Para pacientes jovens e activos pode ser recomendado o uso de haste estriadas ou com canais
finos, permitindo ao cirurgido a aplicagdo de hastes mais pequenas de forma a diminuir a
quantidade de massa éssea removida. Esta situagdo apresenta algumas reservas para jovens
muito activos ou excessivamente pesados, devido a menor rigidez da articulagéo provocada pelo

recurso a hastes mais pequenas.

2.2.2 Interface implante/cimento

A interface implante/cimento pode ser analisada segundo duas vertentes: uma diz respeito a
espessura do manto de cimento, se este deve ser grosso ou fino e a outra refere-se as

caracteristicas da superficie da prétese, se esta deve ser polida ou rugosa (figura 2.6).
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Figura 2.6 — Interface implante/cimento/osso
(fonte: http://www.the-health-pages.com/images/CEMENT2.jpg)

A componente femoral da prétese de Charnley caracterizava-se entre outras coisas por apresentar
um superficie perfeitamente polida, o que segundo algumas opinides nao favorece a sua ligagéao

com o cimento.
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Os resultados apresentados de observagdes clinicas apontam para que o fenémeno de
fragmentagdo do manto de cimento parece iniciar-se com o aparecimento de fissuras junto da
parede da protese (Jasty et al., 1991). Por outro lado, estudos realizados por recurso a simulagao
com elementos finitos sugerem que o0 aumento das forgcas de ligagcao entre a superficie do
implante e o cimento tende a diminuir as tensées no manto de cimento (Verdonschot et al., 1996).

Deste modo, alguns fabricantes introduziram no mercado proteses cimentadas com a superficie da
haste rugosa (matte finish). Estes implantes sao pré revestidos com PMMA, desenvolvido
especialmente para favorecer a adesao do cimento a prétese. Os resultados obtidos variam entre
o excelente (Mohler et al., 1995a) e falha prematura com descolamento da prétese (Mohler et al.,
1995b).

Um descolamento parcial na interface implante/cimento pode n&o afectar a estabilidade da
protese, particularmente se se tratar de uma haste polida (Verdonschot et al., 1996, 1997 e Berry
et al., 1998), mas uma extensa descolagem pode permitir o aparecimento de micro movimentos, o
que em proteses rugosas aumenta a libertagcao de particulas metdlicas e de PMMA, que poderao
vir a ser responsaveis pelo desenvolvimento de um estado inflamatério (doenga do cimento) que

resultara no afrouxamento da protese (Mohler et al., 1995b).

O projecto de uma prétese cimentada resulta do equilibrio de dois estados conflituantes. No
primeiro, 0 aumento da rugosidade da superficie do implante aumenta as forgas de ligacédo entre a
sua superficie e o cimento e tende a diminuir as tensdes no manto de cimento, prevenindo os
movimentos de abrasdo na interface implante/cimento. No segundo, considerando que mesmo
para implantes texturados a forga de ligacao da interface é limitada, quando esta colapsa, uma
superficie polida ou macia tende a produzir menor libertagdo de particulas resultantes dos micro

movimentos.

A controvérsia sobre a influéncia da rugosidade da superficie da protese e na laxacdo da mesma é
um dado adquirido. A existéncia de dados clinicos que suportem as preferéncias por superficies
polidas ou superficies rugosas é uma evidéncia (Ling et al., 1978; Malchau et al., 1996; Rockborn
et al., 1993; Ahnfelt et al., 1993) assim como as comparacoes de resultados podem ser dificeis
atendendo as diferentes geometrias de préteses usadas e diversas técnicas de cimentacao
usadas.

2.2.3 Interface cimento/osso

Estudos histomorfologicos apresentam algumas hastes femorais, recuperadas por autoépsia, nas
quais é possivel observar uma fina camada de massa 6ssea que envolve o manto de cimento

(Jasty et al., 1990). Através de um exame radiolégico ndo é possivel distinguir entre a camada de
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cobertura e o cimento. Assim, como nao € possivel determinar se esta camada resulta de uma
técnica inadequada de cimentagao ou da migracao de particulas libertadas pela superficie do
cimento e entretanto absorvidas pelo osso. As particulas absorvidas pelo tecido ésseo originam a
formagao de uma membrana fibrosa entre o cimento e o0 0sso adjacente, que podera ser

responséavel pela laxagao da prétese.

A evidéncia de uma provavel laxacao de uma prétese cimentada em exames radiolégicos pode
estar ligada a existéncia de uma linha continua radiolucente (de aproximadamente 2 mm) junto do
implante. Estas linhas sdo por vezes referenciadas para as diferentes areas (Zonas Gruen) do
implante (Gruen et al., 1979). Uma radiografia de uma fixagao estavel de uma prétese mostra
auséncia de migragao e consequentemente a inexisténcia de linhas radiolucentes ou sao

pequenas ou inferiores 2 mm de espessura.

O manto de cimento deve permitir uma transicao suave das forgcas da componente femoral para o
0sso0 adjacente, especialmente nas extremidades proximal e distal da prétese, onde as tensées
sdo maiores (Lewis et al., 1984;Tarr et al., 1982) e fazer uma colagem envolvente, completa e
perfeita da protese, de forma a diminuir a possibilidade de acesso das particulas libertadas por

desgaste ao interior do 0sso.

2.2.4 Tipos de cimento e técnicas de cimentacao

Na década de 1970 comecaram a ser introduzidos melhoramentos no cimento e nas técnicas de
cimentacdo como forma de tentar resolver os problemas de laxagéo surgidos nas artroplastias

cimentadas mais antigas.

A tabela 2.4 apresentada resumidamente a cronologia dos maiores desenvolvimentos, de caracter
tecnologico, registados na artroplastia da anca, desde dos desenvolvimentos iniciados com Sir

John Charnley até ao aparecimento das préteses modulares.
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Tabela 2.4 — Cronologia da tecnologia da artroplastia da anca (Faulkner et al., 1998).

Tipo de protese Década
1960 1970 1980 1990
Cimentada
12 geragéo
compactagdo manual 1960
a =
22 geragao . . ) meados
pistola de cimentagcao 1970
ligas de crémio-cobalto
32 geracao
pressurizagdo meados
redugdo da porosidade finais
uso de revestimentos 1980
uso de centralizadores
Ceramicas cabegas esféricas finais
e comp acetabulares 1970
Nao cimentadas
. x . finais
press-fit néo revestidas 1070
revestidas
revestimento poroso inicios
P 1980
. . . . Inals
revestidas a hidroxiapatite 1980
o haste cimentada inicios
Hibridas acetabulo ndo cimentado 1980
finais inicios
Modular 1980 1990

Estas tentativas resultaram na segunda geracao de cimentagéo, que substituiu a compactacao
manual do cimento com os dedos, por pelo uso de uma pistola de injec¢do de cimento, em estado
pastoso, através de um canal existente no nucleo da haste da prétese (Barrack et al., 1992; Harris
et al., 1986). A prétese apresenta-se agora, também ela com alguns melhoramentos,
nomeadamente o seu fabrico forjado numa liga de cromio-cobalto, com colar e com secgoes

transversais rectangulares de arestas arredondadas.

Apesar dos bons resultados obtidos pelo uso destes melhoramentos (Harris et al., 1986), durante
os finais da década de 1970 e os inicios da década de 1980, as técnicas de cimentacéo e a
geometria da haste femoral continuaram a sofrer modificagcdes. Algumas das altera¢des da
geometria da haste foram inspiradas na geometria das préteses ndo cimentadas, cujo uso
comecou a ser difundido nos anos 80. Estas alteracdes ocorridas, quer na geometria da prétese,
quer nas técnicas de cimentagéo, apresentaram consequéncias imprevistas, sendo mesmo
prejudiciais (tabela 2.5). Como resultado, surgiram na literatura relatos da falha prematura de
hastes femorais (Gardiner et al., 1994; Mohler et al., 1995).
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Tabela 2.5 — Alteracoes no projecto de haste cimentada e potenciais consequéncias (Ranawat et al., 2004).

Alteracoes no projecto da haste femoral

Beneficios perseguidos

Potenciais consequéncias

Aumento do nimero de tamanhos

Cabeca modular

Utilizacao de hastes com secgdes transversais

circulares nas partes media e distal

Componentes com offsets grandes

Uso de centralizadores

Melhorias da superficie da haste

compativel com o sistema nédo cimentado

aumento da oferta de diametros de cabega,
aumento da oferta de comprimentos de pescogo,
diminuigao do stock

manto de cimento mais uniformes,
compatibilidade com a utilizagdo de raspas para
proteses nado cimentadas

baixas forcas de reacgao,

reproducao da acgdo biomecanica,
aumento da amplitude do movimento abdutor

evitar deficiéncias no manto de cimento

melhoria da ligagéo da prétese ao cimento

manto de cimento inadequado,
geometria ndo optimizada

corrosao por picada na zonas de contacto,
laxagédo da cabeca
e aumento do desgaste do polietileno

diminuigdo da resistencia a torgéao,
descolamento da protese

aumento da tensdo no cimento
e no pescogo do femur

aparecimento de bolhas de ar no manto de
cimento, quebra dos centralizadores

formagao de particulas de desgaste,
aparecimento de osteolises mais agressivas

As alteracdes nas técnicas de cimentagdo também produziram resultados diferentes dos

inicialmente pretendidos, conforme se pode observar na tabela 2.6.

Tabela 2.6 — Alterac6es nas técnicas de cimentacao e potenciais consequéncias (Ranawat et al., 2004).

Alteracado Técnica

Beneficios perseguidos

Poténciais consequéncias

Recipientes proprios de mistura de cimento

Raspas rigidas e flexiveis

Pré-aquecimento da haste

Evitar a osteotomia do grande trocanter

evitar fumos, cura fria

abertura de uma cavidade uniforme para a
centralizagéo da prétese

remogao de bolhas de ar da interface implante-

cimento

mistura do p6 incompleta, aparecimento no
cimento de grandes ocos

remogao do osso cortical e fragilizagdo da
parede do mesmo

polimerizagdo prematura

diminuigdo do tempo de cirurgia, menor perdas de dificuldade em prever o correcto
sangue e menos complicagdes na zona do grande posicionamento da haste e pressurizagdo do

trocanter

cimento
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Tabela 2.7 — Técnicas de cimentacao e suas caracteristicas relevantes (Ranawat et al., 2004).

12 Geracédo 22 Geragao 32 Geracao
= B ) acessorios de pressurizagdo do
ressecagao do femur ligagao distal do implante )
cimento
mistura manual do cimento colocagéo do cimento com pistola acessorios de centralizagdo

componente femoral com arestas

componente femoral com arestas . =
arredondadas, facetas largas e uso de centrifugagao

acentuadas e facetas estreitas

colar
ligas de ago inoxidavel 316L e de ligas de crémio-cobalto forjadas e de ) .
. oA mistura em vacuo
crémio-cobalto titanio
) modificagdo da rugosidade e pré-
lavagem com seringa lavagem pulsada

-revestimento da superficie

As técnicas de cimentagao da terceira geragao (tabela 2.7) introduziram a mistura em vacuo e a
centrifugacdo como métodos de reducado da porosidade do cimento, conjuntamente com a
modificagdo da rugosidade da superficie da protese e a introdugéo de pré-revestimento da mesma
(Ranawat et al., 2004). No entanto, ndo existem evidéncias significativas que comprovem as
vantagens das alteracoes introduzidas (Dowd et al., 1998).

A figura 2.7 apresenta uma pistola de injecgédo e um dispositivo de mistura de cimento em véacuo,
respectivamente.

Revolution™ MIXEVAC® Il

Figura 2.7 — Pistola e dispositivo de mistura de cimento
(fonte: http://www.stryker.com/instruments/orproducts/bonecement.htm)
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Outro aspecto referente a técnica de cimentagao diz respeito ao tempo de cura e insercao do
cimento. Shepard et al (2000) estudou a tenséo de corte da interface implante/cimento obtida em
situacdes de introdugdo da haste antes e depois do cimento e com introducao de haste de
superficie rugosa e polida, tendo concluido que a introdugao prévia do cimento permitia obter uma
interface mais forte e consequentemente melhores resultados com préteses de superficie rugosa,
ao invés do que acontecia com as préteses de haste polida. Estes aspectos de pormenor
raramente sdo retratados nos estudos clinicos e podem em certa medida explicar a variabilidade
dos resultados referidos na literatura.

2.2.5 Vantagens e desvantagens das proteses cimentadas

A percepcao das elevadas taxas de sucesso das préteses cimentadas permitem que estas sejam
reconhecidas como a solugdo com maior implantacao na artroplastia da anca. Esta opgéao cirtrgica
¢ justificada por factores clinicos e econémicos.

Entre as vantagens da opc¢ao por esta solugéo estéo:

e A utilizacdo de uma prétese cimentada é tida como uma solugdo mais barata
comparativamente com as alternativas de utilizagao de préteses ndo cimentadas.

e Tecnicamente é mais facil fazer a sua fixacdo ao 0sso, permitindo uma maior flexibilidade
na selecgdo das diferentes geometrias e tamanhos, cuja adaptabilidade a morfologia do
0ss0 do paciente é compensada pelo manto de cimento.

e Numa artroplastia cimentada os pacientes pdem-se em pé e iniciam os exercicios de
mobilidade logo apds um ou dois dias da intervengéao cirdrgica.

e Este método esta amplamente divulgado, o que permite aos cirurgides uma ampla pratica

e experiéncia, o que sé por si constitui uma vantagem.

Como principais desvantagens sao apresentados os seguintes factores:

e O manto de cimento tende a degradar-se com o tempo, por solicitagdo mecanica e em
consequéncia de seu envelhecimento, podendo resultar na laxagdo da protese ou na
libertacao de particulas que irdo provocar o aparecimento da doenca do cimento.

¢ Narealizacao de artroplastias de revisédo, todo o processo de remocao do manto de
cimento é bastante dificil e delicado, e para garantir a total remogéo das particulas de
cimento antigo torna-se normalmente necessario proceder a uma maior remogéao de

massa 0ssea do paciente (Barrack, 2000).
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2.3 Proteses nao-cimentadas

As proéteses ndo cimentadas na artroplastia total da anca sdo uma alternativa cirirgica as préteses
cimentadas, especialmente para pacientes jovens e activos (Engh et al., 1987; McLaughlin € Lee,
2000; Mont et al., 1993; Ragab et al., 1999). As elevadas taxas de insucesso associadas as
primeiras cirurgias que utilizaram préteses cimentadas (Stauffer, 1982 e Sutherland et al., 1982)

contribuiram para o desenvolvimento e difusdo do uso de proteses ndo cimentadas.

Estudos clinicos concluem que as artroplastias da anca nao cimentadas apresentam resultados
idénticos as cimentadas (Engh et al., 1987; ltami et al., 1983; Ring, 1978; Sumner et al., 1988 e
Tulos et al. 1984). No entanto, nas artroplastias com préteses nao cimentadas, sdo mais comuns
os relatos de pacientes com dores, mesmo que ligeiras e atrofiamento do osso na zona proximal
do fémur, resultado de fenédmenos de stress shielding provocados pela presenca de um
componente rigido (prétese) nesta zona do fémur (Engh et al., 1987; Brown et al., 1985; Hofmann
et al., 1986 e Engh et al., 1990 b).

A procura de uma solucgao alternativa para o problema de fixagcdo a longo prazo de uma prétese foi
o estimulo necessério para todo o projecto de desenvolvimento de um sistema de fixacao nao
cimentado. Deste modo podem-se identificar trés métodos distintos de fixacdo de uma prétese néo
cimentada (figura 2.8).

Método “press-fit” - Neste método a fixagao é feita pelo ajustamento e aperto entre a superficie da
prétese e a superficie do 0sso hospedeiro. A rigidez da fixagéo é por vezes auxiliada através do
uso de parafusos e cavilhas, assim como é normal utilizarem-se geometrias com nervuras ou

ranhuras como forma de aumentar os pontos de fixagdo e a sua estabilidade a torgao.

Revestimento poroso — Neste método a superficie da protese é revestida com um material inerte e
micro poroso com o objectivo promover o crescimento ésseo no interior dos poros e

consequentemente aumentar a fixagéo.

Revestimento com hidroxidoapatite (HA) — Este método € similar ao método anterior, mas sendo a
HA um material biologicamente activo, este devera ser capaz de reagir quimica e directamente

com 0 0ss0 envolvente, promovendo 0 seu crescimento.
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Alloclassic R120PC (Encore Medical) IMAGE® (Smith & Nephew)
Press-Fit Revestimento Poroso Revestimento com Hidroxiapatite

Figura 2.8 — Alguns modelos de préteses nao cimentadas

(fonte: Alloclassic - http://www.zimmer.co.uk/z/ctl/op/global/action/1/id/7773/template/MP/prcat/M2/prod/y

R120pc - http://www.encoremed.com/products/hip/r120/R120PC.htm

Image - http://www.uniklinik-saarland.de/med_fak/orthopaedie/000%20-%20english/e_klinik/e_endoprothesen/engl_h-tep.html)
A preparacdo da zona de alojamento do componente acetabular ndo oferece grandes dificuldades,
trata-se de uma geometria semiesférica obtida por operagées de mandrilagem sucessivas até ser
atingida a dimensao final. Estas operagdes sdo executadas com ferramentas de geometria fixa o
que as torna bastante mais faceis de executar. Mas a abertura do canal femoral que garanta que a
haste da prétese ira ficar completa e perfeitamente ajustada é praticamente impossivel, isto
porque a medula 6ssea existente no interior da cavidade femoral ndo tem uma forma rigida e é
muito dificil abrir uma cavidade que reproduza a geometria da haste, pois esta normalmente

apresenta uma sec¢do na zona proximal distinta da geometria da sec¢ao na zona distal.

Idealmente, a haste da prétese devera ficar em contacto perfeito com todas as paredes
envolventes da cavidade femoral, o que é muito dificil ou quase impossivel, pelo que alguns
cirurgides aceitam como resultado satisfatério o contacto da prétese em pelo menos trés pontos
de apoio, considerando assim que este é teoricamente 0 niUmero necessario para garantir a

estabilidade inicial.

Os pacientes submetidos a uma artroplastia total da anca com prétese nédo cimentada tém
normalmente um periodo de recobro superior em relacdo aos pacientes com proteses cimentadas.
O processo de mobilizagao destes pacientes inicia-se dois dias apos a cirurgia. Durante as seis
semanas seguintes vdo aumentando progressivamente a carga até a carga total, mas sempre com
apoio, inicialmente com duas muletas ou canadianas e posteriormente s6 com uma. O
acompanhamento radiol6gico da cirurgia é feito ao fim de trés, seis e doze meses apds a cirurgia e
depois todos os anos (Radl et al., 2000).
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2.3.1 Métodos de fixacao e tipos de protese nao cimentada

Estudos clinicos relacionam as taxas de insucesso das artroplastias da anca com préteses nao
cimentadas com a existéncia de micromovimentos que surgem devido ao ajustamento incompleto
e inadequado entre a superficie da prétese e as paredes do osso do canal femoral (Amstutz et al.,
1991; Bargar, 1989; Dujardin et al., 1996; Walker et al., 2000). A resisténcia mecéanica da interface
entre a superficie da protese e 0 0sso esta directamente relacionada com o crescimento 6sseo
verificado na superficie da protese. Este crescimento 6sseo depende essencialmente da
estabilidade primaria da protese e do grau de contacto desta com o osso adjacente.

A estabilidade € um dos factores de maior importancia na fixacao do implante. No inicio e na fase
pds-operatéria, a estabilidade de um implante ndo cimentado depende do grau de ajustamento e
pressao exercida pelas paredes do 0sso (press-fit). Posteriormente a estabilidade a médio e longo
prazo depende do crescimento ésseo na superficie do implante. Deste modo a interface entre a
superficie da protese e as paredes do 0sso é fundamental para garantir a estabilizacdo do
implante, motivo pelo qual os revestimentos feitos na superficie do implante surgem como forma
de melhorar a qualidade da interface.

2.3.1.1 Método press-fit

Tal como foi referido anteriormente, este método baseia-se na fixacao através do ajustamento e
aperto da superficie da prétese contra a superficie do osso hospedeiro. A firmeza e a estabilidade
na fixacdo produzidas durante a cirurgia sao cruciais para o sucesso deste procedimento. No caso
da haste femoral, esta devera ser inserida no canal femoral com elevado grau de precisado e
ajustamento, pelo que a sua cirurgia necessita de instrumentagéo especifica e técnicas préprias

para garantir a precisao.

A fractura intraoperativa do fémur € uma das complicagdes cirtrgicas que podem ocorrer durante
a abertura do canal femoral e a colocacéo da prétese. O 0sso hospedeiro devera ainda ter a

condi¢coes adequadas para suportar e alojar o implante.

2.3.1.2 Método de revestimento poroso

Na tentativa de encontrar uma fixagao inicial mais adequada e sem recorrer ao uso do cimento,
alguns fabricantes de implantes desenvolveram revestimentos porosos para as superficies das
proteses, sobre os quais pretendiam promover o crescimento ésseo. Estes revestimentos séo
compostos por camadas de granulos ou fibras sinterizadas sobre a superficie do implante. A

dimensao dos poros capazes de optimizar o crescimento ésseo foi e é ainda alvo de alguma
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controvérsia (Bobyn et al., 1980 e Sumner et al., 1992). A figura 2.9 representa graficamente a
zona de interface protese/osso numa fixagdo ndo cimentada.

. Dsso

Figura 2.9 — Interface implante/osso em préteses nao cimentadas
(fonte: http://www.the-health-pages.com/images/porous.jpg)

A extensdo da fixacao inicial pode influenciar o tipo de tecido vivo que se desenvolve e penetra
nos poros do revestimento do implante. Pillar et al. (1986) demonstrou que pode haver
crescimento de massa 6ssea quando o movimento relativo entre o implante e o 0sso é inferior a
28 um e o crescimento de tecido fibroso ocorre quando o movimento € igual ou superior a 150 pm.
Nos implantes que apresentem boa estabilidade, o processo de crescimento dsseo inicia-se com
uma inflamacao seguida da formacao do calo ésseo, que posteriormente se transforma em o0sso

lamelar.

S6 se verifica o crescimento da massa 6ssea no interior de uma superficie porosa quando esta é
firmemente fixa as paredes do osso adjacente. A maior proximidade da superficie do implante ao
osso faz com que este cresca mais rapidamente no interior dos poros. O tecido dsseo ndo
consegue transpor afastamentos entre o implante e o osso superiores a 1,5 mm.

Quando existem movimentos relativos de pequena amplitude (micromovimentos) entre o implante
e 0 0ss0, estes tendem a facilitar a remodelagao éssea (movimentos de estimulacao éssea). Estes
movimentos de corte afastam a vascularizagdo dos tecidos e provocam a formagéo de tecido duro.
Ao invés, se os movimentos forem de aproximacgéo e afastamento entre o implante e o 0sso, entao
da-se a formacéo de tecido fibroso. Este tecido fibroso impede a formacéao de tecido duro e o

implante ndo consegue fixar-se de forma rigida, podendo resultar na laxacdo do implante.

Num implante estavel e firmemente fixo, sé uma pequena parte do revestimento poroso é
preenchido pelo tecido 6sseo que entretanto se formou. Observagdes clinicas relatam que

somente 30% da superficie é preenchida por tecido ésseo novo. Também tem sido observado a
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presenca de tecido fibroso. Este tem um efeito benéfico quando estamos perante uma proétese
firmemente fixada, ja que a sua presencga auxilia a fixagédo e bloqueia o acesso ao osso de
particulas libertadas pelo desgaste da articulacéo.

Recentemente surgiu uma nova forma de revestimento poroso, designado por esponjoso ou
revestimento metalico trabecular. Este é fabricado em tantalo e apresenta uma estrutura
esponjosa que também pode ser designada por trabecular devido as suas semelhangas com o
0sso0 trabecular. Esta estrutura permite um maior crescimento de tecido 6sseo que os
revestimentos porosos convencionais de micro esferas ou fibras de titanio ou de crémio-cobalto.
Este material permite ainda ser fabricado com fibras de diferentes espessuras e com rigidez
variavel.

2.3.1.3 Meétodo de revestimento com hidroxidoapatite

Um método alternativo para garantir uma fixagao inicial adequada sem recorrer as formas
anteriores consiste em utilizar um material osteocondutor para fazer o revestimento do implante.
Este método baseia-se na utilizacdo de um material que promove e acelera o crescimento 6sseo
mais rapidamente no interior de uma estrutura porosa. Este método é também designado por
fixagao biol6gica. Quando se coloca uma camada de material osteocondutor, como a
hidroxidoapatite, na superficie de um implante, este promove o desenvolvimento de tecido 6sseo
que rapidamente se agarra a superficie do implante, aumentando a estabilidade mecénica inicial
(Geesink et al., 1988).

Nem todos os revestimentos apresentam uma actividade biolégica idéntica ou igualmente
duradoura. A osteocondutividade e a durabilidade dependem da composicao, densidade,

espessura da camada, forca de adeséao e textura entre outras caracteristicas do material.

Apéds mais de 10 anos de estudos clinicos, os revestimentos com hidroxidoapatite sdo
reconhecidos como uma alternativa viavel a fixagdo com revestimento poroso e mesmo a fixagao
cimentada, apresentando uma boa fixacao inicial do implante, inclusivamente com bom resultados
a médio-longo prazo (D’Antonio et al., 1996 e Bauer, 1993) e em pacientes jovens e activos
(Geesink et al., 1995 e Capello et al., 1997). A figura 2.10 apresenta uma haste femoral e um
componente acetabular revestidos com hidroxidoapatite.
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Figura 2.10 — Haste femoral e componente acetabular revestidos com hidroxiapatite
(fonte: Radl et al., 2000)

2.3.2 Vantagens e desvantagens das préteses nao cimentadas

Apesar do conceito de prétese ndo cimentada ter surgido como uma alternativa a prétese
cimentada para reduzir os problemas surgidos com a fixagcao de longo prazo, este método nédo
esta isento de controvérsia no que diz respeito aquelas que sdo apontadas como vantagens e
desvantagens. No entanto podem ser identificadas como vantagens:

e Durante a cirurgia os médicos evitam um conjunto de problemas relacionados com a
manipulacdo do cimento, comeg¢ando pela mistura, tempo de cura e deslocagao da
prétese durante a fase de endurecimento do cimento. No caso de haver uma ma
colocagéo da protese ou de um endurecimento do cimento com a prétese mal

posicionada, o processo de correc¢do € muito dificil.

¢ Os pacientes evitam o risco de fissuragao, fractura e desintegragédo do manto de cimento
resultantes de antroplastias cimentadas anteriores e as consequéncias dai resultantes,

como a doenga do cimento e artroplastias de revisdo bastante mais complexas.
Entre as desvantagens da utilizagao de proteses nao cimentadas sao identificados as seguintes:

e Durante a fase cirdrgica de preparagao e abertura do canal femoral, h4 um maior risco de
fissuracdo ou fractura do osso hospedeiro, ou de empurrar fragmentos de 0sso para o

sistema circulatorio.
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e Maior tempo de recobro, normalmente 6 a 12 semanas.

¢ Maior numero de pacientes com queixa de dores, mesmo que ligeiras.

e Alibertagédo de particulas da camada de revestimento da prétese, uma vez chegadas a
articulagéo vao acelerar o seu processo de desgaste e aumentar o nimero de particulas
libertadas.

2.4 Proéteses modulares

As proteses modulares surgiram para tentar resolver os problemas relacionados com as
diferengas anatdmicas dos pacientes. Este tipo de protese oferece uma gama de sub-
componentes de diversos tamanhos (esferas de diferentes diametros, pescocos de diferentes
comprimentos e componente acetabular de diferentes medidas) e cuja montagem pode resultar
num melhor ajustamento a anatomia especifica do paciente (Faulkner et al., 1998).

Uma das vantagens do sistema modular é a possibilidade de variar o tamanho da cabega e do
pescoco da prétese, que permite muitas das vezes compensar deformagdes anatémicas que
historicamente tém contribuido para uma elevada taxa de deslocac¢ées da prétese e realizagao de
cirurgias de revisao (Lombardi et al., 1991; Pak et al., 1993 e Retpen et al., 1989).

A figura 2.11 apresenta dois modelos de préteses do tipo Muller-Straight, em formato monobloco e

em sistema modular com cabeca esférica amovivel.

AT~
S ” f‘f
X B
/’)
Prétese femoral Prétese femoral Cabecgas esféricas
monobloco modular modulares

Figura 2.11 —Modelos monobloco e modular da préteses Mdiller-Straight
(fonte: http://www.ortopedia.ind.br/Produtos.htm)
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Existem no entanto alguns aspectos relacionados com o uso de implantes modulares que convém
salientar, nomeadamente os problemas relacionados com as ligagdes dos diversos componentes.
Bobyn et al (1994) sugerem que a existéncia de micromovimentos ou de corrosdo nas zonas de
ligagdo podem conduzir a libertagéo de particulas e a ostedlise. No entanto, ainda ndo existem
dados que confirmem este facto.

Os fabricantes desenvolveram o conceito de modularidade nédo sé para as dimensées dos
diversos sub-componentes mas também para ligagdes entre estes, beneficiando assim com uma
reducdo dos custos de producao e permitindo ainda oferecer uma maior diversidade de
combinagdes na utilizagéo de diferentes materiais. Sdo exemplo disso a utilizagdo de uma liga de
cromio-cobalto para a haste femoral e blindagem do componente acetabular, cabega femoral
esférica em material ceramico (alumina) e componente acetabular em UHWPE.

Por vezes o recurso a uma haste feita num corpo integral, apesar de se tratar de um sistema
modular, ndo é suficiente para que se possa garantir a estabilidade necessaria simultaneamente
na parte proximal e na parte distal do femur. No sistema modular S-ROM a haste femoral é
composta por duas pegas (figura 2.12), que assim permitem um ajustamento independente para a
zona proximal e outro para a zona distal. Muito do sucesso deste sistema esté relacionado com a
natureza modular dos seus componentes. Criando-se deste modo a possibilidade de variar o

tamanho de cada um dos componentes e consequentemente garantir um melhor ajustamento em

cada uma das zonas proximal e distal (Bono, 2001).

o\

Figura 2.12 — Aspecto da geometria e pormenor de encaixe da haste da prétese modular S-ROM
(fonte: http://www.hipkneetumoursurgery.com/5_professional_area/hip_primary_procedure.htm)
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A modularidade dos implantes médicos € um conceito em evolugéo. Entre as vantagens deste
sistema incluem-se a flexibilidade e a capacidade de o configurar em fun¢do da anatomia
especifica de cada paciente. Nas desvantagens, as preocupagoes clinicas sao as que merecem
maior destaque, pois estas dizem respeito as garantias de estabilidade de um conjunto composto
por diversas partes, sendo que o aparecimento de micromovimentos provenientes das diversas
ligacbes podem potenciar a geracao de particulas de desgaste e consequentemente o

aparecimento de ostedlise.

2.5 Proéteses hibridas

As proteses hibridas consistem numa combinagéo entre uma haste femoral cimentada e uma
componente acetabular ndo cimentada. Este facto possibilita a mobilizagao do paciente logo apés

a cirurgia.

A laxagao do componente acetabular cimentada é a causa mais frequente da artroplastia de
revisdo. A utilizagdo de uma componente acetabular ndo cimentada é a solugdo preconizada para
ultrapassar este problema. Esta solugcdo combinada com a utilizacdo de uma haste femoral
cimentada permite a artroplastia dita hibrida. No inicio, nas artroplastias hibridas utilizavam-se
parafusos para fazer a fixagdo do componente acetabular (Davey et al, 1989). Posteriormente,
verificou-se que o uso de uma clpula acetabular porosa, fixa por press-fit, promovia o crescimento
0sseo 0 que tornava dispensavel a fixacao por parafusos (Schmalzried et al, 1994).

Numa artroplastia hibrida, a componente acetabular é ndo cimentada e nédo se utilizam parafusos
de fixacdo. Deste modo a fixagao primaria depende do grau de interferéncia produzido (press-fit).

Este sistema é mais utilizado em pacientes jovens.

lliaco
Componente

acetabular
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Figura 2.13 — Representacdo de uma artroplastia hibrida.
(fonte: http://illumin.usc.edu/article.php?articlelD=58&page=2)
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A artroplastia hibrida foi apresentada ao “National Institute of Health’s Consensus Report on THA”
em 1994 como sistema a utilizar para a maioria das artroplastias totais primarias. Este sistema

baseia-se em 4 factores (Behairy et al., 2001):

e O aumento da incidéncia de laxagao do componente acetabular;

¢ Os bons resultados obtidos pela solugao de fixagdo nao cimentada do componente
acetabular;

e A elevada incidéncia da laxagdo da componente femoral com fixagdo nao cimentada;

e Os bons resultados clinicos apresentados pela solugao hibrida.

2.6 Proteses anatomicas

A fixagao da haste femoral ndo cimentada necessita de um contacto perfeito com o osso cortical e
um bom ajustamento e acomodagao na parte proximal do fémur, de forma reduzir o aparecimento
de micromovimentos e obter uma boa estabilidade inicial que permita o crescimento dsseo

necessario a estabilidade a longo prazo (Walker , 1987; Zweymidiller et al., 1988).

Noble et al. (1995) demonstraram que a cavidade femoral ndo tem uma geometria uniforme e
referem a enorme variabilidade da anatomia interna do fémur. As hastes femorais designadas por
rectas ndo contemplam as diferengas anatémicas do fémur, assim como nao atendem as
diferengas entre o lado direito e esquerdo. Tendo em conta a sua geometria, estas hastes
apresentam grandes limita¢des no preenchimento, ajustamento e acomodagéo a anatomia do

fémur.

As hastes femorais anatémicas foram concebidas e introduzidas por Engh (Engh et al., 1990a).
Estas eram produzidas em crémio-cobalto e apresentavam um revestimento poroso em 80% da
superficie da haste e apesar da designacao de anatémicas, a sua haste ndo apresentava qualquer
curvatura no plano antero-posterior. Esta geometria apresentou bons resultados com taxas de
sucesso acima de 97% em 10 anos (Engh, Jr et al, 1997).

Relatos clinicos indicam que as hastes rectas produzem fracturas intra operativas mais
frequentemente que as hastes anatémicas (Toni et al., 1994). A curvatura da haste permite
preencher o canal proximal do fémur e o seu melhor ajustamento anterior-posterior resulta no
aparecimento de menos movimentos do que a haste femoral recta. Um fémur na sua parte
superior apresenta a forma de uma elipse segundo uma secc¢ao transversal e abaixo desta
desenvolve-se como um tubo oblongo em forma de S. Esta geometria torna dificil a correcta
acomodacao da haste da protese. Deste modo torna-se importante que a morfologia da haste
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contemple uma curvatura ndo sé no plano frontal mas também no plano sagital (Kaneuiji et al.,
2000).

Mais recentemente, tém sido introduzidas novas geometrias em préteses que tentam comprovar o
beneficio dos conceitos tedricos produzidos com base em referéncias anatémicas. Estas
propostas designadas por “anatomicamente adaptadas “ apresentam geometrias que tentam
seguir a dupla curvatura da zona proximal do fémur e sao fornecidas distintamente em versao

direita e esquerda, conforme o lado onde deveréo ser implantadas.

A figura 2.14 apresenta em comparag¢do duas geometrias de haste femoral distintas, uma recta e

plana (a) e a outra com dupla curvatura para melhor se adaptar a anatomia interior do fémur (b).

a) b)

Figura 2.14 — Duas geometrias distintas de protese: a) recta e plana; b) anatomicamente adaptada.

(fonte: a) http://www.plusorthopedics.com/index.php?id=8226
b) http://www.linkhh.de/produkte/hufte/lubinus.html

2.7 Registos ortopédicos

Os registos ortopédicos consistem na compilagéo de informagdes numa base de dados sobre o
tipo de préteses mais utilizadas em cada ano e em cada regido, tipo de cimento utilizado, forma
como o cimento é introduzido, tipo de intervencao e abordagem cirdrgica, nimero de intervengdes,

idade média do paciente aquando da primeira artroplastia, sexo do paciente, etc.

Estas bases de dados permitem determinar a influéncia que cada factor pode ter no insucesso de
determinada prétese, assim como melhorar ou modificar todo o procedimento cirirgico. Sendo

ainda possivel identificar as proteses de melhor desempenho e as mais aplicadas em cada regiao
através da analise das suas taxas de sucesso, bem como identificar as escolhas dos ortopedistas.
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Os primeiros registos ortopédicos surgiram na Suécia, em 1979, e outros paises também criaram
0s seus registos, nomeadamente a Noruega, a Dinamarca, a Finlandia, a Nova Zelandia, a
Austrdlia, o Canada, etc. Saliente-se que os registos ortopédicos suecos apresentam mais de
216 222 artroplastias registadas.

Os registos sao importantes porque permitem monitorizar todo o processo da artroplastia da anca
e avaliar as formas de insucesso. Contribuem para aperfeigoar as técnicas cirdrgicas e obter a

solugdo mais adequada para uma determinada populag¢do de pacientes ou até mesmo para casos
especificos. Saliente-se que nos paises onde existem registos ortopédicos tem-se verificado uma

melhoria significativa das taxas de sucesso da artroplastia da anca.

Os registos ortopédicos suecos nos anos de 1979 a 1991 relatam uma taxa de sucesso de 93.5%
e no periodo entre 1992 e 2002, observou-se uma melhoria da taxa de sucesso para 95.8%. Um
relatério, publicado em Abril de 2003, revela taxas de incidéncia da ordem de 145 artroplastias por
cada 100 000 habitantes e uma taxa média de revisao de 8.3%, tendo esta diminuindo ao longo
dos anos devido a melhoria das técnicas cirurgicas aplicadas. O mesmo relatério refere ainda uma
diminui¢do da idade da primeira artroplastia, o que implicou a criagdo de um novo sector etario
com pacientes de idades entre 40 a 50 anos. Regista-se ainda uma maior aplicabilidade da fixacao
cimentada em pacientes com idade inferior a 52 anos. Relativamente as proteses mais utilizadas,
pode-se referir que a Lubinus, Charnley e Exeter Polished representam mais de 50% das

artroplastias registadas (Malchau et al., 2003).

Os registos ortopédicos na Noruega iniciaram-se ha cerca de 18 anos (Setembro de 1987). Neste
pais séo elaborados registos a nivel nacional, com controlo no local da artroplastia (hospitais e
clinicas). Deste modo a informacéo € mais realista e permite facilmente analisar o sucesso ou
insucesso dos implantes. Estao registadas mais de 91 523 artroplastias, em estudos realizados ao
longo de 16 anos. Anualmente sao colocadas em média cerca de 6108 proteses de anca primarias
e 940 revisdes, o0 que representa 135 artroplastias primarias por cada 100 000 habitantes,
situando-se o numero total de artroplastias em 155 por cada 100 000 habitantes. A ocorréncia da
artroplastia primaria é de 55.1% na perna direita. A idade média dos pacientes é de cerca de 69.4
anos sendo cerca de 69% do sexo feminino. O intervalo entre os 60 e 70 anos apresenta a maior
taxa de incidéncia, com mais de 40% das artroplastias, tendo-se verificado uma tendéncia de
diminuigéo da idade da artroplastia priméria. A fixacao de proteses cimentadas é o método mais
utilizado num total de 78%, seguido das proteses nao cimentadas com 18% e as proteses hibridas
com 4% (Lie et al., 2004; Report 2000; Report 2002).

Os registos ortopédicos no Reino Unido sao recentes. Um relatério de 2000 revela a existéncia de
inUmeras proteses no mercado e refere como factor principal da seleccéo a opiniao pessoal de
cada ortopedista, relegando para segundo plano os registos das taxas de sucesso. Apesar dos

cirurgides receberem recomendacdes para aplicarem as préteses com resultados clinicos
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publicados, foram identificados 62 tipos diferentes de préteses de anca de 19 fabricantes e
somente uma minoria, cerca de 30%, apresentam resultados clinicos publicados. O uso crescente
de proteses mais baratas é outra das tendéncias que se tem observado recentemente.

Segundo este relatério, foram realizadas cerca de 31 296 artroplastias primarias e 5 503 revisdes
entre 1998 e 1999, representando uma elevada taxa de incidéncia, com cerca de 200 artroplastias
por cada 100 000 habitantes. Em 10 anos a taxa de revisdo média situou-se em 10%. O intervalo
de idades entre 60-79 anos é o que regista 0 maior nimero de artroplastias primarias e apresenta
uma relagéo de 1.6 para o sexo feminino e 1 para o sexo masculino. No relatério pode-se ainda
verificar que as 8 préteses com uma quota de mercado entre os 5 e 20% séo as Stanmore, Exeter,
Lubinus SPII, ABG, CPT, Ultima, Elite e Homnift-Ha. Contudo, a protese Charnley apresenta uma
quota acima de 20% (Murray et al., 1995; Report of UK, 1996; Faulkner et al., 1998; Broun, 2000;
Final Report to the Department of Health, 2000).

Nos Estados Unidos da América sao realizadas anualmente mais de 500 000 operacdes a
articulagdes (Bauer e Schils, 1999) sendo que 300 000 referem-se a fracturas do fémur (Anneliese
e Brown). Verifica-se que do total das artroplastias, 59% incidem em pacientes com idades
superiores a 65 anos. Acresce o facto do envelhecimento da populagdo americana, que segundo
um estudo demografico prevé para 2030 que um em cada 5 habitantes tenha mais de 65 anos de
idade. Como causa fundamental para as artroplastias sdo apontadas as artrites, em 17.5% dos
casos, sendo mais frequente nas mulheres as artroplastias (57%). Os individuos com pouca
actividade fisica e obesos séo os que apresentam uma ocorréncia mais acentuada. (Lavernia et
al., 1999).

Ramos (2006), na sua tese de doutoramento apresenta um levantamento bastante completo dos
registos ortopédicos da artroplatia da anca, de diversos paises. Para além dos aqui referidos sédo
ainda apresentados os registos de paises como Canad4, Bélgica, Dinamarca, Nova Zelandia,
Finlandia, Austrélia, Estonia, Franga, Jordania, Holanda, sendo de registar alguns aspectos
comuns como, maior taxa de incidéncia nas mulheres do que nos homens e previsao de aumento

das artroplastias primérias nos préximos anos.

Em Portugal, existe um estudo realizado por Simdes et al (2000) e publicado na revista
Portuguesa de Ortopedia e Traumatologia. Neste estudo foi realizado um questionario aos
ortopedistas portugueses, onde foi solicitado a opinido dos cirurgides relativamente a factores
relacionados com os pacientes e com as proteses. Esse estudo refere que o factor que mais
influencia a escolha de uma prétese é a qualidade éssea (31%), seguida da idade do paciente
(21%) e as caracteristicas das préteses disponiveis (material, geometria e método de fixagao)
(16%). E ainda de salientar que o custo da prétese é um factor com algum peso na escolha do
implante em Portugal.
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A artrose degenerativa (65%) foi a causa mais apontada para a realizagao da artroplastia da anca,
seguida da artrite reumatoide (9%), transtornos pés-traumaticos (9%) e as necroses vasculares da
cabeca femoral. A escolha recai nas proteses cimentadas em 56% dos casos, as ndo cimentadas
em 34% e as hibridas em 11%. Em relagédo as complicagdes do pds-operatério referidas pelos
ortopedistas, saliente-se como complicagées fundamentais os deslocamentos nas interfaces osso-
cimento (84%), cimento-protese (64%) e ostedlises (72%). Nas proteses nao cimentadas, a
complicagao fundamental reside na interface protese-osso em (66%) seguida de ossificagéo
heterotopica em 59% e as infec¢des em 51%. No que se refere a idade dos pacientes e a
aplicagéo de determinado tipo de prétese, foram referidas as cimentadas para idades superiores a
35 anos e nao cimentadas para idades superiores a 22 anos e cuja idade maxima admitida foi os
75 anos, enquanto nas cimentadas foram os 88 anos de idade (Simoes et al., 2000).

2.8 Conclusoes

No que se refere ao tipo de fixacao, tem-se verificado uma predominancia de utilizacdo de

proteses cimentadas, com excepcao na Australia. Talvez esta predominancia se deva ao facto de
as préteses cimentadas serem referidas em todos os registos como as de melhores resultados. O
tipo de fixacao depende da idade do paciente, mas que tem diminuido ao longo dos ultimos anos

devido a melhoria da qualidade dos cimentos.

Outro dos aspectos relevantes é que cada vez mais se utilizam préteses modulares em vez das
monobloco. As préteses anatémicas sdo as que apresentam os melhores resultados (Lubinus
SPIl) pois permitem uma melhor colocagdo e um manto de cimento mais uniforme. O factor
anatémico é fundamental para o sucesso de uma protese (Lavernia et al., 1999). Autores como
Crownshield et al. (1980), Tarr et al. (1982), Rost et al. (2002), Adachi et al. (2002), Rolhman et al.
(1983) e Estolk Il et al. (2000) referem a geometria da haste como o elemento mais importante no

desempenho da protese.

Deve-se salientar que a prétese Lubinus SPII, nalguns registos (registos ortopédicos da Suécia),
apresenta taxas de sucesso a 10 anos na ordem de 98% enquanto em outros apresentam taxas
inferiores a 90%. Fender et al. (2003) referiram num estudo sobre a prétese de Charnley que a
forma da geometria é fundamental para o seu sucesso. Também Ostegard et al. (2001) referem a
influéncia do novo instrumental da artroplastia Charnley como o factor fundamental para a
colocacéao da prétese e responsavel por se ter observado melhores resultados na sua colocacéo.

Quanto aos materiais usados nas proteses, estes variam entre o titanio, o aco de liga crémio-
cobalto e o ago inoxidavel. Para além do preco, uma vez que as de titAnio sdo mais caras, 0s

materiais podem induzir fenédmenos diferentes no mecanismo de transferéncia de carga. As
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proteses de crémio-cobalto apresentam maiores tensdes no fémur e sdo menos propensas a

micromovimentos devido a sua elevada rigidez; as de titanio apresentam comportamento inverso.

No que se refere ao tamanho de cabeca da prétese, tem-se verificado um aumento do uso da
cabeca 28 mm. As cabecas da prétese originam comportamentos distintos em termos de
desgaste. Uma cabeca pequena (22 mm) diminui o atrito e consequentemente diminui 0 momento
torsor na prétese, mas por outro lado aumenta o risco de luxagao e desgaste. As cabecgas de
maior tamanho (30 mm e 32 mm) aumentam a estabilidade da prétese, provocando maiores
momentos torsores e maiores volumes de desgaste. As cabegas de 26 a 28 mm apresentam-se

como as de melhor compromisso.

Pode-se constatar que o comportamento funcional da protese da anca depende das diversas
variaveis inerentes a artroplastia da anca e da sua conjugacao ideal. Deste modo, para qualquer
intervencao na area do projecto de uma prétese torna-se necessario definir objectivos que seréo

sempre de compromisso.
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3 Biomecanica das proteses anatdmica e recta

O debate sobre as vantagens e desvantagens das préteses rectas e das proteses anatémicas é
motivo de enorme controvérsia. Certamente que havera apologistas de uma e “detractores” de
outra. Em termos biomecéanicos, cada uma apresenta vantagens para determinadas condigcdes
patologicas. Para casos de revisdes, ou revisdes das revisdes, aparentemente, a solugdo de uma
préotese anatomicamente adaptada pode permitir um ambiente biomecanico mais favoravel a
estabilidade da protese. Contudo, é necessario ter em mente que, na maioria dos casos de
revisdes, 0s pacientes sédo idosos, sendo a sua actividade fisica mais reduzida e de menores

esforgos.

O conceito de fabrico de um implante intraoperativamente tanto pode ser aplicado em cirurgias
primarias ou de revisdao, embora o conceito possa ser mais adequado e potenciado em situagcoes
de revisdo. As artroplastias de revisédo, sejam de anca ou de outra articulagdo, sdo normalmente
complexas e muito onerosas para o Servico Nacional de Saude, ou para os pacientes que
recorram aos hospitais ou clinicas privadas. Assim, uma prétese de revisao tem caracteristicas
diferentes de uma primaria e é necessario a compreensao da biomecénica da cinematica e da
dindmica da artroplastia de revisao. Para além da prétese, é necessario perceber quais as
técnicas de revisdo e que plano pré-operatério pode ser o mais adequado. E necessario também
perceber como os defeitos ésseos podem condicionar a selecgao do implante, que devera
objectivamente manter estavel a sua fixagao e tornar a articulagao funcional, preservar ou
restabelecer o volume de tecido 6sseo e oferecer ao paciente qualidade de vida, com uma
articulagéo funcional e indolor.

Uma das controvérsias, oportunamente abordadas nesta tese, € saber se sera mais adequado
uma proétese de revisao cimentada e nao cimentada? Este problema nao se coloca tanto ao nivel
da artroplastia primaria, mas na revisdo € um assunto de grandes e apaixonados debates. Ha
muitos autores que advogam a solugéo cimentada e outros a ndo cimentada. Contudo, parece
mais ou menos consensual que para casos severamente osteoporéticos, com grande erosao

0ssea ou num caso tumoral, a utilizagdo de uma proétese cimentada parece ser uma inevitabilidade.

As préteses primarias nao sao adequadas para as revisdes. Nas préteses de revisdao devem-se
considerar a geometria da secgao da haste e a geometria da secgao metafisaria, para além da sua
modularidade, caracteristicas essenciais para esta tipologia de préteses. De facto, a modularidade
das proteses de revisao é o chamado “mal necessario”, pois torna-se necessario providenciar
solucdes capazes de satisfazer as necessidades e apresentar solugdes cirdrgicas aos ortopedistas
no momento da artroplastia de revisdo. Em sentido contrario, o sistema desenvolvido nesta tese
permitira ao ortopedista uma solugdo sem a necessidade de diversos componentes que implicam

mais interfaces, sempre biomecanicamente indesejaveis.
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O requisito principal da cirurgia de revisdo € que possa fornecer uma boa estabilidade na interface
0sso-prétese, 0 que nem sempre é possivel. Na fase inicial € necessaria uma fixagdo mecanica
inicial ao nivel da haste com o osso cortical, a qual se segue uma fixagao biolégica numa fase
mais tardia na metéafise de maior actividade osteogénica. Neste sentido, deve-se considerar os
revestimentos bioactivos como os de hidroxiapatite e biovidro para aumentar as possibilidades de
osteointegragao ou osteoadesao. Quando o volume de tecido ésseo ao nivel metafisario é
diminuto é desejavel uma haste revestida com metal poroso e com o auxilio de enxerto ésseo

pode minimizar-se as possibilidade de insucesso.

O material é também um parametro importante na prétese de revisdo. E, mais ou menos
consensual que o titanio deve ser o material para as préteses ndo cimentadas, do tipo press-fit. A
dicotomia entre o titanio e as ligas de crémio-cobalto prende-se com os efeitos antagdnicos que
cada um proporciona. E sabido que as préteses de titanio permitem menor efeito de stress
shielding e, nesta perspectiva, menor reabsor¢do 6ssea, mas permitem maior mobilidade do
implante e maiores dificuldades de osteofixagdo. Ao contrario, as proéteses feitas em ligas de
crémio-cobalto provocam maior efeito de stress shielding, mas menor micromobilidade. Como as
prétese ndo cimentadas tém maior geometria (n&o necessitam de manto de cimento), a rigidez
total (material e geometral) assemelha-se as de cromio-cobalto com cimento 6sseo de menor

rigidez.

Nas artroplastias de revisdo a componente geometral da prétese tem um papel importante. Se a
haste é de pequeno comprimento, menos de 200 mm, a componente femoral anatomica nao
apresenta, aparentemente quaisquer vantagens. O mesmo ndo sucede quando a haste é
comprida. Para as prétese anatémicas, a modularidade é vantajosa, evitando o fabrico de hastes
esquerda e direita, pois basta rondar a mesma de 180° para passar de uma haste esquerda para
direita e vice-versa, evitando maior nimeros de inventariacdo € menores custos. A modularidade
permite a alteragdo das caracteristicas geometrais das hastes, nomeadamente as suas variantes
ao nivel da geometria do colo. De facto, este tipo de proteses permitem uma colocagao
independente da haste na diafise com variagdo do seu comprimento e didmetro. Outras permitem
modificagdes independentes de comprimento da haste, offsef e &ngulo cérvico-diafisario. Todavia,
a modularidade também apresenta as suas desvantagens. Se por um lado permite uma maior
flexibilidade de solucdes intra-operatdrias, por outro lado pode provocar o surgimento de debris e
potencial corrosédo. Neste sentido, uma prétese anatomica nao apresenta este tipo de
desvantagens. O espectro dos maleficios dos debris ndo parece critico. A corrosao ou produgéo
desses devido ao maior nimero de interfaces da prétese, nomeadamente haste-metafise aponta
para a sua inocuidade quando comparados com os provenientes da interface colo-cabecga (cone
de Morse). Os valores de debris neste tipo de interface sao muito baixos. A protese anatémica
adapta-se a curvatura natural do fémur, pode permitir a correccao do defeito 6sseo e também a
correcgao independente de necessidade de anteversao e retroversao.
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Alguns fabricantes de préteses de revisdo apresentam hastes com furos distais para permitir uma
fixagdo mecanica inicial. Normalmente as hastes tém dois furos e através de dois parafusos faz-se
a fixacao da protese ao fémur, porque este encontra-se, na parte proximal, muitas vezes,
deformado, dilatado, fragilizado ou ausente. Contudo, uma boa fixagao distal pode provocar algum
stress shielding pronunciado. O ideal sera a fixagdo proximal, mas muitas vezes néo é possivel.

O tipo de perfil (cénico, cilindrico, estriado...) da haste € também uma caracteristica das préteses
de revisdo. A maioria das hastes de revisao, para além de serem modulares, apresentam alguma
conicidade, que € justificada pelo facto do istmo, o canal medular ser também cénico. As hastes
cilindricas contém uma ranhura distal para esta se adaptar a conicidade e curvatura do canal
femoral. Tal como noutros aspectos da protese de revisdo, ha defensores das hastes cénicas e
outros das hastes cilindricas. As cilindricas apresentam como vantagem o facto de permitirem
maior superficie de contacto, mas, pelo facto de serem cilindricas, necessitam de estabilidade
proximal, caso contrario a possibilidade de afundamento é superior as conicas. As cénicas e
estriadas apresentam menor probabilidade de afundamento porque ficam “encastradas” no istmo e
as estrias bloqueiam a possibilidade de rotagao da haste.

O sistema de encaixe é um factor intimamente ligado as préteses de revisdo. Existem dois
sistemas de encaixe: bloqueio e press-fit. Os encaixes implicam mais interfaces, que sobre o
ponto de vista mecénico sao de evitar. O sistema de bloqueio por encaixe é normalmente
complementado com uma fixag&o por parafuso e pode apresentar diferentes tipologias. Pode ser
de estrias que oferece resisténcia a tor¢cdo, aos movimentos de rotacdo (anteversao e retroversao).
A tipologia de dentado também oferece boa resisténcia. O sistema por interferéncia é o utilizado
no encaixe das cabegas na haste. E um sistema universalmente conhecido e utilizado em muitos
dispositivos e equipamentos mecéanicos e outros sistemas. Aparentemente complica a técnica
cirdrgica no momento do ensaio dos componentes, pois por ser conico e cada vez que se queira
fazer a correcgao de orientacdo € necessario desmontar o sistema com instrumentagao dedicada.
A maior desvantagem projectual dos sistemas de encaixe relaciona-se com 0s micromovimentos

relativos e potencial corroséao.

As proteses de revisao, tal e qual como elas sao apresentadas, e tendo em consideracao os
aspectos de projecto inerentes as mesmas atras apresentados, nao é evidente, pelo menos
cientificamente, sobre as vantagens das rectas sobre as anatomicas ou vice-versa. Contudo, é um
facto que as solugdes actuais apresentam determinadas desvantagens pela sua modularidade,
embora apresente maior versatilidade de solugdes, que é importante do ponto de vista clinico.
Deste modo, é importante que possa haver solugdes que permitem ao cirurgido a versatilidade
desejada e minimizagao dos sistemas de encaixe, de preferéncia s6 a da cabega da prétese. E
nesta preocupacao que se apresenta esta tese, que teve como objectivo o desenvolvimento de um
conceito, de um sistema de fabrico de préteses (primarias ou de revisdo) que do ponto de vista

biomecanico apresenta melhores solugdes clinicas. E também importante demonstrar que sob o
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ponto de vista da biomecéanica estrutural a solugao da prétese anatomica é potencialmente mais
adequada. Assim, nesta seccao da tese foi objectivo comparar, usando o método dos elementos
funitos, a biomecanica das préteses anatomicamente adaptada e recta, assim como analisar o
efeito da sua rigidez material, comparando préteses em polietileno e em titanio, numa perspectiva
de utilizagdo em animais de pequeno porte, como os caninos. Os resultados obtidos podem

naturalmente, sem perda de rigor cientifico, serem extrapolados para pacientes humanos.

3.1 Materiais e Métodos

Para o estudo em causa, digitalizou-se um fémur de uma ovelha e conceberam-se duas préteses:
anatomicamente adaptada e recta. As “artroplastias” virtuais foram realizadas de acordo com
instrugées dadas por um cirurgido e um veterinario com larga experiéncia no campo das

artroplastias da anca em pacientes humanos e animais.

A geragao das geometria do fémur foi realizada a partir de uma digitalizagéo tridimensional das
suas superficies com uma precisdo de 0.2 mm (Roland LPX 250). Posteriormente foram geradas
as diversas superficies de forma a poderem ser utilizadas na montagem dos conjuntos osso-
implante a partir da aplicagao de CAD tridimensional (PowerShape, Birmingham, UK). As
componentes femorais, anatémica e recta, foram também modeladas e colocadas no interior do
fémur. A figura 3.1 ilustra os modelos CAD do fémur e a figura 3.2 mostra os modelos CAD das
duas proteses. Procedeu-se a criacdo da malha sélida com elementos tetraédricos de 4 nés e seis
graus de liberdade por né (Altair HyperMesh v6.0, Troy, Michigan, USA). A figura 3.3 ilustra alguns
pormenores da malha de elementos finitos do conjunto fémur-prétese. Importaram-se os modelos
para uma aplicacdo de andlise estrutural de elementos finitos (Marc Research Analysis, Palo Alto,
CA, USA). As simulagbes dos diferentes modelos numéricos foram realizadas em condig¢des de
contacto entre os diferentes componentes e materiais e também ligados (sem consideragéo de
atrito).

O objectivo desta parte do estudo foi meramente comparativo e, assim, considerou-se as
propriedades homogéneas para 0 0sso cortical e esponjoso e com comportamento linear elastico,
assim como os materiais das proteses. Considerou-se modulos de elasticidade de 20, 1, 1.3 e 110
GPa para o osso cortical, 0sso esponjoso, polietileno e titanio, respectivamente. Para todos os
materiais considerou-se um coeficiente de Poisson de 0.3. Todos os materiais foram considerados
isotropicos e homogéneos.

Os coeficientes de atrito utilizados entre o implante e 0 0sso esponjoso e cortical foi p=0.25
(Viceconti et al., 2000; Lu et al., 2001). Nas simulagdes utilizou-se o algoritmo de contacto né-
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superficie disponivel na aplicacao de andlise estrutural usada. O modelo de atrito utilizado foi o de
Coulomb. Considerou-se que todas as superficies dos diversos componentes estavam
simplesmente em contacto, sem zonas de interferéncia. Todos os modelos foram rigidamente
imobilizados na zona distal. O ponto A da figura 3.2 assinala o ponto de aplicagéo das cargas, que
foram respectivamente nas direcgdes: axial (vertical) = -245.6; antero-posterior = -35.1 e medial-
lateral = 57.85. Estas forgas correspondem a uma forga total resultante de 255 N.

Figura 3.1 — Modelo CAD do fémur

1
24

Prétese recta Prétese anatémica

Figura 3.2 — Modelos CAD das proteses
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Protese recta

Prétese anatémica

Figura 3.3 — Pormenores da malha de elementos finitos do conjunto

(prétese, protese-0sso esponjoso e conjunto fémur-prétese).
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3.2 Tensoes equivalentes de von Mises na interface do osso esponjoso com a
protese

A tabela 3.1 contém os valores das tensdes de von Mises para as proteses recta e anatémica,
considerando-se as mesmas coladas ou em atrito com 0 0sso esponjoso. A consideragédo das
tensbes de von Mises (tensbes equivalentes), embora nao sendo a mais adequada em funcao da
natureza anisotrdpica do tecido 6sseo esponjoso, foi a utilizada para realizar a comparacéo do
desempenho das proéteses, quer em polietileno, quer em titanio. Assim, considerou-se o modelo de
rotura das trabéculas do osso esponjoso baseado nas tensdes de von Mises.

Quantitativamente, e tendo em mente as limitagcdes diversas dos modelos simulados, e para o
caso da interface colada, ndo se observou nenhuma tendéncia especifica, isto &, ndo foi possivel
extrair uma diferenciacdo do desempenho de uma protese relativamente a outra. A prétese recta
de polietileno provocou maiores tensdes nos lados posterior (5.75 MPa) e anterior (5.58 MPa) na
interface do 0sso esponjoso com a mesma. Doravante referiremos sempre interface como sendo a
mesmo materializada pelo 0osso esponjoso e pela prétese. Quando a prétese foi de titanio, as
tensdes mais elevadas, de pico, desenvolveram-se nos lados medial (5.52 MPa) e lateral (4.48
MPa). Este facto mostra-nos que a diferenca de rigidez material induz maiores ou menores
tensbes em diferentes lados da interface. Quando se considerou a prétese anatémica, as tensdes
mais elevadas foram observadas nos modelos numéricos no lado medial (5.12 MPa) para a
prétese em polietileno e lado posterior (7.31 MPa) para a protese em titanio. Mas, de uma forma
geral, as maiores tensdes na interface foram induzidas pela prétese recta, o que permite confirmar
as vantagens das préteses anatémicas por sujeitarem 0 0sso esponjoso a tensdes mais baixas,
minimizando o risco de rotura da interface. Quando a andlise é confinada ao material, a prétese
anatémica de polietileno foi aquela que gerou as tensdes de von Mises mais baixas. No que diz
respeito a prétese recta, a de maior rigidez (de titanio) provocou tensées comparativamente mais

baixas.

A andlise dos resultados considerando a interface em atrito, que segundo diversos autores é a
situacdo sempre presente numa situagéo in vivo (Mann et al., 1995, 1999; Vendonschot e Huiskes,
1996; Lu e McKellop, 1997; Stolk et al.,1998, 2002; Ramaniraka et al., 2000; Viceconti et al., 2000,
2001; Lennon e Prendergast, 2001; Lu et al., 2001; Kleemann, et al., 2002; Nufio e Avanzolini,
2002; Rost e Liefeith, 2002) algumas conclusdes interessantes podem ser feitas. Verificou-se que
de um forma mais ou menos generalizada, as tensdes aumentaram para a proétese recta e
diminuiram para a prétese anatomica. A titulo de exemplo, a tensdo maxima para a prétese em
polietileno foi de 3.42 MPa quando considerada colada e 8.25 MPa quando considerada em press-
fit, ou seja, um aumento de cerca de 140%. Considerando o mesmo material, houve para a
prétese anatdmica press-fit uma diminuicdo da tensdo maxima de quase 50%. Também para as
préteses em titanio houve o aumento da tensdo maxima quando a prétese recta foi simulada em

atrito e uma diminuicdo da mesma quando considerada anatémica. A protese anatémica de
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polietileno foi a que induziu tensdes de von Mises de mais baixa intensidade em todos os lados da

interface, medial, lateral, anterior e posterior.

Embora a média e o pico das tensées permita inferir o melhor ou pior desempenho das prétese
recta e anatémica, € necessario analisar a distribuicado do campo de tensdes ao longo da interface
em cada lado do fémur. Esta andlise permite observar o efeito de concentracdo de tensdes nas
regides proximal e distal da interface. Os graficos das figuras 3.4 a 3.11 ilustram a distribuigdo das
tensdes de von Mises na interface 0sso esponjoso-protese para cada simulagéo realizada,
considerando as diferengas de geometria, material e condigbes na interface.

Tabela 3.1 — Tensdes de von Mises para a interface com e sem atrito.

SEM ATRITO COM ATRITO
Tens&o von Mises Tens&o von Mises Tensé&o von Mises Tens&o von Mises
Interface 0sso esponjoso-prétese média méxima média méaxima

(MPa) (MPa) (MPa) (MPa)

Recta Polietileno  Medial 1,23 3,42 3,15 8,25
Lateral 1,10 4,85 3,07 6,63

Posterior 1,40 5,75 2,53 5,11

Anterior 0,96 5,58 1,83 3,26

Titanio Medial 3,18 5,52 3,45 7,99

Lateral 2,46 4,48 3,33 6,92

Posterior 2,48 3,95 2,42 4,55

Anterior 1,21 4,19 1,99 3,81

Anatémica |Polietileno  Medial 2,03 5,12 1,31 2,62
Lateral 0,92 1,78 1,46 4,55

Posterior 1,20 2,67 1,66 3,51

Anterior 1,18 1,97 0,96 1,90

Titanio Medial 1,88 3,39 1,33 2,45

Lateral 1,51 2,67 1,47 5,52

Posterior 1,97 7,31 1,68 4,00

Anterior 2,23 3,06 0,99 2,62
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Figura 3.4 — Tensdes de von Mises (prétese recta de polietileno, sem atrito).
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Figura 3.5 — Tensodes de von Mises (prétese recta de titanio, sem atrito).

A distribuicdo das tensdes de von Mises para as prétese em polietileno (figura 3.4) e em titanio

(figura 3.5) sao diferentes. A distribuicdo das tensdes para a protese de polietileno mostra que

estas sao mais elevadas na parte proximal da interface, numa regiao de concentragéo de tensdes.
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As tensdes tendem para zero na regido mais distal da interface. Para a prétese de titanio, as

tensbes sédo mais elevadas na zona medial-média da prétese. Observa-se que a prétese em

polietileno provoca um campo tensées mais “harmonioso” em todos os lados da interface. Essa
distribuicao é de menor irregularidade para a prétese de titanio.

tenséo von Mises (MPa)
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Figura 3.6 — Tensdes de von Mises (prétese recta de polietileno, com atrito).
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Figura 3.7 — Tensodes de von Mises (prétese recta de titanio, com atrito).
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A consideragdo de atrito na interface osso esponjoso-prétese altera a forma da distribuigao das
tensdes de von Mises (figuras 3.6 e 3.7). Contudo, para este caso, ndo se observam diferencas
significativas entre a prétese de polietileno e a de titanio. Observa-se, contudo, que a prétese de
polietileno, nesta situacao, provoca tensdes mais elevadas, em todos os lados da interface. Este
facto leva-nos a supor que para uma prétese solidamente fixa na sua parte proximal ao 0sso
esponjoso, esta apresentara melhores vantagens se for de maior rigidez material, em titanio ou
numa liga de crémio-cobalto.
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Figura 3.8 — Tensdes de von Mises (prétese anatémica de polietileno, sem atrito).
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Figura 3.9 — Tensdes de von Mises (prétese anatémica de titanio, sem atrito).

73



Biomecanica das préteses anatémica e recta

A prétese anatdémica provocou uma distribuicdo de tensdes mais uniforme (figuras 3.8 e 3.9),
independentemente de ser em titanio ou em polietileno. A protese em polietileno provocou tensdes
mais elevadas na sua parte medial-proximal. Nos outros lados da interface, as tensdes foram de
intensidade semelhante, em torno de 1 MPa. Verifica-se uma elevada tensdo na parte posterior-
proximal da interface para a protese em titanio. Nesta, sendo uma regido de concentragao de
tensdes, onde o colo da protese liga a sua haste e acaba o suporte 6sseo, deve-se ter algum
cuidado na andlise deste valor. Os modelos numéricos, em regides de elevada concentragao de
tensdes, ou em pontos singulares da estrutura, pode mascarar o verdadeiro valor da tensao.
Contudo, verifica-se que a prétese anatomica induziu uma distribuicdo de tensées muito uniforme
em toda a interface.
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Figura 3.10 — Tensdes de von Mises (protese anatomica de polietileno, com atrito).
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Figura 3.11 — Tensdes de von Mises (protese anatémica de titanio, com atrito).
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Os gréficos das figuras 3.10 e 3.11, com a interface em atrito, mostram semelhantes distribuigdes
as observadas para a protese recta, mas tensdes de menor intensidade. Curioso é o facto da
prétese anatdmica press-fit provocar maiores tensdes na regido distal do 0sso esponjoso, ao
contrario da proétese recta e da prétese anatémica quando simulada com a interface ligada, sem
atrito.

Da analise realizada sobre a forma de tensdes de von Mises no 0sso esponjoso adjacente a
prétese, verifica-se que o atrito provoca tensées de maior intensidade. Com ou sem atrito, a
protese anatémica de polietileno foi a que gerou um campo de tensdes de von Mises de menor
intensidade e consequentemente, este tipo de prétese terd menores probabilidades de provocar a

rotura da interface.

3.3 Deformagodes na direc¢ao axial na diafise do fémur

A andlise das deformacoes na diafise do fémur permite aferir o efeito de stress shielding que a
protese provoca. Neste sentido, determinou-se as deformagdes na direcgéo axial da diafise do
fémur para as proteses recta e anatémica (tabela 3.2). Também se teve em consideragao a
intensidade das mesmas deformacdes, que sendo demasiada baixas podem induzir a reabsorcéao

0ssea, ou se forem demasiado elevadas podem levar a fractura do tecido ésseo.

Tabela 3.2 — Deformagdes na direcgdo axial da diafise do fémur.

SEM ATRITO COM ATRITO
Diafise do fémur Deformagéo Deformagé&o Deformagéo Deformagéo Deformagéo Deformagéo

maxima minima média maxima minima média

(pe) (me) (He) (He) (1e) (me)

Recta Polietileno  Medial 350 -288 -32 351 -298 -49
Lateral 21 -559 -153 49 -560 -161

Posterior -56 -687 -384 -108 -655 -373

Anterior 24 -663 -354 428 -252 108

Titanio Medial 350 -260 -134 350 -367 -52

Lateral -1 -562 -164 33 -556 -169

Posterior -6 -664 -337 -97 -660 -364

Anterior -7 -687 -369 430 -482 90

Anatémica |Polietileno  Medial 398 -259 9 398 -208 0
Lateral 18 -611 -184 40 -612 -190

Posterior 102 -658 -315 -45 -654 -350

Anterior 438 -88 161 437 -29 158

Titanio Medial 398 -171 37 397 -224 13

Lateral 27 -611 -180 69 -611 -191

Posterior 336 -659 -292 -19 -654 -337

Anterior 438 -13 179 437 -126 151
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Figura 3.12 — Deformagdes na direcgdo axial da diafise (prétese recta, lado medial).
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Figura 3.13 — Deformagdes na direcgdo axial da diafise (anatémica, lado medial).

As distribuicdes das deformacgdes nas figuras 3.12 e 3.13 mostram que de um modo geral a

prétese recta provoca maiores deformagdes, com um pico na parte medial em torno de 400 pe. No

caso da proétese recta, observa-se comportamentos diferentes entre a prétese de titanio colada e

as restantes. De facto, enquanto que para as outras proteses, logo apés a ponta distal, as

deformagdes foram iguais, a de titanio colada induziu deformagbes mais baixas em torno de 100

ue. O mesmo nao se verificou para a protese anatémica. Para este caso, as distribuicoes das
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deformagdes foram iguais apés a ponta distal das proteses. Para ambas as préteses,
independentemente do seu material, polietileno ou titanio, o efeito de stress shielding € bem
evidente na regido proximal do fémur. N&o se verifica, neste &mbito, diferencas significativas entre
as proteses coladas ou nao coladas. Tal constatagao leva-nos a supor que a proétese do tipo
intramedular provoca sempre um efeito de stress shielding que nédo depende do tipo de fixagédo na

interface nem da rigidez do material. Tal observagao ja foi referida por Simdes (1998).

100 -
0 T T T T
"‘s‘_\ 60
-100
£ 200
o
w0
5
£
5 -300
3
—e— PE_COLADO
400 —= PE_ATRITO
—a— TI_COLADO
—e TI_ATRITO
-500 .\‘
-600 J Proximal Distal
Figura 3.14 — Deformagdes na direcgdo axial da diafise (protese recta, lado lateral).
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Figura 3.15 — Deformagdes na direcgdo axial da diafise (protese anatémica, lado lateral).
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Na parte lateral do fémur, as diferengas das distribuicdes e intensidade das deformagbes séo
minimas. Para a prétese de geometria recta, observa-se que as distribuicoes sdo praticamente
iguais, em torno de 0 pe, quando se considera a prétese colada, ou nao colada. Observa-se uma
ligeira diferenga dos niveis das deformagdes na parte média-proximal. Estas observagbes também
se adequam ao observado com a prétese anatomica. Nesta parte do fémur, e considerando as
simplificagdes de simulagao do sistema de forgas, onde nao se incluiu, por exemplo as forgas
provenientes do sistema muscular, verificou-se forte efeito de stress shielding, onde as
deformagdes foram praticamente inferiores a 100 pe em toda a extensao da prétese. Para este
lado do fémur, as deformagoes induzidas pelas diferentes préteses ndo dependem nem do

material, nem do tipo de interface, tal como foi observado para a parte medial do fémur.
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Figura 3.16 — Deformacgdes na direcgao axial da diafise (prétese recta, lado anterior).
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Figura 3.17 — Deformagdes na direcgdo axial da diafise (protese anatémica, lado anterior).

Na parte anterior do fémur, as diferencas entre as distribuicoes das deformacdes sao significativas.
Para a protese de geometria recta, as distribuicdes das deformacdes sao diferentes. Na regido
proximal da protese as deformacdes sdo mais elevadas para a press-fit, 0 que do ponto de vista

do efeito de stress shielding é mais vantajoso, e menores para a colada. O facto da prétese estar
colada ao fémur, implica que o mesmo esteja sujeito a maiores momentos flectores, provocando
deformacgdes mais elevadas, da ordem de 700 pe. Para a protese press-fit, as deformagdes

tendem para valores da ordem de 500 pe. Neste lado do fémur os efeitos do tipo de interface sao

visiveis.

As distribuigbes das deformacdes para a protese anatdmica nao sao significativamente diferentes,
sendo menos influenciadas pelo tipo de interface ou tipo de material. As deformagbes sdo mais
elevadas na parte distal do fémur, nomeadamente apds a ponta distal de prétese, e sédo da ordem
de 450 pe. No lado anterior do fémur, as diferengas entre as deformacdes na direcgédo axial séo

notérias, o que ndo sucedeu, de forma evidente, nos lados medial e lateral do fémur.
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Figura 3.18 — Deformagdes na direcgdo axial da diafise (prétese recta, lado posterior).
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Figura 3.19 — Deformagdes na direcgao axial da diafise (protese anatémica, lado posterior).

Na parte posterior, ndo se observa diferencas nas distribuicbes das deformagdes para a protese

recta. Para a prétese anatomica, as diferengas sao visiveis na ponta distal. De facto, todas as

préteses anatomicas provocaram um pico de deformagdes na regido da sua ponta distal, sendo

mais elevados para as proteses press-fit, da ordem de -600 pe. A prétese de titanio provocou um

pico de deformacgéo da ordem de 400 ue. Nesta regido da prétese pode observar-se o efeito do

facto da prétese estar ou ndo colada ao fémur, sendo o pico negativo para as press-fit e positivo

para a prétese de titanio. A protese de polietileno colada apresentou um pico perto de 0 pe.
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3.4 Conclusoes

Uma prétese com menos interfaces permite evitar os problemas relacionados com a sua rigidez e
corrosao entre as pecgas nas suas interfaces. A solugdo de uma prétese em sistema Unico
apresenta vantagens 6bvias, mas limita fortemente a versatilidade das solugdes clinicas,
incompativel com o0 momento da cirurgia. Nao é possivel determinar com exactidao desejada o
tipo de prétese mais adequada para um determinado paciente com base numa analise pré-
operatéria em radiografias, ou mesmo em tomografias ou ressonancias. Assim, uma solugéo que
permita de forma intraoperativamente fabricar o componente sem sistemas de encaixes e mais

adequado a geometria do fémur parece-nos trazer vantagens biomecanicas e clinicas evidentes.

A andlise das tensdes na interface 0osso esponjoso-protese e as deformacodes na diafise do fémur
mostra que a prétese anatomica provoca, potencialmente, niveis mais baixos, logo sera menor a
probabilidade de rotura do tecido 6sseo e laxagao do implante. Deste modo, em especial nas
artroplastias da anca de revisao, a utilizacdo de uma prétese anatémica apresenta maiores
probabilidades de provocar ambientes biomecanicamente mais favoraveis. Contudo, s6 a
avaliacdo clinica pode verdadeiramente mostrar os efeitos positivos e negativos destas duas

solucdes aqui discutidas.
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4 Maquinabilidade de Biomateriais de Aplicacao em Ortopedia

4.1 Biomateriais de aplicacao em ortopedia

A seleccao de materiais € implicita no projecto e fabrico de um implante. As caracteristicas
geométricas e funcionais da protese dependem do material utilizado para a produzir. Idealmente, a
vida (til de uma prétese deveria coincidir com a do paciente, no entanto, existem factores
relacionados com aspectos técnicos da fixacao da protese, qualidade do osso hospedeiro e tipo de
actividade e mobilidade do paciente que podem constituirem-se como factores limitadores da

duracao da prétese.

Para uma prétese da anca, o material seleccionado para o seu fabrico deve permitir recuperar a
mobilidade da articulacao, uma eficaz transferéncia de carga, evitar modificagcdes quimicas,
dissolugéo ou corrosdo, evitar o desgaste, a dilatagédo e principalmente ndo gerar elementos ou

libertar particulas que possam causar perturbagdes ao nivel bioldgico.

O material para cumprir de forma adequada a sua fungédo mecéanica deve possuir um maédulo de
elasticidade mais proximo do osso para evitar o efeito de stress shielding, possuir resisténcia a
rotura e garantir uma distribuicdo de tensdes uniforme na interface. No contacto triboldgico, deve
permitir a mobilidade, apresentar baixo coeficiente de atrito e baixo desgaste quando em contacto

com outros materiais.

As propriedades quimicas dos materiais da protese ndo devem provocar reacgoes biolégicas
adversas por parte dos tecidos vivos. Devem possuir boa resisténcia a corrosao, baixo atrito nas
interfaces e grande resisténcia ao desgaste. Nos casos das proteses com revestimentos

bioactivos, estes devem estimular a funcao bioldgica para permitir a ligacao éssea.

Biomaterial é definido como todo material utilizado para substituir, no todo ou em parte, sistemas
biolégicos. Assim, podemos ter biomateriais metdlicos, cerdmicos, poliméricos e compositos. Para
uma dada aplicagao deve haver pelo menos um material e um processo de fabricagao disponivel.

Os materiais metélicos sdo os mais aconselhados para situagées de carregamentos ciclicos e
deverao possuir elevada rigidez e elevada resisténcia mecanica. Os materiais ceramicos sao
compostos de materiais metalicos ou nao metalicos possuindo uma grande gama de propriedades
tais como elevada resisténcia ao desgaste e boas propriedades osteocondutivas, podendo-se citar
o biovidro e a hidroxiapatite.

Os polimeros sao excelentes pelas suas caracteristicas de biocompatibilidade. Os compositos sao

materiais mais recentes e com uma aplicagao reduzida, no entanto, o facto de permitirem criar
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estruturas com propriedades variaveis, dependentes da sua composicao e arquitectura, torna-os
passiveis de serem aplicados no desenvolvimento de préteses.

A propriedade fundamental para que um material seja utilizado para uma aplicagao ortopédica ¢ a
biocompatibilidade, que de acordo com Williams (Williams et al., 2002) e Cowin (Cowin et al.,
2001) depende de:

e Boa absorgao de proteinas, ou seja, deve permitir que as proteinas rapidamente cubram a
superficie do implante, permitindo a interacgao das células com a superficie e sua
posterior adeséo;

e Degradagao do material ao nivel atbmico e molecular, a corrosao nos materiais metdlicos,
a reabsorgao nos ceramicos e a hidrolise nos polimeros ocorrem quando em contacto com
outros meios como o corpo humano, ou seja, a degradacao dos materiais depende das
suas propriedades;

¢ Tipo de resposta do material ao trauma causado pela cirurgia aquando da introdugéo da
prétese, sendo iniciado um processo inflamatério em torno dos tecidos, seguido do
processo de reparagdo que determina a estabilidade do implante, sendo importante o
tempo necessario para reparar a influéncia quimica dos materiais introduzidos e estabilizar
o sistema local;

e Os efeitos sistémicos, pequenas particulas soltas da superficie do implante devido ao
desgaste ou da degradagao das superficies levam a rotura de ligagbes quimicas e a
efeitos indesejados.

4.1.1 Materiais metalicos

A utilizacdo de metais e suas ligas em medicina, nomeadamente na cirurgia, foi impulsionada pelo
desenvolvimento de técnicas cirargicas assépticas, assim como pelo aperfeicoamento da
anestesia e das transfusdes de sangue. Por volta de 1900 os materiais mais utilizados eram os
metais nobres, como o ouro, que sendo ducteis, nao apresentavam adequadas propriedades de
resisténcia e inércia quimica capazes de permitirem o fabrico de implantes ortopédicos (Mears,
1997).

As ligas ferrosas e nao ferrosas a base de zinco, cobre e aluminio, existentes na época, néo
apresentavam estabilidade quimica adequada. Os metais em contacto com os fluidos do corpo
humano produziam substancias téxicas por dissolucéo (oxidacao). O emprego dos primeiros agos
inoxidaveis em implantes ortopédicos data de 1926, a que se seguiram o emprego de ligas a base
de niquel e metais como o titanio e o tantalo (Mears, 1997).
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4.1.1.1 Aco inoxidavel

Segundo Ramos (Ramos, 1978) e Anstots (Anstots et al, 1994) um ago designa-se de “inoxidavel”

quando apresenta na sua composi¢cao um teor minimo de 10% a 12% do elemento cromio.

Os agos inoxidaveis, de acordo com a sua estrutura, podem ser classificados basicamente em:
austeniticos (c.f.c.), ferriticos (c.c.c.) e martensiticos (t.c.c.) (Van Vlack, 2002). Os acos inoxidaveis
austeniticos sao os que tém maior aplicagao em implantes ortopédicos. Estes retém a estrutura
c.f.c. do ferro a baixas temperaturas, comparaveis as do corpo humano, e apresentam boas

propriedades mecénicas e resisténcia a corrosao.

Todos os elementos constituintes do a¢o sdo nocivos quando se apresentam em grandes
quantidades, no entanto a resisténcia a corrosao destes materiais quando em contacto com os

fluidos bioldgicos permite o controlo da dissolugdo metalica em niveis ndo prejudiciais a saude.

O aco inoxidavel tem maior aplicabilidade em implantes temporarios, apresentando como grande
vantagem o seu mais baixo custo entre todos os materiais metalicos aplicados em cirurgia.
Permite excelentes acabamentos de superficie, mas apresenta como desvantagem a possibilidade
de formacdo de ides de Ni+2, Cr+3 e Cr+6, nocivos ao organismo humano. Os problemas de
corrosao com este material sdo diminutos, podendo ocorrer quando dois componentes do mesmo

material estdo em contacto.

Actualmente os agos inoxidaveis mais utilizados em implantes ortopédicos sdo o F138 e F139
segundo as normas ASTM e os acos 316 e 316L de acordo com as normas ISO e mais
recentemente o 5832-9. Estes caracterizam-se por apresentarem boa resisténcia a corrosao
proveniente da formagéo de 6xido de cromio (Cr.O3) na superficie durante o processo de fabrico.
A pelicula formada tem uma espessura média de cerca de 10 um, protegendo o metal. Com a
adicao do niquel, a liga aumenta a estabilizagado da estrutura cristalina de c.f.c. melhorando a sua
resisténcia a corrosao e as suas caracteristicas de fabrico, quer por processos de conformacao ou

de maquinagem.

A adicdo de molibdénio a liga aumenta a sua resisténcia a corrosao por picada quando em
contacto com liquidos. A tabela 4.1 apresenta a composicao quimica dos acos inoxidaveis 316L,
F138 e 5832-9. Estas ligas caracterizam-se pela baixa percentagem de carbono para evitar a
formacao de carbonetos de crémio que se alojariam nas fronteiras de grédo, provocando a

formacéo de corroséo intergranular.
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Tabela 4.1 — Composigao quimica dos agos inoxidaveis (em percentagem).

Elementos 316L F138 ISO 5832-9

Cr 16,60 17,60 20,70
Ni 10,40 14,20 9,94
Mo 2,11 2,08 2,50
N 0,078 0,021 0,320
Mn 1,40 1,94 4,09
P 0,039 0,023 0,014

0,025 0,002 0,005

0,025 0,012 0,015
Si 0,012 0,260 0,330
Nb - - 0,280

Fonte: Bresciani F. E.: Selecgdo de Materiais, 22 ed. Ed. Campinas, 1988

Os agos inoxidaveis 316 e 316L diferenciam-se pela sua percentagem de carbono, tendo cada um,

respectivamente, 0 maximo de 0.08% e 0.03%.

4.1.1.2 Ligas de cromio-cobalto

As ligas de crémio-cobalto apresentam melhor resisténcia a corrosao do que o ago inoxidavel.
Este material pode ser fundido ou forjado, sendo que este ultimo processo permite melhores
propriedades de resisténcia a fadiga. Existem essencialmente dois tipos de ligas de agos cromio-
cobalto usados em implantes, um designado por CoCrMo, capaz de ser obtido por fundigcéo, e um

outro tipo designado por CoNiCrMo normalmente forjado a quente.

Segundo a norma ASTM existem quatro grupos de ligas de cromio-cobalto recomendadas para
aplicagbes ortopédicas: 1) liga para fundicdo CoCrMo designada por F75; 2) liga no estado de
recozido (normalizada) CoCrWNi, designada de F90 que possui maior percentagem de tungsténio
e niquel; 3) liga recozida (normalizada) CoNiCrMo com niquel e molibdénio designada de F562; e
a liga normalizada que possui maior percentagem de ferro CoNiCrMoWFe designada de F563. As
mais utilizadas sdo as referidas nos pontos 1 e 3. Uma das caracteristicas destas ligas é que
possuem na sua composicao quimica uma percentagem de Co superior a 65% na solugao sélida;
o molibdénio é adicionado para permitir a diminuicdo do tamanho do grao de forma a aumentar a

tenséao limite de elasticidade depois de forjado ou fundido.

As ligas de crémio-cobalto (F75 e F562) sao para fundigao, diferenciando-se das ligas para
forjamento pela sua composigao quimica, contendo estas ultimas niquel e tungsténio para permitir

a sua deformabilidade. Na tabela 4.2 apresenta-se a composigao quimica das quatro ligas.
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Tabela 4.2 — Composigao quimica das ligas de Cromio - Cobalto (em percentagem).

Elementos CoCrMo(F75) CoCrWNi(F90) CoNiCrMo(F562) CoNiCrMoWFe(F563)
min. max. min. max. min. max. min. max.
Cr 27.0 30.0 19.0 21.0 19.0 21.0 18.0 22.0
Mo 5.0 7.0 - - 9.0 10.5 3.0 4.0
Ni - 25 9.0 11.0 33.0 37.0 15.0 25.0
Fe - 0.75 - 3.00 - 1.00 4.0 6.0
(¢} - 0.35 0.05 0.15 - 0.03 - 0.05
Si - 1.00 - 1.00 - 0.15 - 0.50
Mn - 1.00 - 2.00 - 0.15 - 1.00
w 14.0 16.0 - - - 4.00
P 0.02
S 0.02 - 0.01
Ti - - - - - 1.00 - 3.5
Co variavel

[American Society for Testing and Materials, F75-87, p.42; F90-87, p.47; F562—-84, p.150, 1992]

As ligas de crémio-cobalto apresentam superficies de boa qualidade com dureza que pode atingir
mais de 400 HB. Estas ligas possuem um elevado mddulo de elasticidade, sendo perniciosas no
que diz respeito ao efeito de stress shielding, tém elevada resisténcia a riscagem, apresentando
como desvantagem a possibilidade de formacao de ides nocivos como os de Co, Ni e Cr.

Segundo Park (2000), a resisténcia ao desgaste abrasivo destas ligas é elevada, cerca de 0.14
mm/hora em contacto com uma cabeca de polietileno de alta densidade. Num contacto

metal/metal o desgaste é inferior, da ordem de 0.0042 mm/hora.

4.1.2 Ligas de titanio

O uso do titdnio na fabricacdo de implantes data dos finais dos anos 30, quando se descobriu
apés aplicacdo em fémures de gatos que era bem tolerado pelo organismo. Salienta-se a vasta
aplicagao de ligas de titanio no fabrico de implantes caracterizado pela sua leveza e boas
propriedades mecénica e quimica.

Existem quatro classes de titanio: comercial puro (CP), liga de Ti6Al4V com 5.5 a 6.5% de
aluminio e 3.5 a 4.5% de vanadio, liga de Ti13V11Cr3Al com 13% de vanadio e liga de
Ti13Nb13Zr com 13% de nidbio e 13% zircdnio, sendo estruturas do tipo martensiticas com
elevada resisténcia a corrosao e baixo moédulo de elasticidade (E=110 GPa). O titadnio € um
material alotropico com uma estrutura hexagonal compacta (HC) a temperaturas superiores a
882°C e cubica de corpo centrado a temperatura ambiente.

A composicao das ligas de titanio esta representada na tabela 4.3 de acordo com a norma ASTM
F67 e F136.
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Tabela 4.3 — Composigao quimica das ligas de titanio (em percentagem) (Park et al., 2000).

Comercial Puro

Elementos Ti6AI4V*

Classe 1 Classe 2 Classe 3 Classe 4
N 0.030 0.030 0.050 0.050 0.050
C 0.100 0.100 0.100 0.100 0.080
H 0.015 0.015 0.015 0.015 0.013
Fe 0.200 0.300 0.300 0.500 0.250
(0] 0.180 0.250 0.350 0.400 0.130
Ti variavel

* Aluminio (5.5-6.5%), Vanadio (3.5-4.5%), outros elementos (0.1 no maximo de 0.4 do total)

As ligas de titanio apresentam melhor resisténcia a corrosao quando comparada com a do aco
inoxidavel ou das ligas de crémio-cobalto. Esta caracteristica € conseguida por intermédio da
formacao de 6xidos de titanio (TiO,) na superficie. No entanto, o titanio apresenta menor rigidez
do que o ago de liga de cromio-cobalto, sensivelmente metade, o que é estruturalmente melhor

para reduzir o efeito de stress shielding.

As ligas de titanio apresentam superficies com maior rugosidade e maior aderéncia através dos
ides de titanio e apresentam dureza variavel que pode atingir 330 HB, sendo por isso muitas vezes

aplicadas em revestimentos, ndo existindo evidéncias de corrosao por picada ou intergranular.

A adigao de elementos como vanadio e niébio permitem aumentar as propriedades mecanicas
para o dobro das do titanio puro. As propriedades destas ligas variam desde valores baixos como
as do ago inoxidavel até as do crémio-cobalto forjado. O titAnio apresenta como grande vantagem
a sua resisténcia especifica, o valor da tenséo limite de elasticidade por unidade de peso.

Outra das vantagens das ligas de titanio é a sua resisténcia ao corte, sendo indicada para
parafusos e placas de osteossintese. Apresenta ainda grande resisténcia a propagacao de
fissuras e resisténcia a corrosao em fadiga. Contudo, apresenta comportamento deficiente na

resisténcia ao desgaste e a formacgéo de particulas abrasivas.

Algumas das propriedades mecanicas e fisicas das ligas metalicas aplicadas em cirurgia
ortopédica estdo representadas na tabela 4.4 (exemplificativas). Por exemplo, a tensdo de rotura e
limite de elasticidade das ligas de cromio-cobalto sdo superiores a de outros materiais metalicos
aplicados no fabrico de proteses de anca e as ligas de titanio apresentam valores de peso
especifico que é aproximadamente metade dos valores do ago inoxidavel e das ligas de crémio-
cobalto.
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Tabela 4.4 — Propriedades mecénicas e fisicas de materiais metalicos (Park et al., 2000).

Material Tensao de Rotura Modulo Peso Especifico
(MPa) (GPa) (g/cm3)
ago inoxidavel 316L 465 - 950 200 7,9
Ti (classe 1-4) 240 - 550 110 45
Ti-Al-4V 960 - 970 110 4,5
CoCrMo 600 - 1795 200 - 230 8,3
ligas de CoCr 655 - 1896 210 - 253 9,2

A baixa rigidez da liga de titanio torna-a mais flexivel, permitindo maior amplitude de
micromovimentos na interface prétese-cimento, tornando inevitavel que as particulas de 6xido de
titAnio que se soltam provoquem atrito na interface, originando a criagdo de tecido fibroso e
laxacdo da protese. A baixa rigidez induz ainda a ocorréncia de maior deformagao na zona
proximal e consequentemente menor reabsorcao éssea.

O titanio induz na sua superficie uma melhor ligagdo com as células, permitindo uma maior

adesividade, pois possui um maior coeficiente de area molhavel (coeficiente de adesao).

A constatacao de fracturas em proteses de titanio levou ao fabrico de ligas de titAnio com a
introducéo de hidrogénio (Williams et al., 2002). Estas novas ligas apresentam propriedades
mecanicas melhoradas, melhores acabamentos de superficie com elevada dureza, podendo
atingir 770 HB para evitar excessivo desgaste. Esta alteragcao nas ligas de titanio levou a uma
diminuig&o das fracturas das préteses.

Existem ainda ligas de titanio-niquel (TiNi), também designadas por ligas de meméria de forma,
que apos sujeitas a uma deformacao, recuperam a sua forma inicial. Outra propriedade pouco
comum € a sua super elasticidade, ou seja, a partir do patamar de elasticidade a tensao nao
aumenta quando se aumenta a deformagéo. Em concluséo, é um material que absorve grande
energia elastica, é ductil e tem boas propriedades de resisténcia a fadiga. Este material
caracteriza-se pelo seu baixo moédulo de elasticidade, muito inferior ao da liga de cromio-cobalto,

com boa resisténcia a corroséo e excelente biocompatibilidade.

4.1.2.1 Outras ligas metalicas

Existem outras ligas metalicas de menor aplicabilidade como as de tantalo, que apresentam
excelentes propriedades de biocompatibilidade, mas com propriedades mecanicas inferiores as
das ligas de titanio e de ago crémio-cobalto, e com a desvantagem de possuirem um elevado peso
especifico (16.6 g/cms). Estes factores torna-as irrelevantes em aplicagées como a protese de
anca.
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As ligas de platina (Pt, Pd, Rh, Ir, Ru) apresentam excelentes propriedades anti-corrosivas, mas
baixas propriedades mecanicas. Estes materiais tornam-se muitas vezes Uteis em revestimentos
de superficies de forma a melhorar as propriedades de biocompatibilidade e de resisténcia a

Ccorrosao.

4.1.3 Materiais ceramicos

Os materiais ceramicos caracterizam-se pela sua baixa densidade, elevada dureza e grande
resisténcia ao desgaste. Os componentes ceramicos sao utilizados na artroplastia total da anca,
na Europa, com bons resultados desde do inicio dos anos 70 (Boutin,1972; Griss e Heimke, 1981;
Christel et al., 1989; Clarke, 1992; Sedel, 1992; Pulliam e Trousdale, 1997; Willmann, 1998; Bizot
et al., 2000; Cales, 2000; Hamadouche et al., 2002). Estes componentes apresentam teoricamente
um conjunto de vantagens quando comparados com os fabricados em ligas metélicas.
Apresentam excelente biocompatibilidade, demonstrado por diversos estudos (Griss e Heimke,
1981; Christel et al., 1989; Clarke, 1992; Pulliam e Trousdale, 1997), permitem muito bom
acabamento superficial e grande resisténcia a riscagem combinado com elevada resisténcia ao
desgaste e a corrosao, o que possibilita articulagées de muito baixo atrito (Pulliam e Trousdale,
1997).

As ceramicas usadas em préteses dividem-se nas seguintes categorias: ceramicas estruturais, ou
seja ceramicas bioinertes tais como a alumina (AlxOz), 0 nitrato de silicio (Si3N,) € a zircdnia
(ZrO,); ceramicas biodegradaveis, que se degradam em contacto com o tecido humano; e as
ceramicas bioactivas que possuem propriedades que permitem estimular o crescimento 6sseo
(Billotte, 2000).

4.1.3.1 Ceramicas bioinertes ou estruturais

Estes materiais ceramicos sdo biocompativeis e apresentam uma grande resisténcia ao desgaste,
produzindo menor quantidade de particulas libertadas no organismo relativamente a qualquer liga
metalica. Sao também resistentes a corrosao e trabalham bem em “ambientes molhados”, ao

contrario dos materiais metalicos que normalmente acabam por apresentar corrosao e oxidagao.

Permitem uma boa qualidade superficial, apresentando rugosidades inferiores as de qualquer liga
metalica, o que permite melhorar o deslizamento entre superficies como no caso das articulagdes

artificiais.

Caracterizam-se ainda pelas suas elevadas durezas de superficie, podendo atingir valores de
1430 HB, muito superior a dos metais e elevada resisténcia a rotura e compressao, cerca de 500
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MPa. Possuem modulos de elasticidade superior aos metais, podendo atingir 190 GPa para a
zircénia e 380 GPa para a alumina. Sao materiais compostos por silicatos, 6xidos metalicos,

refractarios, carbonos, etc.

Os materiais ceramicos s&o materiais frageis e susceptiveis de fractura ndo possuindo qualquer
ductilidade. Como tém uma limitada plasticidade, os mecanismos de deformacao em termos de

fissuragao e fractura sdo muito rapidos apresentando-se como a sua maior desvantagem.

Das ceramicas bioinertes encontram-se a alumina (Al,O3) e a zirconia (ZrO,). A alumina pertence
a classe de materiais de 6xidos ceramicos, que por sua vez compreende a dos 6xidos metalicos
puros e sintéticos. As suas propriedades mecéanicas dependem do tamanho de gréo e da
porosidade, devendo-se referir que a diminuicdo do tamanho de grao leva a uma diminuigao da
porosidade e consequente aumento das propriedades mecéanicas, podendo atingir valores de
médulo de elasticidade superior a 380 GPa e durezas 9 na escada de dureza de Moh’s.

A alumina é um excelente material para a substituicdo da articulacdo numa artroplastia total da
anca, uma vez que permite um bom acabamento superficial (Clake, 1992; Zichner et al., 1992;
Yoon et al., 1998; Vaughn et al., 1999; Cuckler et al., 1995), apresentando muito baixo atrito e
elevada resisténcia ao desgaste (Weber, 1981; Yoon et al., 1998; Mittelmeier et al., 1994), assim

como excelente biocompatibilidde (Davidson, 1993; Kumar et al., 1991; Pulliam e Trousdale, 1997).

A biocompatibilidade da alumina foi comprovada clinicamente, observando-se que a sua superficie
cobria-se completamente de moléculas de proteinas imediatamente apéds a implantagéo,
concluindo-se que o organismo aceita a alumina e néo a identifica como uma substancia estranha,
pelo que ndo sdo desencadeados 0s mecanismos de reacc¢ao (Yoon et al., 1998; Boehler et al.,
1994; Boutin e Blanquaert, 1981; Sedel et al., 1998).

Sao frequentes as utilizagdes de proteses de anca em que a sua cabeca é em alumina que
articula com componentes acetabulares em polietileno de ultra elevado peso molecular
(UHMWPE). O desempenho deste par articulado esta extensamente estudado e retratado por
casos clinicos (Semlitsch e Dawihl, 1994) podendo ser caracterizada por:
e A cabeca ceramica em alumina apresenta melhor biocompatibilidade e bioestabilidade do
que a metdlica;
e Adureza e aresisténcia a riscagem do material ceramico € 6 a 10 vezes superior a dos
materiais metalicos;
e As cabegas de protese em alumina permitem apresentar uma melhor qualidade superficial
do que as cabecas metdlicas;
e As superficies dos materiais ceramicos comportam-se melhor em “ambientes molhados”

do que as superficies dos materiais metalicos;
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e O desgaste resultante da combinagéo entre a cabeca de protese ceramica e a
componente acetabular em polietileno € bastante mais reduzido do que qualquer outra
combinagdo, apresentando valores de aproximadamente 0.05-0.1 mm/ano (Hamadouche
et al., 2002).

Sendo ainda de realgar que o fabrico de cabecgas de prétese de anca em alumina exige um
ajustamento perfeito do cone que liga a cabecga a haste da protese, considerando que o material
ceramico da cabeg¢a € muito duro e extremamente fragil, podendo fracturar no caso de sofrer um

impacto.

A zirconia (ZrO,) é um material ceramico quimicamente inerte e susceptivel de apresentar maior
biocompatibilidade que a alumina (Piconi e Maccauro, 1999) (Cales, 2000). As suas qualidades de
biocompatibilidade estdo comprovadas em diversos estudos (Christel, 1989; 1992; Christel et al.,
1989; Cales, 2000).

A principal razao para a utilizagao da zirconia nas articulagdes das préteses resulta do perfeito
conhecimento das suas propriedades mecéanicas e do comportamento dos mecanismos de fase e
transformagéo. A tenacidade a fractura da zircénia € o dobro da alumina, o que faz com que este
material ceramico nao seja quebradico, embora apresente uma fractura do tipo fragil. Acresce ao
bom comportamento mecénico o facto da zirconia oferecer elevada resisténcia a corrosao e a

riscagem (Cales, 2000; Mishra e Davidson, 1993).

Dambreville (1999) apresenta um estudo detalhado de acompanhamento durante 7 anos de
pacientes submetidos a uma artroplastia total da anca com cabegas em zircénia de diametro 28
mm e componentes acetabulares em polietileno (UHMWPE). Na maioria dos casos verificaram-se
desgastes nulos ou abaixo da sensibilidade da técnica de medigao usada, pelo que se pode

estimar que o desgaste do polietileno seja na ordem de 0.1mm/ano (Dambreville et al., 1999).

4.1.3.2 Ceramicas biodegradaveis

Os materiais cerdmicos biodegradaveis sdo assim designados por se degradarem dentro do corpo
humano. Estes tém como funcao principal substituir o osso temporariamente, sendo formados a
base de fosfatos de célcio. Sdo muito aplicados em revestimentos de hastes e de componentes

acetabulares de préteses e outro tipo de implantes.

O fosfato de célcio é utilizado em muitas aplicacées sendo também designado de osso artificial.
Tal como a hidroxiopatite (Caso (PO,)e (OH)2) encontra-se no osso humano. Apresenta-se na
forma porosa ou soélida e é usado no revestimento de implantes. Possui baixo peso especifico

(3.16 g/cm®), 0 seu médulo de elasticidade pode variar de 4 a 117 GPa, apresentando uma tensao
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limite de rotura de 300 MPa em compressao e cerca de metade em tracgao. As suas propriedades

podem ser alteradas em fungéo da sua porosidade e temperatura de processamento.

O fosfato — calcio — aluminio (ALCAP) € um material cerdmico preparado com base em éxido de
alumina, 6xido de célcio e penta-6xido-fosforoso, numa taxa de 50:34:16. Pode ser usado sob a
forma de uma estrutura porosa (andaime) susceptivel de facultar o processo de reabsorcéo éssea,
permitindo o crescimento 6sseo que gradualmente ira substituindo o implante. Apresenta baixas
propriedades mecénicas, com um modulo de elasticidade que pode variar de 2 a 40 MPa e uma
tenséo limite de rotura de 170 MPa em compressao. Nao ¢ indicado para a substituicdo de osso
cortical e zonas de articulagao, podendo no entanto ser bastante vantajosa a sua utilizacao para
inducdo do crescimento de osso trabecular.

O coralino é um material ceramico que deriva do coral natural, apresentando uma estrutura porosa
com excelentes condigbes para o intracrescimento 6sseo. Contém componentes como o
carbonato de célcio que é absorvido pelo organismo do homem. Os corais podem ser convertidos
em hidroxiapatite por um processo hidrotérmico. As propriedades deste ceramico variam com a
porosidade, podendo apresentar modulos de elasticidade de 8 GPa (50% porosidade) a 100 GPa

quando muito denso, revelando-se um excelente material para revestimentos.

O fosfato de tricélcio (Ca;q (PO4)) € 0 mais biodegradavel de todos os materiais anteriores. Este
apresenta boas propriedades de osteocondutividade, pois possui uma estrutura porosa com poros
da ordem de 100um, sendo este o tamanho indicado, entre outros, por Bauer et al. (1999), Smit et
al., (2002) e Skinner et al. (2003) para promover o crescimento do 0sso numa estrutura porosa,

sendo por isso muito usado em revestimentos de superficies metalicas.

O oxido fosforoso - calcio - zinco (ZCAP) possuiu excelentes propriedades de biocompatibilidade
uma vez que o zinco estimula o crescimento 6sseo, pois € um componente comum em muitas
enzimas existentes no nosso organismo e facilita o seu o metabolismo, sendo por isso utilizado na
reparacao de defeitos 6sseos. Revela ainda uma dureza elevada quando adicionado em liquidos,

principalmente com agua.

4.1.3.3 Ceramicas bioactivas

Os materiais cerdmicos bioactivos ou de superficie reactiva sdo cerdmicos amorfos e
caracterizam-se pela formacéao de fortes ligacées com tecidos adjacentes. Estes biovidros, vidro
Mono poroso, cera vital e hidroxiapatite sdo na sua maioria aplicados em revestimentos de
superficies, possuindo grande quantidade de 6xido de silicio (SiO,) e outros componentes como
oxido de titanio (TiOy).
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O conceito de material bioactivo resulta da sua posi¢ao entre os materiais biodegradaveis e os
materiais bioinertes (Hench e Ethridge, 1982; Hench, 1988; Gross et al., 1988). Um material
bioactivo é aquele que promove uma resposta biolégica especifica na superficie do material da
qual resulta a formagao de tecido 6sseo (Hench et al., 1972). Actualmente este conceito é muito
amplo de forma a incluir um vasto nimero de materiais bioactivos com uma ampla gama de

ligacbes e espessuras das camadas de ligagao.

Estes materiais incluem por exemplo o biovidro e o ceravital, que sao constituidos por elementos
metalicos e outros como o SiO, CaO, Na,O, P,Os, MgO, K,0O. Estas cerdmicas sao amorfas,
permitem ligacdes quimicas directamente com os tecidos ésseos e apresentam baixas
propriedades mecénicas. Sao normalmente dissolvidas na superficie dos implantes de forma a
estabeleceram a ligagao quimica entre corpos, resultando numa elevada rigidez da interface o que

origina elevadas resisténcias de rotura da mesma.

Na tabela 4.5 apresenta-se as propriedades das ceramicas de alumina e de zircdnia, podendo-se
observar que esta Ultima apresenta propriedades inferiores.

Tabela 4.5 — Propriedades mecanicas e fisicas de materiais ceramicos.

Médulo de Dureza Peso Tamanho de
Material Tenséo de Rotura (MPa) Elasticidade (Mohs) Especifico Gréo (um)
(GPa) (g/cm3) H
Alumina 300 380 9,0 3,8-39 4,0
Zircénia 820 190 6,5 6,0 0,6
Biovidro 42 35
Hidroxiapatite 50 95

fonte: Black J., Hastings GW. Handbook of Biomaterials Properties. London, UK: Chapman and Hall, 1998.

4.1.4 Materiais Poliméricos

Os materiais poliméricos sdo amplamente utilizados em aplicacdes médicas. Estes oferecem
enormes possibilidades, tanto em variedade de composicao, como na variedade de formas como
podem ser produzidos, apresentando caracteristicas bem determinadas e é possivel obté-los na

forma de fibra, tecido, pelicula ou em barra.

Podem ser naturais ou sintéticos e apresentarem-se em duas formas distintas: bioestavel e
biodegradavel. A forma bioestavel significa que tém caracter permanente, e sdo particularmente
Uteis para a substituicao total ou parcial de tecidos ou 6rgaos lesionados ou destruidos. Os
biodegradaveis tém caracter temporal e apresentam uma funcionalidade adequada enquanto

subsistir o problema e durante um periodo limitado de tempo.
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Para além das aplica¢des quimicas e em farmacos, tém especial importancia os cimentos 6sseos
acrilicos que apresentam campos de aplicagao relevantes, nomeadamente na ortopedia e

traumatologia.

Um dos problemas dos polimeros é a radiagcdo utilizada na esterilizagao que altera as suas
propriedades devido as temperaturas utilizadas. A esterilizagéo é realizada com técnicas nao
convencionais tais como radiacdo e autoclavagem de forma a nao degradar as suas propriedades.

O Polivinilcloridrico (PVC) pertence a categoria dos termoplasticos, sendo um polimero rigido e
amorfo. Apresenta grande dificuldade de processamento pois adere as superficies das
ferramentas e possui uma temperatura de transicao relativamente baixa (75° a 1059), pelo que as
suas propriedades degradam-se a temperaturas baixas, € um material com excelente
biocompatibilidade, sendo bastante utilizado na substituicdo de vasos sanguineos, agrafos
gastrointestinal e proteses coronérias.

O Polietileno (PE) é um termoplastico que é comercializado em 5 classes: 1) alta densidade
(HDPE); 2) baixa densidade (LDPE); 3) baixa densidade linear (LLDPE); 4) muito baixa densidade
(VLDPE); e de ultra elevado peso molecular (UHMWPE). As propriedades de cada um destes
materiais variam com a sua densidade, estando normalizados segundo as normas ASTM F981,
F639 e F755. Todos eles apresentam excelentes propriedades de biocompatibilidade, sendo de
realgar o uso do polietileno de elevada densidade molecular no fabrico de componentes
acetabulares devido as suas excelentes caracteristicas de baixo atrito e elevada resisténcia ao

desgaste.

O Polipropileno (PP) apresenta propriedades fisicas similares as do polietileno, e tem como
vantagem a sua elevada flexibilidade a longo prazo, pois possui uma temperatura de transi¢ao
negativa (Tg = —12°%c), o que permite a sua deformagéo a temperatura ambiente, apresenta ainda

uma elevada resisténcia a fissuracao.

O Polimetilmetacrilato (PMMA) é um polimero amorfo e apresenta alta resisténcia a diluicao em
liquidos. Entre todos os polimeros é o que apresenta melhor transparéncia a luz, cerca de 92% e é
o mais biocompativel. Sendo de facil processamento (maquinagem e moldacao), apresenta alto
indice de refracgdo. Possui uma temperatura de transicao préxima de 100°C e peso especifico
entre 1.15 a 1.20 g/cm®. Existem duas variantes deste polimero (hidrogel): o
polidroxiometilmetacrilato (PHEEMA) e o policriamida (PAAM), sendo bastante utilizado no fabrico

de cimento ésseo e lentes de contacto.

O Poliestireno (PS) tem duas variantes: o poliestireno comercial (GPPS) que apresenta elevada
resisténcia ao impacto e a espuma de poliestireno. O poliestireno comercial tem boa transparéncia,
é de facil producao, boa estabilidade térmica e de baixo peso especifico (1 a 1.12 g/cms). O

poliestireno com adi¢éo de borracha possui maior ductilidade. Existe ainda outro copolimero (ABS)
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que possui variadas propriedades funcionais por resultar da unido de trés monémeros. Apresenta
boas propriedades superficiais e estabilidade dimensional.

O Poliester (PET) é bastante aplicado na area médica devido as suas propriedades Unicas,
elevada cristalinidade, elevada temperatura de transigéo (Tg = 265°C) e resisténcia aos acidos do
organismo. Este polimero é utilizado no fabrico de préteses pulmonares, renais, de figado e na
substituicdo de vaso sanguineos

Entre os polimeros de flurocarbono o mais conhecido é o politetrafluoretano (PTFE), designado
normalmente por Teflon. Este é um polimero cristalino em 94%, de elevado peso especifico (2.1 a
2.2 g/cm®), com médulo de elasticidade de 0.5 GPa e baixo coeficiente de atrito (0.1). Possui uma
elevada temperatura de transigéo, logo nao pode ser injectado, nem extrudido, nem plastificado, o
que torna muito dificil o seu processamento para a obtencao de pecas soélidas, € no entanto
bastante utilizado no fabrico de valvulas cardiacas.

Os poliamidas (Nylon) sao polimeros utilizados normalmente como fibras de reforgo para materiais
compésitos, pois as fibras podem ter propriedades semelhantes a dos agos. Um dos materiais
mais conhecidos e aplicados é o Kevlar®.

Os policarbonatos tém excelentes propriedades mecanicas, sdo transparentes e biodegradaveis
sem problemas de toxidade e facilmente processaveis. Entre eles encontram-se os poliglicdides
(PGA), o poli(diaxanoide) e o poli(carbonato) entre outros. Sao utilizados em aplicagdes muito
especificas como por exemplo, em articulagdes, no fabrico de componentes cardiacos e partes do
ouvido.

Os poliuretanos (PU) pertencem a categoria de polimeros termoendureciveis, apresentam baixo
peso molecular e sdo por vezes descritos como um material de transicao entre os termoplasticos e
os elastémeros. Tém como caracteristica a sua boa resisténcia quimica sendo por isso muito
usados em revestimentos de implantes, sdo também utilizados no fabrico dispositivos de apoio

ventricular (VAD), ortéteses e em reconstru¢cdes maxilo-faciais.

O polietereteracetona (PEEK) é um termoplastico de enorme resisténcia que mantém as suas
propriedades mecanicas mesmo a altas temperaturas. E bastante resiliente e resistente & abrasao
e tem boas propriedades de resisténcia a flexao e tracgao. Apresenta baixo coeficiente de atrito e
boa resisténcia ao ataque a um vasto leque de agentes quimicos organicos e inorganicos e
solventes. Considerando a sua versatilidade, este polimero tem sido usado no desenvolvimento de
aplicacbes cardio-vasculares, como a valvulas cardiacas, bombas, artroscopia e aplicacdes
ortodonticas.

O silicone é um elastdmero de grande versatilidade e com enorme aplicacdo na area médica.

Entre as suas caracteristicas pode destacar-se o facto de se tratar de um polimero biocompativel,
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nao toxico, estavel a temperaturas entre -50°C e 220°C, dureza entre 10 shore A e 90 shore A e
impermeavel. Os silicones séo utilizados essencialmente no fabrico de tubos aplicados para a
cirurgia cardio-pulmonar, sistemas auxiliares de apoio respiratério e renal, sistemas de

fornecimento de soro, drenos e equipamento ortoddntico.

A tabela 4.6 apresenta valores de tensao de rotura e 0 médulo de elasticidade de alguns dos

materiais poliméricos mais utilizados em artroplastias.

Tabela 4.6 — Propriedades mecanicas dos materiais poliméricos biocompativeis.

Material Polimérico Tenséo de Rotura Modulo de Elasticidade
(MPa) (GPa)
Polietileno de elevado peso molecular (HDPE) 40 1,8
Polietileno de ultra elevado peso molecular (UHMWPE) 21 1

Poliacetal (PA) 65 2,1

Poliestireno (PS) 75 2,65

Polietileno (PE) 35 0,88

Poliuretano (PU) 35 0,02

Silicone (SR) 8 0,008

Polietereteracetona (PEEK) 139 8,3
Politetrafluoretano (PTFE) 28 0,4

Poliester (PET) 61 2,85
Polimetilmetacrilato (PMMA) 21 4,5

Fonte: F.O. Schmitt, Ann. Rev. Biophys. Biophys. Chem. 4 (1985) 1; M.E. Nimni (Ed.), Collagen: Biotechnology,
vol. Ill, CRC Press, Boca Raton, FL, 1988;
S. Ramakrishna, J. Mayer, E. Wintermantel, KW. Leong, Comp. Sci. Technol. 61 (2001) 1189.

4.1.5 Materiais compdsitos

Os compésitos sao materiais formados por mais de um componente e apresentam variadas
aplicagbes, pois é possivel fazer variar as suas propriedades em fun¢ao da orientagdo das fibras
ou da sua espessura, caracterizam-se normalmente por serem anisotrépicos, podendo apresentar

médulos de elasticidade superiores a 200 GPa.

A tabela 4.7 apresenta algumas das propriedades de dois materiais compésitos de resina de
epobxido, um reforcado com fibras de carbono orientadas unidireccionalmente e outro com fibras

colocadas aleatoriamente.

Tabela 4.7 — Propriedades mecanicas e fisicas de materiais compdsitos.

Modulo de

Material Compésito Tensa;:Mtra)R otura Elasticidade Pesc: E/:z;t;lflco
(GPa) g
Carbono-Ep6xido
(Fibra orientadas unidireccionalmente) 1240 215 1,63
Carbono-Ep6xido 579 6 155

(Fibra orientadas aleatoriamente)

fonte: Schwartz, M.M., Composite Materials Handbook, 2nd ed. McGraw-Hill, New York, 1992.
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Genericamente, os materiais compésitos utilizados como biomateriais 6sseos estdo agrupados em
trés areas de largo espectro: compositos classificados de funcionais, compdsitos ceramico-
poliméricos (sem fibras de reforgo) e compdsitos biomimeticos ou compdsitos com macro

moléculas biolégicas.

Os compésitos classificados de funcionais representam uma area importante da investigacao
actual dos materiais compositos. A principal caracteristica destes materiais resulta da sua
completa adequacao em fungéo das suas duas vertentes funcionais principais. O fabrico do
composito hidroxiapatite/titnio permite que este combine a biocompatibilidade com o organismo
que é garantida pela HAP, com as necessidades mecanicas dadas pelas propriedades do titanio
(Watari et al, 1997). Por outro lado, o compdsito de fosfato de tricalcio (TCP) /fluoroapatite
combina as propriedades de bioactividade da fluoroapatite com as propriedades de bioreabsorgao
do TCP (Wong et al, 2002). A investigacdo que se desenvolve actualmente nesta area é bastante
promissora, no entanto as propriedades mecanicas deste tipo de compdsitos estao claramente

acima das mesmas dos 0ssos.

Os materiais compositos ceramico-poliméricos aplicados numa artroplastia total de uma
articulacdo apresentam propriedades relativas superiores aos materiais ceramicos e aos materiais
poliméricos (Wang et al, 2000). Nestes compdsitos sdo escolhidos materiais poliméricos que
apresentem boa biocompatibilidade, habitualmente usados em aplicagées cirargicas. Muitos
destes compdsitos usam a hidroxiapatite como material de enchimento (Kikuchi et al, 1997;
Higashi et al, 1986). Os materiais como o PLA (acido polilatico) que apresentam um médulo de
elasticidade muito baixo (2-7GPa) comparativamente ao do osso (3-30GPa) e onde se torna
necessario aumentar substancialmente a percentagem de HAP no compésito. Por outro, lado a
inclusdo de fibras, mesmo em pequena percentagem, permite melhorar consideravelmente a
tensdo de rotura, o médulo de elasticidade e o alongamento, permitindo um material compdsito

com comportamento mais similar ao do osso (Galego et al, 2000).

A fibra de carbono apresenta boa biocompatibilidade e pode ser usada como refor¢o do polietileno
com ultra elevado peso molecular (UHMWPE) nas artroplastias totais da anca com o intuito de
aumentar a resisténcia ao desgaste do componente acetabular. Os materiais compésitos de fibra
de carbono-PMMA (Woo et al, 1974), fibra de carbono-polipropileno (Christel et al, 1980; Claes et
al, 1997), fibra de carbono-polietileno, fibra de carbono-PEEK (Gillet et al, 1986; Jockisch et al,
1992) tém sido objecto de investigacao para potenciais aplicagcdes biomédicas, particularmente em
placas de osteossintese. A utilizacdo destes materiais compdsitos na artroplastia total da anca tem
sido até ao momento reduzida, considerando o seu menor desempenho quando conjugado com o

0ss0 do fémur, por exemplo.

Em relag@o aos compdsitos biomimeméticos ou compdsitos com macro moléculas biolégicas

pode-se referir que o material 6sseo € um nanocompésito de hidroxiapatite e cologénio do tipo I.
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Os compésitos poliméricos e HAP sdo obtidos geralmente por misturas simples que lhes garante a
combinacgéo pretendida entre as propriedades de biocompatibilidade e a sua resisténcia mecanica.
A investigacao actual tenta reproduzir os processos biolégicos naturais recorrendo ao uso de
macro moléculas, sejam elas sintéticas ou bioldgicas. Nesse sentido tém sido produzidos alguns
compésitos como coprecipitagao de nanocristais de HAP com cologénico soluvel (Kikuchi et al,
1999; Chang et al, 2002) e a HAP-gelatina (Chang et al, 2003). Estes apresentam ainda resultados
pouco eficientes quando comparados com o material 6sseo, quer ao nivel do comportamento

mecanico, quer no que diz respeito a dimensao dos poros.

Outra linha de investigagao para os compositos biomimeméticos aponta para a mineralizagao in
situ da hidroxiapatite quando em presenca de macro moléculas poliméricas como célcio ligado
com acidos poli acrilicos com elevado peso molecular (Katti et al, 2002; Katti et al, 2001; Liou et al.,

2003). Também nestes estudos os resultados nao tém correspondido as expectativas.

4.2 Processos de fabrico de componentes ortopédicos

Os processos de fabrico e de producao de componentes ortopédicos variam entre si, dependendo
essencialmente do material em que sao feitos, do tipo de solicitacdo a que vao estar sujeitos, quer
ao nivel do seu comportamento mecanico, quer ao nivel da sua fungao bioldgica e das
quantidades a produzir.

No caso das préteses femorais podem ser utilizados varios materiais para fabricar as diferentes
partes que constituem uma prétese. Por exemplo, a haste pode ser metdlica, a cabeca ceramica e
a componente acetabular polimérica. Isto envolve ndo s6 o processamento de materiais diferentes,
mas também a producao de geometrias diferentes conforme o componente, com os seus

diferentes graus de complexidade e de precisdo geométrica e dimensional.

Deste modo, no fabrico de préteses femorais recorre-se a utilizagdo de um vasto leque de

processos de fabrico como a fundigao, o forjamento e a maquinagem.

4.2.1 Fundicao

Os processos de fundigao aplicam-se essencialmente a materiais metdlicos para o fabrico de
componentes ortopédicos. Existem varios processos de fundicao, que se podem agrupar em:
processos de fundigdo em areia (moldagao em: areia verde, auto-secativa, carapaga, etc.) e
processos de fundigdo em moldes de precisdo (moldes permanentes, fundicdo sob presséo, cera
perdida, etc.).
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A tabela 4.8 apresenta comparativamente os diferentes processos de fundi¢do e moldagéo,
salientando-se a maior precisao das pecgas obtidas pelo processo de fundicdo em carapaga

ceramica.

A utilizacdo de alguns destes processos para o fabrico e producao de componentes ortopédicos
nao se coloca, uma vez que os produtos deles resultantes ndo permitem assegurar um
comportamento mecanico adequado e apresentam um elevado grau de variabilidade ao nivel da
sua precisado dimensional, 0 que também pode ser comprovado pela analise mais detalhada da
tabela 4.8.

Tabela 4.8 - Comparacao dos varios processos de moldacéo e de fundicdo

Fundigdo em | Molde permanente Fundigéao injectada Moldacao em Moldacgao em areia

Areia carapaca ceramica shell e CO2
Toleréancia +0.010” » ” » » " » » »
dimensional tipica +0.030" +0.010”+0.050 +0.0017+0.015 +0.010"+0.020 +0.005"+0.015
CUSIO. relativo em Baixo Baixo Mais baixo Mais alto Médio alto
quantidade
Custo relativo para . . . - -
pequenas quantidades Mais baixo Alto Mais alto Médio Médio alto

shell (0z-250 Ib.)
Peso do fundido llimitado 100 Ib 751b 0z-100 Ib CO? & "Nobake"(.5
Ib-tons)

Secgao mais fina do ” » ” ” .
fundido 1/10 1/8 1/32 1/16 110
Facilidade de . .
desenhos complexos Razt?;\l/el i Boa Boa Muito boa %rglza _Sgae!(;ét\)/%?
do fundido
Facilidade de
mudanga do desenho Melhor Pobre Mais pobre Razoavel Razoavel
na produgao
Gama de ligas que - Ligas de Al e de Cu Ligas de Al - -
podem ser fundidas llimitado (preferencialmente) | (preferencialmente) llimitado llimitado

(As caracteristicas sdo aproximadas e dependem do metal)

Fonte: “Casting Buyers'Guide,” American Foundrymen’s Society, Des Plaines, llinois.

Entre todos estes processos, o processo de fundigao por cera perdida é provavelmente o mais
utilizado. Este utiliza materiais ceramicos no fabrico da moldagéo, que por sua vez é obtida
recorrendo a modelos em cera sintética (Silva Ribeiro, 2001). Este processo é capaz de produzir
componentes de elevada qualidade, nomeadamente implantes ortodénticos, hastes femorais,
préteses do joelho e do ombro, em materiais como o titanio ou ago cromio-cobalto.

Realca-se o facto de durante um largo periodo de tempo o fabrico de componentes ortopédicos
em cromio-cobalto fazer-se pelo processo de fundicdo em carapacga ceramica. O relativo sucesso
da utilizagao deste processo justificava-se pelo facto de o material fundido apresentar
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normalmente uma percentagem de carbono que ronda 0,25%, o que o tornava apropriado para
aplicagbes de revestimentos porosos na sua superficie, uma vez que os pequenos granulos do
revestimento auxiliavam e promoviam o crescimento 6sseo necessario para garantir uma boa
fixagdo osso-implante.

Na figura 4.1 pode-se observar a sequéncia de fabrico para a obtengcao de uma prétese femoral
por fundicéo por cera perdida. Nesta sequéncia temos: a) o0 modelo “mestre” obtido por
magquinagem CNC; b) fabrico dos modelos em cera; ¢) preparacao dos modelos em cera no cacho
para fabrico da carapaga ceramica e d) modelo final.

a) b)

Figura 4.1 — Sequéncia de fabrico por fundigdo de uma componente femoral de uma proétese de anca (fonte: Ramos, 2006)

4.2.2 Forjagem

O forjagem é talvez o processo de produgdo mais utilizado no fabrico de préteses da anca e mais
particularmente a sua haste. Incluem-se entre os materiais conformaveis que podem ser forjados,
0s agos ao carbono e de liga, os agos inoxidaveis, as ligas de aluminio, as ligas de cobre e as
ligas especiais, como as de magnésio, niquel e de titanio.

No fabrico de préteses da anca é utilizada a forjagem em matriz fechada. Neste processo o
material de partida € um tarugo laminado que é conformado entre duas metades da matriz que
possuem a forma em baixo relevo da geometria da protese. A deformagao ocorre sob alta presséo
preenchendo na totalidade a cavidade moldante da matriz, o material excedente aparece sob a
forma de uma faixa estreita (rebarba) e aloja-se numa cavidade apropriada existente em redor da
zona moldante (Ashby e Johnson, 2002).
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O processo de forjagem de uma prétese da anca faz-se em trés estagios (figura 4.2): dobragem do
tarugo cilindrico, pré-forjagem com esbogo da geometria pretendida e forjagem final. De seguida é
retirada a rebarba e definido o contorno da prétese com uma ferramenta de corte por pancada. Por
fim é executada uma operagao de calibragao que é feita com o auxilio de uma prensa munida de
uma ferramenta com a geometria final da prétese.

Os implantes ortopédicos fabricados por forjagem utilizando ligas de CoCrMo apresentam uma
maior tensdo de rotura do que os implantes produzidos por fundigdo. No entanto, a sua aplicagao
tem-se feito essencialmente para as fixagdes cimentadas e isto deve-se em grande parte ao facto
de a conformabilidade destas ligas de material ser fortemente afectada pela presenga de carbono
na liga, que é geralmente inferior a 0,07% de carbono. Este facto faz com que os implantes de
CoCrMo forjados sejam pouco indicados para aplicagbes com revestimentos porosos.

Figura 4.2 — Aspectos do fabrico por forjagem de uma componente femoral de uma prétese da anca.
(Fonte: http://www.bbraun.com - Manufacturing practices - hip prosthesis — hot pressing)

4.2.3 Maquinagem

A utilizacdo do processo de maquinagem para fabricar proteses e componentes ortopédicos pode
fazer-se recorrendo a duas tecnologias completamente distintas: convencional onde o controlo das
operagdes e das maquinas é feito manualmente; e outra através de CAD-CAM que permite a
planificagéo do processo e gera um programa de instru¢des que é enviado para uma maquina

CNC (controlo numérico computorizado) que permite maquinar de forma automatica a pega.

A maquinagem oferece uma enorme diversidade de operagdes como a furacéo, o torneamento, a
fresagem e a rectificagdo, que por sua vez podem ser executados em equipamentos como
furadoras, tornos, fresadoras, rectificadoras, etc. A escolha da operagao e respectivo equipamento
depende da complexidade da geometria da pega e do seu material e pode implicar a necessidade
de dividir a peca em dois ou mais componentes, ou maquinar um ou mais moldes que podem ser

utilizados em outros processos como a fundi¢do ou a injecgéo.
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No fabrico de préteses da anca, uma das operagdes de maquinagem mais utilizadas é o
torneamento do cone de fixagdo da cabecga da prétese. Independentemente de se tratar de uma
prétese em titanio ou em CoCrMo, e quer tenha sido obtida por fundigao ou forjagem, a operacao
de torneamento é sempre executada porque € a Unica capaz de garantir a precisao dimensional

necessaria para um bom ajustamento entre o cone e a cabega.

A fresagem pode ser executada sé localmente, como por exemplo para definir a geometria do
pescoco da prétese o que é frequente em préteses em titanio obtidas por forjagem, ou
eventualmente para produzir toda a geometria da haste (figura 4.3), do pescog¢o e do cone de
fixacdo de uma prétese. Neste caso é utilizado predominantemente o titnio como material de
base e a preferéncia por este processo esta normalmente associada a complexidade da geometria
ou ao reduzido numero de proteses a fabricar.

O fabrico de implantes médicos como as proteses de anca, do joelho, discos vertebrais, proteses
ortodénticas, dentes artificiais e instrumentos cirargicos, possuem actualmente geometrias cada
vez mais complexas e tem exigido a utilizacado de equipamentos bastante sofisticados, sendo
normal o uso de tornos CNC de trés e mais eixos, assim como o recurso a operagdes de fresagem

multi-eixos de trés e cinco eixos.

A rectificacio esta associada a operacgdes de correcgdo geométrica e melhoramento do
acabamento da superficie da cabecga da protese e da parte interna da componente acetabular.
Esta operacao é um requisito essencial para assegurar um bom funcionamento e o baixo atrito das

articulacdes das proteses totalmente metalicas.

Figura 4.3 — Aspecto geral da maquinagem da componente femoral de uma prétese de anca (fonte: Ramos, 2006)
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4.3 Revestimentos

Uma das formas para aumentar o tempo de vida de um implante metalico consiste em revestir a
sua superficie com um material bioactivo que promova a fixagcdo entre o componente inorganico

(prétese) e o 0sso natural, através da formagao e adesao da hidroxiapatite.

Idealmente, um implante 6sseo como a prétese da anca deve apresentar uma resposta mecénica
idéntica a do osso original, sem no entanto descurar a biocompatibilidade necessaria com o meio
envolvente. A compatibilidade com o meio envolvente engloba a compatibilidade superficial, a
compatibilidade mecénica e a osteocompatibilidade. Uma forma de melhorar a biocompatibilidade
de uma protese é proceder ao revestimento do implante. O processo de revestimento de uma
préotese metalica com um material ceramico é bastante complexo e diferentes métodos podem ser

usados.

As ligas de titdnio sdo materiais adequados para serem utilizados no fabrico de implantes
ortopédicos um vez que apresentam boas propriedades mecanicas. No entanto, se ndo houver
uma perfeita adesdo entre o0 0sso e o titanio, podem surgir micro-movimentos indesejados na zona

de interface e o implante acaba por soltar-se.

O éxito clinico de uma artroplastia depende em grande parte da qualidade e duracdo da fixagédo na
interface prétese-osso que por sua vez é condicionada pela grau de pureza, tamanho de gréao e
composigao quimica do revestimento, espessura de revestimento e caracteristicas superficiais do
substrato.

Existem diversos silicatos de vidro que podem ser utilizados como revestimentos bioactivos. No
entanto, a utilizacdo de alguns destes ceramicos, conhecidos por bioactivos, levanta dois tipos de
problemas. Um relaciona-se com o seu coeficiente de expansao que sendo normalmente diferente
entre o material metdlico e o ceramico resulta numa acumulacio de tensdes de origem térmica
durante o processo. Estas tensdes estao na origem do aparecimento de fissuras e quebra da
camada de revestimento provocando consequentemente a falha de adeséo entre o tecido 6sseo e
a protese (Katti, 2004).

Outro tipo de problema relaciona-se com a reacgédo quimica entre o material ceramico e a
superficie metdlica da prétese uma vez que esta podera degradar-se na zona de interface e
reduzir a forga de adesao do sistema. Este problema é particularmente importante no revestimento
de ligas de titdnio, uma vez que estas apresentam uma alta reactividade com a maioria dos

materiais a base de éxidos (Katti, 2004).
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4.3.1 Tipos de revestimento

Os processos tradicionais de revestimento como a esmaltagem, a vitrificagéo, a pulverizagdo por
chama e a pulverizagao por sopro tém apresentado algumas limitagdes no que se refere a sua

utilizagdo para revestir proteses metélicas com biovidro.

No caso de préteses de titdnio, um dos processos de revestimento bastante utilizado é designado
por plasmapore e consiste em pulverizar com titanio puro em pé na superficie da prétese. A
superficie da prétese devera estar livre de 6xidos e o processo decorre dentro de uma camara de
vacuo. As particulas de titdnio em p6 sao projectadas ao dobro da velocidade do som e quando
estas colidem com a superficie da protese rebentam, formando uma camada rugosa, microporosa
e de grande estabilidade. Conforme as aplicagbes, esta camada pode variar em espessura,
porosidade e forga de adesao a superficie da prétese. Este revestimento faz-se para garantir a
fixacdo da prétese ao osso melhorando a adesao do tecido 6sseo envolvente a superficie rugosa

da prétese.

A hidroxidoapatite € um dos materiais mais utilizados para o revestimento de préteses da anca
metalicas, porque permite melhorar a fixagao da prétese devido as suas excelentes propriedades

biolégicas.

Um dos procedimentos quimicos para colocar revestimentos com hidroxidoapatite em implantes
metalicos é o método de imersao (lzquierdo-Barba et al.,2003). Outro procedimento é o método de
pirosol, onde a partir de um pulverizador pode sintetizar-se revestimentos cerdmicos e em funcao
das condi¢bes de processamento pode obter-se morfologias distintas da camada depositada
(Cabanas e Vallet-Regi, 2003).

A utilizacdo de biovidros como material de revestimento de préteses em titnio permite aumentar a
biocompatibilidade desses implantes. Estes materiais sdo baseados em misturas de éxidos de
silicio, sodio, potassio, célcio e magnésio. Novos desenvolvimentos permitiram fabricar estes
materiais com um coeficiente de expanséao térmica ajustado e muito proximo da liga de titanio,

evitando deste modo o aparecimento de tensdes de origem térmica.

Inicialmente a literatura de materiais bioceramicos nao distinguia os niveis de bioactividade e
propriedades bioactivas entre a hidroxidoapatite e vidros bioactivos. No entanto, de acordo com
Hench (Hench, 1994) é mais adequado classificar os materiais ceramicos bioactivos em duas

classes distintas de bioactividade: Classe A e Classe B.

Classe A de Bioactividade: O processo de bioldgico de colonizagdo da superficie comega por
vezes por osteogenia através de células livres que sao deixadas nas falhas da cavidade femoral
que é aberta durante a intervencgdo cirdrgica. A resposta extra e intra celular é despoletada pela

bioactividade do material de interface. Estes materiais sédo designados por osteoprodutivos.
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Classe B de Bioactividade: O osso cresce ao longo de um trajecto biocondutivo, sendo que o
material apresenta uma resposta extracelular na sua interface. Estes materiais sdo designados por

osteocondutivos.

A hidroxiapatite é osteocondutiva, enquanto os biovidros sao osteocondutivos e osteoprodutivos.
Nenhum destes materiais € osteoindutivo, pois estes requerem a presenca de proteinas
morfogénicas do osso (BMP), e outros elementos que somente estao presentes no 0sso natural.
As BMP provocam a reproducao das células do 0sso, resultando no aumento do crescimento da
matriz 6ssea através da activagao das células percursoras que se diferenciam em células
osteogénicas (as células percursoras ou células estaminais, por serem indiferenciadas, tém a
possibilidade de se desenvolver em qualquer tipo de tecido ou 6rgao do corpo humano e podem
ser retiradas de individuos adultos, do sangue materno ou de embriées humanos). Os materiais
osteoprodutivos provocam o crescimento e o desenvolvimento das células do tecido 6sseo ja

existente, mas ndo séo responsaveis pela transformagao destas em células osteogenicas.

A figura 4.4 apresenta uma imagem microscoépica, onde é possivel ver o crescimento 6sseo no
seio da hidroxidoapatite, em sequéncia das suas caracteristicas de biocompatibilidade e de

osteoconducgao.

Figura 4.4 — Imagem microscopica do crescimento 6sseo no seio de hidroxidoapatite
(adaptado de: http://www.karger.com/gazette/65/lidgren/art_5_2.htm)
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4.4 Maquinabilidade de Biomateriais

A tecnologia de maquinagem desenvolveu-se com a tecnologia de produgéo em série iniciada por
Henry Ford e as suas linhas transfer e, apesar do enorme desenvolvimento industrial ocorrido até
a actualidade, nomeadamente ao nivel dos processos de conformagéo e a produgéo de produtos
quase em forma final, a maquinagem continua a ser o0 processo elegido quando os principais

requisitos da peca sao o rigor da geometria e a precisao dimensional.

A tecnologia de maquinagem é constituida pelo conjunto de processos de corte que permitem a
remocao do material da superficie de uma pega através de levantamento de apara (Oberg et al,
1998). Os processos de corte mais usuais sdo: o torneamento, a fresagem, a furacao, a
mandrilagem, a roscagem, a serragem ¢ a rectificacdo. Mais recentemente surgiram alguns
processos nao tradicionais de maquinagem como a quimica, electroquimica, corte por laser, corte

por jacto de agua, etc.

Entre as vantagens da utilizacdo da maquinagem podem apresentar-se as seguintes:
e Este processo é genericamente recomendado como o mais adequado para a produgéo de
protétipos ou de séries reduzidas;
e Apresenta uma baixa influéncia na alteracao das propriedades do material da peca;
e Pode ser usado para obter uma superficie com uma qualquer geometria com enorme rigor
dimensional, geométrico e com a qualidade de acabamento superficial pretendido;

e Pode ser aplicado na maioria dos materiais.

Os materiais utilizados no fabrico de implantes ortopédicos sdo muito diferentes na sua natureza,
desde materiais muito macios e faceis de maquinar como os polimeros até aos materiais
ceramicos conhecidos pela sua dureza e extremamente abrasivos para as ferramentas, e as ligas

de acgo inoxidavel, de crémio-cobalto e de titanio.

O correcto conhecimento do comportamento ao corte do material da pe¢a, do material da
ferramenta, das condi¢des de corte, 0os tempos de processamento, as condigdes de
funcionamento do equipamento, etc., € fundamental ndo sé para garantir a qualidade dimensional
da pega produzida mas também da qualidade de acabamento da sua superficie.
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441 Conceitos gerais sobre maquinagem

A maquinagem é um termo utilizado para descrever o corte por levantamento de apara. Esta
designacao abrange um conjunto de processos que podem ser divididos em trés categorias
(Kalpakjian, 1995):

e Processos de corte, envolvendo ferramentas de aresta de corte Unica ou multi-aresta;

e Processos por abrasao, envolvendo abrasivos e operagées de rectificagao;

e Processos de maquinagem nao convencionais que recorre a utilizacdo de processos

eléctricos, quimicos, térmicos e hidraulicos para produzir o levantamento da apara.

No processo de obtencado de pecas por maquinagem por arranque de apara, a matéria-prima é
montada numa maquina-ferramenta que por acgdo de um movimento relativo entre o material e
uma ferramenta cortante provoca a remogao do material em excesso sob a forma de apara,

permitindo a conformacao progressiva da pega até a obtencao da sua forma final.

Os processos de maquinagem mais utilizados na obtencdo de pecgas por arranque de apara sdo o

torneamento, a furacdo, a fresagem e a rectificacéo.

A escolha da maquina-ferramenta que satisfaga as exigéncias tecnolégicas convenientes deve
fazer-se de acordo com os seguintes factores:

e Forma da peca a obter;

e Dimensdes da peca;

e Precisdo requerida;

e Quantidade de pegas a produzir.

A furagdo é a operacdo de maquinagem que tem por objectivo abrir e alargar furos em pecas, com
o auxilio de uma ferramenta designada por broca. Os furos podem ser produzidos em dimensbées
muito variadas. A broca é dotada de um movimento rotacdo e de um movimento rectilineo
segundo o seu eixo. Os gumes cortantes da broca arrancam o material e a apara resultante

desliza pelos dois canais helicoidais de descarga, & medida que é retirada.

O processo de torneamento permite a obtencao pecgas de revolucao, possibilitando a execugao de
superficies cilindricas, cénicas, boleadas, abertura de roscas ou hélices. Este processo consiste
em fazer rodar a peca em torno de um eixo e pela aproximacgéo e contacto da ferramenta com a
peca origina o arranque de material, obtendo-se deste modo o perfil da superficie desejada. Para
a obtencao de uma peca por torneamento ha normalmente a necessidade de executar uma

grande variedade de operagoes distintas até a obtengao da forma final.

A fresagem é um processo de maquinagem em que o material da peca é removido por uma
ferramenta giratéria de aresta multipla chamada fresa. Este processo permite a obtencao de
superficies com qualquer orientacao, atendendo a que tanto a pega como a ferramenta podem ser
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movimentadas em diferentes direc¢des. Deste modo podem ser produzidas formas prismaticas,

tanto interiores como exteriores, superficies planas ou complexas.

O processo de maquinagem e a fenomenologia do corte por levantamento de apara envolve
diversas variaveis, sendo que volume de material removido durante o processo depende da
dimensao e caracteristicas da maquina, poténcia disponivel, material da ferramenta, material da
peca, velocidade e avango durante o corte (Vaughn, 1958). Deste modo podem identificar-se um
conjunto de factores que podem ser estabelecidos como forma de regular o processo (Kalpakjian,
1995).

e Material da ferramenta de corte e revestimentos utilizados;

e Geometria da ferramenta de corte;

e Material da pec¢a;

e Parametros de corte como: velocidade de rotacao, velocidade de avango, profundidade de

corte;
e Tipo de refrigeracéo;
e (Caracteristicas da maquina-ferramenta, como rigidez e amortecimento;

e Sistema de fixagéo e aperto da peca.

A alteragao destes factores influencia um conjunto de outros factores como o tipo de apara
produzido durante o corte, forgca, energia e temperatura produzida pelo corte, desgaste da
ferramenta e textura da superficie resultante na peca. Sendo que, também estes factores
condicionam a precisao dimensional geométrica e a qualidade de acabamento superficial obtida

na peca.

Durante o processo de maquinagem o movimento de trabalho decompde-se em movimento de
corte, movimento de avango e movimento de penetragédo. A velocidade do movimento de corte
denomina-se por velocidade de corte (Vc) e representa a velocidade com que a aresta de corte da
ferramenta se desloca sobre a superficie do material, arrancando-o, € uma velocidade linear e
mede-se em metros por minuto (m/min.). A velocidade do movimento de avang¢o denomina-se por
avango ou velocidade de avancgo (Va), mede-se em milimetros por minuto (Va = mm/min.),
milimetros por rotagdo (Fn = mm/rot) ou milimetros por navalha de corte (Fz = mm/z) e indica-nos
a espessura da apara. O terceiro dos movimentos, movimento de penetragao, € um movimento
rectilineo que se expressa por um comprimento (mm) e regula a profundidade de corte ou de

penetragéo da ferramenta sobre a peca.

A correcta definigao dos parametros de corte, velocidade de corte, velocidade de avango e

profundidade de corte constitui a principal acgao de regulagdo do processo de maquinagem.
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4.4.2 Geometria de corte

No que se refere a geometria da ferramenta podemos identificar dois géneros distintos. A
geometria da forma define o tipo de ferramenta de modo a podermos distinguir por exemplo as
ferramentas em fresas frontais de topo raso, esféricas, boleadas, etc. Esta classificacdo permite
estabelecer a ferramenta adequada para a realizagcdo de uma determinada operagao, por exemplo
fresagem de desbaste por planos paralelos ou fresagem de acabamento em cépia. Ja a geometria
de corte permite estabelecer os parametros de corte passiveis de serem utilizados por um
determinado par ferramenta-material da peca.

O conhecimento da geometria de corte é fundamental para uma correcta avaliacéo e
desenvolvimento do processo de maquinagem. A geometria de corte esta directamente
relacionada com os angulos que caracterizam a ferramenta. Estes angulos sao distintos e tém
designacdes ligeiramente diferentes conforme o tipo de ferramenta a que nos referimos, broca,

fresa, suporte de tornear, etc.

O valor dos angulos para cada ferramenta varia com o material desta e o material da pec¢a a
magquinar. Deste modo fala-se em geometria positiva quando estamos perante angulos de
formacao da apara menores que 90° e geometria negativa para dngulos superiores a 90°. De uma
forma geral as ferramentas de geometrias positivas possuem arestas de corte penetrantes e sdo
usadas para maquinar materiais macios e de apara longa, como por exemplo o aluminio e o cobre.
As ferramentas de geometria negativas possuem uma aresta de corte mais resistente e sao
usadas em materiais resistentes ou de apara curta, como é o caso dos ferros fundidos e dos
latdes.

A maquinagem dos acos é feita recorrendo a diversas geometrias conforme o seu teor de carbono
e elementos de liga. Estas composicdes resultam em diferentes propriedades mecanicas e

consequentemente afectam o comportamento ao corte dos diferentes tipos de acos.

O correcto desenvolvimento do processo de maquinagem depende da geometria da ferramenta
dos respectivos angulos da aresta de corte. A figura 4.5 representa a extremidade de uma
ferramenta de corte onde estéo indicados os principais movimentos realizados durante o processo

e as respectivas nomenclaturas associadas a geometria de corte.
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Figura 4.5 — Movimentos principais e nomenclatura da geometria de corte

Nas operacdes de corte de metais por maquinagem o calor € gerado em duas zonas de
deformagéo principais, conforme é possivel observar na figura 4.6. Na zona de deformagéo
primaria o calor é gerado pela deformagéo plastica do material e na zona de deformagéo
secundaria o calor desenvolve-se devido ao atrito entre a apara e a superficie de ataque da
ferramenta. Apesar da maior parte do calor gerado ser evacuado pela apara, o facto desta atingir
temperaturas muito elevadas (750°C) contribui para o aumento da temperatura da superficie da
ferramenta, da peca e para a degradacgéo da aresta de corte da ferramenta, com a consequente

diminui¢ao da vida util da mesma.

zona de
deformagéo
primaria

\ zona de \
deformagéo |
peca |:> secundaria ]

Figura 4.6 — Fontes de calor e zonas de deformacéao plastica na formagéo de apara.
(adaptado de: Mills e Redford, 1983)
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4.4.3 Materiais da ferramenta

A selecgéo correcta do material da ferramenta de corte é um factor com enorme importancia para
a realizagao de uma operagao de maquinagem. O material escolhido deve apresentar resisténcia
ao desgaste, dureza, tenacidade e ser inerte em relagdo ao material da pe¢a de forma a permitir

produzir pecas de boa qualidade e de forma econdémica.

O aco rapido (HSS) é talvez o material mais vulgarizado para a produgao de ferramentas de corte,
sendo que o seu aparecimento fez-se no inicio dos anos 1900. Este material apresenta uma boa
resisténcia a fractura, grande tenacidade, boa resisténcia ao desgaste e é de relativamente baixo
custo. E utilizado no fabrico de grande parte das ferramentas de corte em que seja necessario a
utilizagao de arestas de corte muito agudas e no fabrico de uma boa parte das fresas de corte.

Com o objectivo de aumentar a velocidade e o volume de produgao, em 1930 foram introduzidos
os carbonetos sinterizados, que apresentam uma muito maior dureza para uma maior gama de
temperaturas, um médulo de elasticidade elevado, elevada condutividade térmica e baixa
dilatagao térmica. Estas caracteristicas fazem com que os carbonetos sejam o material escolhido
para uma vasta gama de aplicagdes. As plaquetes foram introduzidas como forma de aumentar o
numero de arestas de corte de uma Unica ferramenta, melhorando assim a eficiéncia de todo o

processo de corte.

Os carbonetos sinterizados sao fornecidos em duas categorias: os integrais e a classe mista. Os
carbonetos integrais sdo compostos essencialmente por cobalto (Co) e tungsténio (WC) com a
composigao de Co a variar entre 5% e 12%. Na classe mista ha que contar ainda com a adigao
dos carbonetos de titanio (TiC), dos carbonetos de tantalo (TaC) e dos carbonetos de Nidbio
(NbC). O carboneto de titanio tem maior dureza que o carboneto de tungsténio assim como
apresenta melhor resisténcia ao desgaste. A incorporacao carboneto de tantalo aumenta a dureza
a temperaturas elevadas, prevenindo o aparecimento da deformacao plastica da aresta de corte a

altas velocidades.

Para revestir as ferramentas de corte séo utilizados materiais cerdmicos como forma de melhorar
o seu desempenho, apresentando elevada dureza e elevada resisténcia ao desgaste por abraséao.
Estes apresentam excelentes caracteristicas a temperaturas elevadas, assim como elevada
resisténcia ao desgaste por abrasédo e ao desgaste por oxidagao. Outra caracteristica destes
materiais € que as boas propriedades lubrificantes do revestimento minimizam o atrito entre a
ferramenta e a apara e entre a ferramenta e a peca. Os materiais mais utilizados para
revestimento sdo TiC, TiN, Al,O3, TiCN, TiAIN, TiZrN, TiB, e mais recentemente os revestimentos

de diamante (Ezugwu et al., 2003).

A utilizacdo de ferramentas ceramicas na maquinagem aumentou significativamente nas duas

ultimas décadas, principalmente a partir da altura em que as maquinas-ferramentas se tornaram
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mais potentes, mais rigidas e mais estaveis de modo a suportar condi¢cdes de corte mais altas. As
ferramentas ceramicas apresentam uma grande dureza a temperaturas elevadas. Temperaturas
essas normalmente geradas pelo uso de velocidades muito altas. A baixa tenacidade das
ferramentas ceramicas torna-as susceptiveis a fractura por choque mecénico ou térmico,

eventualmente gerados durante a maquinagem (Chakoraborty et al., 2000).

Existem duas categorias comerciais disponiveis para as ferramentas ceramicas:
e Ceramicas a base de alumina que engloba os 6xidos puros, os 6xidos compostos e 0s
carbonetos de silicio reforgcados com alumina;

e Ceramicas a base de nitratos de silicio.

O nitrato cubico de boro (CBN) é o material utilizado em ferramentas de corte com maior dureza
depois do diamante, sendo por isso bastante utilizado na maquinagem de materiais endurecidos
(50-65 HRC). No entanto o seu uso restringe-se quase exclusivamente as operagdes de
acabamento, com especial enfoque em pegas com superficies complexas em que a maquinagem
com ferramentas de CBN possam substituir as operacoes de rectificacdo, uma vez que estas sdo

mais onerosas para estes casos.

As ferramentas de CBN sao normalmente 10 a 20 vezes mais caras que as ferramentas em
carboneto de tungsténio (Zone-Ching e Din-Yan, 1995). Comercialmente existem duas classes de
ferramentas de nitrato cubico de boro. A CBNy, com grande concentracédo de nitrato de boro poli
cristalino e a CBN_ com baixa concentragao de nitrato de boro policristalino. O CBN,_ contém ainda
para além do CBN, o carboneto de titanio (TiC) ou o nitrato de titanio (TiN) de forma a aumentar a
resisténcia ao desgaste e a resisténcia ao choque. O CBNy, é bastante mais duro mas também

mais fragil.

O diamante policristalino (PCD) é um diamante sintético produzido por sinterizagao de um
composto de particulas de diamante numa matriz metdlica. Este material € normalmente utilizado
como revestimento sobre uma placa base em metal duro e apresenta muito boa resisténcia ao
desgaste que em certas aplicagbes pode melhorar a vida Util da ferramenta, comparativamente

com as ferramentas de carboneto e as ferramentas ceramicas, entre 50 a 100 vezes.

Para determinadas aplicagdes o uso de PCD apresenta vantagens significativas em relagdo ao
diamante natural. O custo das ferramentas em PCD é mais baixo que em diamante natural. O
PCD é mais resistente ao choque que o diamante natural, porque possui uma estrutura aleatéria
das particulas de diamante e o seu nucleo ser em metal duro. O PCD esta disponivel numa
grande variedade de formas e tamanhos, enquanto o diamante natural est4 dependente da sua
formagao pela natureza. As ferramentas em PCD podem ter geometrias complexas, pois este é
um condutor eléctrico o que permite o0 recurso a processos como a electroerosdo. Tal ndo é

possivel no diamante natural uma vez que este nao € condutor.
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4.4.4 Fluidos de corte

O uso de um fluido refrigerante na zona de corte pode efectivamente reduzir a temperatura
desenvolvida durante a maquinagem. Quando as condi¢des de corte sdo baixas as temperaturas
desenvolvidas também sao relativamente baixas ( <3502 C) (Paul e Chattopadhyay, 1995). Nestes
casos o fluido refrigerante actua também como lubrificante, minimizando o atrito e reduzindo as

forgas desenvolvidas durante o corte, melhorando a vida da ferramenta.

No entanto, em determinadas condi¢des, 0 acesso do fluido refrigerante a zonas de
desenvolvimento de calor, ferramenta-pega e ferramenta-apara, pode ser extremamente deficiente,
assim como o aumento das velocidades de corte e 0 consequente aumento da temperatura
desenvolvida na aresta da ferramenta pode ser de tal forma que o fluido refrigerante vaporize e

torne o seu efeito nulo.

A ideia de utilizar na maquinagem um fluido de corte a pressdes elevadas como forma de
aumentar a vida atil da ferramenta surgiu no inicio dos anos 1950 (Pigott e Colwel, 1952). A
possibilidade de atingir a zona de corte secundaria permite melhorar a maquinabilidade a
velocidades de corte elevadas, uma vez que permite diminuir o atrito entre a apara e a ferramenta

e consequentemente reduzir a temperatura desenvolvida.

No entanto a utilizacdo de 6leos de refrigeracdo nos processos de maquinagem envolvem varios
riscos. Nomeadamente riscos ambientais no escoamento dos éleos usados, reac¢oes adversas
para os operadores das maquinas resultantes do seu contacto com a pele, fumos libertados,
odores, contaminagao bacteriana, etc. Para tentar resolver estes problemas surgiu o conceito de
maquinagem limpa, que pode ser definida como a maquinagem que usa a minima quantidade

possivel de fluido refrigerante e/ou usa fluidos ambientalmente aceitaveis (Baradie, 1996).

A quantidade minima de lubrificacdo (Minimal Quantity Lubrication, MQL) € uma tecnologia que
usa um jacto de ar comprimido com uma quantidade muito pequena de 6leo solavel (6-70mi/h),
directamente orientado para a aresta de corte da ferramenta (Braga e Diniz, 2002; Derflinger et al.,
1999), comparativamente aos 300-4000 ml/h usados no processo convencional de refrigeracéo do
corte. Esta tecnologia tem apresentado bons resultados, sendo estes atribuidos a capacidade
lubrificante do fluido de corte atingir com grande proximidade as zonas de desenvolvimento de
calor (ferramenta-peca e ferramenta-apara), reduzindo desta forma o atrito e as forgas
desenvolvidas durante maquinagem. A funcao refrigerante é essencialmente cumprida pelo fluxo

de ar comprimido utilizado para transportar o 6leo sollvel.

Este processo apresenta um elevado potencial na obtengao de superficies de precisao por
maquinagem a altas e a baixas velocidades de corte (Machado e Wallbank, 1997). A pulverizagéo
da mistura de ar comprimido com éleo soluvel tem no entanto efeitos bastante nocivos para a

salde do operador da maquina, sendo esta a principal desvantagem deste processo.
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44.5 Fenomenologia do desgaste da ferramenta

O desgaste da ferramenta de corte localiza-se essencialmente na face de saida ou de folga da
ferramenta e na face de ataque ou de saida da apara. O desgaste da face de saida é
normalmente atribuido ao deslizamento da ferramenta sobre a superficie de maquinagem,
resultado de processos de adesdo e de abrasdo. As elevadas temperaturas geradas durante a
maquinagem também afectam a propriedades do material da ferramenta, assim como da
superficie da pega.

O desgaste que ocorre na face de ataque aparece normalmente em forma de cratera e altera a
geometria da zona de interface ferramenta-apara, prejudicando o processo de corte. Os factores
que mais influenciam esta zona de desgaste sao a temperatura gerada na interface ferramenta-
apara e a corrosao quimica entre o material da ferramenta e da pecga. Genericamente pode-se
afirmar que os factores que favorecem o aparecimento do desgaste na face de saida séo os
mesmos que influenciam o desgaste da face de ataque da ferramenta (Kalpakjian,1995). O
desgaste da ferramenta de corte é um processo gradual e a vida Util da ferramenta indica-nos o

periodo de tempo em que o desgaste esta dentro de valores admissiveis.

A vida util da ferramenta pode ser definida como o intervalo de tempo durante o qual a ferramenta
produz com uma determinada qualidade antes de ser substituida. As normas ANSI especificam
que o fim da vida da ferramenta é estabelecido pela dimensao do desgaste apresentado na face
de atague de uma Unica aresta de corte de uma ferramenta (Oberg et al, 1998).

A vida (til da ferramenta é determinada por factores como: parametros de corte, material da peca,
qualidade da superficie pretendida, geometria da ferramenta, fluido de corte e caracteristicas e
estado de funcionamento da maquina-ferramenta. Entre todos estes factores aqueles que tém
uma influéncia maior na determinacao da vida Util da ferramenta sdo os parametros de corte, onde
por sua vez se regista que a velocidade de corte tem muito maior influéncia sobre a vida da
ferramenta do que o avango e a profundidade de corte (Oberg et al, 1998).

4.5 Conceito de Maquinabilidade

Maquinabilidade é a designacgéao utilizada para definir a facilidade com que um material pode ser
magquinado com um determinado requisito de precisao dimensional e geométrico e uma
determinada qualidade de acabamento superficial (Cincinnati, 1980).

A maquinabilidade pode ser medida através de factores como: a vida Util da ferramenta, o volume
de material removido, as forgas de corte, a poténcia necessaria ao corte, a qualidade da superficie
obtida e o tipo de apara produzido durante o processo de corte (Balakrishnan et al., 1982).
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O conceito de indice de maquinabilidade foi introduzido no inicio do século XX e estabelece um
valor indicativo do grau de facilidade ou de dificuldade para maquinar determinado material, tendo
como referéncia o valor de 100%, o torneamento de um ago B1112 (norma AlSI) executado com
uma ferramenta de HSS e uma velocidade de corte de 55 m/min (Niebel et al., 1989). O indice de
magquinabilidade é estabelecido para os diversos materiais através da determinagéo da vida util de
uma ferramenta de corte em HSS quando utilizada numa operagéo de maquinagem realizada com
as mesmas condigdes de trabalho.

A figura 4.7 apresenta alguns dos factores que influenciam a maquinabilidade dos materiais.

MATERIAL

Propriedades mecanicas

FERRAMENTA

Dureza

Microestrutura Propriedades mecanicas

Propriedades fisicas Coeficiente de atrito

Geometria
Etc.

Transigao elastico/plastico
Etc.

MAQUINA-
BILIDADE

CONDICOES DE CORTE
Processo

Tipo de maquina
Parametros de corte
Fluido refrigerante
Etc.

Figura 4.7 — Factores de influéncia da maquinabilidade (Mills e Redford, 1983).

O indice de maquinabilidade pode ser afectado pelas propriedades do material da pega, material e
geometria da ferramenta de corte, condigcOes e respectivos parametros de corte utilizados e ainda
outros factores como por exemplo a rigidez da maquina-ferramenta (Davis, 1989). No entanto o
desenvolvimento de novos materiais utilizados nas ferramentas de corte e no fabrico de pecas e
componentes, bem como o aparecimento de novas geometrias de corte, com reflexos na formacao

da apara, vieram tornar muito mais complexo a determinagdo da maquinabilidade dos materiais.

Os valores dos parametros de corte, velocidade de corte, avango e profundidade, sao
apresentados na literatura de forma separada pelos diversos processos de maquinagem e
agrupados de acordo com os diferentes tipos de materiais e suas durezas.

Esta forma de obtengao de dados apresenta no entanto algumas limitagbes, pois os valores

previstos para os cenarios de maior exigéncia na maquinagem, sao valores indicados para
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situagbes especificas podendo ndo ser os mais recomendados para situagdes ligeiramente

diferentes.

A maquinabilidade pode ser estabelecida com base em dois tipos de informagao (Mills e Redford,
1983):

a) Ensaios de maquinagem e de ndo maquinagem. Nos ensaios de maquinagem sao
medidos os diferentes parametros de corte e a maquinabilidade do material é estimada em
funcao dos resultados. Nos ensaios de nao maquinabilidade, a maquinabilidade e os
diferentes parédmetros de corte sdo baseados nas propriedades fisicas e quimicas dos
materiais.

b) Tabelas de maquinabilidade. Nestas tabelas sdo apresentados valores indicativos da
maquinabilidade relativa entre os diferentes materiais e os respectivos parametros de
corte resultantes da combinacéo entre o material da ferramenta e o material da pega.

A experimentacao laboratorial e a experiéncia do operador na escolha de uma combinagéo dos
factores de corte mais adequada podem promover o0 aumento da produtividade da maquinagem
sem comprometer a exigéncia dimensional e geométrica do componente e melhorar a qualidade

superficial da peca.

4.6 Maquinabilidade dos acos inoxidaveis

A maquinagem dos agos inoxidaveis austeniticos, como os agos AISI da série 300, apresenta um
grau de dificuldade superior comparativamente aos agos inoxidaveis de matriz ferritica ou
martensitica. Esta dificuldade advém de factores como, superior dureza, tensao de deformagéao
mais elevada, maior tenacidade e ductilidade (Carpenter, 2002).

Na maquinagem de um ago inoxidavel austenitico existe um enorme desenvolvimento de calor,
com tendéncia para formagao de apara aderente de grandes dimensdes na aresta de corte da
ferramenta, sendo ainda de realgar que a apara formada é grossa e enrolada o que dificulta a sua
remocao. O conjunto dindmico maquina e ferramenta devem apresentar uma elevada rigidez para
evitar o aparecimento de vibragcdes porque afectam a qualidade da superficie produzida. O
escorregamento superficial entre a ferramenta e a pega, resultado da utilizagdo de uma velocidade
de avango muito baixa, pode alterar as propriedades do material provocando o endurecimento
superficial da peca (Carpenter, 2002).

O aco inoxidavel AlISI 316L é o mais utilizado no fabrico de proteses e componentes ortopédicos,
apresentando uma maquinabilidade ligeiramente mais dificil que por exemplo um ago da classe
304. Com um indice de maquinabilidade de aproximadamente de 50% (Interlloy, 2006) as

ferramentas de corte utilizadas, como brocas, fresas e suportes de tornear devem apresentar
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arestas de corte bem afiadas para facilitar o corte e tentar evitar a formagao de apara aderente,
vibracoes e alteragdes da superficie da peca.

A figura 4.8 apresenta um pormenor da fresagem de uma protese da anca em ago inoxidavel 316L.

Figura 4.8 — Fresagem de uma peca em ago inoxidavel 316L

A utilizacdo de um fluido refrigerante em operagdes de maquinagem de agos inoxidaveis é
bastante recomendavel, principalmente quando se usam ferramentas de carbonetos sinterizados.
Em determinadas situacdes o uso de um 6leo soltvel, como fluido refrigerante, apresenta
melhores resultados que o uso de um éleo de corte integral, permitindo o recurso a mais altas
velocidades de corte, em virtude da melhor capacidade de dissipacao de calor, e
consequentemente apresentando um melhor acabamento superficial da pega. A utilizagdo de um

6leo soluvel é também a solugdo mais econdémica.

4.7 Maquinabilidade das ligas de titanio

Os primeiros trabalhos sobre maquinagem de ligas de titanio iniciaram-se nos anos de 1950 nos
EUA (MIT, Instituto Tecnologico de Massachusetts (Shaw et al., 1954 e Cook, 1953), Cincinnati
Milacron Inc. (Merchant, 1952) e em Franga (LeMaitre e Gobin, 1968; 1970) e visavam
essencialmente o estudo dos processos de formagao da apara e os fenédmenos de desgaste da

ferramenta.
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A maquinagem de titnio e das suas ligas apresenta particulares dificuldades comparativamente
aos agos com propriedades similares, devido a sua dureza e altas temperaturas desenvolvidas.
Estes factores sao normalmente contornados com uma selecg¢ao cuidada da geometria da
ferramenta e respectivos parametros de corte utilizados. A utilizagao de ferramentas de geometria
positiva podem minimizar a flexao e reduzir a temperatura desenvolvida na zona de corte (Shaw et
al., 1954).

A velocidade de corte tem uma grande importancia no desgaste da ferramenta, pelo que a
formacgéao deste resulta numa perda de qualidade da superficie obtida na peca. A utilizagéo de
grandes velocidades de avanco resulta em aparas grossas e no aumento da poténcia de corte,
resultante do aumento das forgas desenvolvidas na zona de corte e favorecendo o rompimento da
aresta de corte. O aumento da profundidade de corte radial aumenta o comprimento da apara e

consequentemente a temperatura desenvolvida (De Lacalle et al., 2000).

A geometria da ferramenta é outro dos factores que tem grande influéncia na maquinagem de
ligas de titanio, onde a utilizagao de angulos de incidéncia pequenos (menores que 182%) provocam
tempos de vida util da ferramenta baixos, devido ao enorme atrito e calor gerados entre a aresta
de corte e 0 material da ferramenta. O uso de angulos de incidéncia grandes (maiores que 20°)
sao também desaconselhados devido a fragilidade do bordo de corte da ferramenta e
consequente falta de resisténcia deste ao choque, nomeadamente em situagdes de corte

interrompido como é o caso da fresagem (De Lacalle et al., 2000).

As ligas de titanio como a Ti-6Al-4V sao muito dificeis de maquinar com velocidades de corte
superiores a 30 m/min quando se utilizam ferramentas em HSS (Vigneau, 1997). A utilizagédo de
ferramentas em metal duro, nao revestidas (WC-Co) deve ser feita a velocidades de corte que nao
excedam 60 m/min, o uso de velocidades de corte superiores favorece o desenvolvimento de
temperaturas muito elevadas junto ao bordo de corte, causada pelas tensoes altas e pela elevada
deformacéo plastica que ocorre no processo de corte, podendo resultar na quebra da aresta de
corte da ferramenta (Trent, 1991).

O revestimento da ferramenta ndo altera a dureza do material e é usado para criar uma barreira
entre a superficie da ferramenta e da peca, de modo a diminuir o atrito, reduzir o calor gerado e
evitar a reacgao quimica. Este dltimo factor tem grande importancia no caso da maquinagem de
ligas de titanio devido & grande reactividade quimica deste material. Deste modo € normal que o
aparecimento de desgaste em ferramentas em HSS revestidas, nomeadamente por nitrato de
cromio (NCr), carbonitrato de titanio (TiCN) e nitrato de aluminio-titanio (TiAIN), possa ocorrer
ligeiramente mais tarde, mas é mais acelerado comparativamente com o desgaste que ocorre

quando se utilizam ferramentas integrais de metal duro (De Lacalle et al., 2000).
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Esta situacao resulta do facto dos materiais de revestimento das ferramentas nao actuarem como
barreiras para o desgaste mas somente retardarem a sua ocorréncia, uma vez eliminado o
revestimento, o desgaste da ferramenta é mais acelerado devido a natureza do material de base
da ferramenta. Outro facto € que em condigées normais e para 0 mesmo nivel de desgaste da
aresta de corte, a velocidade de corte que pode ser usada em ferramentas integrais em metal duro
nao revestidas (Vc=100m/min) é aproximadamente o dobro da velocidade utilizada em
ferramentas em HSS revestidas (Vc=51m/min) (De Lacalle et al., 2000).

A utilizagdo de um éleo de refrigeragdo néao sé é recomendada para a maquinagem de titanio (Ti-
6AIl-4V) como o uso de refrigeracao de alta pressao pode aumentar para o triplo a vida til de uma
ferramenta de carbonetos sinterizados (Machado e Wallbank, 1994). Também se pode realgar que
a utilizagao de um gas inerte como é o caso do argon para fazer a refrigeragao da maquinagem de
Ti-6Al-4V com uma ferramenta de carbonetos sinterizados ndo apresenta resultados significativos

na melhoria da vida util da ferramenta mas previne a ignicao da limalha (Ezugwu et al., 2005).

A literatura relata a utilizagao de ferramentas de CBN e de PCD na maquinagem de alta
velocidade de ligas de titdnio com ganhos de certa de 300% na velocidade de corte (Zoya e
Krishnamurthy, 2000). Realgando-se que nestes casos a utilizagao de refrigeracao de alta pressao
provoca o aparecimento de desgaste excessivo, a lascagem e até mesmo a fractura da aresta de
corte (Ezugwu, 2005).

A tabela 4.9 apresenta os valores velocidade de corte recomendada em operacgdes de fresagem,
com fresas de topo direito e de facejamento. Comparando os valores entre a maquinagem
convencional e a maquinagem de alta velocidade para diversos materiais metdlicos e entre fresas

integrais e de pastilha amovivel.

Tabela 4.9 — Velocidades de corte recomendadas (em m/min.) (Ashley, 1995).

Ferramentas Integrais Ferramentas de Plaquetes
Material WC, WC revestida, PCD, Ceramica WC, Ceramica, CBN, PCD
Maquinagem Maquinagem de alta Maquinagem Maquinagem de alta
convencional velocidade convencional velocidade
Aluminio >305 (WC, PCD) >3050 (WC, PCD) >610 (WC, PCD) >3658 (WC, PCD)
cinzento 152 366 366 1219
Ferro Fundido
maleavel 107 244 244 914
baixa liga 107 366 366 610
liga 76 244 213 366
aco
inoxidavel 107 152 152 274
endurecido 24 122 30 (WQC) 46 (WC)
(HRC 65) 91 (CBN, Ceramica) 183 (CBN, Ceramica)
titanio 38 61 46 91
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4.8 Maquinabilidade de materiais poliméricos de aplicacao ortopédica

A grande maioria dos objectos fabricados em materiais plasticos é produzida através de moldes de
injeccao (Witwer, 1989), mas o recurso a processos de maquinagem pode ser aconselhado para
pequenas quantidades, ou quando a complexidade da geometria e os requisitos de precisdo assim

0 exigem.

No entanto, a existéncia de uma grande variedade de materiais plasticos coloca dificuldades para
se conseguir obter sempre bons resultados no fabrico pegas por maquinagem. A maquinabilidade
destes materiais parece depender das suas propriedades mecénicas, térmicas e reoldgicas
(Kabayashi, 1967). Deste modo a identificacdo do material de acordo com a sua classe,
termoendurecivel ou termoplastico, torna-se fundamental ja que estes tendem a comportarem-se

de forma distinta durante o arranque de apara.

No caso da maquinagem de materiais poliméricos, as melhores condi¢cdes de corte parecem ser
as que resultam da obtengédo de uma apara continua, evitando deste modo a deformacéao do
material da peca e o desenvolvimento de calor (Kabayashi, 1967). A utilizagdo de ferramentas com
geometrias positivas, com angulos de ataque muito acentuados, facilita o corte produzindo o
minimo de deformacgdo. O uso de grandes avancgos por dente também pode ser vantajoso, pois
diminui o calor gerado durante a formacéao da apara.

Os materiais polimericos termoendureciveis sdo extremamente quebradigos durante a
maquinagem, pese embora que quando se utilizam condi¢cdes de corte adequadas estes materiais
podem ser facilimente maquinados e com tolerancias elevadas. O aspecto final da superficie obtida
melhora significativamente quando se usam ferramentas de geometria positiva e velocidades de
corte maiores (Alauddin et al., 1995).

A fresagem de materiais poliméricos termoplasticos deve ser feita a velocidades de corte bastante
elevadas, nunca inferiores a 300 m/min. A utilizacdo de ferramentas com geometria positiva e
velocidades de avango pequenas permite obter acabamentos superficiais de melhor qualidade
(Alauddin et al., 1995).

A figura 4.9 apresenta dois componentes de uma prétese de anca a serem fabricados por
fresagem de polietileno.
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Figura 4.9 — Fresagem em polietileno de uma componente femoral e de uma componente acetabular.

Outra das operacdes de maquinagem que pode ser realizada é a furacido. Esta apresenta
requisitos distintos quando realizada em materiais termoendureciveis ou em termoplasticos. A
furagao de termoendureciveis € mais dificil que a furagao de termoplasticos. No primeiro caso o
material tende a fissurar e lascar, sendo crucial a escolha correcta das condicées de maquinagem
onde a velocidade de avango e a geometria da broca sao os factores de maior influéncia. A
furagao de termoplasticos deve ser feita com velocidades de rotagao elevadas e avangos
pequenos, efectuar a libertagcao da limalha e utilizar um fluido refrigerante adequado. O uso de
determinados fluidos de refrigeracdo pode provocar o aparecimento de fissuras na parede do furo
(Kabayashi, 1967).

Os materiais poliméricos também podem ser esmerilados ou rectificados com abrasivos, no
entanto a solugao para se obter resultados aceitaveis parece apontar para o uso de més de éxido
de aluminio de grao grosso e a utilizacdo de passagens de corte muito ligeiras e com recurso ao

uso abundante de um 6leo sollvel de refrigeragao (Alauddin et al., 1995).

4.8.1 Maquinabilidade de materiais compdsitos de matriz polimérica

Uma grande parte das pegas em materiais compdsitos é fabricada por moldacao ja na sua forma
final. Este facto ndo invalida a necessidade em determinadas situagdes recorrer-se ao uso da
magquinagem como forma de garantir melhor qualidade dimensional e geométrica da peca. No
entanto os conhecimentos relativos ao processo de maquinagem de materiais metélicos ndo
podem ser aplicados para a maquinagem de materiais compdsitos sem considerar as

particularidades destes materiais (Krishnamurthy et al., 1992)
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A natureza e o tipo de fibra utilizada influenciam fortemente o resultado da maquinagem. Outro
facto que também tem uma enorme relevancia é a diferenga de comportamento ao corte entre o
material de reforgo e o material de matriz, dificultando a escolha da ferramenta e a selec¢ao dos
parametros de corte mais indicados (Doran et al., 1973 e Friend et al., 1973).

Os materiais compésitos com aplicacées biomédicas como por exemplo o PEEK-Carbono e que
tém matriz termoplastica apresentam uma maior capacidade de deformagéo plastica o que facilita
o corte e a consequente formagao de apara (figura 4.10). Ao invés, os materiais compésitos
carbono-epdxido de matriz termoendurecivel sdo mais quebradicos, o que resulta numa fractura
prematura da apara durante o processo de corte, provocando normalmente a sua formacao em pé
(Rahman et al., 1999).

Figura 4.10 — Haste femoral em PEEK-Carbono obtida por fresagem

As ferramentas em HSS nao devem ser usadas na maquinagem de materiais compésitos, pois
sofrem um desgaste muito grande. A utilizacao de ferramentas de CBN para maquinar materiais
compésitos de matriz polimerica permite a obtengcao de melhores acabamentos da superficie
maquinada e mesmo a velocidades de corte mais elevadas apresenta um desgaste da aresta de
corte menor, comparativamente com as ferramentas em carbonetos sinterizados (Rahman et al.,
1999). No entanto, para velocidades de corte moderadas as ferramentas em metal duro
constituem a solugdo mais econémica, uma vez que para estas condi¢cdes apresenta niveis de
desgaste aceitaveis (Mackey, 1980).

4.9 Maquinabilidade de materiais ceramicos de aplicacao ortopédica

O processo tradicional de fabrico de um implante cerdmico passa por numa primeira fase fazer a
aquisicao de forma, normalmente no caso de estruturas anatémicas esta é feita por impressao, e

posteriormente fabricar um molde que servira para produzir o implante cerdmico com a geometria
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pretendida. A utilizagao de processos de maquinagem em materiais ceramicos desta natureza
coloca-se quando o objectivo € melhorar a qualidade dimensional e geométrica do modelo
pretendido, como forma de garantir um melhor desempenho funcional.

Os materiais ceramicos colocam especiais dificuldades para a sua maguinagem, nomeadamente
as que se relacionam com a natureza da fractura do material e 0 seu comportamento
extremamente abrasivo para as ferramentas. A caracteristica mais comum de uma superficie
magquinada de um material cerdmico é o aparecimento de fissuras e rachadelas. A fractura
propaga-se na superficie, acima ou abaixo da linha de corte em fungao de factores como: tamanho

do poro, tamanho do grao e limite das fronteiras dos mesmos (Chelule et al., 2003).

Na fresagem de hidroxidoapatite (HA) devem ser considerados alguns factores como (Chelule et
al., 2003):

e Utilizar ferramentas de elevada dureza e grande resisténcia ao desgaste. E normal o
aparecimento acentuado de desgaste e até mesmo a fractura completa da extremidade da
ferramenta causadas pela flutuacao de temperaturas nessa zona. Também podem surgir
sulcos na aresta da ferramenta provocados pelas particulas cerdmicas libertadas na peca.

e A qualidade e a rugosidade das superficies obtidas sdo fortemente afectadas pela forma e
tamanho de gréo correspondente ao material removido. Deste modo, a qualidade do
acabamento € muito mais afectada pela microestrutura do material do que pela variagao
do parametros de corte.

A baixa maquinabilidade da HA tem motivado o desenvolvimento de alguns estudos. Holand
(1985) e Vogel e Holand (1987) usaram cristais de mica e apatite para desenvolver ceramicos de
bio-vidro com melhor maquinabilidade. Schaffer e Burr (1998) por seu lado propuseram a
utilizagéo de granulometria mais pequena, aumentando a densidade do material e
consequentemente a sua resisténcia, sem no entanto comprometer a porosidade, aspecto

fundamental para garantir a osteointegragédo do implante.

Denkena et al. (2005) em ‘Production of Complex Medical Implants with Ceramic Functional
Surfaces’ utiliza uma maquina de controlo numérico de 5 eixos para fabricar por abrasao
componentes ceramicos de préteses de joelho. O processo consiste em apos a obtengéo da pré
forma do implante sujeité-lo a operagdes de rectificagao e posterior polimento, fazendo uso de
ferramentas téricas revestidas por diamante. As condi¢des de trabalho e as trajectérias realizadas
pela ferramenta, assim como a sua geometria e dimensao foram ajustadas em funcao da
complexidade da superficie e do volume de material que era necessario remover em cada

momento.
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5 Fabrico de Proteses de Anca Intraoperativamente: Conceito e Desenvolvimento

5.1 Introducao

A utilizacdo de hastes femorais ndo cimentadas na artroplastia da anca tem sido considerada
como uma alternativa bastante valida em relagdo ao uso de préteses cimentadas (Engh et al.,
1987; McLaughlin e Lee, 2000; Mont et al., 1993; Ragab et al., 1999). Apesar dos dados clinicos
mais recentes reflectirem uma melhoria da taxa de sucesso dos implantes cimentados, em
resultado das melhorias das técnicas de cimentacao entretanto introduzidas (Mulroy e Harris,
1990; Oishi et al., 1994), a utilizacao de préteses ndo cimentadas continua a ser bastante utilizada,
principalmente em pacientes jovens (Huggler et al., 1993; Berry € Morrey, 1996; Munting et al.,
1997).

Em jovens pacientes, bastante activos, a causa mais comum de falha dos implantes cimentados é
a laxacao asséptica, sendo que a utilizacdo de préteses nao cimentadas e o recurso a
revestimentos porosos ou a hidroxidoapatite tem por objectivo melhorar a fixagédo e evitar a
laxacao (Duffy et al, 2001). No entanto, os resultados clinicos revelam também que a falha dos
implantes ndo cimentados deve-se essencialmente ao aparecimento de micromovimentos
resultantes de um inadequado ajustamento da prétese ao canal femoral (Amstutz et al., 1991;
Bargar, 1989; Dujardin et al., 1996; Walker et al., 2000).

A estabilidade inicial de uma haste femoral ndo cimentada é dada pelo seu grau de ajustamento e
aperto contra o 0sso (press-fit) aquando da cirurgia, sendo que a estabilidade permanente e de
longo prazo é determinada pelo intra crescimento 6sseo na superficie do implante. Deste modo a
zona de interface entre 0 0sso e o implante é fundamental para garantir a fixagao inicial do
implante, que por sua vez ira influenciar o desenvolvimento dos tecidos envolventes (Wu et al.,
2004). Uma haste femoral devera ajustar-se perfeitamente ao osso envolvente, pelo que a
cavidade femoral deve ser preparada com o maximo de precisdo, para que a montagem da haste
no interior do canal femoral possa permitir o maximo de area de contacto (fit) € na maior extensao

de superficie possivel (fill).

Os conceitos de ajustamento e de preenchimento (fit and fill) descrevem a relagéo de envolvéncia
entre a haste e o canal femoral. O ajustamento (fit) € estabelecido pelo grau de proximidade ou
contacto entre a haste e as paredes do canal femoral. As medidas sdo tomadas em toda a
superficie da haste, quer transversalmente quer axialmente, sendo que normalmente sao
consideradas ‘contacto’ as distancias inferiores a um milimetro. O preenchimento (fill) da-nos um
racio entre a area de contacto da prétese com 0 0sso e a sua area total segundo uma secgéao

transversal.
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Com esta informagéao pretende-se estabelecer um retrato da distribuicédo das forgas entre a haste
€ 0 0ss0 envolvente, assim como permitir uma analise comparativa entre as diferentes geometrias
de hastes femorais (Robertson et al 1988). No entanto, a analise do ajustamento e do
preenchimento deve ser feita com cuidado, pois enquanto a regido medial proximal deve ser

considerada muito relevante, a regido distal lateral apresenta uma relevancia relativa.

A técnica cirargica € muito exigente. O cirurgidao tem de preparar um canal no interior do fémur
onde ira alojar a prétese. Para isso terd de executar cortes, furos e raspagens com grande
precisdo. Esta exigéncia, geométrica, resulta da necessidade de ajustamento de uma haste rigida
ao 0sso cortical, onde pequenas distancias, na ordem dos 0.5 mm, podem determinar a diferenca
entre a fixagdo adequada e a folga.

Um ajustamento muito apertado pode afectar o funcionamento fisiolégico, assim como a
remodelagéo éssea. A folga, ou por outra lado a sub espessura da haste femoral, é normalmente

aquela que se revela mais problemética e geradora de dor.

Apesar das proteses comerciais poderem ser fornecidas em diversos tamanhos e configuragoes,
os fémures apresentam uma grande variedade anatomica, em geometria e em dimensao (Averill et
al., 1980; Dai et al., 1985; Huang e Suarez, 1983 e Morscher, 1983), pelo que é muito dificil
fornecer préteses comerciais capazes de permitirem um ajustamento perfeito com o 0sso

envolvente.

5.1.1 Analise da geometria da haste

Como consideragdo prévia deve-se referir que uma haste de uma prétese ndo cimentada é
normalmente mais rigida que a sua versao cimentada. Esta diferenga resulta do facto de uma

haste cimentada ter uma dimensao inferior para permitir a colocagcdo do manto de cimento.

A geometria de uma haste femoral nao cimentada é outro dos factores de controvérsia, pelo que
esta deverd ter a geometria adequada para obter a correcta fixacao da prétese. A geometria da
prétese devera proporcionar um ajustamento perfeito na regido proximal, como forma de garantir
uma correcta transferéncia de carga, assim como permitir o ajustamento na zona distal do fémur,
para evitar os deslocamentos axiais durante os movimentos de flexao da perna. Sendo que alguns
modelos de protese reduzem a zona de contacto na zona medial, como forma de facilitar a sua

montagem e evitar que esta fique suspensa.

A transferéncia de carga entre a protese e o0 0sso, na zona proximal, pode melhorar com a
utilizagao de um revestimento poroso ou de hidroxidoapatite, no entanto como a haste femoral de

uma proétese nao cimentada tem dimensdes superiores a uma prétese equivalente cimentada, este
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facto pode conduzir frequentemente a consideravel blindagem de tensdes durante a flexao, cujas

cargas sao aquelas que maiores tensdes exercem sobre 0 0sso0.

Estudos recentes demonstram que a transferéncia de carga entre a haste e o0 0sso ocorre
essencialmente nas zonas distal e proximal, enquanto na zona intermédia esta é praticamente
inexistente. Além disso é possivel diminuir o stress shielding da zona proximal se diminuirmos a
transferéncia de carga na zona distal (Viceconti et al., 2006; Decking et al., 2006; Gillies et al.,
2002). Deste modo, a geometria da haste deve permitir realizar um ajustamento perfeito na zona
proximal e ao mesmo tempo ter um apoio na zona distal. Outro dos aspectos a considerar é que
uma haste de geometria regular, mais ou menos simples, tem a vantagem de permitir utilizar

instrumentos cirlrgicos de maior preciséo.

Em teoria, a maioria das geometrias das hastes das préteses comerciais cimentadas sao
passiveis de serem utilizadas, isto porque o manto de cimento vai preencher todo o espago do
canal femoral que fica entre 0 0sso e a prétese, evitando a concentracao de tensdes localizadas,
apesar de quando o manto apresenta paredes de espessura diferente, as zonas de espessura

mais fina serem indutoras da laxagao da prétese.

No caso de utilizacdo de proteses ndo cimentadas torna-se necessario a abertura de um canal
femoral com a geometria exacta da haste que se vai montar. No entanto, a percentagem de 0sso
cortical ou esponjoso que formam a parede interna do canal que servird para alojar a protese
depende da anatomia do fémur, o que por si s6 pode afectar o resultado final, com reflexos na
fixacdo primaria (Freeman et al., 1993) e no sucesso de médio e longo prazo (sobrevida da
protese) (Engh et al., 1992; Pilliar et al., 1986).

5.1.2 Proteses fabricadas por medida

Sao considerados implantes ortopédicos fabricados por medida, os implantes cuja definicao da
sua geometria e fabrico sdo estabelecidos especificamente em funcado da anatomia do paciente. O
objectivo da utilizacdo de uma prétese que foi concebida especificamente para um individuo é que
esta devera ser capaz de permitir um ajustamento mais perfeito ao osso hospedeiro e repor a
funcionalidade da articulagdo de uma forma mais préxima da existente anteriormente. A utilizacao
clinica deste tipo de implantes é sugerida por diversos autores (Bargar, 1989; Stulberg et al., 1989;
McCarthy et al., 1997).

Em pacientes com anatomias invulgares e em pacientes jovens, as préteses da anca fabricadas
por medida sdo recomendadas como forma de aumentar a durabilidade e a longevidade do
implante. O facto de estas serem concebidas em funcio da anatomia especifica de cada paciente

permite obter niveis de preenchimento (fill) na ordem de 80% (Bargar, 1989), ao invés das
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préteses convencionais que apresentam valores de aproximadamente 50% (Noble et al., 1990;
Poss et al., 1988).

Sao varios os fabricantes de préteses convencionais que também oferecem pelo menos um tipo
de protese fabricada por medida, seja ela obtida por processos pré operativos ou intraoperativos.
Teoricamente a vantagem deste tipo de prétese é o seu elevado nivel de preenchimento do canal
femoral, factor relevante para garantir a estabilidade primaria da prétese na zona proximal, pré-
requisito necessario para o sucesso da artroplastia (Engh et al., 1987). Outra das eventuais
vantagens relaciona-se com o facto de um maior preenchimento do canal femoral por parte da
prétese diminuir a probabilidade de afundamento ou de rotacdo do implante no interior do fémur.
Este facto é de enorme relevancia para prevenir o aparecimento de micro movimentos do implante
em relacao ao 0sso, micro movimentos esses que sao frequentemente responsaveis pela laxagao
da protese (Markoff et al., 1980; Walker et al., 1987).

As proteses ndo cimentadas apresentam transferéncias de carga na zona proximal mais proximas
do comportamento normal do 0sso que as proteses cimentadas (Fischer et al., 1992), no entanto
as hastes ndo cimentadas sao mais susceptiveis ao aparecimento de micro movimentos,
principalmente de rotacao, pelo que pretende-se que as préteses de fabrico por medida possam

também neste aspecto apresentar um melhor desempenho que as proteses convencionais.

Os problemas mais frequentes associados a fixagdo ndo cimentada de implantes séo a laxagéo da
haste femoral e a ostedlise relacionada com os fenédmenos de desgaste da cupula de polietileno
na zona de articulagdo. Sabe-se hoje que os problemas surgidos com a primeira geracao de
proteses nao cimentadas podem estar relacionados com o facto de se terem de utilizar esferas de
grande didmetro (32 mm), associadas a cupulas de polietileno finas e esterilizagao por radiagao
(Duffy et al, 2001).

Os implantes fabricados por medida foram introduzidos no final da década de 1980 (Bargar, 1989;
Mulier et al., 1989; Stulberg et al., 1989), sendo o0 objectivo primério deste tipo de sistemas
produzir um melhor ajustamento e de preenchimento da haste no canal femoral. Ndo existindo
ainda resultados clinicos de acompanhamento de médio e longo prazo pode-se referir que os
primeiros estudos clinicos mencionam uma melhoria do nivel de dor apresentado pelos pacientes
(Bargar, 1989) em relacé@o as proteses convencionais, mas apresentam ainda um elevado indice
de facturas produzidas durante a cirurgia (7 a 8%). Estudos de Lombardi et al. (1995) e Robinson
e Clark (1996) referem elevadas taxas de insucesso antes dos 48 meses (28% € 20%

respectivamente).
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5.1.3 Processo de fabrico de implantes por medida

Os sistemas de fabrico de préteses por medida foram concebidos para produzir préteses que
pudessem acomodar a grande variabilidade geométrica do canal femoral resultante das diferengas
anatémicas dos pacientes (Bargar, 1989; Stulberg et al., 1989).

Os sistemas utilizados para o fabrico podem dividir-se em processos pré operativos e
intraoperativos. Os sistemas pré operativos baseiam-se em informacéo recolhida previamente do
paciente, informacao esta que é utilizada para fabricar o implante que é posteriormente colocado
no paciente durante a cirurgia. Estas técnicas recorrem a processos nao invasivos como
radiografias (RX) e tomografias axial computorizadas (vulgarmente designado por TAC) para obter
a geometria do implante. Os outros sistemas utilizam técnicas invasivas ja que baseiam a

geometria do implante em informagao produzida durante a cirurgia.

A tomografia axial computorizada (TAC) foi inicialmente desenvolvida para produzir imagens do
coracao que pudessem ser usadas como meios de diagnéstico (Johns e Cunningham, 1983). No
entanto, esta tecnologia pode ser usada para outros fins, nomeadamente, para criar modelos
tridimensionais (modelos 3D) de 6rgaos para visualiza¢gdo ou modelacdo (Herman e Liu, 1998;
Viceconti et al., 1998), aplicacdes para analise de elementos finitos (FEA) (Huiskes e Chao, 1983;
Huiskes e Hollister, 1993), fabrico de implantes por medida (Robertson et al., 1987; Winder et al.,
1999), ou criagao de realidade virtual baseada em cenarios pré e pos operativos (Caponetti e
Fanelli, 1993).

A tomografia computorizada (TC) tornou-se uma realidade com o desenvolvimento das tecnologias
computacionais nos anos 60s, ainda que os seus fundamentos pudessem ter tido origem alguns
anos antes. As primeiras imagens clinicas de TC foram produzidas em 1972 no Atkinson Morley
Hospital em Londres. Em 1989 da-se a introducédo da TC em espiral e os desenvolvimentos
registados ao nivel do raio X, e da tecnologia de deteccao e varrimento parecem ter permitido
recuperar o interesse por esta tecnologia.

Os sistemas de levantamento de forma baseados em informacéo gerada por TC ou MRI sdo
capazes de produzir descrigcdes 3D precisas de tecidos e 6rgaos, no entanto, as representacdes
anatémicas baseadas em voxel ndo podem ser usadas, de um modo efectivo, em determinadas
actividades da engenharia biomecéanica. Por exemplo, o reconhecimento e construgdo de um
modelo 3D necessita de maior capacidade de computacional e recorre a sistemas especificos de
tratamento de dados, isto é, quando se constroi uma superficie anatémica 3D, esta ndo contem
informacado geométrica da sua topologia. A informagao pode ser convertida em formato STL
(Standard Triangulation Language), e pode ser utilizada para descrever a morfologia do modelo ou
para produzir uma réplica do modelo em sistemas de prototipagem rapida, mas nao permite a

andlise da sua estrutura de construgdo, modelacao e simulacdo do seu comportamento
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biomecanico. Quando se pretende utilizar um modelo 3D em aplicagées biomecéanicas, este
devera ser modelado em sistemas CAD 3D e nao obtidos a partir de qualquer sistema de

levantamento de forma.

O método fabrico de préteses por medida, com base em informacao gerada por TC é talvez o mais
frequente e aquele que tem sido alvo de maior interesse cientifico (Robertson et al 1987, Aldinger
et al. 1988, Bargar 1989, Stuhlberg et al. 1989, Rubin et al. 1992, Hua et al. 1995, Dujardin et al.
1996). A TC usa a radiacao de um feixe de raio X, para gerar uma imagem bidimensional,
correspondente a uma secg¢ao do modelo de estudo. Uma imagem produzida por TC apresenta
normalmente uma resolucao de 512x512 pixels. Durante o processo de varrimento, o paciente ou
um qualquer outro modelo de estudo, desloca-se em incrementos de 1 a 3 mm de cada vez. Uma
vez recolhida a informagao correspondente a um determinado comprimento, os slides produzidos
sdo colocados nas suas posigoes relativas, e através da detecgéo do gradiente de cinzento
constréi-se uma fronteira de contorno. Uma vez obtidos os contornos estes permitem fazer a

construgao volumétrica do modelo (Keppel, 1975; Fuchs et al., 1977; Boissonat, 1988).

Apoés a criagao do modelo virtual tridimensional (fémur) este é utilizado para gerar a geometria da
haste femoral. O modelo CAD da haste € exportado e com o auxilio de um sistema de fabrico
assistido por computador (CAM) e com maquinas de controlo numérico (CNC) é maquinado um
modelo fisico da prétese cuja haste tem a geometria anatomicamente adaptada ao paciente que

ird ser submetido a artroplastia.

Este processo apresenta alguns aspectos criticos, nomeadamente os que se relacionam com a
criacdo do modelo 3D do osso e definicdo com precisdo da geometria do canal femoral, ja que
esta definicao é feita com base nas imagem obtidas no TAC e as secgbes do modelo sao criadas
pelo reconhecimento do contraste de cinzento. Os TACs apresentam as estruturas de matéria
mais densa em niveis de cinzento mais claro, mas a transicao para os outros 6érgaos de outras
densidades fazem-se de forma gradual e progressiva. Ora € na correcta identificacao do nivel de
contraste que reside uma das principais dificuldades, ja que estes variam conforme o individuo,

pois nem todos apresentam a mesma massa 6ssea, nem a mesma densidade.

Na figura 5.1 pode-se ver uma descricdo do processo apresentado pela empresa Scandinavian
Customized Prosthesis para o fabrico de préteses anatomicamente adaptadas a partir de TAC.
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Figura 5.1 — Método de fabrico de préteses através de informagdo gerada por TAC (fonte: Unique, http://www.scp.no)

Outro dos problemas relaciona-se com a resolugéo do sistema e os tempos de processamento da
informacéo em computador. No que diz respeito a resolugéo pode-se referir que as imagens séo
obtidas com um espagamento normal de 3mm, podendo no entanto variar entre 1 e 10mm para
situagées limites (Liu et al., 2004; Laine et al., 1997). Este espagamento pode ser adequado para
geometrias simples, mas pode ser insuficiente para definir com detalhe a geometria de pequenos
pormenores. A informagéo gerada a partir de imagens obtidas por TAC é processada
informaticamente com aplicagbes especificas e requerem tempos de processamento elevados,

assim como exigem pessoal altamente habilitado.

A dificuldade de definir com rigor as geometrias a partir das imagens do TAC e o espacamento
entre estas, tém como resultado o facto de as hastes apesar de ser fabricadas por medida
apresentam desvios em relacao ao canal femoral superiores a 1Tmm (Rubin et al., 1992), o que
pode afectar o ajustamento e comprometer o sucesso da artroplastia a médio e longo prazo.

O recurso a radiografias convencionais (RX) é outro dos processos utilizados para definir a
geometria do canal femoral (Iguchi et al., 1996). Este processo, no entanto, revelou-se inadequado
para uma definicdo correcta da geometria do canal femoral, apresentando desvios dimensionais
entre 1 e 2.4mm (Rubin et al., 1992) o que inviabilizou a sua utilizagéo para o fabrico de préteses
por medida.
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Mulier et al. (1989) apresenta um processo intraoperativo de fabrico de proteses femorais no qual
o implante é realizado durante a cirurgia. Este processo inicia-se com a preparagao do canal
femoral pelo cirurgido, segue-se a aquisi¢cao de forma do canal que é feito recorrendo ao uso de
um master composto por um nucleo metalico e revestido por uma membrana de latex. Uma vez
introduzido o master no interior do canal € feita a injec¢do de um silicone de cura rapida que
reproduz a geometria das paredes do canal. O master é retirado e colocado posteriormente num
sistema de aquisi¢ao de forma (scanner 3D) que ira produzir as geratrizes da haste femoral. Esta
informacao é posteriormente utilizada para a maquinagem da haste em titanio. Apds, o fabrico da
protese esta é esterilizada e posteriormente colocada no paciente.

5.2 Conceito e arquitectura do sistema

As proteses fabricadas por medida e anatomicamente adaptadas apresentam vantagens
funcionais em relagao as proteses convencionais de geometria pré definida. Os métodos mais
frequentemente utilizados na concepg¢éo de implantes anatomicamente adaptados sdo baseados
em tomografias computorizadas (TAC), sendo que, conforme vimos anteriormente, estas
apresentam algumas limitacdes na geracdo geométrica das estruturas 6sseas e na precisao final
do implante. Deste modo, a concepgao de implantes com base na obtencao da geometria in situ
da estrutura éssea pode apresentar vantagens no que diz respeito as suas caracteristicas
geométrica e dimensionais, principalmente em determinadas patologias, onde exista vantagem no

recurso a utilizacao de implantes concebidos com base na estrutura 6ssea do paciente.

A complexidade geométrica da superficie de uma estrutura anatémica viva, implica a correcta
selecgao das técnicas de aquisigao e produgao da forma que pretendemos reproduzir. Como
vimos anteriormente os métodos ndo invasivos apresentam algumas vantagens mas sao
comparativamente inferiores aos métodos de reproducao geométrica por contacto. Estes ultimos
apresentam niveis de detalhe e precisdo na reproducéo de formas anatémicas substancialmente
superiores e normalmente dispensam os elevados tempos de processamento em computador,

exigidos por exemplo pela construcao do modelo digital a partir das imagens de TAC.

Para além de outros factores de analise pode-se referir como critérios de seleccao para uma
qualquer solug¢éo preconizada o tempo e custo associados, quer ao desenvolvimento e aquisi¢do
da tecnologia necessaria, quer posteriormente durante a fase de implementagao da solugdo. Ora o
processo de fabrico de préteses com base em informacao gerada por TAC é bastante oneroso,
pois implica um equipamento TAC, uma aplicacéo informativa especifica para gerar o modelo

digital a partir da informagao gerada no TAC e posteriormente fabrico do modelo.

O desenvolvimento de um sistema de fabrico rapido de implantes anatomicamente adaptados

capaz de reproduzir fielmente finos detalhes de qualquer estrutura anatémica e que possa ser
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utilizado em simultdneo com o acto da cirurgia, apresenta-se como altamente vantajoso pois pode
permitir a medicina repor ndo sé a fungado mas também a forma de uma estrutura éssea
danificada. O recurso a processos pré operativos requer tempo prévio o que pode em certos casos

nao ser o mais conveniente.

Outro dos factores é que uma grande maioria dos sistemas de fabrico de proteses por medida
envolve equipamentos que para além de serem onerosos tém uma aplicagao especifica e
requerem pessoal extremamente especializado. O desenvolvimento de um sistema que apesar de
se enquadrar na area de concepgéao e fabrico assistidos por computador (CAD/CAM) recorre a
equipamentos e aplicacdes comerciais, tem como consequéncia custos mais acessiveis e maior
facilidade no recrutamento e formagao de técnicos habilitados. Sé a diminuicdo dos custos dos
equipamentos e de operacao pode favorecer o desenvolvimento e tornar esse mesmo
desenvolvimento mais abrangente, isto é, o recurso a equipamentos menos dispendiosos e mais
faceis de utilizar pode permitir utiliza-los em situagdes até ai pouco usuais, como por exemplo no
fabrico de proteses ou implantes por medida em animais cuja preservagao seja relevante como é o

caso dos caes de guia para invisuais.

Por fim, outra das caracteristicas que pode afectar a solugao é a sua rentabilidade e esta depende
normalmente da sua taxa de utilizacdo. A portabilidade do sistema pode ajudar a rentabilizar a
solugdo. O recurso a um sistema portatil que possa ser usado em diferentes locais e responder a
uma solicitacdo que ndo se preveja que seja muito grande numa fase inicial de implementagéo é
talvez uma melhor solucéo, apesar de se reconhecer que a criacao de instalagdes proprias,

principalmente em meios clinicos apresenta inimeras vantagens.

O sistema desenvolvido no dmbito desta tese teve por base o método apresentado por Mulier et
al. (1989), no entanto pretendeu-se implementar os seguintes beneficios: recurso a materiais e
equipamentos de baixo custo e facilmente disponiveis no mercado, adequacéo ao fabrico de
modelos adaptados a morfologias especificas e de elevada complexidade e portabilidade do

sistema.

O processo baseia-se na recolha intraoperativa e in situ da geometria do canal femoral, recorrendo
ao uso de um master com um nucleo metdlico, através do qual é injectado um silicone de cura
rapida que permita captar a geometria da zona proximal do canal femoral. O master é colocado
numa maquina (scanner 3D) que realiza a aquisicao de forma pelo processo de laser. A
informacao digital € importada para uma aplicacdo de CAM, que gera um programa que
posteriormente é enviado para uma fresadora CNC de 4 eixos. Na fresadora esta montada uma
prétese cuja zona proximal apresenta uma pré forma sobre a qual ird ser maquinada a geometria

do canal femoral inicialmente aberto.
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A figura 5.2 apresenta em forma de esquema as fases principais da metodologia desenvolvida
para o fabrico de préteses anatomicamente adaptadas através da obtencao in situ da geometria
do canal femoral.

Realizagao de
SELECGAO DE RX do fémur do
PARAMETROS paciente
GEOMETRICOS
E Selecgéo do tamanho
FABRICO _> da cabega, ngulo e
APROXIMADO offset
DA GEOMETRIA
DA HASTE Desbaste por maquinagem da
geometria aproximada
da prétese da anca
ABORDAGEM Exposigdo/corte do
CIRURGICA _> fémur e preparagéo do
canal femoral
Obtencao da geometria
da superficie
do canal femoral
FA%:XCO _> Preparagéo e
PROTESE digitalizagdo da
pseudo haste femoral
Maquinagem da B
haste Preparaga}o
e colocagao

da componente
acetabular da
prétese de anca

Esterilizagdo da
prétese

Colocagao da componente
femoral da prétese

Figura 5.2— Fases principais da metodologia de fabrico de préteses anatomicamente adaptadas

A utilidade de um sistema deste tipo pode justificar-se pela necessidade de encontrar uma solugéo
para a realizagdo de proteses por medida, recorrendo a uma metodologia mais simples e menos
onorosa que os sistemas actuais, de TAC ou mesmo do que o sistema Mulier (1989), e que se
possa justificar a sua utilizagdo em situagdes pouco usuais, nomeadamente no fabrico de proteses
para animais com patologias ou traumatismos e cujas solugées clinicas actuais séo insuficientes.
Podem-se citar com exemplo a colocagao de proteses de anca em caninos.

Em Medicina Veterinaria a artroplastia total da anca tem a sua aplicagao clinica mais frequente
nos casos de displasia de anca e artrite (doenca articular degenerativa) caninas, embora possa
estar também indicada em certas fracturas do colo do fémur (Olmstead, 1998; Montgomery, 2000).
A displasia de anca é uma patologia multifactorial que consiste numa lassitude excessiva da
articulagéo coxofemoral que frequentemente resulta na deslocagéo (luxagéo) total ou parcial da
cabeca do fémur em relagéo ao acetabulo. Factores hereditarios e ambientais contribuem para o
aparecimento desta doenga, bem como o rapido crescimento e aumento de peso associados a um

aporte nutricional excessivo fazem com que haja discrepancias no desenvolvimento dos tecidos
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moles em relagéo ao 0sso. Estes factores provocam alteragées articulares e favorecem o
aparecimento de factores de instabilidade cuja consequéncia é a degeneragao estrutural e

funcional progressiva da articulagéo, sendo esta de caracter irreversivel.

Nos céaes de ragas puras e de grande porte é mais frequente o aparecimento de dor e claudicacao
resultantes de afeccdes na articulacdo coxo-femoral. Estas alteracdes sao provocadas pelo
desenvolvimento de um processo artritico ou por trauma (Hulse e Johnson, 1997; Mccarthy e
Frassica, 1998; Montgomery, 2000) e cuja Unica possibilidade de tratamento passa pela
artroplastia total da anca. Sendo no entanto de ressalvar que esta s6 pode ocorrer em animais
com um fémur suficientemente grande para acolher a haste protésica (acima dos 25 kg de peso
vivo) (Barrios, 1997; Hulse e Johnson, 1997; Olmstead, 1998).

Um estudo desenvolvido por Palierne et al. (2006) com o objectivo de obter um conhecimento
mais detalhado da morfologia do fémur canino, como forma de melhorar o projecto de protese da
anca, concluiu que nao sé existe uma enorme variabilidade no tamanho e morfologia da populacéo
canina (amostragem de 90 animais com pesos entre 2 a 65Kg e comprimentos do fémur entre 76
e 267,5mm) como esta apresenta algumas diferencgas significativas em relagao aos fémures
humanos, nomeadamente nas suas caracteristicas de anteversao, cortico-medular e na geometria
do canal femoral. Este trabalho permite-nos tirar conclusdes sobre a necessidade de fabrico de
proteses por medida face as dificuldades encontradas.

5.3 Definicao do sistema de fabrico
5.3.1 Definicao do sistema de aquisicao de forma in situ

O processo inicia-se com a captacao da geometria do canal femoral depois do cirurgido ter
procedido a sua abertura e limpeza. A captacao da geometria é feita utilizando um modelo mestre
metalico, com a geometria da componente femoral e dimensao ajustada ao fémur a intervencionar.
Esta informacéo é obtida previamente através de RX do osso. O modelo mestre esta revestido por
uma manga de latex na sua zona proximal e permite reter um silicone de cura rapida, e fazer a
aquisicao por contacto da geometria do canal femoral.

Apés a preparagao do canal o cirurgido introduz o modelo mestre no seu interior, posiciona-o de
acordo com a colocacao final desejada para a prétese e procede a injeccao do silicone. Apés o
endurecimento do silicone, que devera ocorrer em aproximadamente 3 minutos, o modelo mestre
é retirado com a réplica da geometria interna do canal. O modelo obtido, que podemos designar
por modelo prévio, € um modelo fisico e replica a geometria que se pretende reproduzir na prétese

a aplicar posteriormente.
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O modelo mestre e todos os dispositivos metalicos utilizados para a aquisicao de forma in situ
foram fabricados em aco inox 316L dadas as suas caracteristicas de biocompatibilidade. Para a
membrana de retencéo do silicone foi utilizado o latex, dada a sua fina espessura e as suas
caracteristicas de expansibilidade capazes de se deformar e se ajustar as paredes envolventes.

A figura 5.3 representa esquematicamente o conceito do modelo mestre desenvolvido para

permitir a captagao in situ da geometria do canal femoral.

bomba de
silicons

membrana

cabega da
oritese

Figura 5.3 — Representagao do modelo mestre para obtengéo da geometria do canal femoral

O polivinilsiloxano (Vinylpolysiloxane- Zhermack, Elide HD+, light body fast setting) foi utilizado
como silicone de cura rapida. Este material é bastante utilizado no fabrico de moldes dentarios
intra-orais e foi desenvolvido em 1975 pela empresa Colténe. O polivinilsiloxano € uma mistura a
base de silicone e um catalizador na proporgao 1:1, cuja cura se faz por polimerizagéo por adicao,
sendo que esta reacgao quimica nao tem residuos volateis e adquire a sua consisténcia final em
menos de 5 minutos. Este material é utilizado em outras areas, nomeadamente por
paleontologistas e paleoantropologistas na produgao de réplicas de artefactos devido a elevada
capacidade de preenchimento de finos pormenores e facilidade de desmoldacgéo, o que permite
grande fidelidade na reprodugao geométrica de uma superficie. Apresenta ainda como vantagens
cura rapida e o facto de poder ser utilizado em pequenas quantidades.

Entre outras caracteristicas deste material pode-se referir a sua fluidez inicial, capaz de preencher,
os mais finos detalhes, a sua flexibilidade de conformagéo de modo a poder ser utilizado em
superficies duras e moles, como sdo as partes 6sseas e as partes moles de animais, e a sua
elevada precisao e estabilidade dimensional (Lloyd and Scrimgeour, 1995). As caracteristicas do
polivinilsiloxano (Zhermack, Elide HD+, light body fast setting): deformagao com compressao (min
3% - max 5%); recuperagao elastica> 99,5 % e estabilidade dimensional < — 0,20%, apresentam
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as condicdes necessarias para garantir uma reproducao detalhada e de boa precisdo de uma
qualquer superficie.

Estudos de citotoxicidade (Craig, 1982; Sydiskis and Gerhardt, 1993 e Chen et al., 2002)
relacionam a presenca deste tipo de materiais com um potencial efeito de citotoxidade,
principalmente no caso dos designados light body materials (materiais de cura rapida) que contém
platina e paladio e cuja presencga revelou efeitos cito patogénicos em fibroblastos gengivais e em
células de tecido humano.

5.3.2 Definicao do sistema de levantamento de forma e realizacdao do modelo digital

Apds a obtengédo do modelo prévio este é colocado numa maquina de varrimento 3D por laser (3D
Laser Scanner) que faz o levantamento de forma na zona proximal do modelo. Este levantamento
de forma permite obter o modelo digital da superficie da prétese que corresponde a parte

anatomicamente adaptada ao canal femoral.

O processo de levantamento de forma é feito por recurso a um equipamento laser, considerando
que nao pode haver contacto com a superficie obtida sob risco de esta se poder danificar. O
processo de varrimento 3D da superficie deve ser rapido (menor que 3 min.) e a obtencao do

modelo digital da superficie deve ser automatica.

Considerando os factores anteriormente referidos foi escolhido como equipamento de varrimento
3D uma maquina Roland LPX 250, cujas caracteristicas referentes a area de trabalho, precisao,
modos de operacao e geracao automatica do modelo digital, correspondiam aos requisitos

necessarios.

5.3.3 Producao da protese

Uma vez obtido o modelo digital da superficie anatomicamente adaptada, este é importado para
uma aplicacao de fabrico assistido por computador (CAM — Computer Aided Manufacturing) onde
previamente, na area de trabalho, existe uma réplica em formato digital da componente femoral da
prétese e do sistema de fixagao desta a maquina CNC. O sistema CAM gera as trajectérias da
ferramenta e produz um programa CN que contem todas as instrugées necessarias para controlar
a maquina CNC.

Na maquina CNC ¢ instalada a ferramenta previamente definida no sistema de CAM e é montada
uma pré protese que tem uma sobreespessura na zona proximal. Ao enviar o programa CN para a

maquina esta procede a maquinagem da zona proximal da protese e produz a superficie
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anatomicamente adaptada. A protese uma vez retirada da maquina, e apos esterilizagao, esta

pronta para ser colocada no canal femoral inicialmente aberto.

O sistema de CAM seleccionado foi o PowerMill (Delcam plc., Birmingham, Reino Unido) porque
reunia os requisitos necessarios, nomeadamente no que se refere a geragao das estratégias de
maquinagem adequadas, fiabilidade de resultados e facilidade de uso. Acresce ainda o facto de

em relagao a esta aplicacao ja dispormos de vasta experiéncia de utilizagao.

A méaquina CNC escolhida foi uma Roland MDX 650 de 4 eixos. Esta escolha deveu-se
essencialmente ao facto de pretendermos escolher um equipamento com alguma portabilidade
(peso total = 120 kg; dimensdes totais = 930 mm (L) x 1085 mm (P) x 870 mm (A)), precisao (erro
de posicionamento = 0.05 mm), boa rapidez (5 000 mm/min.), elevada rotagao para permitir
magquinar diversos materiais e pequenos detalhes (12 000 rpm) e facilidade de utilizagao
(programacao CN ISO / compativel fanuc). Deve-se referir o facto de haver necessidade da
méquina dispor de um 4 eixo programavel de modo a permitir maquinar a superficie da haste

femoral com um s6 aperto de fixagéao.

5.4 Implementacao e simulacao in vitro.
5.4.1 Seleccao e instalacao do equipamento de apoio

A primeira fase do processo foi o levantamento das necessidades, selec¢ao e aquisigao do
equipamento a utilizar na implementacao do sistema de fabrico de proteses de anca
anatomicamente adaptadas. O financiamento da aquisicdo do equipamento foi feito com o apoio
do projecto POCTI/CVT/42718/2001 tendo para o efeito sido adquiridos um computador pessoal,
uma maquina de varrimento 3D por laser (Roland LPX 250) (figura 5.4) e uma fresadora CNC de 4
eixos (Roland MDX 650) (figura 5.5).

No sistema de varrimento 3D por laser foram feitos alguns estudos prévios que visaram a
ambientacao com o sistema de funcionamento e operagao do equipamento, determinagéo da
precisdo média de trabalho, tipo de informagéao produzida pelo sistema e sua posterior utilizagao e
qualidade dos modelos digitais obtidos. Foram ainda feitos alguns trabalhos de prospecgéo de
controlo directo do equipamento com o objectivo de implementar outras possiveis estratégias de
varrimento da superficie, nao tendo sido possivel implementar outras trajectérias de movimento,

concluiu-se que nao haveria vantagem no controlo directo sem recurso ao software da maquina.

Estes ensaios prévios permitiram-nos estabelecer os parametros de varrimento da geometria de
uma haste femoral. Tendo-se optado por uma estratégia de varrimento circular com espagamento

axial de 3mm e 0.6mm de espagamento radial. Com estas condi¢des é obtida uma superficie que
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€ exportada em formato STL (Standard Triangulated Language) e que ndo devera ter um desvio
superior a 0.2mm em relagdo ao modelo fisico original. A opcao pelo formato STL para a
transferéncia de ficheiros deve-se ao tipo de informagao que é gerada pelo sistema de varrimento
3D e a criagdo automatica de informagao representativa da superficie. Este formato permite a sua
transferéncia directa para os sistemas de CAM e sua posterior utilizagdo sem qualquer tipo de
alteragéo.

Figura 5.4 — Roland LPX 250 Figura 5.5- Roland MDX 650

Foram também estudadas algumas alternativas quanto aos diferentes tipos de informagao gerada
pelo sistema de varrimento (nuvem de pontos e malha de tridangulos) e sua posterior utilizagao
com recurso a sistemas de CAD 3D para tratar, manipular, transformar e produzir outros tipos de
informacao, nomeadamente a criagdo de ficheiros em formato iges. Tendo-se concluido que os
resultados apresentavam maiores desvios de forma em relagdo ao modelo fisico original e todo o
processo era bastante mais lento, ja que pressuponha mais fases até ao ficheiro estar em
condigdes de ser lido no sistema CAM, optou-se pelo processo directo através da utilizagao da
informacao em formato STL.

A instalagéo e colocag¢édo em funcionamento da fresadora CNC para a execugdo da maquinagem
da haste femoral nas condigcbes pretendidas pressup0s a realizagdo de duas tarefas prévias. A
primeira foi encontrar uma alternativa ao software de programacao e controlo da maquina, pois o
software fornecido pelo fabricante da maquina néo era capaz de efectuar o controlo simultaneo do
42 eixo. Este contratempo foi eliminado com a utilizagao do sistema de CAM PowerMill, bastante
mais eficiente e flexivel. A segunda tarefa resulta da primeira, j& que ao escolhermos um sistema

de programagao externo a maquina, houve necessidade de configurar o seu pos-processador de
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forma a gerar programas CN perfeitamente compativeis com a maquina. Em ambas as tarefas as
solugdes encontradas foram boas e apresentam uma enorme fiabilidade nos resultados.

5.4.2 Trabalhos prévios

A realizacado dos trabalhos prévios foram condicionados pela decisdo de que o sistema seria
validado pela sua experimentagéo in vivo em animais e que o animal seria a ovelha. Esta deciséo
determinou que todo o conjunto de dispositivos e modelos desenvolvidos deveriam ser concebidos
e dimensionados de forma a serem utilizados na realizacdo de uma artroplastia da anca traseira

de uma ovelha.

O primeiro facto prendeu-se com a necessidade de produzir o material de ensaio. Face a
inexisténcia de fémures de ovelha artificiais e a dificuldade de obter fémures fisiolégicos de
dimensdes idénticas ou muito semelhantes que nos permitissem evitar a variabilidade dimensional
do modelo de estudo, optou-se por produzirmos réplicas de fémures de ovelha. O objectivo era ter
uma base de trabalho comum que nos permitisse dimensionar a protese de implante, conceber e
dimensionar o sistema de aquisicao e levantamento de forma e testa-lo face a uma anatomia
animal, sendo que depois de testado o sistema seria mais facil ajusta-lo face a previsivel
variabilidade provocada pela dimensao do animal ou mesmo da variagdo anatdomica que pudesse
resultar da alteracdo das caracteristicas do animal submetido a artroplastia.

Para produzir as réplicas escolheu-se um fémur fisiol6gico de ovelha de porte médio, limpo e seco.
Foi feito o levantamento de forma na maquina de varrimento por laser (LPX 250) e gerado o
modelo CAD 3D do fémur (figura 5.6). Com o0 modelo CAD foi produzido uma primeira réplica do
fémur completo através de maquinagem por controlo numérico computorizado. A replica foi

produzida em poliuretano de alta densidade (0.7g/cm3).

Uma vez obtido o modelo verificou que este apresentava um bom nivel de reprodugao da
geometria do 0sso, ou pelo menos um nivel de reproducao suficientemente capaz para que o
modelo pudesse servir para iniciar os primeiros trabalhos. Sobre o0 modelo CAD do fémur foi
definida uma superficie de apartacdo, de modo a permitir a abertura de um canal que simulasse o
canal femoral e que pudesse alojar a protese a conceber. Seguiu-se a maquinagem de uma nova
réplica que contemplasse estas alteragbes. A figura 5.7 mostra o fémur fisiolégico inicial e duas
das replicas produzidas, sendo possivel perceber o nivel de aproximagdo geométrica do modelos
obtidos.
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Figura 5.6 - Modelo CAD 3D gerado a partir do fémur cadavérico.

Figura 5.7 - Fémur cadavérico e duas das réplicas produzidas

A primeira geometria de haste concebida foi modelada em CAD 3D de forma a preencher todo o
canal femoral e produzida por maquinagem CNC. Apéds a sua obtencao verificou-se que o implante
ajustava-se perfeitamente no alojamento, mas a sua configuragdo, com uma excessiva curvatura
na zona proximal da prétese impedia a sua introdugéo e respectiva extracgao do canal femoral. A
figura 5.8 mostra o primeiro modelo de haste desenvolvida, sendo perceptivel que o nivel de
ajustamento da geometria € bom, mas ndo permitia a implantagdo desde o exterior.
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Figura 5.8 — Primeiro modelo de haste desenvolvido

Este facto exigiu a concepgao e modelagdo de uma nova geometria de haste de forma a
possibilitar a sua introdugao e extracgao do fémur. O modelo obtido apresentou os requisitos
necessarios, pelo que se passou a fase seguinte que era desenvolver o sistema de aquisicdo de

forma.

O conceito estabelecido para se proceder a aquisigéo de forma implica a utilizagdo de um modelo
mestre com nucleo metdlico revestido por uma membrana, sendo injectado um silicone de cura
rapida que permitia obter a geometria do canal e permitia o fabrico do modelo mestre. Em
substituicdo do nucleo metalico utilizou o poliacetal para fabricar o nacleo. A justificagéo para a
escolha deste material deveu-se a sua melhor maquinabilidade quando comparado com qualquer
material metalico e, tratando-se de um primeiro teste justificava-se esta opgéo. O nucleo foi
magquinado com uma sub espessura de 2 mm. Utilizou-se um balao de latex como membrana e

silicone de cura rapida de polivinilsiloxano.

A figura 5.9 mostra o segundo modelo de haste de prétese e o nucleo em poliacetal fabricado e
utilizado no processo de aquisicao de forma. Nesta imagem e possivel ver as alteragdes
produzidas na geometria da haste de modo a permitir a sua introducao e extrac¢éo do canal
femoral. A figura 5.10 apresenta o segundo modelo de prétese implantado no fémur artificial de
ovelha.
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Figura 5.9 — Segundo modelo de haste e nucleo em poliacetal Figura 5.10 — Protese Implantada no osso artificial

Apobs a obtengdo do nucleo, procedeu-se aos primeiros ensaios de aquisi¢cao de forma do canal
femoral. Nesse sentido foi realizada a obtencédo de forma da geometria do canal, conforme se
pode observar na figura 5.11 a), sendo possivel ver que o nicleo foi introduzido e posicionado no
interior do canal, tendo-se procedido seguidamente a injecgao do polivinilsiloxano para o interior
da membrana. Apoés a cura do polivinilsiloxano, o0 modelo mestre foi retirado do interior do canal
femoral. Na figura 5.11 b) é possivel ver a geometria da haste obtida.

Este modelo com a geometria da haste foi colocado na maquina de varrimento por laser e
procedeu-se ao levantamento de forma (figura 5.11 c). Para testar quais os parametros de
aquisicdo de pontos mais adequados e quais os desvios obtidos entre 0 modelo real e 0 modelo
virtual teérico, foram realizadas 3 medicoes. Os resultados obtidos em cada uma das 3 medicoes
foram comparados com o modelo CAD 3D da prétese. A figura 5.12 mostra uma imagem de ecran
relativos a aplicagao informatica, CopyCad, da Delcam, Birmingham UK, utilizada para a
realiza¢ao deste trabalho de analise de desvios.
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ol e 0 .
a) Injecgéo de polivinilsiloxano b) Geometria da haste obtida por c¢) Levantamento de forma da geometria
para a aquisi¢ao de forma aquisi¢ao de forma da haste por varrimento por laser

Figura 5.11 — Ensaio do sistema de aquisi¢cao de forma da haste da protese.
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Figura 5.12 —imagem de ecran da aplicagdo informatica, CopyCad (Delcam, Birmingham UK).
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A tabela 5.1 apresenta os resultados obtidos das 3 medi¢des. As medi¢des foram efectuadas num
comprimento de haste de 58 mm e utilizaram-se trajectorias radiais na aquisi¢cdo de pontos. A
variagao do nimero de pontos obtidos resulta dos diferentes espagamentos utilizados, sendo que
quanto menor for o passo radial maior € o numero de pontos obtidos em cada planoem Z e

quanto menor for o0 passo em Z, maior € o niUmero de trajectorias geradas.

Tabela 5.1 - Resultados obtidos nas 3 medicGes

parametros de medigao (mm) % de pontos

n? pontos desvio valor do desvio

medicao obtidos padrao (mm) abalxo_do (mm)
passoemZ  passo radial desvio

1 1,0 0,2 106 200 0,49 59 0,61

2 1,0 1,0 21 240 0,47 62 0,58

3 3,0 1,0 7 200 0,43 57 0,73

Dos resultados obtidos verifica-se que a medi¢do 1 apresenta 59% dos pontos obtidos com um
desvio inferior a 0,61 mm; a medig&o 2 apresenta 62% dos pontos obtidos com um desvio inferior
a 0,58 mm e a medicao 3 apresenta 57% dos pontos com um desvio inferior a 0,73 mm. Os
desvios padrao foram de 0,49; 0,47 e 0,43 respectivamente para cada uma das medicoes. Estes
valores sdo perfeitamente aceitaveis para os objectivos propostos, ja que se considera que 1 mm
€ o valor a partir do qual é dificil fazer-se o crescimento 6sseo e consequentemente impossibilitar
a fixacao a longo prazo do implante. Acresce ainda o facto do sistema de varrimento laser

apresentar como valor minimo de parametrizagéo 0,2 mm e uma precisao funcional de + 0.2 mm.

Face aos resultados verificados conclui-se que em situagdes futuras haveria vantagens, em
termos de tempo, na utilizagdo de uma parametrizagao idéntica ao método 3 sem perda de
precisao, pelo que todos os restantes ensaios de varrimentos por laser foram executados com
estes parametros, estratégia de varrimento circular, espacamento vertical de 3mm e espagamento

radial de 1 mm.

5.4.3 Desenvolvimento dos dispositivos de ensaio prévio

Para a realizacado dos ensaios de simulacgao in vitro e posterior aplicagéo in vivo foi necessario
realizar um conjunto de acessorios e dispositivos. Em primeiro lugar foram realizados os
acessorios cuja sua aplicagdo nas maquinas permitia a montagem da proétese ou dos seus semi-
produtos nos equipamentos. Neste contexto foi fabricado um dispositivo para a maquina de
varrimento 3D que possibilita a montagem sempre na mesma posi¢cado do master com silicone da
impressao obtida do canal femoral. Foi também fabricado um dispositivo de fixagdo da protese ao
42 eixo da maquina CNC de modo a permitir a sua total maquinagem.
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Foi também realizado um “gabari” de posicionamento que serviu para a realizagdo dos ensaios
prévios de simulagdo em bancada. Foram fabricadas diversas raspas para a abertura do canal

femoral e diferentes modelos mestre para captagdo da geometria do canal.

5.4.4 Realizacéao do ensaio 1

O primeiro ensaio realizou-se utilizando para o efeito dois ossos de ovelha previamente limpos e
macerados. O primeiro osso foi montado no “gabari” de posicionamento (figura 5.13 a)), foram
marcados os referenciais e procedeu-se posteriormente ao corte e abertura do canal femoral. O
canal foi aberto na bancada com dimensao aparentemente adequada. Tentou-se que a morfologia
do canal ndo produzisse zonas de retencao ou contra saidas. Tornou-se a montar o fémur no
“gabari” e usando os mesmos referenciais procedeu-se a captacao da geometria do canal (figura
5.13 b)).

Para a captacdo da geometria do canal, recorreu-se a um modelo mestre de geometria idéntica a
uma protese em polietileno. A zona da haste do modelo foi revestida por uma membrana flexivel e
expansivel que serviu para fazer a reteng¢édo do polivinilsiloxano, para o efeito utilizou-se um balédo

de latex como membrana.

Os resultados revelaram que a membrana era fixada ao modelo mestre através de trés zonas de
retencdo, mas para além da complexidade do sistema de fixacdo este permitia fugas apés a
injecgéo de polivinilsiloxano. Acrescia ainda o facto de o modelo mestre ser em polietileno e
apresentar um didmetro da haste muito grande, o que acabava por contactar as paredes do canal
femoral, e ndo garantia a estabilidade na montagem nem o posicionamento durante as diversas

fases do processo.

Este modelo mestre foi substituido por outro totalmente metalico com um sé ponto de retencéo da
membrana. Os ensaios realizados mostraram um bom comportamento geral de todo o sistema,
nao havendo fugas de polivinilsiloxano durante a injeccdo e a montagem e alinhamento do modelo
na maquina de varrimento 3D fez-se sem problemas. Contudo, notou-se que por vezes, apds a
injeccéo do polivinilsiloxano, o master ficava ligeiramente preso no interior do canal femoral e apds
a sua extracgao, a zona de impressao da geometria apresentava contra saidas o que inviabilizava

a montagem da prétese final.

Ponderadas as alternativas, as possibilidades consistiam na correc¢do sobre o modelo digital com
0 consequente acréscimo de tempo, ou correcgao directa no modelo fisico com maiores riscos de
desvios. A opgao recaiu sobre a segunda possibilidade, considerando que o acréscimo de tempo
inviabilizava tudo o processo de fabrico de préteses durante o periodo considerado normal de

cirurgia.
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Apéds a obtengao da geometria do canal femoral, 0 modelo mestre era pintado em branco fosco
para permitir um melhor reconhecimento da superficie quando se procedia ao varrimento 3D por
laser (figura 5.13 c). Os modelos digitais obtidos n&o apresentaram problemas e revelaram-se com
qualidade suficiente para serem utilizados no sistema de CAM.

O processo de maquinagem das préteses de geometria anatomicamente adaptadas revelou-se
fiavel, permitindo obter um conjunto de modelos capazes de serem montados no canal femoral
original. Foram maquinados alguns modelos em poliuretano de alta densidade (Renshape 5460 de
0.7g/cm3) com diferentes sub espessuras, de modo a determinar qual o valor mais adequado para
obter o melhor ajustamento sem danificar o fémur (figura 5.13 d). O valor obtido para a sub
espessura foi de 0.3mm. Os tempos para a maquinagem de uma haste femoral completa foram de

aproximadamente 30 min.

Nesta fase, o processo aparentemente apresentava-se suficientemente fiavel para a realizagdo do

ensaio cirdrgico numa ovelha.

Figura 5.13 — a) Dispositivo de posicionamento do fémur

b) Injeccéo do polivinilsiloxano para captacdo da geometria do canal femoral
c) Levantamento de forma do canal femoral

d) Colocagéo e posicionamento da protese fabricada com base na geometria do canal

A figura 5.14 apresenta os passos de correcgao da contra-saida da geometria obtida no canal

femoral e a protese final obtida com a correcgao efectuada.
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a) b) c) d)

Figura 5.14 — a) Injec¢ao do polivinilsiloxano para captagdo da geometria do canal femoral
b) Aspecto geral da geometria obtida
c¢) Aspecto da geometria antes e apds correcgao

d) Protese final obtida

5.4.5 Realizacao do ensaio 2

A segunda fase do desenvolvimento do sistema implicou a realizagdo de um ensaio in vitro e
consequente fabricagao da prétese durante a cirurgia. Na cirurgia, ficou evidente que alguns
pressupostos iniciais como a abertura do canal femoral com instrumentagéo simples, dispensando
raspas por medida nao era viavel. Outro dos aspectos que exigiu maior reflexao foi o facto de as
condigdes de trabalho na mesa de cirurgia e os respectivos procedimentos ndo serem

reprodutiveis em bancada. Os ensaios in vitro ndo reproduziam o processo cirdrgico.

A realizacdo do ensaio cirurgico revelou algumas fragilidades da abordagem anterior. A membrana
era fixada de forma pouco fiavel e acabou por se romper, o que inviabilizou a captagéo da
geometria do canal. Outro dos aspectos que induziu em erro foi a tomada de dimensbdes através
do RX. O fémur do animal era mais pequeno do que as radiografias aparentemente indicavam,
revelando um enorme desajustamento entre as dimensdes dos dispositivos a utilizar na cirurgia e

as dimensoes de alojamento dos mesmos no animal.

O primeiro factor considerado foi a anatomia do fémur da ovelha. O fémur tem uma parede cortical
fina e muito fragil, tem uma geometria tubular de dupla curvatura, apresentando-se mais largo na
zona distal, o que provoca contra saida e inviabiliza a utilizagéo de préteses longas.
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Deste modo, foi concebido um novo modelo de prétese no qual s6 a zona proximal é que foi
preparada para se adaptar anatomicamente a geometria do canal femoral. Esta prétese foi
fabricada em ago inoxidavel 316L e na sua zona proximal continha uma camisa num material facil
magquinabilidade, tendo neste caso e considerado os constrangimentos da maquina CNC (400
Watts), optado por utilizar o polietileno de alta densidade.

Foi desenvolvido um novo modelo mestre baseado na geometria da nova proétese e foram
realizadas diversas alteragbées que visaram corrigir os problemas anteriormente detectados. Deste
modo foi alterado o sistema de fixagdo da membrana para a tornar mais eficiente, o que obrigou a
conceber uma camara de escoamento do ar retido no interior da membrana. As dimensdes do
modelo mestre foram redefinidas em fungédo das observagdes realizadas durante a primeira
cirurgia. O sistema de injeccao foi melhorado e acrescentou-se um tubo para facilitar o guiamento
do bico da pistola de injeccao de polivinilsiloxano para evitar a fuga de material, assim como
impedir o contacto deste com a ferida cirdrgica. Foi também melhorado, com a criagcdo de anéis, o
modo de retencao e ligagdo da camada envolvente de polivinilsiloxano a superficie do master,
melhorando também todo o processo de extrac¢ao deste do interior do canal

Foram concebidas e fabricadas por medida, trés raspas progressivas para a abertura do canal

femoral e duas para o acetabulo.

No segundo grupo de ensaios foi utilizado um osso de ovelha jovem (figura 5.15), mais pequeno
que os anteriores. O canal femoral foi obtido com recurso as raspas fabricadas por medida, e as
fases seguintes desenvolveram-se sem grandes alteragdes em relagéo as do primeiro ensaio.

Figura 5.15 — Aspecto geral do fémur de ovelha utilizado no segundo grupo de ensaios.

Nesta segunda fase de ensaios decidiu-se fazer um teste completo com a maquinagem de uma
réplica de prétese a implantar e sua colocagao no fémur cadavérico. Estes ensaios, por serem

mais completos, permitiram estabelecer os valores a utilizar em situagao de cirurgia,
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nomeadamente concluiu-se que o valor de 0.2 mm de sub espessura de maquinagem era a que

garantia as melhores condigbes de fixagdo da protese.

A figura 5.16 mostra o modelo desenvolvido em CAD 3D destinado a fazer a aquisicao de forma

do canal femoral. A figura 5.17 apresenta as dimensdes nominais do mesmo modelo.

Figura 5.16 — Modelo mestre em perspectiva. Figura 5.17 — Dimensdes nominais do modelo mestre.

Nas figuras 5.18 e 5.19 é possivel ver, respectivamente, o modelo mestre desmontado e depois de
montado, pronto para ser utilizado. Na figura 5.19 é perfeitamente visivel a membrana de latex que

serviu para fazer a obtencdo da geometria do canal femoral.

Figura 5.18 — Modelo mestre desmontado. Figura 5.19 — Modelo mestre montado.
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A figura 5.20 mostra a prétese obtida, onde é possivel observar que a zona proximal desta depois
de maquinada fica com uma geometria anatomicamente adaptada ao canal femoral. A figura 5.21

mostra a implantagéo da protese no canal femoral.
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Figura 5.20 — Protese final obtida. Figura 5.21 — Implantacéo da prétese no osso cadavérico.

5.5 Controlo

Em relagé@o ao controlo do sistema pode-se referir que a utilizagdo de sistemas de CAD 3D, CAM,
sistemas de aquisi¢do de forma e de fabrico assistidos por computador podem gerar erros.
Contudo, o erro € menor e sao asseguradas as melhores condi¢des de repetitividade dos
processos. No entanto, no decorrer dos ensaios foi necessario realizar alguns ensaios prévios de

verificagdo das condigdes de funcionamento dos equipamentos.

Para a maquina de varrimento 3D foi feito novamente todo o seu alinhamento, de acordo com as
especificagdes do fabricante. O sistema foi testado com a realizagdo de repetidas operacoes de
varrimento em provetes cilindricos de 6 e 12mm de didmetro, valores para os quais estardo
compreendidos a grande maioria das impressoes realizadas. Os resultados foram controlados com
diversas medigdes comparativas entre o modelo fisico e 0 modelo digital e os valores medidos
estavam de acordo com as especificagdes do fabricante para aquele equipamento (x 0.2mm).

A maquina CNC apresentou sempre resultados dentro das especificagbes do fabricante (£ 0.1
m). Estes valores foram comprovados com a realizacao de diversas medicdes lineares em

inimeros trabalhos antes executados. A integracao do sistema de CAM nao produziu alteragdes

nesta andlise, ja que toda a programacgao da maquina foi feita sempre de forma automatica.
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Quase todas as ferramentas e dispositivos necessérios foram fabricados em maquinas CNC, no
pressuposto de que este é o processo que melhor garante a minimizagao dos desvios

dimensionais e geométricos entre o projecto e a pega final.
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6 Aplicacao in vivo das Proteses Anatomicamente Adaptadas-
(estudo animal)

6.1 Introducao

A utilizacao de modelos animais tem sido frequente para a andlise e avaliagao da eficacia de
préteses, materiais e métodos de fixacdo de sistemas de substituicdo da articulagéo da anca.
Esses estudos, quantitativos, tém-se centrado na fixagdo do implante ao 0sso e no processo de
remodelagao éssea.

O desenvolvimento de um sistema automatizado para o fabrico de proteses anatomicamente
adaptadas apresenta enormes vantagens relativamente ao processo de fabrico convencional,
devido a enorme variabilidade da estrutura anatémica dos animais e reduzida oferta do processo

convencional.

O objectivo de aplicagdo, em animais vivos, de préteses anatomicamente adaptadas visou
essencialmente, a validacao de uma metodologia que permita fabricar e aplicar uma protese

durante o tempo de cirurgia, intraoperativamente.

O trabalho desenvolvido em laborat6rio ou numa bancada de ensaio pode ser substancialmente
diferente do in vivo e pode implicar a sua completa reformulacédo e adaptacéo. Este era um dos
aspectos que foi tomado em consideragéo e exigia que a metodologia desenvolvida fosse validada

através de experimentagéo in vivo.

Os constrangimentos criados pela propria intervencgéo cirdrgica nao sao facilmente reproduziveis
em ambiente de laboratdrio, a instrumentagédo necessaria, os procedimentos e a abordagem do
acto cirurgico, sao factores ndo despreziveis para a validagao de uma qualquer metodologia que

se pretenda desenvolver com viabilidade.

6.2 Seleccao das ovelhas e local de estudo

As ovelhas foram os animais seleccionados para a realizagao da aplicagao in vivo de proteses
anatomicamente adaptadas. As cirurgias decorreram nas instalagdes da Universidade de Evora,
no Poélo da Mitra, em Valverde, e os animais foram cedidos pelo Departamento de Medicina
Veterinaria dessa mesma instituicdo. As cirurgias foram realizadas por uma equipa de

investigadores e especialistas na area de medicina veterinaria e cirurgia ortopédica.
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A escolha de ovelhas como animal de estudo e o local da cirurgia vem na sequéncia de alguns
trabalhos anteriormente desenvolvidos entre o grupo de Investigacdo em Biomecénica do
Departamento de Engenharia Mecéanica da Universidade de Aveiro e o Departamento de Medicina
Veterinaria da Universidade de Evora. Sendo de salientar o trabalho realizado no &mbito do
PROJECTO N¢ POCTI/CVT/42718/2001, SISTEMA INTEGRADO PARA O FABRICO RAPIDO DE
PROTESES FEMORAIS DE CANINOS ANATOMICAMENTE ADAPTADAS E ESTUDO DA
ESTABILIDADE DA FIXACAO OSSEA, e que serviu de base para a elaboracédo deste trabalho de
tese.

Outros trabalhos foram desenvolvidos no &mbito desta parceria, na dissertagdo de mestrado em
Engenharia Biomédica da Universidade do Porto pela Mestre Joana Reis Margarida (docente
Departamento de Medicina Veterinaria da Universidade de Evora) que consistiu na caracterizagéo
de biocompatibilidade (amostras de material) e biofuncionalidade de um novo material compdésito
de designacao PEEK/Carbono (KETRON® PEEK-CA30-matriz de polieteretercetona com 30% de
reforgo de fibra de carbono curta) aplicado sob a forma de prétese de anca implantadas e testadas
em ovelhas.

Esse trabalho serviu para testar as caracteristicas de biocompatibilidade, biofuncionalidade e de
magquinabilidade do compésito de PEEK/Carbono, assim como aferir o processo convencional de
concepgao e fabrico de préteses de anca recorrendo a um sistema de CAD/CAM. Nessa
abordagem foi feita uma radiografia do fémur de uma das ovelhas seleccionadas para a colocagao
da prétese e com base nas mesmas foram desenhadas de forma tradicional as préteses a aplicar.
O veterinario definiu o tamanho de cabeca da prétese, a distancia de “offset” entre o centro da
prétese e o0 eixo da sua haste, assim como o seu comprimento total e sec¢éo transversal, que foi
do tipo rectangular. Apds o fabrico das préteses, estas foram posteriormente implantadas nas
ovelhas. A figura 6.1 apresenta algumas das fases do trabalho desenvolvido, nomeadamente a
definicdo da prétese através da RX, a raspa e a prétese fabricada.

Para além dos resultados de biocompatibilidade e biofuncionalidade apresentados na dissertagao
de mestrado de Joana Reis, verificou-se que o0 acto cirargico de implantagao das préteses foi
complexo, pois foi necessario proceder a correccao da geometria das préteses de forma a permitir
a sua fixagdo. Foram notérios os desvios dimensionais resultantes da obtenc¢ao das cotas a partir
do RX, bem como a dificuldade de adaptacao da geometria da protese a cavidade medular, factor
essencial para o sucesso de uma prétese como esta, do tipo press-fit.
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a) b) c)

Figura 6.1 — a) Definicdo da geometria da prétese através do exame de RX
b) Raspa fabricada para abertura do canal femoral

c) Prétese em PEEK/Carbono fabricada

A escolha de ovelhas como animal de estudo para aplicagéo de préteses anatomicamente
adaptadas constituiu um enorme desafio. A morfologia do fémur da ovelha é extremamente
complexa para o alojamento do implante femoral, ao contrario da mesma do fémur humano.

Os fémures apresentam normalmente uma curvatura em S acentuada, a cortical do osso € fina e
muito fragil, ndo permitindo qualquer falha ou movimento mais brusco na abertura, o interior do
canal femoral apresenta uma geometria praticamente circular com alargamento no sentido

proximal medial, o que dificulta a fixagao do implante.

Assim, objectivo de conceber um sistema de fabrico rapido de implantes adaptado para estruturas
osseas como as de ovelhas constitui um grande desafio, devido a anatomia complexa dos 0ssos e
a fragilidade dos mesmos. O tamanho do fémur também constitui uma dificuldade acrescida no
processo. Ossos de maior dimensao, como os dos humanos e de animais de grande porte,

facilitariam certamente o desenvolvimento do sistema.

6.3 Preparacao da cirurgia

Para a validagdo do processo foram necessarias realizar duas intervengdes cirurgicas, em Margo
e Setembro de 2006. A necessidade da segunda cirurgia deveu-se ao facto de na primeira ndo ter
sido possivel testar o sistema de fabrico de préteses, por ineficacia do sistema de enchimento do
baldo com polivinilsiloxano. Este rompeu-se por contacto com o0 0sso compacto, impossibilitando a
sua utilizagdo na aquisi¢cao de forma da cavidade femoral.
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Em ambas as cirurgias o trabalho de preparacao iniciou-se com a selec¢ao dos animais e a
realizagdo de duas radiografias (uma frontal e outra lateral). Uma vez obtidos os exames
radiolégicos, estes foram enviados de Evora para Aveiro, e com base nestes foram projectados e
fabricados um conjunto de dispositivos, raspas para o fémur e para o acetabulo, modelo mestre
para a aquisigao de forma in situ, componente acetabular e a pré forma da componente femoral da
protese a aplicar.

Uma vez projectado e fabricado este conjunto de componentes, os mesmos foram submetidos a
um conjunto de ensaios de simulagdo em bancada da intervengéo cirdrgica, cujo objectivo

consistiu na minimizagéo de erros de concepgao.

Apoés a conclusao dos ensaios e uma vez afinados os procedimentos, os parametros de regulagao
dos equipamentos e estabelecidos 0s tempos necessarios para a execug¢ao dos diversos passos,

estavam reunidas as condi¢oes para a realiza¢do da cirurgia.

Os equipamentos necessarios para o fabrico da protese, maquina CNC e maquina de varrimento
3D, foram parcialmente desmontados para permitir o seu melhor acondicionamento e transporte
para o Pélo da Mitra, Valverde, Evora. De referir que a tarefa preparacdo do equipamento realizou-
se em aproximadamente 2 horas. Ap6s a viagem e uma vez instalado o equipamento estavam
reunidas as condicbes para o inicio da cirurgia. A figura 6.2 apresenta o aspecto geral do
equipamento antes do inicio da cirurgia, colocado numa sala adjacente a da cirurgia.

Figura 6.2 — Aspecto geral do equipamento instalado para o fabrico da prétese por medida

Para a realizagdo da primeira cirurgia ndo tinha sido concebido um sistema com raspas

especificas, nem para a abertura do canal femoral nem para o acetabulo. Este pressuposto foi
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induzido pelo trabalho de simulagéo realizado em bancada, onde qualquer raspa circular, broca
cirtrgica ou outra ferramenta permitia abrir o canal. Assim, para a segunda cirurgia foram
concebidos e fabricados um conjunto de instrumentagao constituido por uma haste de detectacgéo,

trés raspas femorais e duas raspas acetabulares.

Foram ainda fabricados para ambas cirurgias, varias componentes acetabulares e cabegas
esféricas da componente femoral, ja que o conceito assenta numa protese de arquitectura modular,
conforme se podem observar nas figuras 6.3 e 6.4, que mostram os dispositivos usados na

primeira cirurgia.

Figura 6.3 — Raspa cilindrica fabricada para a 12 cirurgia Figura 6.4 — Conjunto de componente femoral e acetabular e
respectivos dispositivos de substituicao

Na segunda cirurgia, para além do fabrico de raspas especificas, fabricaram-se também os
dispositivos e a prétese utilizada na intervengéo cirargica. Podem-se observar nas figuras 6.5 e 6.6

0s novos dispositivos concebidos e fabricados.

Figura 6.5 — Conjunto de raspas fabricadas para a realizagao da Figura 6.6 — Aspecto da haste femoral com nicleo metalico e
22 cirurgia. revestimento em polietilieno e componente
acetabular em polietileno.
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6.4 Cirurgia e aplicacao de protese anatomicamente adaptada

Em ambas as intervencdes cirdrgicas, os procedimentos prévios foram idénticos. Os animais
foram submetidos a jejum de 24 horas antes da cirurgia, e depois foram tranquilizados com
xilazina (Rompun®, via endovenosa), a anestesia induzida com tiopental sédico, via endovenosa,
e mantida com anestésico volatil (isoflurano). A monitorizacao do animal durante a indugéo e
manutencao da anestesia fez-se com base no tragado electrocardiografico, pulsoximetria,
auscultacdo mediante estetoscopio esofagico e exploracdo dos reflexos e posicao do globo ocular.
Na execucdo das referidas artroplastias néao foi aplicado qualquer antibidtico localmente e a
administragéo pés operatéria de antibidtico sistémico, limitada a uma semana, faz parte do
protocolo habitualmente seguido no Hospital Veterinario da Universidade de Evora na sequéncia
de qualquer intervencao cirdrgica (incluindo as cirurgias ditas de conveniéncia e de tecidos moles).
Todo o material cirrgico especialmente fabricado para a artroplastia, como raspas, modelo mestre,

etc, foi previamente esterilizado por autoclavagem.

Na cirurgia #1 o cirurgido, depois de realizar o corte do colo do fémur, fez uma primeira tentativa
de abertura do canal femoral usando uma raspa de geometria cilindrica simples. A utilizagcao desta
raspa revelou-se problematica devido a sua dimensao e as dificuldades de acesso a zona interior
do 0ss0, uma vez que a raspa era recta e ndo permitiu fazer o seu alinhamento com o canal
medular. Foram utilizadas outras raspas existentes no Hospital, mas a abertura do canal revelou-
se complexa e dificultada por falta de instrumentagao apropriada.

Apds a abertura do canal femoral com dimensdes que se considerou suficiente, embora inferior a
expectavel, fez uma primeira tentativa de captacdo da geometria do canal com a introdugao do
modelo mestre e injec¢do do polivinilsiloxano. Todavia, a membrana nédo estaria em boa condi¢des
e permitiu a fuga do material de enchimento. Na segunda tentativa, o processo de enchimento da
membrana correu como desejado, mas aquando da extrac¢cao do modelo mestre, devido a prisdo
provocada pela contra-saida existente na zona interna do fémur, esta separou-se do nucleo

metalico e acabou por provocar o rompimento da membrana.

Deste modo, concluiu-se que o modelo mestre ndo permitia fazer a aquisi¢céo de forma, pelo que
nao se fez mais nenhuma tentativa. Refira-se que os problemas surgidos durante a primeira
cirurgia ndo ocorreram em nenhum dos ensaios realizados previamente em bancada. A primeira
cirurgia foi concluida com a colocagao de uma prétese em UHWPE, que tinha sido feita com uma

geometria pré definida e fixada com cimento, assim como a componente acetabular da prétese.

A figura 6.7 mostra o enchimento do modelo mestre no interior do canal femoral, para tentar obter
a geometria interna deste. A figura 6.8 mostra a colocagao final de um prétese em polietileno de
geometria pré definida apds o insucesso de obtencgéao in situ da geometria do canal.
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Figura 6.7 — Enchimento do modelo mestre com polivinilsiloxano. Figura 6.8 — Implantagao da prétese de polietileno.

Na segunda cirurgia os procedimentos iniciais foram idénticos, com a realizacao da inciséo,
luxacao da articulacéo coxo-femoral, exposicdo da cabeca femoral e corte do colo (figura 6.9).

Nesta, as etapas foram:

Etapa #1 — Abertura do canal femoral - A abertura do canal femoral foi feita utilizando as raspas
especialmente fabricadas para o efeito (figura 6.10). A primeira raspa estava concebida para
perfurar a parte de osso trabecular da zona superior e abrir um primeiro canal cilindrico de 4 mm.
A segunda raspa também apresentava uma geometria cilindrica de 6 mm e foi concebida para
fazer o alargamento do canal. A terceira raspa destinou-se a produzir a geometria final do canal e
apresentava uma geometria variavel entre uma seccéo oval na zona proximal e um secg¢ao circular
na outra extremidade, sendo ainda de salientar que a geometria da extremidade desta raspa era
idéntica a geometria da extremidade quer do modelo mestre, quer da protese final. Todas as
raspas funcionaram correctamente, com excepgao da terceira raspa cuja utilizacao se revelou algo

dificil porque apresentava um ligeiro sobre dimensionamento.

Etapa #2 — Obtencao in situ da geometria do canal femoral - Ap6s a abertura do canal introduziu-
se 0 modelo mestre para realizacao de obtengcédo da geometria (figura 6.11). Este foi posicionado
de acordo com a posicao de fixacdo da prétese e procedeu-se a injeccao de polivinilsiloxano.
Foram injectados aproximadamente 3 ml de polivinilsiloxano, apds os quais efectuou-se uma
espera de 3 minutos, necessarios para o periodo de presa do material. Retirou-se o0 modelo
mestre e procedeu-se a sua pintura em branco (para melhor funcionamento da aquisicdo de forma

por varrimento por laser).

Etapa #3 — Levantamento de forma por varrimento 3D - Colocou-se o modelo na maquina de
varrimento 3D e obteve-se, em formato digital, a geometria da zona proximal do canal (figura 6.12).
Para esse efeito utilizou-se a maquina Roland LPX 250 e o software Dr.Picza 3 versédo 4.65 para o
controlo. O varrimento da superficie do modelo mestre ocorreu numa extensao de 26,5 mm, tendo
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sido utilizada uma estratégia de revolugdo com 3 mm de espagamento axial e 0,6° de
espagamento radial, tendo esta operagdo demorado 2 min. A informagédo gerada pelo varrimento
da superficie foi convertida em formato STL e transferida para o sistema de CAM.

Etapa #4 — Programacé@o CAM - Para a programacgédo da maquina CNC utilizou-se a aplicagao de
CAM — PowerMill 6.0 (figura 6.13). Nesta aplicacao estava definida uma sesséo de trabalho com o
pré modelo da prétese e ao qual se adicionou a superficie da zona proximal obtida por varrimento
3D. A superficie foi posicionada de acordo com o referencial de trabalho previamente estabelecido
para a maquina e foram geradas duas trajectorias de maquinagem, uma destinada a fazer um
desbaste do polietileno da zona proximal do modelo da pré prétese e a outra para fazer o
acabamento final da superficie da zona da protese. Em ambos as trajectorias utilizou-se uma
ferramenta esférica de 4 mm de didmetro, tendo sido utilizada uma estratégia de maquinagem a 4
eixos e trajectérias paralelas ao eixo de rotagao. O desbaste foi realizado numa extenséo de 26,3
mm, com um espagamento radial de 5% e com uma sobre espessura de 1 mm. Para o acabamento
utilizou-se a mesma estratégia de maquinagem com um espacamento de 12 e uma sub espessura
de 0.2mm. Os parametros tecnolégicos de corte utilizados foram de 10 000 rpm para a velocidade
de rotacdo e uma velocidade de avanco de 500 mm/min. para o desbaste e para o acabamento foi
utilizado a mesma velocidade de rotacdo € um avanco de 800 mm/min., considerando que o
volume de material a remover era bastante menor. Esta etapa finalizou com o pds-processamento

e geragao de dois programa CN com as instru¢des de controlo da maquina CNC.

Etapa #5 — Maquinagem da geometria anatomicamente adaptada da prétese - Esta etapa
consistiu essencialmente na maquinagem da zona proximal da proétese (figura 6.14). A maquina
CNC j& estava preparada para a execugado da maquinagem, que se iniciou imediatamente com o
envio dos programas CN gerados no CAM. O tempo total de maquinagem foi de aproximadamente
15 min. Para a execucdo imediata da maquinagem houve necessidade de fazer a preparacao
prévia da maquina, que consistiu montagem da ferramenta de corte, fixagao da prétese e definicao
dos referenciais de trabalho. Ap6s a execugdo da maquinagem da zona proximal da prétese, esta
foi retirada, tendo sido cortada uma extensao de material utilizada para fazer a fixagao da proétese
a maquina. Finalmente, a prétese ficou pronta a ser esterilizada e posteriormente implantada no

fémur (figura 6.15).
Etapa #6 — Esterilizacao da prétese — Esta realizou-se por autoclavagem durante 40 min.

Etapa #7 — Implantacdo da prétese e finalizacao da cirurgia. ApGs a esterilizacdo da prétese, esta
foi implantada na ovelha (6.16). A implantacao da prétese, assim como do componente acetabular
revelou-se ligeiramente mais complicada do que o inicialmente previsto, que se deveu a
deformacgéo apresentada pelos componentes em polietileno apés a esterilizagdo. A temperatura de

autoclavagem utilizada no processo de esterilizacdo deformou a geometria dos componentes, o
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que criou complicagdes inesperadas. A cirurgia foi contudo finalizada quando se conseguiu obter

um posicionamento a acoplamento aceitavel dos componentes da prétese.

Figura 6.9 - Os procedimentos iniciais da cirurgia Figura 6.10 - Abertura do canal femoral

Figura 6.12 - Levantamento de forma por varrimento 3D
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Figura 6.15 - Aspecto geral da protese depois de maquinada Figura 6.16 - Implantagao da protese

As figuras 6.17 e 6.18 apresentam respectivamente a fase de concluséo da cirurgia e a imagem da
radiografia tirada a ovelha imediatamente apés a cirurgia, onde é perfeitamente perceptivel a

prétese implantada.

Figura 6.17 - Concluséo da artroplastia Figura 6.18 - Imagem radiografica do implante
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6.5 Analise final da aplicabilidade do processo

Com a realizacédo das duas cirurgias foi possivel obter informacao relevante sobre a aplicabilidade
do processo na realizagao da antroplastia da anca com obtengao in situ da geometria interna do
canal femoral. O desenvolvimento da metodologia e a sua experimentagao in vivo permitiu obter
um conjunto de dados indicativos sobre os requisitos necessérios para uma futura implementacao

comercial do processo.

Pelos diversos ensaios realizados pode-se concluir que o processo desenvolvido e as decisdes
tomadas para a selecc¢éo da tecnologia dos equipamentos revelou-se adequada aos objectivos

definidos.

Os equipamentos seleccionados e a sua tecnologia de suporte revelaram-se capazes de
responder aos dois requisitos essenciais. O primeiro requisito prendia-se com o uso de tecnologias
acessiveis, comercialmente disponiveis e de baixo custo operacional. O segundo requisito era a
necessidade de elevada portabilidade do sistema. Estes aspectos foram perfeitamente alcancados

com a aquisicao de todo o equipamento por aproximadamente € 27 500.

A tecnologia de suporte, nomeadamente as aplicagdes informéticas que foram utilizadas também
se revelaram adequadas, disso sdo demonstrativos os tempos médios de processamento da

informacéao e a fiabilidade dos resultados produzidos no fabrico dos implantes.

Relativamente a cirurgia #1 pode-se salientar dois grupos de factores que condicionaram os
resultados obtidos. O primeiro grupo de factores resultou da falta de percepcao das diferengas que
separam a realidade do in vitro da in vivo (da cirurgia). A abordagem cirirgica, as condi¢cdes de
acesso ao canal femoral nao sao facilmente reprodutiveis em bancada. Este aspecto afectou o
segundo grupo de factores, que se prende com a instrumentagao especifica para a realizagao da
cirurgia. Toda a instrumentacéo e dispositivos concebidos eram simples de fabricar e visavam
baixar as exigéncias de fabrico e consequentes custos. Os dispositivos iniciais revelaram enormes

deficiéncias, impossibilitando a sua utilizagdo em ambiente cirlrgico.

A realizacao de testes exaustivos em bancada, ndo impediu que na cirurgia ocorressem um
conjunto de situagdes (dificuldade de fixagdo da membrana ao modelo mestre, rotura da
membrana, libertagcdo do polivinilsiloxano, etc) resultantes de deficiéncias do processo e da
metodologia escolhida na sua abordagem. Nao ficaram ddvidas que neste capitulo, a fabricagao
por medida, pressupde o recurso de ferramentas e dispositivos especialmente concebidos para
cada caso. A enorme variabilidade da anatomia das ovelhas é causa suficiente para justificar uma
abordagem de fabrico por medida. Sendo necessario uma maior modularidade dos dispositivos
auxiliares a ATA.
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Com a realizagéo da segunda cirurgia obteve-se resultados muito mais concretos, nomeadamente
no que se refere a materiais, técnicas e tempos utilizados para a implementagao do processo.
Pode-se referir o bom funcionamento dos dispositivos fabricados de apoio a cirurgia,
nomeadamente as raspas fabricadas por medida, o modelo mestre utilizado para fazer a obtengéo
da geometria do canal femoral e a pré protese fabricada para ser anatomicamente adaptada a
geometria do canal.

A obtencao da geometria do canal femoral através da captacao in situ, era a etapa mais critica, ja
que do seu sucesso dependia a aplicabilidade e viabilidade de todo o processo. Neste aspecto, a
metodologia escolhida para a captacao de forma com recurso a um modelo mestre e a utilizacao
da injecgéao do polivinilsiloxano para fazer a impressao da geometria foi adequada e os resultados
apresentados revelaram-se capazes de reproduzir fielmente a geometria, quer do ponto de vista
geométrico quer do ponto de vista dimensional. Saliente-se que a membrana e o material desta
(latex) revelou-se o factor mais delicado, criando algumas dificuldades na sua montagem de modo
a evitar fugas e a sua manipulagao durante a cirurgia pudesse fazer-se sem que esta se rompesse
aquando da sua introdugao no canal femoral.

A seguir a obtencdo do modelo com a impressao da geometria do canal femoral, a fase de
aquisicao 3D da superficie e obtencdo do modelo digital decorreu sempre sem que tenha sido
detectada qualquer anomalia, facto que permite-nos concluir pela fiabilidade do processo e com a
posterior realizagdo da maquinagem confirmou-se ndo s6 a adequagéao da tecnologia como

também a satisfagdo do requisitos dimensionais necessarios a boa implantacao da protese.

Neste ambito, pode-se considerar também que a fase de fabrico da prétese, com recurso ao
sistema de CAM e posterior maquinagem em fresadora CNC, cumpriu integralmente os requisitos
exigidos, quer ao nivel de fiabilidade dos métodos e tecnologias utilizadas quer nos resultados
dimensionais registados nas proteses.

O sistema implementado apresentou um desempenho perfeitamente adequado as condi¢oes
operacionais, nomeadamente ndo foram registados ocorréncias anormais durante a sua utilizacao.
Os desvios dimensionais e geométricos nao interfiram com a finalidade da pseudo protese. A
utilizacao de sistemas integrados de concepcéo e fabrico assistidos por computador, neste caso,
permite-nos concluir que os erros eventualmente gerados durante o processo sao despreziveis
perante a tolerancia final estabelecida para a prétese, desde de que os procedimentos sejam
cumpridos e executados de forma adequada.

O tempo total dispendido com o processo de captagéo de forma in situ do canal femoral e fabrico
de uma protese anatomicamente adaptada durante a realizag&o da cirurgia revelou-se ajustado e
perfeitamente compativel com tempo durante o qual se pode manter um animal na anestesia. A

tabela 6.1 apresenta os tempos totais de cirurgia e os tempos parciais para a realizagdo de
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algumas fases do processo. Saliente-se que o tempo total directamente relacionado com o fabrico
da protese ndo excedeu os 40 min. devendo-se somar 40 minutos de esterilizagao da prétese
antes de proceder a sua implantagéo. Todos os outros tempos dizem respeito a fases comuns da
cirurgia e que sdo idénticas para qualquer colocagao de um implante. Deste modo, pode-se referir
que existe um acréscimo de aproximadamente 80 minutos em relagdo a uma cirurgia convencional,
0 que nao sendo bom é no entanto viavel.

Tabela 6.1 — Tempos da cirurgia #2

Actividade Tempo  Horas

minutos do dia

inicio da cirurgia 11h40
inicio do processo 12h43

colocacao do modelo mestre

pot-time 3
pintura do modelo 3
varrimento 3D 3
programacgédo CAM 8
maquinagem/fabrico 20
tempo para fabrico da protese 37
esterilizagdo da proétese 40
tempo total do processo 77
inicio do fecho da cirurgia 14h10
tempo total de cirurgia 2h50

Comparativamente com os outros processos de fabrico de préteses por medida, pode-se referir
que o fabrico de prétese por medida através de RX € um processo muito pouco preciso (Hayes et
al., 1991) sendo apontadas como causas da imprecisdo a ampliagdo e os desvios de alinhamento
gerados, bem como a dificuldade de determinar com exactid@o a fronteira do contorno geométrico.
Acresce o facto de a informagéo gerada pela radiografia ser bidimensional, o que limita a
representagao correcta de uma qualquer forma geométrica 3D complexa. Este aspecto é referido
por Iguchi et al. (1996) nas conclusdes do seu trabalho. Os desvios (1 — 2,4 mm) apresentados
pelas préteses fabricadas por medida através desta técnica (Iguchi et al., 1996; Rubin et al., 1992)
independentemente de outras analises, inviabilizam a sua utilizagdo em situagdes que envolvam o
fabrico de implantes de pequena dimens&do como foi o caso dos implantes utilizados no decorrer
deste trabalho, e ndo satisfez os requisitos para obter uma adequada fixagdo primaria por
interferéncia.
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No que se refere ao processo de levantamento de forma através de TAC, verifica-se que o
processo desenvolvido é tecnologicamente mais acessivel e substancialmente menos onoroso.
Pode ainda constatar-se que o processo total pode ser feito num periodo de tempo mais curto. Isto
€, no método de levantamento de forma por TAC h& a necessidade de gerar o modelo virtual da
prétese a partir das imagens 2D geradas no TAC, este € um processo algo complexo que requer
maiores recursos tecnologicos e exige mais tempo de processamento informatico. A préteses
fabricadas por medida através do processo de TAC apresentam em algumas zonas desvios
dimensionais na ordem de 1 mm (Rubin et al., 1992; Gétze et al., 2005). Esta constatacao
inviabiliza a utilizagdo do processo de levantamento de forma em implantes de pequena dimenséo,
como aquele que foi realizado durante este trabalho. Tem no entanto a vantagem de ser um

método nao invasivo, ao invés do processo desenvolvido.

Numa analise global ao sistema, pode-se referir que este ndo exige um treino ou formacao muito
especializada para ser utilizado, ndo existindo nenhuma fase do processo que requeira grande
especializagdo. O processo de concepgao e fabrico de instrumentos e dispositivos cirdrgicos pode
ser feito por qualquer pessoa com conhecimentos na area de concepgao e fabrico e que domine
as ferramentas informaticas de CAD 3D, sistemas de aquisi¢édo de forma e de fabrico assistidos
por computador (CAM). Acresce ainda a importancia dos conhecimentos sobre anatomia e
abordagens cirargicas como forma de valorizar o desempenho e melhorar a qualidade do produto
final. Neste aspecto, o sistema néo esta suficientemente desenvolvido para poder ser operado por
pessoas sem conhecimentos de CAD/CAM, mas podera no futuro ser preparado para que tal

possa vir a verificar-se.

6.5.1 Analise econdmica do processo

Em primeiro lugar, pode-se referir que estamos perante um processo que se pode enquadrar
naquilo que Womack e Jones (1996) define como um processo perfeito:

a) Tem valor, néo é lixo, e nao oferece nada que o cliente nao esteja disposto a pagar. Na
realidade para a cirurgia ortopédica, este estudo pretende apresentar uma solucao que
permita melhorar a qualidade de vida do paciente, nomeadamente libertando-o da dor e
promover a sua recuperagao total ou pelo menos parcial das suas capacidades funcionais.

b) E capaz e apresenta sempre bons resultados, desde o inicio até ao final do processo.
Efectivamente sendo este um processo muito apoiado em aplicagdes informaticas e cuja
intervengdo humana é pequena, verificou-se que nao existe grande dispersédo dos
resultados, pois 0 grau de automatismo é grande e 0s desvios sdo pequenos.

c) Esta disponivel e pode trabalhar sempre que for necessario. Verificou-se que sendo este

um processo que assenta na premissa de recurso a materiais e tecnologias disponiveis no
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mercado e bastante acessiveis, permite-nos que os equipamentos e 0s materiais possam
estar disponiveis quase sem restrigoes.

d) Esta correctamente dimensionado para a solicitagcdo, nao criando constrangimentos ou
estrangulamentos. Este aspecto tem de ser analisado em funcao do investimento inicial
previsto e adequacéo a sua previsao de utilizacao.

e) E suficientemente flexivel para permitir a rapida mudancga de um produto para outro. Os
equipamentos e as tecnologias seleccionadas sdo em si mesmo flexiveis e em caso algum
essa flexibilidade é limitada pela implementagéo deste processo, pois este preconiza uma
forma de aproveitamento dessa flexibilidade para o fabrico de um produto unitario.

Podemos ainda realgar que como um qualquer processo econémico de fabrico de um produto ou
prestacao de um servigo, este também se inicia com o cliente e a sua demonstragao de
necessidades e permite prestar-lhe um servico no momento pretendido, no lugar escolhido, por um
preco adequado e com a qualidade necessaria. Permite a maximizacao do valor, pois gera muito
pouco desperdicio durante as diversas fases de implementagéo, ndo obrigando o cliente a pagar

algo que verdadeiramente nao usufrui.

Tomando como base valores que indicam um custo para a aplicacdo de préteses fabricadas por
medida entre 3 a 5 vezes superior aos custos de aplicacdo de uma prétese convencional, e
aplicando-se a mesma proporgao entre os custos de uma radiografia e de um TAC (Depuy, 1993),
nao é dificil reconhecer que o custo de concepcao e fabrico de uma proétese por medida para um
paciente é incomparavelmente superior ao de uma prétese convencional. No entanto, esta
diferenca pode ser substancialmente reduzida se estivermos perante uma solugcado sem alternativa
comercial ou se por outro lado a aplicacao de uma prétese por medida diminuir o nimero de
antroplastias de revisao necessérias. Uma simples artroplastia de revisao cimentada pode custar o

equivalente a 9 artroplastias com préteses fabricadas por medida (Huo et al., 1993).

O sistema implementado tinha por base o desenvolvimento de uma solugao mais econémica que
as alternativas existentes no mercado. Este facto pode ser constatado pelos valores apresentados
na tabela 6.2 que reflectem os custos dos equipamentos e dos materiais utilizados na cirurgia.
Efectivamente, na tabela sé esté reflectido os custos efectivos, ndo contemplando o tempo de
disponibilizagao do equipamento sem utilizagao. Isto é, apesar do equipamento sé ter sido
utilizado durante um periodo de 3 e 20 min (respectivamente para a maquina de varrimento 3D e
magquina CNC), este teve que estar disponivel para transporte, instalagdo e posterior uso durante

um periodo superior a 16 horas (para o caso ensaiado em Evora).

Outro dos factores relaciona-se com os valores estabelecidos para a utilizagao total estimada,
tendo estes sido fixados com base num cenario de 5 anos de utilizacdo para os equipamentos e

200 dias uteis por ano. Para alguns dos dispositivos fabricados assumiu-se que estes poderiam
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ser reutilizados no futuro em situagdes similares. Nao foi tida em consideracédo qualquer taxa de

retorno para os custos de investimento inicial.

Tabela 6.2 — Custos de equipamentos e materiais (em Euros)

designagao cus_tq d~e utiliza_g:éo total  utilizagédo cg_sto d~e
aquisicao estimada efectuada utilizagao

Roland MDX 650 20000 2500 h 20 min 2,64
Roland LPX 250 7500 1000 h 3 min 0,38
PowerMill 7500 800 h 8 min 1,25
ferramenta corte 71 2h 20 min 11,85
fixacdo Scanner 200 10 X 20,00
fixacdo fresadora 200 10 X 20,00
modelo mestre 250 10 X 25,00
protese pre-modelo 250 1 X 250,00
componente acetabular 20 1X 20,00
Polivinilsiloxano 27 100 ml 3 mi 0,80
outros 50 1X 50,00
investimento inicial 36068 custo da intervengao 401,92

A tabela reflecte o peso que a aquisicao da fresadora Roland MDX 650 tem no investimento inicial.
Em relacédo a este aspecto pode-se salientar que a prépria Roland tem actualmente um outro
produto (Roland MDX 40) passivel de ser utilizado nestas situa¢des e cujo custo de aquisicao €
inferior a € 10 000, no entanto um equipamento com caracteristicas industriais podera custar
aproximadamente entre € 80 000 a € 100 000.

O fabrico de préteses metélicas por medida, nomeadamente em titanio, pode ser viavel caso
hajam condig¢des para instalar os equipamentos de levantamento de forma e CNC com
caracteristicas industriais junto, ou em local préximo, da sala de cirurgia. No limite poderiamos
considerar viavel a instalagao do sistema no Departamento de Engenharia Mecanica da
Universidade de Aveiro, por quanto a cirurgia pudesse ocorrer no Hospital Distrital de Aveiro,
considerando que a distancia que separa as duas instalacdes é compativel com a implementacao

de um sistema com estas caracteristicas.

No que se refere ao custo de utilizagao de equipamentos e materiais utilizados na intervengao
cirrgica pode-se concluir que apesar destes apresentarem valores elevados, ndo sdao de modo

nenhum valores incomportaveis.
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Aspectos relacionados com a redugao de complicagdes operatérias e pds-operatdrias como,
reducao do risco de fractura 6ssea durante a cirurgia, deslocagoes, reducao do nivel de dor
apresentado pelos pacientes e nivel de satisfagdo dos mesmos, sao factores que sendo
dificilmente contabilizados em termos econdémicos sao no entanto relevantes, ja que representam
sempre um beneficio e consequente redugéo de dispéndio de tempo para a sua correc¢ao, 0 que

tem reflexos econdémicos.

6.6 Processos alternativos

6.6.1 Prototipagem rapida

A utilizagdo cada vez mais corrente de meios computacionais para apoiar o projecto e fabrico de
componentes aumentou o nimero de possibilidades e de solugdes alternativas. Tal como foi
apresentado anteriormente a solugdo desenvolvida no A&mbito deste trabalho recorreu a sistemas
de CAM e maquinas CNC para fabricar o implante durante a cirurgia. Mas face aos actuais
desenvolvimentos e considerando o aparecimento mais recente de outras tecnologias,
nomeadamente as que se relacionam com a prototipagem rapida colocou-se a questao se estas

podiam ou nao ser uma alternativa valida.

A prototipagem rapida ("Rapid Prototyping") também designada por “Solid Freeform Fabrication”
ou por “Layered Manufacturing” define-se como um conjunto de processos tecnolégicos que
permitem fabricar modelos fisicos tridimensionais directamente a partir de um modelo CAD
(Mesquita et al., 1999). Estas tecnologias surgiram durante a década 1980 e incluem-se entre
outros: a estereolitografia (SLA), a fabricacdo de objectos por camadas (LOM), a sinterizagao
selectiva por laser (SLS) e a impressao tridimensional (TDP). A caracteristica comum destes
processos reside nos modelos, que sdo geralmente construidos por camadas sucessivas. Essas
camadas tém uma espessura da ordem da décima de milimetro e assemelham-se a secgoes

bidimensionais que s&o sobrepostas umas sobre a outras de modo a produzir a forma da peca.

A utilizacdo destas tecnologias para produzir componentes funcionais é ainda hoje limitada, facto
que se pode atribuir a pouca variedade de materiais utilizados por estas tecnologias. No entanto,
qualquer solugéo que passe pela utilizagdo destas tecnologias deve ainda considerar factores
como a qualidade do modelo digital a enviar para a maquina (este tem de ser um sélido
completamente fechado), tempo de processamento, fabrico e acabamento do modelo que mesmo

para modelos relativamente pequenos pode envolver muitos minutos.

Considerando os diversos factores de analise, e face a quase impossibilidade de produzir um
implante funcional e biocompativel, escolheu-se o factor tempo para comparar se efectivamente

existia alguma vantagem na utilizacao das tecnologias de prototipagem rapida. A tecnologia
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escolhida para realizar o0 ensaio comparativo foi a impressao tridimensional, ja que se trata de um
dos processos mais rapidos e de custos mais acessiveis (Relvas, 2002). O equipamento escolhido
foi uma maquina Zcorp, modelo Zprinter 310 Plus, e utilizou-se o material composto (base
ceramica zp 130 e ligante zb58) fornecido pelo fabricante. A partir do modelo CAD 3D da protese
(figura 6.19) foi produzido uma réplica da prétese utilizada na segunda cirurgia in vivo (figura 6.20),
O modelo produzido tinha as seguintes caracteristicas, 4,51 cm?® de volume, foi fabricado com 117
camadas de aproximadamente 0,102 mm, numa altura total de 11,98 mm. O tempo dispendido foi
de 3 minutos para aquecimento da camara (32° C de temperatura de trabalho), 19 minutos para

deposicao das camadas e mais 60 minutos para arrefecimento da cdmara e cura do material.

Face aos resultados obtidos pode-se concluir que as tecnologias de prototipagem rapida nao sao
uma solugao mais rapida que a maquinagem CNC e os tempos obtidos inviabilizam, de momento,

a sua utilizagdo em cirurgia.

Figura 6.19 — Modelo CAD 3D da prétese Figura 6.20 - Imagem da réplica do implante obtida por
prototipagem répida

6.6.2 Utilizacao de ferramentas rapidas

Uma das principais limitagdes do processo desenvolvido no ambito deste trabalho, relaciona-se
com o tipo de material que podemos maquinar e utilizar para o fabrico do implante durante a
cirurgia. Face as caracteristicas da maquina CNC utilizada ficamos limitados a utilizacao de
materiais macios. Este equipamento ndo permite a maquinagem de um material mais adequado

como o titdnio ou uma liga de crémio-cobalto.

Deste modo, qualquer solugéo de utilizagdo do sistema desenvolvido de fabrico de implantes
anatomicamente adaptados, mas cujo implante tenha obrigatoriamente que ser fabricado num
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material mais resistente, pode implicar a separacao da aquisicao de forma in situ e a colocagao do
implante definitivo durante a cirurgia. Esta situagéo pressupde a realizacao de duas cirurgias. A
primeira com ressecacgao da cabega femoral e obtengédo da geometria do canal, com colocagéao de
uma prétese provisoria num material ndo definitivo. A segunda cirurgia destina-se a substituir
protese provisdria pela definitiva. Esta é uma situa¢do que pode ser aplicada em casos em que

seja necessario debelar uma infecgéo grave.

Esta solugao apresenta-se como bastante discutivel. E melhor do ponto de vista da qualidade do
produto final, pois uma vez obtido o modelo digital com a geometria do canal femoral é possivel,
recorrendo a maquinas CNC com caracteristicas industriais fabricar uma prétese em metal e caso

seja necessario submeté-la posteriormente a um revestimento da superficie.

Outra solucao para o fabrico de préteses por medida é o fabrico de um modelo mestre que é
utilizado para fabricar um molde em silicone que servira para produzir réplicas da prétese em cera.
Estas réplicas sdo posteriormente revestidas por uma série de camadas ceramicas que vao formar
uma carapaca, que depois de seca é aquecida para derreter a cera. A cera € removida e deixa o
interior da carapaga com a forma da protese. Segue-se a fase de vazamento do metal no interior
da carapaca. No final a carapaca é quebrada e retira-se a protese. Ramos (2006) utilizou este

processo para fabricar préteses em cromio-cobalto por fundicao.

Os aspectos negativos relacionados com esta abordagem tém a haver com o risco acrescido de
infeccao resultante da realizagéo de duas cirurgias num curto periodo de tempo. O segundo
aspecto prende-se com a baixa mobilidade permitida durante o intervalo entre as duas cirurgias. O

recurso a uma prétese proviséria apresenta enormes constrangimentos para o paciente.

Deste modo, a alternativa mais realistica passa por abdicar da portabilidade do sistema e utilizar
equipamentos industriais que permitam a maquinagem directa de materiais metalicos. Esta

solucdo é semelhante a Mulier (1989), mas tem um acréscimo de custos significativo.

6.6.3 Novos desenvolvimentos tecnologicos

Os recentes desenvolvimentos registados nas tecnologias suportadas por computador,
nomeadamente nas tecnologias de imagiologia, nas tecnologias de concepgao e fabrico assistidos
por computador (CAD/CAM), na prototipagem rapida (RP) e na visualizacao 3D e modelacao
virtual, mostram que é da multidisciplinaridade que se constroem as solugées e as fronteiras de

cada uma destas areas sdo cada mais flexiveis.

Durante o desenvolvimento de um trabalho que assenta num suporte tecnolégico e recorre a uma
determinada tecnologia para concretizar o seu objectivo, é possivel, se ndo mesmo normal, que

ocorram desenvolvimentos tecnoldgicos que possam por em causa o trabalho desenvolvido ao
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longo de trés anos. Nesse sentido foi realizado um breve levantamento tecnoldgico dos
desenvolvimentos mais recentes que de uma forma ou de outra pudessem condicionar ou alterar

os resultados obtidos nesta tese.

Uma das abordagens versou a componente de imagiologia e os desenvolvimentos que pudessem
influenciar o processo de levantamento de forma. Sao varias as razdes que motivam a
necessidade de se obter a geometria de estruturas anatémicas e a partir desta construirem-se
protétipos e modelos fisicos (Sun e Pallavi, 2002). A visualizagao 2D no ecra pode ndo fazer uma
representagdo completa e intuitiva da geometria 3D. Qualquer deformidade ou geometria invulgar
poder ser de muito dificil compreensao a partir do ecra. A apresentacao integrada de elementos,
como sao os casos das estruturas ésseas tornam-se muito dificeis de visualizar. Por fim, & muito

dificil planificar uma manipulagao 3D complexa a partir de imagens 2D.

Face a eventuais limitagées do processo de levantamento de forma utilizado (varrimento por laser
— Roland LPX 250) foi feita a analise de trés processos de levantamento de forma alternativos:
obtencao do modelo por TAC, medigao por contacto e medigcdo sem contacto. Determinou-se as
vantagens comparativas ao nivel de detalhe e precisao na reproducao de formas anatémicas,
assim como tempos e custos associados, nomeadamente os exigidos pelo processamento em
computador para a construcdo do modelo digital. Outro dos factores de analise consistiu em aferir
a consisténcia da informagéo gerada para o fabrico directo de modelos por maquinagem ou por
prototipagem répida.

Considerando, neste caso que a geometria de uma prétese ndo apresentava os requisitos
necessarios que permitissem efectuar os ensaios, pois nao se trata de uma estrutura anatémica e
tem dimensdes muito reduzidas, dificultando a utilizagdo determinadas tecnologias, recorreu-se a
um femur humano (gentilmente cedido pela empresa Simpleware-UK através da sua
representante em Portugal, Norcam-Engenharia e Design Industrial, Lda), tendo sido escolhida a
sua parte proximal para efectuar o levantamento de forma, que foi feito comparativamente por trés
processos distintos: o ScanlP, o ZScanner e o de levantamento de forma com medi¢ao por

contacto.

O ScanlP é uma aplicagao informatica que foi utilizada para gerar o modelo do fémur a partir do
TAC. Este programa dispde de um conjunto de ferramentas que permitem ao utilizador, a partir
dos slides produzidos por um processo de TAC, MRI ou microTAC, visualizar e segmentar as
regides de interesse de modo a construir o modelo volumétrico 3D. O resultado é um ficheiro STL

do modelo.

O ZScanner 700 € um equipamento de engenharia inversa de varrimento e reconhecimento da
superficie sem contacto, introduzido no mercado pela empresa ZCorporation. Trata-se de um

equipamento portétil que permite fazer a aquisicdo da geometria da superficie e simultaneamente
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registar a sua posicao relativamente ao objecto que estd a ser reconhecido. O sistema esta
munido de duas camaras de CCD de alta velocidade e um feixe laser, capaz de fazer 18 000
medi¢des por segundo. Apresenta um funcionamento bastante similar a outro qualquer sistema de
nao contacto, mas com a vantagem de se poder movimentar livremente no espacgo. Para se
proceder ao levantamento de forma torna-se necessario colocar uns pequenos circulos brancos
reflectores sobre a superficie. Estes deverao ser colocados aleatoriamente e servem de
alinhamento espacial do modelo em relagdo ao Zscanner. O reconhecimento da superficie é
automatico e o resultado é a criagao de uma malha de poligonos representativa da superficie do
modelo. O sistema ndo produz, como os outros sistemas, uma nuvem de pontos mas gera

directamente uma malha STL, filtrando o ruido normalmente existente.

No processo de levantamento de forma com medicao por contacto foi utilizado uma maquina
Renishaw Cyclone Il que permite fazer varrimentos numa &rea 700mm x 700mm, com 15 ym de
precisdo. Estava equipada com uma cabeca de apalpacao Renishaw SP 620 e o apalpador
utilizado tinha uma ponta esférica de 3 mm. O principio de funcionamento deste tipo de sistema de
varrimento baseia-se na utilizagdo uma sonda que nao tem uma posigao de referéncia fixa e que
tem possibilidade de variagdo independente em cada um dos eixos. O software de medigao realiza
com base numa trajectéria pré-definida, no raio da esfera e na direc¢ao de aproximacao, o registo
de coordenadas dos pontos ao longo de uma linha a uma determinada frequéncia. Os erros de
medigcao por esta técnica estao relacionados com o grau de incerteza da maquina e com
trajectérias de varrimento inadequadas, nomeadamente as que provocam direc¢des de
aproximacao inadequadas. A precisao proporcionada por esta técnica é da ordem do micron, salvo
as naturais excepgdes geradas pela sobre dimenséo do apalpador em relagéo ao detalhe da
superficie.

Para a realizacédo deste trabalho, houve necessidade de montar o modelo do fémur num suporte
paralelepipédico, em aco macio e com elevada precisdo geométrica, de forma a permitir
posicionar o0 modelo horizontalmente. Este suporte serviu como referencial para o alinhamento do
eixos e para realizar a rotagdo em 1802 de modo a permitir a digitalizacao do lado inverso. O
processo de digitalizacao foi executado automaticamente, com o auxilio do programa TraceCut.
Esta aplicagao permite gerar ficheiros de dados em formato de nuvem de pontos (cloud Points).
Posteriormente estes pontos foram processados num outro programa CopyCAD (Delcam, UK) de
modo a eliminar os pontos gerados que nao pertenciam ao modelo, originando uma malha de

tridngulos correspondente a cada um dos lados do modelo, que foi gravada num ficheiro STL.

A figura 6.21 mostra o modelo obtido por TAC e processado com o programa ScanlP. A figura
6.22 mostra o modelo obtido por levantamento de forma com contacto obtido na Cyclone Il e

finalmente a figura 6.23 mostra 0 modelo obtido com o Zscanner.
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Figura 6.21 — Modelo obtido por TAC Figura 6.22 — Modelo obtido por levantamento Figura 6.23 — Modelo obtido por
levantamento de forma sem contacto de forma com contacto

A tabela 6.3 mostra os tempos dispendidos para a preparacao e obtencao do modelo digital 3D,
com excepcao do tempo dispendido para a realizagdo da TAC do fémur, uma vez que esta
operacdo foi realizada em Inglaterra, pela empresa Simpleware, que nao nos facultou

atempadamente essa informacao.

Tabela 6.3 — Dados relativos aos métodos de levantamento de forma

Preparagdoe  Reconhecimento  Processamento Total Tamanho do
Processo montagem da superficie de dados dispendido ficheiro STL
(tempo em minutos) (Kbytes)
ScanlP _ 5,00 10,00 15,00 75,645
Tomografia Computorizada
Zscanner 700 5,00 15,00 _ 20,00 6,605
Levantamento de forma sem contacto
Renishaw Cyclone Il 25,00 240,00 60,00 325,00 14,890

Levantamento de forma com contacto

Dos resultados obtidos verifica-se que o processo de TAC é o que permite a geragao de modelos
anatdémicos digitais mais completos, apresentando comparativamente menos falhas na superficie.
No entanto, o processo de levantamento de forma sem contacto apresentado pelo sistema
Zscanner permitiu também a obtengao de um modelo digital do fémur com um grau de fiabilidade
razoavel e num intervalo de tempo relativamente curto. O modelo obtido por levantamento de
forma com contacto apresentou duas superficies separadas, correspondentes a cada um dos
lados do fémur onde foi feito o varrimento. Esta falha deve-se essencialmente a dificuldade de
acesso do apalpador a zonas de “contra-saida”.
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No que se refere a possivel utilizagao destes métodos para fazer o levantamento de forma do
modelo mestre utilizado no processo de fabrico de préteses de anca anatomicamente adaptadas
desenvolvido no dmbito desta tese pode salientar-se:

e A utilizagdo do TAC para obter a geometria do canal femoral apresenta alguns
inconvenientes, nomeadamente, para a sua aplicagdo em animais. Saliente-se o maior
custo de aquisicdo e manutengéo do equipamento de TAC em relagdo a maquina de
varrimento laser, necessidade de processamento posterior da informagao, antes de ser
utilizada para gerar a geometria do implante.

¢ No processo de levantamento de forma sem contacto, com o ZScanner, verificou-se a
necessidade de efectuar a colocagédo de uns pequenos circulos sobre a superficie do
modelo, de modo a permitir efectuar o reconhecimento espacial. Esta operacao prévia
inviabiliza a utilizacido deste sistema em implantes de pequena dimensao (como foi 0 caso
da proétese utilizada nesta tese), considerando a dimensao dos circulos que € necessario
colocar.

e O processo de levantamento de forma com contacto efectuado na Renishaw Cyclone I
nao é possivel utiliza-lo no processo de captagao in situ da geometria do canal femoral.
Neste caso particular de um implante muito pequeno, a irregularidade da superficie e a
dimensao do apalpador implicam tempos longos para efectuar a montagem, o alinhamento
e o varrimento da superficie do modelo, 0 que torna este processo inviavel de ser utilizado

em simultaneo com a cirurgia.
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7 Conclusoes e Desenvolvimentos Futuros

7.1 Conclusoes

O trabalho realizado no ambito desta tese, teve como objectivo a concepgao de um sistema que
permita o fabrico de proteses de anca anatomicamente adaptadas e cuja geometria tenha sido
obtida in situ do canal femoral. Para o desenvolvimento deste trabalho foi necessério escolher um
conjunto de equipamentos necessarios para a sua realizagdo, desenvolver uma metodologia,

testa-la e valida-la através de resultados experimentais in vitro e in vivo.

Apesar dos bons resultados clinicos registados actualmente pela artroplastia total da anca,
subsiste a controvérsia sobre quais as melhores solugdes clinicas e biomecéanicas na substituicao
de uma articulagao natural por uma artificial. Com o objectivo de alcangar o “implante ideal”, as
opinides vao divergindo, sendo diferentes os caminhos preconizados, onde alguns cirurgides
preferem os implantes fixados com cimento por garantir uma fixacao priméaria melhor. Ao invés,
outros, preferem a fixagdo nao cimentada como forma de melhorar o funcionamento bioldgico e

evitar o aparecimento de doengas relacionadas com o uso do cimento (Bauer e Schils, 1999).

Do estudo prévio relacionado com o presente e o futuro da artroplastia da anca podemos concluir
que esta é actualmente uma cirurgia com excelentes resultados clinicos. A utilizagdo de um
elemento desenvolvido pelo homem, como é o caso da prétese de anca, permite substituir uma
articulacao natural doente com eficacia em termos funcionais e duradouros. Se considerarmos que
a osteoartrite a causa mais frequente de realizacdo da artroplastia da anca (Siopack e Jergesen,
1995; Macedo et al., 2002), verifica-se que o alivio de dor e a recuperagao da mobilidade é
substancial comparativamente com os estados de sofrimento antes da cirurgia.

Sao varios os factores de decisdo que envolvem a realizagdo de uma artroplastia da anca, dos
quais se salientam o tipo de patologia e a idade da pessoa. Considerando que a duragdo média de
uma proétese pode ser de 15 a 20 anos, esta € uma das maiores limitagdes face a um paciente
jovem, pois este periodo de duragao pode implicar a necessidade de realizagao de mais do que
uma cirurgia de reviséo.

A obtencao de taxas de sucesso elevadas a longo prazo passa nao sé pelos materiais usados no
fabrico de implantes, como por um melhor conhecimento dos mecanismos de falha da interface
biologica entre o implante e 0 0sso, sendo estes reconhecidamente os factores que mais
contribuem para a laxagéo da prétese, conjuntamente com as causas clinicas, nomeadamente as
infeccdes.
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Os desafios do futuro da artroplastia da anca sé@o enormes porque estes passardo nao sé por
encontrar solugdes para os problemas actuais, como se confrontardo com os problemas que
decorrem das proprias alteragdes dos habitos comportamentais. Essas solugdes deverdo passar
pelo desenvolvimento de novos materiais de comprovada biocompatibilidade com propriedades
fisicas capazes de apresentar comportamentos similares com 0 0sso. Ao nivel do projecto das
préteses deveremos assistir a optimizagao das geometrias e das suas caracteristicas, de forma a
promover a osteointegragéo e a consequente melhoria da fixagdo primaria e de longo prazo. As
técnicas cirurgicas e prevengao de complicacdes pré e pds operatorias deverdao também

apresentar melhorias (Siopack e Jergesen, 1995).

O fabrico de proteses por medida ou anatomicamente adaptadas pode apresentar
desenvolvimentos no sentido de produzir um ajustamento perfeito entre o implante e o osso,
melhorando o desconforto p6s-operatorio e a taxa de sucesso a médio e longo prazo. Assim, com
os continuados desenvolvimentos tecnolédgicos é possivel reduzir os custos finais desta solugao
(Yates et al., 2006).

A caracterizacao das préteses de anca cimentadas, ndo cimentadas ou hibridas, faz-se em fungéo
do tipo de fixagdo escolhido para estabelecer a ligacao da prétese ao 0sso, sendo que tanto as
préteses cimentadas como as préteses ndo cimentadas possuem caracteristicas préprias, € a sua
recomendacao depende de um conjunto de factores diversos como a idade do paciente, grau de
actividade fisica, qualidade da massa 6ssea, etc. Contudo, o paciente submetido a uma
artroplastia nao deverd iludir-se quanto a sua capacidade funcional posterior e devera estar

consciente das limitacdes funcionais e de durabilidade da prétese.

O desenvolvimento de hastes femorais ndo cimentadas e a melhoria da sua taxa de sucesso
depende de diversos factores, que incluem a qualidade do revestimento da superficie, a geometria
desta e de factores que podem localmente influenciar o crescimento e a remodelagcédo éssea. As
préteses fabricadas por medida e as anatomicamente adaptadas introduzem novas geometrias

que tentam comprovar o beneficio dos conceitos tedricos produzidos pelos estudos anatémicos.

Idealmente, a duracédo de uma prétese da anca deveria coincidir com a do paciente, pelo que o
material utilizado no fabrico desta deve cumprir de forma adequada a sua fungdo mecanica, deve
possuir um médulo de elasticidade mais proximo do 0sso para evitar o efeito de stress shielding,
possuir resisténcia a rotura e garantir uma distribuicdo de tensdes uniforme na interface. No
contacto tribolégico, deve permitir a mobilidade, apresentar baixo coeficiente de atrito e baixo
desgaste. As suas propriedades quimicas nao devem provocar reacgdes biolégicas adversas por
parte dos tecidos vivos, possuindo boa resisténcia a corrosao, baixo atrito nas interfaces e grande
resisténcia ao desgaste. Nos casos das proteses com revestimentos bioactivos, estes devem

estimular a funcao biolégica para melhorar a ligacao do implante ao 0sso.
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Inicialmente os biomateriais eram essencialmente materiais industriais seleccionados para cumprir
0s requisitos mecanicos versus aceitabilidade biol6gica. Hoje, os biomateriais sdo concebidos e
sintetizados com fins especificos de aplicabilidade no campo médico. Sao varios os materiais que
se podem utilizar no fabrico de um implante, desde os materiais metélicos, como o ago inoxidavel,
as ligas de cromio-cobalto ou o titanio, passando pelos materiais poliméricos, materiais
compésitos e ceramicos. Sendo normal a utilizagéo de varios materiais para fabricar as diferentes
partes que constituem uma prétese de anca. O que envolve ndo s6 o processamento de materiais
diferentes, mas também a capacidade de produzir geometrias com diferentes graus de
complexidade e de precisao conforme o componente.

Os revestimentos sdo também uma das formas para aumentar o tempo de vida de um implante. O
revestimento da superficie de um implante com um material bioactivo, como por exemplo a
hidroxidoapatite, devera melhorar a fixagédo, através da formagéo e adesao do osso natural a

superficie do componente inorganico (protese).

Sao varios os processos utilizados na produgédo da geometria do implante, estes sdo normalmente
escolhidos em funcdo do tipo de material utilizado, complexidade da geometria, preciséo e
quantidade pretendida. A utilizacdo de processos de maquinagem coloca-se quando o objectivo é
melhorar a qualidade dimensional e geométrica do modelo pretendido de modo a garantir um
melhor desempenho funcional, ou quando existem justificacdes econdémicas face ao nimero de
unidades a obter.

Apesar dos excelentes resultados apresentados pelos implantes cimentados, as préteses nao
cimentadas sdo bastante utilizadas em pacientes jovens (Huggler et al., 1993; Berry and Morrey,
1996; Munting et al., 1997). Sendo apontado como principal causa de falha deste tipo de
implantes, o aparecimento de micromovimentos resultantes de um inadequado ajustamento entre
o implante e o 0sso envolvente (Amstutz et al., 1991; Bargar, 1989; Dujardin et al., 1996; Walker et
al., 2000). Este facto justifica a importancia de um ajustamento perfeito entre a prétese e o0 0sso,
como forma de garantir a estabilidade inicial necesséria através da fixagdo desta ao 0sso, e a
estabilidade permanente e a longo prazo determinada pelo intra crescimento ésseo na superficie
do implante (Wu et al., 2004). Na breve analise numérica feita, onde se comparou o desempenho
mecanico entre uma proétese convencional de geometria recta e a anatomicamente adaptada,
verificou-se alguns vantagens biomecéanicas das anatomicamente adaptadas. Pela andlise das
tensbes de von Mises na interface protese-0sso esponjoso, as provocadas pela geometria recta
eram de maior intensidade, sendo por isso mais propensas a fractura do tecido trabecular e,
consequentemente a rotura da ligacao. O efeito de stress shielding foi globalmente, em todos os
lados do fémur, inferior para as anatomicamente adaptadas. Contudo, estas constata¢gées devem
ser entendidas e percebidas tendo em consideracao as limitacdes e diferencas dos modelos de
elementos finitos relativamente a realidade in vivo.
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A utilizacdo de uma prétese que foi concebida especificamente para um individuo devera permitir
um ajustamento mais perfeito ao 0sso hospedeiro e repor a funcionalidade da articulagdo de uma
forma mais proxima da existente anteriormente (Bargar, 1989; Stulberg et al., 1989; McCarthy et
al., 1997), com beneficios para o paciente, nomeadamente no alivio de dor.

O método fabrico de préteses por medida, com base em informacao gerada por TAC é talvez o
mais frequente e aquele que tem sido alvo de maior interesse cientifico (Robertson et al 1987,
Aldinger et al. 1988, Bargar 1989, Stuhlberg et al. 1989, Rubin et al. 1992, Hua et al. 1995,
Dujardin et al. 1996). Este método apresenta, no entanto, algumas limitagées na geragao

geomeétrica das estruturas 6sseas e na precisao final do implante.

O sistema desenvolvido no ambito desta tese, em relagdo aos demais sistemas existentes
apresenta, os seguintes beneficios: recurso a materiais e equipamentos de baixo custo e
facilmente disponiveis no mercado, grande portabilidade, adequagéo ao fabrico de modelos

adaptados a morfologias especificas e de elevada complexidade.

A utilidade de um sistema deste tipo justificou-se pela necessidade de encontrar uma solugéo para
a realizagao de préteses por medida, recorrendo a uma metodologia mais simples e menos
onerosa que os sistemas de TAC ou mesmo ao sistema Mulier. Podendo justificar-se a sua
utilizacdo em situagbes pouco usuais, nomeadamente no fabrico de préteses para animais com

patologias ou traumatismos e cujas solugdes actuais sao insuficientes ou extremamente onerosas.

A enorme variabilidade da estrutura anatémica dos animais e baixa oferta do processo
convencional permite que um sistema automatizado para o fabrico de préteses anatomicamente

adaptadas apresente enormes vantagens relativamente ao processo de fabrico convencional.

A concepgéao de implantes com base na obtencgdo da geometria in situ da estrutura 6ssea
apresenta vantagens no que diz respeito as suas caracteristicas geométrica e dimensionais, em
determinadas patologias, onde possa haver necessidade de utilizagdo de implantes concebidos
com base na estrutura éssea do paciente. O sistema desenvolvido revelou-se adequado a

reproducéo fiel de finos detalhes da estrutura anatémica.

Os equipamentos seleccionados e a tecnologia de suporte escolhida para implementar o sistema
de fabrico rapido de implantes anatomicamente adaptados, nomeadamente a maquina de
varrimento 3D, a maquina CNC e o sistema de CAM, revelaram-se adequados aos requisitos
iniciais: baixo custo; grande portabilidade; facilidade de utilizacdo; processo automatico e
resultados reproduziveis. O sistema implementado apresentou um desempenho perfeitamente
adequado no que se refere as condigdes operacionais, ndo tendo sido registados ocorréncias
anormais durante a sua utilizacao. Os desvios dimensionais e geométricos foram de modo a nao

interferir com o resultado final do trabalho.
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A utilizacao de sistemas integrados de concepgao e fabrico assistidos por computador permite-nos
concluir que os erros eventualmente gerados durante o processo sao despreziveis perante a
tolerancia final estabelecida para a protese, desde de que os procedimentos sejam cumpridos e
executados de forma adequada. O facto dos sistema desenvolvido recorrer a equipamentos e
aplicagbes comerciais torna os seus custos mais acessiveis, permite uma maior facilidade no
recrutamento e formagéao de técnicos habilitados, com consequentes vantagens para a diminuigao
dos custos operacionais.

A tecnologia de suporte, nomeadamente as aplica¢des informéticas que foram utilizadas também
se revelaram adequadas, facto demonstrado pelos tempos médios de processamento da
informacao e a fiabilidade dos resultados produzidos no fabrico dos implantes.

O processo de captacao de forma in situ do canal femoral e fabrico de uma proétese
anatomicamente adaptada durante a realiza¢éo da cirurgia, desenvolvido no &mbito desta tese,
revelou-se capaz de dar cumprimento aos objectivos propostos no trabalho e ser implementado
durante um periodo tempo ajustado e perfeitamente compativel com o tempo durante o qual se
pode manter um animal na anestesia.

7.2 Desenvolvimentos futuros

Os desenvolvimentos futuros podem ser separados segundo 0s seus niveis de abrangéncia de
curto prazo ou de médio e longo prazo. Os primeiros trabalhos de curto prazo deverao
desenvolver-se sobre algumas das limitacdes do trabalho realizado, nomeadamente com a
experimentagao e fabricacao das préteses anatomicamente adaptadas em diferentes materiais,
considerando que o equipamento de fabrico utilizado s6 permitiu a maquinagem de materiais
macios, o0 que inviabilizou a experimentacdo com outros materiais. Deste modo, a alternativa
passa por abdicar da portabilidade do sistema e utilizar equipamentos industriais que permitam a
magquinagem directa de materiais metalicos.

O desenvolvimento de uma plataforma informatica que integre as diversas aplicacdes informaticas
(sistema de varrimento 3D, CAM e CNC) num ambiente de trabalho Unico, com ambiente amigavel
e capaz de permitir a sua utilizagao por pessoas da area clinica, ou outras pessoas sem
conhecimentos especificos das tecnologias de concepgéao e fabrico assistidos por computador, é

um dos trabalhos que poderao vir a ser executados no futuro.

A experimentagao de utilizacdo de uma fixagdo cimentada é outro dos possiveis
desenvolvimentos. Assim como poderd vir a ser realizada a experimentagéo do processo em
diferentes anatomias, como forma de verificar a sua adaptabilidade num leque mais variado de

patologias e em animais com diferentes anatomias.
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A utilizacdo do processo de captagéo in situ da geometria em diferentes situagdes, nomeadamente
para a realizagdo de um implante anatomicamente adaptado que seja necessario providenciar
durante a cirurgia, como seja o0 caso de correcgado de um defeito ésseo ou para preencher uma

qualquer falha 6ssea, podera ser outro dos desenvolvimentos a realizar no futuro.

A médio e longo prazo é expectavel a continuacédo do desenvolvimento dos materiais utilizados
para o fabrico dos implantes, nomeadamente a utilizagao de revestimentos que possam potenciar
o crescimento 6sseo e melhorar a fixagao do implante e cuja utilizagao seja compativel com o
periodo de tempo de cirurgia.

Deveremos estar atentos para a experimentacao de novas tecnologias e equipamentos,
nomeadamente de levantamento de forma e de fabricagao que entretanto possam surgir, pois
estes poderao permitir novos desenvolvimentos do processo, sempre com o objectivo de melhorar
o resultado final, aferido pela qualidade do implante obtido e colocado no paciente, de modo, a
proporcionar a mais rapida e aproximada recuperagéo do estado funcional sem dor ou outras

complicagdes clinicas.
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