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RESUMO

Este documento descreve simulacdes pelo método dos elementos finitos da coluna lombar,
incluindo célculos das tensdes principais, propriedades mecanicas ndo-lineares para 0ssos e
ligamentos, e representagdes dos ligamentos considerando contracGes e geometrias naturais,
verificando como o0s principios das estruturas em tensegridade contribuem para o

entendimento de sua estabilidade e os efeitos de proteses discais em sua mobilidade.

Este estudo estatico ndo-linear da coluna lombar inclui a constru¢do de modelo geométrico
computacional representativo da coluna, definicdo das condi¢es de contorno e de contato,
definicdo das propriedades mecanicas, geracdo das malhas de elementos finitos, geracdo dos

resultados, calculo das rotacGes, comparacdo com a literatura e verificacdo das tensdes.

O modelo tridimensional citado representa da primeira a quinta vértebra lombar, seus
ligamentos e discos. O conjunto foi montado sem interferéncias e fixado em sua base em
todas as dire¢bes. Sucessivos estudos ndo-lineares foram realizados, utilizando condi¢des de
contato do tipo colado, e contraindo os ligamentos, longitudinal anterior, longitudinal
posterior, amarelos, interespinhais, supra-espinhal e intertransversarios, por uma analogia
térmica, com o propoésito de estabelecer as tensdes observadas na coluna lombar natural antes

de carregamentos.

Apo6s a definicdo da configuracdo inicial de equilibrio, 0 modelo de elementos finitos do

conjunto foi submetido a momentos de 10 Nm em flexdo e em extenséo.

No estudo de préteses discais para a coluna lombar, os materiais dos discos foram substituidos
por material protético, mantendo o tipo de estudo, as geometrias, e as condigdes de contorno e
de contato. Malhas e resultados foram gerados para comparar angulos e tensGes entre 0s

modelos para as colunas, natural e protética.



As simulagbes da coluna saudavel manifestaram tracfes permanentes na maioria dos
ligamentos, compressdes permanentes nos nucleos, e compressdes e tracbes simultaneas nos

0SS0S € anéis.

A coluna manifesta evidéncias de tensegridade, formando ilhas de compressédo denominadas
complexos comprimidos, dentro de um oceano de tragdo denominado complexo tracionado e

representado pelos ligamentos e estruturas vizinhas.

A substituicdo dos discos, pelo material elastico linear, reduziu os &ngulos de flexdo e de

extensdo da coluna lombar.

Palavras-chave: estruturas em tensegridade; coluna lombar; modelagem geométrica; método

dos elementos finitos; proteses.
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ABSTRACT

This document describes simulations by the finite element method of the lumbar spine,
including calculations of the principal stresses, nonlinear mechanical properties for bones and
ligaments, and ligament representations considering natural contractions and geometries,
verifying how the tensegrity structure principles contribute for the knowledge of its stability

and the effect of discal prosthesis in its mobility.

This nonlinear static study of the lumbar spine includes the construction of the computational
geometric model representing the spine, definition of the boundary and contact conditions,
definition of the mechanical properties, generation of finite element meshes, generation of the
results, calculation of the rotations, comparison with the literature and verification of the

stresses.

The three-dimensional model mentioned represents from the first to the fifth lumbar vertebra,
their ligaments and discs. The model was assembled without interferences and fixed in its
base in all directions. Successive nonlinear studies were done, using bonded contact
conditions, and contracting the anterior longitudinal, posterior longitudinal, flavum,
interspinous, supraspinous and intertransverse ligaments by a thermal analogy, with the

purpose of establishing the stresses observed in the natural lumbar spine before loading.

After the definition of the initial configuration of balance, the finite element model was

submitted to 10 Nm flexure and extension moments.

In the study of discal prosthesis for the lumbar spine, the materials of the discs were changed
to prosthetic material, maintaining the study type, the geometries, and the boundary and
contact conditions. Meshes and results were generated to compare of angles and stresses

between the natural and prosthetic spine models.



The simulations of the health spine showed permanent tension in most of the ligaments,
permanent compressions in the nucleus, and simultaneous compressions and tensions in the

bones and annulus.
The spine manifests evidences of tensegrity, forming compression islands named compressed
complexes, inside an ocean of tension named tensioned complex and represented by the

ligaments and neighboring structures.

The substitution of the discs, for the linear elastic material, reduced the flexure and extension
angles of the lumbar spine.

Keywords: tensegrity structures; lumbar spine; geometric modeling; finite element method;
prosthesis.
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1

INTRODUCAO

1.1 Contextualizacéo

Na coluna vertebral, muitas deformidades sdo congénitas, mas existem aquelas oriundas de
enfermidades, acidentes, desgastes, envelhecimento, posturas, e ainda outras de origens
desconhecidas. Estas deformidades podem ser dolorosas e até degenerativas.

Apesar dos trabalhos ja realizados, o conhecimento acerca da coluna vertebral ainda é
pequeno em relacdo a complexidade desta estrutura multifuncional. Este conhecimento traz
subsidios para prevencdes e tratamentos de doencas, 0s quais prolongam e melhoram a

existéncia das pessoas, aliviando a dor.

Estudos classicos afirmam que a coluna é constituida por um conjunto de ossos, empilhados
uns sobre os outros, como numa pilha de blocos, arranjados de maneira funcional, flexivel,

permitindo a movimentacao de todos os membros do conjunto.

No entanto, esta teoria ndo responde completamente como conseguimos, por exemplo,
sustentar cargas mecanicas para as quais os discos intervertebrais ndo sdo capazes de suportar

sozinhos.



Para melhor conhecer a estrutura da coluna e buscando responder as questfes mencionadas,
este trabalho concentra esforgos no estudo de uma de suas partes, denominada coluna lombar,
verificando se seu comportamento corresponde aquele conhecido na ciéncia das estruturas

como tensegridade.

Existindo tensegridade, quando uma parte desta estrutura é deslocada por um carregamento,
este deslocamento é distribuido por toda a estrutura, e todas as outras partes também se
deslocam, adaptando-se a uma nova configuracdo; quando esse carregamento é retirado,
voltam a assumir a configuracéo inicial de equilibrio. Para tal, uma estrutura pré-tensionada
distribui os esforgos internos de maneira que os cabos (ligamentos) fiquem tracionados e as
barras (0ssos) submetidas a tracdo ou a compressdo. A explicacdo para esse fendmeno é que a
tracdo inicial aplicada aos cabos fica armazenada como energia potencial elastica. Qualquer
carregamento modifica a energia armazenada. Quando o carregamento é interrompido a
configuracdo inicial de equilibrio é restaurada. O pré-requisito para este comportamento é a
existéncia de uma pré-tensdo inicial, que garanta, dentro de certos limites, a estabilidade da

estrutura quando submetida a novos carregamentos.

Este trabalho verifica a existéncia de tensegridade na coluna lombar através da caracterizacao
do seu comportamento mecanico, por meio de um modelo virtual que representa suas

geometrias, propriedades mecanicas, condi¢cdes de contorno e de contato.

Este modelo inclui o efeito das pré-tensdes nos tecidos moles, as quais auxiliam no equilibrio
da estrutura, e sua validacdo ocorre de acordo com dados adquiridos em pesquisas

precedentes.

1.2 Objetivos

Os objetivos deste trabalho sao:

a) Estudar o comportamento mecéanico da coluna lombar natural, verificando como os
principios de tensegridade podem contribuir para o entendimento de sua estabilidade.

b) Estudar o comportamento mecanico da coluna lombar protética, contribuindo para que
melhores préteses possam ser produzidas e verificando a existéncia de principios de

tensegridade.



1.3 Apresentacao

O presente trabalho é a unido do esforco direto de profissionais relacionados a salde e a

engenharia, sendo mais bem compreendido deste modo.

No capitulo 2, REVISAO BIBLIOGRAFICA, a teoria para o estudo em foco é abordada de modo
abreviado. Além disso, mostra modelos computacionais produzidos por pesquisas anteriores
que serviram de base para o presente trabalho.

O capitulo 3, CONSTRUGCAO DO MODELO BIOMECANICO PARA A COLUNA LOMBAR HUMANA,
descreve o tipo de estudo desenvolvido, a modelagem geométrica, as malhas de elementos
finitos, as propriedades mecénicas e a configuracdo inicial de equilibrio necessaria para a

representacdo das tensdes observadas na coluna natural antes de carregamentos externos.

Intitulado RESULTADOS DAS SIMULACOES DAS COLUNAS LOMBARES HUMANAS, NATURAL E
PROTETICA, 0 capitulo 4 apresenta os resultados dos calculos estruturais devido aos

carregamentos de flexdo e de extensao sobre os modelos para as colunas, natural e protética.

No capitulo 5, denominado CONCLUSOES DAS SIMULAGCOES DAS COLUNAS LOMBARES
HUMANAS, NATURAL E PROTETICA, 0s resultados das simulagdes sdo examinados, a existéncia

de tensegridade verificada e trabalhos futuros indicados.

O capitulo 6, REFERENCIAS BIBLIOGRAFICAS, traz 0 detalhamento das fontes literarias cujos

conteddos sdo mencionados neste trabalho.

A BIBLIOGRAFIA COMPLEMENTAR, capitulo 7, lista outras fontes literérias, cujos contetidos

ndo sdo mencionados, porém serviram como fontes de informagdes adicionais.

O APENDICE A, DISTRIBUICOES DAS TENSOES PRINCIPAIS NAS SIMULACOES DA COLUNA
LomMBAR HUMANA, apresenta as distribuicGes das tensdes principais, maxima e minima, na

configuracdo inicial de equilibrio, flexao e extensdo, em varias vistas.

O ANEXO B, TOMOGRAFIAS COMPUTADORIZADAS DA COLUNA LoMBAR HUMANA, destaca

uma selecéo das tomografias utilizadas durante este trabalho.



1.4 Justificativa

A falta de conhecimento acerca do corpo humano pode levar ao surgimento de doencas e a
ineficacia dos tratamentos, dificultando ou impossibilitando a reabilitacdo do paciente. No
caso das escolioses, lordoses e cifoses, as extensdes das curvaturas variam desde as que séo
perfeitamente toleraveis até as que comprometem os demais 6rgdos, a ponto de levar uma
pessoa ao Obito. Algumas fatalidades podem ser evitadas se o tratamento for iniciado logo que
as anormalidades forem observadas pela primeira vez. Em alguns casos estas patologias sdo
de origem genética, estando ligadas a formacdo intrauterina, mas em outros casos estdo

relacionadas aos habitos posturais e de carregamento.

No caso de tumores, fragilizacdes e distorgdes das estruturas dsseas, estudos sdo necessarios
para verificacdo das causas, que podem ser, dentre outras, exposicao as variacfes bruscas de
temperaturas, e aos produtos altamente radioativos ou quimicamente nocivos. Casos de
leucemia tém sido tratados através de transplantes de medulas dsseas e transfusdes de sangue,
visando renovacdo na producdo de células sanguineas. Este tratamento tem sido atualmente

bem sucedido em criancas.

Discos herniados podem provocar calosidades Osseas dolorosas, devido ao contato entre
veértebras, e pressdes sobre a medula espinhal, devido a protrusdo dos nucleos dos discos. No
ultimo caso, ha prejuizo na manutencdo das raizes nervosas motoras e sensitivas. Nestes
casos, dores geralmente sdo relatadas em toda a coluna e nos locais ligados pelas extensdes
nervosas afetadas, mas principalmente no disco herniado e suas proximidades, com gradativa
perda das atividades sensitivas e motoras. A Fig. 1.1 mostra uma hérnia de disco em protrusao
entre a quarta (L4) e a quinta (L5) vértebras lombares, a qual comprime a medula espinhal.
Esta compressdo deforma o nervo, tornando-o mais eliptico, afetando sua estrutura, sua
nutricdo e sua funcéo de transmisséo. A decorrente inflamagéo local, induzida pelo nucleo,
pode causar a dor ciatica ou lombalgia. A inflamacéo do nervo ciatico causada, dentre outros,
pela hérnia de disco ou pela desidratacdo do disco, com consequente reducdo de sua altura,

afeta severamente o funcionamento da coluna e das pernas.

Uma das solugdes para o caso € a substituicdo total do disco, pratica empregada pela
ortopedia nas cirurgias da coluna, mas que ainda necessita de melhorias em sua eficiéncia. Ela

pode causar instabilidade na coluna ou enrijecé-la. No ultimo caso, os pacientes precisam de



mais energia para efetuar as mesmas atividades cotidianas realizadas anteriormente, nas quais
a movimentacdo da regido enrijecida é indispensavel. Esta divergéncia, em relacdo a condicao
natural, surge das diferencas entre as propriedades mecéanicas do disco natural e da protese,
indicando a necessidade de mais pesquisas para o desenvolvimento da substituicdo total do

disco.

Além disso, as raizes nervosas, artérias, veias, musculos e ligamentos acoplados a coluna
aumentam as dificuldades do processo operatorio, justificando a producéo de proteses de alta

fidelidade, alta durabilidade e baixa rejeigéo.

Diante do exposto, uma melhor compreensdo do comportamento mecanico da coluna é
imprescindivel como auxilio na prevencdo e tratamento de enfermidades relacionadas ao seu
funcionamento. O equilibrio mecénico da coluna recebe contribui¢des dos tecidos moles ao
seu redor quando estes estdo apropriadamente tracionados, sugerindo um tipo de
funcionamento semelhante ao das estruturas em tensegridade. A flexibilidade e a capacidade
de armazenar energia sdo caracteristicas em comum entre estas estruturas e a coluna. Esta
simulagdo computacional da coluna inclui propriedades mecénicas né&o-lineares e
representacdo dos ligamentos semelhantes aos naturais em geometrias e contragdes, servindo

de base para a investigacao de tensegridade e o desenvolvimento de proteses.
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Figura 1.1 — Ressonancia Magnética de Hérnia (Nordin e Frankel, 2003)



Em varios trabalhos anteriores relacionados & modelagem numérica da coluna lombar, os
ligamentos ndo foram considerados ou foram simplificados, para elementos do tipo mola ou
do tipo cabo com resisténcia somente a tracdo (Eberlein et al., 2002; Zander et al., 2004; Vena
et al., 2005; Rohlmann et al., 2005, 2006, 2007, 2008, 2009 e 2010; Zhong et al., 2006; Plaats
et al., 2007; Shin et al., 2007; Zhang e Teo, 2008; Chen et al., 2008; Kim et al., 2010; Hu et
al., 2010; Mefford et al., 2011).

1.5 Etapas do Trabalho

Este trabalho utiliza modelagem geomeétrica de sélidos virtuais e elementos finitos na anélise
estrutural da coluna lombar. Este tdpico descreve os procedimentos fundamentais que

serviram de base para a viabilizacdo dos objetivos propostos.

Modelos virtuais e simulacbes de carregamentos nas colunas, natural e protética,
proporcionam possibilidades de investigacdes dificilmente verificaveis “in vitro”. Sendo
assim, este trabalho foi realizado conforme descrito adiante:

a) Estudos: teoria da elasticidade; comportamento mecanico dos tecidos vivos; elementos
finitos; estruturas em tensegridade; coluna vertebral, sua composi¢do fundamental, seus
ligamentos, discos, vértebras, sua capacidade de suportar carregamentos mecanicos e seus
modelos. Esta etapa também contemplou a busca dos programas necessarios ao presente
trabalho. Dentre as regides da coluna vertebral, a coluna lombar foi escolhida por ser a regido
mecanicamente mais carregada, reduzindo a complexidade da modelagem geométrica, da
geracdo de malhas e dos calculos estruturais. O estudo foi definido como estatico ndo-linear,
pois as propriedades mecanicas envolvidas sdo ndo-lineares em sua maioria, 0s tecidos moles
sdo susceptiveis a grandes deformacBes e 0s carregamentos estudados sdo estaticos. Foi
descartada a geracdo de volumes virtuais a partir da importagdo computacional de
ressonancias magnéticas e tomografias, devido a dificuldade de definicdo das geometrias dos
tecidos moles, dando lugar a geracdo de volumes através de desenho computacional.

b) Construgdo do modelo geométrico representativo da coluna lombar, conforme detalhado no
capitulo 3. Os volumes virtuais dos 0ssos corticais, trabeculares e posteriores, anéis e nucleos
dos discos, placas terminais cartilaginosas e ligamentos foram gerados por meio de programas
para projetos tridimensionais e posteriormente agrupados através de sucessivas aproximacoes,

baseando-se em informacgdes de geometrias oriundas de pesquisas anteriores, modelo em



resina, radiografias, ressonancias e tomografias. Este método foi adotado devido a dificuldade
de definicdo dos contornos em tecidos moles quando do uso de programas de segmentacao de
nuvem de dados obtidos a partir de imagem medica digitalizada. A constru¢cdo do modelo
geométrico requereu que as seguintes tarefas fossem elaboradas: modelagem dos 0ssos
trabeculares, corticais e posteriores, dos nucleos, anéis e placas, e dos ligamentos, longitudinal
anterior, longitudinal posterior, amarelos, interespinhais, supra-espinhal intertransversarios e
capsulares; montagem das partes; retirada de interferéncias geométricas.

c) Insercdo das propriedades mecanicas no modelo geométrico, de acordo com as informacdes
requeridas pelo programa de elementos finitos, através da decomposi¢éo das curvas de tenséo-
deformacgdo em pontos coordenados. As propriedades mecanicas de cada tipo de material
biolégico variam no mesmo individuo, e também entre individuos. Portanto, foram definidas,
inseridas no modelo geométrico e experimentadas progressivas vezes, para compatibilizacéo
dos angulos de movimentacdo da coluna com aqueles ocorridos em pesquisas anteriores. As
matérias biologicas podem ser bem definidas através de propriedades mecanicas elésticas ndo-
lineares, dentro de limites fisiologicamente admissiveis, no tocante as medidas de tensdes e de
deformacdes, em estudos da estatica da estrutura. A escolha foi dividir o modelo em partes
para melhor aproximar as propriedades de cada regido, caracterizando a natureza dos
materiais bioldgicos envolvidos. As propriedades mecanicas foram consideradas apos
estabilizacdes das deformaces e possuem lastro em pesquisas precedentes (Goel et al., 1995;
Smit et al., 1997; Nordin e Frankel, 2003; Zander et al., 2004; Zhong et al., 2006; Ivancic et
al., 2007; Aziz et al., 2008; Chen et al., 2008; Hu et al., 2010; Fok et al., 2010; Kim et al.,
2010; Herrera et al., 2012).

d) Na coluna natural os ligamentos, longitudinal anterior, longitudinal posterior, amarelos,
interespinhais, supra-espinhal e interespinhais, estdo sob tracdo mesmo sem carregamento
externo. Esta configuracdo inicial de equilibrio foi simulada no modelo através de contracdes
aplicadas aos ligamentos por analogia térmica. A carga térmica aplicada a cada ligamento foi
determinada através de progressivas simulacOes, de tal maneira que o modelo néo
apresentasse qualquer angulo de movimentagdo. Além disso, a presséo intradiscal e as forgas
nos ligamentos, apds as simulagdes, foram compativeis com aquelas observadas na coluna
natural. A analogia térmica foi desenvolvida para proporcionar o estabelecimento da pressao
intradiscal nos nicleos em torno de 0,1 N/mm? (Nordin e Frankel, 2003) e tracdo nos
ligamentos amarelos de aproximadamente 15 N (Evans e Nachemson, 2004). O modelo foi

fixado em sua base total em todas as direcOes, através do programa de elementos finitos,



incluindo bases dos ligamentos, longitudinal anterior, longitudinal posterior, amarelos,
interespinhais, supra-espinhal e intertransversarios, bem como base do disco abaixo de L5.

e) As malhas de elementos finitos foram geradas individualmente e em conjunto através de
gradativas simulacdes. As geometrias foram ajustadas nos 0ssos, discos, placas e ligamentos,
para que viabilizassem geracOes de malhas individuais. A seguir, estes componentes foram
ajustados em conjunto, através de aproximagdes sucessivas, para que ndo existissem
sobreposicBes e nem folgas. Estes ajustes foram necessarios para que as geracfes de malhas
fossem viabilizadas em todos os componentes individuais e em conjunto, atribuindo-lhes
condigdes de contato do tipo colado. O elemento finito tetraédrico ndo-linear foi escolhido
automaticamente, devido a complexidade das geometrias, propriedades mecanicas nao-
lineares e tipo de estudo. O numero de nos € uma definicdo reservada ao programa de
elementos finitos, de acordo com as caracteristicas do estudo.

f) Foram aplicados carregamentos de flexdo e de extensdo fisiologicamente admissiveis sobre
0 topo do modelo, com magnitude de 10 Nm, em estudos independentes, representando
resultantes de forcas musculares sobre a coluna lombar.

g) Calculo estrutural da coluna lombar natural saudavel. O estudo estatico ndo-linear €
justificado pelos seguintes motivos: na maioria dos materiais bioldgicos utilizados neste
trabalho as tensdes ndo sdo diretamente proporcionais as deformacGes; as geometrias
representadas pelo modelo sdo complexas e variam significativamente; as forgcas ndo possuem
aceleracOes, inércia ou de amortecimento. Os resultados foram gerados pelo método dos
elementos finitos, como descrito no capitulo 4. Os angulos de movimentacdo foram obtidos
pela comparacdo computacional de planos situados no topo do corpo vertebral de L1, antes e
apoOs os carregamentos citados. As tensdes principais, maxima e minima, também foram
pesquisadas antes e apOs 0s carregamentos externos. Estas foram escolhidas por serem as
tensdes principais extremas, importantes na averiguacdo de tensegridade, a qual esta
preponderantemente baseada nas ocorréncias de tracOes e de compressdes nas estruturas. A
tensdo principal intermediaria ndo foi necessaria por estar compreendida entre a tenséo
principal maxima e a tensdo principal minima.

h) Comparagdo dos angulos de flexdo e de extensdo resultantes das simulagGes citadas com
aqueles obtidos em estudos anteriores realizados por outros pesquisadores.

i) A coleta dos dados referentes as tensdes principais, maxima e minima, foi realizada atraves
do programa de elementos finitos ap6s o término das simulacBes citadas. Estes resultados

foram colhidos nas partes individuais do modelo.



j) Verificacdo da existéncia de tensegridade na coluna lombar, através da comparacdo das
ocorréncias de tracdo e de compressdo nas partes do modelo com as definicbes de
tensegridade, conforme detalhado no capitulo 5.

I) Mantendo o tipo de estudo, as geometrias, as condi¢des de contorno e de contato, as
propriedades mecénicas dos discos foram substituidas por propriedade elastica linear
representativa de material protético, médulo de elasticidade longitudinal E = 7 MPa e mddulo
de elasticidade transversal G = 2,6 MPa (Plaats et al., 2007).

m) Geracdo de novas malhas em todas as partes do modelo, semelhantes as definidas para a
coluna natural.

n) AplicacBes sobre o modelo para a coluna protética dos mesmos carregamentos utilizados
no modelo para a coluna natural.

0) Calculo estrutural da coluna protética, pelo método ja descrito.

p) Comparacao dos angulos de inclinacdo resultantes com aqueles obtidos através do modelo
para a coluna natural.

g) Levantamento dos resultados das tensdes principais, maxima e minima, observadas nas
partes do modelo para a coluna protética, na configuracéo inicial de equilibrio e ap6s os
carregamentos citados.

r) Comparacéo entre as tensdes observadas nos modelos para as colunas, natural e protética.

s) Verificacdo da existéncia de tensegridade na coluna protética.

t) Conclusoes finais e proposicdes de trabalhos futuros.
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2

REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1 Método dos Elementos Finitos

Varios fenbmenos fisicos podem ser descritos em termos de equac®es diferenciais parciais.
Em geral, resolver essas equacbes por métodos classicos e analiticos para geometrias
complexas é bem dificil e problemas reais raramente tém geometrias simples. O método dos
elementos finitos € uma abordagem numeérica pela qual as equacGes diferenciais podem ser
aproximadamente resolvidas. Ele trabalha para a transformacao das equacdes diferenciais que
governam o fendmeno e suas condi¢des de contorno em um sistema de equagdes lineares ou
ndo-lineares, o qual pode ser resolvido matricialmente atraves de métodos numéricos,
geralmente com auxilio de computador. Para que esta transformacdo seja efetivada, as
equacOes diferenciais precisam ser convertidas em equacfes integrais, e estas associadas a
funcbes de peso obtidas a partir da subdivisdo do dominio examinado em pequenos
elementos, nos quais 0 comportamento da variavel pesquisada € aproximado. Esta subdivisdo
é denominada geracdo da malha de elementos finitos. Logo apds, o programa constroi o
sistema de equagdes matriciais e executa a solucdo. Outras variaveis podem ser obtidas a
partir da original (Fish e Belytschko, 2007).



A Fig. 2.1a mostra simulacgéo de uma incisdo na mao, através do modelo de elementos finitos.
O modelo pode ser utilizado para planejar o procedimento cirlrgico que cause as menores
tensdes apos a sutura. Modelos do coracdo, tal como na Fig. 2.1b, podem ser utilizados para
projetos de valvulas e procedimentos cirdrgicos. A Fig. 2.1c apresenta protese de parte do

quadril e seu modelo de elementos finitos, acima e abaixo, respectivamente.

(@) (b) (©)

Figura 2.1 — Modelos para Partes do Corpo Humano (Fish e Belytschko, 2007)

Nos ultimos anos, as aplicacdes do método dos elementos finitos na medicina tem se
manifestado no estudo de pacientes especificos. Imagens médicas digitalizadas sdo utilizadas
para construcdo de modelos geométricos tridimensionais utilizados para estudar as respostas

de pacientes a tratamentos alternativos, como procedimentos cirurgicos.

As aplicacBes do método em estudos da coluna incluem simulagBes de técnicas cirdrgicas;
desenvolvimentos e avaliacdes de proteses e Orteses; pesquisas de escoliose, cifose e lordose;
pesquisas dos efeitos de posturas e de carregamentos mecanicos; efeitos de degeneracGes

discais e ligamentares; fraturas vertebrais e hérnias.

Simulagdes computacionais da coluna realizadas anteriormente foram viabilizadas através de
reducdo de detalhes para simplificacdo das geometrias, omissbes de geometrias mais
complexas e elementos finitos de dimensdes maiores que 1,0 mm. Os materiais foram
considerados elasticos lineares com um modulo de elasticidade ou dois. No primeiro caso 0

mesmo moédulo foi utilizado para todas as deformacfes. No segundo caso foi utilizado o
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maodulo inicial para baixas deformacdes e o outro para altas. Em algumas destas pesquisas 0s
ligamentos ndo foram considerados e em outras foram representados através de cabos ou
molas (Zander et al., 2004; Rohlmann et al., 2006; Zhong et al., 2006; Shin et al., 2007; Plaats
etal., 2007; Chen et al., 2008; Kim et al., 2010).

O estudo estético linear considera que as relagdes entre carregamentos e respostas induzidas
sdo lineares. Quando as magnitudes dos carregamentos sdo dobradas, as respostas também

dobram, sejam elas deslocamentos, deformacdes, tensdes, forcas de reacéo, etc.

Todas as estruturas reais comportam-se nao-linearmente de algum modo. Existem casos
simplificados onde o estudo linear pode ser adequado. Em outros casos, a solucdo pode
produzir resultados errados, porque as premissas nas quais estd baseada sdo errbneas. Nao-
linearidades podem ser causadas pelo comportamento do material, grandes deslocamentos e
condigdes de contato.

Problemas lineares podem ser resolvidos através de estudos ndo-lineares. Os resultados
podem diferir devido a complexidade do segundo procedimento. Em estudos estaticos néo-
lineares, ndo sdo considerados os efeitos dinamicos das forcas de amortecimento e de inércia.
O estudo ndo-linear deve ser usado quando, sob os carregamentos especificados, as seguintes
afirmativas ndo podem ser aplicadas:

a) Em todos os materiais do modelo as tensdes sao diretamente proporcionais as deformacdes.
b) As deformacdes sdo pequenas, o suficiente para que sejam ignoradas as mudancgas de
rigidez material.

c¢) As condicdes de contorno ndo variam durante o estudo.

Na solucdo de problemas nédo-lineares através do método dos elementos finitos, o equilibrio
da estrutura deve ser estabelecido para uma geometria deformada, a qual € desconhecida e
deve ser avaliada por aproximacgdes sucessivas. A cada estado de equilibrio, denominado
passo, ao longo do caminho da solugdo, o conjunto de equacgdes simultaneas a serem
resolvidas é ndo-linear. Portanto, uma solucdo direta ndo é possivel, sendo requerido um
método iterativo. Um procedimento numérico para solucdo de problemas nédo-lineares deve
incluir o seguinte (Dassault Systemes Corp., 2009):

a) Uma técnica de controle incremental, capaz de controlar o progresso dos passos para

solucéo do problema.



b) Um meétodo iterativo, capaz de resolver o conjunto de equagdes ndo-lineares simultaneas

em cada passo.
¢) Uma estratégia de término das iteracdes em cada passo.

No presente trabalho, os estudos estaticos incluem propriedades mecéanicas ndo-lineares na
maioria dos materiais da coluna, representacdo da coluna conforme a natural e substitui¢do
dos discos por material protético. As principais fontes de néo-linearidades foram os grandes
deslocamentos e as propriedades mecéanicas ndo-lineares. O controle de carregamento foi
utilizado como técnica de controle incremental. O método iterativo, utilizado para solucéo de
cada passo p, esta baseado nas Egs. (2.1) a (2.6) abaixo (Dassault Systémes Corp., 2009):

P {R)="{F) (2.1)

{ARY V=" (R} {FYY (22)
PIKIOAUY” ={ARY" (23)
U= U +{aUY” (24)
PP 3O =P U} (2.5)

PP LEYO) P £} (2.6)

Onde:

PrAP LR} : vetor de carregamentos nodais aplicados externamente.
PrAPLF}: vetor de forcas nodais geradas internamente.

{AR}"?: vetor de carregamentos desbalanceados na iteragao i-1.

Prap FEY0D - yetor de forgas nodais geradas internamente na iteracéo i-1.
P+ K 1M matriz de rigidez material na iteracao i.

{AU}?: vetor de deslocamentos nodais incrementais na iteracao i.

P2 Y39 : vetor de deslocamentos nodais totais na iteragao i.
O método de Newton-Raphson foi utilizado no presente trabalho para realizacdo das iteracdes.

Neste método a matriz de rigidez é formada e decomposta em cada iteracdo dentro de cada

passo do estudo, como mostrado na Fig. 2.2.
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Figura 2.2 — Método de Newton-Raphson (Dassault Systemes Corp., 2009)
No presente modelo, a estratégia utilizada para término das iteragdes de cada passo foi a

convergéncia dos deslocamentos. Este critério estd baseado nos incrementos de

deslocamentos durante as iteragdes. Ele pode ser formulado conforme Eq. (2.7):

HAU3O | <&,

U 27)

O programa de elementos finitos gerou internamente a tolerancia de deslocamento &, .

Automaticamente, ao fim de cada iteracdo, a convergéncia dos deslocamentos foi verificada,
dentro da tolerancia determinada. Os passos também foram calculados pelo programa
(Dassault Systémes Corp., 2009).



2.2 Tensegridade

O termo tensegridade foi proposto por Fuller (1961), tradug¢ao do inglés “tensegrity”, jungdo
das palavras “tension” e “integrity”, significando tragdo e integridade. Fuller (1962) requereu
a patente fundamental para estruturas em tensegridade: “Ilhas de compressao dentro de um

oceano de tragao”.

Emmerich (1963) requereu patente na Franca definindo estas estruturas como: “Estruturas
autotracionadas consistem em barras e cabos montados de tal modo que as barras
permanecem isoladas em uma rede continua de cabos. Todas estas partes devem estar
firmemente espacadas e ao mesmo tempo interconectadas pela pré-tensdo resultante da tracdo
dos cabos, sem necessidade de travamentos externos ou ancoragens. O todo é mantido
firmemente como uma estrutura independente, de onde o termo autotracionada”. Ele enfatizou
a condicdo de ser o sistema autotracionado e expds que a tensegridade poderia ser descrita de

um modo ndo restritivo, mediante o uso de exemplos (Jauregui, 2004).

Pugh (1976) afirmou: “Um sistema em tensegridade ¢ estabelecido quando um conjunto de
componentes em compressdo descontinuos interage com um conjunto de componentes

tracionados continuos, para definir um volume estavel no espaco”.

Roth e Whiteley (1981) definiram as estruturas em tensegridade como barras resistindo a
tracdo e a compressdo, bracos a compressao e cabos a tracdo. As barras como membros que
mantém aproximadamente constante a distancia entre seus vértices, os bragos diminuindo a

distancia entre seus vértices e os cabos aumentando a distancia entre seus vértices.

Os estudos da estatica e da dindmica das estruturas em tensegridade tém experimentado
rapido desenvolvimento durante as ultimas décadas, devido a seus beneficios em comparacéo
as estruturas tradicionais da engenharia civil e da arquitetura (Fu, 2005). Os beneficios podem
ser resumidamente descritos como:

a) Eficiéncia. Foi observado por Bendsoe e Kikuchi (1988) que o material da estrutura
somente é necessario nos caminhos de cargas mecanicas, ou seja, nas regides da estrutura
indispensaveis a sustentabilidade. Assim, estruturas em tensegridade, através do cuidadoso
arranjo dos membros em compressdo, sao capazes de aumentar a razdo entre resisténcia e

peso em comparacdo as estruturas tradicionais. Estruturas em tensegridade também sé&o
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energicamente eficientes, porque seus membros armazenam energia como tracdo ou
compressdo. O acréscimo necessario de energia para reutilizar tais estruturas € menor do que
nas estruturas tradicionais, porque parte da energia total necessaria ja se encontra armazenada
na prépria estrutura (Levin, 2002).

b) Facilmente reorganizaveis. Estruturas rigidas tendem a perder mobilidade, principalmente
as de grande porte. Porém, nas estruturas em tensegridade, estando 0os membros em
compressdo separados, sdo permitidos grandes deslocamentos, tornando possivel criar
estruturas que podem ser armazenadas em pequenos volumes e depois reorganizadas na sua
geometria original. Isto é especialmente importante em aplicacfes espaciais como antenas e
mastros (Furuya, 1992; Tibert, 2003).

c) Facilmente modificaveis. As tensGes pré-existentes nos membros em tensegridade,
permitem ao projetista modificar a frequéncia de oscilacdo natural e a rigidez da estrutura pela
modificacdo dessas tensbes pré-existentes (Motro et al., 1986; Chan et al., 2004).

d) Redundancia. A tensegridade pode ser vista como uma classe especial de estruturas, cujos
membros podem trabalhar simultaneamente como sensores, atuadores e suportes. Assim, é
possivel ter varios membros lidando com uma mesma tarefa. No caso de um deles falhar,
outro membro pode suprir a falha, permitindo que a estrutura inteira continue funcionando.
Este é o principio das estruturas inteligentes, e particularmente dos sensores inteligentes
(Sultan e Skelton, 2004).

e) Confiabilidade de escalas. As principais relacdes matematicas de estruturas em
tensegridade, ndo considerando limitag6es fisicas como inércia e gravidade, sdo determinadas
por suas geometrias, que sdo aplicaveis tanto para um modelo pequeno como para a estrutura
de grande porte que ele representa.

f) Aplicacbes na Biologia. Ingber (1993 e 1998) propds que modelos em tensegridade
poderiam ser utilizados para explicar como membros basicos se combinam para formarem

estruturas mais complexas.

Os principios de tensegridade tém sido aplicados na construcdo de coberturas de grande porte
para ginasios esportivos, sistemas pneumaticos e hidraulicos complexos, robds e antenas de

grande porte flexiveis (Burkhardt, 2005).

Timoshenko e Young (2000) mostraram que modelos de tensegridade podem ser aplicados as

estruturas musculoesqueléticas de animais que vivem em terra seca (Tur e Juan, 2007).



Nas vértebras, o processo espinhoso e o corpo vertebral formam dois suportes, os outros dois
suportes Sao 0s processos transversos, sugerindo quatro extremidades. A Fig. 2.3 mostra uma
representacdo da coluna vertebral como mastro de tetraedros em tensegridade, o qual pode
suportar cargas mecanicas fisiologicamente admissiveis em qualquer posi¢do. Porém, segundo
Flemons (2007), mais pesquisas seriam necessarias para averiguar como 0s principios de

tensegridade poderiam contribuir para o entendimento da coluna vertebral.

Figura 2.3 — Representacdo da Coluna Vertebral por Tetraedros (Flemons, 2007)

2.3 Coluna Vertebral

2.3.1 Composigdo Fundamental

Proteinas sdo macromoléculas formadas por conexfes de aminoacidos contendo carbono,
hidrogénio, oxigénio, nitrogénio e enxofre. Proteinas fibrosas formam cabelo, 0sso, unha,
musculo, pele, citoesqueleto e tecidos conectivos, destacando-se a fibrina, a queratina, a
elastina e o colageno. Os aminoacidos contém pelo menos um aminogrupo NH; e um grupo
carboxil COOH, a excecdo é o aminoacido prolina, o qual se baseia em um aminogrupo NH.

O colageno contém os aminoécidos glicina e prolina, na propor¢do de 33% e 22%
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respectivamente. O grupo amino NH;, vem do grupo aménia NHs. O peptideo € a juncdo de
dois ou mais aminoé&cidos ligados por uma ponte. O coldgeno é formado por sequéncia de
aminoacidos combinados conforme instrucdo genética. A molécula de colageno do tipo | ¢é
formada por trés polipeptidios, os quais sdo trés correntes de aproximadamente mil
amino&cidos cada, no comprimento de 300 nm e didmetro 1,5 nm. A estabilidade da molécula
esta diretamente relacionada as pontes de hidrogénio entre as correntes de aminoacidos
(Cowin e Doty, 2007).

As células dos tecidos conectivos sdo formadas a partir de células estreladas chamadas
mesénquimas. O tropocolageno é sintetizado dentro das células e depois exportado para a
matriz extracelular, onde é transformado em colageno por um processo de perda de suas
extremidades, denominado fosfatase. A elastina possui muita elasticidade, devido ao
desenrolar das moléculas quando tracionadas, sendo exportada das células para a matriz
extracelular, e presente na construcdo de artérias, veias, pulmdes, tendGes e ligamentos. O
colageno é o principal componente estrutural dos tecidos, proporcionando flexibilidade e
resisténcia, suportando forcas de tracdo e promovendo plataformas para mineralizacdo em
tecidos duros. Fibras colagenas estdo presentes nos tenddes, cartilagens, ligamentos, 6rgdos
internos, musculos, 0ssos, discos intervertebrais e corneas. Os vinte tipos de colagenos
constituem aproximadamente 30% da proteina do corpo humano. Suas propriedades
mecanicas e dos tecidos que ele compfe estdo intimamente associadas com o numero e a
qualidade das ligagdes dentro e entre suas moléculas. Durante 0 crescimento,
aproximadamente até os vinte anos de idade, o nimero e a qualidade das ligagdes crescem,
resultando no crescimento de sua resisténcia a tracdo. Apds o amadurecimento completo a

quantidade de colageno nos tecidos decresce, fragilizando os mesmos (Cowin e Doty, 2007).

Ossos, cartilagens e ligamentos sdo constituidos preponderantemente por matriz extracelular,
a qual é constituida de todo material do tecido exceto as células, incluindo as redes de
colagenos e de proteoglicanos, Figs. 2.4 e 2.5. Proteoglicanos sdo constituidos de muitos
glicosaminoglicanos, e estes por sua vez sdo formados por polissacarideos, 0s quais s&o
polimeros com mais de dez monossacarideos, o acglcar simples, o grupo mais simples de
carboidratos (Cowin e Doty, 2007).
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2.3.2 Discos Intervertebrais

Sdo fibrocartilagens atuando como coxins nas articulacdes entre corpos vertebrais adjacentes.
As células cartilaginosas sd@o denominadas condrocitos, que embora sejam 10% da cartilagem
sdo responsaveis pela producdo dos materiais organicos da matriz extracelular. A matriz
organica € composta de malha de fibras colagenas, principalmente do tipo Il, com quantidades
menores dos tipos V, VI, IX e XI, numa solucdo concentrada de proteoglicanos. No peso da
cartilagem articular saudavel, a participacdo do conteudo de colageno varia de 15 a 22%, 0s
proteoglicanos de 4 a 7% e 0s restantes sdo &gua, sais inorgénicos e pequena quantidade de
lipidios, glicoproteinas e outras proteinas. Fibras de coldgeno e proteoglicanos sdo 0s
componentes estruturais que suportam a tensdo interna resultante das cargas mecanicas
aplicadas a cartilagem articular. A Fig. 2.6 mostra a representacdo esquematica do arranjo de

condrocitos (Nordin e Frankel, 2003).

y Superticie articular
; }Zonatangan—ciai supefrficial (STZ) (10—-20%)

Zona medial (40 — 60%)

-Zona profunda (30%)
Zona calcificada

vln terface

Condrécito

Figura 2.6 — Cartilagem Articular (Nordin e Frankel, 2003)

Os discos intervertebrais em adultos saudaveis sdo responsaveis por aproximadamente 25%
da altura da coluna vertebral. As diferencas nas espessuras anteriores e posteriores dos discos
produzem as curvaturas normais lombar, toracica e cervical. O disco intervertebral é
constituido por anel externo espesso, formado por cartilagem fibrosa, denominado anel
fibroso, e ndcleo pulposo constituido de material gelatinoso central. O anel é formado por
cerca de 90 faixas concéntricas de tecido fibrocartilaginoso, as quais circundam o ndcleo. As
fibras colagenas no anel formam angulos de aproximadamente 30° umas com as outras e sao
fundamentais na mecanica do disco. Estas exibem alteragdes na organizacéo, de acordo com

as cargas mecanicas suportadas ou degeneracdo. Os nucleos de discos jovens e saudaveis séo



constituidos por aproximadamente 90% de agua, o restante sendo colagenos, proteoglicanos e
materiais especializados que atraem agua através de processos quimicos. Os altos conteudos
hidricos dos nucleos os tornam resistentes a compressao. Mecanicamente 0s anéis atuam
como molas (componentes que armazenam energia elastica), cujas tensées unem 0S COrpos
vertebrais aos ndcleos, com estes agindo como rolamentos (componentes que possibilitam
outros a rolarem sobre eles), contendo substancias gelatinosas incompressiveis. Durante a
flexdo e a extensdo da coluna, os corpos vertebrais rolam sobre os nucleos, enquanto as

articulacGes facetarias orientam os movimentos (Hall, 2009).

A compressdo € o tipo mais comum de carregamento imposto a coluna vertebral. Quando um
disco é sobrecarregado em compressdo, tende simultaneamente a perder agua e a absorver
sodio e potassio até que sua concentracdo eletrolitica interna seja suficiente para prevenir
qualquer perda adicional de &gua. Quando é alcangado esse equilibrio quimico, a pressao
interna do disco é igual a pressdo externa. Uma sobrecarga continua por um periodo de vérias
horas resulta em ligeira reducdo adicional na hidratacdo do disco. Por essa razdo, a coluna
sofre uma diminuicdo na sua altura de até 2 cm no transcorrer de um dia, com cerca de 50%
dessa perda ocorrendo durante os primeiros 30 min. Uma vez eliminada a pressdo exercida
sobre os discos, estes absorvem &gua rapidamente e seus volumes e suas alturas aumentam.
Os discos dependem de movimentacdo mecanica para suprimento sanguineo adequado. As
mudancas posturais alteram a pressédo discal causando influxo e efluxo de agua, transportando
nutrientes para dentro e removendo produtos de desgastes metabdlicos. Lesdes graves e
envelhecimento reduzem irreversivelmente a capacidade dos discos absorverem agua. Estudos
de ressonancias magnéticas mostram que as alteracGes degenerativas sa0 mais comuns entre
L5 e a primeira vértebra sacral (S1), com o disco estando sujeito ao maximo de tensdo, em
virtude de sua posicdo. Entretanto, o contetido liquido de todos os discos comeca a diminuir
por volta da segunda década de vida. Um disco geriatrico tipico possui contetdo liquido
reduzido em aproximadamente 35%. Na medida em que ocorre essa alteracdo degenerativa
havera movimentos anormais entre 0s corpos vertebrais adjacentes. As cargas mecanicas
suportadas por um disco envelhecido sdo menores, podendo ocorrer dor. Certos fatores
também podem afetar a satde discal, como por exemplo, postura, sobrecargas, obesidade,
vibracéo, tabagismo e exposicdo alternante ao calor e ao frio. Conforme esquema da Fig. 2.7,
quando a coluna se inclina, cargas de tracdo sdo geradas em um dos lados do disco e cargas de

compressdo no lado oposto (Hall, 2009).
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Vértebra

Compressao

Figura 2.7 — Disco Intervertebral Durante Extens&o da Coluna (Hall, 2009)

As medidas de presséo intradiscal nos nicleos pulposos estdo em torno de 10 N/cm? antes de
carregamentos. Essa pré-compressdo dos discos € resultado das forgas ligamentares. A Fig.
2.8 retrata discos intervertebrais humanos compostos de NP, nucleo pulposo, constituido por
massa gelatinosa, e AF, anel fibroso, formando espessa cobertura ao redor do ndcleo (Nordin
e Frankel, 2003).

(a) (b) (©)
Figura 2.8 — Discos, (a) Jovem Normal, (b) Normal de Meia-ldade e (c) Severamente
Degenerado (Nordin e Frankel, 2003)

A cartilagem possui a caracteristica de perder fluido com a permanéncia do carregamento,
portanto suas propriedades mecanicas, como todos os materiais biol6gicos, devem ser
medidas ap06s o equilibrio, para o caso de estudos da estatica. A Fig. 2.9 apresenta a curva
tensdo-deformacdo para cartilagem. Na parte linear do gréfico E atinge 16 MPa. Os valores
sdo de equilibrio, extraidos apds 60 min de tensdo constante (Wainwriht et al., 1982).



=
'S
i

Tensdo (MPa)
o
o
i

e
N
1

| | | i | | ] ] |
-0,10 -0,06 -0,02/] 0,02 0,06 0,10

. Deformacéo
-0,6 |~

-1,0

-1,4

Figura 2.9 — Tensdo-Deformacéo para Cartilagem (Wainwriht et al., 1982)

2.3.3 Ligamentos

Formando conexfes entre 0ssos, 0s ligamentos atuam como restritores e condutores dos
movimentos das articulagBes. Sao constituidos principalmente de fibras de colageno do tipo I,
formando um tecido de fibras geralmente paralelas. Aproximadamente 20% dos ligamentos
sdo células e 80% matriz extracelular. Esta pode ser subdividida em torno de 30% de solidos e
70% de 4gua. O colageno conta com um percentual acima de 70% na formac&o dos solidos, a
elastina conta com 1 a 2% e a substancia de base constitui o percentual restante. A substancia
de base em ligamentos consiste de proteoglicanos, proteinas de plasma e pequenas moléculas,

formando um material do tipo gel chamado matriz extrafibrilar (Cowin e Doty, 2007).

Como os demais tecidos conectivos, ligamentos possuem poucas células e muita matriz
extracelular. Fibroblastos e fibrocitos correspondem a cerca de 90 a 95 % das células e os
demais, 5 a 10 %, incluem condrocitos nos lugares onde o ligamento estd sujeito a
compressdo. Fibroblastos produzem o colageno e outras proteinas. Estas células sdo alongadas

e ficam justapostas as fibras dos tecidos, na dire¢do das fibras (Cowin e Doty, 2007).
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Em tecidos recém-formados é alta a razéo entre o numero de células e a matriz extracelular.
Com o tempo a razéo vai diminuindo e os fibroblastos tornam-se mais espiralados. Em tecidos
adultos a razdo continua caindo e os fibroblastos se transformam em fibrocitos, os quais
ocasionalmente voltam a se tornar fibroblastos. A rede celular é formada por pontes entre
células no espaco intercelular, de modo similar ao 0sso e muitos tecidos. As redes possuem 32
ou 43 pontes de ligacGes intercelulares. Ligamentos sdo circundados por tecido denominado

epiligamento ou fascia (Cowin e Doty, 2007).

Os ligamentos ajudam na sustentacdo da coluna, contribuindo para a estabilizacdo intrinseca
dos segmentos mdveis, ou seja, a estabilizacdo independente do sistema nervoso voluntario.
Um comportamento quase perfeitamente elastico foi observado nos ligamentos amarelos,
devido ao alto contelido de elastina em comparacdo ao de colageno, 2:1. A tracdo neste
ligamento, antes de carregamentos externos, é de aproximadamente 15 N, causando pré-
compresséo nos discos (Evans e Nachemson, 2004).

A Fig. 2.10 mostra esquematicamente segmento modvel lombar com suas devidas

nomenclaturas.

Processo transverso sem o ligamento
intertransversario Cialvectabial
commedula Ligamento Ligamento

espinhal longitudinal ~ longitudinal anterior
posterior

Ligamento interespinhal

Ligamento
supra-espinhal

Placa terminal
Articulagdo cartilaginosa
intervertebral e faceta
com ligamento capsular

Disco
intervertebral
Processo espinhoso

Ligamento amarelo com raiz nervosa

Figura 2.10 — Segmento Madvel Lombar (Nordin e Frankel, 2003)

Semelhantemente aos 0ssos, ligamentos sd@o remodelados em respostas aos carregamentos
impostos sobre eles. Eles sdo reforgados quando as tensdes sdo crescentes e reduzidos quando

estas diminuem. O treinamento fisico aumenta a resisténcia dos corpos biologicos em geral.



Tais estruturas sdao remodeladas aumentando o numero das moléculas de colageno e das
ligacBes por unidade de volume, em resposta a necessidade das cargas mecénicas, impostas
continuamente. Apds oito semanas de imobilizacdo, ligamentos necessitam de doze meses de
recondicionamento para recuperarem suas caracteristicas iniciais. A Fig. 2.11 apresenta
resultado de teste de tracdo em ligamento amarelo humano, cuja composicdo esta entre 60 a
70% de elastina. O corpo-de-prova precisou ser alongado aproximadamente 70% antes que
apresentasse uma variacdo brusca de rigidez e subsequente ruptura. Portanto, conclui-se que
as propriedades mecanicas dos ligamentos dependem dos percentuais de elastina e colageno
(Cowin e Doty, 2007).

Carregamento

Deformacgdao (%) ~70

Figura 2.11- Carregamento-Alongamento Percentual (Cowin e Doty, 2007)

2.3.4 VVértebras

As vértebras sdo constituidas majoritariamente por 0ssos. Estes sdo tecidos conectivos
formados por células e seus produtos, fibras de matriz organica extracelular e substancias de
base. Os 0ssos destacam-se por seu alto teor de material inorgénico constituido de sais
minerais que se combinam com a matriz organica. Sua por¢do inorganica consiste
principalmente de pequenos cristais contendo em sua composicdo céalcio, fosforo, oxigénio e
hidrogénio, Cayo(PO4)s(OH),. Estes minerais representam 60 a 70% do peso do 0sso e sdo
responsaveis por sua consisténcia solida. A agua participa com 5 a 8% e a matriz organica
compde o restante do tecido. Os minerais 0sseos sdo fixados em fibras de colageno,
principalmente do tipo I, orientadas de formas variadas. Estas fibras séo fortes, flexiveis, e

tém pouca extensibilidade. O coldgeno compGe aproximadamente 90% da matriz extracelular

25



26

e conta com 25 a 30% do peso do 0sso. A substancia gelatinosa de base, envolvendo as fibras
de coladgeno mineralizadas, é constituida principalmente de glicosaminoglicanos, na maioria
proteoglicanos. A unidade estrutural fundamental do osso é o sistema haversiano, Fig. 2.12,
que consiste de uma série de camadas de matriz mineralizada em volta de um canal central

denominado canal haversiano, contendo vasos e fibras nervosas (Nordin e Frankel, 2003).
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Figura 2.12 — Osso Longo sem Medula (Nordin e Frankel, 2003)

Os o0ssos sdo constituidos por dois tipos de tecidos: cortical e trabecular. O osso cortical
constitui o tecido externo, com porosidade microscopica. O 0sso trabecular constitui o tecido
interno, com porosidade macroscépica e seus espacos preenchidos com medula vermelha, ndo
contendo canais haversianos completos. As superficies externas e internas dos 0ssos sdo
recobertas por membranas conjuntivas, o peridsteo e o endosteo, respectivamente. O peridsteo
é mais celular e vascularizado internamente, unindo suas densas fibras as do 0sso. O enddsteo
contém os osteoblastos e os osteoclastos que sdo importantes na absorcdo Ossea, sendo
constituido por delgada lamina de tecido conjuntivo frouxo. O periosteo e o endosteo
protegem e nutrem o tecido Gsseo, pois seus vasos penetram nos 0ssos pelos canais de
Volkmann. Entre as lamelas de cada sistema estdo cavidades conhecidas como lacunas,

contendo uma célula 6ssea, o ostedcito. Canaliculos conectam os ostedcitos ao canal



haversiano, viabilizando a nutricdo. As células dsseas podem ser subdivididas conforme
abaixo (Nordin e Frankel, 2003):

a) Osteoblastos. Responsaveis pela formagdo 6ssea e com geometria variavel, geralmente
possuem um grande e Unico nucleo. Contém a enzima fosfatase alcalina sugerindo que ela se
relacione com a calcificagéo do 0sso.

b) Ostedcitos. Sdo osteoblastos que ficam presos na matriz dssea, contendo glicogénio,
goticulas gordurosas em seu citoplasma e canaliculos para manter a comunicacdo e prover
trocas metabdlicas entre 0s ostedcitos e a corrente sanguinea.

c) Osteoclastos. Células grandes, multinucleadas, situadas na superficie 0ssea e responsaveis
pela absorgdo dssea.

A Fig. 2.13 apresenta as curvas de tensdo-deformacdo para ossos conforme suas respectivas
massas especificas p.
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Figura 2.13 — Tensdo-Deformacdo em Ossos (Nordin e Frankel, 2003)

Uma vértebra lombar saudavel, Fig. 2.14, consiste de corpo vertebral, arco neural e varios
processos. Os corpos vertebrais sdo 0s responsaveis pela sustentagdo da maior parte das
cargas mecanicas. Os arcos protegem a medula espinhal e os vasos sanguineos locais. Os

processos espinhosos e transversos funcionam como alavancas para os muasculos (Hall, 2009).
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Figura 2.14 — Vértebra Lombar Tipica (Hall, 2009) — Adaptado

A observacdo do corpo vertebral, Fig. 2.14, revela as regides internas constituidas de 0sso
trabecular e as espessuras externas constituidas de osso cortical. Os processos articulares
funcionam como articulagfes posteriores para a flexdo e a extensdo da coluna, limitando as

rotacOes e cisalhamentos.

2.3.5 Biomecanica da Coluna

A coluna vertebral € um complexo de atividades mecéanicas, neurais e vasculares do corpo
humano, o qual pode suportar cargas mecanicas fisiologicamente admissiveis em todas as
direcbes. Constituida por trinta e trés vértebras divididas em cinco regides, de cima para
baixo, sete cervicais, doze toracicas, cinco lombares, cinco sacrais fundidas e quatro pequenas
coccigeas fundidas. Pode haver uma vértebra extra na regido lombar. A unidade movel da
coluna é denominada segmento movel, formado por duas vértebras adjacentes e os tecidos
moles entre elas. Os discos e os ligamentos sdo responsaveis pela estabilizacdo intrinseca,

necessaria a coluna para seu funcionamento e equilibrio (Nordin e Frankel, 2003).

Na Fig. 2.15, 0ssos e discos da coluna sdo mostrados com suas curvaturas normais, as quais

cooperam na distribuicdo de esforcos entre ela e os tecidos moles adjacentes (Hall, 2009).



C: Vértebras cervicais. Cl: Atlas. Cll: Axis. CVII: Sétima vértebra cervical.
T: Vértebras toracicas. TI: Primeira vértebra toracica.
TXII: Décima segunda vértebra torcica. L: Vértebras lombares.

LI: Primeira vértebra lombar. LV: Quinta vértebra lombar. S: Sacro. Co: Coccix.
Figura 2.15 — Coluna Vertebral (Hall, 2009)

Quando o corpo humano se encontra na postura levantado firme o principal carregamento que

age sobre a coluna vertebral é o compressivo.

A Tab. 2.1 compara o carregamento durante a postura levantado firme com as demais
posturas (Hall, 2009).
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Tabela 2.1 — Carregamentos Sobre a Terceira Vértebra Lombar (L3) (Hall, 2009)

POSTURAS PERCENTUAL DE CARGA MECANICA
Sentado relaxado 190%
30° de flex&o anterior 152%
Sentado firme 143%
Levantado firme 100%
Deitado relaxado 23%

A pressdo intra-abdominal é um mecanismo que pode contribuir para o alivio da coluna
vertebral, sendo criada dentro da cavidade abdominal por uma contracdo coordenada do
diafragma, musculos abdominais transversos e musculos pélvicos de base. Isto cria forcas de
tracdo na coluna que diminuem as forcas de compressdo nos discos lombares de 10 a 40%.
Como o abdominal transverso € orientado horizontalmente, ele cria compressdo e aumento de
pressdo intra-abdominal, sem gerar flexdo na coluna. Na medida em que a musculatura
abdominal se contrai, a pressdo intra-abdominal aumenta e converte o abdémen em um

cilindro rigido, que aumenta o suporte dado a coluna vertebral (Nordin e Frankel, 2003).

Seguindo da regido cervical em direcdo a regido lombar, existe um aumento progressivo no
tamanho das vértebras. Essa caracteristica desempenha uma funcdo mecanica porque, quando
o corpo humano fica na posicao ereta, cada vértebra tera que sustentar o peso nao apenas dos
bracos e da cabeca, mas também de todo o tronco posicionado acima dela. As maiores areas
superficiais das vértebras lombares reduzem suas tensdes e as de seus respectivos discos. Os
tamanhos e angulacBes dos processos vertebrais variam através de toda a coluna. Isso
modifica a orientacdo das articulacdes facetarias que limitam as amplitudes de movimentos
nas diferentes regides vertebrais. Elas também ajudam na sustentacdo das cargas mecanicas.
As articulacbes facetarias e os discos sdo responsaveis por aproximadamente 80% da
capacidade da coluna de resistir a torgdo e ao cisalhamento, com metade dessa contribuicéo
sendo feita pelas articulacfes facetarias, as quais sustentam também cerca de 30% das cargas
compressivas, aumentando durante a hiperextensdo. As forcas de contato nas articulagdes
facetarias sdo maiores em L5-S1 e estdo representadas em vermelho na Fig. 2.16 durante

hiperextensdo da coluna lombar (Hall, 2009).




Figura 2.16 — Hiperextensdo Comprimindo Articulacdes Facetarias (Hall, 2009)

Por causa das diferentes geometrias e propriedades mecénicas, e também devido as costelas,
sdo permitidos graus variaveis de movimento entre veértebras do mesmo individuo e de
individuos diferentes. A Fig. 2.17a apresenta radiografia anteroposterior da coluna lombar
com pequenas curvaturas, e a Fig. 2.17b mostra radiografia lateral com varia¢des geométricas
nos corpos vertebrais, ambas normais em pessoas saudaveis (Nordin e Frankel, 2003).

(b)
Figura 2.17 — Radiografia da Coluna Lombar (Nordin e Frankel, 2003)
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A coluna possibilita a mobilidade nos trés planos coordenados. No entanto, 0s movimentos
vertebrais, na maioria das vezes, envolvem Varios segmentos maoveis, por ser pequena a
movimentacdo em cada um deles. Algumas das anomalias que prejudicam 0s movimentos

normais da coluna estdo retratadas pela Fig. 2.18 (Hall, 2009).

Vistas: lateral lateral lateral posterior

Curvaturas normais Lordose Cifose Escoliose

Figura 2.18 — Curvaturas da Coluna (Hall, 2009)

2.4 Simulagdes de Estruturas Bioldgicas

2.4.1 Transformacéao da Imagem Médica Digitalizada em Modelos Biomecénicos

SimulacGes computacionais relacionadas ao corpo humano tém sido desenvolvidas com a
finalidade de melhorar a compreenséo acerca do membro focalizado e auxiliar na prevencao e
tratamento de doencas. Programas para reconhecimento e segmentacdo de imagem medica
digitalizada, modelagem de volumes e analise por elementos finitos sdo utilizados no caso de
modelos criados originalmente a partir de ressonancias magnéticas, tomografias
computadorizadas e digitalizagéo tridimensional de modelos materiais. A Fig. 2.19 mostra a
sequéncia de criacdo de tais modelos. A desvantagem dessa técnica € que tecidos semelhantes
unidos ndo sdo bem definidos quanto a geometria dos contornos, por nao apresentarem

contraste suficiente.



Imagem médica

digitalizada l
l Insercao das propriedades
mecanicas
Segmentacao dos dados l
l Insercao das condicoes
e de contorno
Definigcao dos contornos e de contato

Geracao de malha

Suavizagdo do modelo tridimensional de
elementos finitos

Simulacao da

Ajuste da geometria estrutura
bioldgica

Figura 2.19 — Simulacéo de Estrutura Biologica a Partir de Imagem Médica Digitalizada

Nos préximos topicos sdo mostrados, resumidamente, modelos computacionais relacionados a

coluna lombar, para fins de contextualizacdo e fonte suplementar de dados.

2.4.2 Influéncia da Rigidez Ligamentar no Comportamento Mecanico do Segmento

Movel (Zander et al., 2004)

Os autores avaliaram a influéncia da rigidez dos ligamentos no comportamento mecanico do
segmento movel. Verificaram que os valores obtidos experimentalmente variam na literatura,
fato que pode ser constatado pelos graficos mostrados na Fig. 2.20, os quais se referem ao

ligamento longitudinal anterior.
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O modelo néo-linear foi carregado com momentos de 7,5 e 15,0 Nm, para representar a
extensdo, flexdo, dobramento lateral e rotacdo da coluna lombar. As ndo-linearidades do
modelo sdo as propriedades mecanicas nao-lineares dos ligamentos e as grandes deformacoes

dos tecidos moles.

miﬂ‘ii. PR E A RSN FEERFENEFE NN FEFLEERERNFNENENENFEENFNENE YN
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Deformacio (%0)

—- Chazal et al. (1985) -O-Pintar et al. (1992)
—0— Goel et al. (1995) -0-Shirazi-Adl et al. (1986)
- Neumann et al. (1992) —t= White e Panjabi (1990)

—4— Nolte et al. (1990)

Figura 2.20 — Curvas do Tipo Forga-Deformacéo para Ligamento Longitudinal Anterior
(Zander et al., 2004)

O modelo para o segmento moével L3-L4, desenvolvido por Zander et al. (2004), foi
constituido por malha com 3000 elementos finitos tridimensionais. Os resultados estdo
registrados nos graficos das Fig. 2.21 a 2.24 para os sete tipos de ligamentos vertebrais entre

L3 e L4, nos diferentes carregamentos.
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Figura 2.21 — Forgas nos Ligamentos Longitudinais, (a) Anterior e (b) Posterior

(Zander et al., 2004) — Adaptados
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Figura 2.24 — Forcas no Ligamento, Supra-Espinhal (Zander et al., 2004) — Adaptado

A pesquisa de Zander et al. (2004) difere do presente trabalho pelos seguintes motivos:
a) Somente o segmento L3-L4 foi simulado.

b) O nivel de detalhamento nos desenhos ainda é pequeno.

¢) Os ligamentos foram representados por cabos.

d) O modelo foi carregado com 7,5 e 15,0 Nm.

2.4.3 Estudo da Influéncia da Degeneracdo do Disco no Comportamento de um
Segmento Mdvel Lombar, Utilizando o Método dos Elementos Finitos (Rohlmann et al.,
2006)

A fim de estudar a influéncia da degeneracdo do disco na estrutura do segmento mdvel, os
autores construiram modelos tridimensionais ndo-lineares de elementos finitos do segmento
L3-L4.



Os modelos consistiram de aproximadamente 11368 elementos tridimensionais para vértebras
e aneéis, 450 elementos hidrostaticos para nucleos e 105 elementos do tipo mola para 0s
ligamentos. As ndo-linearidades ocorreram devido aos elementos finitos do tipo mola néo-

lineares, tracdo somente, e as grandes deformacdes dos tecidos moles.

Diferentes tipos de degenera¢fes do disco foram analisados, através da variacdo na altura do
disco e no médulo de Bulk do nucleo pulposo. Os modelos foram carregados com momentos
de 10 Nm em flexdo, extensdo, dobramento lateral e torcéo.

A Tab. 2.2 exibe as propriedades utilizadas para os elementos dsseos neste estudo especifico.

Tabela 2.2 — Propriedades Mecanicas de Elementos Osseos (Rohlmann et al., 2006)

0OSSOS E (MPa) Coeficiente de Poisson v
Corticais 10000 0,300
Posteriores 3500 0,250
Trabeculares transversalmente isotropicos 140 a 200 0,315a0,450

Além do disco saudavel, trés diferentes tipos de degeneracdes foram estudados: suave,
moderado e severo. Comparados com o disco saudavel, os discos degenerados suavemente,
moderadamente e severamente tiveram suas alturas reduzidas em 20%, 40% e 60%,

respectivamente.

A Fig. 2.25a apresenta as maximas tensdes equivalentes de von Mises no anel, na aplicacédo
de 10 Nm em flexdo, extensdo, dobramento lateral e torcdo, para diferentes tipos de

degeneracdes do disco.
A Fig. 2.25b exibe as forcas nas articulacdes facetérias, na aplicacdo de 10 Nm em extensao,
dobramento lateral e torcédo, para diferentes tipos de degeneragdes do disco. Para tor¢do séo

mostradas as forcas na articulacdo facetaria contrarotacional.

A Fig. 2.26 exibe a movimentacao intersegmental na aplicacdo de 10 Nm para diferentes tipos

de degeneragdes do disco e a Fig. 2.27 relaciona a movimentagdo com 0 momento.
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Figura 2.26 — Movimentacéao Intersegmental (Rohlmann et al., 2006) — Adaptado
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Figura 2.27 — Curvas do Tipo Angulo-Momento (Rohlmann et al., 2006) — Adaptado
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A Fig. 2.28 exibe as forgas nos ligamentos, supra-espinhal, interespinhais, amarelos,
longitudinal posterior e intertransversarios, na aplicagdo de 10 Nm em flexdo, para diferentes

tipos de degeneraces do disco.
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Figura 2.28 — Forgas nos Ligamentos em Flexdo (Rohlmann et al., 2006) — Adaptado

A pesquisa de Rohlmann et al. (2006) contribuiu na:
a) Verificacdo dos comportamentos mecanicos de discos degenerados.
b) Constatacdo dos carregamentos de 10 Nm como fisiologicamente admissiveis.

¢) Visualizacdo das formas aproximadas das vértebras e discos.

2.4.4 Estudo por Elementos Finitos da Coluna Lombar com um Novo Tipo de
Fixador, Utilizando um Método de Otimizagao Topologica (Zhong et al., 2006)

O proposito deste estudo foi projetar um novo prendedor e avaliar sua fungdo estrutural
através do meétodo dos elementos finitos, empregando otimizacdo topoldgica. Assim, as
distribuicbes de tensdes foram analisadas no modelo representativo da coluna lombar de L1 a

L3 com o novo prendedor montado.



Nos estudos com elementos finitos foi utilizado o programa Ansys vers&o 6.0 (Ansys Inc.,
2005a). Condigdes de carregamento de 10 Nm em flex&o, extensdo, dobramento lateral e

torcdo, respectivamente, foram impostas na superficie superior do corpo vertebral de L1.

A base do corpo vertebral L3 foi fixada em todos os graus de liberdade. Os tipos de elementos

finitos empregados nos modelos estéo declarados na Tab. 2.3.

Tabela 2.3 — Elementos Finitos Utilizados (Zhong et al., 2006)

COMPONENTES SUBDIVISOES ELEMENTOS

Discos Substancia de base; Nucleos pulposos 20-Node Solid 95

Longitudinal anterior; Longitudinal posterior;
Ligamentos Intertransversarios; Amarelos; Interespinhais; 2-Node Link 10

Supra-espinhal; Capsulares

Orteses Barras e parafusos 2-Node Beam 188
Prendedores 20-Node Solid 95
Prendedores Superficies de contato dos prendedores 8-Node Contact 174
Superficies em contato com os prendedores Target 170
Superficies das Superiores 8-Node Contact 174
articulacGes facetérias Inferiores Target 170
Vértebras Ossos corticais, trabeculares e posteriores 20-Node Solid 95

Foram construidos modelos para a coluna lombar intacta, para a coluna com os prendedores

antigos denominados RF duplos e para a coluna com os novos prendedores duplos.

O modelo de elementos finitos representativo da coluna lombar intacta, criado por Zhong et
al. (2006), conteve as vértebras de L1 a L3, os discos e 0s ligamentos dos 0ssos posteriores,

sendo estes Ultimos representados por cabos.

As propriedades mecanicas utilizadas no modelo e as areas transversais A dos ligamentos

estdo declaradas na Tab. 2.4.
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Tabela 2.4 — Propriedades Mecénicas Utilizadas (Goel et al., 1995; Wu e Yao, 1967)

MATERIAIS E (MPa) y A (mm?)
Orteses (liga de titanio)
Barras e parafusos 110000,0 0,280 —
Prendedores 110000,0 0,280 -
Ossos
Corticais 12000,0 0,300 -
Posteriores 3500,0 0,250 -
Trabeculares 100,0 0,200 -
Ligamentos
Intertransversarios 58,7 - 4
Capsulares 32,9 - 60
Longitudinal anterior 20,0 - 64
Longitudinal posterior 20,0 - 20
Amarelos 19,5 - 40
Supra-espinhal 15,0 - 30
Interespinhais 11,6 - 40
Placas terminais cartilaginosas
Superiores e inferiores 24,0 0,400 -
Discos

Substancia de base 4,2 0,450 -
Nucleos pulposos 1,0 0,499 -

O modelo de elementos finitos estimou que o novo prendedor ndo somente reduziria 36% do
volume do atual prendedor RF, mas também ¢é similar em faixa de movimento e tensdo no
disco adjacente. Com isso, 0 projeto do novo prendedor proporcionou um aumento no espacgo

destinado ao enxerto 0sseo e economizou material para fabricagéo de prendedores.

As tensdes no novo prendedor sdo maiores, aspecto que precisa ser revisado com cuidado,
levando também em consideracdo as cargas dindmicas que podem causar fadiga. Falhas em

prendedores podem causar dores, paralisias, e até obitos.



Esta pesquisa contribuiu para o presente trabalho na definicéo de:

a) Propriedades mecanicas com v igual a 0,200 e 0,300 para 0ssos trabeculares e corticais,
respectivamente, e nos ndcleos e placas 0,499 e 0,400, respectivamente.

b) Carregamento fisiologicamente admissivel de 10 Nm.

c) FixagOes na base do modelo em todos os graus de liberdade.

2.4.5 Estudo Biomecanico da Coluna Lombar com um Dispositivo de Estabilizacao

Dinamica, Utilizando o Método dos Elementos Finitos. (Shin et al., 2007)

Os autores desenvolveram modelos de elementos finitos representativos da coluna lombar
com o objetivo de estudar a resisténcia de um dispositivo de estabilizacdo dindmica. A coluna
vertebral pode ser estabilizada através de fixadores posteriores que fazem a conexdo entre
vértebras adjacentes por meio de pecas rigidas. A estabilizacdo dindmica melhora esta
condicdo substituindo as pecas rigidas por pecas elasticas.

Os segmentos de L2 a L5 foram utilizados na investigacdo do efeito da estabilizacdo dinamica
e sua influéncia na mobilidade dos segmentos intervertebrais adjacentes. Trés modelos
representativos da coluna lombar foram analisados e comparados:

a) Coluna lombar com os discos intactos, utilizada como referéncia.

b) Coluna lombar fundida, com dispositivo de fixacdo, apds facetectomia e total
laminectomia.

c) Coluna lombar estabilizada com um dispositivo de estabilizacdo dinamica apds

facetectomia e total laminectomia.

A faixa de movimento e a pressdo no disco foram examinadas em L3-L4 e nos segmentos
adjacentes, para determinar a influéncia do implante nos segmentos adjacentes e os resultados
foram os seguintes:

a) No caso do modelo representativo da coluna lombar estabilizada dinamicamente, a faixa de
movimento foi maior do que no modelo representativo da coluna lombar fundida, mas similar
ao valor encontrado no modelo representativo da coluna lombar intacta.

b) A pressdo intradiscal nos segmentos adjacentes, no modelo representativo da coluna
lombar fundida, foi maior do que no modelo representativo da coluna lombar intacta; mas a
pressdo intradiscal no modelo representativo da coluna lombar estabilizada dinamicamente foi

similar ao valor encontrado no modelo representativo da coluna lombar intacta.
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c¢) O dispositivo de estabilizacdo dinamica fez com que o modelo representativo da coluna
lombar estabilizada ficasse mais parecido com o modelo representativo da coluna lombar
intacta, tendo forcas de 10 a 15 N/mm.

d) Os resultados indicaram que os dispositivos de estabilizacdo dinamica restauram a
funcionalidade da coluna lombar quase como se ela estivesse intacta.

e) A rigidez do dispositivo de estabilizacdo dindmica € um importante parametro a ser

observado no seu projeto.

Na construcdo do modelo de elementos finitos representativo da coluna lombar intacta, foram
geradas as vértebras de L2 a L5 a partir de tomografias computadorizadas de adulto
masculino saudavel, utilizando o programa Amira versdo 3.1.1 (Visualization Sciences
Group, 2006).

Apos o procedimento automatizado de criagdo dos volumes virtuais das vértebras em arquivos
do tipo projeto auxiliado por computador, estas foram editadas com o objetivo de suavizar
suas superficies, empregando o programa para engenharia reversa Rapidform” versdo 2004
(Inus Technology, 2004). Particularmente, 0S processos transversos e 0s espinhais foram

editados manualmente, para gerarem superficies mais suaves.

Os contornos dos discos foram tdo dificeis de serem distinguidos que estas regides foram
modeladas através do programa Solidworks™ verséo 2005 (Dassault Systémes Corp., 2005).

O modelo para a coluna lombar humana com discos intactos consistiu na modelagem de L2,
L3, L4, L5, discos e ligamentos, longitudinal anterior, longitudinal posterior, amarelos,
interespinhais, supra-espinhal, capsulares e intertransversarios. O programa de elementos
finitos Ansys " (Ansys Inc., 2005a) foi utilizado na analise do modelo, o qual foi fixado em

todos os graus de liberdade na superficie inferior do corpo vertebral de L5.

O comportamento ndo-linear dos ligamentos foi simplificado declarando dois maodulos
elasticos, a fim de aproximar as propriedades mecénicas tanto em valores de deformacao
baixos como em valores altos de deformacdo. Todos 0s outros materiais assumiram

propriedades elasticas lineares.



Elementos finitos tridimensionais foram adotados para estudar o comportamento dos 0ssos
corticais e trabeculares, das placas, nucleos e anéis. Os ligamentos foram analisados
utilizando elementos conectivos do tipo cabo, suportando apenas tracdo. As articulacdes
facetarias foram tratadas como problemas de contato ndo-lineares, sem atritos e
tridimensionais. Em conjunto, os ligamentos capsulares e as articulacdes facetarias resistiram

a tracdo e a compressao, respectivamente.

A Tab. 2.5 lista os tipos de elementos finitos utilizados.

Tabela 2.5 — Tipos de Elementos Finitos (Shin et al., 2007)

COMPONENTES ELEMENTOS

Articulacdes Facetarias Contact

Nucleos pulposos 8-Node Solid

Discos Anéis 8-Node Solid

Placas 8-Node Solid

Longitudinal anterior 2-Node Link

Longitudinal posterior 2-Node Link

Amarelos 2-Node Link

Ligamentos Intertransversarios 2-Node Link

Capsulares 2-Node Link

Interespinhais 2-Node Link

Supra-espinhal 2-Node Link

Ossos trabeculares 8-Node Solid

Vertebras Ossos corticais 8-Node Solid

Carregamentos dados pelos estudos de Yamamoto et al. (1989) foram aplicados na validacéo
do modelo representativo da coluna lombar intacta, o qual utilizou momentos de 10 Nm, em

flexdo, em extensdo e em dobramento lateral, sobre o corpo vertebral de L2.

Os resultados, listados na Tab. 2.6, foram comparados, sob as mesmas condi¢des de

carregamento, com 0s dados experimentais “in vitro” dos estudos de Yamamoto et al. (1989).
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Tabela 2.6 — Valores Comparados de Movimento Angular (Shin et al., 2007)

FLEXAO EXTENSAO DOBRAMENTO
SEGMENTO (graus) (graus) LATERAL (graus)
MOVEL Shinet | Yamamoto | Shinet | Yamamoto | Shinet | Yamamoto
al. (2007) | et al. (1989) | al. (2007) | et al. (1989) | al. (2007) | et al. (1989)
L2-L3 6,3 6,5 (0,3) 4,1 4,3 (0,3) 6,4 7,0 (0,6)
L3-L4 7,2 7,5(0,8) 4,0 3,7 (0,3) 6,3 5,8 (0,5)
L4-L5 8,5 8,9 (0,7) 6,0 5,8 (0,4) 6,4 5,9 (0,5)

Os resultados do modelo representativo da coluna lombar intacta também foram comparados

com outros estudos da coluna lombar, como listados na Tab. 2.7.

Tabela 2.7 — Comparagao com Outros Estudos (Shin et al., 2007)

FLEXAO + MODELO TOTAL
EXTENSAO (graus raus

SEGMENTO . € ) . © ) .

i Shin Goto Shin et Chen et al. Eberlein et
MOVEL )
et al. et al. Movimento | al. (2007) | (2001)(2005) | al. (2004)
(2007) | (2003) L2-L5 L1-L5 L2-S1

L2-L3 10,4 8,1 Flexédo 22,0 14,4 20,5

L3-L4 11,2 8,6 Extensédo 14,1 10,0 15,4

L4-L5 14,5 12,2 Lateral 19,1 11,6 15,7

Total 36,1 28,9 Rotagéo - 91 10,0

No modelo representativo da coluna lombar fundida, o modelo representativo da coluna

lombar intacta foi modificado para estudar a unido intervertebral lombar posterior. O disco

entre L3 e L4 foi analisado, sendo totalmente substituido por enxerto ésseo. O ligamento

supra-espinhal e os ligamentos interespinhais em L2-L3 e L3-L4 foram removidos apds

facetectomia e total laminectomia. As vertebras L3 e L4 foram fixadas por parafusos e barras

rigidas no modelo de elementos finitos. Estas fixa¢fes foram simplificadas com elementos do

tipo viga, com mesmas areas transversais dos parafusos e barras rigidas.




O modelo representativo da coluna lombar estabilizada dinamicamente analisou um
dispositivo de estabilizacdo dindmica o qual incluiu parafusos e barras flexiveis, ao invés de

barras rigidas.

As barras flexiveis foram simplificadas para elementos finitos do tipo mola, com a mesma
resisténcia do segmento mdvel lombar, como medido nos estudos de Brown et al. (2002) e
Kanayama et al. (2003). O valor da resisténcia foi de 30 N/mm para o elemento finito tipo

mola.

A Tab. 2.8 compara as faixas de movimento, na aplicacdo de 10 Nm, entre os modelos para as

colunas lombares, intacta, fundida e estabilizada dinamicamente.

Tabela 2.8 — Angulos de Movimento (Shin et al., 2007)

ESTABILIZADA
SEGMENTO INTACTA | FUNDIDA
) MOVIMENTO DINAMICAMENTE
MOVEL (graus) (graus)
(graus)
Flexdo 6,3 8,2 7.8
L2-L3 Extensao 41 42 41
Lateral 6,4 6,8 6,6
Flexdo 7,2 0 6,0
L3-L4 Extensédo 40 0 3,1
Lateral 6,3 0 6,0
Flexdo 8,5 8,5 8,5
L4-L5 Extensao 6,0 6,0 6,0
Lateral 6,4 6,4 6,4

As movimentagdes angulares dos modelos para a coluna lombar fundida e para a coluna
lombar dinamicamente estabilizada foram maiores do que no modelo para a coluna lombar
intacta, entre L2 e L3. Isto porque foram removidos ligamentos entre L2 e L3 e entre L3 e L4
durante a facetectomia e a total laminectomia. A coluna instavel ndo foi estudada nesta

pesquisa.
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2.4.6 — Geracdo de Malhas Heterogéneas e Modelagem Mecéanica, Representativas
da Coluna Humana (Teo et al., 2007)

Os autores criaram um programa para geracdo otimizada de malhas de elementos finitos em
modelos computacionais, o qual reconhece e gera o tipo € 0 nimero de elementos mais
adequados para cada regido do modelo, aumentando a exatiddo dos resultados obtidos na

analise, bem como reduzindo o tempo de processamento.

O programa foi demonstrado em modelos de vértebras e discos da coluna inteira, através de
dados extraidos do “Visible Human Data”, o qual é um banco de dados de dominio publico,
contendo cortes transversos de tomografia computadorizada do corpo humano completo,

espacados de 1,0 mm.

As malhas de elementos finitos geradas pelo método dos autores formaram estruturas
tridimensionais contendo 2570 elementos tetraédricos, 39882 pentaédricos e 210086

hexaédricos.

Segundo os autores, o modelo acima foi testado em dois outros métodos, conforme descrito:
a) Malha totalmente tetraédrica gerada automaticamente contendo 255340 elementos. Este
método fundamenta-se em algoritmo que constr6i malhas tetraédricas de altas resolucbes a
partir de regides de p constante em imagens médicas digitalizadas.

b) Malha totalmente hexaédrica gerada automaticamente contendo 15500 elementos. Este
método esta baseado em algoritmo projetado para criar malhas hexaédricas a partir de imagem
médica digitalizada, o qual converte diretamente os volumes de celulas elementares de

imagem em elementos finitos hexaédricos de oito nos.

Os autores também melhoraram a atribuicdo das propriedades mecénicas nas vértebras,
separando o0 o0sso cortical do trabecular. O estudo mostrou que o0 0sso cortical constitui
12,15% do volume da vértebra L3.

Esta pesquisa demonstrou a importancia das malhas para a correta representacdo dos volumes
e a necessidade de otimizacdo daquelas para o aumento da exatiddo dos resultados e reducéo
de tempo de processamento.



2.4.7 Simulacdo Numérica do Crescimento Assimétrico como Mecanismo de
Inicializacédo da Escoliose (Plaats et al., 2007)

Nesta pesquisa as teorias para o inicio da escoliose foram estudadas usando um modelo de
elementos finitos, o qual representa o comportamento mecénico da coluna humana. Este
modelo foi validado pelos dados de Panjabi et al. (1976), ap6s uma pequena corre¢do nas pré-
deformacdes dos ligamentos. O retardamento no crescimento dos musculos e ligamentos foi

representado no modelo numerico através de rigidez assimétrica.

O modelo foi carregado axialmente e as deformagdes resultantes foram analisadas, na busca
do desvio lateral e da torcdo, caracteristicas da escoliose. Somente 0s retardamentos
unilaterais nos crescimentos dos ligamentos amarelos e intertransversarios iniciaram a
escoliose. A flambagem do modelo por desvio lateral quando carregado axialmente néo

iniciou a escoliose.

A Tab. 2.9 apresenta E, bem como areas transversais, para os elementos do tipo cabo
utilizados na representacao dos ligamentos.

Tabela 2.9 — Elementos com Resisténcia Apenas a Tracdo (Plaats et al., 2007)

LIGAMENTOS E (MPa) A (mm?)
Longitudinal anterior 8 50
Amarelos 24 30
Interespinhais 5 26
Supra-espinhal 5 26
Longitudinal posterior 8 25
Capsulares 8 20
Intertransversarios 5 10

As tensGes nos ligamentos, para compressdo dos discos e articulagdes facetarias, foram
estabelecidas através de deformacgéo imposta aos ligamentos. Os materiais foram considerados
elasticos lineares e isotropicos. As propriedades mecanicas dos 0ssos foram E = 12100 MPa e
G =5000 MPa, e dos discos E =7 MPae G = 2,6 MPa.
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As propriedades viscoelésticas dos discos ndo foram consideradas, porque somente o
comportamento estatico e ndo dindmico, foi analisado. Os ligamentos foram pré-tensionados
através do artificio da introducdo no programa de elementos finitos de propriedades
mecanicas lineares iniciando em valores de tensfes que ja representassem as pré-tensdes nos

ligamentos.

O modelo tridimensional de elementos finitos representativo da coluna toracolombar utilizou
barras e cabos. O programa Ansys  versdo 5.3 (Ansys Inc., 2004) foi empregado para
modelar as principais estruturas das vértebras e discos com elementos elasticos
tridimensionais do tipo viga, as articulagdes facetarias com elementos de contato, e 0s

ligamentos com elementos submetidos somente a tracdo do tipo cabo.

2.4.8 Comparando o Novo Prendedor Intervertebral Lombar com os Precedentes
(Chen et al., 2008)

Nesta pesquisa um novo prendedor foi comparado com os utilizados anteriormente. Um
modelo de elementos finitos do segmento L4-L5 foi gerado focalizando a interface entre o

prendedor e 0s 0ss0s, e as distribuicdes de tensdes nos tecidos adjacentes.

Através de dados de tomografia computadorizada, os contornos dos 0ssos corticais e
trabeculares foram gerados usando o programa de projeto tridimensional Solidworks
(Dassault Systéemes Corp., 2005).

Malhas de elementos finitos tetraédricos foram geradas através do programa de pré-
processamento Mentat™ (MSC Software Corp., 2006b). As dimensdes e as posicdes dos
discos foram determinadas pelas vértebras adjacentes. Os ndcleos e os anéis também foram
calculados com elementos finitos tridimensionais de propriedades mecénicas elasticas
lineares. Os sete tipos de ligamentos foram simulados com elementos do tipo cabo, com

resisténcia somente a tracdo e comportamento elastico linear.

Inicialmente foi aplicada uma forca de 150 N, descendente sobre a superficie superior de L4.
Os carregamentos seguintes foram de 10 Nm em flexdo, extensdo, dobramento lateral e

tor¢do, um de cada vez, em estudos independentes. A superficie inferior de L5 foi fixada em



todas as direcdes. O programa Marc~ (MSC Software Corp., 2006a) foi utilizado no estudo

com elementos finitos.

O modelo de elementos finitos do segmento L4-L5 intacto foi validado pela comparacdo com
estudos experimentais publicados previamente (Shirazi-Adl et al., 1986; Tencer et al., 1982).
Estes indicaram que os angulos de flex&o e extensdo variam entre 5,0° a 6,2° e 2,8° a 4,2°,
respectivamente, sob 10 Nm de momento flexor e extensor. Neste estudo o angulo de flexao
foi 5,4° sob 10 Nm de momento flexor, e o angulo de extensdo 3,1° sob 10 Nm de momento

extensor.

O modelo L4-L5 representativo da coluna lombar intacta, descrito nos paragrafos anteriores,
foi utilizado removendo o ligamento longitudinal anterior e o disco, para a introducdo dos
prendedores, com o propdésito de estudar a estabilizagdo da coluna lombar pela fusdo dos
corpos vertebrais.

Os tipos de prendedores foram inseridos em estudos de fusGes intervertebrais independentes.
Os modelos foram submetidos aos mesmos carregamentos e fixagdes utilizados no modelo

para a coluna lombar intacta.

O novo prendedor bipartido sem fixadores na parte posterior da vértebra teve um bom
comportamento durante a compressdo, flexdo, extensdo, dobramento lateral e torcdo. Ele
gerou um angulo de flexdo e torcdo menor que 0s convencionais, mas nao ocorreram
diferencas nos angulos durante o dobramento lateral e extensdo. Portanto, segundo 0s autores,

ele pode ser experimentado clinicamente como alternativa as fixagdes circunferenciais.

Este € um modelo da coluna lombar que tratou apenas de duas veértebras, L4 e L5, o disco

entre elas e os ligamentos, sendo estes Ultimos representados como cabos.

Nas articulagdes facetarias ndo foram representados ligamentos, apenas aberturas de 0,5 mm,

O estudo introduziu no lugar do disco os prendedores intervertebrais a serem pesquisados.

A Tab. 2.10 exibe E, coeficientes de Poisson v e areas transversais utilizados nos modelos de

elementos finitos.

53



54

Tabela 2.10 — Propriedades Mecanicas e Areas Transversais (Chen et al., 2008)

MATERIAIS E (MPa) v A (mm?)
Orteses Parafusos dos pediculos 110000 0,30 _
Prendedor 110000 0,30 _
Ossos Cortical 12000 0,30 _
Posterior 3500 0,25 _
Trabecular 100 0,20 _
Ligamentos Longitudinal posterior 70 _ 20
Amarelos 50 _ 60
Intertransversarios 50 _ 10
Interespinhais 28 _ 36
Supra-espinhal 28 _ 36
Capsulares 20 _ 40
Discos Nucleos pulposos 10 0,40 _

2.4.9 Mudancas Biomecéanicas do Segmento Mdvel Lombar apds Substituicdo Total
do Disco (Kim et al., 2010)

O proposito desta pesquisa foi estudar os efeitos biomecanicos de trés diferentes discos
artificiais no segmento implantado e nos adjacentes da coluna lombar, usando um modelo de
elementos finitos. O modelo criado representativo da coluna lombar intacta foi validado pela
comparagdo com estudos experimentais publicados (Yamamoto et al., 1989; Rohlmann et al.,
2001; Goto et al., 2003). O modelo validado foi testado a seguir com os trés discos artificiais
implantados, um de cada vez no segmento L4-L5. Cada modelo implantado foi submetido a

uma combinacéo de carga descendente de 400 N e momentos de flexdo e extensdo de 5 Nm.

O programa Abaqus " versdo 6.5 (Dassault Systémes Corp., 2007) foi utilizado na geracio das
malhas de elementos finitos e Femap™ vers&o 8.20 (Electronic Data Systems Corp., 2009) nas
analises estruturais dos modelos para a coluna lombar intacta e para a coluna lombar

implantada.




A Tab. 2.11 descreve as propriedades mecénicas atribuidas aos modelos, e areas transversais

dos ligamentos e fibras.

Tabela 2.11 — Propriedades Mecanicas para o Modelo (Kim et al., 2010)

COMPONENTES E (MPa) v A (mm?)
Vértebras
Ossos corticais 12000,0 0,300 -
Ossos posteriores 3500,0 0,300 -
Ossos trabeculares 100,0 0,200 -
Cartilagens 10,0 0,400 -
Discos
Fibras dos anéis 175,0 0,300 0,15
Substéancia de base dos anéis 4,2 0,450 -
Nucleos pulposos 0,2 0,499 -
Ligamentos
Amarelos 15,0 0,300 40,00
Longitudinal posterior 10,0 0,300 20,00
Intertransversarios 10,0 0,300 2,00
Interespinhais 10,0 0,300 40,00
Supra-espinhal 8,0 0,300 30,00
Longitudinal anterior 7,8 0,300 64,00
Capsulares 7,5 0,300 30,00

Na flexao, os angulos de movimentacdo intersegmental de todos os modelos representativos
da coluna lombar implantada foram similares ao do modelo representativo da coluna lombar
intacta, mas na extensdo os valores foram maiores do que os correspondentes no modelo
representativo da coluna lombar intacta. As cargas de contato nas articulagdes facetérias
foram maiores do que agquelas no modelo representativo da coluna lombar intacta, o que pode

acarretar degeneracdo desta articulacao.
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O modelo foi constituido de elementos finitos tridimensionais lineares. Os ligamentos foram

representados através de elementos do tipo cabo.

A pesquisa de Kim et al. (2010) difere do presente trabalho porque nela:
a) Os elementos finitos utilizados foram lineares.

b) Apenas o disco L4-L5 foi substituido.

¢) O modelo foi carregado com 400 N descendentes e 5 Nm.

d) Os ligamentos foram representados por cabos.

e) As propriedades mecénicas séo lineares.



3

CONSTRUCAO DO MODELO BIOMECANICO PARA A COLUNA

LOMBAR HUMANA

3.1 Modelo Geométrico

Este estudo focaliza a coluna lombar na investigacdo da existéncia de tensegridade e na
analise do seu comportamento quando os discos sdo substituidos por proteses, com fins de
desenvolver o conhecimento acerca desta estrutura de sustentacdo de cargas mecanicas do
corpo humano. A coluna lombar foi escolhida porque é a mais solicitada mecanicamente, em
comparacao a torécica e a cervical. Os discos da coluna lombar sdo 0s que mais intensamente

sofrem desidratacdes e degeneracgdes, especialmente em L4-L5 e L5-S1.

O desenho tridimensional foi a solugdo pratica adotada no presente trabalho, através do
programa de modelagem geométrica Solidworks "~ versdo 2011 (Dassault Systémes Corp.,
2011b). Os modelos foram gerados através deste programa baseando-se em geometrias
normais de individuos adultos masculinos, configurados com base em dimensdes adotadas na
literatura cientifica, confirmadas e detalhadas por tomografias computadorizadas,
radiografias, ressonancias magneticas e modelo em resina representativo da coluna vertebral.
Os volumes virtuais gerados foram montados de tal modo que todas as interferéncias e folgas

foram resolvidas através de ajustes sucessivos entre as partes, satisfazendo condicBes de
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contato do tipo colado, e proporcionando a geragdo de malhas coincidentes em todas as

interfaces.

O modelo total representa as cinco vértebras desde L1 até L5, os cinco discos abaixo das
veértebras citadas, as dez placas correspondentes e os sete tipos de ligamentos principais. Cada
vértebra estd subdividida em trés volumes de estudo, a saber, o0sso cortical, trabecular e
posterior. Este ultimo inclui pediculos, arco neural e processos, transversos, espinhal,
articulares inferiores e articulares superiores. Cada disco esta subdividido em dois volumes de
estudo, a saber, anel fibrocartilaginoso e nucleo pulposo. As geometrias internas complexas
dos meios bioldgicos porosos, principalmente presentes nos tecidos cartilaginosos e 0sseos,
foram substituidas por meios continuos para viabilizacdo da modelagem geométrica. Este

procedimento foi estendido para todas as partes dos modelos.

Os ligamentos do modelo foram contraidos para representarem o funcionamento dos naturais
antes de esforcos externos. Entdo, o modelo foi submetido a esforcos de flexdo e de extensdo
fisiologicamente admissiveis de 10 Nm, empregando o método dos elementos finitos, em
estudos ndo-lineares estaticos. As partes constitutivas do modelo sdo semelhantes as
encontradas na coluna lombar natural, a qual pode ser visualizada na Fig. 3.1 sem 0s

ligamentos.

Figura 3.1 — Vértebras Naturais de L1 a L5 e Discos (Hall, 2009)



A Fig. 3.2 e a Tab. 3.1 mostram as dimensdes de referéncia para as vértebras lombares.
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Figura 3.2 — Parametros Geométricos da Vértebra Lombar (Wolf et al., 2001)

Tabela 3.1 — Dimensdes de Referéncia para as Vértebras Lombares (Wolf et al., 2001)

VERTEBRAS AV (mm) BV (mm) CV (mm) DV (mm) EV (mm)
L1 81,8 40,7 24,9 28,9 49,4
L2 80,4 39,8 254 29,8 48,5
L3 89,4 43,1 25,6 32,3 48,9
L4 90,5 44,1 26,5 31,7 47,2
L5 93,7 48,1 28,6 32,5 43,6

Programas computacionais para visualizacdo, segmentacdo e geracao automatica de desenhos
mecanicos a partir de tomografias, ressonancias magnéticas e radiografias auxiliam nas
medicOes dos tecidos duros e na construcdo dos respectivos modelos geométricos
tridimensionais. Entretanto, os tecidos moles conectam-se uns aos outros com definigdes
complexas de contornos, ou seja, 0s contornos formam superficies de interpenetracdo matua.

Isto inviabiliza as definigdes dos contornos entre os tecidos moles.

A Fig. 3.3 retrata imagem obtida com o programa Philips mDicom” (Philips Healthcare,

2010), utilizado para visualizagdes de ressonancias magnéticas da coluna lombar.
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Figura 3.3 — Plano Medial da Coluna Lombar

As Figs 3.4 e 3.5 mostram imagens obtidas com o programa mDicomViewerCD"" vers&o

1.0.0 (Microdata Tecnologia Ltda, 2009), utilizado para visualiza¢Ges de radiografias.
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Figura 3.4 — Radiografia Digital Ampliada da Coluna Lombar



© Mmoo Fmmn Madin Nawgnle Gre Wides Mae ez
i Tolelafelalod 4 sl sa el sl =1 A1 el 0] <

CROSS0A | 650814
5.1.00.0066p6
01.022010

15:3200
IMA 1

Canogamarts 0K | 0Ljwe 41011081 -

Figura 3.5 — Radiografia Digital da Coluna Lombar — Vistas Anteroposterior e Lateral

A Fig. 3.6 mostra o modelo em resina da coluna, utilizado como fonte auxiliar de defini¢éo do
modelo geométrico para a coluna lombar natural. Além das dimensdes encontradas na
literatura, os ligamentos e discos obtiveram complementacdo de suas dimensdes através das
geometrias das vértebras e suas posicOes relativas. Os programas de manipulacdo de imagem
médica digitalizada possuem recursos de medicdo e 0 modelo em resina pode ser medido
diretamente.

Figura 3.6 — Modelo da Coluna em Resina — Vista Anterior em Escala 1:3
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A Fig. 3.7 e a Tab. 3.2 mostram as dimensdes bésicas aproximadas estabelecidas nos modelos
para vértebras.

AV

i |

—— 4
| \_
VA v A

(@) (b)

Figura 3.7 — Desenho de Vértebra — Vistas (a) Frente e (b) Planta

Tabela 3.2 — Dimensdes dos Solidos Virtuais para Vértebras Lombares

VERTEBRAS| AV (mm) BV (mm) CV (mm) DV (mm) EV (mm)
L1 68,81 37,97 22,78 30,70 34,87
L2 74,55 41,11 24,85 33,58 35,79
L3 80,72 48,02 25,78 35,32 36,36
L4 84,62 52,10 28,79 38,92 34,27
L5 99,33 53,58 27,60 44,48 38,02

Conforme visualizado na Fig. 3.8, a espessura TC de o0sso cortical representa
aproximadamente 7% da largura BL do corpo vertebral. A Fig. 3.8a apresenta o contorno de
0sso cortical em malha de elementos finitos através programa Fluent™ (Ansys Inc., 2005b) e a
Fig. 3.8b o contorno de osso cortical em imagem médica digitalizada utilizando o programa
VGStudio Max " (Volume Graphics Co., 2005).




Figura 3.8 — Camada Cortical de Vértebra Lombar Tipica (Teo et al., 2007)

A Tab. 3.3 e a Fig. 3.9 mostram as espessuras aproximadas das camadas corticais

estabelecidas nos modelos para corpos vertebrais.

Tabela 3.3 — Dimens0es das Camadas Corticais nos Solidos Virtuais

VERTEBRAS FV (mm) GV (mm)
L1 37,99 2,79
L2 40,24 3,49
L3 47,56 3,41
L4 51,94 2,91
L5 53,50 3,27

Figura 3.9 — Desenho Representativo de Espessura Cortical — Vista de Planta em Corte
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A Fig. 3.10 mostra exemplos de medic¢Ges em radiografia. As medidas realizadas representam
as distancias abaixo da vértebra L5. Esta regido é ocupada pelas placas e pelo disco.

RN EEEEREEEE

~ Canogamento OK |- 28/n0v/2011 15:% TR

Figura 3.10 — Medidas da Regido Abaixo de L5

Na Fig. 3.11 a seta vermelha aponta uma placa. As espessuras das placas encontram-se em
torno de 14% das distancias entre corpos vertebrais.

Figura 3.11 — Placas em Ressonancia Magnética



Na Fig. 3.12, a espessura RT do anel representa aproximadamente 20% da largura DL do

disco.

Figura 3.12 — Disco Intervertebral (Nordin e Frankel, 2003)

A Fig. 3.13 e a Tab. 3.4 mostram as dimensfes basicas aproximadas estabelecidas nos

modelos para discos e placas.

HD

JD

ND

(@)

0D

S

(b)

Figura 3.13 — Desenhos de Placas e de Disco — Vistas (a) Lateral e (b) Planta em Corte

Tabela 3.4 — Dimensdes dos Solidos Virtuais para Discos e Placas

HD ID JD LD MD ND oD PD
PARTES

(mm) (mm) (mm) (mm) (mm) (mm) (mm) (mm)

L1-L2 13,11 1,24 11,00 1,13 8,69 33,77 39,59 7,92
L2-L3 11,32 1,22 9,05 1,40 6,53 34,79 45,98 9,97
L3-L4 12,80 1,18 9,60 1,22 6,14 38,05 50,55 10,78
L4-L5 10,39 0,96 8,23 1,05 5,55 40,93 52,36 11,27
L5-S1 15,48 1,39 10,06 1,51 414 47 58 55,32 12,37
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Os ligamentos do modelo configuram formas que aproximam as existentes na coluna humana,

mantendo correspondéncia com as dimensdes apresentadas pela Tab. 3.5.

Tabela 3.5 — Valores Publicados de Areas Transversais para Ligamentos

LIGAMENTOS A (mm?) REFERENCIA
Longitudinal anterior 64
Supra-espinhal 30 Wu e Yao (1967)
Intertransversarios 4 Goel et al. (1995)
Amarelos 60
Capsulares 40
Interespinhais 36 Chen et al. (2008)
Longitudinal posterior 20

As Figs. 3.14 a 3.20 mostram os modelos para representacdo dos ligamentos e areas

transversais dos mesmos.

I

(b) (©)

Figura 3.14 — Desenhos dos Ligamentos, (a) Anterior, (b) Posterior e (¢c) Supra-Espinhal




A =74,35 mm?

A = 28,20 mm®

(a) (b)
Figura 3.15 — Desenhos de Areas Transversais para Ligamentos,

(@) Anterior e (b) Posterior

A=29,10 mm?

A =3,17 mm?

(a) (b)
Figura 3.16 — Desenhos de Areas Transversais para Ligamentos, (a) Intertransversarios

e (b) Supra-Espinhal

A = 44,27 mm?

Figura 3.17 — Desenho de Area Transversal de Contato para Ligamentos Capsulares
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O O L.,
(a) (b)

Figura 3.18 — Desenhos dos Ligamentos, (a) Capsulares e (b) Intertransversarios
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Figura 3.19 — Desenhos dos Ligamentos, (a) Amarelos e (b) Interespinhais



A= 63,17 mm?

A =31,16 mm?
y
s ,
z z--‘x
(a) (b)

Figura 3.20 — Desenhos de Areas Transversais para Ligamentos, (a) Amarelos e (b)

Interespinhais

A Fig. 3.21 mostra em perspectiva isométrica 0 modelo para a coluna lombar natural

saudavel, construido no presente trabalho.

*Isometric

Figura 3.21 — Modelo Geométrico para a Coluna Lombar

3.2 Malhas

O modelo para a coluna lombar natural, contendo cinco vértebras, seus respectivos discos e

ligamentos, foi montado manualmente através de gradativas aproximacOes dos solidos
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virtuais. Este método possibilita 0 desenho de praticamente todas as geometrias conhecidas,
porém ajustes de conjuntos complexos sdo dificeis. Extenso trabalho é necesséario para
eliminar todas as interferéncias e folgas nos contatos. Malhas podem ser geradas em partes

individuais e ndo em conjunto, devido a estes ajustes.

Elementos de 20,0 a 7,0 mm com intervalos de 1,0 mm, de 7,0 a 4,0 mm com intervalos de
0,5 mm e de 4,0 a 0,5 mm com intervalos de 0,1 mm foram testados em partes individuais e
em conjunto, porém sem sucesso. A geracao que apresentou 0 menor nimero de partes sem
malha foi através do elemento ndo-linear tetraédrico de lado 1,0 mm e tolerancia 0,05 mm.
Mantendo estas caracteristicas, as geometrias das partes e as distancias de aproximacdes
mutuas foram progressivamente ajustadas, para que consecutivos testes de malhas fossem

realizados, até que finalmente a malha do conjunto pudesse ser completamente gerada.

Através do programa Simulation” versdo 2011 (Dassault Systémes Corp., 2011a) foram
geradas as malhas no modelo geométrico, introduzidas as propriedades mecanicas, definida a
configuracdo inicial de equilibrio, inseridas as condi¢es de contorno e de contato para flexdo
e extensdo, e produzidas todas as analises por elementos finitos do presente trabalho. O
programa oferece duas opcdes para definicBes de contatos, manual e automatica. A definicéo
manual permite configuracdo individual de contatos, porém, devido a complexidade das
geometrias e a quantidade de superficies em contato, foi impossivel utilizar esta op¢do. A
definicdo automatica de contato do tipo colado para todo o modelo, “bonded”, foi configurada
através de ferramentas internas do programa denominadas Procura de Contatos, ‘“Find Contact
Sets”, e Deteccdo de Interferéncias, “Interference Detection”. Estas ferramentas foram
utilizadas juntamente com subsequentes ajustes das superficies de contato e das distancias
entre as superficies. As distancias foram estabelecidas inferiores a 0,01 mm. O modelo foi
fixado em sua base em todas as direces.

A malha total do presente modelo, que inclui as vértebras de L1 a L5, respectivos discos e
ligamentos, ilustrada pela Fig. 3.22, foi caracterizada por 2612134 elementos finitos néo-
lineares tetraédricos de lado 1,00 mm e tolerancia 0,05 mm. O tipo de elemento foi definido
internamente pelo programa, considerando o tipo de estudo, as propriedades mecénicas nao-
lineares, as geometrias, as condigdes de contato e de contorno. Devido a complexidade do

modelo, tolerancias maiores que 0,05 mm foram testadas sem sucesso.



komelnc

Figura 3.22 — Malha Total de Elementos Finitos

As principais fontes de ndo-linearidades consideradas no modelo sé&o as relages néo-lineares
que os materiais exibem nas suas curvas de tensdo-deformacdo e os efeitos dos grandes
deslocamentos nas configuracbes geométricas das estruturas. Portanto, o programa de
elementos finitos foi configurado neste estudo estatico ndo-linear para atualizar as

propriedades mecanicas e as dire¢des dos carregamentos, durante as deformacdes do modelo.

A pesquisa de Teo et al. (2007) gerou malhas para aproximadamente vinte vértebras da coluna
vertebral humana e seus respectivos discos através de 2570 elementos finitos tetraédricos,
39882 elementos pentaédricos e 210086 elementos hexaédricos, utilizando o método dos
autores. Dois outros métodos também foram relatados pelos autores, contendo o primeiro
255340 elementos tetraédricos e o segundo 15500 elementos hexaédricos. O presente modelo
necessitou de 2612134 elementos tetraédricos, embora representando cinco vértebras, seus
discos e ligamentos, devido aos detalhes geométricos e ao método de montagem,
aproximacgdes manuais progressivas entre partes. Na pesquisa de Teo et al. (2007) o modelo
foi gerado automaticamente através de importacdo de imagem médica digitalizada. O presente
trabalho difere dos demais no numero de elementos finitos utilizados, nas propriedades
mecanicas nao-lineares, nas pressdes intradiscais obtidas por contracdes ligamentares, e no

detalhamento geométrico, inclusive nos desenhos dos ligamentos.
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3.3 Propriedades Mecénicas

Os tecidos do corpo humano possuem propriedades que variam dentro do tecido do mesmo
individuo e entre individuos diferentes. Os ligamentos, discos e vértebras sdo compostos por
elastina, colageno, fluidos intersticiais e substancias inorganicas. As quantidades relativas
destes compostos provocam variages nas propriedades dos tecidos. Neste trabalho tais
propriedades estdo baseadas em pesquisas anteriores, cujos resultados foram obtidos apds
estabilizacdo das deformacgOes. Na definicdo das propriedades mecénicas mais apropriadas
para a geometria do presente modelo, sucessivas simulagfes foram realizadas. O processo de
definicdo das propriedades de cada tecido requereu o exame da resposta do modelo
representativo da coluna ao carregamento considerado e ajuste de cada pardmetro material,
dentro dos limites registrados na literatura, até que as caracteristicas mecénicas dos tecidos
produzissem a resposta esperada para o conjunto. Foram definidas propriedades para cada um
dos sete tipos de ligamentos principais, para cada tipo de 0sso, para as placas, 0s anéis e 0s
nacleos. Todos os materiais foram considerados elasticos, homogéneos e isotropicos,
inclusive aqueles com propriedades mecanicas ndo-lineares. A aplicacdo das curvas de
tensdo-deformacdo nas trés dire¢fes coordenadas aproxima o comportamento dos ligamentos,
0ssos e discos. Estes sofrem estiramentos ou compressfes preponderantemente na direcdo
longitudinal da coluna, ou seja, dire¢do nas quais as curvas foram obtidas originalmente nos
ensaios. Viabilizando atualizagbes das propriedades mecanicas utilizadas nos calculos,
durante as deformacgdes do modelo, as curvas de tensdo-deformacdo foram inseridas no
programa de elementos finitos para configuracdo do modelo como descrito abaixo:

a) Transformacdo das curvas em tabelas, através da coleta de coordenadas sobre as curvas. O
espacamento adotado entre as coordenadas foi de aproximadamente 0,1% nas deformacdes,
com suas respectivas tensoes.

b) Insercdo destas tabelas no programa de elementos finitos, gerando curvas semelhantes as

originais.

Baseado em Smit et al. (1997), as propriedades mecénicas dos 0ssos posteriores foram
definidas como E = 3000 MPa e v = 0,3. De acordo com Kim et al. (2010), as propriedades
dos nucleos foram definidas sendo E = 0,2 MPa e v = 0,4999, e das placas sendo E = 10 MPa
e v = 0,4. Estes valores sdo os preponderantes na literatura cientifica para 0ssos posteriores,

nucleos e placas.



A partir dos trabalhos de Nordin e Frankel (2003) e Herrera et al. (2012), as propriedades dos
0ssos trabeculares e dos corticais foram consideradas elasticas ndo-lineares e aproximadas
conforme curvas de tensdo-deformacéo das Figs. 3.23 e 3.24. Os valores do v foram definidos

sendo 0,2 e 0,3 para 0ssos trabeculares e para corticais, respectivamente (Zhong et al., 2006).
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Figura 3.23 — Tensdo-Deformacéo para Ossos Trabeculares
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Figura 3.24 — Tensdo-Deformacéo para Ossos Corticais
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Observando os dados de Goel et al. (1995), Zander et al. (2004), Ivancic et al. (2007), Aziz et
al. (2008), Chen et al. (2008), Hu et al. (2010), Fok et al. (2010) e Herrera et al. (2012), as
propriedades dos anéis e dos ligamentos foram consideradas elasticas ndo-lineares e

aproximadas conforme mostrado pelas Figs. 3.25 a 3.29, com v = 0,4.
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Figura 3.25 — Tensdo-Deformacao para Anéis
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Figura 3.26 — Tensdo-Deformacdo para Ligamentos Capsulares
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Figura 3.28 — Tensdo-Deformacéo para Ligamentos, Longitudinal Anterior,

Longitudinal Posterior, Intertransversarios e Supra-Espinhal
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Figura 3.29 — Tensdo-Deformacéo para Ligamentos Amarelos

3.4 Configuracao Inicial de Equilibrio

As contragdes dos ligamentos, longitudinal anterior, longitudinal posterior, amarelos,
interespinhais, supra-espinhal e intertransversarios, foram estabelecidas por analogia térmica
através de progressivas simulacfes pelo método dos elementos finitos, para adequada conexao
entre as vértebras e compressao dos discos e demais articulacdes. Foram avaliadas as tensdes
nos nucleos e nos ligamentos ao fim de cada simulacdo, sendo que as modificacbes nas

contracdes ocorreram gradativamente e foram realizadas antes do carregamento de 10 Nm

sobre o topo do modelo.

As malhas e fixagdes utilizadas estdo descritas no topico 3.2. As simulag¢fes de defini¢do da
configuracdo inicial de equilibrio para o0 modelo ocorreram conforme procedimento abaixo:

a) Importacdo do modelo geométrico para o programa de elementos finitos.

b) Definig¢do do tipo de estudo.

¢) Introducgdo das propriedades mecanicas.

d) Definicdo das condicdes de contato.



e) Insercdo das cargas térmicas nos ligamentos.

f) Definicdo das fixacdes.

g) Geracao das malhas.

h) Simulacéo da configuracdo inicial de equilibrio.

i) Verificagdo das tensbes principais, méxima e minima, ocorridas nos ndcleos e nos

ligamentos.

A analogia térmica aplicada sobre o modelo foi modificada a cada simulacdo para
verificacBes dos angulos de movimentacdo, e das tensbes nos nucleos e nos ligamentos.
Finalmente o modelo n&o apresentou qualquer angulo de movimentacdo, sendo a pressédo nos
ntcleos em torno de 0,1 N/mm? (Nordin e Frankel, 2003), e tracdo nos ligamentos amarelos

de aproximadamente 15 N (Evans e Nachemson, 2004).

Portanto, quando a configuracdo inicial de equilibrio testada satisfez estes valores de
referéncia para angulos de movimentacgdo, pressdo e forca, 0 modelo mostrou-se pronto para

receber os carregamentos externos de flexao e de extensdo, conforme descrito no capitulo 4.
A Tab. 3.6 lista as variacGes de temperaturas AT impostas aos ligamentos especificados,
multiplicadas pelo coeficiente de dilatacdo térmica «, configurado para 0,00069/Kelvin. O

percentual representa a contracdo térmica aproximada obtida em cada ligamento.

Tabela 3.6 — Contrac6es Térmicas em Tecidos na Configuracdo Inicial de Equilibrio

LIGAMENTOS AT. a PERCENTUAL
Longitudinal anterior 0,13662 14%
Amarelos 0,11592 12%
Longitudinal posterior 0,08832 9%
Interespinhais 0,04692 5%
Supra-espinhal 0,03312 3%
Intertransversarios 0,01932 2%

A Fig. 3.30 mostra a distribuicdo da tensdo principal méxima na configuragdo inicial de

equilibrio do modelo. A tonalidade esverdeada apresentada para o ligamento longitudinal
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anterior e suas proximidades revela que os 0ssos também estdo tensionados, reforgando a
necessidade da configuracdo inicial de equilibrio nas simula¢bes dos comportamentos

mecanicos da coluna. Neste estado os angulos de flexdo e de extensao sdo nulos.

PI(\Pa)
ERIL)
' 3,766
. 3337
. 2549
L2540
2132
174
1316
0,507
0499
0,091
0317
0726

Figura 3.30 — Distribuicdo da Tens&o Principal Maxima na Configuracao Inicial de Equilibrio
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RESULTADOS DAS SIMULACOES DAS COLUNAS LOMBARES

HUMANAS, NATURAL E PROTETICA

4.1 Coluna Lombar Natural

A partir da configuragdo inicial de equilibrio, carregamentos de 10 Nm em flexdo e em
extensdo foram impostos sobre o modelo para a coluna lombar saudavel, em estudos
independentes, na parte superior do corpo vertebral de L1 de modo similar a Zhong et al.
(2006), representando cargas mecanicas fisiologicamente admissiveis sobre a coluna humana
natural. Os angulos de movimentacdo do presente modelo, tanto na flexdo como na extensao,
foram avaliados através de medigBes das geometrias, com a utilizacdo do programa
Solidworks™ versdo 2011 (Dassault Systémes Corp., 2011b), entre planos que foram
desenhados na parte superior do corpo vertebral de L1, antes e ap6s movimentagdo, ou seja,
através da sobreposicdo de planos desenhados no modelo deformado e no modelo néo
deformado, com subsequente emprego da ferramenta de dimensionamento angular existente
no programa. O angulo de flexdo obtido foi de 27° + 1° e 0 de extensdo de 17° + 1°. A Fig. 4.1
retrata os angulos e as distribuigdes de tensbes, apds carregamentos independentes de 10 Nm,
em flexdo e em extensdo, sobre 0 modelo para a coluna natural. As malhas e fixacGes foram

definidas como descrito no tépico 3.2. A malha total assim definida n&o foi alterada.
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(b)

Figura 4.1 — Distribuicdes das Tens@es Principais, Maxima em (a) Flexao e (b) Extenséo,

e Minima em (c) Flexdo e (d) Extensdo

PI(MPa)
21,888
19,425

L 16952
. 14,498
. 12,035



Amostras de tensdes foram examinadas nas regides internas a cada parte do modelo,
mantendo intervalos aproximadamente regulares entre os pontos de captacdo, de modo que
pudessem representar as distribuicbes de tensdes ocorridas nos respectivos tecidos. Foram
examinados em torno de 3500 resultados para a coluna natural. Para as tensbes principais
maximas, os valores registrados representam as médias somadas aos respectivos desvios
padrbes. Para as tensdes principais minimas, os valores registrados representam as medias
subtraidas dos respectivos desvios padrdes. Ndo foram considerados valores de tensdes nas
regides de transicdo entre partes do modelo, devido a dificuldade de identificacdo destas
partes. As regides perto de carregamentos ou fixacdes também nédo foram consideradas devido
as concentracfes de tensdes nestas regides. As Tabs. 4.1, 4.2 e 4.3 listam os valores
registrados das tensdes principais, maxima P1 e minima P3, na configuracdo inicial de

equilibrio, e nos carregamentos de flexao e de extenséo.

Tabela 4.1 — Tensdes Principais, Maxima e Minima, nos Discos

COLUNA LOMBAR INICIAL | FLEXAO EXTENSAO | TENSAO
NATURAL (MPa) (MPa) (MPa)
Anéis +0,027 +0,420 +0,254 P1
-0,049 -1,032 -0,451 P3
Nucleos -0,109 -0,918 -0,555 P1
-0,116 -0,955 -0,594 P3

Tabela 4.2 — Tensdes Principais, Maxima e Minima, nos Ossos

COLUNA LOMBAR INICIAL FLEXAO EXTENSAO TENSAO

NATURAL (MPa) (MPa) (MPa)

Corticais +0,078 +1,963 +1,388 P1

-0,238 -3,770 -1,545 P3

Trabeculares +0,017 +0,466 +0,675 P1

-0,053 -1,026 -0,606 P3

Posteriores +0,064 +3,754 +2,122 P1

-0,076 -1,405 -2,083 P3
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Tabela 4.3 — Tensdes Principais, Maxima e Minima, nos Ligamentos

COLUNA LOMBAR INICIAL | FLEXAO EXTENSAO TENSAO
NATURAL (MPa) (MPa) (MPa)

Longitudinal anterior +0,555 +0,528 +1,599 P1
+0,082 +0,109 +0,268 P3
Longitudinal posterior +0,058 +0,285 +0,050 P1
+0,018 +0,035 +0,012 P3
Amarelos +0,137 +0,553 +0,067 P1
+0,048 +0,036 +0,011 P3
Interespinhais +0,078 +1,588 +0,033 P1
+0,010 +0,044 +0,005 P3
Supra-espinhal +0,016 +1,152 +0,007 P1
+0,003 +0,034 +0,001 P3
Intertransversarios +0,006 +0,030 +0,002 P1
+0,004 +0,005 +0,001 P3
Capsulares -0,002 +1,762 -0,247 P1
-0,003 +0,118 -1,761 P3

4.2 Coluna Lombar Protética

O modelo da coluna, contendo representacdo natural dos ligamentos, pode ser empregado nos
estudos de proteses, orteses e técnicas cirdrgicas, auxiliando nos tratamentos de artroses,

cifose, lordose e escoliose.

Os discos protéticos convencionais que apresentam propriedades mecanicas elasticas lineares
sdo mais simples de serem fabricados, em relagdo aos ndo-lineares compativeis com o
comportamento dos discos naturais e com os demais materiais bioldgicos circundantes. Uma
das dificuldades para o desenvolvimento de discos protéticos contendo propriedades néo-
lineares ¢ a realizacdo de simulagdes da coluna conforme a natural. Sendo assim, o modelo

para a coluna saudavel teve suas propriedades mecéanicas substituidas em todos os discos por




constantes elasticas obtidas na literatura. O objetivo foi estudar préteses discais e seus efeitos
mecanicos sobre a coluna, em modelo contendo os ligamentos desenhados e contraidos
conforme os naturais. Tal modelo foi comparado com o modelo para a coluna natural, que
além das caracteristicas citadas possui pressdo intradiscal associada. As malhas e fixagdes
foram definidas como na coluna natural. Os materiais elasticos lineares geralmente oferecem
mais resisténcia mecéanica, em relagdo aos ndo-lineares de comportamento mecénico
semelhante ao dos discos ou dos ligamentos, porque seus modulos elasticos sdo constantes. O
material elastico linear utilizado na substituicdo dos discos tem E =7 MPa e G = 2,6 MPa
(Plaats et al., 2007). Este material tem propriedades mecénicas lineares proximas das nédo-
lineares representativas do disco natural. Este modelo obteve angulo flexor de 20° + 1° e
extensor de 12° + 1° Nas Figs. 4.2 e 4.3 as distribuicGes de tensdes e os angulos de
movimentacdo sdo demonstrados no modelo para a coluna protética, apds carregamentos

independentes de 10 Nm. As Tabs. 4.4, 4.5 e 4.6 listam os valores das tensfes principais,

maxima e minima, para a coluna protética.

(b)

Figura 4.2 — Distribuicdes da Tensao Principal Maxima em (a) Flexao e (b) Extenséo, na

Coluna Protética
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(b)

Figura 4.3 — Distribui¢des da Tensao Principal Minima em (a) Flexdo e (b) Extensdo, na

Coluna Protética

Amostras de tensdes foram captadas de modo semelhante a coluna natural. Também foram

examinados em torno de 3500 resultados para a coluna protética, sendo que os valores das

tensdes principais, méxima e minima, foram obtidos através do mesmo método estatistico

empregado nos resultados da coluna natural. Ndo foram considerados os valores de tensdes

perto de carregamentos ou fixagdes, e nas regides de transi¢do entre partes do modelo.

Tabela 4.4 — Tensdes Principais, Maxima e Minima, nos Discos Protéticos

COLUNA LOMBAR INICIAL | FLEXAO EXTENSAO TENSAO
PROTETICA (MPa) (MPa) (MPa)
Anéis +0,032 +0,778 +0,521 P1
-0,057 -1,228 -0,843 P3
Centros -0,103 -0,403 -0,282 P1
-0,114 -0,904 -0,506 P3




Tabela 4.5 — Tensdes Principais, Maxima e Minima, nos Ossos da Coluna Protética

COLUNA LOMBAR INICIAL FLEXAO EXTENSAO TENSAO

PROTETICA (MPa) (MPa) (MPa)

Corticais +0,085 +2,163 +1,806 P1

-0,243 -4,472 -1,828 P3

Trabeculares +0,019 +0,569 +0,745 P1

-0,069 -1,118 -0,787 P3

Posteriores +0,066 +3,149 1,337 P1

-0,100 -1,134 -1,312 P3

Tabela 4.6 — TensGes Principais, Maxima e Minima, nos Ligamentos da Coluna Protética

COLUNA LOMBAR INICIAL | FLEXAO EXTENSAO | TENSAO
PROTETICA (MPa) (MPa) (MPa)

Longitudinal anterior +0,642 +0,531 +1,075 P1
+0,097 +0,113 +0,212 P3
Longitudinal posterior +0,059 +0,220 +0,044 P1
+0,022 +0,030 +0,014 P3
Amarelos +0,138 +0,392 +0,069 P1
+0,049 +0,031 +0,030 P3
Interespinhais +0,080 +1,255 +0,047 P1
+0,012 +0,039 +0,009 P3
Supra-espinhal +0,017 +0,322 +0,010 P1
+0,004 +0,008 +0,002 P3
Intertransversarios +0,007 +0,026 +0,003 P1
+0,006 +0,004 +0,002 P3
Capsulares -0,001 +1,163 -0,063 P1
-0,002 +0,078 -1,116 P3
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5

CONCLUSOES DAS SIMULACOES DAS COLUNAS LOMBARES

HUMANAS, NATURAL E PROTETICA

5.1 Estudos dos Resultados

5.1.1 Comportamento da Coluna Lombar Natural

Definida a configuracdo inicial de equilibrio, ocorreram estudos ndo-lineares estaticos pelo
método dos elementos finitos, obtendo movimentacdo segmentar de aproximadamente 5,4° e
3,4°, quando aplicados 10 Nm de momentos flexor e extensor, respectivamente. Estes

carregamentos representam resultantes de forgas musculares sobre a coluna lombar.

As principais justificativas para o estudo estatico ndo-linear sdo:

a) Existem materiais biologicos envolvidos no presente trabalho cujas tensdes ndo sdo
diretamente proporcionais as deformacdes.

b) As geometrias representadas pelo modelo sdo complexas e variaram significativamente.

c) As cargas mecanicas aplicadas ndo possuem aceleracOes, forcas de inércia ou de

amortecimento.



Tencer et al. (1982) e Shirazi-Adl et al. (1986) indicaram que os angulos de flexdo e extenséo
dos modelos representativos do segmento L4-L5 variaram entre 5,0° a 6,2° e 2,8° a 4,2°, sob

10 Nm de momentos flexor e extensor, respectivamente.

Resultados experimentais dos estudos “in vitro” de Yamamoto et al. (1989), manifestaram
movimentacdo segmentar de 6,5° na flex&o e 4,3° na extensdo, para momentos de 10 Nm, em

flexdo e em extensao, respectivamente.

A pesquisa de Rohlmann et al. (2006) aplicou carregamento de 10 Nm em flexdo e em
extensdo sobre o segmento L3-L4, obtendo angulos de 6,0° e 3,2°, respectivamente, utilizando
elementos tridimensionais para vértebras e anéis, hidrostaticos para nucleos e do tipo mola

para ligamentos.

O modelo de Shin et al. (2007) incluiu as vértebras de L2 a L5 com trés discos, cada disco
entre duas vértebras, onde 0 movimento angular total de flexdo foi 22,0° e o de extenséo foi
14,1°, sob 10 Nm de momentos flexor e extensor, respectivamente. Os ligamentos foram
representados com elementos finitos do tipo cabo, resistentes somente a tracdo, com
comportamento ndo-linear representado por dois modulos elasticos, um para baixas
deformacdes e outro para altas. Demais materiais assumiram propriedades elasticas lineares.
Neste modelo, cada segmento mével obteve angulo de movimentacdo aproximado de 7,3° em

flexdo, e 4,7° em extensao.

Segundo Chen et al. (2008), o angulo de flexdo do modelo representativo do segmento movel
L4-L5 foi 5,4° sob 10 Nm de momento flexor, e o de extensdo 3,1°, sob 10 Nm de momento
extensor. Os sete tipos de ligamentos foram simulados com elementos do tipo cabo, com
resisténcia somente a tracdo. Nestes componentes e nos demais foram utilizadas propriedades

mecanicas elasticas lineares.

A Tab. 5.1 mostra as diferencas entre os angulos de movimentacdo segmentar de pesquisas

anteriores em comparagéo com o presente trabalho.

Os angulos de movimentacdo do presente modelo sdo préximos dos encontrados por
Rohlmann et al. (2006) e Chen et al. (2008).
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Tabela 5.1 — Variagdes de MovimentacGes Segmentares de Pesquisas Precedentes em Relagéo
ao Presente Trabalho

PESQUISAS FLEXAO (graus) EXTENSAO (graus)
Tencer et al. (1982) -0,4a+0,8 -0,6 a+0,8
Shirazi-Adl et al. (1986) -0,4a+0,8 -0,6 a +0,8
Yamamoto et al. (1989) +1,1 +0,9
Rohlmann et al. (2006) +0,6 -0,2
Shin et al. (2007) +1,9 +1,3
Chen et al. (2008) 0,0 -0,3

Conforme Tabs. 4.1 a 4.3, 0s 0sS0S corticais € 0S an€is apresentam mais compressao que
tracdo na configuragdo inicial, flexdo e extensdo. Os 0ssos trabeculares apresentam esta
caracteristica na configuragdo inicial e flexdo. Os 0ssos posteriores apresentam mais
compressdo na configuracdo inicial. Os ligamentos capsulares estdo comprimidos na
configuracdo inicial e extensdo. Estes ligamentos estdo preparados para suportar compressao
devido as suas geometrias. Os nucleos estdo sempre comprimidos. Os 0ssos trabeculares
apresentam mais tracdo que compressao na extensdo e 0s 0ssos posteriores na flexdo e
extensdo. Os ligamentos, longitudinal anterior, longitudinal posterior, amarelos,
interespinhais, supra-espinhal e intertransversarios, estdo sob tracdo na configuracdo inicial,

flexdo e extensdo. Os ligamentos capsulares estdo sob tracdo na flexéo.

As simulacBes da coluna lombar saudavel manifestaram tracGes permanentes nos ligamentos,
longitudinal anterior, longitudinal posterior, amarelos, interespinhais, supra-espinhal e
intertransversarios, compressdes permanentes nos nuacleos, e compressdes e tracdes

simultaneas nos 0ssos e anéis.

Os nucleos expandiram-se lateralmente devido aos carregamentos impostos sobre a coluna,
expandindo suas proximidades. Este comportamento mecanico evidencia que problemas nos
nacleos interferem no funcionamento dos discos, e por consequéncia no funcionamento da
coluna. A observacdo das geometrias deformadas dos nucleos apds os carregamentos de

flexdo e extensdo evidenciaram que, durante os movimentos da coluna, 0s corpos vertebrais




ndo rolam sobre os nucleos como se estes fossem rolamentos (Hall, 2009). No entanto, eles

mudam suas geometrias adaptando-se as novas posi¢oes vertebrais.

Fuller (1962) definiu estruturas em tensegridade como “Ilhas de compressdo dentro de um
oceano de tragdo”. Pugh (1976) afirmou: “Um sistema em tensegridade ¢ estabelecido quando
um conjunto de componentes em compressdo descontinuos interage com um conjunto de

componentes tracionados continuos, para definir um volume estavel no espago”.

Flemons (2007) manifestou a possibilidade de existéncia de tensegridade na coluna vertebral,
e a definicdo de Roth e Whiteley (1981) permite que estruturas em tensegridade possuam uma

mesma parte sob tracdo e sob compressio.

Timoshenko e Young (2000) mostraram que modelos de tensegridade podem ser aplicados as
estruturas musculoesqueléticas de animais que vivem em terra seca (Tur e Juan, 2007). As
estruturas artificiais geralmente possuem propriedades mecanicas e arranjos geométricos com
contornos definidos para cada pega, porém, as estruturas bioldgicas reais possuem definigcdes
complexas de contornos para propriedades mecanicas e arranjos geométricos. As vértebras, 0s
discos intervertebrais e os ligamentos sdo constituidos por redes de colagenos e de
proteoglicanos, que variam gradativamente o arranjo de suas fibras e o teor de mineralizacéo
destas conforme a necessidade, e além das extremidades da coluna lombar. O osso cortical, 0
trabecular e o posterior sdo aproximacOes discretas das continuas variacbes de material e
geometrias existentes dentro da vértebra; semelhantemente o nucleo e o anel aproximacdes do
disco, e os sete tipos de ligamentos principais aproximacdes de uma rede que envolve a
coluna inteira, contendo ligamentos principais, secundarios e membranas conjuntivas.
Emmerich (1963) enfatizou a condi¢do de ser o sistema em tensegridade autotracionado e
exp0ls que a tensegridade poderia ser descrita de um modo n&o restritivo, mediante o uso de
exemplos (Jauregui, 2004). Portanto, a estrutura da coluna pode ser mecanicamente descrita
como um sistema autotracionado por tecidos moles circundantes. Nesta estrutura as
distribuicbes de tensdes variam conforme o tipo de carregamento aplicado, formando

complexos comprimidos dentro de um complexo tracionado.

Considerando o citado e as premissas estabelecidas por Fuller (1962), Emmerich (1963), Pugh
(1976), Roth e Whiteley (1981), Timoshenko e Young (2000), Jauregui (2004), Flemons
(2007), e Tur e Juan (2007), a coluna manifesta evidéncias de tensegridade, formando ilhas de
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compressdo, complexos comprimidos, dentro de um oceano de tragdo, complexo tracionado;
ou ainda, complexos comprimidos descontinuos interagindo com um complexo tracionado

continuo, definindo um volume estavel no espaco.
5.1.2 Comportamento da Coluna Lombar Protética

Disturbios funcionais de aneis e nucleos podem ser tratados pela técnica substituicdo total do
disco, préatica que ainda necessita de melhorias, pois algumas vezes enrijece a coluna no local
do implante. Na Fig. 5.1, a reta representa o material eléstico linear utilizado nesta simulagdo
para substituicdo dos discos, E = 7 MPa e G = 2,6 MPa (Plaats et al., 2007), e a curva o

elastico ndo-linear utilizado na representacdo dos discos naturais saudaveis.

As tensdes sdo 0,70 MPa e 0,13 MPa para o material linear e 0 ndo-linear, respectivamente,
guando as deformacdes atingem 0,10. Apos inicio das deformacdes, os dois materiais somente
terdo valores iguais de tensdo quando as deformacdes alcancam 0,50. Portanto, até este limite,

o material eléstico ndo-linear exibe tens6es menores que as do elastico linear.

7.00
6.00 /
5.00 /
4,00

3,507{
3.00 /
2,00 /

Tensdo (MPa)

1,00
0,70— 0.13 __//

0,00 - ———
0,00 0,10 0,20 0,30 0,40 0,50 0,60
Deformacio

Figura 5.1 — Tens&o-Deformacéo em Discos



Mantendo os mesmos 0ssos e ligamentos, foram aplicadas a coluna protética malhas,
condigdes de contato e de contorno semelhantes as aplicadas a coluna natural, buscando
melhor conhecer as distribuicdes de tensGes e os angulos de movimentacdo, apos a

substituicdo total dos discos.

Na Tab. 5.2 os resultados dos angulos sdo comparados entre as colunas, natural e protética,

apos carregamentos de 10 Nm, em flexao e em extenséo.

Tabela 5.2 — Angulos de Movimentag&o das Colunas, Natural e Protética

MODELOS FLEXAO EXTENSAO
(graus) (graus)
Coluna Natural 27 17
Coluna Protética 20 12

Estes angulos de movimentacdo revelam que a substituicdo dos discos, pelo material elastico
linear especificado, requerer mais esforco do paciente para efetuar movimentos no local do
implante, em comparacdo a um disco natural saudavel com caracteristicas mecanicas
semelhantes as do material elastico ndo-linear utilizado, ou outro material mais macio, quando
mantidas condi¢fes de contato semelhantes as utilizadas para a coluna natural, e 0s mesmos

ligamentos e vértebras.

Conforme Tabs. 4.4 a 4.6, 0s anéis, 0ss0s corticais e trabeculares apresentam mais
compressdo que tragdo na configuragdo inicial, flexdo e extensdo. Os 0Ss0s posteriores
apresentam mais compressdo na configuracdo inicial. Os ligamentos capsulares estéo
comprimidos na configuracdo inicial e extensdo. Estes ligamentos estdo preparados para
suportar compressdao devido as suas geometrias. Os centros protéticos estdo sempre
comprimidos. Os 0ss0s posteriores apresentam mais tracdo que compressao na flexdo e
extensdo. Os ligamentos, longitudinal anterior, longitudinal posterior, amarelos,
interespinhais, supra-espinhal e intertransversarios, estdo sob tragdo na configuracao inicial,

flex&o e extensdo. Os ligamentos capsulares estéo sob tracdo na flexéo.

De acordo com as Tabs. 4.1 a 4.6, em relacdo a coluna natural, a coluna protética apresenta

menores magnitudes das tensdes principais, maxima e minima, no ligamento longitudinal
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anterior na extensdo; nos 0ssos posteriores e ligamento longitudinal posterior na flexéo e
extensdo; nos ligamentos, amarelos, interespinhais, supra-espinhal e intertransversarios, na
flexdo; nos centros protéticos e ligamentos capsulares na configuracdo inicial, flexdo e
extensdo. A coluna protética apresenta maiores magnitudes das tensdes principais, maxima e
minima, no ligamento longitudinal anterior na configuragdo inicial e flexdo; nos 0ssos
posteriores e ligamento longitudinal posterior na configuragdo inicial; nos ligamentos,
amarelos, interespinhais, supra-espinhal e intertransversarios, na configuracdo inicial e

extensdo; nos anéis, 0ssos corticais e trabeculares na configuracéo inicial, flexdo e extensao.

A coluna protética possui em seus discos artificiais centros que ndo sao gelatinosos, portanto,
durante os carregamentos simulados, ndo ocorreram expansdes laterais dos centros protéticos

como ocorreram nos nucleos.

A coluna protética é constituida por materiais naturais e artificiais, sendo estes ultimos
implantados apds a retirada dos materiais existentes originalmente, interrompendo sua
constituicdo natural. Assim, as consideracOes estabelecidas para tensegridade na coluna
natural ndo podem ser aplicadas, dificultando a investigacéo de evidéncias de tensegridade na
coluna protética.

5.1.3 Conclusdes Finais

Portanto, o presente trabalho:

a) Descreveu as evidéncias de tensegridade para a coluna natural.

b) Mostrou a impossibilidade da investigacdo de tensegridade na coluna protética.

c) Apresentou os resultados das tensBes principais, maxima e minima, nos modelos para as
colunas, natural e protética.

d) Modelou os ligamentos com geometrias semelhantes as naturais, inclusive com tensdes
prévias para conexao entre 0ssos, comprimindo os discos e demais articulagdes.

e) Utilizou propriedades mecanicas ndo-lineares para a maioria dos materiais da coluna.

f) Mostrou preliminarmente que o desempenho das colunas protéticas pode ser inferior ao
desempenho das colunas naturais sadias, quando os discos protéticos sdo constituidos de

materiais elasticos lineares, com caracteristicas semelhantes ao utilizado nesta pesquisa.



5.2 Proposicoes de Trabalhos Futuros

5.2.1 Proposic¢des Gerais

Como futuras simulagdes da coluna vertebral humana seguem as seguintes indicacdes:
a) Efeitos das pressdes intra-abdominais e intratoracicas.

b) Testes de novas ferramentas cirurgicas, proteses ou orteses.

5.2.2 Proteses Discais Nucleadas

No desenvolvimento de discos protéticos de propriedades mecanicas ndo-lineares semelhantes
as naturais, nudcleos gelatinosos precisam ser simulados, para verificacbes de tensdes e
movimentacGes segmentares, visando aproximar tensdes e angulos normalmente encontrados

na coluna natural.

5.2.3 Eletroespinograma

A presente pesquisa observou que doengas degenerativas e acidentes envolvendo a coluna
afetam reversivel ou irreversivelmente sua estrutura natural, podendo inclusive causar
consequéncias neurolégicas. Sendo assim, avaliacbes das atividades neurais, de manutencéo
das funcGes vitais e acessorias, interferem significativamente na definicdo da propedéutica a
ser adotada. Para tal, esta pesquisa indica como tema de trabalho futuro o exame a ser
denominado eletroespinograma, o qual registrara o tracado das ondas elétricas das atividades
neurais existentes na medula espinhal ao longo das regides cervical, toracica e lombar, através

de gréaficos de potencial elétrico versus tempo.

O eletromiograma, o eletrocardiograma, o eletroencefalograma sdo exemplos de exames
empregados pela medicina baseados em medigdes de atividades elétricas. As particulas
magnéticas, as radiografias, o “strain-gage” e o ultrassom fazem uso da eletricidade e séo

utilizados pela engenharia na avaliacdo de estruturas artificiais.

No eletroespinograma eletrodos de captacdo das atividades elétricas neurais deverdo ser
posicionados verticalmente nas costas do paciente, em aderéncia sobre a epiderme e 0 mais

diretamente possivel sobre a linha da medula espinhal. O nimero, o espacamento entre eles e
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as suas respectivas sensibilidades sao fatores a serem pesquisados. Neste exame devera existir
um tracado de atividade elétrica para cada eletrodo e um tragado contendo as atividades de
todos os eletrodos, de tal modo que o médico podera avaliar a gravidade e a localizacdo da

lesdo espinhal.

5.2.4 Buchas Ortopédicas

Na ortopedia sdo frequentes os casos de pacientes que retornam para cirurgias, devido aos
desgastes 0sseos provenientes dos contatos entre parafusos metélicos e 0ssos. Assim, esta
pesquisa propde a simulacdo de Grtese compativel com os materiais 0sseos, composta de
parafuso e bucha. Esta Gltima contendo internamente rosca de material igual ao do parafuso e

externamente material biol6gico macio, como cartilagem.

Sendo inserida na vértebra através de furacdo e cola bioldgica flexivel, a bucha deve receber o
parafuso apos a cura da colagem. Recomenda-se também o uso de adesivo liquido entre as
roscas do parafuso e da bucha. A bucha devera suportar as oscilagcbes de carregamentos,

comuns nas atividades cotidianas.
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APENDICE A

DISTRIBUICOES DAS TENSOES PRINCIPAIS NAS SIMULACOES

DA COLUNA LOMBAR HUMANA



P1 (Ninm-2 (MP=))

4474

3,766
3,357

. 2349

. 250
2132
1,724
1,316
0,907
0,499
0,091
0,317

0,726

(a)

P3 (Nimm"2 (MPa))
1,675

1,335

0,996

. 0,556

L0317

0,023

0,363

0,702

1,042

1,381
X

4,721
zc-ﬁ 2,061
2,400

(b) “Right

Figura A.1 — DistribuicGes das Tensdes Principais, (a) Maxima e (b) Minima, na

Configuracdo Inicial de Equilibrio, Vista Lateral Esquerda em Corte
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Figura A.2 — DistribuicGes das Tensdes Principais, (a) Minima na Configuracéo Inicial de

Equilibrio, Vista Lateral Esquerda, e (b) Maxima em Flexao, Vista Anterior
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Figura A.3 — Distribuicdo da Tensao Principal Maxima em Flexdo, (a) Vista Lateral Direita

e (b) Vista Posterior
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Figura A.4 — DistribuicGes das Tensdes Principais, (a) Maxima e (b) Minima, em Flex&o,

Vista Lateral Esquerda em Corte
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Figura A.5 — Distribuicdo da Tensdo Principal Maxima em Extensao, (a) Vista Lateral Direita
e (b) Vista Anterior
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Figura A.6 — Distribuicdo da Tensao Principal Maxima em Extensdo, (a) Vista Posterior
e (b) Vista Lateral Esquerda em Corte



P3 (N2 (MPa))
4,378
1,664

-1,049

. 3,762
. 6476

-9,189

11,303
14,616
17,330
-20,043
22,756

25,470

.28,183

Figura A.7 — Distribuicdo da Tensdo Principal Minima em Extensdo, Vista Lateral Esquerda

em Corte
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ANEXO B

TOMOGRAFIAS COMPUTADORIZADAS DA COLUNA LOMBAR HUMANA



Durante o estudo de tomografias foi utilizado o programa Syngo™ (Siemens AG, 2006). As
Figs. B.1 e B.2 mostram tomografia da coluna lombar de um mesmo paciente em seis vistas.

Figura B.1 — Coluna (a) Vista Lateral Esquerda, (b) Vista Lateral Direita em Corte, (c) Vista

Lateral Direita e (d) Vista Lateral Esquerda em Corte
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(b)

Figura B.2 — Coluna (a) Vista Posterior e (b) Vista Anterior



O pre-texto, o texto e 0 pos-texto deste trabalho foi formatado conforme as novas diretrizes de

formatacdo, inclusive com numeracdo de paginas adequada para impressao em frente e verso.
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