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RESUMO 

 

A coluna vertebral é uma estrutura complexa e fundamental para o movimento e estabilidade 

do corpo humano. A escoliose idiopática do adolescente é uma deformidade da coluna vertebral 

que atinge a população de 10 a 16 anos e não há causa totalmente conhecida. Entretanto, alguns 

autores atrelaram o desenvolvimento e/ou progressão da doença com a hipocifose na região 

torácica. O Método dos Elementos Finitos vem sendo largamente utilizado para investigar o 

comportamento biomecânico da coluna vertebral e são muitos os estudos que tentam entender 

a mecânica da Escoliose Idiopática do Adolescente. Nesse contexto, o presente estudo se propõe 

a investigar numericamente, através do Método dos Elementos Finitos, a biomecânica da coluna 

torácica com geometria infantil, em condição de cifose normal e retificada, sob diversas 

condições de carregamento. Para melhor entendimento do tema foi elaborada uma revisão 

bibliográfica sobre a coluna vertebral humana, a Escoliose Idiopática do Adolescente, 

fundamentos de Mecânica do Contínuo, Método dos Elementos Finitos e estado da arte. Para 

definição da malha de elementos finitos foi  desenvolvido um estudo preliminar da unidade 

funcional de coluna T7-T8 para estudo de convergência e qualidade de malha. Em seguida 

foram desenvolvidas as malhas de elementos finitos para os seguimentos em cifose e retificado. 

As vértebras dos modelos foram simuladas como materiais elásticos lineares e os discos 

intervertebrais como materiais hiperelásticos isotrópicos. Apesar de saber que os discos 

intervertebrais são estruturas não lineares com comportamento anisotrópico devido às fibras de 

colágeno, estudos preliminares aqui efetuados demonstraram que as propriedades isotrópicas 

hiperelásticas representam mais adequadamente o problema proposto em termos de 

deformação. Além do carregamento axial fisiológico foram aplicados no platô superior da 

vértebra T5 momentos de flexão e extensão. Por fim, os resultados mostraram maior 

instabilidade do segmento retificado, principalmente quando exposto a carregamentos de 

extensão, com maiores deslocamentos e deformações. Ainda, o deslocamento lateral da coluna, 

característica da escoliose, foi mais expressivo no segmento retificado, o que intensifica a 

hipótese de que a retificação da cifose pode estar atrelada ao desenvolvimento e/ou progressão 

da escoliose. Finalmente, apesar das limitações inerentes a este estudo, a simulação 

computacional aqui apresentada é coerente com os dados da literatura e se mostra uma 

ferramenta adequada para estudos biomecânicos da coluna. 

Palavras-chave: coluna Vertebral; disco intervertebral; hiperelasticidade; Método dos 

Elementos Finitos; Escoliose. 



 

 

ABSTRACT 

 

The spine is a complex structure that is fundamental to the movement and the stability of the 

human body. Adolescent Idiopathic Scoliosis is a spinal deformity that affects the population 

aged between 10 and 16 years with no fully known cause. However, some authors link the 

development and/or progression of the disease to hypokyphosis in the thoracic region. The 

Finite Element Method has been widely used to investigate the biomechanical behavior of the 

spine and there are many studies that try to understand the mechanics of Adolescent Idiopathic 

Scoliosis. In this context, the present study proposes to numerically investigate, through the 

Finite Element Method, the biomechanics of the thoracic spine with child geometry for normal 

and rectified kyphosis conditions, under several loading conditions. For a better understanding 

of the subject, a literature review was prepared on the human spine, Adolescent Idiopathic 

Scoliosis, Fundamentals of Continuum Mechanics, Finite Element Method, and state of the art. 

To define the finite element mesh, a preliminary study of the T7-T8 spine functional unit was 

developed to study mesh convergence and quality. Then, finite element meshes were developed 

for the kyphosis and rectified segments. The vertebrae of the models were simulated as linear 

elastic materials and the intervertebral discs as isotropic hyperelastic materials. Despite 

knowing that intervertebral discs are non-linear structures with anisotropic behavior due to 

collagen fibers, preliminary studies carried out here demonstrated that the hyperelastic isotropic 

properties more adequately represent the proposed problems in terms of deformation. In 

addition to the physiological axial loading, flexion and extension moments were applied at the 

top of T5. Finally, the results showed greater instability of the rectified segment, especially 

when exposed to extension loads, with greater displacements and deformations. Furthermore, a 

more expressive displacement in the frontal plane was observed in the rectified segment, which 

intensifies the hypothesis that kyphosis rectification may be linked to the development and/or 

progression of scoliosis. Finally, despite the limitations inherent to this study, the computer 

simulation presented here is consistent with the literature data and appears to be a suitable tool 

for biomechanical studies of the spine. 

 Keywords: spine; intervertebral disc; hyperelasticity; Finite Element Method; Scoliosis. 
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1  

INTRODUÇÃO 

 

 

A coluna vertebral, ou espinha dorsal, é uma estrutura complexa composta por vértebras, discos 

intervertebrais, ligamentos e músculos. É sua função suportar o peso da cabeça e tronco, 

proteger a medula espinhal, fornecer um eixo parcialmente rígido e flexível para o corpo, além 

de exercer papel fundamental na locomoção (MOORE; DALLEY, 2001).  

A coluna humana é objeto de diversos estudos devido a sua importância para o movimento e  

estabilidade do corpo humano. Inúmeras doenças acometem essa região causando variados 

problemas, desde dores até disfunções que podem influenciar diretamente na função da coluna 

reduzindo a qualidade de vida das pessoas.  

Dentre as muitas doenças que atingem a coluna vertebral estão as deformidades posturais. A 

Escoliose Idiopática do Adolescente (EIA) é uma deformidade da coluna vertebral que acomete 

boa parte da população entre 10 e 16 anos e, por isso, há inúmeros estudos biomecânicos 

envolvendo tal alteração. As causas da EIA não são totalmente definidas e há diversos estudos 

que investigam os possíveis fatores para o desenvolvimento da doença, dentre os mais 

destacados estão os fatores genéticos e biomecânicos. 

O estudo da mecânica que envolve os sistemas biológicos e os seus efeitos mecânicos no 

movimento, tamanho, forma e estrutura do corpo é conhecido como biomecânica (LU; 

CHANG, 2012). A influência mecânica nos sistemas biológicos pode ser encontrada em vários 

níveis, desde molecular e celular, até o nível de tecido, órgão e sistema. Portanto, o estudo da 

biomecânica dos seres humanos abrange desde o funcionamento interno de uma célula, as 

propriedades mecânicas dos tecidos moles e duros, até o desenvolvimento e movimento do 

sistema Neuro-Musculo-Esquelético do corpo. 
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Como a EIA acomete a população em idade jovem é comum a dificuldade de estudos 

biomecânicos in vitro devido à ausência de peças anatômicas da coluna vertebral de indivíduos 

nessa faixa etária. Logo, são necessários meios alternativos para investigação mecânica da 

doença.  

Nas últimas décadas a utilização de análises computacionais utilizando softwares de Elementos 

Finitos (EF) vem permitindo a análise biomecânica da coluna, tornando possível o estudo dos 

deslocamentos, deformações e tensões da coluna vertebral quando sujeita a diferentes 

carregamentos e possibilitando também o melhor entendimento de doenças como a EIA. 

Assim sendo, o escopo deste trabalho será desenvolver a simulação computacional de um 

segmento torácico com geometria em idade infantil em condições de cifose normal e retificada 

sob diferentes tipos de carregamento por meio do Método dos Elementos Finitos (MEF) e, 

então, avaliar a influência da geometria retificada no possível desenvolvimento da EIA. 

 

1.1 Objetivos 

Analisar numericamente através do MEF um segmento torácico com geometria em idade 

infantil em condições de cifose normal e retificada sob diversas condições de carregamentos e 

avaliar a influência da geometria retificada no possível desenvolvimento da EIA. 

 

1.1.1 Objetivos específicos  

Como objetivos específicos pretende-se: 

I.  Desenvolver melhorias locais nas geometrias 3D dos segmentos T5-T10, em idade 

infantil, criados anteriormente por Aroeira (2017). 

II.  Desenvolver um estudo para avaliar, dentre os modelos constitutivos e propriedades 

materiais encontrados na literatura, aquele que melhor representa o problema proposto 

no presente trabalho. 

III.  Desenvolver as análises numéricas dos segmentos em condição de cifose normal e 

retificada sob carregamento axial, flexão e extensão. 
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IV.  Analisar as tensões, deslocamentos e deformações nos segmentos sob as diferentes 

condições de carregamentos. 

V.  Observar se ocorre a predisposição ao fenômeno da EIA na condição de cifose 

retificada. 

 

1.2 Justificativa 

A escoliose idiopática do adolescente é um defeito postural, sem patogênese identificada, de 

caráter tridimensional com deformação no plano sagital, frontal e rotação axial da coluna 

vertebral de adolescentes.  

A EIA atinge de 1 a 3% da população de 10 a 16 anos (WEINSTEIN et al., 2008) e há um 

grande volume de estudos investigando esse distúrbio. Ainda não há uma causa totalmente 

definida para a doença, embora a etiopatogenia atual esteja mais focada em fatores genéticos e 

bioquímicos. Apesar disso, algumas causas biomecânicas são citadas na literatura e diversos 

autores (CASTELEIN; VAN DIEËN; SMIT, 2005; ROUSSOULY et al., 2012; WHITE; 

PANJABI, 1990) atrelaram o desenvolvimento da EIA com a presença de hipocifose na região 

torácica. 

Muitos modelos de elementos finitos da coluna têm sido usados para estudar os resultados da 

cirurgia de escoliose com diferentes implantes, a causa da escoliose, a biomecânica da sua 

progressão e a biomecânica da órtese (WANG et al., 2014). A modelagem de elementos finitos 

também pode melhorar a compreensão do mecanismo de desenvolvimento da escoliose do 

ponto de vista mecânico.  

Aroeira (2017), em sua tese de doutorado, propôs um modelo torácico com retificação da cifose 

e assimetria ligamentar, a partir de modelagem geométrica baseada na ilustração de uma 

vértebra típica, com o intuito de compreender o comportamento da coluna torácica de 

adolescente nessa situação e avaliar o possível desenvolvimento da escoliose. 

Contudo, o modelo apresentado não considerou o comportamento material não linear dos discos 

intervertebrais e as distintas propriedades físicas para as regiões de osso cortical e trabecular 

por apresentar maior complexidade a modelagem. Além disso, não foram simulados 

carregamentos cotidianos como flexão e extensão. 
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Logo, o presente trabalho se propõe, através da geometria inicial desenvolvida por Aroeira 

(2017), a desenvolver simulação computacional pelo MEF considerando não linearidade dos 

discos intervertebrais e diferentes propriedades físicas nas regiões de osso cortical e trabecular. 

Além disso, pretende-se aplicar carregamentos axial, flexão e extensão nos segmentos 

retificado e em cifose para investigar o comportamento mecânico do modelo da coluna. 

 

1.3 Metodologia  

Para maior entendimento do tema, deve ser realizada uma revisão bibliográfica detalhada acerca 

dos seguintes temas: 

VI. anatomia, biomecânica e propriedades físicas da coluna vertebral; 

VII. escoliose; 

VIII. mecânica do contínuo; 

IX. análise computacional por elementos finitos; 

X. estudos computacionais da coluna vertebral humana utilizando o método dos elementos 

finitos. 

A busca pelas bibliografias foi feita através das seguintes bases de dados: Scholar Google, 

Scopus, Science Direct, PubMed, periódicos da CAPES e nos repositórios de dissertação e teses 

de diversas universidades brasileiras e internacionais. 

Após estabelecimento de níveis satisfatórios dos conhecimentos citados anteriormente, é 

necessário estabelecer a análise de uma unidade funcional da coluna torácica em idade infantil 

no programa Abaqus©, fundamentado no Método dos Elementos Finitos, para estudo de 

convergência e qualidade de malha.  

Em seguida, deve-se realizar a análise pelo MEF dos seguimentos torácicos de criança em 

condição de cifose considerando diversos tipos de materiais para os discos intervertebrais com 

o intuito de estabelecer o mais adequado para o modelo proposto. Após a definição das 

propriedades físicas mais apropriadas para os discos deverá ser efetuada a análise numérica dos 

segmentos torácicos em condição de cifose normal e retificada sob carregamentos axial, flexão 

e extensão. 



20 

 

 

 

Finalmente, há de ser feita a análise dos deslocamentos, tensões e deformações dos modelos, 

além de observar se houve indícios de que na condição retificada há alguma propensão para o 

desenvolvimento da EIA. 

 

1.4 Estrutura do texto 

Este trabalho é apresentado em cinco capítulos. O capítulo 1, a introdução, onde é apresentado 

resumidamente o objetivo, a justificativa e a metodologia do trabalho. O Capítulo 2 compreende 

toda a revisão bibliográfica necessária sobre a coluna vertebral, a Escoliose Idiopática do 

Adolescente, fundamentos de Mecânica do Contínuo, Método dos Elementos Finitos e estado 

da arte. No Capítulo 3 são especificadas todas as etapas realizadas para a obtenção da geometria 

tridimensional da coluna, geração de malha, propriedades dos materiais e condições de 

contorno. No capítulo 4 são exibidos os resultados e a discussão. Por fim, no Capítulo 5 são 

apresentadas as conclusões da pesquisa e propostas para futuros trabalhos. 
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2  

REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 

 

 

2.1 Termos anatômicos  

No presente trabalho serão frequentemente utilizados termos anatômicos universalmente 

padronizados para identificar superfícies corporais, planos e movimentos. Logo, serão 

apresentadas as definições necessárias para compreensão do texto seguinte.  

Entende-se por posição anatômica aquela cuja pessoa está de pé e ereta com cabeça, olhos, 

mãos e dedos dos pés direcionados para frente e braços juntos ao corpo (HAMILL; KNUTZEN; 

DERRICK, 2016). 

O termo posterior (ou dorsal) refere-se à face posterior do corpo e anterior (ou ventral) indica a 

região mais próxima a face frontal do corpo. Inferior refere-se a estruturas mais próximas dos 

pés e superior às estruturas mais próximas da cabeça (MOORE; DALLEY, 2001). A Figura 2-

1 ilustra os termos anatômicos na descrição da posição e direção. 

As descrições anatômicas consistem em três planos principais (frontal ou coronal, sagital e 

transversal ou axial) imaginários que passam através do corpo na posição anatômica. Conforme 

pode ser visualizado na Figura 2-2, os planos sagitais passam longitudinal e lateralmente através 

do corpo, quando o plano sagital divide o corpo em metades direita e esquerda, este é chamado 

de plano sagital médio. Os planos frontais ou coronais são aqueles longitudinais, em ângulos 

retos com os planos sagitais, que dividem o corpo em partes anterior (frente) e posterior (de 

trás). Por fim, os planos transversais são fatias horizontais que formam ângulo reto com o eixo 

longitudinal do corpo (MOORE; DALLEY, 2001). 
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Figura 2-1. Ilustração demonstrando os termos anatômicos utilizados na descrição da posição 

ou direção. 

Fonte: Adaptado de Hamill, Knutzen e Derrick (2016, p.12). 

 

Figura 2-2. Ilustração demonstrando os planos principais do corpo humano vistos na posição 

anatômica 

Fonte: Adaptado de Vanputte et al. (2017, p.18). 
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2.2 Anatomia da coluna vertebral 

A coluna vertebral humana é considerada uma haste vertical composta por vértebras 

sobrepostas, conectadas através de discos, ligamentos e músculos. A espinha dorsal estende-se 

desde o crânio até o cóccix e é composta por 24 vértebras móveis, destas 7 cervicais (CI a 

CVII), 12 torácicas (TI a TXII), 5 lombares (LI a LV),  5 vértebras sacrais  e  de 3 a 5 vértebras 

coccígeas que se fundem formando o cóccix. A Figura 2-3 exibe a coluna em vistas anterior, 

lateral esquerda e posterior. 

 

Figura 2-3. Ilustração demonstrando a anatomia da coluna vertebral: vistas anterior à 

esquerda, sagital esquerda ao centro e posterior à direita. 

Fonte: Netter (2015, prancha 153). 
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O segmento cervical compõe o esqueleto axial do pescoço e suporte da cabeça, o segmento 

torácico sustenta a cavidade torácica, o segmento lombar suporta a cavidade abdominal e 

permite mobilidade entre a parte torácica do tronco e a pelve, a região sacral liga a coluna 

vertebral à cintura pélvica e a zona coccígea possui função no suporte do assoalho pélvico 

(NATOUR, 2004). 

Apesar de haver variação entre os segmentos da coluna, uma vértebra típica é formada por 

corpo, arco e processos vertebrais, como é indicado na Figura 2-4. O corpo, geralmente em 

forma cilíndrica, é a parte anterior da vértebra e é constituído por parte externa mais densa 

formada por osso cortical e parte interna mais porosa formada por osso esponjoso ou trabecular. 

Os discos intervertebrais se localizam entre os corpos das vértebras e tem função de suportar 

carga e amortecer impactos (NATOUR, 2004). 

 

Figura 2-4. Ilustração de uma vértebra típica: (a) Vista superior; (b) Vista lateral. 

Fonte: Vanputte et al. (2017, p.218) 

O arco vertebral forma as paredes laterais e posterior do forame vertebral. Os processos são 

divididos em espinhoso, transverso e articulares, tem função de fortalecer a coluna e permitir o 

movimento (NATOUR, 2004; VANPUTTE et al., 2017). O Quadro 2-1 resume a estrutura geral 

de uma vértebra. 

Uma unidade funcional de coluna (UFC), também nomeada como segmento móvel, é composta 

por duas vértebras unidas pelo disco intervertebral e ligamentos como pode ser observado na 

figura 2-5.  
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Quadro 2-1. Descrição dos componentes típicos das vértebras. 

Estrutura 
 

Descrição 

Corpo 

 Em forma cilíndrica, é habitualmente a parte com maiores dimensões, com 

superfícies achatadas que se orientam superior e inferiormente; forma a 

parede anterior do forame vertebral; os discos intervertebrais localizam-se 

entre os corpos. 

Forame 

vertebral 

 Orifício pelo qual passa a medula espinhal; os forames vertebrais 

adjacentes formam o canal vertebral. 

Arco 

vertebral 

 Forma as paredes laterais e posterior do forame vertebral; tem diversas 

apófises e superfícies articulares. 

Pedículos 
 Um de cada lado formam a raiz do arco; formam a parede lateral do orifício 

vertebral. 

Lâminas 
 

Parte posterior do arco; formam a parede posterior do forame vertebral. 

Processo 

transverso 

 Apófises que se dirigem lateralmente a partir da junção da lâmina com o 

pedículo; local de inserção muscular. 

Processo 

Espinhoso 

 
Apófise que se dirige posteriormente a partir da junção das duas lâminas; 

local de inserção de músculos; reforça a coluna vertebral, permitindo-lhe 

movimento. 

Processo 

articular 

 
Projeções superiores e inferiores contendo facetas articulares onde as 

vértebras se articulam; fortalecem a coluna vertebral e permitem o 

movimento. 

Fonte: Adaptado de Vanputte et al. (2017, p.218). 

 

2.3 Biomecânica da coluna vertebral 

A biomecânica é uma ciência que aplica leis mecânicas a um organismo vivo em condições 

normais e anormais, a fim de estudar os aspectos mecânicos e biológicos dos músculos, 

articulações, ligamentos e suas estruturas circundantes. 

A coluna vertebral é uma estrutura com comportamento mecânico em que as vértebras se 

articulam umas com as outras através das facetas articulares, discos, ligamentos e músculos. A 

espinha dorsal apresenta três funções principais: proteger a medula espinhal de quaisquer forças 

e movimentos danosos; suportar o peso da cabeça e do tronco e permitir os movimentos 

fisiológicos entre cabeça, tronco e pelve (WHITE; PANJABI, 1990). 
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Figura 2-5. Ilustração de uma UFC composta de duas vértebras, disco e ligamentos. 

Fonte: Meijer (2011, p13). 

 

2.3.1 Movimentos da coluna vertebral 

Vértebras adjacentes apresentam apenas movimentos limitados, mas a combinação dos 

movimentos de todo um segmento é capaz de conferir mobilidade a toda a coluna. São possíveis 

movimentos de flexão, extensão, rotação axial e flexão lateral (lateralização) conforme é 

ilustrado na Figura 2-6. A flexão é o movimento mais destacado da coluna vertebral (NATOUR, 

2004). 

 

2.3.2 Estabilidade mecânica da coluna vertebral 

A instabilidade clínica é a incapacidade da coluna de manter, sob cargas fisiológicas, seu padrão 

de deslocamento, causando assim deformidade estrutural e/ou dor incapacitante (WHITE; 

PANJABI, 1990) . 

Panjabi (1992) divide a estabilidade da coluna em três subsistemas: (1) passivo, composto pelas 

vertebras, articulações facetarias, discos intervertebrais e ligamentos; (2) ativo, formado pelos 
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músculos e tendões; e (3) neural, integrado por vários transdutores de força e movimento, 

localizados nos ligamentos, tendões e músculos, e nos centros de controle neural. Os três 

subsistemas são funcionalmente interdependentes.  

 

Figura 2-6. Ilustração demonstrando os movimentos da coluna vertebral. 

Fonte: Adaptado de Natour (2004, p.36). 

 

2.3.3 Curvas sagitais anatômicas  

A coluna vista do plano frontal é reta e simétrica. No plano sagital apresenta quatro curvas 

fundamentais, convexas anteriormente nas regiões cervical e lombar (lordose) e convexas 

posteriormente nas regiões torácica e sacral (cifose) (Figura 2-7). Segundo White e Panjabi 
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(1990) essas curvas normais dão à coluna maior flexibilidade, capacidade de absorção de 

choque aumentada e mantém rigidez e estabilidade adequada. 

 

Figura 2-7. Ilustração da coluna em vista lateral esquerda com indicação de curvas normais. 

Fonte: Vanputte et al. (2017, p.216). 

As cifoses torácicas e sacrais são consideradas primarias por serem naturais nos seres humanos 

desde o nascimento. A cifose torácica primaria varia entre 20º e 50º em colunas saudáveis. As 

lordoses cervicais e lombares são ditas como secundárias por serem adquiridas após o 

nascimento (AROEIRA, 2017). Mudanças nessas curvas normais da coluna humana podem ser 

o gatilho para diversos tipos de instabilidades. 
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2.3.4 Papel dos discos intervertebrais 

Os discos intervertebrais são estruturas elásticas de comportamento não linear e anisotrópico 

que fazem a ligação entre vértebras adjacentes e são compostas por núcleo pulposo e anel 

fibroso. O disco intervertebral suporta em predomínio tensões de compressão, no entanto está 

sujeito também a momentos, tensões de tração e cisalhamento, a depender do tipo de 

movimento que a coluna está sujeita (WHITE; PANJABI, 1990).  

O disco tem um papel importante na dissipação da energia mecânica da coluna, através das 

deformações que estes sofrem ao receber as forças solicitantes. Essa função é exercida pela 

combinação das propriedades incompressíveis do núcleo pulposo, similares a um líquido, e das 

características elásticas do anel fibroso, atuando de forma conjunta para a dissipação e 

transmissão de forças (NATOUR, 2004). 

O núcleo pulposo, que ocupa o centro do disco em cerca de 30 a 50%, é branco, brilhante e 

semi-gelatinoso. É altamente elástico e comporta-se como um fluido. Funciona como um eixo 

de movimento entre as vértebras adjacentes e absorve as forças atuantes (NATOUR, 2004; 

WHITE; PANJABI, 1990). 

O anel fibroso é constituído de lamelas concêntricas de fibras orientadas a 30º, dispostas em 

forma de espiral, apresentando direção oposta de camada para camada (Figura 2-8). Dentre as 

funções do anel fibroso estão: ajudar a estabilizar os corpos vertebrais adjacentes; permitir o 

movimento entre as vértebras; atuar como ligamento acessório; garantir que o núcleo pulposo 

permaneça em sua posição e amortecer forças atuantes (NATOUR, 2004; WHITE; PANJABI, 

1990). 

 

Figura 2-8. Ilustração esquemática do disco intervertebral: A - Núcleo pulposo ao centro e 

lamelas formando o anel fibroso; B - Orientação das fibras em  ±30º com o plano do disco. 

Fonte: Adaptado de White e Panjabi (1990, p.5). 
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2.4 Escoliose 

As alterações posturais podem ser classificadas em dois tipos: vícios posturais e deformidades 

posturais. Os vícios posturais são extrínsecos a coluna vertebral e estão situados na musculatura, 

quadril ou membros inferiores. Não é necessário nenhum procedimento para correção, sendo 

necessário apenas controle postural do próprio paciente. 

As deformidades posturais são alterações intrínsecas e definitivas da coluna vertebral e só 

podem ser corrigidos através de tratamento médico cirúrgico ou não cirúrgico. Tais defeitos 

podem ser classificados em escoliose, hipocifose, hipercifose, hipolordose e hiperlordose 

(NATOUR, 2004). 

A escoliose é uma deformidade postural caracterizada pela deformação tridimensional da 

coluna com deslocamentos laterais no plano frontal e rotação axial da coluna (Figura 2-9). Os 

mais comuns tipos de escoliose são: idiopática, congênita e degenerativa.  

 

Figura 2-9. Esquerda: ilustração de uma coluna com escoliose e rotação das vértebras; Centro: 

radiografia panorâmica da coluna com escoliose torácica; Direita: radiografia panorâmica da 

coluna com escoliose lombar. 

Fonte: Meijer (2011, p13). 
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2.4.1 Escoliose Idiopática  

A escoliose idiopática é a mais frequente e não tem causa totalmente conhecida. Kouwenhoven 

e Castelein (2008) fizeram uma revisão de literatura com intuito de mostrar os possíveis fatores 

intrínsecos ao desenvolvimento da escoliose idiopática, dentre as listadas: genética, distúrbios 

no crescimento e desenvolvimento da coluna, alterações nos discos intervertebrais e ligamentos. 

 Zaydman et al. (2021) desenvolveram uma revisão de literatura sobre a etiopatogenia da 

doença dividindo as causas entre biomecânicas/musculoesqueléticas e genéticas. Dentre as 

hipóteses mais atuais de causa da EIA estão os fatores genéticos que envolvem as proteínas dos 

tecidos conectivos e genes associados à puberdade e crescimento. 

Ademais, com foco nas possíveis causas mecânicas da doença, diversos autores (CASTELEIN; 

VAN DIEËN; SMIT, 2005; ROUSSOULY et al., 2012; WHITHE; PANJABI, 1990) sugerem 

que a retificação da coluna em plano sagital pode apresentar maiores chances de 

desenvolvimento e/ou progressão da deformidade.  

A escoliose idiopática é designada por infantil se tem início em crianças até os 3 anos de idade, 

juvenil entre a faixa etária de  3 e 10 anos e adolescente caso tenha início a partir dos 10 anos 

de idade (NATOUR, 2004). A escoliose idiopática do adolescente equivale a 80% de todos os 

casos de escoliose e atinge cerca de 1 a 3% da população entre 10 e 16 anos (AROEIRA, 2017; 

WEINSTEIN et al., 2008).  

A máxima progressão da EIA acontece durante o crescimento corporal, acometendo 

majoritariamente o sexo feminino. Há indicação cirúrgica quando as curvas alcançam ângulos 

maiores que 45º (Figura 2-10), em casos de menor deformação a correção ou impedimento da 

progressão pode ser feita através de órteses (Figura 2-11) (AROEIRA, 2017).  
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Figura 2-10.  Radiografias panorâmicas da coluna. Escoliose (pré-operatória) à esquerda. Ao 

centro e direita, vistas frontal e sagital, respectivamente, da coluna após correção parcial da 

escoliose através de tratamento cirúrgico com a colocação de parafusos pediculares. 

Fonte: Lonner (2019). 

 

Figura 2-11. Fotografia de paciente em tratamento de escoliose idiopática do adolescente com 

a utilização de órtese TLSO: a - vista frontal; b - vista posterior. 

Fonte: Kwan et al. (2017). 
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2.5 Elementos Finitos e parâmetros de qualidade de malha 

Muitos fenômenos em engenharia e ciências podem ser descritos em termos de equações 

diferenciais parciais. O Método dos Elementos Finitos é baseado em aproximações numéricas 

de domínio (interpolação de funções exatas em determinados pontos nodais, aproximações para 

continuidades, formulações fraca, forte e híbrida, integração numérica completa e reduzida, 

entre outras) com as quais essas equações diferenciais parciais podem ser resolvidas de modo 

aproximado em todo domínio analisado. A ideia básica do MEF é dividir a geometria do 

problema em elementos finitos (discretos) conectados por nós e, usando funções 

aproximadoras, obter uma solução estimada (FISH; BELYTSCHKO, 2007). 

O MEF é largamente utilizado no campo da mecânica dos sólidos devido à facilidade para tratar 

geometrias complexas através da discretização em elementos finitos. Em alguns programas 

comerciais baseados no método é possível discretizar, através da análise Isogeométrica,  a 

geometria gerada com auxílio de um programa CAD (Computer Aided Design) que utiliza o 

modelo matemático Non-Uniform Rational Basis Spline (NURBS) como modelo matemático 

para desenvolver as geometrias. 

Existem diversos tipos e classificações para os elementos finitos, que devem ser selecionados 

de acordo com as particularidades de cada problema, as Figuras 2-12 e 2-13 ilustram as famílias 

e tipos de elementos mais usuais e a figura 2-13 traz um exemplo de discretização com 

elementos finitos triangulares de três nós de uma placa com furo central. 

 

Figura 2-12. Família de elementos finitos usuais. 

Fonte: Dassault Systèmes Simulia Corp. (2014). 
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Figura 2-13. Geometrias usuais de elementos finitos 

Fonte:  Dassault Systèmes Simulia Corp. (2014). 

 

Figura 2-14. Discretização em elementos finitos triangulares de 3 nós de uma placa com furo 

central. 

Fonte: Fish e Belytschko (2007). 



35 

 

 

 

As análises por software de elementos finitos são divididas em pré-processamento, análise e 

pós-processamento. Na fase de pré-processamento são definidas as geometrias, os materiais e 

seções, as condições de contorno e carregamento e a geração das malhas. A etapa de análise 

envolve o processo de simulação numérica. Por fim, o pós-processamento compõe a 

apresentação dos resultados da análise. O fluxograma apresentado na Figura 2-15 exemplifica 

o processo de forma resumida. 

 

Figura 2-15. Metodologia básica de análise em software de elementos finitos. 

Fonte: Dias et al. (2010). 

Existem inúmeros software de análise por elementos finitos, dentre os mais conhecidos estão: 

MSC NASTRAN©, Ansys©, Femap©, HyperWorks© e Abaqus©. Esses softwares permitem 

desenvolver a geometria dentro do próprio programa ou importar geometrias CAD complexas 

de outros softwares de modelagem 3D.  

Neste trabalho foi utilizado o programa comercial Abaqus©, que apresenta a vantagem de já 

possuir implementado em seu código o modelo material hiperelástico anisotrópico  de 
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Holzapfel, Gasser e Ogden (2000) que será avaliado como uma das possíveis opções de modelo 

constitutivo para o anel fibroso dos discos intervertebrais. 

 

2.5.1 Verificação, validação e qualidade de malha 

A verificação de um modelo é definida como o processo de determinar se o modelo 

computacional representa com precisão as equações matemáticas subjacentes e suas soluções. 

A validação é definida como o processo de determinar o grau em que um modelo computacional 

representa a situação real pretendida. A principal etapa do processo de validação é a comparação 

dos resultados obtidos pelo modelo com os resultados observados nos experimentos de 

validação (ASME, 2012).  

Quadro 2-2. Parâmetros de qualidade de malha mais usuais e suas definições. 

Parâmetro Descrição 

“Aspect 

Ratio” 

É a relação entre a maior e menor aresta do elemento. É recomendado que 

a relação não seja maior do que 5. 

“Jacobian” 

Desvio de um elemento de sua forma ideal. O valor jacobiano varia de 0 a 

1 onde 1 representa um elemento de forma perfeita. Valores acima de 0,5 

são aceitáveis. 

“Tetra 

Collapse” 

Nesse critério a altura do elemento tetra é medida de cada um dos quatro 

nós até sua face oposta, e então dividida pela raiz quadrada da área da face. 

O valor ideal para o parâmetro é igual a 1 e são aceitáveis valores maiores 

que 0,1. 

“Warpage” 

É definido como a quantidade pela qual um elemento, ou a face de elemento 

sólido, se desvia de ser plana. Esta verificação só se aplica a elementos 

quadrilaterais. Empenamento de até 10°  é geralmente aceitável. 

“Skew” 

Skew para elemento quadrilátero: 90° menos o ângulo mínimo entre as duas 

linhas que unem os lados médios opostos do elemento.  

Skew para elemento triangular = 90° menos o ângulo mínimo entre as linhas 

de cada nó para o lado médio oposto e entre os dois lados médios adjacentes 

em cada nó do elemento. Ângulos menores que 45º são aceitáveis. 

“Volumetric 

Skew” 

Aplicável apenas a elementos tetraédricos. O fator de forma para um 

elemento é determinado dividindo-se o volume do elemento pelo volume de 

um tetraedro ideal (equilátero) do mesmo circumradius. No caso de 

elementos tetraédricos, o circumradius é o raio de uma esfera que passa 

pelos quatro vértices do tetraedro. Medidas menores que 0,7 são aceitáveis. 

“Stretch” 
É a medida do alongamento de um dado elemento. O valor ideal é 1,0 e 

valores acima de 0,2 são aceitaveis. 

“Min./Max 

angle” 

Mínimos e máximos ângulos entre as arestas das faces dos elementos. Para 

elementos quadrilaterais os ângulos devem estar entre 45º e 135º e para 

elementos tetraédricos os valores devem estar entre 20º e 120º graus. 

Fonte: Altair (2020). 
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A qualidade da malha utilizada é outro fator a ser analisado nas modelagens em software de 

elementos finitos, os próprios software de modelagem MEF trazem um conjunto de métricas 

com o intuito de verificar a qualidade da malha utilizada. O HyperMesh, programa utilizado no 

presente trabalho para geração de malhas, disponibiliza os indicadores de qualidade de malha 

definidos no Quadro 2-2. 

 

2.6 Conceitos fundamentais da Mecânica do Contínuo 

O estudo do comportamento mecânico de estruturas, inclusive as biológicas, depende de uma 

análise cuidada do comportamento dos materiais constituintes. Para tal é necessário o 

entendimento de conceitos relacionados a Mecânica do Contínuo como deslocamento, 

deformação e tensão. Por isso, a seguir é apresentada uma breve revisão sobre o assunto baseado 

nos textos de Mal e Singh (1991), Holzapfel (2000), Marczak e Iturrioz (2006), Jakel (2010) e 

Argenta (2020). 

 

2.6.1 Medidas de deformação 

A mecânica do contínuo é baseada na suposição que o material está distribuído continuamente 

em certa região do espaço. A aplicação de cargas externas causa mudanças na posição relativa 

das partículas dos materiais. 

Imaginando que uma partícula P de um dado material ocupa uma posição 𝑋 na configuração 

inicial (coordenada material ou lagrangiana) no espaço 𝑅0 e que após a aplicação de ações 

externas essa mesma partícula ocupa a posição x (coordenadas espaciais ou eulerianas) no 

espaço 𝑅𝑡 no tempo t, conforme Figura 2-16. A coordenada espacial (𝑥𝑙) pode ser considerada 

uma função da coordenada material e do tempo, conforme a seguinte expressão: 

𝑥𝑙 =  𝑥𝑙(𝑋, 𝑡) (2.1) 

 

O inverso também é verdadeiro, de forma que: 

𝑋𝑘 =  𝑋𝑘(𝑥, 𝑡) (2.2) 
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Figura 2-16 - Coordenadas materiais e espaciais. 

Fonte: Mal e Singh (1991). 

Uma partícula vizinha a P ocupa a posição 𝑋𝑘 + 𝑑𝑋𝑘  na posição inicial e 𝑥𝑙 + 𝑑𝑥𝑙 na posição 

final. Logo: 

𝑑𝑥𝑙 =  𝑥𝑙,𝑘  𝑑𝑋𝑘  (2.3) 

 

A derivada parcial da coordenada espacial com relação a coordenada material é conhecida como 

tensor gradiente de deformação e é representado pela letra F, conforme equação 2.4. 

𝑭 = 𝐹𝑙𝑘 = 𝑥𝑙,𝑘 =
𝜕𝑥𝑙

𝜕𝑋𝑘
 (2.4) 

 

O tensor F é objetivo e possui a desvantagem de não ser simétrico o que prejudica seu uso como 

medida de deformação. Todavia, por ser de simples avaliação, é bastante empregado na 

definição de outras medidas de deformação, como, por exemplo, os tensores de deformação de 

Cauchy-Green que são simétricos. 

Os tensores de deformação de Cauchy-Green admitem a seguinte forma: 

𝑪 = 𝑭𝑇𝑭 

 

(2.5) 

  

𝑩 = 𝑭 𝑭𝑇 

 

(2.6) 

 

e são chamados de tensor à direta (C) e à esquerda (B). 
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O tensor de Cauchy-Green admite os três invariantes principais dados por:  

 

𝐼1 =  𝜆1
2 + 𝜆2

2 + 𝜆3
2
 

 

(2.7) 

𝐼2 =  𝜆1
2𝜆2

2 + 𝜆2
2𝜆3

2 + 𝜆1
2𝜆3

2
 

 

(2.8) 

𝐼3 =  𝜆1
2𝜆2

2𝜆3
2 = 𝐽² (2.9) 

 

J é a razão volumétrica total (Jacobiano), também dada por |𝑭|, que para materiais 

incompressíveis é igual a 1. 

No caso de deformações infinitesimais é possível desprezar as parcelas de segunda ordem dos 

tensores de deformação. Além disso, não há distinção entre coordenadas naturais e espaciais. 

Então, chega-se na seguinte expressão: 

휀𝑖𝑗 =
1

2
(𝑢𝑖,𝑗 + 𝑢𝑗,𝑖) 

 

(2.10) 

onde: 

휀𝑖𝑗 é chamando de tensor de deformações infinitesimais; 

𝑢𝑖,𝑗 são as derivadas parciais dos deslocamentos em todas as direções. 

 

2.6.2 Medidas de tensão 

Assim como na deformação, quando se trata de tensão existem várias formas de medidas. 

Dentre os tensores mais conhecidos estão o de Cauchy e Piola-Kirchhoff. 

O tensor de tensão de Cauchy ou tensão verdadeira é medido na condição deformada e é obtido 

através do vetor de tensões (traction). O vetor de tensões em um volume infinitesimal é dado 

por: 

𝑡(𝑦𝑖 , 𝑒𝑖) =  𝜎𝑖𝑗𝑒𝑗 (2.11) 

 

em que  𝑦𝑖 são pontos nas faces normais aos vetores unitários 𝑒𝑖 para dado elemento 

infinitesimal na condição deformada, conforme exemplifica a Figura 2-17. 
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O tensor de Cauchy, dado pelo conjunto dos nove componentes σij, é simétrico (σij = σji) e em 

forma matricial toma a seguinte configuração: 

𝝈 = [

𝜎11 𝜎12 𝜎13

𝜎21 𝜎22 𝜎23

𝜎31 𝜎32 𝜎33

] (2.12) 

 

 

Figura 2-17. Componentes de tensão nas direções x, y e z. 

Fonte: Adaptado de Mal e Singh (1991, p.6)  

O primeiro tensor de Piola-Kirchhoff é definido como um diferencial de força na condição 

deformada aplicado em um diferencial de área na condição indeformada e é o par energético 

conjugado do gradiente de deformação. Pode-se escrever o primeiro tensor de Piola-Kirchhoff  

em função do tensor de Cauchy como: 

�̅� = |𝑭|(𝑭−𝟏)𝑇𝝈 (2.13) 

 

Cabe observar que: J = |𝑭|. 

O primeiro tensor de Piola-Kirchhoff não é simétrico, o que torna a manipulação matemática 

complicada. Então, surge o segundo tensor de Piola-Kirchhoff (par energético conjugado com 

o tensor das deformações de Green-Lagrange) que é definido como um diferencial de força 

aplicado em um diferencial de área, ambos na condição deformada. Ademais, o segundo tensor 
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de Piola-Kirchhoff será simétrico sempre que σ o for. Pode-se escrever o segundo tensor de 

Piola-Kirchhoff como: 

�̃� = |𝑭|𝑭−𝟏𝝈(𝑭−𝟏)𝑇 

 

(2.14) 

 

2.6.3 Relações constitutivas 

Equações constitutivas são as relações que conectam os campos de deformação e tensão e 

descrevem a constituição material baseando-se em evidências experimentais. Em seguida serão 

apresentados os principais modelos constitutivos com relevância para o presente estudo. 

 

2.6.3.1 Modelo constitutivo elástico linear isotrópico 

Diversas estruturas são projetadas para sofrer pequenas deformações e, no caso de materiais 

isotrópicos, são representadas pela seguinte equação constitutiva: 

𝜎𝑖𝑗 =  𝜆휀𝑘𝑘𝛿𝑖𝑗 + 2𝜇휀𝑖𝑗  𝑐𝑜𝑚 𝑖, 𝑗, 𝑘 =  1, 2, 3 (2.15) 

 

onde: 

𝜎𝑖𝑗 é o tensor de tensões;  

휀𝑖𝑗 é o tensor de deformações infinitesimais; 

 λ e μ são as constantes de Lamé dadas por: 

𝜆 =  
𝜈𝐸

(1 + 𝜈)(1 − 2𝜈)
 (2.16) 

   

𝜇 =  
𝐸

2(1 + 𝜈)
 

 

(2.17) 

 

ν é chamado de coeficiente de Poisson; 

 E é o módulo de elasticidade. 
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A relação apresentada na equação 2.15 é conhecida como lei de Hooke em homenagem ao 

matemático Robert Hooke. O conceito de elasticidade está associado ao fato de um material 

voltar a seu formato e tamanho original após remoção da carga responsável pela sua 

deformação. Ainda, se a relação tensão x deformação do material é proporcional, ou seja, se 

obedece a lei de Hooke, o mesmo pode ser definido como material elástico linear.  

Conforme é observado na Figura 2-18A, na região de curva reta há proporcionalidade entre 

tensão e deformação, logo, se submetido a deformações pequenas, o material pode ser 

representado pelo modelo constitutivo exibido na equação 2.15. 

A constante de Lamé (μ) mostrada na equação 2.17 é também conhecida por módulo de 

cisalhamento. O módulo de compressibilidade de um material é dado pela seguinte equação: 

𝑘 =  
𝐸

3(1 − 2𝜈)
=  𝜆 +  

2

3
𝜇 (2.18) 

 

Em materiais incompressíveis k tende ao infinito, ou seja, o denominador da expressão tende a 

0. Logo, para esse tipo de material o coeficiente de Poisson é igual a 0,5. 

 

2.6.3.2 Modelos constitutivos hiperelásticos 

Alguns materiais, apesar de sofrerem deformações bem maiores do que os materiais 

tradicionais, retornam ao seu formato original após a remoção das forças exercidas. Ainda, esse 

tipo de material apresenta relação não linear entre tensão e deformação independentemente do 

nível de solicitação imposta e as tensões são determinadas pelo estado de deformação em que 

se encontram e não pelo histórico ou caminho de deformação. Os materiais com as 

características citadas acima são denominados hiperelásticos. 

Alguns exemplos de materiais hiperelásticos são as borrachas, espumas e tecidos biológicos. A 

Figura 2-18 mostra gráficos típicos de tensão versus deformação para materiais elásticos (A) e 

hiperelásticos (B). 
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Figura 2-18. Diagrama de tensão X deformação: A - material elástico dúctil; B - material 

hiperelástico. 

Fonte: Adaptado de Marczak e Iturrioz (2006, p.11). 

Quando se trata de materiais com comportamento hiperelástico, a lei de Hooke não é aplicável, 

a forma mais usual de relacionar tensão (𝜎𝑖𝑗)  e deformação (휀𝑖𝑗)  é através da função de energia 

de deformação, também conhecida como função de energia livre de Helmholtz (W): 

𝜎𝑖𝑗 = 𝑓(
𝜕𝑊

𝜕휀𝑖𝑗
) (2.19) 

 

A forma mais geral de representar a relação constitutiva de materiais hiperelásticos é através da 

seguinte equação: 

𝝈 = 𝛽0𝑰 + 𝛽1𝑩 + 𝛽−1𝑩−𝟏 (2.20) 

 

onde: 

I é o tensor identidade,  

B é o tensor de deformações de Cauchy-Green à esquerda 

𝛽0, 𝛽1 e 𝛽−1 são funções dos invariantes de B e da função de energia de deformação W. 

Para a realização da modelagem de um material hiperelástico deve-se determinar a função W 

apropriada para cada tipo material. Há inúmeros modelos hiperelásticos disponíveis na 

literatura, sendo esses classificados em duas categorias principais: os modelos fenomenológicos 
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e os modelos micromecânicos. Os modelos fenomenológicos se baseiam no comportamento do 

material durante os procedimentos experimentais. Já os modelos micromecânicos baseiam-se 

na estatística relacionada com os processos químicos de produção do material. 

Vários desses modelos são implementados em software de EF para caracterizar o 

comportamento mecânico de materiais hiperelásticos. Como o presente estudo tem como foco 

a implementação numérica no software Abaqus©, serão abordados resumidamente a seguir os 

modelos implementados no programa que foram utilizados com mais frequência na modelagem 

hiperelástica dos discos intervertebrais em estudos computacionais da coluna humana. Os 

modelos podem ser expressos em função dos invariantes de deformação , 𝑊 = 𝑊(𝐼1, 𝐼2, 𝐼3), ou 

através dos estiramentos principais, 𝑊 = 𝑊(𝜆1, 𝜆2, 𝜆3). 

 

2.6.3.2.1 Modelo de Ogden 

O modelo de Ogden (1972) é amplamente utilizado em problemas de grandes deformações já 

que trabalha adequadamente em deformações maiores de 700% (KUMAR; RAO, 2016). Ainda,  

o modelo descreve o comportamento não linear de materiais complexos como tecidos 

biológicos (TEIXEIRA, 2014). A sua função da energia de deformação é dada através dos 

estiramentos principais ( 𝜆1, 𝜆2, 𝜆3) pela seguinte expressão: 

𝑊 =  ∑
𝜇𝑖

𝛼𝑖
 (𝜆1

𝛼𝑖 + 𝜆2
𝛼𝑖 + 𝜆3

𝛼𝑖 − 3) + ∑
1

𝐷𝑘
(𝐽 − 1)2𝑘

𝑁

𝑘=1

𝑁

𝑖=1

 (2.21) 

 

em que: 

𝐷1 =
2

𝑘
 (2.22) 

 

𝜇 =
1

2
∑ 𝜇𝑖𝛼𝑖

𝑁

𝑖=1

 (2.23) 
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2.6.3.2.2 Modelo de Mooney-Rivlin 

O modelo de Mooney-Rivlin é baseado no 1º e 2º invariantes de deformação. Há muitas 

variantes deste modelo a depender do número de termos considerado. O primeiro modelo foi 

proposto por Mooney (1940) e versões mais genéricas foram sugeridas por Rivlin e Saunders 

(1951): 

I. Expressão de 2 termos: 

𝑊 =  𝐶10 (𝐼1 − 3) +  𝐶01 (𝐼2 − 3) +  
1

𝐷
(𝐽 − 1)² (2.24) 

 

II. Expressão de 3 termos: 

𝑊 =  𝐶10 (𝐼1 − 3) +  𝐶01 (𝐼2 − 3) +  𝐶11 (𝐼1 − 3)(𝐼2 − 3) +
1

𝐷
(𝐽 − 1)² (2.25) 

 

III. Expressão de 5 termos: 

𝑊 =  ∑ 𝐶𝑖𝑗(𝐼1 − 3)𝑖

2

𝑖+𝑗=1

+ (𝐼2 − 3)𝑗 +
1

𝐷
(𝐽 − 1)² (2.26) 

 

IV. Expressão de 9 termos: 

𝑊 =  ∑ 𝐶𝑖𝑗(𝐼1 − 3)𝑖

3

𝑖+𝑗=1

+ (𝐼2 − 3)𝑗 +
1

𝐷
(𝐽 − 1)² (2.27) 

 

em que: 

𝐷 =
2

𝑘
 (2.28) 

 

𝜇 = 2(𝐶10 + 𝐶01) (2.29) 

 

𝐶𝑖𝑗 são as constantes de material para uma ordem enésima com 𝐶00 = 0. O valor de 𝐷 pode ser 

estimado a partir de dados de testes volumétricos, mas se o material for considerado quase 
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incompressível, 𝐷 → 0. Para problemas de solicitação a compressão o modelo é adequado até 

deformações de 30%. Já em casos de tração o limite pode chegar a 200% (KUMAR, RAO, 

2016). 

 

2.6.3.2.3 Modelo Neo-Hookeano 

O modelo Neo-Hookeano proposto por Treloar (1943) é um caso particular do modelo de 

Mooney-Rivlin de dois termos com C01=0 e C10=
μ

2
. A função da energia de deformação fica 

em função do 1º invariante e é dada por: 

𝑊 =  
𝜇

2
 (𝐼1 − 3) +  

1

𝐷
(𝐽 − 1)² (2.30) 

 

onde D é dado pela equação 2.28. 

Assim como no modelo de Mooney-Rivlin, o modelo é adequado até deformações de 30% 

(KUMAR, RAO, 2016). 

 

2.6.3.2.4 Holzapfel-Gasser-Ogden 

O modelo de Holzapfel-Gasser-Ogden (2000) foi desenvolvido com intuito de simular o 

comportamento hiperelástico anisotrópico de camadas arteriais com distribuição de fibras de 

colágeno orientadas.  A função de energia de deformação é composta pelos dois primeiros 

termos referentes a resposta isotrópica baseada no modelo Neo-Hookeano e o terceiro termo 

que simula o comportamento anisotrópico das fibras de colágeno orientadas. 

𝑊 =  𝐶10(𝐼1̅ − 3) +  
1

𝐷
(

𝐽𝑒𝑙2
− 1

2
− 𝑙𝑛 𝐽𝑒𝑙) +

𝑘1

2𝑘2
∑{𝑒𝑥𝑝[𝑘2〈�̅�∝〉2] − 1}

𝑁

∝=1

 (2.31) 

 

onde: 

�̅�∝ ≝ 𝑘( 𝐼1̅ − 3) + (1 − 3𝑘)(𝐼4̅(∝∝) − 1) (2.32) 

𝐶10  se refere a constante material da matriz isotrópica hiperelástica. 
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𝑘1 e 𝑘2  são constantes materiais referentes as fibras de colágeno. 

𝑘 varia de 0 a 1/3, sendo 0 fibras completamente alinhadas e 1/3 fibras totalmente dispersas. 

Como a parte isotrópica da função é baseada no modelo Neo-Hookeano, estima-se que o seu 

uso seja adequado em problemas com deformação abaixo dos 30%. 

 

2.7 Estado da arte: estudos biomecânicos da coluna com MEF 

O Método dos Elementos Finitos tem sido amplamente utilizado em investigações da coluna 

vertebral, contribuindo para o entendimento do seu comportamento mecânico. Com o aumento 

da capacidade computacional, modelos cada vez mais complexos podem ser analisados. 

Fagan, Julian e Mohsen (2002) citam em sua pesquisa as principais serventias dos modelos 

MEF da coluna vertebral: (1) avaliar o comportamento biomecânico de uma coluna saudável; 

(2) avaliar o desempenho de colunas alteradas por doença, degeneração, envelhecimento, 

trauma ou cirurgia; (3) fornecer avaliação da coluna com instrumentação espinhal; (4) auxiliar 

no design e desenvolvimento de dispositivos espinhais. 

O primeiro modelo da coluna é datado da década de 50 (LATHAM, 1957) em estudos de 

assentos ejetáveis, esse modelo utilizou uma simples configuração massa mola para representar 

o comportamento do conjunto (FAGAN; JULIAN; MOHSEN, 2002). Anos mais tarde, 

Belytschko, Schwer e Privitzer (1978) desenvolveram um modelo de elementos finitos da 

coluna para avaliar o comportamento de um piloto sendo ejetado da cabine de um avião. Nesse 

modelo estavam inclusos as vértebras, pélvis, cabeça, costelas, ligamentos, músculos e tecidos 

conectivos.  Todos os elementos ósseos foram considerados peças rígidas únicas, os ligamentos 

foram modelados como molas e os discos intervertebrais como vigas. 

Dietrich, Kedzior e Zagrajek (1991) criaram um modelo tridimensional completo da coluna. 

Essa análise incluiu todas as vértebras, os discos com suas características anisotrópicas, 

ligamentos e todos os músculos. Esse trabalho representou um marco para as análises da 

biomecânica da coluna, investigando forças e tensões nos diferentes elementos do modelo. 

Maurel, Lavaste e Skalli (1997) propuseram dois modelos de uma unidade funcional cervical, 

o primeiro com geometria reduzida, representado apenas pelo corpo das vértebras e o disco. A 
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segunda análise era composta por vértebras de geometria completa e disco. Esse trabalho foi 

muito importante para caracterizar o comportamento das facetas articulares na coluna vertebral. 

Qiu e Teo (2004) simularam um segmento torácico completo, com materiais elásticos lineares, 

submetido a diversos tipos de carregamentos, dentre eles compressão, tração, rotação axial, 

flexão lateral, flexão e extensão. O objetivo do trabalho foi avaliar amplitude de movimento 

entre as vértebras T1 e T12 para validar o modelo para futuras análises biomecânicas. 

Del Palomar, Calvo e Doblaré (2008) efetuaram a análise de um segmento cervical sob diversos 

carregamentos como flexão, extensão e rotação axial. Mostrou-se que a utilização de um 

modelo não linear reforçado com fibra para descrever o comportamento do anel dos discos 

predizia maiores deformações de cisalhamento máximo do que um isotrópico, sendo, portanto, 

importante o uso de modelos constitutivos complexos para detectar a aparência de zonas 

lesadas. 

Ruberté, Natarajan e Andersson (2009) investigaram a influência da degeneração do disco em 

um segmento lombar e chegaram à conclusão de que a alteração de um único disco pode 

acarretar maior risco de dano aos segmentos adjacentes. 

Little e Adam (2009) avaliaram a influência dos tecidos moles na flexibilidade da coluna com 

escoliose. O núcleo pulposo foi representado como um fluido incompressível e o anel fibroso 

como fibras embebidas na substância matriz, essa foi representada pelo modelo de Mooney-

Rivlin enquanto as fibras foram simuladas como material elástico linear. Os autores concluíram 

que a redução das fibras de colágeno nos discos intervertebrais alterou minimamente a curva 

escoliótica, no entanto, influenciaram significativamente na flexibilidade da coluna. 

Reis (2015), em sua dissertação de mestrado, simulou, através de elementos finitos, a correção 

cirúrgica de uma coluna  com escoliose, avaliando, por exemplo, as tensões nos contatos entre 

parafusos e vértebras. 

Xie et al. (2017) compararam o comportamento mecânico de uma UFC lombar com disco linear 

e hiperelástico anisotrópico em condição saudável e com hérnia. Não ficou claro a modelagem 

adotada para o núcleo do disco, entretanto, para o anel fibroso foi considerado o modelo Neo-

Hookeano.  O trabalho concluiu, baseado em comparação com outros trabalhos, que o modelo 

hiperelástico caracteriza melhor o comportamento da UFC. 
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Aroeira (2017), em sua tese de doutorado, propôs um modelo torácico a partir de modelagem 

totalmente geométrica, com o intuito de compreender o comportamento da coluna torácica de 

adolescente e avaliar o possível desenvolvimento de escoliose idiopática. Adotou-se nesse 

trabalho um modelo em elementos finitos de alta fidelidade, em termos de geometria, com 

detalhamento do arco vertebral, processos espinhosos, facetas articulares e ligamentos, 

considerando todos os materiais com comportamento elástico linear. No final, se constatou que 

o segmento em condição de hipocifose com carga ligamentar assimétrica tende a desenvolver 

a escoliose. 

Trautwein (2019) desenvolveu um modelo computacional para a simulação da biomecânica da 

coluna torácica humana. O modelo incluiu as vértebras, discos intervertebrais e ligamentos. Os 

parâmetros físicos dos materiais dos ligamentos, discos intervertebrais, e articulações facetarias 

foram calibrados conforme resultados de testes in vitro. O modelo desenvolvido foi capaz de 

representar os comportamento mecânico da coluna torácica em movimentos de flexão/extensão 

e flexão lateral. 

Por fim, Zhang et al. (2021), desenvolveram a simulação computacional da coluna lombar de 

uma adolescente com escoliose. Este estudo concluiu que a mudança da forma fisiológica das 

vértebras lombares limita o movimento das vértebras. Ainda, a tensão no disco intervertebral 

sob rotação é maior do que sob outros tipos de cargas, o que indica que o disco da coluna com 

escoliose tem maior probabilidade de ser lesionado em movimentos de rotação. 

Apesar de haver muitos estudos da coluna com MEF, poucos são desenvolvidos com geometria 

torácica infantil ou adolescente. Ainda, não foram encontrados na literatura informações sobre 

as propriedades materiais das colunas em idade jovem. Por isso, ainda há muito o que ser 

investigado nessa área para que os modelos computacionais sejam mais fidedignos, de forma 

que possam auxiliar cada vez mais no entendimento mecânico da coluna nessa faixa etária. 
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3  

SIMULAÇÃO NUMÉRICA DA COLUNA VERTEBRAL  

 

 

Neste tópico será apresentada toda a metodologia desenvolvida para obtenção da geometria, 

discretização da malha de elementos finitos e simulação numérica da coluna vertebral. A 

geometria dos segmentos torácicos T5-T10 em idade infantil, em condição de cifose normal e 

retificada, já desenvolvidos foram disponibilizados por Aroeira (2017). Entretanto, foi 

necessário desenvolver novas geometrias para os discos intervertebrais, para isso foi adotado o 

software SolidWorks©. Para geração da malha de elementos finitos foi escolhido o software 

HyperMesh© devido à gama de ferramentas que auxiliam na discretização em elementos finitos 

de geometrias complexas e a simulação numérica foi desenvolvida no software Abaqus©. Por 

fim, para desenvolvimento de todas as etapas deste estudo foi utilizado um laptop com 

processador Intel(R) Core(TM) i5-10210U CPU @ 1.60GHz   2.11 GHz, 8 GB de memória 

Ram, SSD de 256 GB e placa de vídeo NVIDIA GeForce MX250.  

 

3.1 Geometria 

Duas geometrias do segmento torácico T5-T10 foram disponibilizadas por Aroeira (2017), uma 

em condição de cifose normal com ângulo de Cobb igual a 31,25° e outra com completa 

retificação da cifose. Para desenvolvimento da geometria, Aroeira (2017) adotou os parâmetros 

morfométricos (MEIJER, 2011) da coluna de uma criança de 10 anos do sexo feminino, idade 

em que ocorre início do estirão do crescimento e mudança geométrica da coluna. 

Os modelos foram exportados com extensão obj. e importados no software SolidWorks©. Ao 

serem exportadas, as geometrias sofreram algumas alterações e foram necessários alguns 

ajustes. Em seguida os discos intervertebrais foram descartados e desenvolvidos outros através 

da ferramenta de extrusão de sólidos de forma que os discos intervertebrais tivessem geometria 
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mais adequada a divisão entre núcleo pulposo e anel fibroso, além de facilitar a  geração da 

malha de elementos finitos. Logo o modelo foi exportado com extensão parasolid (.x_t) e 

importado no Abaqus©. A Figura 3-1 mostra as geometrias dos segmentos após o processo. 

 

Figura 3-1. Geometria 3D da coluna em condição de cifose normal (esquerda) e retificada 

(direita). 

No Abaqus© as vértebras foram divididas em região de osso cortical, com aproximadamente 

1,5 mm de espessura ( TYNDYK et al., 2007), e osso trabecular. Por fim,  o modelo foi 

exportado na extensão ACIS (.sat) para o HyperMesh© onde foi realizada a geração da malha 

de elementos finitos.  

Tendo em vista os hardwares disponíveis para modelagem numérica e visando uma melhor 

eficiência computacional, decidiu-se trabalhar apenas com metade do modelo já que existe 

simetria no plano frontal. A Figura 3-2 apresenta o segmento em condição de cifose normal à 

esquerda e cifose retificada à direita. 
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Figura 3-2. Geometria 3D dos seguimentos em condição de cifose normal (esquerda) e 

retificada (direita) com vértebras divididas em osso cortical (azul) e osso trabecular (cinza). 

 

3.2 Malha de elementos finitos 

Para definição da malha de elementos finitos foi necessário um estudo de convergência. No 

entanto, efetuar essa análise com o segmento completo demandaria bons recursos 

computacionais e tempo, já que seria necessário testar vários tamanhos de elementos, desde os 

mais grosseiros aos mais refinados. Portanto, decidiu-se efetuar a análise de convergência 

apenas na UFC T7-T8.  

O elemento tetraédrico de 4 nós (C3D4)  possui a vantagem de ter uma formulação simples e 

a habilidade de representar regiões irregulares o que torna menor o custo computacional. 

Entretanto, há limitações para o cálculo de deformações e tensões quando se trata desse 

elemento, sendo necessário uma malha mais refinada . Já os elementos hexaédricos de 8 nós 

(C3D8) apresentam melhor comportamento já que possuem  mais graus de liberdade. Apesar 

disso, seu uso em geometrias de maior complexidade pode se tornar um desafio. 
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Logo, nesse trabalho será adotado malha tetraédrica na região das vértebras, tendo em vista a 

complexa geometria nessa região, e hexaédrica na região dos discos intervertebrais visando a 

importância dessas peças na biomecânica da coluna. 

Para geração da malha das vértebras foi utilizado a ferramenta “tetramesh” do HyperMesh© 

que permite a criação automatizada de malha tetraédrica com ajustes em regiões com  

geometria complexa. Ao final do processo de obtenção da malha é possível ajustar 

manualmente regiões onde parâmetros de qualidade de malha não são adequados. 

Para desenvolver a malha do disco intervertebral utilizou-se da função “SolidMap” do 

HyperMesh© onde, a partir da malha da superfície superior do disco, é possível estender a malha 

hexaédrica até a superfície inferior. Foi adotado uma malha de tamanho médio 0,5 mm para 

que fosse possível dividir o anel fibroso em 10 lamelas concêntricas. Vale enfatizar que cerca 

de 40% do volume do disco foi destinado à porção central do núcleo pulposo ( TYNDYK et 

al., 2007).  

 Logo, a fim de estudar a convergência do problema, definiu-se cinco opções de malha, 

variando-se os tamanhos dos elementos nas regiões de geometria mais complexa, como as 

articulações facetarias e encontros da região de osso cortical e trabecular. O tamanho dos 

elementos do disco permaneceu fixo, pois já foram desenvolvidas para obter um número 

adequado de lamelas. As cinco opções de malhas são apresentadas na Tabela 3-1. 

Tabela 3-1. Opções de malhas adotadas no estudo de convergência 

Opção de 

Malha 

Região da 

vértebra 

Min. Elem. 

Size (mm) 

Max. Elem. 

Size (mm) 

1 
Geral 0,5 1,0 

Facetas 0,5 0,5 

2 
Geral 0,5 1,0 

Facetas 0,3 0,3 

3 
Geral 0,5 0,7 

Facetas 0,5 0,5 

4 
Geral 0,3 0,7 

Facetas 0,3 0,3 

5 
Geral 0,5 0,5 

Facetas 0,5 0,5 
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As vértebras foram admitidas como material isotrópico linear, os valores de módulo de 

elasticidade e Poisson, indicados na Tabela 3-2, foram os mesmos utilizados por Aroeira (2017) 

no estudo preliminar de uma UFC torácica. Além disso, estas propriedades estão entre as mais 

usuais dentre as apresentadas por Kurutz (2010) em seu estudo. 

Tabela 3-2. Propriedades dos materiais das vértebras 

Região 

Módulo de 

elasticidade - E 

(MPa) 

Poisson - ν Fonte 

Osso cortical 12000   0,3 

Aroeira (2017) Osso esponjoso 

(trabecular) 
350 0,3 

 

O núcleo pulposo foi modelado como um material hiperelástico incompressível, seu 

comportamento foi representado pelo modelo constitutivo de Mooney Rivlin com dois 

parâmetros (LALONDE et al., 2010). O anel fibroso foi simulado como um material 

hiperelástico anisotrópico pelo modelo constitutivo de Holzapfel-Gasser-Ogden com o objetivo 

de representar as fibras de colágeno, orientadas a ±30° presentes em sua estrutura (CALVO-

ECHENIQUE et al., 2018). 

 Os parâmetros dos materiais utilizados no disco são apresentados na Tabela 3-3. Cabe ainda 

ressaltar que as propriedades utilizadas nesse estudo preliminar não serão necessariamente as 

mesmas adotadas para os segmentos completos. Posteriormente, será efetuado um estudo para 

definição do material mais apropriado ao problema proposto. 

Tabela 3-3. Propriedades dos materiais do disco 

Região v C10 C01 D k1 k2 Kappa Fonte 

Núcleo Pulposo 0,5 0,4 0,1 0,0004 - - - Lalonde et al. (2010) 

Anel fibroso 0,5 0,85 - 0 2,8 90 0 Calvo-Echenique et al. (2018) 

 

Uma carga axial de 185 N foi aplicada distribuída sobre o platô superior da vértebra T7, cerca 

de 0,25 N/mm². A base da vértebra T8 foi completamente engastada e o contato entre todos os 

componentes do modelo foram garantidos através de “tie constraints”.  O contato entre as 

facetas foi obtido através de interações superfície-superfície com coeficiente de atrito igual a 
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0,1 (AROEIRA, 2017). Além disso, na face do plano sagital foram impostas restrições para 

garantir a simetria do problema. 

A Figura 3-3 mostra os valores de máxima compressão encontrados nas vértebras nas diferentes 

opções de malha testadas. Através dos resultados visualizados é possível concluir que o modelo 

tende a convergir a partir da malha de opção 3. Assim sendo, optou-se por adotar a malha da 

opção 4 nas vértebras dos segmentos de coluna torácica visando a convergência e melhor 

qualidade de malha nas regiões das facetas.  

 

Figura 3-3. Gráfico de tensão mínima principal nas diferentes opções de malha. 

A Tabela 3-4 indica os tamanhos dos elementos adotados para discretização em elementos 

finitos, assim como o tipo e quantidade. Em seguida, nas Tabelas 3-5 e 3-6, os parâmetros de 

qualidade de malha para os segmentos em condições de cifose normal e retificada são 

apontados. Ressalta-se que alguns elementos do tipo prisma (C3D6) foram necessários devido 

à geometria irregular dos discos.   

Tabela 3-4. Tipos e quantidade de elementos finitos 

Região 

Elemento  

Tamanho (mm) Tipo 
Quantidade 

 
Cifose Retificado 

Vértebra 
Máx.: 0,7 

Mín.: 0,3 
C3D4 1126757 1106307  

Anel Fibroso 0,5 C3D8RH 15480 21354  

Núcleo Pulposo 0,5 C3D8RH 

C3D6H 

17108 

87 

25316 

115 
 

Total de elementos 1159432 1153092  

-25 -20 -15 -10 -5 0

1

2

3

4

5

Tensão mínima principal (MPa)

O
p
çõ

es
 d

e 
m

al
h
a 

Tensão Mínima Principal



56 

 

 

 

Tabela 3-5. Parâmetros de qualidade de malha – Segmento em Cifose 

Região 
Parâmetros de qualidade de malha 

Vertebras 

Ratio 
Tetra 

collapse 

V. 

Skew 
Stretch Jacobian 

Min. 

Angle 

Max. 

Angle 

>5 <0,1 >0.7 <0.2 <0,5 >20° <120° 

0,0% 0,0% 1,7% 0,1% 0,0% 1,0% 0,0% 

Disco 

Ratio 
Warp 

angle 
Skew Stretch Jacobian 

Min. 

Angle 

Max. 

Angle 

>5 >30° >45° <0.2 <0,5 >45° <135° 

0,0% 0,0% 0,0% 0,0% 0,0% 0,0% 1,0% 

 

Tabela 3-6. Parâmetros de qualidade de malha – Segmento retificado 

Região 
Parâmetros de qualidade de malha 

Vertebras 

Ratio 
Tetra 

collapse 

V. 

Skew 
Stretch Jacobian 

Min. 

Angle 

Max. 

Angle 

>5 <0,1 >0.7 <0.2 <0,5 >20° <120° 

0,0% 0,0% 1,8% 0,5% 0,0% 1,0% 1,0% 

Disco 

Ratio 
Warp 

angle 
Skew Stretch Jacobian 

Min. 

Angle 

Max. 

Angle 

>5 >30° >45° <0.2 <0,5 >45° <135° 

0,0% 0,0% 0,0% 0,0% 0,0% 0,0% 1,0% 

 

 

3.3 Condições iniciais e de contorno 

As forças gravitacionais são solicitações primárias sustentadas pela coluna vertebral na 

posição ereta. Além disso, esforços de origem muscular e cargas externas contribuem para 

este carregamento, o que leva a uma carga maior do que a porção do peso corporal localizado 

acima dele, em um dado segmento móvel (NACHEMSON, 1966).  

De acordo com o estudo desenvolvido por De Onis et al. (2007) para a Organização Mundial 

da Saúde (OMS) como referência de massa e altura por idade de crianças e adolescentes em 

idade escolar, a massa corporal média de uma criança do sexo feminino na idade de 10 anos é 

cerca de 32kg. Não há uma regra exata para obtenção da carga atuante na coluna nas diversas 

regiões e vários valores podem ser encontrados na literatura. White (1969) estima que a carga 



57 

 

 

 

compressiva na coluna torácica devido ao peso corporal seja de 33% na vértebra T8 e 47% na 

vértebra T12. Zhang et al. (2021) supõem que cerca de 2/3 do peso corporal incide sobre a 

terceira vértebra lombar. Além disso, a cada segmento de vértebra, no sentido caudal, 

acrescenta-se 2,6% da carga da vértebra anterior (DRISCOLL et al., 2009).  

Logo, adotando o estudo de Zhang et al. (2021) como referência, a carga incidente no nível da 

vértebra L3 de uma criança de 10 anos do sexo feminino seria de aproximadamente 213 N. 

Considerando que há uma redução de 2,6% em cada segmento de vértebra no sentido cranial, 

a carga incidente na vértebra T5 seria de aproximadamente 163 N. Desse modo, mostrou-se 

satisfatório a adoção de uma carga de 170 N distribuída sobre o platô superior da vértebra T5, 

cerca de 0,35 N/mm², para simular o carregamento axial fisiológico devido ao peso corporal.  

Ademais, com o intuito de avaliar o comportamento do modelo sob diferentes movimentos, 

foram aplicados momentos de flexão e extensão atrelados ao carregamento axial, com os 

valores de  0,5; 1,0; 1,5 e 2,0 Nm no topo da vértebra T5. Os valores foram estipulados tendo 

como base os estudos de  Panjabi et al. (1983) e  Trautwein (2019). 

A base da vértebra T10 foi completamente engastada e o contato entre todos os componentes 

do modelo foram garantidos através de “tie constraints”.  Esse tipo de restrição permite a 

união de duas superfícies para que não haja movimento relativo entre elas, embora as malhas 

criadas nas superfícies das regiões possam ser diferentes (DASSAULT SYSTÈMES 

SIMULIA CORP., 2014).  

O contato entre as facetas foi obtido através de interações superfície-superfície com 

comportamento tangencial do tipo “Penalty” com coeficiente de atrito igual a 0,1 (AROEIRA, 

2017) e comportamento normal do tipo “Hard Contact”. Ainda, na face do plano sagital foram 

impedidos os deslocamentos na direção x (plano frontal) e rotações em torno das direções y 

(eixo longitudinal) e z. A Figura 3-4 ilustra o carregamento axial e as restrições impostas. 
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Figura 3-4. Malha de elementos finitos do seguimento em condição de cifose normal 

(esquerda) e retificada (direita) com ilustração das restrições impostas na face sagital, na base 

da vértebra T10 e carregamentos aplicados no topo da vértebra T5. 

 

3.4 Propriedades dos materiais 

Sabe-se que as vértebras são estruturas rígidas que apresentam pequenas deformações. Então, 

as vértebras, tanto na região do osso cortical quanto no trabecular, foram  modeladas como 

material isotrópico elástico linear com parâmetros de módulo de elasticidade e Poisson 

previamente apresentados na Tabela 3-2 do item 3.2 deste trabalho . Os parâmetros são 

pertinentes com os valores de módulo de elasticidade encontrados por  Rho, Tsui e Pharr (1997) 

em experimentos sobre vértebras torácicas de dois cadáveres adultos. Há uma grande 

dificuldade em encontrar os parâmetros físicos da coluna do adolescente, por isso foram 

utilizados os dados da coluna do adulto.  

A definição de modelos constitutivos para materiais de estruturas biológicas como os discos 

intervertebrais ainda é um grande desafio encontrado na implementação de modelos numéricos 

computacionais, especialmente quando se trata de modelagens em idade infantil e adolescente. 

O disco apresenta um comportamento não linear, anisotrópico, multifásico e viscoelástico que 

difere dependendo do tipo de carregamento aplicado (COSTI; FREEMAN; ELLIOTT, 2011). 
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A fim de escolher o modelo constitutivo e parâmetros físicos que melhor representam o 

problema proposto, foram desenvolvidas quatro análises numéricas iniciais do segmento em 

condição de cifose normal submetidos a carregamento axial  de 0,35 N/mm2, conforme item 

3.3. Também foram impostos carregamentos de  flexão e extensão de 1,0 Nm. 

 As tabelas 3-7 e 3-8  mostram os modelos constitutivos e as propriedades físicas adotados em 

cada análise. É importante frisar que nenhuma das propriedades testadas são parâmetros obtidos 

através de testes da coluna em idade infantil. 

Tabela 3-7. Modelos constitutivos e propriedades dos materiais do núcleo pulposo nas 

diferentes análises. E, C10 , C01, K1 e K2  em  MPa. 

Análise Modelo E ν C10 C01 D Fonte  

1 Linear 4,0 0,499 - - - Aroeira (2017) 

2, 3 e 4 Mooney-Rivlin - 0,499 0,4 0,1 0,0004 Lalonde et al. (2010)  

 

Tabela 3-8. Modelos constitutivos e propriedades dos materiais do anel fibroso nas diferentes 

análises. E, C10 , C01, K1 e K2  em  MPa. 

Análise Modelo E v C10 C01 D k1 k2 K Fonte 

1 Linear 454 0,3 - - - - - - 
Aroeira 

(2017) 

2 
Neo-

Hookeano 
- 0,5 0,85 - 0 - - - 

Shahraki et 

al. (2015) 

3 

Holzapfel-

Gasser-

Ogden 

- 0,5 0,85 - 0 2,8 90 0 
Shahraki et 

al. (2015) 

4 
Mooney-

Rivlin 
- 0,5 9,43 -5,25 0 - - - 

Pawlikowski, 

Skalski e 

Sowiński 

(2013) 

 

Os resultados das análises são apresentados no apêndice A. Houve uma variação considerável 

entre as análises se tratando de compressão nas regiões de osso cortical. A compressão máxima 

na análise 2, hiperelástica isotrópica, supera a tensão da análise 1, elástico linear, em mais de 

400% quando aplicado carregamento axial. 

Entretanto, notou-se que as máximas compressões ocorriam nos contatos entre as facetas e, a 

depender do modelo constitutivo adotado, a maior flexibilidade imposta ao modelo pode 

colaborar para um aumento das tensões nas facetas devido a pequenas penetrações que são 
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inevitáveis já que as malhas não são idênticas nas superfícies do contato, gerando resultados 

espúrios de tensão. Logo, se torna menos eficaz a comparação das tensões nessa região.  

Portanto, optou-se por comparar os resultados na região anterior de osso cortical da vértebra 

T9, onde, fora das regiões das facetas, a tensão é máxima. As tensões nas análises 2 e 3, com 

discos hiperelásticos ainda foram mais acentuadas do que na análise 1, conforme esperado 

devido aos maiores deslocamentos. Entretanto, as divergências não foram tão discrepantes 

quanto na região das facetas, sendo a máxima diferença de 16% entre a análise 2 e 1. 

Ainda, foram avaliadas as tensões  nas regiões de osso trabecular e nos discos intervertebrais. 

Os  valores de tensão também foram maiores nas análises 2 e 3. Observou-se ainda um aumento 

expressivo da compressão máxima nos discos na análise 3, cerca de 195% maior que na análise 

1. 

Como esperado, as análises hiperelástica 2, 3  e 4 apresentaram maiores deslocamentos nas 

diversas regiões do modelo. Ressaltaram-se, entretanto, os deslocamentos nas análises 2 e 3. 

Por fim, fez-se necessário a verificação da deformação nos discos, visto que cada modelo 

constitutivo trabalha adequadamente em uma determinada faixa de deformação, como 

explicado no item 2.6.3. As deformações dos discos nas análises 2 e 3 passam de 30% e 60%, 

respectivamente, no carregamento axial combinado com flexão. Sabe-se que função de energia 

de deformação apresentada no modelo Neo-Hookeano não simula bem o comportamento a 

partir de 30% de deformação, o que explica a grande variação dos resultados nessas duas 

análises e torna inviável o uso dos modelos constitutivos das análises 2 e 3 para tratar o 

problema proposto neste trabalho. 

O anel fibroso é constantemente representado como um material anisotrópico compósito com 

várias camadas de substância matriz hiperelástica reforçadas por fibras orientadas. Entretanto, 

o modelo constitutivo que representou de maneira mais adequada o problema proposto foi o de 

Mooney-Rivlin com parâmetros materiais de poliuretano (análise 4) comumente utilizado em 

próteses para o disco intervertebral. Apesar de não considerar as fibras do anel fibroso, a análise 

se mostra mais coerente já que as deformações máximas permaneceram dentro de uma faixa de 

valores aceitável. 

O poliuretano é um tipo de polímero com comportamento hiperelástico, este material é 

amplamente utilizado na indústria médica como material constituinte de diversos dispositivos 
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médicos, dentre eles próteses para discos intervertebrais. John (2014) elaborou uma revisão de 

literatura sobre os usos do poliuretano em cirurgias da coluna e vários dispositivos de 

substituição do disco intervertebral foram citados, entre eles o Bryan Cervical Disc 

comercializado nos Estados Unidos desde 2009.  

Portanto, o modelo constitutivo de Mooney Rivlin será considerado na modelagem dos discos 

dos seguimentos em condição de cifose normal e retificada sob os diversos tipos de 

carregamento. As propriedades físicas são evidenciadas na tabela 3-9. 

Tabela 3-9. Propriedades físicas adotadas para modelagem hiperelástica dos discos.  

Região do 

disco 
v 

C10 

(MPa) 

C01 

(MPa) 
D Fonte 

Núcleo 

Pulposo 
0,499 0,4 0,1 0,0004 Lalonde et al. (2010) 

Anel 

Fibroso 
0,5 9,43 -5,25 0 

Pawlikowski, Skalski e Sowiński 

(2013) 

 

É importante ressaltar  que foi necessário utilizar formulação híbrida para os elementos dos 

discos, que utiliza um campo de aproximação para a tensão hidrostática (em um nó no centroide 

do EF) e outro campo de aproximação para os deslocamentos (em pontos nodais localizados 

nos vértices dos elementos finitos). Essa formulação é usada quando o comportamento do 

material é incompressível (coeficiente de Poisson = 0,5) ou muito próximo de incompressível 

(coeficiente de Poisson> 0,475). Quando se trata de material incompressível, seu volume não 

se altera quando submetido a carregamentos, portanto, a tensão não pode ser calculada a partir 

dos deslocamentos dos nós e, consequentemente, uma formulação de deslocamento puro é 

inadequada para qualquer elemento com esse comportamento. Os elementos híbridos incluem 

um grau de liberdade adicional que determina diretamente a tensão no elemento. Os 

deslocamentos nodais são usados apenas para calcular as deformações e tensões de 

cisalhamento (DASSAULT SYSTÈMES SIMULIA CORP., 2014). 
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4  

RESULTADOS E DISCUSSÃO 

 

 

Neste item serão apresentados os resultados de tensão mínima principal, deslocamentos e 

deformação mínima principal obtidos na análise numérica dos seguimentos em condição de 

cifose normal e retificada nas diferentes condições de carregamentos previamente discutidas no 

item 3.3. Ainda, salienta-se que os discos intervertebrais foram simulados como materiais 

isotrópicos hiperelásticos através do modelo de Mooney Rivlin com propriedades físicas de 

próteses discais de poliuretano, conforme Tabela 3-9 do item 3.4. 

 

4.1 Segmento em cifose 

 

4.1.1 Tensão mínima principal 

Em todos os casos de carregamento as tensões mínimas principais incidiram sobre as regiões 

das facetas entre vértebras T5 e T6. Fora da região das facetas, a localização das máximas 

compressões variou. Para os carregamentos axial, flexão e extensão iguais a 1,0 Nm, as maiores 

compressões foram encontradas na região anterior do osso cortical da vértebra T9. Já nos 

carregamentos de extensão com momentos superiores a 1,0 Nm os limites de tensão mínima 

principal foram observados na parte posterior superior do osso cortical da vértebra T5. 

As maiores compressões no disco ocorreram na região anterior entre vértebras T6 e T7 nos 

carregamentos axiais e de flexão. No movimento de extensão a tendência foi a máxima 

compressão acontecer na região posterior do disco entre vértebras T5 e T6. As Figuras 4-1 e 4-

2 ilustram o comportamento mencionado anteriormente para os carregamentos axial e axial 

combinado com extensão de 2,0 Nm, respectivamente. 
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Figura 4-1. Tensão mínima principal devido ao carregamento axial (MPa). 

 

Figura 4-2. Tensão mínima principal devido ao carregamento axial combinado com extensão 

de 2,0 Nm (MPa). 

Observa-se no gráfico da Figura 4-3 que a curva de tensões máximas na região das facetas não 

é uniforme, apresentando um comportamento divergente. No contato entre superfícies, quando 

as malhas não são idênticas, pode ocorrer pequenos níveis de penetração entre as regiões dos 

contatos gerando resultados espúrios de tensão, como nota-se na Figura 4-4, na região do círculo 
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amarelo evidenciado à direita. Por isso, analisou-se a curva de tensões máximas na vértebra T9, 

onde as tensões são máximas na região anterior do osso cortical.  

 

Figura 4-3. Tensão mínima principal na região das facetas em função dos momentos. 

 

Figura 4-4. Tensões espúrias na região do contato entre as facetas (MPa). 

Os gráficos 4-5, 4-6 e 4-7 mostram, respectivamente, as curvas de tensão versus momento na 

vértebra T9, osso trabecular e discos intervertebrais. Percebe-se que em todas as regiões as 

tensões são aliviadas quando submetidos ao carregamento de extensão combinado com a carga 

axial e o contrário acontece com os momentos de flexão. 
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Figura 4-5. Tensão mínima principal na vértebra T9 em função dos momentos. 

 

Figura 4-6. Tensão mínima principal na região de osso trabecular em função dos momentos. 
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Figura 4-7. Tensão mínima principal na região dos discos em função dos momentos. 

 

4.1.2 Deslocamentos 

De modo geral, os deslocamentos máximos nas direções y (axial) e z (sagital) se concentraram 

nas regiões de osso cortical superiores enquanto os deslocamentos na direção x (frontal) foram 

máximos nos discos intervertebrais. As Figuras 4-8, 4-9 e 4-10 ilustram os deslocamentos do 

segmento sob carregamento axial, flexão e extensão de 1,0 Nm, respectivamente. 

 

Figura 4-8. Deslocamentos x, y e z devido a carga axial (mm). 
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Figura 4-9. Deslocamentos x, y e z devido a carga axial combinada com flexão de 1,0 Nm 

(mm). 

 

Figura 4-10. Deslocamentos x, y e z devido a carga axial combinada com extensão de 1,0 Nm 

(mm). 

Os gráficos das Figuras 4-11 a 4-13 resumem os resultados encontrados em todas as condições 

de carregamento. Quando submetido a flexão a tendência do segmento é manter o sentido dos 

deslocamentos aumentando as magnitudes de forma linear. Já quando aplicado o momento de 

extensão a tendência do modelo, em termos de deslocamentos y e z, é diminuir a magnitude até 

inverter os sentidos. 

 

4.1.3 Deformação mínima principal nos discos 

A tendência dos discos dos segmentos quando aplicados os momentos de flexão foi o aumento 

na magnitude da deformação enquanto há tendência de alívio das deformações quando 

aplicados momentos de extensão, conforme observa-se no gráfico da Figura 4-14 . A 

deformação mínima principal máxima ficou em torno de 12,6% no disco entre vértebra T5 e T6 

sob carregamento axial combinado com flexão de 2,0 Nm (Figura 4-15).  
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Figura 4-11. Deslocamento máximo no plano frontal (eixo x)  em função dos momentos. 

 

Figura 4-12. Deslocamento máximo axial (eixo y)  em função dos momentos. 
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Figura 4-13. Deslocamento máximo sagital (eixo z)  em função dos momentos. 

 

Figura 4-14. Deformação mínima principal nos discos em função dos momentos. 
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Figura 4-15. Deformação mínima principal sob carregamento axial combinado com flexão de 

2,0 Nm. 

 

4.2 Segmento retificado 

 

4.2.1 Tensão mínima principal 

O modelo retificado não apresentou um comportamento padrão de tensões. A depender do 

carregamento que foi submetido, a localização das tensões máximas era distinta. As Figuras 4-

16 a 4-18 permitem observar essa alternância de comportamento, na primeira imagem vemos 

que o carregamento axial e as máximas compressões se localizam uniformemente nas regiões 

de osso cortical anterior das vértebras, o mesmo acontece quando é atrelado flexão ao 

carregamento axial. Já no carregamento axial combinado com momento de extensão a tendência 

é a máxima compressão se localizar na região posterior das vértebras superiores e facetas. 
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Figura 4-16. Tensão mínima principal devido ao carregamento axial (MPa). 

 

 

Figura 4-17. Tensão mínima principal devido ao carregamento axial combinado com flexão 

de 1,0 Nm (MPa). 

Ainda, como nota-se no gráfico da Figura 4-19, a curva de tensões na região de osso cortical 

do modelo retificado quando submetido ao movimento de extensão não é convergente. Isso 

pode ser explicado, novamente, pela presença de resultados espúrios de tensão devido a 

pequenas penetrações das superfícies das malhas quando a região das facetas é mais solicitada. 

Por isso, para melhor visualização dos resultados, foram também analisadas as tensões na 
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vértebra T9. Entretanto, observou-se uma variação expressiva de tensão quando aplicado 

momento de flexão acima de 1,0 Nm, conforme ilustrado na Figura 4-20.  

 

Figura 4-18. Tensão mínima principal devido ao carregamento axial combinado com extensão 

de 1,0 Nm (MPa). 

 

Figura 4-19. Tensão mínima principal na região das facetas em função dos momentos. 

Os gráficos das Figuras 4-21 e 4-22  ilustram as tensões mínimas principais nas regiões de osso 

trabecular e disco intervertebral. A curva de tensão na região de osso trabecular é similar em 

flexão e extensão. Já os discos intervertebrais sofrem maiores tensões no carregamento de 

flexão. 

0

10

20

30

40

50

0 500 1000 1500 2000 2500

T
en

sã
o

 (
M

P
a)

Momento (Nmm)

Tensão Mínima Principal - Facetas

Flexão Extensão



73 

 

 

 

 

Figura 4-20. Tensão mínima principal na vértebra T9 em função dos momentos. 

 

Figura 4-21. Tensão mínima principal nas regiões de osso trabecular em função dos 

momentos. 
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Figura 4-22. Tensão mínima principal nos discos em função dos momentos. 

 

4.2.2 Deslocamentos 

Assim como nas tensões, o comportamento dos deslocamentos foi semelhante para os 

carregamentos axial e de flexão e contrários  no carregamento de extensão. Os deslocamentos 

máximos nas direções y (axial) e z (sagital) se concentraram nas regiões de osso cortical das 

vértebras superiores e os deslocamentos na direção x (frontal) foram máximos nos discos 

intervertebrais. As Figuras 4-23 a 4-25 ilustram os deslocamentos do segmento sob 

carregamento axial, flexão e extensão, respectivamente. 

 

Figura 4-23. Deslocamentos x, y e z devido a carga axial (mm). 
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Figura 4-24. Deslocamentos x, y e z devido carregamento axial e flexão de 1,0 Nmm (mm). 

Figura 4-25. Deslocamentos x, y e z devido carregamento axial e extensão de 1,0 Nmm (mm). 

 

Figura 4-26. Deslocamento máximo frontal (eixo x)  em função dos momentos. 
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Figura 4-27. Deslocamento máximo axial (eixo y)  em função dos momentos. 

 

Figura 4-28. Deslocamento máximo sagital (eixo z)  em função dos momentos. 

Os gráficos das Figuras  4-26 a 4-28 apresentam os deslocamentos nas diferentes condições de 

carregamento impostas. Quando submetidos a carregamento de flexão combinado com carga 

axial o comportamento do modelo tende a permanecer o mesmo, entretanto com valores de 

deslocamento mais acentuados, como esperado. Já quando aplicado o momento de extensão a 

tendência dos deslocamentos, em  y e z, é diminuir a magnitude até inverter os sentidos.  
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4.2.3 Deformação mínima principal nos discos 

A deformação mínima principal ficou em torno de 13,7% no disco entre vértebra T5 e T6 sob 

carregamento axial combinado com flexão de 2 Nm (Figura 4-29).  

 

Figura 4-29. Deformação mínima principal nos discos sob carregamento axial combinado 

com flexão de 2,0 Nm. 

 

Figura 4-30. Deformação mínima principal nos discos em função dos momentos. 
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A tendência em ambos os carregamentos foi o aumento na magnitude da deformação conforme 

os momentos cresciam. Entretanto, a solicitação de extensão gera menores deformações no 

modelo, como pode-se constatar no gráfico da Figura 4-30. 

 

4.3 Validação 

Existem vários trabalhos sobre a modelagem da coluna vertebral pelo MEF na literatura, mas 

cada estudo trata de cargas e simplificações de acordo com os objetivos que neles se propõem. 

Estudos da coluna torácica são mais raros por se tratar de uma região onde há menor amplitude 

de movimento e, por consequência, uma menor incidência de doenças. Por isso, são poucos os 

estudos computacionais, in vitro e em vivo da coluna torácica. Ainda, com a ausência de 

informações sobre colunas jovens, tornam-se escassos os estudos sobre a coluna torácica em 

idade infantil, transformando a etapa de validação em um verdadeiro desafio.  

Com exceção do trabalho desenvolvido por Aroeira (2017) não foram encontrados na literatura 

modelagens computacionais da coluna torácica com geometria em idade infantil. Logo, decidiu-

se validar o modelo tendo como base dois trabalhos: o estudo in vivo de Morita et al. (2014) e 

a pesquisa in vitro desenvolvida por Wilke et al. (2017). 

A amplitude de movimento, no inglês Range Of Motion (ROM), é o grau de amplitude que uma 

articulação pode atingir em diferentes tipos de movimentos como flexão/extensão, flexão lateral 

e rotação axial. Morita et al. (2014) avaliaram a amplitude da coluna torácica de 50 pacientes 

com idade média de 55 anos. As amplitudes de movimento em flexão/extensão foram avaliadas 

através de análise gráfica de imagens adquiridas através de tomografia computadorizada nas 

posições de máxima flexão e extensão. Wilke et al. (2017) desenvolveram um estudo in vitro 

com unidades funcionais de coluna torácica com idade média de 57 anos para avaliar a 

amplitude de movimento em flexão/extensão, rotação axial e flexão lateral. 

Então, para comparação com o estudo de Morita et al. (2014) foram impostos momentos de 

flexão e extensão de 7500 Nmm no segmento em cifose normal e calculadas as amplitudes de 

movimento nas regiões T6-T7, T7-T8, T8-T9 e T9-10. O gráfico da Figura 4-31 mostra os 

resultados encontrados no modelo proposto e aqueles obtidos por Morita et al.(2014) nas 

posições de máxima flexão/extensão. Para comparação com a pesquisa de Wilke et al. (2017) 
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foi simulada a UFC T6-T7 (Figura 4-32) com ligamentos Supraespinhoso, Interespinhoso e 

Intertransversário simulados como elementos CONN3D2 axiais não lineares com curva de 

força/deslocamento baseada do estudo de Schmidt et al. (2007). Ainda, nesta simulação foram 

aplicados momentos de extensão e flexão no topo de T6 variando de -1875 Nmm a  7500 Nmm. 

O gráfico da Figura 4-33 mostra os resultados encontrados no modelo atual e aqueles obtidos 

por Wilke et al.(2017). 

 

Figura 4-31. Range Of Motion para as unidades funcionais T6-T7, T7-T8, T8-T9 e T9-10 no 

estudo de Morita et al. (2014) e no atual modelo proposto. 

 

Figura 4-32. UFC T6-T7 com ligamentos Intertransversário, Interespinhoso e Supraespinhoso. 
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Figura 4-33. Curva de Range Of Motion x Momento para a UFC T6-T7 no estudo de Wilke et 

al. (2017) e no modelo proposto. 

Nota-se na Figura 4-31 as diferenças na curva do modelo proposto e o estudo de Morita et al. 

(2014). Tais divergências eram esperadas visto as diferenças geométricas atrelada a ausência 

de ligamentos, músculos, caixa torácica e propriedades materiais mais adequadas a realidade. 

A Figura 4-33 deixa evidente que o modelo atual se mostra mais flexível do que o estudo in 

vitro, o que pode ser explicado pela geometria em idade infantil além da falta de ligamentos 

longitudinal anterior, posterior e Flavum. Entretanto, a curva de ROM x Momentos do modelo 

atual e o estudo de Wilke et al. (2017) são similares e fica claro o comportamento não linear da 

UFC T6-T7, o que indica que o modelo simula adequadamente o comportamento biomecânico 

da coluna, apesar das limitações. 

Além disso, os resultados obtidos na análise do segmento torácico com cifose normal carregado 

axialmente foram comparados com aqueles obtidos por Aroeira (2017) com a mesma 

geometria, porém com diferentes condições de contorno. Apesar do comportamento geral do 

deslocamento ter sido similar em ambos os trabalhos, os valores de deslocamento encontrados 

no atual estudo foram substancialmente menores, cerca de 400% menor. Esse fato se deve a 

diferença nas propriedades dos materiais das vértebras, mais rígidas no atual estudo, diferentes 

elementos finitos adotados nos discos, além de carregamentos distintos. Aroeira (2017), além 

de considerar uma carga axial 135% maior que a adotada nesse estudo,  aplicou cargas 

assimétricas nos ligamentos, esses que não foram incorporados na geometria atual. 
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As tensões nos discos intervertebrais foram maiores em cerca de 21% no modelo atual, embora 

o carregamento tenha sido significativamente menor. Entretanto, esse comportamento já era 

esperado visto que a hiperelasticidade dos discos foi considerada no estudo aqui apresentado. 

A resistência do osso humano depende do tipo de osso, quantidade de massa óssea, do tipo de 

carga imposta e outros fatores, o que impede que haja um valor de resistência padronizado. 

Apesar disso, alguns dados encontrados na literatura indicam que o osso cortical pode 

apresentar resistência última à compressão próxima de até 200 MPa (HAMILL; KNUTZEN; 

DERRICK, 2016; KATZENBERGER et al., 2020; MORGAN; UNNIKRISNAN; HUSSEIN, 

2018) e o osso trabecular pode ter resistência última à compressão de até 4,6 MPa (KEAVENY 

et al., 2001; LINDAHL, 1976; MORGAN; UNNIKRISNAN; HUSSEIN, 2018; MOSEKILDE; 

MOSEKILDE; DANIELSEN, 1987). Ainda assim, de acordo com Hamill, Knutzen e Derrick 

(2016), a fratura do osso pode acontecer devido a um evento traumático isolado ou um acúmulo 

de microfraturas. Ademais, a avaliação das deformações dos discos pode ser um parâmetro de 

avaliação da adequação da simulação computacional à realidade. Estudos in vivo desenvolvidos 

por Wilson et al. (2021) mostram que a deformação máxima nos discos intervertebrais em 

flexão/extensão podem chegar a 20%. 

Logo, o modelo mostrou-se satisfatório e coerente, com valores de tensão de compressão e 

deformações abaixo dos limites estabelecidos na literatura e, ainda, baseado nas comparações 

feitas entre o presente trabalho e dados da literatura, se mostrou capaz de representar o 

comportamento biomecânico da coluna torácica.  

 

4.4 Comparação dos resultados  

O presente trabalho se propôs a investigar a influência da retificação da cifose do segmento 

torácico da coluna em idade infantil no desenvolvimento da EIA através de simulação numérica 

pelo MEF. Para tal, foram considerados as distintas propriedades mecânicas para osso cortical 

e trabecular, além de implementar modelagem hiperelástica nos discos intervertebrais.  

Diversas observações podem ser feitas com base na comparação dos resultados dos modelos 

nas diferentes condições geométricas. As deformações mínimas principais máximas, 

observadas no gráfico da Figura 4-34, são mais elevadas na coluna retificada quando submetida 

a momentos de extensão maiores que 0,5 Nm, cerca de 193% maior quando aplicado um 
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momento de 2,0 Nm, o que indica maior solicitação nos discos intervertebrais nessa condição 

de cifose, podendo ser gatilho para alterações na coluna, dado a importância dos discos na 

estabilidade da coluna vertebral. 

 

Figura 4-34. Deformação mínima principal máxima nos discos nas condições de cifose 

normal e retificada versus momento. 

O deslocamento frontal (x), visualizado na Figura 4-35, chega a ser 83% maior no segmento 

retificado quando submetido a carregamento de extensão. Tal resultado indica a  predisposição 

da geometria retificada ao desenvolvimento da EIA, já que o deslocamento lateral no plano 

frontal é uma das características da escoliose. O mesmo pode ser observado nos deslocamentos 

vertical (y) e sagital (z), conforme gráficos das Figuras 4-36 e 4-37, respectivamente. Ainda, a 

inclinação da reta dos deslocamentos quando solicitado a flexão é maior no modelo retificado, 

o que sugere maiores deslocamentos quando aplicados momentos de flexão maiores que 2,0 
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Figura 4-35. Deslocamento frontal (x)  máximo nas condições de cifose normal e retificada 

versus momento. 

 

Figura 4-36. Deslocamento axial (y)  máximo nas condições de cifose normal e retificada 

versus momento. 
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Figura 4-37. Deslocamento sagital (z)  máximo nas condições de cifose normal e retificada 

versus momento. 

Os discos são as estruturas responsáveis pela maior absorção de carga da coluna. Além deles, 

as articulações facetarias apresentam grande contribuição, cerca de 20% de toda a carga da 

coluna ereta (Aroeira, 2017). 

Em termos de tensão, foi difícil investigar as diferenças impostas pela geometria retificada. 

Entretanto, as tensões máximas na região das facetas foram maiores no segmento em cifose 

normal. Tal fato leva a crer que na condição de cifose normal as facetas contribuem melhor 

para a estabilidade da coluna. 

 

4.5 Limitações  

A maior parte das pesquisas cientificas estão sujeitas a limitações e nesse trabalho não foi 

diferente. Durante o seu desenvolvimento foram encontradas algumas limitações que podem 

influir nos resultados obtidos e, a depender dos objetivos propostos, pode não representar 

adequadamente o comportamento biomecânico da coluna. 

Foi adotada malha tetraédrica linear nas vértebras devido a complexa geometria, mas a 

discretização em elementos finitos hexaédricos pode trazer resultados mais apurados para a 

simulação da coluna. Além disso, o equipamento disponível para a simulação numérica do 
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modelo não apresentava configurações adequadas à modelagem, o que levou a utilização de 

simetria do modelo, limitando ao uso de carregamentos também simétricos.  

É sabido que o disco intervertebral é uma estrutura viscoelástica anisotrópica com diferentes 

características em cada região da coluna, entretanto o atual trabalho o considerou como material 

hiperelástico isotrópico, além de não considerar a placa terminal entre vértebras e discos.  

O comportamento mecânico da coluna é garantido quando todos os seus elementos trabalham 

adequadamente em conjunto. Apesar de ser uma simplificação razoável, não é o mais adequado 

simular apenas uma região da coluna, o que pode implicar em um comportamento mecânico 

não condizente com a realidade. Além disso, a imposição do engaste na base de T10 pode influir 

na estabilidade do modelo, logo, para melhor avaliação da contribuição da cifose retificada, 

seria necessário adotar um modelo com representação geométrica de todas as regiões da coluna 

vertebral. 

A ausência de ligamentos e tratamento das facetas como estruturas não lineares podem 

influenciar na fidedignidade do modelo, gerando concentrações de tensão entre as facetas e 

curvas lineares de tensão e deslocamento, o que não condiz com o comportamento não linear 

esperado para a coluna. 

Finalmente, dados dos materiais de coluna em idade jovem são escassos na literatura e por isso 

as propriedades utilizadas são de colunas em idade adulta, já que a maior parte dos estudos in 

vitro para identificação de propriedades da coluna são desenvolvidos com peças anatômicas de 

indivíduos em idade avançada. 

Portanto, a solução dessas limitações em futuros trabalhos é imprescindível para a boa 

compreensão da mecânica da coluna.  
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5  

CONSIDERAÇÕES FINAIS 

 

 

5.1 Conclusão 

Os modelos de elementos finitos oferecem diversas ferramentas alternativas para simular vários 

parâmetros e condições da coluna vertebral. Assim, os parâmetros experimentais e 

morfológicos podem ser modificados e testados de maneira reprodutível.  

Neste contexto, o trabalho apresentado se propôs a investigar a influência da retificação da 

cifose do segmento torácico da coluna em idade infantil no desenvolvimento da Escoliose 

Idiopática do Adolescente através de simulação numérica pelo Método dos Elementos Finitos.  

A etapa de validação mostrou que, apesar das limitações,  a simulação computacional fornece 

resultados de range of motion, tensão nas vértebras e deformações nos discos compatíveis com 

a literatura. Dessa forma, o modelo é capaz de prever o comportamento biomecânico da coluna 

e pode ser útil em diversos tipos de análises e estudos pré-cirúrgicos, sendo capaz de simular 

os efeitos de diferentes tipos de tratamento. 

Finalmente, os parâmetros de tensão, deslocamento e deformação se mostraram adequados para 

comparação entre as diferentes condições de cifose, sendo possível notar na geometria 

retificada a pré-disposição ao desenvolvimento da EIA já que as deformações e deslocamentos 

nessa condição foram destacados. Logo, os resultados confirmam a suposição de que a 

retificação da cifose seria uma das causas de desenvolvimento e/ou progressão da EIA. 
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5.2 Futuros trabalhos 

Outros trabalhos são sugeridos pela autora no sentido de caminhar para um melhor 

entendimento da coluna vertebral em idade jovem, permitindo assim o desenvolvimento de 

modelos mais condizentes com a realidade: 

• Avaliação das propriedades materiais de tecidos moles, como disco intervertebral e 

ligamentos, em população de idade jovem. 

• Avaliação da amplitude de movimento e deslocamentos de colunas em idade jovem em 

condições de flexão/extensão, flexão lateral, rotação axial para auxiliar na validação de 

análises computacionais nessa faixa etária. 

• Estudos sobre a carga atuante em diferentes regiões da coluna jovem de modo a auxiliar 

na correta adoção de carregamentos cotidianos. 

• Modelagem computacional musculoesquelética completa considerando a caixa torácica, 

para que dessa forma seja possível a correta validação com ensaios in vivo, além de 

obter comportamento mecânico mais realista. 

• Melhorias no modelo de elementos finitos atual considerando comportamento 

viscoelástico anisotrópico do anel fibroso, incluindo ligamentos e aplicação de 

diferentes carregamentos. 
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APÊNDICE A 

 

 

Na sequência, serão apresentados os resultados obtidos no estudo de escolha da relação 

constitutiva e propriedades dos materiais dos discos intervertebrais indicado no item 3.4. 

Conforme já mencionado no item 3.4, foram avaliadas quatro diferentes relações constitutivas 

para os discos intervertebrais. A primeira, linear elástica isotrópica, com propriedades físicas 

iguais àquelas admitidas por Aroeira (2017) em sua tese de doutorado. Na segunda análise o 

anel fibroso foi admitido como material hiperelástico Neo-Hookeano com propriedades 

indicadas  Shahraki et al. (2015). As informações de Shahraki et al. (2015) também foram 

utilizadas no anel fibroso da terceira análise efetuada com o modelo constitutivo hiperelástico 

anisotrópico de Holzapfel-Gasser-Ogden. Por  último, a equação constitutiva de Mooney Rivlin 

foi avaliada com parâmetros físicos do poliuretano (PAWLIKOWSKI; SKALSKI; 

SOWIŃSKI, 2013). Nas análises dois, três e quatro o núcleo do disco foi simulado como um 

material hiperelástico quase incompressível através do modelo de Mooney Rivlin e dados 

físicos obtidos no texto de Lalonde et al. (2010).  

Os gráficos das Figura A-1, A-2, A-3 e A-4 mostram as máximas tensões mínimas principais 

nas diferentes análises para a região das facetas, vértebra T9, região de osso cortical e discos, 

respectivamente, sob diferentes condições de carregamentos. Os gráficos visualizados nas 

Figuras A-5, A-6 e A-7 indicam  a magnitude dos máximos deslocamentos nas regiões de osso 

cortical, trabecular e discos, nessa ordem. Por fim, na Figura A-8 é possível observar as 

deformações mínimas principais máximas na região dos discos sob os carregamentos aplicados. 

A partir da investigação dos resultados nota-se que o modelo elástico linear, como já esperado, 

não representa adequadamente o comportamento não linear da coluna já que nesta análise os 

valores de deslocamentos foram reduzidos e as deformações não foram maiores que 1,1% 

(Figura A-9). Em contrapartida, os modelos hiperelásticos Neo-Hookeano e de Holzapfel-

Gasser-Ogden apresentaram altos deslocamentos e deformações que ultrapassam 33% e 64%, 

respectivamente, quando submetidos a carregamento axial combinado com flexão de 1,0 Nm 

(Figura A-10 e A-11). Tais deformações estão acima dos 30% recomendados para 

funcionamento adequado destas relações constitutivas. Por fim, o modelo de Mooney-Rivlin 
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apresentou valores de deslocamentos superiores ao modelo linear, indicando o comportamento 

não linear da coluna, e as deformações permaneceram em uma faixa coerente para o modelo, 

sendo máxima de aproximadamente 10% (Figura A-12). 

Nesse contexto, apesar de não representar o caráter anisotrópico do disco, o modelo de Mooney-

Rivlin com propriedades materiais de poliuretano para o anel fibroso e o núcleo pulposo com 

dados de Lalonde et al (2010) são os mais adequados para análise de Elementos Finitos da 

coluna em idade infantil desenvolvida na atual pesquisa. 

 

Figura A-1. Gráfico de tensão mínima principal máxima devido ao carregamento axial de 0,35 

N/mm² e flexão/extensão de 1 Nm. 
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Figura A-2. Gráfico de tensão mínima principal máxima na vértebra T9 na região de osso 

cortical devido ao carregamento axial de 0,35 N/mm² e flexão/extensão de 1 Nm. 

 

Figura A-3. Gráfico de tensão mínima principal máxima nas regiões de osso trabecular devido 

ao carregamento axial de 0,35 N/mm² e flexão/extensão de 1 Nm. 
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Figura A-4. Gráfico de tensão mínima principal máxima nos discos devido ao carregamento 

axial de 0,35 N/mm² e flexão/extensão de 1 Nm. 

 

Figura A-5. Gráfico de magnitude máxima dos deslocamentos na região de osso cortical 

devido ao carregamento axial de 0,35 N/mm² e flexão/extensão de 1 Nm. 
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Figura A-6. Gráfico de magnitude máxima dos deslocamentos na região de osso trabecular 

devido ao carregamento axial de 0,35 N/mm² e flexão/extensão de 1 Nm. 

 

Figura A-7. Gráfico de magnitude máxima dos deslocamentos nos discos devido ao 

carregamento axial de 0,35 N/mm² e flexão/extensão de 1 Nm. 
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Figura A-8. Gráfico de deformação mínima principal máxima nos discos devido ao 

carregamento axial de 0,35 N/mm² e flexão/extensão de 1 Nm. 

 

Figura A-9. Deformação mínima principal máxima nos discos com modelo constitutivo linear 

isotrópico. 
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Figura A-10. Deformação mínima principal máxima nos discos com modelo constitutivo Neo-

Hookeano. 

 

Figura A-11. Deformação mínima principal máxima nos discos com modelo constitutivo de 

Holzapfel-Gasser-Ogden. 
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Figura A-12. Deformação mínima principal máxima nos discos com modelo constitutivo de 

Mooney Rivlin. 


