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MENSAGEM

Um momento...

Imagine vocé no lugar de quem sofre.

Observe os irmdos relegados aos padecimentos
da rua e suponha-se constrangido a semelhante
situagdo. Repare o doente desamparado e
considere que amanhd provavelmente seremos
nos candidatos ao socorro na via publica.

Contemple  as  criangas  necessitadas,
lembrando os proprios filhinhos. Quando a
ambuldncia deslize rente ao seu passo,
conduzindo o enfermo anonimo, pondere que,
talvez um parente nosso extremamente querido,
se encontre a gemer dentro dela.

Fite a multiddo dos ignorantes e dos fracos,
cansados e infelizes, julgando-se entre eles e
mentalize a gratiddo que vocé sentiria perante a
migalha de amor que alguém lhe ofertasse.

Pense um momento em tudo isso e vocé
reconhecerd que a caridade para nos todos é
simples obrigagdo.

Psicografia de Chico Xavier pelo Espirito
André Luiz.
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RESUMO

ESTUDO COM ELEMENTOS FINITOS EM VERTEBRAS LOMBARES APOS
SUBTRACAO PEDICULAR

Autor: Marcelo Oppermann

Orientadora: Profa. Dra. Lourdes Mattos Brasil

Coorientador: Dr. Leandro Xavier Cardoso

Programa de Pds-Graduagio em Engenharia Biomédica — Dissertacido de Mestrado
Brasilia, 03 de Junho de 2016.

Os Parafusos Pediculares (PP) estdo entre os implantes mais utilizados na
ortopedia/neurocirurgia. Este assemelha-se a um parafuso comum, mas com particularidades
especificas para o local onde serd implantado. Macroscopicamente o osso vertebral contém
estruturas que determinam sua caracteristica funcional e duas sdo mais importantes, na
relacdo com os PP, o pediculo e o corpo vertebral. O pediculo, microscopicamente, ¢
formado por um tecido dsseo mais rigido capaz de aguentar maior carga, ja o corpo vertebral,
diferentemente, contém uma estrutura mais fragil, e sdo denominados, respectivamente, de
osso cortical e trabecular. Existem duas formas de avaliar a acdo mecanica dos PP, através
de estudos fisicos e com Modelos de Elementos Finitos (MEF). Os MEF sao cada vez mais
utilizados na pratica biomecanica, ja que sdo facilmente modelados, sem necessidade de
maquinario especial e muito menos, requerem comissao de ética para sua aprovagao. Através
da criacdo de uma malha, adiciona-se propriedades fisicas que representem as caracteristicas
do parafuso e do osso, e simula-se cargas. Com isso, ¢ possivel avaliar o resultado, em termos
de tensdo, deslocamento e inferir falhas ao sistema. Aqui, se estudou 5 tipos de parafuso,
que representassem a média dos implantes comercializaveis, com desenhos estruturais
diferentes entre si. Estes foram inseridos em um cilindro com duas porgdes, representando o
pediculo e o corpo vertebral e submetidos a tragao (arrancamento), com uma for¢a de SOON.
O objetivo foi de avaliar a tensdo nas interfaces osso-parafuso e deslocamento, em duas
situacdes, uma com o modelo intacto, e outro com subtracdo da area cilindrica, que
representasse o pediculo. O modelo obedeceu o principio de ser isotropico e linear. O
resultado, sob o prisma do deslocamento, mostrou que na média, os 5 parafusos tiveram uma
perda de fixagdo da ordem de 47%, quando a porcao pedicular foi removida e aplicada a
carga. Ademais, no que tange a individualidade dos parafusos, houve uma diferenca
significativa entre os cinco tipos, variando de 21,9% até 92,2% no aumento do deslocamento,
no modelo sem a regido pedicular. Sob o ponto de vista tensdo, nenhum parafuso, em ambos
os cenarios, obteve valores que alcancassem o ponto de tensdo de escoamento do 0sso
trabecular, ou ponto de ruptura definitiva. Aqui, mais uma vez, houve diferenca significativa
entre os 5 tipos de PP. Muitos PP obtiveram menor tensdo quando da subtra¢do pedicular.
Este fato ¢ explicado por ser o osso trabecular mais deforméavel (Mddulo de Elasticidade
menor), assim passivel de gerar menor tensdo para um mesmo deslocamento. Enfim, este
trabalho conseguiu relatar que numa eventual necessidade de remocdo dos pediculos
vertebrais, os implantes existentes no mercado apresentam uma grande capacidade de falha,
demonstrado por uma um aumento médio de quase 50% no deslocamento do PP, quando
500N de carga ¢ aplicado sob forma de arrancamento.

Palavras-chaves: Coluna Lombar, Parafusos Pediculares, Elementos Finitos e Subtracao
Pedicular.
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The pedicle screws (PS) are currently the most widely used implants in orthopedics /
neurosurgery. They resemble a common bolt, but with specific characteristics to fit into the
bone. Macroscopically vertebral bone contains structures that determine their functional
feature, but two are most important in relation to the PS, the pedicle and vertebral body.
The pedicle microscopically, is formed with a rigid bone tissue, capable of withstanding
greater load. The vertebral body, in contrast, contains a more brittle structure. They are
named cortical and trabecular bone, respectively. There are two ways to evaluate the
mechanical action of the PS, through physical studies and finite element models (FEM).
FEM are increasingly used in the biomechanics practice, since they are easily modeled,
without the need for special machinery, neither requires ethics committee for approval. By
creating a mesh, added with physical properties, that represent the characteristics of the
screw and the bone, they can simulate the loads existing in the screw-bone interface. With
this, it makes possible to evaluate the results in terms of stress, displacement and interpreted
as failure. Here, we studied 5 types of PS, which represent the average of marketable
implants with different structural designs. These were inserted into a cylinder with two
portions, representing the pedicle and vertebral body and put them to traction (pullout), with
a force of 500N in order to evaluate the stress and the strain at the bone-screw interfaces
between two situations, one with the intact model, and another with subtraction of the
cylindrical area, represented by the pedicle. The model followed the principle to be isotropic
and linear. The result, in the light of displacement, showed that on average, the 5 screws
have a loss of 47% in fixation, when the pedicle portion was removed. Beside, regarding the
individuality of the screws there was a significant difference among the five kinds, ranging
from 21,9% to 92,2% increase in displacement, with and without the pedicle region. From
the point of view of stress, no screw, in both scenarios, obtained values that reached the
yield stress point of the trabecular bone, or point of final break. Here again, there was a
significant difference between the five types of PS. Many PS obtained a lower stress when
the pedicle was subtracted, a fact that was explained being the trabecular bone more
deformable (lower elastic modulus) and likely to generate lower stress for the same
displacement. In the end, this work was succeeded to report that if needed, the removal of
the vertebral pedicles, the nowadays implants have a large fault capacity, shown by an
average increase of almost 50% in the PS displacement, when load of 500N is applied in the
form of pullout.

Key words: Lumbar Spinal, Pedicle Screw, Finite Element Models and Pedicle Subtraction.
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1 INTRODUCAO

Neste capitulo inicia-se com a contextualiza¢do do trabalho, em qual drea da medicina ele
estd inserido, a formulagdo do problema, bem como os objetivos a serem percorridos e

como se procedeu a revisdo bibliografica.

1.1 CONTEXTUALIZACAO

A coluna vertebral, no ser humano, apresenta propriedades e estruturas que em conjunto
definem suas trés principais fungdes. Primeiro, estabilidade, devido a um conjunto de 0ssos,
ligamentos e musculos arranjados, que conseguem manter uma pessoa em posicao ereta,
com seguranca. Segundo, flexibilidade, através de articulacdes e ligamentos, permite que se
possa adotar inimeras posi¢des, sem risco a estabilidade. E, por ultimo, prote¢ao, isto €, por
um canal vertebral feito de tecido dsseo e ligamentos espessos, mantém, em seu interior, a
medula e suas raizes, contra agentes nocivos externos. Infelizmente, quando uma dessas, ou

mais propriedades, falham o resultado ¢ doenca (HERKOWITZ et al., 2004).

Sdo intmeras as patologias derivadas de um mau funcionamento de uma, ou mais das
fungdes da coluna vertebral. Algumas destas acarretam na perda da estabilidade da coluna
vertebral. Outras, requerem o tratamento cirtrgico, que também produz, sob alguma forma,
instabilidade. Para transpor este tipo de deformidade, utiliza-se o principio da fusdo vertebral
ou em termos médicos, artrodese (ROSNER et al., 2003). O objetivo da instrumentacdo ¢é

corrigir a deformidade da coluna ou estabiliza-la para uma melhor fusdo biologica definitiva.

Fusdo vertebral (artrodese) ocorre quando existe fixacdo, de uma unidade articular
vertebral, previamente modvel, através de um procedimento cirirgico desejado. Existem
varias técnicas, todas utilizam-se de enxertos autdlogos, ou artificiais, mas com indices de
pseudoartrose (insucesso na fusdo) elevados. Os implantes metélicos surgiram como forma
de estabiliza¢do imediata, proporcionando assim, a imobilidade necesséria, até que a fusdo

definitiva 6ssea ocorra (ZERWEKH et al., 1992).

Instrumentacdo da coluna vertebral, basicamente, significa a implantagdo de
dispositivos metalicos rigidos ligados a coluna vertebral. Estes dispositivos conseguem
assegurar a rigidez e, assim, facilitar a cicatrizagdo dssea, levando a fusdo. Ja que, como bem
sabido por todos, 0 0sso s6 regenera quando o movimento € retirado, afinal esse é o principio

do gesso, quando de uma fratura.

22



Entretanto, a biomecanica do implante, esta intrinsecamente ligada com a biomecanica
do osso. Embora aparentemente vantajosos, estes conceitos biomecanicos ndo conduzem

necessariamente a um resultado satisfatorio em termos clinicos ao paciente.

Muitos problemas, tais como afrouxamento dos parafusos pediculares, fraturas do corpo
vertebral, apos fixagdo, ou ainda, falha metalica foram relatados apds o uso dos implantes
em vértebras osteoporoticas (BAUM et al., 2015; COE et al., 1990; PONNUSAMY et al.,
2011).

Estudos biomecanicos, para avaliar a capacidade de fixacdo desses implantes, incluem
o teste ciclico de carregamento, o teste de torque de inser¢do e o teste de arrancamento
(COOK et al., 2004; FUH et al., 2013). Varios fatores afetam a capacidade de fixacdo de um
parafuso ao osso. Cita-se fatores relacionados a vértebra como a densidade 6ssea vertebral
corpo (BAUER et al., 2014; BOUXSEIN et al., 2009) e as caracteristicas anatomicas dos
pediculos vertebrais (HIRANO et al., 1997; KIM et al., 2012; MISENHIMER et al., 1989).
Fatores relacionados ao desenho do parafuso (cilindrica ou cénica) (ABSHIRE et al., 2001;
CHAO et al., 2008; TSAI et al., 2009), diametro externo (BIANCO et al., 2014; KIM et al.,
2012), e diametro interno (BIANCO et al., 2014; CHO et al., 2010), além de fatores
cirurgicos, como a técnica de insercdo do proprio implante, interferem no resultado final

como um todo (HELGESON et al., 2013; SHEA et al., 2014).
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1.2 FORMULACAO DO PROBLEMA

Na atualidade, a fusdo lombar, através da artrodese instrumentada, necessita de implantes
(parafusos) que apoiam, sob termos mecanicos, muito mais na estrutura do pediculo (por¢ao
da vértebra) do que ao corpo da mesma (BUSSCHER et al., 2010; HIRANO et al., 1997,
WEINSTEIN et al., 1992a). Alguns autores ja demonstraram mecanicamente que o pediculo
vertebral representa aproximadamente 60% da forca de fixa¢do do parafuso (BUSSCHER
etal., 2010; HIRANO et al., 1997; WEINSTEIN et al., 1992a).

O canal vertebral, por ser uma estrutura fechada por paredes Osseas, muitas vezes
necessita ser remodelado, cirurgicamente, com o intuito de evitar a lesdo permanente das
estruturas neurais internas (medula e ou raizes), por algum motivo em sofrimento. A forma
de descompressdo mais utilizado da-se pela remog¢ao das estruturas posteriores deste canal,

a laminectomia (remog¢do das laminas vertebrais).

Futuramente, outras técnicas cirargicas serdo criadas e algumas ja apresentam um
futuro promissor, como a técnica de descompressao do canal medular que desconecta os
pediculos junto ao corpo vertebral (dados ainda ndo publicados). Estas estruturas, os
pediculos, representam as paredes laterais do canal vertebral e ¢, de forma hipotética,
idealizado, que com este procedimento haja maior liberagdo das estruturas neurais. Ja
contempla-se estudos na literatura mostrando o quanto de estabilidade ¢ perdida com a
remocao completa do pediculo (HIRANO et al., 1997). Entretanto, nada existe fazendo
referéncia a desconexdo da por¢do pediculo-vertebral, nem mesmo se existe diferenca da

capacidade de fixa¢do do parafuso junto a vértebra, variando-se o desenho do parafuso.

24



1.3 OBJETIVOS

1.3.1 Objetivo Geral

O objetivo do presente trabalho ¢ avaliar, através do uso dos elementos finitos, se os diversos
parafusos, com desenho geométrico diferentes, conseguem manter a estabilidade vertebral,

apos a seccao pedicular junto ao corpo vertebral.

1.3.2 Objetivos Especificos

Os objetivos deste trabalho podem ser detalhados segundos trés aspectos ou areas de
interesse: Estabilidade, Desenho, Novo Implante.
e Demonstrar quanto da estabilidade vertebral ¢ perdida ao se seccionar o pediculo
vertebral;
e Identificar se o desenho de parafuso interfere nos resultados;
e Identificar se ha necessidade de um novo implante para que esta técnica seja

oferecida a pacientes com canal vertebral estreito
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1.4 REVISAO DA LITERATURA

A pesquisa da base bibliografica utilizada neste trabalho considerou a busca por livros, teses,
monografias e artigos nas seguintes fontes especializadas: Public Medicine Library
(PubMed), Scientific Electronic Library Online (SciELO) e os periddicos da Coordenagdo
de Aperfeicoamento de Pessoal de Nivel Superior (CAPES).

O PubMed ¢ uma base de dados, que permite a pesquisa bibliografica de artigos
publicados em revistas de grande circulacdo, da area médica. Ele foi desenvolvido pelo
National Center for Biotechnology Information (NCBI), sendo mantido pela National
Library of Medicine (NLM). Atualmente, conta com mais de 25 milhdes de citagdes de

literatura biomédica. Sendo a principal forma de pesquisa na area da medicina.

A Scientific Electronic Library Online (SciELO) ¢ uma biblioteca eletronica que
abrange uma cole¢do selecionada de periddicos cientificos brasileiros. A SciELO ¢ o
resultado de um projeto de pesquisa da Fundacdo de Amparo a Pesquisa de Sdao Paulo
(FAPESP), em parceria com a Centro Latino-Americano e do Caribe de Informagdo em
Ciéncias da Saude (Bireme). A partir de 2002, o Projeto conta com o apoio do Conselho

Nacional de Desenvolvimento Cientifico e Tecnoldgico (CNPq).

1.4.1 Pesquisa Bibliografica Anatomia Vertebral

Pouco ou nenhuma alteragdo anatdmica da coluna vertebral, macroscdpica, ocorreu nos
ultimos 50 anos (NETTER, 2015). Entretanto, com o aparecimento de novos métodos de
imagem, bem como a microscopia eletronica, houve um grande avanco no entendimento
anatdomico microscopico da vértebra humana (MIGLIORATI et al., 2012).

A pesquisa envolvendo a anatomia macroscopica ficou restrita a livros textos. Estas
referéncias foram consideradas adequadas e suficientes, ja que sdo relativamente completas
e focadas no principio biomecanico. Um bom exemplo ¢ HERKOWITZ et al., 2011. Neste
exemplar pode-se contemplar, com uma anatomia voltada para a clinica médica, e, da mesma

forma, faz referéncia ao estado mecanico da mesma.
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1.4.2 Pesquisa Bibliografica Envolvendo o Cenario Biomecanico

Utilizando as mesmas ferramentas de pesquisa, € como forma de obter um entendimento
envolvendo a biomecanica da coluna vertebral, pesquisou-se, em um primeiro momento, o
termo Lumbar Spinal Biomechanics. Este ensaio retornou 849 artigos, assim, um filtro foi
introduzido, para selecionar estudos que envolvessem analises com uso de proteses (Pedicle
Screws, Biomechanics), bem como das estruturas envolvidas na fixacdo destas (Lumbar
Pedicle, Biomechanics), da mesma forma compreender trabalhos que fizessem referéncia a
biomecanica utilizando parafusos em vértebras osteoporoticas (Osteoporosis, Lumbar
Biomechanics). Aplicando estes filtros, o cenario bibliografico, no quesito Biomecanica,
ficou condensado a 89 artigos. Ressalta-se aqui dois, que sdo representativos, sob este

€scopo.

Primeiramente, o trabalho feito por Hirano et al. (1997), realizado no Japao. Este estudo
tinha como objetivo avaliar o quanto cada por¢ado vertebral envolvida na fixagdo do parafuso
pedicular (mais precisamente o pediculo, e o corpo vertebral), pudesse ser fundamental na
capacidade de sustentag¢do da prétese implantada, medidos através da forca de arrancamento
(pullout force), e também através de cargas no sentido craniocaudal, a vértebra (longitudinal
ao corpo do individuo). Em segundo lugar, analisar, em pacientes osteoporoticos, a
densidade ¢ssea de cada estrutura vertebral descrita. Além, quanto, nesta patologia, as forgas
aplicadas aos parafusos pudessem ser diferentes, quando comparadas as vértebras ndo
osteopordticas. E a conclusdo, mostrou ser o pediculo a estrutura mais importante na

sustentacao do parafuso.

Um segundo estudo, destacado neste quesito, foi a revisdo bibliografica feita por Shea
et al. (2014). Neste, os autores avaliaram trabalhos publicados até o inicio de 2014, que
fizessem referéncia a variaveis, as quais, pudessem ser importantes na osteointegragcdo
(capacidade, de uma estrutura qualquer, fixar em definitivo com o 0sso) do parafuso. Ao
final, eles conseguem demonstrar as variaveis como o tamanho do parafuso, através do
didmetro e comprimento; a morfologia da sua rosca e seu desenho sdo muito importantes em

vértebras, onde a qualidade 6ssea ¢ inferior a de individuos jovens.
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Vale ressaltar a pesquisa feita no mais completo livro de Engenharia Biomecanica da
Coluna realizado pelo Dr. White e Dr. Panjabi, sob o titulo de Clinical Biomechanics of The
Spine (WHITE, 1990). Este, na realidade, ndo ¢ uma obra somente de leitura, mas sim de
consulta e referéncia, pois relata todos os estudos exaustivos, décadas, realizadas em seu

laboratorio na Harvard Medical School em Boston, Estados Unidos da América.

1.4.3 Pesquisa Bibliografica Envolvendo Testes Matemaiticos em Biomecanica da

Coluna Lombar

Este estudo objetiva avaliar dados mecanicos de vértebras adulteradas cirurgicamente, sendo
assim ha a opgdo de testes biomecénicos utilizando vértebras humanas, ou de animais.
Entretanto, uma outra forma de comprovar, do ponto de vista matematico, a eficacia de um
remodelamento mecanico ¢ a analise de Elementos Finitos (EF) ou Finite Element Analysis

(FEA).

Desta forma, utilizou-se, das ferramentas de pesquisa ja descritas, os termos Finite
Element Analysis e a palavra “Spine”. Em um primeiro momento, obteve-se 1158
referéncias. Numa segunda tentativa, com intuito de destacar estudos envolvendo os
parafusos utilizados na coluna, introduziu-se a palavra “Pedicle Screw”, assim a busca foi
reduzida para 64 artigos. Ademais, na primeira consulta deste item, (FEA), observou-se
muitas referéncias relacionado a parafusos utilizados em Dentistica, e alguns deles foram
incluidos. Assim sendo, aos 64 artigos selecionados, adicionou-se mais 5 que fizessem

referéncias a estruturas 6sseas, bem como de malhas aos modelos de FEA.

O trabalho que melhor exprime este item ¢ o liderado pelo pesquisador
AMARITSAKUL et al., (2013). Neste, os autores descrevem as variaveis do desenho ao
parafuso, a forma de construir uma malha, o melhor método para os experimentos mecanicos
e, por final, delimita os valores das varidveis inerentes a 5 parafusos, comercialmente

utilizados no mercado Americano.

Também, de grande consideracdo, foi o estudo realizado por NOAILLY et al., (2007).
Neste, ha um detalhamento preciso dos valores fisicos a serem utilizados na construgdo de

uma malha, que possa simular de forma fiel a estrutura ossea.
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2 FUNDAMENTACAO TEORICA

Neste capitulo serd abordado temas como a estrutura anatomica (Item 2.2), que envolve as
diversas estruturas que circundam o parafuso pedicular, além da histologia (Item 2.1) do
osso cortical e trabecular. Ademais, sera abordado as principais caracteristicas do parafuso
pedicular (Item 2.3), suas variaveis juntamente com resultados no que tange a fixa¢do ao
0sso. E por ultimo um apanhado do que ¢ Modelo de Elementos Finitos (Item 2.6), qual sua

finalidade e suas ferramentas e falhas.

No Capitulo de Biomecanica Geral estar-se-d algumas caracteristicas gerais da
biomecanica comecando com o entendimento dos planos cartesianos de direcao de forca e
orientacdo, depois conceitos basicos como tensdo/deformacgdo, von Misses e outros que sao
importantes para definir o padrdo de cargas e deslocamentos que estruturas, em geral,

sofrem.

No Capitulo de Biomecanica da Aplicada a Coluna sera tratado a biomecénica especifica
da coluna lombar e a do parafuso pedicular. Como as diferentes estruturas vertebrais
comportam-se a tensdes das mais diversas ordens. As particularidades fisicas e mecanicas
dos dois diferentes tipo de ossos, serdo tratados, e ainda, qual ou quais componentes
vertebrais ou do implante apresentam maior poder de fixa¢do entre estas duas entidades

fisicas.

No Capitulo de Elementos Finitos serd abordado o conceito, um pouco da historia,
como se constroi um modelo, quais sdo os requisitos, e sua finalidade. Além discute-se
alguns casos aplicados na coluna vertebral, mais especificamente aos que lidam com
implantes pediculares. No final ha possibilidade de um entendimento geral desta ferramenta

quando utilizada em vértebras.

2.1 HISTOLOGIA

2.1.1 Ossea

O tecido 6sseo ¢ um tipo especializado de tecido conjuntivo, formado por células e uma
matriz extracelular calcificada, a matriz 6ssea. A Unica forma de nutricdo dessas células ¢é
através de canaliculos por onde passam capilares, ja que a matriz calcificada ndo permite a

difusdo de substancias até as células (YOUNG et al., 2006).
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Osso consiste de minerais (65%), e de matriz organica (35%), células, e 4gua. O mineral
¢ na forma de pequenos cristais, em forma de agulhas, placas e hastes, localizadas dentro, e
entre as fibras de coldgeno. Ademais, ¢ feito de hidroxiapatita, Ca;o(PO4)s(OH),, contendo
constituintes, tais como carbonato, citrato, magnésio, fltior, estroncio, incorporados na rede

dos cristais ou sobre a estes.

O osso forma o esqueleto dos vertebrados, e como fungdo, serve de suporte para as
partes moles do corpo, protege 6rgdos vitais, aloja e protege a medula 6ssea, proporciona
apoio aos musculos esqueléticos, transformando suas contragdes em movimentos uteis, e
constitui um sistema de alavancas, que amplia as forcas geradas pela contracdo muscular.
Além dessas funcdes, os 0ssos funcionam como depdsitos de célcio, fosfato e outros ions,
armazenando-os ou liberando-os de maneira controlada e, assim, mantendo constante a

concentragdo desses importantes ions, nos liquidos corporais (YOUNG et al., 2006).

Fisica e mecanicamente, a estrutura 6ssea difere em duas regides, a externa, também
chamada de osso cortical, e a interna, denominada osso trabecular ou esponjoso. Ambas sao
constituidas das mesmas propriedades quimicas, mas em concentragdes e desenhos
morfologicos diferentes, o que lhes confere funcdes e propriedades distintas (FIGURA 1)

(GIBSON, 2003).

O osso cortical ¢ uma massa densa, s6lida com canais apenas microscopicos.
Aproximadamente 80% da massa Ossea no esqueleto humano adulto é composta de osso
cortical, que forma a parede exterior de todos os 0ssos, € ¢ em grande parte responsavel pela
fun¢do de suporte e de prote¢ao do esqueleto. Os restantes 20% da massa dssea sdo formados
de osso esponjoso, uma estrutura de barras e hastes conhecidos como as trabéculas,

encontrado nas partes interiores dos ossos (FIGURA 1).

Osso
Trabecular

Figura 1 - Morfologia histologica do osso cortical e trabecular. Ver também Figura 12 (YOUNG et
al., 2006).
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A distribui¢do proporcional de osso cortical e esponjoso varia muito entre partes do
corpo. Por exemplo, a tibia ¢ formada de 92% de osso cortical e apenas 8% do osso
esponjoso, enquanto que uma vértebra tipica consiste em 62% cortical e 38% do osso
esponjoso. Além disso, o 0sso cortical e o esponjoso diferem em seu desenvolvimento,
arquitetura, fun¢do, a depender da idade e a presenca de fraturas ou outras patologias que

alterem seu estado normal (YOUNG et al., 2006).

No osso cortical a unidade estrutural principal é o dsteon ou sistema harvesiano (Figura
2). Os dsteons formam cerca de dois ter¢os do volume 6sseo cortical; o tergo restante € 0sso
intersticial, composto pelos restos de geragdes passadas de odsteons e lamelas (camadas)
subperiosteais e subendosteais. Um dsteon tipico € cilindrico e apresenta um didmetro de

aproximadamente 200 a 250um.

Figura 2 - Seccdo transversal do osso cortical, mostrando o Osteon com suas lamelas e canais. Em B
a mesma imagem, com luz polarizada (COWIN et al., 2003).
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No osso esponjoso ou trabecular, a unidade estrutural é o pacote trabecular, um hemi-
osteon (Figura 3). O pacote trabecular ideal tem a forma de uma cova rasa com um raio de
600um, e cerca de 50um de espessura e 1 mm de comprimento. Tal como acontece com 0sso

cortical, linhas de cimento mantém os pacotes trabeculares juntos.

Pacote TN
Trabecular

Figura 3 - Parte de uma trabécula mostrando dois pacotes trabeculares (hemi-6steons) (COWIN et
al., 2003).

Aqui foi possivel analisar os dois diferentes tipos de estruturas dsseas que sdo
encontradas no osso vertebral, o cortical mais presente no pediculo (que serd visto adiante)

e o trabecular, osso tipico do corpo vertebral.
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2.2 ANATOMIA

2.2.1 Ossea

Coluna Vertebral Geral

A coluna ¢ uma “viga estrutural” formada por tecido 6sseo, constituindo a maior parte do
esqueleto axial. Seus elementos individuais estdo unidos por uma série de articulagdes
flexiveis, protetoras, e de apoio para o tronco e membros. E composta tipicamente de 33
vértebras. Apresenta uma regido capaz de permitir mobilidade e outra que confere rigidez.
A parte movel da coluna vertebral ¢ formada por 7 vértebras cervicais, 12 toracicas e 5
lombares. A rigida compreende 5 vértebras fundidas que formam o sacro, e 4 ou 5 ossiculos

irregulares compondo o coccix (Figura 4).

Flexivel

Rigido

Figura 4 - Coluna vertebral mostrando as varias por¢des dos segmentos flexiveis e rigido. Coluna
em vermelho refere-se a porgdo cervical, em verde a toracica, e azul clara lombar. Em lilds mostra
as regides rigidas, compreendendo o sacro e o coccix (NETTER, 2015).

A vértebra da coluna vertebral, unidade individual dssea, apresenta duas estruturas

principais: uma massa ventral (anterior) aproximadamente cilindrica, formada por osso
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cortical externo e outro esponjoso (trabecular) interno, chamado de corpo, ou corpo

vertebral, e uma estrutura posterior mais densa, chamada arco vertebral dorsal (Figura 5).

—— COTPO Vertebral

Arco Vertebral

Figura 5 - Estrutura geral da vértebra (“The Vertebral Column- Joints- Vertebrae- Vertebral
Structure”, 2015).

O corpo vertebral varia consideravelmente em tamanho e contorno, dependendo da
regido analisada, mas ndo apresenta processos salientes ou adornos externos. Em contraste,
e este, o arco vertebral tem uma estrutura mais complexa. Ele estd ligado ao corpo,
posteriormente, por dois robustos pilares, chamados pediculos. Estes sdo unidos por um par
de laminas planas e arqueadas que projetam, na linha média dorsal uma crista, chamada de
processo espinhoso. Os pediculos, 1aminas, e dorso do corpo formam o forame vertebral, um
anel 6sseo completo que envolve a medula espinal. Os processos transversos € 0s processos
articulares superior e inferior sdo encontrados perto da jung¢do do pediculo e as laminas. Os
processos articulares (zigapdfises) formam as articulagdes facetarias, emparelhadas entre os

arcos vertebrais (Figura 6 e Figura 7).
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Faceta Articular
Superior

Lédminas

Processo
Espinhoso

Processos
Transversos

Corpo

Vertebral

Faceta Articular
Inferior

Vista Lateral

Vista Posterior

Figura 6 - Estrutura anatdmica de um conjunto articular em visdo posterior e lateral (NETTER, 2015).

Corpo vertebral

Forame vertebral
Pediculo

Processo transverso Processo acessdrio

Processo articular superior

Processo mamilar

Processo espinhoso

Figura 7 - Estruturas anatomicas da vértebra lombar (NETTER, 2015).
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Vértebra Lombar

A coluna vertebral lombar ¢ constituida por cinco vértebras separadas (Figura 8), que sdo
nomeados de acordo com a sua localizagdo na coluna intacta. A partir de cima para baixo
elas sdo denominadas como primeira, segunda, terceira, quarta e quinta vértebras lombares.
E dado a letra “L” relativo a Lombar e um niimero de sua localizagdo. Assim L1 representa
a primeira vértebra lombar, L2 a segunda e, assim por diante. Da mesma forma, define-se as

vértebras Cervicais (C1-C7) e Toracicas (T1-T12).

" .n\‘\{.u

VTR L

Figura 8 - Numerag¢ao das vértebras lombares. (L: indicativo de Lombar) (NETTER, 2015).

A vértebra lombar apresenta uma estrutura mais maciga e grosseira, quando
comparada com as demais, tipicamente relacionada com sua fun¢do, de suportar cargas
maiores (Figura 9). Elas sdo facilmente distinguidas das outras vértebras pela falta de um
forame transverso ou faceta articular costal. O corpo ¢ grande, com um didmetro lateral

maior do que seu correspondente anteroposterior, € ¢ ligeiramente mais espessa na face
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posterior do que sua anterior. Todas as estruturas associadas com o arco vertebral sio
grosseiras e robustas. Os pediculos sdo largos, e com as suas laminas, formam um forame
vertebral triangular. Os processos transversais sdo planos, nos trés segmentos lombares
superiores (L1-L3), mas no quinto (L5) sdo espessos, com bordas arredondadas. O quarto

processo transverso (L4) ¢ geralmente menor de todos.

f

P S

21 \Q\f‘:f"\".__ il << "/‘ J/
&_® Tt |
e 4 N
A) B) C)

Figura 9 - Comparagdo das vértebras A) Cervicais, B) Toracicas e C) Lombares. Notar o tamanho
comparativo proporcional, junto as dimensdes dos corpos vertebrais e seus pediculos (NETTER,
2015).

O pediculo, como descrito anteriormente, faz parte do arco posterior (HERKOWITZ
et al., 2011). Entretanto, alguns autores o consideram como uma por¢do distinta (DENIS,
1983), por sua grande resisténcia e anatomia microscépica (descrita adiante). As dimensdes
pediculares, em todos os seus parametros, sdo altamente variaveis. Estas variabilidade
depende do nivel lombar e a individualidade do ser humano estudado (BANTA et al., 1989;
BUSSCHER et al., 2010). A Figura 10 representa as areas de medigoes, ¢ a

Tabela 1 detalha os valores encontrados e representados na Figura 11. Vale ressaltar
que hd uma discreta variabilidade na altura pedicular, com tendéncia de leve queda quanto
mais caudal a vértebra estudada (L1 para L5), mas um aumento significativo da largura nesta
mesma dire¢do. Outros estudos confirmam esta tendéncia, mas os valores absolutos
apresentam uma discreta variagdo, considerada ndo significativa (GARZA et al., 2009;

PANJABI et al., 1992).
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Altura

Figura 10 - Representacdo das medidas pediculares (GARZA et al., 2009).

Tabela 1 - Valores dos Pediculos Vertebrais Lombares em milimetros (BANTA et al., 1989).

DIAMETROS
ALTURA LARGURA
Vértebra Valor Médio | Vértebra Valor Médio
L1 14,21 L1 7,47
L2 13,63 L2 8,02
L3 13,35 L3 9,12
L4 13,49 L4 10,13
L5 12,72 L5 13,37

Diametros Pediculares

ALTURA =—LARGURA

M ——3-63——4335——33-40
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o
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>

L2 L3 L4

Vértebras Lombares

Figura 11 - Mostrando os valores médios dos didmetros pediculares (em mm) de acordo com a
vértebra lombar (L1 a L5) (BANTA et al., 1989).

Estrutura Interna
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A arquitetura interna do corpo vertebral apresenta barras horizontais e transversais, sendo
estas representadas por varetas finas de osso, chamadas de trabéculas verticais e transversais
(Figura 12). As trabéculas permitem, ao corpo vertebral capacidade de suportar maior forca

e resisténcia.

Trabéculas Transversais

B)

A) Trabéculas Horizontais

Figura 12 - Formagdo interna do corpo vertebral, A) foto ampliada e B) desenho esquematico que da
a possibilidade de entender a organizacgdo trabecular com as barras transversais e horizontais, vistas
na Figura A.

O espago entre as trabéculas pode ser proveitosamente usado como canal conveniente
ao fornecimento de sangue e drenagem venosa e, em determinadas condi¢des, capacidade
para hematopoese (producdo de células do sangue). Com efeito, a presenga de sangue nos
espacos intertrabecular atua como um elemento adicional 1til para a transmissao de cargas e
absorcdo de impacto (WHITE, 1990). Nesta situagdo, a cavidade trabecular, do corpo
vertebral, aparece como uma esponja e, por esta razao, ¢ por vezes, referido como esponjosa

vertebral (BOGDUK, 2012).
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A)

C)

B)

Figura 13 - Orientagdo das trabéculas 6sseas em visdo lateral (A,B) e Superior (C) (GALLAIS M,
1925)

Enfim, a anatomia 6ssea da area que envolve o parafuso pedicular é composta pelo
corpo vertebral e o pediculo de vértebras lombares, em geral 5 com denominagdes proprias.
O corpo com suas trabéculas dispostas num formato que se assemelha a grades , e depois o
pediculo com sua estrutura mais densa e com varia¢des de tamanho, de acordo como o nivel

estudado.
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2.3 BIOMECANICA GERAL

2.3.1 Introducgao

Por causa de seu jargdo e clamor matematico, a biomecanica ¢ um assunto dificil e pouco
inteligivel para profissionais da satide. Contudo, certos conceitos biomecanicos sao
indispensaveis para a descri¢do e interpretacdo dos movimentos e alteragdes etarias da
coluna lombar. E, portanto, indispensavel analisar e entender estes conceitos, como um

preludio para o entendimento da biomecanica mais especifica da coluna lombar.
2.3.2 Movimento

Existem dois tipos de movimento que podem ser submetidos a um osso: translacdo e
rotacdo. A esséncia da translagdo ¢ que todos os pontos, no 0sso, s€ movem na mesma
direcdo, e na mesma medida (Figura 14). Além, ocorre sempre que uma forga unica ou
resultante incida sobre um osso. Assim, qualquer for¢a que a provoque ¢ chamada de forg¢a

de cisalhamento (AMADIO et al., 1999).

Forga —

| Movimento

Figura 14 - Transla¢do. Um unica for¢a ou uma somatoéria com forca unica resultante faz o corpo
mover-se em paralelo a acdo exercida (AMADIO et al., 1999).
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A rotagdo acontece quando todos os pontos, de um o0sso, se movam em paralelo a uma
trajetoria centrada sobre um ponto fixo. Os pontos movem-se em direcao semelhantes, mas
em diferentes extensdes, dependendo da sua distancia radial, a partir do ponto fixo central,
que ¢ conhecido como o centro de rotagdo (Figura 15). A forga resultante que provoca a

rotagdo ¢ referida como for¢a de torque (AMADIO et al., 1999).

Movimento

Forga 2

Figura 15 - Rotagdo. Duas forcas, ndo alinhadas e opostas, fazem corpo mover-se ao redor de um
centro estacionario ou centro de rotagdo (AMADIO et al., 1999).

No momento em que se analisa um objeto, em suas dimensodes tridimensionais, ha
possibilidade de identificar os varios planos de mobilidade, ao qual, forcas poderdo ser
incididas, fazendo este mover-se. Cria-se, entdo, um centro estatico, onde fora deste, tudo
move-se. Se o objeto € constituido por multiplas camadas, forma-se uma linha estética a qual
da-se o nome de Eixo de Rotac¢ao (Figura 16). Na verdade, ndo ¢ um ponto anatomico em
especial, mas sim um fendmeno matematico criado pelo efeito somatorio onde as forgas se
anulam, e neste eixo ndo ha acdo alguma. J4, uma estrutura qualquer, situada a milimetros

de distancia desta, sofrera algum efeito de forca, e assim, passivel de ser movimentada.

\d
O(\}
/k/\\

-

Figura 16 - Durante a rotacdo cria-se um ponto onde o objeto ndo move-se, € em sua visdo
tridimensional, este ponto esta presente em varias camadas. Uma linha que liga todos estes pontos ¢
chamada de Eixo de Rotacdo (BOGDUK, 2012).
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Um eixo de forga, assim chamado, “normal” ocorre quando, apesar de varios

movimentos e de forcas distintas, permanece no mesmo ponto anatémico.
2.3.3 Planos de Movimento

A translagdo e rotagao podem sempre ocorrer sob duas formas opostas e definidas, de acordo
com a circunstancia do movimento, € sob um aspecto de conven¢ao dada. Por exemplo, um
objeto pode se mover para cima ou para baixo, para frente ou para tras, no sentido horario
ou anti-horario, de forma positiva ou negativa. Ademais, quando se observa um corpo
tridimensional, 0 movimento podera ocorrer nos trés planos. Em termos anatdmicos, estes
planos foram definidos como Sagital, Coronal e Axial, respectivamente, para frente e para
tras, para o lado direito ou esquerdo e horario ou anti-horario. Além disso, em cada um destes
trés planos ha possibilidade do movimento realizar-se sob forma de rotagdo e translagao
(Figura 17). A chave para o entendimento da nomenclatura ¢ avaliar em que plano o
movimento estd sendo executado, e apds, se 0 movimento estd sendo feito ao longo do

mesmo eixo, dai definir com translagdo, ou ao redor do mesmo eixo, como rotagao.

Rotagio
Sagital

+Y
Translagdo

Translagiio
Coronal

+z
Translagdo

Translagio

-z
Rotacgdo

PLANO

Harizontal HORIZONTAL

Rotagiio
Coronal

Rotagio
Horizontal

+X
Translagdo

PLANO
SACITAL

PLANO
CORONAL

B)

A)

Figura 17 - Planos e dire¢des do movimento, conven¢do anatomica. Em A) a utilizagdo anatomica e
B) a utilizagdo das coordenadas x-y-z, mais utilizado por biomecanicistas (STEVENS, 2006).
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2.3.4 Formas de Acio

Na coluna, como em qualquer outra estrutura, existem forcas sendo exercidas e, a depender
de sua agdo, ha uma reacdo representativa. Para qualquer forca aplicada ha uma tensao

sofrida e, consequentemente, uma deforma¢ao minima resultante.

Alguns termos particulares sdo usados para especificar diferentes tipos de tensdes e
deformidades, de acordo com a direcdo a qual a coluna ¢ posta sob pressdo. Quando ¢
esticada longitudinalmente, a tensdo ¢ chamada de distragdo, ja se sofre pressdo contra,
também sob a mesma direcdo longitudinal, disse que sofreu compressao. Forgas que causam
deslizamento entre uma vértebra e outra sdo denominadas cisalhamento. Assim, a diferenca
entre distracdo e cisalhamento esta no eixo de acdo sobre a coluna, o primeiro ao longo do
eixo e o segundo através do eixo. Torque ¢ dado o nome quando a forga causa tor¢do a

vertebra, e sua tensdo denominada tensao de tor¢ao, tensdo de torque.
2.3.5 Tensao-Deformacao

Talvez o mais importante teste de resposta mecénica de um material seja o ensaio de tragao,
no qual uma extremidade de uma haste, ou material qualquer, ¢ fixada numa estrutura que
possa sofrer tensdao sob forma controlada, e sua deformidade analisada também de forma
precisa (ROYLANCE, 2001). O ensaio ¢ unico para cada material e pode ser plotado num
grafico através da quantidade de deformagdo sofrida, em intervalos distintos de carga de
tracdo ou de compressdo. Curvas de tensdo-deformagdo variam amplamente nos materiais,

pois dependem muito de sua constitui¢ao fisica.

Considere uma haste BC de comprimento L, com uma area de sec¢do transversal
uniforme, e ainda suspensa a partir de B (Figura 18 A). Se for aplicada uma carga P na
extremidade C, a haste alonga-se (Figura 18 B). Aumentando a magnitude de P e
observando-se a deformagdo delta (), pode-se obter um diagrama tensdo-deformagdo
(Figura 18 C). Embora este diagrama contenha informagdes Uteis para a analise da haste em
considerag¢do, ndo pode ser utilizado para prever a deformacdo de uma haste do mesmo

material, mas com dimensoes diferentes.

44



cY
A ‘ 8
A) B) ' )
Figura 18 — Em A) barra (BC) de tamanho L, em B) a mesma barra sendo aplicada uma for¢a P com
uma deformidade 6. Em C) hé possibilidade de observar sua deformidade (6) causado pela aplicagdo
de uma forga (P), representados em modelagem grafica (BEER et al., 2014).
De fato, se uma barra de mesmo material e comprimento, mas duas vezes mais espessa

(24), necessitara de duas vezes mais carga para deformar-se em relagdo a primeira (Figura

19).

_'.;__.<

Figura 19 - Mesmo material da Figura 18, mas com o dobro do didmetro (24), necessitara de duas
vezes a forca para gerar a deformidade 6 (BEER et al., 2014).

Agora se a mesma forga for aplicada a uma barra com o dobro do tamanho (2L), com

a uma area A, haverd uma deformidade duas vezes maior (29) (Figura 20).

Figura 20 - Mesmo material da Figura 18, mas com o dobro do comprimento (L), e sendo aplicada a
mesma forca (P) gerara duas vezes a deformidade 26 (BEER et al., 2014).
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Assim o conceito de deformidade ¢ formado (Eq 1.), onde € ¢ a deformacgao elastica
longitudinal do corpo de prova (adimensional), ¢ a varia¢ao longitudinal da estrutura (L-

Lo, em metros) e Lo comprimento inicial da estrutura (em metros) (BEER et al., 2014).

5 (1.)

Ja a tensdo obedece a Eq 2., onde o a tensdo (N/ m?), o P ¢ a forga (em Newtons) e 0

A area (em m?) (BEER et al., 2014).

o=? 2)

Plotando-se a tensdo (o) contra a deformacdo (¢) € possivel identificar uma curva
caracteristica para cada material, e que ndo depende de dimensdes da pega estudada. Para
esta curva ¢ dado o nome de diagrama tensao-deformacio (Figura 18 C; e(Figura 21). Este
grafico ¢ muito variavel de estrutura para estrutura e entre o mesmo material dependendo da

temperatura em que o espécime se encontra e da velocidade de carga aplicada.

Uma forma de classificar estes materiais, dependendo do seu diagrama tensdo-
deformidade ¢ dividi-los em materiais maledveis e rigidos. Materiais maleéaveis, incluindo
aco estrutural e muitas ligas de metais sdo caracterizados pela sua capacidade de “dobrar-
se” a temperaturas normais. A medida que a amostra ¢ submetida a uma carga crescente, seu
comprimento aumenta linearmente com a carga, a uma velocidade muito lenta. Assim, a
porcdo inicial do diagrama (Figura 21) ¢ uma linha reta com uma ascendéncia ingreme, no
entanto apos um valor critico (o) de tensdo, a amostra inicia seu processo de deformacao,
sendo agora necessario uma pequena quantidade de carga. Esta deformagao ¢ causada por
deslizamento ao longo de superficies obliquas, e principalmente por tensdes de
cisalhamento. Depois de um valor maximo de a carga ter sido atingido (Limite de
Resisténcia), o diametro de uma parte da amostra, comeca a diminuir, devido a instabilidades
locais. Esta fase ¢ denominada Estri¢do (Necking do Inglés), e quando alcangada, pequenas
cargas sdo agora necessarias para que o material rompa-se (linha em verde, no final do

gréfico da (Figura 21, ainda e Figura 22).
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(Figura 21 - Diagrama de Tensao-Deformagao do ago-carbono. 6= Tensdo em medida ksi (libra forga
por polegada quadrada), e seus pontos de tensdo critico de escoamento (y), maximo (U) e de quebra

(B) (BEER et al., 2014).

(a) (b)

Figura 22 - Exemplo de um teste de Tensdo-Deformacao realizado em um material maleavel. Note
que ocorre a ruptura ao longo de uma superficie em forma de cone, formando um angulo de
aproximadamente 45° com a superficie original do espécime. Isso indica que a cisalha é o principal
responsavel pelo fracasso de materiais maledveis, confirmando o fato de que, tensdes de
cisalhamento sob pressdo axial sdo maiores em superficies que formam um angulo de 45° com a
carga (BEER et al., 2014).

47



Materiais como, por exemplo, o ferro fundido ou vidro rompem-se, sem qualquer
alteracdo perceptivel, antes mesmos de iniciar a fase de deformacao (Figura 23). Assim, para
materiais rigidos, ndo hé diferenca entre a resisténcia a tragdo e a resisténcia a ruptura. Note-
se a auséncia de qualquer estreitamento do espécime no material fragil na Figura 24 e
observa-se que ocorre a ruptura ao longo de uma superficie perpendicular a carga. Assim, a

propria tensdo ¢ o responsavel pelo fracasso de materiais rigidos.

Ruptura
Oy =0g[~——~~~~======7

Figura 23 - Diagrama Tensdo-Deformagdo de um material rigido qualquer, evidenciando que a tensao
maxima (cU) ¢ a mesma da ruptura (6B). Portanto ndo ha as outras fases evidentes em materiais
maleaveis (BEER et al., 2014).

Figura 24 - Demonstracdo da ruptura de um material rigido sem as deformidades encontradas nos de
estrutura maleavel (BEER et al., 2014).
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A tensdo de escoamento (gy) presente em materiais maleaveis ¢ muito variavel a
depender do elemento em estudo. Dentro da fase de comportamento elastico (linha em azul
da (Figura 21), que compreende a fase linear de alongamento, o material apresenta a
possibilidade de retorno ao estado original de comprimento, caso a tensdo seja removida. Se
ultrapassado, e ndo siga mais a Lei de Hooke, (YOUNG et al., 2007), entrara na fase de

comportamento plastico, ou seja, deformagdo definitiva, mesmo na auséncia de tensdo (ver

pg. 52).
Compressao

Se uma amostra, feita de um material ductil, é carregada, por compressdo, ao invés de
distracdo, a curva de tensdo-deformacdo ¢ essencialmente o mesmo através da sua por¢ao
inicial linear e através do inicio da porc¢do correspondente ao rendimento e endurecimento.
Por exemplo, para um dado de ago, a resisténcia ao escoamento ¢ a mesma em ambos testes

de tensdo e compressao (Figura 25).

Oy tensio | ————— Ruptura, tensdo

Area Elastica Linear

Ruptura, compressdo

——————————— Oy, compressdo

Figura 25. - Diagrama Tensdo-Deformagdo para materiais maledveis (concreto neste exemplo),
mostrando a diferenca entre distensdo e compressao (BEER et al., 2014).
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Estrutura da Fibra de Colageno

Passando para a area biologica, descreve-se, neste paragrafo o comportamento das fibras
teciduais humanas. Em repouso, a fibra unica de colageno apresenta-se frouxa, e assume
uma forma referida como enrugada (frisada) (SHAH et al., 1977). Ao ser aplicada uma forga
de tensdo, inicialmente, a fibra desfaz esta forma enrugada, e pouca energia ¢ necessaria para
esta acdo, ja que ndo ha significativa ligagdo quimica para manter este estado. Entretanto,
apos o friso ser desfeito, o colageno resiste a qualquer futuro alongamento. Desta forma,
maior quantidade de energia sera necessario. Se uma forga, grande o suficiente, for aplicada,
as ligacdes quimicas se desfazem, e a fibra rompe-se. A partir deste ponto, onde ndo ha mais
fibras intactas, muito pouca forca sera necessaria para romper toda a estrutura restante, no

caso, o tecido conjuntivo frouxo. Este mecanismo ¢ melhor visualizado na Figura 26.

Tensao

Macro Falha

Fase Linear
(Micro Falhas)

Fase Frisada

Deformacgio (%)

Figura 26 - Grafico Tensdo-Deformacao de uma fibra de colageno (SHAH et al., 1977).

Os ligamentos e céapsulas articulares comportam-se de forma similar as fibras de
colageno, e portanto exibem um diagrama similar ao descrito na Figura 26 (SHAH et al.,
1977). No entanto, alguns outros eventos mecanicos estdo também presentes (Figura 27).
Em adi¢@o a remocao dos “frisos”, esta fase pode representar a remocao de qualquer folga
macroscopica no ligamento. Durante a segunda fase, as fibras de coldgeno estdo sendo
reorganizadas enquanto estressadas. Fibras que, em repouso, sdo curvas ou correm
obliquamente, tornam-se transversais, no mesmo sentido da tensdo, para se alinhar com a
forca aplicada. Além disso, para que esse rearranjo aconteca, proteoglicanos e moléculas de

agua podem ser mobilizadas dentro da estrutura do colageno (BOGDUK, 2012).
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Figura 27 - Diagrama de Tensdo-Deformagdo de um ligamento humano, observar o curto espectro
de deformacdo clinica antes da lesdo (GRABINER, 1998).

A depender da concentracdo e das disposi¢des das fibras de coldgeno, o grafico de
Tensdo-Deformagao do ligamento ird variar, da mesma forma a sua fun¢do no organismo

(TWOMEY et al., 1982).
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2.3.6 Modulo de Elasticidade (Modulo de Young)

A maioria dos materiais, quando utilizados na pratica real, sao desenvolvidos para aguentar
relativa deformacdo, ou seja, sofrem variagdes que ficam localizadas somente na area linear
do diagrama tensdo-deformacgdo (Figura 21), e nesta por¢do a tensdo (o) ¢ diretamente

proporcional a deformacao (¢).
o = Ee 3.

A Equagdo 3 ¢ conhecida como Lei de Hooke (1635-1703), em homenagem ao
cientista Britanico Robert Hooke, contemporaneo de Newton e Curador de Experimentos da
Sociedade Royal Britanica. E a lei da fisica relacionada a elasticidade de corpos, e serve para
calcular a deformagao causada pela for¢a exercida sobre um corpo, sob tal forma que a forca
de tensdo ¢ igual ao deslocamento da massa a partir do seu ponto de equilibrio vezes a
caracteristica constante do corpo. Nesta equagdo a tensdo (o) é medida em Pascal ou N/ m?,
j4 a deformacao (€) ¢ adimensional. O E refere-se a médulo de Elasticidade ou médulo de

Young, que também ¢ expresso em Pascal (BEER et al., 2014).

O modulo de elasticidade (£) ¢ um pardmetro mecanico que proporciona uma medida
da rigidez de um material solido. E a resisténcia a deformagio sofrida nesta, e pode ser
medida através da forca requerida para produzir a mesma (TWOMEY et al., 1982). E
fundamental para a engenharia e na aplicagdo sobre os materiais, pois esta associado com a
descri¢do de varias outras propriedades mecanicas, como por exemplo, a tensdo de
escoamento, a tensdo de ruptura, a variagdo de temperatura critica para a propagacdo de

trincas sob a a¢do de choque térmico, etc. (YOUNG et al., 2007).

O moddulo de Young tem origem na energia de ligagdo entre os dtomos do material, e
divide-os em aproximadamente duas grandes classes: os flexiveis e os rigidos; um material

com um elevado valor do modulo de Young ¢ um material rigido.

As borrachas, polimeros e ‘espumas’ estdo entre os materiais de menor médulo de
elasticidade, enquanto que os materiais ceramicos estdo no outro extremo e constituem os

materiais mais rigidos conhecidos.
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A rigidez de um componente mecanico implica quanto ele pode defletir, sob uma
determinada carga. Ela depende ndo s6 do valor do modulo de Young, mas também de como
sd0 as solicitagdes mecanicas sobre ele: tensdo de tragao, compressdo, dobramento, etc.; bem

como da forma e do tamanho do componente.
2.3.7 Coeficiente de Poisson

Quando se exerce um esfor¢o de tensdo num pedago de um material qualquer este vai sofrer
uma deformacdo longitudinal, proporcional ao esfor¢o aplicado, e determinada pelo seu

moédulo de Young.

Quando definimos o médulo de Young, sé consideramos a deformagao longitudinal,
no entanto, qualquer material eldstico ao ser “esticado” sofre também uma deformagao
transversal que ¢ proporcional a deformagdo longitudinal aplicada. Pode verificar a
ocorréncia destes dois tipos de deformacdo esticando um pedago de borracha

suficientemente maleavel.

A razdo entre a deformagdo transversal associada a uma deformagao longitudinal na

direcdo do esfor¢o de tracdo, chama-se o coeficiente (ou razao) de Poisson (v) (Figura 28).

——f-- Forca

Deformado

Figura 28 - Conceito do coeficiente de Poisson.

2.3.8 Tensao von Mises

A tensdo de von Mises, ¢ um parametro mecanico amplamente utilizado por designers para
verificar se o projeto ird suportar uma dada condi¢ao de carga. Usando esta informacao, um
engenheiro pode dizer se o seu projeto ird falhar. Representa a carga maxima de cada
estrutura, a depender do arranjo tridimensional e da caracteristica do material. Ele funciona
bem para a maioria dos casos, especialmente quando este ¢ maledvel em natureza (BEER et

al., 2014).

Seu resultado ¢ normalmente encontrado em diagramas Tensao-Deformacao ((Figura

21), referida muitas vezes com tensdo de escoamento.
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2.3.9 Médulo de Cisalhamento

O Modulo de Cisalhamento, também chamado de Mddulo de Rigidez esté relacionado com
a deformac¢do de um sélido quando este sofre uma forcga paralela a uma das suas superficies,
enquanto que a sua face oposta experimenta uma forca de oposi¢do (tais como a fric¢ao)

(BEER et al., 2014).

No caso de um objeto que tem a forma de um prisma retangular, ird deformar-se para
um paralelepipedo. Materiais anisotropicos, tais como madeira, papel exibem diferente
respostas quando aplicados tensdes ou deslocamentos em diferentes dire¢des. Neste caso, ha
necessidade de considerar mais de um modulo para entender o real comportamento do

material.

O modulo de cisalhamento (G) é definido pela Tensdo de Cisalhamento (7%,) € pela

Deformagao de Cisalhamento (Y,,) na equagdo a seguir (Eq. 4):

o To (4.)

A Tensao de Cisalhamento (7)) ¢ definida pela forca de acdo (/) sobre uma area (4),
j& a Deformacao de Cisalhamento (Y,,) ¢ definida pela variagdo de deslocamento (Ay) € o

comprimento (/), ambas obedecendo as seguintes equagdes respectivamente (Eq. 5 € 6):

F (5.)
Txy = Z

A (6.)
Y,y = T"

O Modulo de Cisalhamento é dado em Pascal.

Em resumo, de uma maneira geral, a biomecanica dos materiais ¢ a ciéncia que estuda
o comportamento da estrutura sob pesquisa, quando esta ¢ posta a alguma carga, ndo
importando a origem nem o direcionamento. Cita-se, principalmente a tensdo/deformagao,
a tensdo von Misses e 0o mddulo de elasticidade, ja que serdo utilizados com muita frequéncia

em modelos matematicos ou de elementos finitos.

54



2.4 BIOMECANICA APLICADA A COLUNA

2.4.1 Unidade Espinhal Funcional

A Unidade Espinhal Funcional (UEF) ou segmento de mobilidade ¢ o menor segmento da
coluna, capaz de exibir caracteristicas similares ao da coluna vertebral num todo. Esta
unidade ¢ formada por duas vértebras adjacentes e conectadas pelos tecidos ligamentares.
Para modo de uniformizag¢ao biomecanica, a vértebra inferior da UEF ¢ fixa enquanto todas
as cargas sao aplicadas na vértebra superior da unidade. Assim, o comportamento mecanico
da UEF ira depender, entre outras coisas, do Disco Intervertebral (DIV), ligamentos, e

superficies articulares (WHITE, 1990).
2.4.2 Biomecanica da Vértebra

Determinacdo da resisténcia a compressao das vértebras humana tem sido objeto de
investigagdo desde os primeiros dias da biomecénica. Estudos datando de 1880 fizeram uma
avaliagdo da capacidade do corpo vertebral aguentar carga (MESSERER, 1880). Mais
recentemente, Perry et al. (1957) desenvolveu um teste de compressdo estatico em 40
vértebras lombares, a fim de estudar fraturas nas placas terminais (ver anatomia pagina 33).
Bell et al. (1967)também realizaram testes semelhantes em 32 vértebras lombares. Os dados

destes dois estudos podem ser sumarizados na Figura 29.
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1880; PEREY, 1957).

56



Tensio até falha (MPa)

4
(480 psi)

3
(435 psi)

2
(290 psi)

1
(145 psi)

—

A tendéncia parece bem clara, quanto mais caudal o nivel, maior capacidade de
aguentar carga. Esta diferenga parece ndo estar relacionada a anatomia microscopica da
estrutura 0ssea, mas sim a macroanatomia de cada vértebra (WEAVER et al., 1966), ou seja,

a variabilidade de resisténcia encontra-se, provavelmente, relacionado ao tamanho da

vértebra de forma isolada.

Em geral, a vértebra perde resisténcia com o aumento da idade. Bell et al. (1967),
mostrou que a perda da massa dssea, j4 descrita na época, relaciona-se de forma mais
acentuada na perda de resisténcia. Sendo que uma perda de 25% da massa, traduz em 50%
de diminui¢do na capacidade de absorver carga (Figura 30). Esta propriedade provavelmente

esteja relacionado com ao desenho em forma de colunas da malha trabecular vertebral (Figura

12).

v
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BMC, g/cm

I

25%

<€
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1 1
01 0.2

Densidade Ossea (g/ml)

IDADE (anos)

Figura 30 - A) Relagdo entre a densidade Ossea e a sua resisténcia. B) Relagdo entre a massa dssea e
a idade (WHITE, 1990).
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A transferéncia de carga de uma vértebra para outra se da sob duas formas através do
osso cortical e do osso trabecular (Figura 12). Quanto a responsabilidade de transmissao e
absorcdo de cargas, os trabalhos cientificos sdo conflitantes. Uns afirmam que o osso
compacto tem esta fun¢do de forma mais expressiva (J.A.S., 1958), no entanto, outros
autores afirmam que esta parede dssea ¢ muito fina e ndo consegue suportar carga de forma

expressiva (BARTLEY et al., 1966; BELL et al., 1967).

Rockoff et al. (1969) obtiveram vértebras lombares sem as por¢des posteriores, a fim
de fazer testes de compressdo. Para tanto, dividiu os exemplares em dois grupos, o primeiro
com vértebras ocas (sem a porcao trabecular), e no segundo a porc¢ao externa, ¢ que, foi
removida, restando somente as trabéculas internas. Os resultados mostraram que as vértebras
que mais se aproximaram da original (sem remog¢ao), foram as que mantiveram as trabéculas
intactas. Além disso, este trabalho mostrou que com a idade e a perda de osso trabecular ¢
diretamente proporcional ao envelhecimento, bem como a perda em sustentabilidade. Uma
perda rapida destas trabéculas foram identificados entre vértebras de 20 a 40 anos, sendo que
se mantiveram constantes apos os 40 anos de vida. Estes dados foram mais tarde confirmados

por outros estudos (BROMLEY etal., 1966; DUNNILL et al., 1967; WEAVER et al., 1966).

Em adi¢@o, Rockoff et al. (1969) observaram que, sob for¢as compressivas, 0 0SSO
trabecular contribui com 25-55% da forca total de uma vértebra, a depender de sua malha

trabecular.

Outro estudo, mais recentemente publicado, obteve os resultados acima
reexaminados. Usando 20 espécimes de vértebras lombares frescas, com e sem a manta
cortical, os pesquisadores identificaram que a por¢do cortical somente contribui, em média,
com 10% da falha compressiva total. Este estudo foi ainda mais impressionante ja que os
espécimes vertebrais vieram de individuos idosos, entre 69-99 anos de idade (MCBROOM

et al., 1985).

Lindahl (1976) estudou pequenos cubos de osso trabecular de vértebras lombares
(L2-L4) e fez estudos compressivos, a fim de identificar graficamente seus padrdes de
compressdo-deformacdo. Neste estudo ele conseguiu identificar trés tipos de
comportamentos graficos. Tipo I foi o qual ap6s a falha sua for¢a diminui progressivamente,
tipo II quando sua for¢a permaneceu estavel e o tipo III, teoricamente o melhor de todos, sua

forca aumentou apds a falha (Figura 31).
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Figura 31 - Modelos de falha nos osso trabeculares. A) Mostrando os tipos I, II, e III, e em B) a
proporg¢do de cada tipo nos ossos estudados. Para uma determinada deformagao, a area sob a curva
do gréafico carga-deformacdo representa a energia que tenha sido absorvida para produzir a
deformacdo. Comparando a curva de tipo I com a curva de tipo III para uma dada deformagdo além
da carga de ruptura, vé-se que a curva de tipo III tem a maior reserva de energia. Esta energia pode
ser usado de forma vantajosa, quer durante trauma, em que o dano ao tecido mole adjacente ¢
diminuido, ou durante o periodo de recuperacdo. onde ele pode servir como uma salvaguarda contra
novo aumento da deformidade. (LINDAHL, 1976)
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Este autor, mais a frente, relatou que o tipo III foi mais encontrado em homens com
menos de 40 anos de idade. Embora haja muita diferenga entre as vértebras lombares apos a
falha (FIGURA 31), as propriedades mecanicas antes desta sdo muito consistentes entre 0s
varios tipos de ossos trabeculares. Estas foram quantificadas e apresentadas na Tabela 2.
Notar que o osso trabecular consegue resistir até¢ 9,5% de deformacao compressiva antes da
falha. A deformacdo correspondente ao osso cortical ¢ menor do que 2% (WHITE, 1990).
Ou seja, fraturas sdo mais aptas a ocorrerem na porc¢ao externa do osso vertebral, & interna.

Mas claro, se a magnitude da forga for suficientemente grande ambas irdo romper-se.

Tabela 2 - Propriedades de Forcas Compressivas do Osso Trabecular de Vértebras Lombares de
Humanos. (*) Um ponto na curva tensdo-deformagdo, além do qual, a por¢do eldstica, ndo ¢ mais
linear (LINDAHL, 1976).

Propriedades Compressivas de Forga

Propriedade Fisicas Magnitude
Tensdo - Limite Proporcional * 1.37 - 4.0 Mpa
Compressao - Limite Proporcional 6.0-6.7%
Mddulo de Elasticidade 22.8-55.6 Mpa
Tensdo - Falha 1.55 - 4.6 Mpa
Falha a Compressao 7.4-9.5%

Keller et al. (1989) utilizou ossos trabeculares de vértebras frescas lombares, cortou
em cubos perfazendo 12 craniais e 12 caudais, identificando cada um destes de acordo com
sua localizacdo espacial na vértebra, além se o disco adjacente ao cubo estava degenerado
ou ndo. Os cubos seguiram para testes de compressao cranio-caudal e a curva tensao-
deformacdo foi analisada. Os resultados mostraram que houve uma tendéncia do osso
trabecular ser mais resistente no centro do corpo da vértebra, logo acima do nticleo do disco
intervertebral, e mais fragil nas periferias, principalmente nos com disco degenerados. As

barras da Figura 32 representam estes achados.
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Figura 32 - Teste de compressdo trabecular com sua distribui¢do de for¢as no plano transversal
(KELLER et al., 1989).

Lindahl et al. (1976), fazia seus estudos biomecanicos utilizando vértebras sem o
tecido marrom que permeia as trabéculas. Outros estudos foram feitos em vértebras bovinas,
as quais ndo foram removidos este tecido, e conseguiram também identificar os trés padrdes
descritos anteriormente, bem como reservar um fator adicional em resisténcia a fratura e em
absorcao de impacto so6 pela presenca do tecido marrom (CARTER et al., 1977). Tal efeito

somatorio foi mais pronunciado em altos indices de carga.

Outro autor, Perry et al. (1957), conduziu exaustivos experimentos a fim de
identificar o mecanismo de funcionamento das placas terminais. Os testes conduzidos pelo
pesquisador envolviam uma unidade funcional articular (UFA - vértebra-disco-vértebra),
sob compressao progressiva até falha, identificada através da perda de carga stbita. Nestes
testes estdticos, um ter¢o das amostras apresentavam fratura da placa terminal, mais
frequentemente jovens, e em vértebras lombares altas (L1-L3). Em relagdo a idade, houve
muita variabilidade. Em vértebras de individuos de menos de 40 anos, a UFA aguentou
aproximadamente 8000 N de carga compressiva. Entre as vértebras de 40-60 anos, a
resisténcia diminui para 55% do total e acima de 60 anos para menos de 45% do total. Além
disso, quando testes de compressdo mais rapidos (menos de 0,006 segundos) foram

realizados, cargas maiores antes das fraturas foram encontradas (até¢ 13500 N).

Tipicamente, trés tipos de fraturas foram descrita, neste estudo; central, periférica e
as envolvendo toda placa terminal. As primeiras foram as mais frequentes em discos nao
degenerados, e o oposto foi verdadeiro para fraturas periféricas. Fraturas envolvendo toda a

placa ficaram reservadas para traumas de maior carga.
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2.5 BIOMECANICA DO PARAFUSO PEDICULAR

Os Parafusos Pediculares (PP) (FIGURA 33) estdo entre os implantes mais utilizados
atualmente na ortopedia/neurocirurgia (GELALIS et al., 2012; PONNUSAMY et al., 2011;
RANSOM; LA ROCCA; THALGOTT, 1994; RESNICK et al., 2005a, 2005b). Este
assemelha-se a um parafuso comum, mas com particularidades especificas para o local onde
¢ implantado (osso vertebral) e com propriedades compativeis ao corpo humano
(biocompatibilidade).

A fixagdo transpedicular tem sido extensivamente utilizada em coluna vertebral, como
armamento para tratar a instabilidade, devido a doengas degenerativas, trauma, tumores; e
como forma de corrigir deformidades adquiridas ou provocadas durante um procedimento
cirargico (BEVEVINO et al., 2014; BRIDWELL, 2006; HERKOWITZ, HARRY N.;
GARFIN, 2011; WEINSTEIN et al., 1988).

Figura 33 - Parafuso pedicular padrdo com tamanho de 55mm de comprimento e 5,5mm de didmetro
(Arquivo pessoal).

Os parafusos pediculares sdo, até o momento, a melhor forma de restaurar a estabilidade
da coluna vertebral, perdida através de um processo patoldgico ou cirargico (BOOS et al.,
1997; HIRANO et al., 1997; VACCARO et al., 1995; YAHIRO, 1994). O processo de
fixacdo faz-se através da introdugdo do parafuso para dentro do corpo vertebral, passando

pela estrutura do pediculo até chegar ao corpo vertebral (Figura 34, ver ainda Figura 10).

Figura 34 — Figura de um PP inserido dentro de uma vértebra de adulto. Vista superior (axial), sendo
possivel visualizar a por¢do dentro do pediculo e a por¢do no corpo vertebral (Arquivo Pessoal).
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2.5.1 Historia do Parafuso

A necessidade de fusdo vertebral hd muito ¢ digna de debates acalorados, e excluindo-se
fatores intrinsecos do paciente e da sua patologia, a estabilidade somente se alcanca quando
o movimento € reduzido ou abolido. Os parafusos vertebrais foram criados desde 1940 como
forma de evitar a utilizagdo de estabilizadores externos corporais e assim aumentar a

mobilidade imediata ao procedimento cirargico de qualquer ordem.

A histoéria da fixacdo vertebral comeca com King (1947), quando descreveu a inser¢ao
na borda inferior da lamina vertebral, % de polegada para a mulher e 1 polegada para o
homem. Seus niveis de pseudoartrose (capacidade de ndo ossificagdo) chegavam a 10%
mesmo tendo, o paciente, que ficar imobilizado por 3 semanas. Mais tarde outros autores
observaram indices de pseudoartrose que eram superiores a 50% (THOMPSON et al., 1949).
Boucher (1959) e Pennal (1964) descreveram um outro método de fixag¢ao inseridos nas
facetas articulares e ja utilizando o pediculo vertebral da vértebra abaixo. Complicagdes a
este método foram quebra de implante em 9%, irritacdo radicular (nervo) 1,1% e
pseudoartrose em 8,2%. Em 1970 Roy-Camille, descreve pela primeira vez o uso de
parafusos pediculares. Seus estudos preliminares registraram quase 100% de fusdo (ROY-
CAMILLE et al., 1970; ROY-CAMILLE et al., 1986). Desde entdo varias modificagdes

foram propostas.

2.5.2 Estrutura Ossea

Quando os parafusos sdo usados na fixacdo interna vertebral, a estabilizagdo inicial depende
da forg¢a de retencdo dos parafusos no osso. A resisténcia do proprio osso ¢ um fator
importante. O osso em si varia significativamente em densidade e na orientagdo trabecular

de paciente para paciente, de 0sso a osso, € em diferentes areas dentro de um unico 0sso

(ASNIS et al., 1996).

Cada lamela em ambos os tecidos 6sseos, cortical e trabecular, sdo formados por
coldgeno e minerais na forma de cristais de hidroxiapatita. A estrutura mecanica da regido
dependera da disposi¢do de ambas. A Tabela 3 expde as principais diferencas anatdmicas e

fisicas dos diferentes tipos 0sseos.
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Tabela 3 - Diferengas quimicas e anatomicas do osso cortical e trabecular (esponjoso) em humanos

(COWIN; TELEGA, 2003).

) OSSO
VARIAVEL
CORTICAL TRABECULAR
Massa Corporal 80% 20%
Superficie Ossea 33% 67%
Quantidade de Tecido ~10% 759,

Mole

Fun¢do Mecanica
Microestrutura

Espago Entre as
Microestruturas

Contetido Ca™*(mg/g)
Densidade (g/cc)

Suporte e Protecdo

Osteon de didmetros
de 100-300um

53um

280
1.914

Absor¢ao Impacto

Trabéculas de espessura
100-600pm

250-900um

230
1.874

Do ponto de vista mecanico, as propriedades do osso cortical estdo bem

documentadas, e em geral exibem propriedades elasticas anisotropicas e em diferentes

dire¢des (ortrotopismo). Por exemplo, geralmente na direcdo longitudinal, o modulo de

elasticidade ¢ maior do que na direcdo transversal (ver Tabela 4) (COWIN et al., 2003).

Tabela 4 - Modulo de Elasticidade do osso cortical humano em diferentes exposi¢cdes. GPa= Giga

Pascal (COWIN; TELEGA, 2003).

Movimento Modulo Elastico (GPa)
Longitudinal 17,4
Transverso 9.6
Dobrar 14,8
Cisalhamento 3,51
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Os dados mecénicos do osso trabecular sdo muito mais dificeis de serem adquiridos
dos que do cortical. As dificuldades técnicas incluem dimensdes extremamente reduzidas
das trabéculas e sua orienta¢do ndo disposta exatamente respeitando o sistema cardinal, o
que confere inimeras técnicas de aquisi¢do. Devido a isto, nos ultimos 30 anos os valores
do modulo de elasticidade medidos por varios autores variou de 0,76 a 20 GPa, aumentando

a controvérsia se este tipo de osso € ou ndo similar em propriedades mecanicas ao 0sso

cortical (RHO et al., 1997).

Tabela 5 - Valores médios dos modulos de elasticidade adquiridas sob diversas técnicas e autores.
GPa= Giga Pascal, FEM= Finite Element Model.

Autor Técnica Valor (GPa)
Modelo Tridimensional

(JENSEN et al., 1990) Estrutural 3,8
(RHO et al., 1997) Nanoindentagao 13,4
(HOU et al., 1998) Imagem de Micro CT - FEM 5,7

Tomografia de Raios X -

(LADD et al., 1998) FEM 6,6
(SILVA et al., 1997) Dobradura em Quatro Pontos 2.11
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Existe um numero crescente de técnicas de medi¢ao das propriedades biomecanicas
dos ossos, a nivel ultra estrutural até micro estrutural. Estudos inicias nesta area utilizaram
o principio da compressdo ao longo do eixo do osso e extrapolavam estes resultados
calculando o Mddulo de Young (ROY et al., 1996). Outros preferiram ir mais a fundo e
estudar as propriedades das microparticulas dsseas (KO et al., 1995). No entanto, foi notado
que ndo existiam padrdes de engenharia para o tamanho e geometria das amostras de
microparticulas para teste. Assim, amostras muito pequenas raramente atendem a esses
critérios, de modo que as informacgdes derivadas de testes de microtragdo devem ser
interpretados com cuidado. Por exemplo, as propriedades derivadas de ensaios de flexao de
micro espécimes sdo dependentes do tamanho da amostra, com menor médulo de Young ser

medidos para pequenas amostras (HOFFLER; et al., 1997).

Entretanto, testes de tensdo ndo mostram o mesmo efeito dramatico a depender do
tamanho da amostra. Por exemplo, o mddulo de elasticidade colhido através de testes de
tensdo ficam muito perto aos utilizados rotineiramente para amostras macroscopicas

(MULLENDER et al., 1996).

Técnicas de micro e nanoindentacdo oferecem a possibilidade para medir
propriedades biomecanicas em uma regido tdo pequena quanto lpum. Métodos de
microindentation fornecem resoluc¢do espacial variando de 30 a 100 um, dependendo da
forma do penetrador. Medidas de dureza refletem o grau e a qualidade da mineralizagdo do
0sso0. Usando o penetrador Knoop, a anisotropia da dureza mineral 6ssea pode ser medida.
Os métodos de nanoindentagdo recentemente desenvolvidos oferecem resolugdo espacial de
1 a 5 um. Consequentemente, nanoindentacdo pode ser usado para medir as propriedades
mecanicas de lamelas individuais no osso. Nanoindenta¢do permite a estimativa do médulo

de Young da rigidez contato utilizando a férmula (Eq. 7):

s =2 [(28) o (20 2

onde, E e v s30 o modulo de Young e a razdo de Poisson respectivamente para o 0sso (b) e

o penetrador (i do inglés identor) e A a area de contato (VAN RIETBERGEN et al., 1998).
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As condi¢Oes experimentais de aplicagdo nanoindentacdo para a medicdo das
propriedades do tecido 6sseo foram caracterizados em um estudo de validagdo usando
amostras de osso cortical (HOFFLER et al., 2005). Os experimentos de nanoindentagdo
produziram modulos elésticos repetiveis para o osso cortical humano (valor médio de 18,6
+ 4,2 GPa para osteons, e 20,3 + 5,1 GPa para o tecido dsseo intersticial). Além disso, as
medigdes de dureza produziram resultados consistentes com os dados da literatura (média
0,52 a 0,15 GPa para osteons 0,59 e 0,20 GPa para o tecido Osseo intersticial). Atualmente é

a técnica mais utilizada mas ainda requer uma afirmacao definitiva (COWIN et al., 2003).

Como visualizado nas TABELA 4TABELA 5, o modulo de elasticidade o do osso
trabecular ¢ 20 a 30% menor ao cortical (quando utilizando estudo de nanoindenta¢o), dai
segue-se a pergunta: que fator(es) contribui(em) para esta diferenca? E plausivel hipotetizar
que o modulo de Young esta relacionado com a densidade/porosidade, conteudo mineral e
caracteristicas micro estruturais com a orienta¢ao lamelar, lacunar e trabecular. Choi et al.
(1990), conseguiu demonstrar que a diferenca no modulo de elasticidade entre os dois tipos
6sseos ndo podem ser explicados pela diferenca de mineralizagdo, mesmo sendo esta ultima
importante entre eles. Esta comparacdo eleva a importancia da microestrutura perfazendo

um papel de regulador na caréncia de densidade do osso trabecular.

No Capitulo 2.3 foi discutido de forma geral a deformidade existente nos materiais,
e que os materiais s6lidos exibem deformidades, principalmente sob baixas tensdes, que
obedecem a Lei de Hooke (pg. 52), no entanto fora desta drea estes materiais desviam desta
lei. Uma das formas de desvio ¢ a Viscoelasticidade, que depende do tempo e da frequéncia

da oscilagdo das cargas.

No osso, o estudo da viscoelasticidade ¢ importante primeiramente por ser ele um
material viscoelastico, e com isso sofrer deformidades microfisicas que possam alterar os

implantes ligados a ele.

Quando os materiais que ndo sdo perfeitamente elasticos sofrem estresse ciclico, a
tensdo medida ndo depende somente da tensdo aplicada. Assim, a diferenca de
comportamento observado entre uma tensao Unica e a ciclica, chama-se de viscolesticidade
e ¢ medida através do tangente delta (tan §). Em cada ciclo de carga, ndo ha dissipagdo de
energia em tais materiais. Tan § ¢ uma medida de amortecimento, isto ¢, a dissipagdo de

energia dos materiais em cada ciclo de carregamento (em Hertz — Hz).
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A tan § ¢ usada para quantificar a dissipacdo da viscoelasticidade do material. Por
exemplo, num material solido idealmente elastico o tan § ¢ 0° (0), para um material fluido
puramente viscoso o tan & é 90° (1) e para materiais viscoelasticos o tan & <90° ¢ >0°, no
qual o osso esta incluido. E como o tan § depende da frequéncia do movimento ciclico seu

valor apresenta modificacdes.
2.5.3 Falha Ossea

As propriedades mecanicas de fixa¢ao do parafuso dependem, em grande parte, da estrutura
Ossea, mais especificamente do osso trabecular. Em contrapartida, o osso trabecular pode
variar sua resisténcia a depender de sua densidade, arquitetura e propriedades mecanicas
intimas (BAYRAKTAR et al.,, 2004). O conhecimento destas propriedades trardo o

entendimento da falha e quando esta ocorre.

Embora haja inimeros trabalhos demonstrando a propriedades elasticas do osso
trabecular (Tabela 5), h4 ainda muita discrepancia nos seus valores, e principalmente o nivel

onde a falha acontece ((Figura 21, ver ponto de escoamento) (RHO et al., 1999).

Bayraktar et al. (2004), utilizando ossos femorais de cadaveres frescos, identificou que
o valor limite de deforma¢do antes da falha correspondeu a 0,618% (deformacdo de
escoamento), j4 o valor da tensdo de escoamento foi de 87,52MPa. Em outras palavras,
enquanto a deformag¢do nao tenha alcangado aproximadamente 0.6% do tamanho inicial, ou

87MPa a estrutura 6ssea consegue resistir a quebras.
2.5.4 Anatomia Extrinseca do Parafuso

Os parafusos pediculares atuais apresentam por¢des bem definidas e especificas. Como
visualizado na Figura 35 observa-se o parafuso em si com suas trés por¢des (ponta, por¢ao
rosca e transi¢do, algumas vezes também referida com pescogo do parafuso), conector que
faz a ligagdo do parafuso com a barra, e a rosca que fixa a barra (Figura 36). Na Figura 37,

pode-se observar o sistema completo j& inserido na coluna vertebral.
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Transicao

Por¢ao

Rosca -l

— Ponta

Figura 35 - Parafuso pedicular com suas porcdes identificadas (TEYFIK et al., 2015).

Figura 36 - Figura mostrando a conexdo entre o parafuso, o conector e a barra (Arquivo Pessoal).
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Figura 37 - Figura sob visdo posterior da coluna lombar, mostrando todo o sistema conectado aos
outros parafusos (Arquivo Pessoal).
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2.5.5 Anatomia Intrinseca

O parafuso pedicular como qualquer parafuso define-se por um cilindro preenchido sobre

este com um sulco helicoidal (Figura 38). E composto pela cabega, corpo e rosca.

~ o

Figura 38 - Demonstragdo do principio basico de um parafuso mostrando o clindro, o suclo helicoidal
que forma a rosca terminando no parafuso completo (Mundo Mecanico).

A cabeca permite apoiar o parafuso ou imprimir lhe um movimento giratério com a
ajuda de ferramentas adequadas. O corpo € a parte do cilindro que est4 sem rosca (em alguns
parafusos a parte do corpo pode tomar algumas formas, sendo as mais comuns a quadrada e
a nervada). E estas estruturas que podem apresentar variagdes de acordo como o objetivo e
local a ser utilizado. Assim sendo, define-se as variaveis como comprimento, didmetros, € o
perfil da rosca. A Figura 39 , por exemplo faz um resumo dos principais tipos de roscas e

suas aplicagdes.
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TiPOs DE ROSCAS (PERFIS) APLICAGAO
PERFIL DE FILETE

Parafusos e porcas de fixagdo na unido
de pesas.
Ex.: Fixa¢do da roda do carro.

Parafusos que transmitem movimento
suave e uniforme.
Ex.: Fusos de mdquinas.

trapezoidal
Parafusos de grandes didmetros sujeitos
a grandes esforgos.
/ Ex.: Equipamentos ferrovidrios.
redondo

Parafusos que sofrem grandes esforgos e
chn\‘uvs.

Ex.: Prensas e morsas.

qu.ul r ddu

Parafusos que exercem grande esfor¢o
num s6 sentido
Ex.: Macacos de catraca

rosca dente-de-serra

Figura 39 - Tipos de roscas e sua aplicacdo (OBERG, 1996).

Muito precisa ser levado em conto para determinar o projeto adequado a um parafuso
pedicular que possa ser utilizado em um paciente. O aumento do didmetro e comprimento
do parafuso traduz-se em maiores for¢as de arrancamento, mas também aumentar o risco de
fratura (SHEA, 2014; ZINDRICK et al., 1986). O aumento do didmetro do parafuso pode
ajudar a comprimir o osso circundante, que por sua vez aumenta a fixagdo do parafuso na
vértebra (CHEN et al., 2011; KIM et al., 2012; KRENN et al., 2008). Projetos envolvendo
estudo de diferentes roscas na confec¢do dos parafusos foram necessarios, devido a grande
variabilidade na microarquitetura 6ssea bem como a variabilidade entre individuos (KIM et
al., 2012; KRENN et al., 2008; SHEA et al., 2014). Além, um material que possa oferecer
ndo s6 excelentes propriedades mecanicas, mas também propriedades biocompativeis
excepcionais seria crucial para um bom desempenho a longo prazo (CHO; CHO; WU, 2010;
SHI et al., 2012).

De forma geral, e consensual, existem pontos cruciais necessarios no design do

parafuso pedicular (Figura 40). Tais estruturas normalmente sdo trabalhadas com o intuito
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de obter-se uma osteointegracao imediata e tardia. As estruturas geométricas sao o Didmetro
Externo (DE); Diametro Interno (DI); Angulo Cénico (AC), que representa o quanto de
perda em diametro interno (medido por um angulo) que o parafuso apresenta junto a sua
cabegca até a por¢ao final, associado com termo Por¢do Inicial (PI) que define de onde inicia-
se esta angulagdo (por exemplo, parafusos cilindricos apresentam este valor com 0°); Angulo
Distal (AD); Angulo Proximal (AP); Raio da Raiz Proximal (RRP); Raio da Raiz Distal
(RRD); Largura da Rosca (LR); Passo da Rosca (PR) (AMARITSAKUL et al., 2013;
TEYFIK et al., 2015).

Largura Rosca
Raio da Raiz Distal

\ Raio da Raiz Proximal

Angulo Cbnico

Diametro Externo
Diimetro Interno

Angulo Proximal Angulo Distal

Passo da Rosca

Figura 40 - Desenho esquematico de todas as dimensdes que podem variar em um parafuso pedicular
(AMARITSAKUL et al., 2013).
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2.5.6 Tipos de Parafuso — Eixo

O eixo do parafuso pode ser tinico quando o mesmo apresenta o conector € a por¢do do
cabeca, rosca e ponta como uma peca so0. Nestas situacdes ¢ denominado com Parafuso
Monoaxial (Figura 41). J4 nas situagcdes como nas Figura 33Figura 35 onde o conector ¢

separado do restante do parafuso, ¢ chamado de Parafuso Poliaxial.

r Rosca

Conector
Integrado

Figura 41 - Parafuso Monoaxial. Notar que o conector e a cabega do parafuso sdo uma pega Unica,
impedindo qualquer mobilidade (Arquivo Pessoal).

O parafuso poliaxial apresenta a capacidade de permitir que a por¢ao do parafuso que
fica dentro do osso vertebral ganhe uma liberdade de movimento em relagdo ao seu conector,
no momento da fixagdo. Este fator ¢ importante ja que a orientagdo de um parafuso nao sera

a mesma do seu conseguinte.
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A coluna lombar, como as demais por¢des da coluna vertebral, apresenta uma
curvatura e esta curvatura, se ndo existente, deve ser criada e a liberdade de angulagdo

permite o parafuso posicionar-se em diferentes eixos de rotagdo (Figura 42 e Figura 43).

AT
14

= L e

R
Barra
e COnector

i/ s, '.";}\

-’-){E-:S" — Cabeca
=k

S

'/

Figura 42 - Diagrama de um parafuso poliaxial, mostrando as por¢des da barra (ligacdo entre dois ou
mais parafusos), o conector e a cabeca do parafuso. O parafuso e o conector sdo moveis até que a
rosca empurra a barra contra a cabeca do parafuso e dai em diante ele torna-se imovel (BOGDUK,
2012).

Figura 43 - Parafusos poliaxiais conectados as barras mostrando o beneficio da poliaxialidade
(Arquivo Pessoal).
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Os parafusos ditos monoaxiais por ndo apresentarem mobilidade, entre o corpo do
parafuso e o conector, tem seu uso mais restrito a situagdes em que angulacdo ndo ¢ um
problema. Ademais, por serem uma peg¢a Unica apresentam um menor indice de quebra
(BRANTLEY et al., 1994b; HIRANO et al., 1997). Véarios autores sugerem que nos
parafusos poliaxiais a area de transi¢ao (Figura 35) apresenta maior potencial de falha, e uma
das solucdes, ndo ¢ regredir para o parafuso monoaxial, mas sim mudar o didmetro desta

transicao (ver a seguir Formato Interno ) (ABSHIRE et al., 2001).
2.5.7 Tipos de Parafuso — Formato Interno

Desde a introducao dos parafusos pediculares na coluna vertebral muitos estudos foram
realizados como forma de identificar falhas e sucessos (AGHAYEYV et al., 2014; AMBATI
etal.,2014; BRODKE et al., 2001; COOK et al., 2004; ESSES et al., 1993; GELALIS et al.,
2012; KUENY et al., 2014; RANSOM et al., 1994; SCHWAB et al., 1995; SU et al., 2009;
SUK, 2011; TAN et al., 2014; VILLAVICENCIO et al., 2014; WEINSTEIN et al., 1988).

Alguns estudos identificaram que a quebra ou dobra do parafuso ¢ a falha mais
comumente encontrada relacionado a prétese em si (PFEIFFER et al., 1997). Detalhes do
porqué desta falha foram relacionados ao diametro reduzido do parafuso, ou a0 comprimento
desproporcional ao diametro, ou ainda, a orientagdo dentro do osso (MCLAIN et al., 1997;
YERBY et al., 1997a, 1997b). As andlises dos parafusos que quebravam tinham uma dado
muito comum, esta falha acontecia na transi¢ao entre a rosca e a cabeca do parafuso (ver

Figura 35) (DAVNE et al., 1992).

Devido a esta peculiaridade e complicacdo Davne et al. (1992) descreve, da mesma
forma, que na ocorréncia de uma fratura no parafuso, esta normalmente ocorre na transigao,

e assim cria trés novos tipos de instrumentais que refor¢am a area mais vulneravel (Parafusos

B, C e D da Figura 44).
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Figura 44 - Parafusos lombares, A) Original com alto indice de quebra no final da rosca. Assim foram
criados trés novos parafusos, B) com duas cabecas, C) com a cabeca integrada a rosca, ¢ D) com
formato conico (DAVNE et al., 1992).

Desta forma o mercado mundial apresenta estas duas formas de parafusos, cilindricos

(iniciais) e os conicos (Figura 45).
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Figura 45 - Imagem mostrando os dois tipos de parafusos, Conico (A) e Cilindrico (B) (CHEN et al.,
2011).
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2.5.8 Testes Biomecanicos

Estudos biomecanicos da coluna vertebral pode ser grosseiramente divididos entre aquelas
que sdo executadas com ou sem uso de implantes. Trabalhos que lidam com implantes
podem ser classificados naqueles que preservam o movimento e aqueles que corrigir a coluna
vertebral e a transformam em uma estrutura rigida. A instrumentacdo para a fixagdo pode
incluir parafusos pediculares, ganchos, fios, parafusos na massa lateral, gaiolas anteriores,
parafusos laminares anteriores, além de outros implantes que imobilizam a coluna vertebral,
enquanto a fusdo ocorre. Destes, os parafusos pediculares sdo os mais comumente utilizados

(CHO; CHO; WU, 2010).

Os estudos sobre a biomecanica do parafuso pedicular podem ser dividido em trés
tipos: as que dizem respeito as caracteristicas do proprio parafuso, as que tratam de como
eles sdo inseridos na vértebra e aqueles que lidam com técnicas de aumento da area parafuso-
osso (BARBER et al., 1998; CHAPMAN et al., 1996; KINER et al., 2008). Esta dissertacao
ira detalhar com maior énfase os trabalhos do primeiro grupo, ou seja que lidam com

variagdes nas caracteristicas do parafuso em si.

Intimeros testes podem ser aplicados para avaliar a capacidade de fixacdo de um
parafuso pedicular ao osso vertebral. O teste de arrancamento ¢ normalmente o mais
utilizado para avaliar a capacidade de fixagdo do parafuso pedicular (VISHNUBHOTLA et
al.,, 2011). Entretanto outros testes, como o teste de torque, teste de torcdo, teste de
alternancia ou carga ciclica sdo utilizados, mas com menor frequéncia (BECKER et al.,
2008; COOK et al., 2000, 2004; MAHAR et al., 2006; MOHAMAD et al., 2006; WHITE et
al., 2006; WITTENBERG et al., 1991).

Teste de Arrancamento

O teste de arrancamento do parafuso ¢ o método biomecanico mais utilizado até o momento
com fins de avaliar o grau de fixa¢do de um parafuso a uma estrutura a qual ele esta inserido
(BIANCO et al., 2014; CHAO et al., 2008; CHAPMAN et al, 1996a, 1996b;
CHATZISTERGOS et al., 2010; CHEN et al., 2011; DAFTARI et al., 1994; INCEOGLU et
al., 2004; KIM et al., 2012; KUENY et al., 2014; TEYFIK et al., 2015; TSAI et al., 2009).
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Quando um parafuso pedicular ¢ tracionado para fora do osso, as estruturas Osseas
dispostas entre as cristas da rosca sdo usualmente fraturadas. Assim a quantidade, bem como
a qualidade do osso entre as estruturas do parafuso sdo muito importantes. De forma geral
quanto mais e melhor osso existir neste espaco, maior serd a for¢ca de arrancamento do

parafuso.

r

Normalmente, um parafuso ¢ inserido numa vértebra de acordo com a técnica
normalmente utilizada no procedimento cirtrgico. Esta vértebra ¢ fixada a um sistema, que

ndo sofre influéncia da for¢a que puxaré o parafuso (Figura 46).

PARAFUSO

VERTEBRA

ESTABILIZADOR

L LN ¥

Figura 46 - Equipamento capaz de fazer o teste de arrancamento (MTS - USA).

Ao passo em que a maquina procede o arrancamento do parafuso, os dados de
deslocamento e forga sdo registrdos por um computador ligado a esta maquina (Figura 47).
Esta gera um grafico com os resultados numa tipica curva de Tensdo-Deformacao, até o

completa extrusdo do parafuso (Figura 21).
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Figura 47 - Equipamento cornplleto de a}rancaent, MTS Bionix Test System (USA).
Embora o teste de arrancamento ja tenha sua validade confirmada, como método de
predizer a estabilidade inicial na interface osso-implante, a longo prazo, esta estabilidade
ndo pode ser confirmada apenas com esta técnica. Isto porque o método ndo contempla a
resposta 6ssea de remodelamento que o osso vivo sofrera com o parafuso, ademais, nao
consegue prever o complexo de cargas tridimensionais que o parafuso ira sofrer sob varias

posturas ou cargas, em que o paciente esta sujeito.

Torque de Insercao

Existe um sentimento altamente difundido que se um parafuso, ja na sua inser¢do mostrar-
se rigido, a fixacdo estd garantida. E este sentimento pode ser transportado para muitos
cirurgides que preferem utilizar parafusos pediculares com alto torque de inser¢ao, pois t€ém
um sentimento de alta aquisi¢do 6ssea (CHO et al., 2010).

Torque de insercdo ¢ definido como a for¢ca de momento angular requerida para
introduzir o parafuso dentro do osso (DAFTARI et al., 1994). Normalmente usa-se um chave
(torquimetro) capaz de medir a o grau de forca aplicada a cada esfor¢o rotacional pré-
estipulado (Figura 48). O resultado gerado pode ser transportado para um grafico (Figura

49A)
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Figura 48 - Chave de torque ligada a um sistema eletronico (em verde) capaz de medir o grau de
forca aplicada a cada esforco rotacional (KWOK et al., 1996).
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Figura 49 — Diferencas graficas entre o de torque de inser¢do (A) e forga de arrancamento (B)
(MEHTA et al., 2012).

O torque de inserc¢ao ¢ o resultado da resisténcia do atrito entre as cristas da rosca e
0ss0, junto a compressao radial das trabéculas. Arrancamento, no entanto, ¢ o resultado de
uma falha de cisalhamento das trabéculas, que ocorrem na dire¢ao axial (DAFTARI et al.,
1994; KLEEMAN et al., 1992; MYERS et al., 1996).Uma vez que a orientagdo do 0sso

trabecular produz diferentes caracteristicas mecanicas em dire¢des diferentes, pois 0 0sso
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tem caracteristicas anisotropicas, o torque de inser¢ao ndo pode servir como um indicador
de for¢a de arrancamento, embora possa haver alguma correlagdo entre ambas e afetar tanto
o troque e a forca de arrancamento, ao mesmo tempo (INCEOGLU et al., 2004). Daftari et
al. (1994), fazendo o uso e um osso sintético simulando o cortical e esponjoso, conseguiu
fazer a correlagdo adequada entre forga de arrancamento e o torque. O interessante € que este
0sso sintético nao tinha o perfil anisotropico do osso, assim a relagdo entre os dois foi

fidedigna.

Carga Ciclica
Embora o teste de arrancamento seja a forma de estudo mais comumente encontrado nos
estudos envolvendo o parafuso pedicular e sua fixacdo, a arquitetura biomecanica nao condiz
com o que ocorre na vida real num paciente (KUENY et al., 2014; ZINDRICK et al., 1986).
O teste de arrancamento produz uma for¢a que ¢ muito incomum, a de tragdo em
direcdo sagital posterior. Alguns autores argumentam que a carga mais aplicavel a estes
parafusos seria a mobilidade cranio-caudal, ou seja axial (ROHLMANN et al., 1997, 2001).
Além do mais, a frouxiddo encontrada em exames de imagens mostram que este conceito ¢
clinicamente mais viavel do que o de arrancamento (BOSTELMANN et al., 2015).
Existem varias sistemas capazes de gerar forca no sentido cranio-caudal, a maioria,
se ndo a totalidade sdo customizadas em cada centro de estudo. Um modelo utilizado por
alguns autores consiste em fixar a vértebra em uma mesa (coordenadas x e y) permitindo
movimentos de translagdo em dois eixos, em uma maquina de testes servo-hidraulica biaxial.
Esta méaquina consegue entdo gerar carga (iniciando com 20-50N) e incrementos continuos
(0,IN) numa frequéncia (1Hz) durante um certo nimero de ciclos (totalizando 5000) até
chegar num méximo de carga pré-determinada (usualmente 500N) ou até a frouxidao
completa do parafuso (10mm de deslocamento no sentido cranio-caudal) (BOSTELMANN
etal., 2015).
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MTS actuator

-motlon analys

s
system m

Figura 50 - Méquina customizada (MTS, USA) com a finalidade de gerar carga em ondas ciclicas
crescentes. Notar a vértebra dentro de uma substancia fixadora (em amarelo) com o parafuso
pedicular introduzido, ligado a uma barra que conecta o parafuso & méaquina de teste. Notar ainda o
analisador de imagem 3D (em azul) que envia o grau de mobilidade existente no parafuso para entdo
gerar o resultado de acordo com a carga e movimento gerado (BOSTELMANN et al., 2015).

Bostelmann et al. (2015), utilizando vérios tipos de parafusos inseridos em vértebras
suinas, conseguiu demonstrar que o movimento ciclico, com incremento de carga, produziu
um afrouxamento do parafuso pedicular muito semelhando aos vistos em pacientes com

falha da instrumentagao.

Ashman et al. (1988 e 1989) estimaram que durante os primeiros 4 meses pos uma
instrumentagdo lombar, os implantes podem sofrer mais de um milhdo de ciclos de carga. A
maioria dos estudos utilizam em seus métodos até 20.000 ciclos com cargas bem acima do

visto e vida real (at¢ 400N) (WITTENBERG et al., 1992).
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Influéncia da Mineralizacao Ossea

A estabilidade do parafuso depende muito da qualidade do osso que serd implantado.
Entretanto, o grau de perda de estabilidade, quando ha alguma perda de densidade Ossea, ¢
ainda motivo de muitos estudos (CHEN et al., 2011; COE et al., 1990; KIM et al., 2012;
OKUYAMA etal.,2001; SOSHI et al., 1991). E certo que o densidade mineral 6ssea (DMO)
afeta a estabilidade do parafuso pedicular (OKUYAMA et al., 2001; SOSHI et al., 1991;
WITTENBERG et al., 1991; YAMAGATA et al., 1992). Entretanto, o real valor da DMO,
a qual todos individuos que tenham densidades abaixo deste terdo afrouxamento dos

parafusos, ainda carece resposta.

A fim de elucidar a relagdo entre a gravidade da osteoporose e forga de fixagdo de um
parafuso pedicular, Soshi et al. (1991), estudou ensaios de arrancamento de parafusos,
utilizando vértebras lombares de cadaveres. A gravidade da osteoporose foi avaliada pela
escala de classificacdo de osteoporose de Jikei (HASEGAWA et al., 1997), pela densidade
mineral 0ssea, e pela micro-densitometria. Quando um parafuso de 7,0 mm foi utilizado, a
forca para puxar do parafuso foi de 1,056.4 N no grupo normal (tal como determinado pelo

método Jikei), a0 mesmo tempo 495,6 N na osteoporose grau [ € 269,5 N no Grau II.

Okuyama et al. (2001) realizou um trabalho em pacientes que necessitavam de
procedimento cirrgico com instrumentacdo, e os separou de acordo com o resultado fusdo
vertebra em definitiva, indeterminada ou nenhum grau de fusdo, em um periodo de 2-6 anos,
fazendo uma correlagdo com o nivel de DMO. Vinte e nove dos parafusos (12,6%) estavam
espanados. Nenhuma fusao ou fusdo indeterminada foi encontrado em 4 (7,6%) e 8 (15,3%)
dos doentes respectivamente. A média da DMO nos pacientes fusionados foi de 0,934
+0,210g/cm’, para os pacientes indeterminados 0,710 +0,116g/cm’ ¢ para o grupo nio
fusionado 0,674 +0,104g/cm?, alcangando significancia entre os primeiro e o segundo

(»<0,05) e o primeiro ¢ o terceiro (p<0,01) grupos.
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Kim et al. (2012) utilizando nove tipos de parafusos, avaliou a for¢a de arrancamento
em espumas sintéticas (poliuretano) que simulam o tecido dsseo sob varias densidades (3
tipos). As espumas continham densidades de 80,1Kg/m’, representando o o0sso
osteopordtico, 240,3 Kg/m’, representando osso normal e 320.4 Kg/m® representando um
osso com densidade mais alta do que o osso normal (tipos 1, 2 e 3 respectivamente). Apds
insercao dos parafusos, os mesmos foram avaliados de acordo com o forga de arrancamento
em cada espuma. Os resultados mostraram, que independente do tipo de parafusos, houve
uma diferenca grande em Newtons de acordo com a espuma utilizada. No tipo 1
(osteoporoético) a forca de arrancamento ficou entre 159,12 e 254,70N, no tipo 2 entre

441,66-849,42N e no tipo 3 variando de 1162,16 a 2284,08N.

Santoni et al. (2009) levanta a discussdo sobre uma nova forma de fixar o parafuso na
vértebra lombar, propondo um trajeto que ele descreve como “Trajeto Cortical”. Neste
estudo, feito em vértebras osteoporéticas (densidade 6ssea 0.786 +£0.060g/cm?), promove 0
arrancamento dos parafusos inseridos. Os testes sdo feitos em espelho, sendo que num lado
a técnica usual e no outro lado a nova (Figura 51). A analise de densidade 6ssea mostrou que
o trajeto da nova técnica recrutou areas de maior resisténcia fisica, quando comparados com
a técnica tradicional (p<0,001). A for¢a de arrancamento do parafuso da técnica cortical
obteve uma for¢a média de 367,54 +23,65N, j4 a da técnica tradicional foi de 287,59
+35,64N (p=0.08).
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Figura 51 - Estudo comparativo de uma nova técnica de inser¢ao do parafuso, descrita como "Trajeto
Cortical", comparando-a com a "tradicional" (SANTONI et al., 2009).

Mai et al. (2015), utilizando como método de andlise para valores de densidade 6ssea
a tomografia e as Unidades Hounsfield (UH), seguindo outro estudo (SCHREIBER, 2011),
analisou 180 pacientes entre 30 e 90 anos de idade, escaneando suas colunas lombares, a fim
de confirmar o trabalho descrito acima sobre a inser¢do do parafuso “tradicional” e a
“Técnica Cortical’(SANTONI et al., 2009). As UH foram medidas através de halos,
descritos como regides de interesse (ROIs - Figura 52). Comparou-se areas do osso cortical

e do trabecular em diferentes idades.

Figura 52 — Exame tomografico com corte axial da coluna lombar. ROIs de diferentes areas, cortical
(a esquerda) e trabecular (a direita) (MAI et al., 2015).

Os resultados mostraram, em primeiro lugar, que os valores em UH foram maiores na
area para a técnica cortical do que a da técnica convencional (15.9-40.2% maiores
dependendo do nivel lombar estudado, sendo que a diferenca aumenta quanto mais caudal a
vértebra estudada, ou seja L1 diferenga menor e L5 diferengca maior), e com relevancia
altamente significativa (p=1,1 E-12 até¢ 1,8E-28). Além, observaram que quanto maior a
idade maior ficava a diferenca de densidade (em UH) entre as areas do osso da técnica

cortical versus trabecular Figura 53.
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Figura 53 - Percentual de diferenca das densidades Osseas nas regido da coluna vertebral que sdo
utilizadas na técnica Cortical comparado a Tradicional, conforme a idade. Notar que a diferenca
percentual vai aumentando, ou seja, com o avancgar da idade menos osso da regido da técnica cortical
¢ perdida, se comparada a da 4rea da técnica tradicional (MAI et al., 2015).

Outros trabalhos descrevem, da mesma forma que, a densidade 6ssea influi de forma
significativa na for¢a de arrancamento do parafusos pedicular, sendo que variagdes na
técnica utilizada, ou na conformagdo do parafuso apresentam menores resultados quanto

mais osteoporotico for o osso (GILBERT et al., 1993; HALVORSON et al., 1994).
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2.5.9 Influéncia do Desenho do Parafuso

Qual ¢ o melhor desenho em termos de estrutura extrinseca e intrinseca de um determinado
parafuso para um ambiente especifico? Para alguns materiais, principalmente os que ndo
contam com variabilidade interestruturais, ou que ainda apresentam uma isotropia interna, a
resposta ¢ ja bem conhecida (NORTON; R. LNORTON, 2006). Existem parafusos para as
mais diversas estruturas. Parafusos utilizados em madeira, por exemplo, diferem dos

utilizados em metais.

No osso a situagdo ¢ diferente por dois principais motivos. Primeiro, existe uma
variabilidade muito grande entre tipos de ossos. Esta variabilidade depende de inumeros
fatores que interferem na qualidade dssea e ndo se apresentam por uma relagdo direta e
proporcional. Por exemplo, se um individuo com 40 anos de idade apresenta, em termos de
dureza, um valor “X” de densidade em sua estrutura 6ssea, outro individuo de 80 anos nao
terd o valor “2X” ou “X/2”. Em segundo lugar, mesmo dentro de um mesmo individuo o
0sso apresenta uma geometria morfologica em termos microscopicos totalmente diferente
entre areas, muitas vezes contiguas. E assim um valor de resisténcia que se d4 em uma
direcdo ndo serve para o mesmo estudo em outra dire¢do, a este comportamento ¢ dado o

nome de anisotropia (GIBSON, 1985).

Respondendo ao questionamento feito no inicio deste capitulo, ha de se levar em
consideragdo, como ja descrito (Capitulos 2.5.4 € 2.5.5), que na coluna vertebral o parafuso
podera variar o seu didmetro inicial e final, comprimento, e as caracteristicas intrinsecas da
rosca. Ou seja, como na aerodindmica de um automovel, o veiculo com melhor performance
de atrito serd o que obtiver melhor resultado através de um conjunto de fatores especificos,

e ndo somente em um detalhe isolado.
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Tentativas de melhorar a relacdo mecénica da interface osso-implante no parafuso
pedicular ¢ matéria de inimeros estudos ha mais de 30 anos (AGHAYEV et al., 2014;
ASNIS et al., 1996; BECKER et al., 2008; BIANCO et al., 2014; BRANTLEY et al., 1994;
BRASILIENSE et al., 2013; COOK et al., 2004; GLASSMAN et al., 1995; HELGESON et
al., 2013; HIRANO et al., 1997; KRENN et al., 2008; LIN et al., 2003; MEHTA et al., 2012;
MOHAMAD et al., 2006; MOORE et al., 1997; RENNER et al., 2004; SKINNER et al.,
1990; VACCARO et al., 1995; WILLETT et al., 1993; YAMAGATA et al., 1992). Em
todos, o consenso ¢ que a fixa¢do primaria, ou seja, a que acontece sem a interferéncia
bioldgica do osso, depende de trés fatores, o desenho do parafuso, as propriedades do osso,

e a técnica utilizada pelo cirurgido (COOK et al., 2004).

Com a intensdo de melhorar as complicagdes existentes devido a falhas inerentes a
estes fatores, a industria investe muitos esfor¢os na tentativa de melhorar a fixacao primaria

do implante, e este assunto sera tratado a seguir.
Didmetro e Comprimento

Os fatores extrinsecos do parafuso parecem influenciar soberanamente na estabilidade de
um sistema de parafusos pediculares (BIANCO et al., 2014; BRANTLEY et al., 1994;
CHAQO et al., 2008; DAFTARI et al., 1994; HELGESON et al., 2013; MOHAMAD et al.,
2006; RENNER et al., 2004; SKINNER et al., 1990; VISHNUBHOTLA et al., 2011; YAZU
etal., 2005), e incluem o comprimento, didmetro externo, didmetro interno proximal e distal,

entretanto alguns fatores necessitam ser considerados.

Em primeiro lugar a estrutura do pediculo e do corpo vertebral, que servem de
“hospedagem” para o parafuso pedicular, apresentam dimensdes que necessitam ser
respeitadas. Garza et al. (2009) descreve que o pediculo apresenta um didmetro externo que
varia de 7,81mm (+1,30) até¢ 14,36mm (£1,85) em comprimento por 16,67mm (+2,13) até
20,92mm (£2,62) de altura (ver Tabela 1 e Figura 10). J4 o corpo vertebral, no seu sentindo
antero-posterior apresenta valores de 30,58mm (£2,09) até 37,28 £(5,04), a depender do

nivel vertebral estudado.
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Assim se computarmos os valores somados do comprimento do pediculo junto ao
corpo vertebral poder-se-4 notar que os parafusos poderdo variar em comprimento de
47,25mm (+4,22) até 58,2 (£7,66). A variagdo no didmetro (imposto somente pelo didmetro
do pediculo) ndo podera ser maior do que 7,8 1mm, neste caso o parafuso ja violaria a cortical
externa do pediculo, com risco de contato como estruturas neurais adjacentes (BANTA et
al., 1989). De fato Banta et al. (1989) criou o conceito de Diametro Pedicular Efetivo (EPD
— do inglés Effective Pedicle Diameter), no qual descreve como valor real do didmetro
pedicular um circulo perfeito criado dentro da parede interna do cortex pedicular (Figura

54), com um redugao de até 40% do valor medido.

Figura 54 - Definicdo do didmetro pedicular efetivo (EPD), numa secdo transversal do pediculo
lombar (BANTA et al., 1989).
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Além do espago restritivo que osso impde as medidas do parafuso, outro fator
importante deve ser considerado, a densidade 6ssea. E bem possivel que seja intuitivo para
qualquer pessoa, que aumentando as dimensdes do parafuso ter-se-4 maior forga de fixagao.
Hsu et al. (2005) demonstrou que hd um aumento progressivo na for¢a de arrancamento do
parafuso quando Imm em diametro ¢ adicionado. Este estudo utilizou trés marcas de
parafusos com trés didmetros diferentes em compostos inorganicos (espuma) de baixa
densidade e testes de elementos finitos. Patel et al. (2010), utilizando parafusos ortopédicos
(ndo vertebrais) em uma espuma sintética com vérias densidades (0,09 até 0,32g/cm)
demonstrou que parafusos com 4.5mm de didmetro tiveram forcas de arrancamento menor,
quando comparados ao parafusos de 6.5mm de didmetro, somente nas espumas de

densidades maiores (0,16 ¢ 0,32g/cm”).

Willett et al. (1993), utilizando vértebras congeladas de cadaveres frescos, comparou
parafusos com rosca idénticas mas didmetros diferentes (5 e 6mm). O teste de arrancamento
mostrou que a forca para extrusdo do parafuso foi 47% maior no parafuso de 6mm (404 x

597 Newtons), e esta diferenca foi considerada de relevancia significativa (p=0,0002).

Na inser¢do de um parafuso dentro de um 0sso, existe, em um primeiro momento, o
movimento de quebra das microestruturas e o subsequente movimento destas para fora, ao
redor do parafuso. Como se o cilindro interno fosse afastando excentricamente as particulas
Osseas. Estas vao sendo depositadas entre as ranhuras (passo da rosca) e as unidades Osseas
intactas onde o parafuso ainda ndo alcangou. Esse efeito de compactagdo ¢ dito como
responsavel pelo torque de inser¢do (KWOK et al., 1996). Em teoria, quanto maior o
parafuso em didmetro, maior sera este efeito de compactagdo expansiva e maior capacidade

de fixagao.

Kwok et al. (1996) utilizando 5 parafusos, comercializdveis em seu pais, introduziu-
os em vértebras extremamente osteopordticas. Observou que o efeito no incremento de Imm
(5 para 6mm) trouxe um aumento da for¢a de arrancamento de 65% e que no parafuso de

7mm este incremento foi ainda maior (143%).
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Outro autor, Brantley et al. (1994b), fez referéncia que o pediculo ¢ uma estrutura
elipsoide, se visto através de um corte coronal, sendo a por¢do de menor diametro a latero-
lateral, e a maior no plano cranio-caudal. Além, discute que os parafusos ndo ocupam toda
a extensdo do pediculo, ja que nas vértebras lombares seus didmetros, no maior plano, podem
chegar de 20 a 30mm e os parafusos maiores ditam de 7mm de didmetro. Ou seja, ndo
ocupam menos do que 35%, considerando o maior didmetro. Neste estudo, duas estruturas
vertebrais, uma com densidade normal e outra extremamente osteopordtica, foram utilizadas.
O intuito era analisar a for¢a de arrancamento de parafusos com 6,5, 7,0 € 9mm portando o
mesmo desenho de rosca. O resultado foi que em vértebras osteoporoticas o aumento do

didmetro ndo trouxe aumento da forca de fixagdo dentro do 0sso, em testes de arrancamento.

Inceoglu et al. (2004) comparou dois parafusos, um com 6,5mm e outro com 7,5mm
de didmetro e identificou uma for¢a de arrancamento 18% maior em favor do de maior
didmetro. Os testes foram feitos em vértebras de bezerros sadios, ou seja assume-se que

tenham uma densidade 6ssea normal.

A provavel teoria sobre estes resultados estd na quantidade de osso que o parafuso
consegue recrutar no momento que adentra o 0sso, ou seja, entre os passos da sua rosca.
Quanto mais poroso o material, menor quantidade existe neste espago, € assim menor forca
contra as estruturas ainda presentes ao redor do parafuso. No entanto, ndo existe ainda

nenhum estudo, até o momento, que adentre por este caminho biomecanico.

Além do didmetro externo como fator extrinseco, o comprimento do parafuso
pedicular deve ser alvo de estudo quando o assunto ¢ biomecénica da fixagdo. Estudos,
realizados até o momento, apresentam uma variabilidade de resultados e mostram que a
definicdo, quanto a influéncia de penetracao para dentro do osso, esta longe de ser adquirida.
E essa indefini¢do provavelmente dependera de como a vértebra e o parafuso sdo estudados

(BRANTLEY et al., 1994b).
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Krag et al. (1988), utilizando espécimes vertebrais humanas, avaliou e comparou a
forca de arrancamento de parafusos com 50 e 80%, e 80 e 100% de profundidade de inser¢ao
do trajeto pedicular para dentro do corpo, e em espelho. Ou seja, como a vértebra possui dois
pediculos, em um lado houve 50% de penetragdo e o outro 80%, bem como em outro
espécime 80 contra 100%. Os resultados mostraram que o parafuso com 50% de
profundidade de inser¢do obteve de 75-77% da forca de arrancamento do parafuso com 80%
de profundidade. J4 o parafuso de 100% de profundidade (atingindo o cortex vertebral
anterior do corpo da vértebra) obteve uma forca de arrancamento 124-154% maior do que o
parafuso com 80% de profundidade. E concluiu que um amento em Smm em profundidade

trouxe uma aumento de 26% da forca de arrancamento.

Karami et al. (2015), utilizando vértebras frescas descongeladas com densidades
6sseas extremamente baixas (0,67g/cm’), inseriu parafusos sob trés formas, meio corpo
(onde o parafuso terminava na metade do corpo vertebral), pré-cortical (com penetragdo total
dentro do corpo vertebral, mas sem perfurar a cortical anterior) e bicortical (com penetragdo
na cortical anterior) e realizou testes biomecanicos através do método de carga ciclica com
+ 2Nm de carga, em flexdo e extensdo por 5000 ciclos a 1 Hz, e através do teste de
arrancamento (ver pg. 78). Os resultados revelaram que com o incremento da penetragdo
6ssea houve uma redugdo na rigidez angular de forma significativa (p=0,0012) entre o
primeira e terceira forma, mas entre a primeira e a segunda essa redug@o nao foi significativa.
Similarmente, quanto mais profundo o parafuso maior foi sua forg¢a de arrancamento, com
valores de 583+306N, 713+£321N e 797+285N respectivamente para meio corpo, pré-cortical
e bicortical, sendo os valores de significancia estatistica somente entre o primeiro e o terceiro

(p=0.278).
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Na mesma dire¢do aos achados de Krag, Zindrick et al. (1986) da mesma forma,
utilizando vértebras de cadaveres frescos descongelados e varios tipos de parafusos com
estruturas intrinsecas diferenciadas, os comparou a diferentes profundidades, dentro do
corpo vertebral. Seus resultados mostraram que nao houve diferenga significativa entre 50%
contra 100% de penetracdo para dentro do corpo vertebral. A Unica diferenca alcancada foi
quando o parafuso ultrapassou a cortical anterior do corpo vertebral, sendo esta ultima a
forma com maior forga de arrancamento. Este valor alcangou 120% de rigidez, dos
adquiridos com 100% de penetragdo, mas que ndo rompia a cortical anterior. Suas amostras
Osseas foram de pacientes extremamente idosos (+75 anos de idade) e por isso a densidade
Ossea baixa (autor ndo regista o valor) possa ter contribuido para que a penetragao profunda

ndo tenha influéncia na for¢a de arrancamento, quando a cortical anterior ndo ¢ penetrada.
Formato Interno (Cilindrico ou Conico)

Com a popularizagdo dos parafusos pediculares no final dos anos 80 e inicio dos anos 90,
comecaram haver relatos de falhas instrumentais, caracterizadas como mecanicas ou
intrinsecas aos parafusos (ESSES et al., 1993). Dentre as falhas mecanicas, as mais
comumente encontradas foram dobra ou quebra do parafuso (PFEIFFER et al., 1997). Neste
ultimo estudo os autores relatam que os parafusos, nos quais sao impostos movimentos de
tor¢ao e flexdo/extensdo, o risco de quebra chega a 19%. Em situagdes, as quais ha quebra
do parafuso, estas normalmente ocorrem na jungdo entre a cabega e o inicio do parafuso, que
¢ a por¢do com maior tensao de escoamento (DAVNE et al., 1992; DICKMAN et al., 1992;
KWOK et al., 1996).

Parafusos com formato conico apresentam um maior didmetro interno na porc¢ao de
maior falha (transi¢do cabeca e inicio da rosca), e assim, pelo menos na teoria, tem a
possibilidade de menor quebra ou dobra, comparado aos parafusos cilindricos

(YAMAGATA et al., 1992).
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Forga Torque
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Ademais, alguns autores relatam mais uma possivel vantagem dos parafusos com
formato interno conico. Seu uso traria um incremento na rigidez do parafuso, ja que com o
fator de aumento do didmetro interno, ao passo que ele ¢ introduzido no pediculo (drea com
melhor qualidade 6ssea), haveria uma maior recrutamento de tecido Osseo e este seria
comprimido contra o tecido adjacente, aumentando seu poder de fixacdo (DAFTARI et al.,
1994; HALAWA et al., 1978; RANSOM et al., 1994). Essa compactac¢ao iria resultar ainda
em uma diminuicao no efeito plastico no pediculo, e assim, reduzir o risco de fratura dssea
pedicular durante a inser¢do (MISENHIMER et al., 1989). H4, com certeza, um aumento do

torque sob o parafuso conico maior do que com o cilindrico (KWOK et al., 1996).

Kwok et al. (1996) estudou parafusos conicos e cilindricos com a finalidade de avaliar
o torque insercional e for¢a de arrancamento de ambos e compara-los. Para tanto, foram
utilizados vértebras frescas descongeladas de humanos, com uma média de 76 anos de idade.
Os testes foram feitos em espelho, a fim de evitar a variabilidade inter-amostral. Os

resultados sdo visualizados na Figura 55.
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Figura 55 - Resultados dos varios tipos de parafusos. Em torque o parafuso coénico (3) apresentou
uma ligeira superioridade em relagdo aos outros. Contudo, o mesmo nao pode ser encontrado em
relagdo a forga de arrancamento do parafuso conico (3) em relagdo aos outros cilindricos.

95



Abshire et al. (2001) utilizando-se de vértebras de suinos jovens testou dois parafusos
ambos com 6,5x40mm de didmetro e comprimento respectivamente, realizando teste de
arrancamento para avaliar a rigidez e a for¢a de arrancamento. Os resultados mostraram que
houve significancia na rigidez entre os dois parafusos, em favor do conico (p=0.01) e com

uma tendéncia para maior for¢a de arrancamento também para o conico (p=0.07).
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Figura 56 - Resultados da rigidez entre o parafuso conico e cilindrico, com vantagem de 50%
(p=0.01) de rigidez em favor do conico. A for¢a de arrancamento foi maior (17%) para o conico, mas
ndo alcangou significancia (p=0.07 — demonstrando uma tendéncia) (ABSHIRE et al., 2001).

Defino et al. (2012), em vértebras de bezerros com densidades normais, utilizou
parafusos com Smm e 3.8mm de diametros externos e internos respectivamente, e comparou
com outro parafuso com duplo contorno interno de 5.2mm de didmetro externo e diametro
interno conico, na sua por¢do maior de 4.8mm e menor de 3.2mm. Ambos os parafusos
tinham 30mm de comprimento. Foram analisados o torque de inser¢do e a forca de
arrancamento. Os resultados do torque e for¢a de inser¢do foram respectivamente para o
parafuso cilindrico 1,2 £0,4N-m e 541,2 £279,6N, e para o parafuso conico 2,0 £0,8N-m e

595,8 £342,1N, sendo que somente o torque alcangou valores de significancia (p<0,05).
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Em outro estudo, Tsai et al. ( 2009) testou 6 tipos de parafuso com os valores e referéncias
do ponto de vista conico ou cilindrico demonstrados na Tabela 6. Estes parafusos foram
inseridos em uma espuma de poliuretano (ndo refere densidade), e testados sob forga de
arrancamento. Os resultados foram os seguintes: Parafuso 1- 1904 £72N, Parafuso 2- 1600
+73N, Parafuso 3- 1568 +46N, Parafuso 4- 1583 +59N, Parafuso 5- 1610 £33N, e Parafuso
6- 1570 +£100N.

Como os parafusos apresentavam muitas variabilidades, além da presenca ou ndo da
conicidade, ndo foi possivel avaliar se houve interferéncia do formato interno do parafuso

nos resultados.

Tabela 6 - Dados e valores dos parafusos analisados (TSAI et al., 2009).

Parafuso Cénico{ Diémetro . Passo da Comprimento
Cilindrico Externo Diametro Rosca (mm)
(mm) Interno (mm)  (mm)
1 Conico 6,0 5,4/3.8 2,4 37
2 Cilindrico 6,0 4,0 2,5 37
3 Cénico 6,0/4,6 5,0/2,6 1,75 40
4 Conico 6,0 5,6/4,2 2,7 40
5 Cilindrico 6,0 4,5 2,8 30
6 Cilindrico 6,0 4,0 2,8 35,5
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Parte do estudo de Kim et al. (2012), avaliou em espuma de poliuretano de trés
densidades diferentes (baixa, normal e alta), parafusos formato interno e externo conicos e
cilindricos. As opg¢des finais foram Cilindrico/Cilindrico, Cilindrico/Conico e

Conico/Conico em didmetro externo e interno respectivamente (Figura 57).

A) B) C)

Figura 57 - Tipos de parafusos analisados A) Cilindrico/Cilindrico, B) Cilindrico/Cénico e C)
Conico/Conico (KIM et al., 2012).

Ap0s sua inser¢do na espuma, foi aplicado uma forga de arrancamento e suas medigdes

em Newtons ficam evidentes na Figura 58.
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Figura 58 - Teste da for¢a de arrancamento (Pullout Strength), dos parafusos Cy/Cy
(cilindrico/cilindrico), Cy/Co (cilindrico/conico) e Co/Co (codnico/cdnico) de acordo com a
densidade da espuma de poliuretano (Alta= Grade 20, Normal=Grade 15 ¢ Baixa= Grade 5). A
conformagdo Cy/Co obteve resultado significativo em relacdo aos demais parafusos (*) (KIM et al.,
2012).
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Passo da Rosca

A rosca do parafuso, como descrito na pg. 71, nada mais ¢ do que um estrutura helicoidal
que circunda um cilindro. Esta estrutura helicoidal apresenta um espacamento entre suas
voltas (passo da rosca), uma altura que a distancia do cilindro (altura da rosca) e um formato,

podendo variar de quadrado, trapezoidal, arredondado e triangular (Figura 38).

Trés classes de passo de rosca sdo definido pela Unified Thread Standard (UNS),
passo grosso, passo fino e passo extra fino. O primeiro ¢ mais recomendado para aplicagdes,
ditas “ordindrias”, especialmente quando inser¢des repetitivas sdo necessarias, ou mesmo
quando seu uso for para materiais moles. Roscas com passos finos sdo mais resistente a
vibragdes, e devido ao seu menor angulo no eixo interno, e ¢ utilizado em automoveis, avides
€ em outras situacdes sujeitas a vibragdes. As roscas com passo extra fino sdo utilizadas nas
situagdes onde o local de insercao apresenta uma espessura fina, e assim a maior quantidade
de rosca ¢ necessaria (NORTON et al., 2006). No osso estas defini¢cdes sdo aproximadas a

estrutura particular do tecido, e por este motivo constituem um capitulo a parte.

Apesar das estruturas intrinsecas do parafuso serem descritas isoladamente, ha
necessidade de entender que todas estdo interligadas, e que se numa conformacao o passo
que trouxe maior rigidez foi “X” mm, € possivel que com outra conformac¢do o passo ideal
seja “Y” mm, e assim por diante para cada detalhe intrinseco. Por isso ¢ dificil encontrar
artigos que lidam com estas varidveis de forma isolada (BRASILIENSE et al., 2013;
KRENN et al., 2008; MEHTA et al., 2012).

Krenn et al. (2008) apresentou em seu trabalho o conceito de Flank Overlap Area
(FOA), com a intensdo de identificar quanto da area projetada no osso € coberta pela rosca
do parafuso. Ja que em termos de mecanica dos sélidos, quanto maior a area entre o parafuso
e o material maior serd seu poder de fixagdo (NORTON et al., 2006). O calculo pode ser
feito para cada rosca e utiliza o diametro externo do parafuso (D.,), o didmetro interno do

parafuso (D), 0 comprimento da area com rosca (/) e o passo da rosca (p) da seguinte forma

(Eq. 8):

FOA = E x(DZy — D%,)| x% ®)

int
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Neste estudo o autor comparou a for¢a de arrancamento em espumas simulando osso
trabecular (testado sob trés formas com densidades diferentes). Os parafusos apresentavam

caracteristicas de rosca diferenciadas entre eles, conforme Tabela 7.

Tabela 7 - Sumério dos Valores dos Parafusos Analisados e Testados sob Arrancamento (KRENN et
al., 2008).

Descritivo do Parafuso Parafuso 1 Parafuso 2 Parafuso 3

Diadmetro Externo (mm) 6 6.2 6
Diametro Interno (mm) 3 3.2 4.2
Passo (mm) 3 2 3
Comprimento (mm) 42 40 43
FOA (mm?) 261 326 206

O resultado demonstrou que a for¢a de arrancamento foi maior no parafuso 1, e ficando
o parafuso 2 e 3 com valores semelhantes e ndo significativos entre ambos. O resultado foi

semelhante nas trés formas de espumas (densidades diferentes - Figura 59).

2500 -

1.500 - J

—e—]

1 000~

Pullout forcein N

S00 -

I | I I | | I | |
Screw1 Screw1 Screw1 Screw2 Screw2 Screw2 Screw3 Screw3 Screw3
(0.12glcc) (0.16gice) (0.32glce) (0.12g/ce) (0.16gicc) (0.32glec) (0.12glee) (0.16glcc) (0.32glcc)

Figura 59 - Resultados da for¢ca de arrancamento (em N - Newtons) dos trés tipos de parafusos
(Screw) de acordo com as diferentes densidades de espumas (valores entre parénteses no eixo X do
grafico) (KRENN et al., 2008).
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O interessante como apontado pelos autores, ¢ que ,mesmo tendo o parafuso 2 o maior
FOA, este ndo foi suficiente para alcangar a maior for¢a de arrancamento. A explicagdo
deriva que se o passo for muito curto, principalmente em situagdes ondo o osso ¢ muito
poroso, ndo existe material sélido (0sso) entre as roscas, mas somente fragmentos apoiados

no ar (espago trabecular), o que acarreta menor poder de fixacao.

Brasiliense et al. (2013) utilizou dois parafusos com comprimento e didmetro externo
iguais mas com diferengas nas roscas. O parafuso com dupla rosca (dual thread), assim
chamado, apresentava na por¢do que cabe ao pediculo o dobro de voltas se comparado a
por¢do correspondente ao corpo da vértebra. Este foi testado contra um parafuso com

caracteristicas usuais com rosca simples (single thread) (Figura 60).

Figura 60 - Estudo de Brasiliense et al., (2013) comparando parafuso com rosca dupla (Dual) a
simples (Single).
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Os parafusos foram testados em vértebras frescas descongeladas, com densidade
média de 0.794 +0.147g/cm” e ainda em duas espumas simulando osso com densidade
semelhante ao normal e osteoporético, como forma de controle. Os resultados mostraram
que a conformacdo de dupla rosca ndo trouxe maior for¢a de arrancamento nem forga de
torque ao parafuso, quando comparado ao parafuso simples, j4 que proveu um aumento de
7.8% na forca de arrancamento. O mesmo aconteceu nas espumas controles. Os autores
acreditam, que o passo curto da rosca do parafuso duplo, possa ter interferido no
recrutamento e na capacidade de comprimir a massa dssea. Ao invés de compactar 0sso
solido entre o passo da rosca, como previamente hipotetizado, parece que a maior quantidade
de roscas mitigaram mais 0 0sso em pequenos fragmentos entre os pequenos espacos do
passo da rosca, e este fator levou a uma menor capacidade de fixacdo. Além disso, por terem
usado ossos, ou espumas com baixissima densidade, seja possivel que estes resultados sejam

subestimados em vértebras com densidades maiores.

Mummaneni et al. (2002) avaliou dados mecanicos de dois tipos de parafusos com
estruturas iguais, com exce¢ao no passo da rosca. Um parafuso apresentava uma segunda

rosca com altura menor da outra (Figura 61).

\/

0 1 2 3 - B 6

Figura 61 - Parafusos avaliados, mostrando o implante com dupla rosca sendo a segunda menor em
altura, e comparando com o parafuso usual (MUMMANENI et al., 2002).
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Os parafusos foram inseridos em vértebras de doadores idosos (artigo ndo faz
referéncia da densidade 6ssea), e avaliou a forca de arrancamento, rigidez, maximo ponto de

falha e energia acumulada para falha conforme Figura 62.

:222 .-'.\ Curva = Rigidez
g 800 W Maxima Forg¢a de Arrancamento
g 600
= 400 Arca Marcada= Energia

200 Acumulada para Falha

0 10 20 30 40 50
Deslocamento (mm)

Figura 62 - Dados fisicos avaliados dos parafusos. (N= Newton, mm= milimetros) (MUMMANENI
et al., 2002).

Os resultados, segundo seus autores, mostram que uma segunda rosca, com altura
menor a primeira, ndo trouxe nenhum ganho em qualquer pardmetro mecanico analisado em
vértebras de individuos idosos. Nenhum comentario, feito pelos autores, conseguindo

explicar seus resultados.

Dois outros autores (HERBERT et al., 1984; SAMMARCO et al., 1989) descreveram
um outro principio relacionado a um parafuso com roscas diferentes. Relatam que em
fraturas de mao (osso escafoide), o indice de ndo unido ¢ significativo mesmo com a
utilizagcdo de miniparafusos (50%). Como forma de melhorar estes resultados eles descrevem
um parafuso com duas roscas, como forma de trazer melhor unido entre os fragmentos do

osso fraturado, e esta falta de juncdo imediata, poderia trazer a ndo unido futura (Figura 63).

Figura 63 - Sistema de parafuso para uso em ossos da mao, usual (a esquerda) e o com dupla rosca
(a direita), mostrando que o Passo (P1) dos parafusos sdo iguais, e maiores do que o do parafuso com
dupla rosca (P2) (HERBERT et al., 1984).
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Infelizmente os autores ndo discutem o processo biomecanico desse resultado de unido
com estes dois tipos de parafusos. Aqui ¢ possivel fazer uma adendo neste sentido,
observando que no parafuso com duas roscas, por ter a P1(Figura 63) maior passo do que a
P2, a primeira consegue, em cada volta do parafuso, adentrar mais e com e a P2 menos,
assim trazendo o fragmento (onde P2 estd inserido) para junto do outro (onde P1 esta

inserido).

DeCoster et al. (1990) utilizando 6 tipos de parafusos dentro de uma espuma que
simulava osso, formada de 33-cc uretano, avaliou suas forcas de arrancamento. Descrevendo
aqui somente dados referente ao passo da rosca, foram comparados dois parafusos com 6,0,
5,0 e 1,0mm versus 6,0, 5,0 e 2,5mm respectivamente didmetro externo, didmetro interno e
passo da rosca. O resultado mostrou que a forca de arrancamento diminui de 1360N para
1102N quando o passo da rosca aumentou em 2.5x, uma reducao de 19% aproximadamente

no arrancamento.

Mesmo sendo uma estrutura importante na microarquitetura do parafuso, o passo da
rosca ainda carece de identificacdo quanto ao seu poder de ajudar ou ndo na estabilizagdo

imediata.

Em primeiro lugar, toda a vez que se compara duas variaveis, ha necessidade de isola-
las de modo a ndo haver confusdo no momento de analisar os resultados. Ou seja, inimeros
autores comparam parafusos de marcas ja consolidadas, e entre estes parafusos ndo ha um
padrdo. Eles variam, entre as amostras, ndo somente um parametro, como o passo da rosca,
mas também os didmetros internos e externos, se ¢ conico ou cilindrico e assim por diante
(ABSHIRE et al., 2001; SKINNER et al., 1990). Ou seja, na hora de definir o real valor da

variavel, a conclusdo fica imprecisa.

Além, parece bem definido, como descrito acima, que os resultados, dos valor dos
dados mecanicos quanto a fixa¢ao dos parafusos, variam, a depender do local onde os testes
sdo feitos, se em 0sso normal, osteopordtico ou em espumas, que simulam o 0sso, mesmo se

s0 a variavel passo da rosca for modificada.
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Altura da Rosca

A altura da rosca ¢ um valor indireto da diferenca entre o raio externo e o interno do parafuso
(Figura 40 e Figura 64). Junto com o passo da rosca forma uma regido que normalmente ¢
preenchido pelo tecido dsseo, que foi expulso pelo cilindro do parafuso (medido pelo
diametro interno), principalmente se o osso tiver uma densidade elevada. Aparentemente,
quanto maior a altura da rosca, mais osso estard alojado dentro dela. Desde que houvesse

osso suficiente ocupando a parte a ser preenchida pelo cilindro do parafuso (ASNIS et al.,
1996).

Figura 64 - Defini¢do da altura da rosca (setas) (Arquivo Pessoal).

Se a literatura ja ¢ escassa quando o assunto for o passo da rosca, estudos envolvendo
somente a altura ndo foram encontrados. O que se tem, sdo citacdes dentro de estudos
especificos envolvendo outros questionamentos (ASNIS et al., 1996; DECOSTER et al.,
1990; KRENN et al., 2008; MIGLIORATI et al., 2013; PATEL et al., 2010; YAZU et al.,
2005).

No estudo de Krenn et al. (2008) citado acima (pg. 100) os autores somente comentam,
fazendo referéncia a diferenca entre o didmetro externo, interno e o passo da rosca, que em
0ss0s osteopordticos quanto maior for o espago criado por estas estruturas maior sera a

quantidade de osso recrutado no espago, o que, a principio, acarreta uma maior estabilidade.
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Chapman et al. (1996) relata, quando descreve, que os parafusos com uma rosca mais
profunda (um didmetro interno menor) ou com um passo de rosca reduzido, obtiveram
melhores resultados de fixacdo em materiais de ensaio porosos rigidos, do que outros
parafusos. Este estudo fixou-se em estudar o comportamento do parafuso ortopédico no osso
trabecular. Especificamente, este autor descreve que foram utilizados trés espumas de
poliuretano com densidades baixas (0.16g/cm’), moderada (0.24g/cm’), e alta (0.32g/cm”).
Além, para avaliar a confiabilidade dos estudos de arrancamento nas espumas, foram
utilizados ossos de cabras jovens (6 semanas de idade) e vértebras toracicas humanas
descongeladas. Foram utilizados 12 tipos de parafusos, sendo aqui analisados os resultados

relacionados a altura da rosca. A Tabela 8 resume os resultados.

Tabela 8 - Valores da forca de arrancamento dos parafusos em espumas de poliuretano de acordo
com as medidas dos parafusos.

Di Altura Forga de Arrancamento

iametro (mm) x R o ;

Comprimento (mm) DRI Alta Média Baixa

(mm) Densidade Densidade Densidade

4.0x 14 0.63 518 £56 N 336 £27N 153 £18N
4.0x 14 1.05 631 £13N 428 +9N 194 £25N
7.0x 16 1.00 1153 £69N 675 £47N 273 £22N
7.0x 17 1.25 938 +£52N 598 £14N 298 £5N
7.0x 32 1.00 2355 £127N 1502 £64N 467 £77N
7.0x 32 1.25 2042 +46N 1375 £16N 545 +17N
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Nao houve de maneira geral uma tendéncia de maior ou menor for¢a de arrancamento

em pequenas variagdes nas alturas das roscas.

Patel et al. (2010) fez comparagao de dois tipos de parafusos com didmetros externos
e comprimentos iguais mas com altura da rosca e passo da rosca diferentes. O parafuso dito
“cortical” apresentava respectivamente 0,74 e 1,83mm, e o parafuso “trabecular” 1,32 e
2,60mm. Foram realizados testes de arrancamento em espumas de varias densidades (0,09,
0,16 e 0,32 g/cm’) sob varios angulos diferentes. O resultado mostrou uma diferencga
insignificante entre os parafusos nas espumas de 0,09g/cm’, leve diferenca em favor do
parafuso trabecular para 0,16g/cm’ e diferenca significativa em favor do parafuso trabecular
em espuma de 0,32g/cm’. Apesar do parafuso cortical ter sido desenvolvido para tecidos
Osseos de alta densidade, e o parafuso trabecular para baixas densidades, o ultimo obteve
melhores resultados na maioria das amostras. Os autores relatam que a explicacdo provavel
esta relacionada no fato de que mesmo as espumas com alta densidade (0,32g/cm’), foram
construidas como forma de simular o osso trabecular e ndo cortical. A superioridade do
parafuso trabecular, na for¢a de arrancamento, ndo pode ser creditada ao aumento do passo
da rosca ou a maior altura da rosca, ja que os testes foram feitos somente com estes dois

parafusos.

Gausepohl et al. (2001) testou oito diferentes parafusos classificados como parafusos
trabeculares (1 tipo), corticais (4 tipos) e finos (3 tipos). Infelizmente nao ha referéncias das

dimensdes intrinsecas dos parafusos, como o passo ou a altura da rosca (Figura 65).
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Figura 65 — Amostra dos parafusos utilizados no estudo, trabecular de 4mm de ) (a) cortical com
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3.5mm de @ (b), cortical com 2.7mm de @ (¢), fino com 2.2mm de @ (d), finco com 1.6mm de @
(e) e fino com 1.2mm de @(f). @=Didmetro (GAUSEPOHL et al., 2001).

Os implantes foram inseridos em dois meios, espuma de poliuretano e osso trabecular

da cabeca do fémur de bovinos, onde aplicou-se uma for¢a de arrancamento de S0mm/min

e anotada a for¢a maxima de sustentacdo. Os resultados sdo visualizados na Figura 66.
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Figura 66 - For¢a maxima de sustentagdo dos diferentes tipos de parafusos no meio poliuretano (A)
e osso trabecular bovino (B). For¢a de sustentagdo em Newtons (GAUSEPOHL et al., 2001).

Os resultados mostram que a for¢a de sustentacdo foi maior, quanto maior foi o

diametro externo do parafuso, no entanto a significancia ficou maior somente no meio de

poliuretano (p<0,05) e ndo no meio dsseo, os autores relacionam esta insignificancia ao

desvio padrdo elevado. Entretanto, fazem um estrapolag¢do dos dados adquiridos e simulam

de forma tedrica se todos os parafusos apresentassem o didmetro externo de 4mm. O artigo

ndo cita como foram adquiridos os novos resultados, mas os valores foram em favor dos

parafusos com roscas finas (Figura 67).
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Figura 67 - Recalculo dos resultados no meio poliuretano, sendo que agora todos os parafusos
apresentam 4mm de didmetro (GAUSEPOHL et al., 2001).
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De forma estranha o trabalho mostra dados histologicos, obtidos a partir de cortes do
0sso apoés plastinagdo (uma forma fixagdo e de preservacdo da matéria bioldgica). Nestes
nota-se uma clara perda das ranhuras, feitas pelas roscas do parafuso, nos implantes de rosca
fina (Figura 68). Um bom indicativo que quanto menor o arranjo e interligacdo entre o
parafuso e o osso maior sera sua estabilizacdo no meio (BRASILIENSE et al., 2013;

KRENN et al., 2008; NORTON et al., 2006), mas o trabalho ndo chega a essa conclusao.
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Figura 68 - Imagens mostrando fotos (em cima) e desenho esquematico (abaixo) dos trés tipos de
parafusos, trabecular (a), cortical (b) e fino (c). Notar a grande presenga de substrato 6sseo macerado
pelo parafuso nas bordas das roscas (GAUSEPOHL et al., 2001).
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Formato da Rosca

O desenvolvimento de um parafuso adequado, com um desenho ideal, ¢ essencial para se
alcancar um resultado excelente no organismo humano, principalmente entre varios
individuos, com caracteristicas fisicas tao distintas. Depois do didmetro externo do parafuso,
o formato da rosca talvez seja a variavel do parafuso mais estudada na literatura (SHEA et

al., 2014).

Do ponto de vista puramente mecanico, a carga distribuida no parafuso sera altamente
dependente da quantidade de material que € posto em contato como a estrutura do parafuso
(NORTON et al., 2006). Desta forma, a principio, por haver um incremento na area de
contato entre o parafuso pedicular e o osso trabecular, havera uma melhor distribui¢do de
forgas, e assim, melhores indices na for¢a de arrancamento deste implante. Entretanto, por
se tratar do 0sso, uma estrutura anisotropica e nao linear, estas inferéncias, baseadas em
estruturas mais homogéneas, ndo podem ser transpoladas (BRASILIENSE et al., 2013;
HIRANO et al., 1997; KRENN et al., 2008; WEINSTEIN et al., 1992).

O formato da rosca pode variar sob diversas formas geométricas, descritas como
formato em “V”, trapezoidal, arredondado, rosca de dente e quadrado (Figura 39). De forma
convencional, no que tange a aplicacdes na engenharia, o desenho em “V” ¢ apropriado a
processos de “fixa¢ao”, ou seja, utilizado para a¢des que requerem que duas partes obedegam
um padrdo de junta definitiva (NORTON et al., 2006). O formato quadrado e o trapezoidal
(também definido com ACME) sdo utilizados para situagdes onde existam grande
transmissao de carga. A rosca ACME nao ¢ tao eficiente como a rosca quadrada, devido a
friccdo adicional a acdo em cunha, mas muitas vezes ¢ preferido porque € mais facil de
usinar. (SHIGLEY et al., 2002). Se a carga for unidirecional o op¢do pode ser a rosca de
dente, ja que terd mais capacidade de suportar carga no sentido direcional da raiz (Figura

69).
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Figura 69 - Desenho esquematico de alguns tipos de roscas (NORTON et al., 2006).

Kim et al. (2012) manufaturou 9 parafusos com formas diferentes (cilindricos e
conicos), e com roscas em “V”, rosca de dente e rosca quadrada, realizando testes de
arrancamento em trés tipo de espumas de poliuretano (Grau 5 — 80,1Kg/m’, Grau 15 —240,3
Kg/m® e Grau 20 - 32 Kg/m®), representando baixo, normal e alta densidade comparada ao
osso normal. Todos os parafusos apresentavam os mesmos didmetros internos e externos,
comprimento e passo da rosca. Avaliando-se aqui somente os resultados referentes ao tipos
de roscas, observaram os autores que, os parafusos em “V”’ obtiveram melhores respostas na
forca de arrancamento em Newtons, conforme Figura 70. Choi et al. (2012) realizou estudos
muito semelhantes e concluiram que os parafusos com formato da rosca em “V” apresentam

o maximo de for¢a de arrancamento independente da da densidade do tecido 6sseo.
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Figura 70 - Resultados dos testes de arrancamento em diferentes espumas, de acordo com o desenho
da rosca. V=Rosca em "V", RD= Rosca de Dente, Q= Rosca Quadrada (KIM et al., 2012).
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A osteointegracdo (ossificacdo definitiva entre o parafuso e o 0sso) parece ter muita

relacdo entre a area total do implante e o osso (BRASILIENSE et al., 2013; KRENN et al.,

2008). Sob forma tedrica, a area de contato e a distribui¢do de cargas guardam uma relagdo

direta (AKKOCAOGLU et al., 2005). Lee et al. (2010) realizou um estudo através de

elementos finitos, a fim de avaliar a drea de contato e a distribui¢do de cargas como 0sso

cortical. Foram criadas malhas representando 3 tipos de parafusos, denominados simétricos

(assemelhando como a rosca em “V”), quadrado e rosca de dente (Figura 71). Do ponto de

vista dimensional, a fim de evitar erros nas medigdes, os trés tipos de roscas apresentaram a

mesma altura (0,35mm) e largura (0,50mm), fazendo com que a rosca quadrada apresentasse

um passo de 0,80mm e os dois restantes de 0,60mm.

Bone — Implant

Symmetrical Square Buttressed

- Symmetrical
== Square
== Buttressed

Figura 71 - Em A visualizacdo da 4rea de contato do osso (em laranja) e o parafuso (em amarelo). B
mostrando a impressdo dos trés tipos de rosca no osso e C mostrando a diferenca dos trés tipos de
desenhos. Bone = Osso, Implant = Parafuso, Symmetrical = Simétrico, Square = Quadrado e
Butressed = Rosca Denteada, termos traduzidos do inglés original (LEE et al., 2010).
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A area de contato foi maior para a rosca quadrada, seguida da denteada e por ultimo a
simétrica (Figura 72). Notar que independente da conformagao do parafuso (se cilindrico ou
conico) e o tamanho do passo, as areas foram maiores no parafuso quadrado e menores no

simétrico, ficando a rosca de dente como intermediaria.

[ Simétrico B Quadrado M Rosca de
Dente

145

145 - 144

Total Contact Area (mm2)

130

125

120 T
Cdnico Cilindrico Cilindrico
Passo: 0.6mm Passo: 0.6mm Passo: 0.8mm

Figura 72 - Valores das areas dos trés parafusos com conformagdes diferentes e passos diferentes
(LEE etal., 2010).
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O osso pertencente a por¢ao pedicular ¢ claramente diferente da regido do corpo
vertebral. Fato é que, segundo alguns autores, a for¢a de arrancamento da regido pedicular
compreende mais de 60% da forca total do parafuso pedicular (HIRANO et al., 1997;
WEINSTEIN et al., 1992). Outros avaliaram que 82% da rigidez cranio-caudal do parafuso
¢ realizado no pediculo vertebral (HIRANO et al., 1997). Assim sendo, ¢ razodvel idealizar

e desenvolver roscas diferentes para cada regido da vértebra.

Pensando assim Inceoglu et al. (2004) analisou trés tipos de parafusos inseridos em
vértebras de bezerros. Os parafusos inseridos eram: 1- Conicos com tamanho 7.5x40mm
(didmetro e comprimento) com rosca progressiva caracterizada por formato em “V” com
transformagdo para trapezoidal perto da conexdo com a cabega do parafuso; 2- Conico de
7,5x40mm com rosca em “V” tradicional; 3- Cilindrico 6,5x50mm com rosca “V” (Figura
73). Os parafusos 2 e 3 apresentam o passo da rosca em 1.8mm, ja o parafuso 1 iniciava na

ponta com passo de 1,8 mas chegando na por¢ao perto da cabeca com um passo de 1,6mm.

Figura 73 - Descri¢cdo dos parafusos 1-3 da esquerda para a direita: 1- Conicos com tamanho
7,5x40mm (didmetro e comprimento) com rosca progressiva caracterizada por formato em “V” com
transformacao para trapezoidal perto da conexdo com a cabega do parafuso; 2- Coénico de 7,5x40mm
com rosca em “V” tradicional; 3- Cilindrico 6,5x50mm com rosca “V” (INCEOGLU et al., 2004).
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Com esse tipo de conformagdo, o parafuso 1, a ideia, seria criar uma concentracao de
tecido 6sseo cada vez mais denso, j& que o passo da rosca teve seu espago diminuido em 0,2
mm, da ponta para a cabeca do parafuso, aumentar a area de contato osso-parafuso com a
conformagdo trapezoidal (LEE et al., 2010). Porquanto, a tensdo contra o tecido 6sseo
normal, ao redor do parafuso seria maior, acarretando assim, uma maior forca de
arrancamento. Os autores analisaram tanto o torque requerido para a inser¢ao dos parafusos,

quanto a for¢a de arrancamento.

~ 3000~
A) 5 ' z B)
' ' S
=
7.5 | . 2 2000
- w g
= | I (%)
~ 5.04 c
g > g
4 < 1000-
[«] )
= 254 -]
0.0 2 o
1 2 3 1

Figura 74 - Resultados do torque (A) e da forga de arrancamento (B) dos parafusos 1- Conicos com
tamanho 7,5x40mm (didmetro e comprimento) com rosca progressiva caracterizada por formato em
“V” com transformagdo para trapezoidal perto da conexdo com a cabega do parafuso; 2- Conico de
7,5x40mm com rosca em “V” tradicional; 3- Cilindrico 6,5x50mm com rosca “V”. Os resultados
comparativos que alcancaram diferenga estatistica estdo assinalados com *** e indicados pelos
colchetes INCEOGLU; FERRARA; MCLAIN, 2004).
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Os resultados, somente a luz da forma da rosca, segundo os autores, foram
decepcionantes. Visto que o parafuso com maior capacidade de tencionar o osso ao redor,
além de trazer a associacdo do formato trapezoidal, seria o 1, mas este ndo confirmou a
expectativa. Mesmo tendo apresentado um torque maior do que o coletado no parafuso 2
(158% maior se comparado com parafuso 3), sua forca de fixacao foi praticamente a mesma
dos outros dois. A explica¢do dada pelos autores, faz mencao a propriedade anisotrdpica do

0ss0, como ja descrito anteriormente (pg.84).

Yaman et al. (2015), utilizou trés diferentes parafusos, Tipo A com formato conico
uniforme e rosca simples e rosca em formato “V”’; Tipo B com formato conico uniforme e
com rosca dupla e rosca em formato “V”’; e Tipo C com formato conico duplo (até metade
do parafuso com uma angulacdo conica, e ap6s outra angulacdo) com rosca dupla tendendo
de formato em “V” para trapezoidal. Destaca-se ainda que os parafusos apresentavam o
passo da rosca iguais (2,6mm), com exce¢ao do parafuso Tipo C que na sua por¢ao inicial
(ponta) era de 2 mm. Ainda que as roscas tinha angulagdes diferentes, com o intuito de
permitir as caracteristicas de rosca simples, rosca dupla e formatos conicos duplos (Figura
75). Ademais, as dimensdes foram iguais em comprimento e didmetro, 45x5,5mm

respectivamente.

Figura 75 - Formatos dos parafusos do estudo, Tipo A, B e C (YAMAN et al., 2015).
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Os testes de arrancamento foram realizados sob trés meios, espuma de poliuretano de
25mm, 50mm e vértebras de ovelhas e inseridos conforme Figura 76. A espuma de
poliuretano foi utilizada com o intuito de obter-se a for¢a de arrancamento somente se o

pediculos fosse utilizado na fixagdo vertebral.

~:

” P Ferramenta de
Arrancamento

!
:

.l

Fixagdo
Superior

Aparato de
Arrancamento

Parafuso

Espuma

Vértebra
de Ovelha

Fixagdo
Inferior

Figura 76 - Trés formas de arrancamento, A em espuma de poliuretano de 25mm, B espuma de
poliuretano de S0mm e C em vértebra de ovelha (YAMAN et al., 2015).

Os resultados foram para o parafuso Tipo A na ordem de espuma 25mm, 50mm e

vértebra de ovelha, 879, 910 e 431N; para o parafuso Tipo B, 820, 967 e 614N; e para o Tipo
C 926, 1050 ¢ 752N .
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» Espuma de 25mm
600  Espuma de 50mm

. Vértebra de Ovelha
400

200

Forca de Arrancamento (N)

Tipo A Tipo B Tipo C

Figura 77 - Gréafico mostrando as diferencas nas for¢as de arrancamento para cada parafuso, com
seus desvios padrdes, para cada meio (YAMAN et al., 2015).
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O estudo mostrou que ao ser comparados com o parafuso controle (Tipo A) o parafuso
Tipo B que tinha um aumento do angulo da rosca (12° para 18°) e duplicando a hélice trouxe
uma reducdo de 6,2% da forga de arrancamento para a espuma de 25mm e um aumento de,
6,3% e 42,5% da forca de arrancamento respectivamente da espuma de 50mm e vértebra de
ovino. Da mesma forma, o parafuso C que mudou o angulo da hélice (12° para 18° ¢ 23°),
duplicou a hélice e ainda alterou o passo e a altura da rosca, conseguiu um aumento de 5,9%,
15,4% e 22,5% dos meios espumas de 25 e 50mm, e vértebra de ovino respectivamente.
Infelizmente os autores ndo relatam se algumas destas comparagdes alcancaram

significancia.
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2.6 ELEMENTOS FINITOS

2.6.1 Introducao

Nos dias de hoje as ferramentas digitais como os Elementos Finitos (EF) ou Modelos de
Elementos Finitos (MEF) sdo extremamente difundidos na engenharia de andlises. Suas
ferramentas sdo empregadas de forma extensiva na andlises de sodlidos, estruturas,
transferéncias de calor e assim por diante. Ou seja, MEF sdo utilizados, virtualmente, em

todos os campos da engenharia de analises.

O desenvolvimento do MEF como solugdo praticas para problemas de engenharia
comecou com o advento do computador digital, ou seja, no momento em que equacdes

algébricas foram estabelecidas e resolvidas por este método (BATHE, 20006).

Como em muitas situagdes de inovagdo, ¢ muito dificil definir o exato momento da
“data da inven¢d0” dos MEF, mas os primordios foram cientistas, matematicos e
engenheiros, especialmente R. W. Clough, que em 1960 utilizou pela primeira vez o termo

“Elementos Finitos” (CLOUGH, 1960).

Os MEF em engenharia, inicialmente, foram desenvolvidos em bases fisicas somente,
para analises de problemas em estruturas mecanicas. Mas logo, foi reconhecido que esta
técnica poderia ser aplicada de foram igualitaria na solugdo de muitas outras classes de

problemas.

E importante entender que os MEF lidam com problemas fisicos, e para tanto solugdes
matematicas devem ser criados para simular os problemas e as solugdes. Portanto, ele
resolvera aos questionamentos fisicos com as informag¢des em linguagem matematica, que
forem imputados no programa, e nunca conseguird resolver mais questionamentos que
estejam contidos neste banco de dados. Outro fator, digno de entendimento, ¢ que estes
programas utilizam, como ferramenta de andlise a ajuda dos desenhos computacionais, os

chamados Computer-Aided Design (CAD), facilitando o entendimento entre o questionador

e a maquina (BATHE, 2006).
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2.6.2 Problemas Fisicos, Modelos Matematicos e Solucoes de EF

Os problemas fisicos, tipicamente, envolvem uma estrutura real por si s6, ou componentes
estruturais da estrutura, sujeitos a certas cargas. A idealiza¢do dos problemas fisicos para um
modelo matematico, requer certas associagdes com as equagdes diferenciais, que governam
os modelos matematicos. E, assim, as analises dos EF resolvem estes modelos matematicos.
Por serem os EF modelos numéricos, € necessario que a solu¢do seja acurada, o que muitas
vezes ndo ocorre, por isso da repeticdo dos processos de solugdo, com melhor detalhamento

do modelo, até que a precisdo seja alcancada (BATHE, 2006).

E importante enfatizar que, s6 se obtém um entendimento, aproximado, do problema
fisico, ou seja a exatiddo, ainda é impossivel, ja que a reprodu¢do de todos os eventos que
agem, sdo desconhecidos, ou incapazes de computabilizar em modelos matematicos. A
medida que um problema ¢ criado, forma-se um modelo matematico para entendé-lo, entdo
o software faz os célculos e direciona a solugdo. Fica a critério do pesquisador prosseguir
com o resultado ou requerer maior precisdo, através de um refinamento do modelo
matematico. Futuramente, uma mudanga no problema fisico possa ser necessario, € assim
um novo processo com novos calculos deva ser criado com outra solu¢io por meio dos EFs

(BATHE, 2006).

Um dos pontos cruciais, ¢ a selecdo de um modelo ou varios modelos matematicos
adequados ao problema especifico. Estes modelos necessitam ser confidveis e efetivos em
predizer os resultados. Como efetivo, diz-se que seja capaz de trazer a melhor resposta com
menor tempo, dificuldade e custo. Por confiavel traduz-se por ser preciso o suficiente, ja

que seus resultados ndo causarao falhas inesperadas (BATHE, 2006).

Assim quando se enfrenta um problema fisico qualquer, como a capacidade de um
parafuso pedicular com as dimensdes “XY” conseguir suportar a carga de um individuo de
100K g, modelos matematicos devem ser criados e governados pelas equagdes de Geometria,
Cinematica, Leis dos Materiais, Cargas, etc. Estes modelos, em conjunto, trazem em uma
resposta especifica, mas testes mecanicos confirmatorios mostram que a resposta esté errada.
Ou seja, o parafuso ndo aguentaria o peso do paciente. Ha necessidade, assim, de reformular
o modelo matematico, e escolher novas ferramentas até que estas resultem na resposta
correta. O modelo, portanto, ¢ criado, e agora podera ser utilizado para outras situacdes, sem

a necessidade de confirmagdo mecanica (BATHE, 2006).
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2.6.3 Analise de Elementos Finitos e CAD

Inicialmente ao surgimento do MEF, somente estruturas especificas eram analisadas com
esta ferramenta, principalmente em engenharia aeroespacial e industrial. Entretanto, com o
avango em tecnologias computacionais e melhor entendimento dos MEF, outras
modalidades foram sendo alvo de estudo. Assim, os elementos finitos se tornaram parte

integral de processos mecanicos, civis e ultimamente médicos (SIDORENKO et al., 2011).

A andlise de EF ¢ s6 uma parte de todo o processo, confluindo com o resultado e sua
interpretacdo. A primeira parte ¢ a criagdo e representacdo geométrica do problema. Muitos
softwares sdo utilizados neste processo (o mais popular ¢ o AutoCAD). Neste passo, as
propriedades dos materiais, a aplicacdo de cargas e as condi¢cdes adjacentes a geometria
também precisam ser definidas. Assim a geracio de calculos podera ser realizada. E 6bvio
que o modelo matematico devera ser, como descrito acima, efetivo e confidvel. No final ha

a resolucdo das equacgdes, terminando com o pds-processamento.

E importante esclarecer que o modelo matematico e os calculos ndo devem ser a tnica
parte confidvel e robusta, mas sim, em todo o ambiente, no qual o estudo estd sendo criado.
Quanto mais detalhado ¢ o desenho grafico, quanto mais especifico o ambiente a qual ele
estd inserido, e quanto mais perfeito ¢ a aplicacdo das cargas, mais verossimil serd o

resultado final.

Outro ponto importante em MEF ¢ a estimativa de erros, ou seja, identificar quao perto
a solucdo em EF est4 da solugdo matematica exata. Esta estimativa, ndo s6 ¢ importante a
fim de delimitar precisdo, mas como transformar o modelo criado a ser mais preciso, caso
ela esteja longe do ideal. Pode ser que haja necessidade de mudar somente um pequeno

parametro, ou ainda seja imperativo mudar varios, ou até a concepg¢ao toda.
2.6.4 Construciao de um MEF

A constru¢do de um MEF baseia-se no entendimento que se segue utilizando a Figura 78.
Em um dominio qualquer (qualquer material), sabe-se que em um ponto P, este apresenta
duas propriedades fisicas (x e y), que sdo governadas por uma ou mais equagdes. Assim este

ponto P pode ser representado de forma matematica (Figura 78a).
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Em b) na Figura 78, vé-se um elemento triangular, que se aproxima de um subdominio
de elemento finito. Por ser bidimensional assume-se que sua espessura, na dire¢do z, seja
constante. Os vértices do elemento triangular sio numerados, indicando que estes pontos sdo
definidos como sendo noés, ou seja um ponto especifico no EF em que o valor de suas
variaveis devem ser explicitamente calculdveis. NoOs exteriores estdo localizados nas
adjacéncias do EF, e podem ser utilizados para conectar um EF a outro. Ndos que ndo estdo
nas adjacéncias sdo nddulos internos e ndo podem ser conectados com outros elementos. O

elemento triangular aqui em questdo apresenta somente trés nos exteriores.

(@) (b)

(©
Figura 78 - Em um dominio vé-se um n6 em a), trés nés em b) e uma malha parcial de elementos

finitos em c), dentro de um dominio qualquer (HUTTON, 2004).

Um questionamento muito comum quando analisando a formulag¢do de informagdes
em nos ¢, como sdo obtidos valores que estdo fora dos nos no elemento em estudo? Na
verdade os valores dos nos devem ser representativos aos pontos ndo-nds (elementos
interiores), e isto se faz por interpolacdo de aproximag¢do. Com isso cada ponto interno ndo-

nod aproxima-se do externo utilizando-se Eq.11.

¢(x,y) = Ni(x,y)p1 + N, (x,y)p, + N3(x,y) 3 9.)

Onde ¢, ¢, ¢ sdo valores das varidveis de campo (Field Variable do Inglés) nos

nddulos, e Ny, N, e N3 sdo as fungdes de interpolagdo, também conhecidas como fungdo de
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forma (Shape Function do Inglés). Os valores nodais das varidveis de campo sdo tratadas
como constantes a serem determinadas. A funcdo de interpolacdo €, na maioria das vezes,
polindmios de varidveis independentes, derivadas a satisfazer certos requisitos nos nés. Em
resumo, a fun¢do de interpolagdo ¢ predeterminada, fung¢do conhecida de varidveis
independentes, e estas funcdes descrevem variacdes de varidveis de campo dentro do EF.

O elemento triangular (Figura 78b) ¢ dito com tendo trés graus de liberdade, ja que
os valores nodais do campo das varidveis representam as variaveis de campo em qualquer
ponto dentro deste elemento. Assim de forma generalista, o0 nimero de graus de liberdade
associado a um EF ¢ igual ao produto de nimero de nds e o numero de valores das variaveis
de campo, que deverdo ser computadas em cada no.

Como transpor este conhecimento para todo o dominio? Na Figura 78c cada elemento
¢ conectado através de um no externo a outro elemento. A equacdo de EF ¢ formulada de tal
forma, nas conexdes intranodais, que o valor das varidveis de campo, em cada conexao, ¢ a
mesma para cada elemento conectado a um n6, mantendo uma continuidade intranodal. Esta
propriedade ¢ importante, a fim de garantir contiguidade entre os elementos.

Mesmo sendo um elemento coeso entre si, apresenta propriedades interelementares
de gradientes (derivadas), e estes comportamento ¢ muitas vezes mais esclarecedor do que o
proprio elemento. Por exemplo, em problemas estruturais, as variaveis de campo sdo o
deslocamento, mas o real interesse ¢ a deformagdo causada pela tensdo aplicada. A
deformacao ¢ na verdade a primeira derivada dos componentes de deslocamento, e ndo ¢
continuo em todo o plano.

O processo de representar fisicamente um dominio com elementos finitos ¢ definido
como criacdo da malha, e o resultado ¢ a malha per si. A criagdo da malha, a fim de
representar o objeto da forma mais real possivel, € um processo muitas vezes restrito, ja que
por ter linhas retas, torna-se impossivel contornos arredondados.

Na Figura 79 visualiza-se um objeto com contornos arredondados, mas durante o
processo de criagdo de malha com elementos quadrados, ndo conseguiu a completa realidade
do dominio (a). Mas quando utilizou-se quadrados menores houve uma clara maior cobertura
e a curvatura foi alcancada de forma mais adequada (b). Talvez elementos triangulares

aproximaria melhor a malha ao dominio.

123



4

(a) (b)

Figura 79 - Dominio irregular com elementos quadrados maiores (a) e menores (b) (HUTTON,
2004).

Quanto maior o numero de elementos existentes na malha, ou seja menor sao os
elementos, mais incrementado ¢ a solu¢do de EF. As mudangas incrementais fazem um
processo de refinamento de malha e se aproximam a solucdo exata assintoticamente. Esse
processo ¢ chamado de convergéncia. A fim de ilustrar considera-se a Figura 80. A figura
cOnica esta suspensa e presa em sua base, e sujeita a tensdo por carga na outra ponta.
Assumindo que o deslocamento ocorre na parte onde a carga ¢ aplicada cria-se um cilindro
com darea aproximada (b). Assim, a primeira aproximacdo retorna uma malha com um
elemento. Ap0s, ¢ criado um modelo com dois elementos (c) e em ultima instancia um
modelo com quatro elementos (d). Para este modelo simples o deslocamento na ponta do

dominio sera conforme descrito na Figura 81.
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Figura 80 — Em a) a estrutura conica esté sujeita a carga de tensdo: r(x)=ry - (%) (ro-r). B) Ao dominio

conico € caracterizado uma area utilizando a média, e a estrutura original ¢ detalhada em linhas
descontinuadas. Em c) a area ¢ modelada com dois elementos e em d) com quatro elementos.
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Figura 81 - Em a) o Deslocamento (§) em x = L (comprimento)e de acordo com o o numero de
elementos sendo criados, maior ¢ a aproximacdo ao valor exato. B) Compara¢do com os diferentes
tipo de elementos e o valor exto .
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Como descrito acima o grau de deslocamento ¢ importante, mas em muitos estudos
com EF a deformidade decorrente de alguma tensdo ¢ o principal questionamento. E como
estas variaveis decorrem do deslocamento, sdo denominadas como variaveis derivadas.
Utilizando-se do exemplo acima, podemos calcular o grau de deformagao com os diferentes
elementos (Figura 82). A tensdo ¢ continua em cada elemento, mas € representado sob uma
solugdo descontinuada, em termos de tensdo-deformacgao, € como o aumento do nimero de

elementos o espaco de descontinuidade diminui em magnitude.
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Figura 82 - Comparagdo da tensdo axial computada no objeto conico og = F / Ay onde o ¢ a

deformidade final e oy a deformidade inicial, L o comprimento, F a forga aplicada e A, area inicial
(HUTTON, 2004).

A formulagdo do MEF, para um determinado problema, ¢ tal que o os resultados
iniciais sdo continuos, de elementos para elementos, mas as derivadas destes elementos nao
o sdo. Entretanto, com o refinamento da malha, as variaveis derivadas tornam-se cada vez
mais proximas e uma continuidade relativa ¢ adquirida (HUTTON, 2004). E esta ¢ a forma
como um MEF pode tornar-se exato. Se ha possibilidade de saber, por meios fisicos o valor
exato, hd que se refinar a malha até que este objetivo seja alcangado. Caso esse ndo seja
conhecido, ha ainda a possibilidade de discutir convergéncia e transformé-la em solugdo
correta. Apds este ser alcangado, hd que se questionar: (1) houve convergéncia numérica?
(2) o resultado tem sentido fisico-mecanico? (3) as leis fisicas foram obedecidas? (4) o
descontinuo de varidveis derivadas esta razodvel?. O aceite dar-se-4 quando o bom senso

acima de tudo prevalecer, e entdo ha possibilidade de que o MEF seja validado.
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2.6.5 Visao Geral dos MEF na Coluna Vertebral

No estudo da biomecanica da coluna vertebral, o pesquisador pode optar por dois métodos,
o estudo experimental, utilizando vértebras ou materiais sintéticos que simulam a estrutura
Ossea, e aplicar quaisquer fator mecanico que este estiver interessado. Ou, podera utilizar o

estudo analitico (modelo matematico). Um ndo ¢ excludente ao outro, mas complementares.

O modelo matematico pode ser considerado como um experimento substituto, capaz
de ser repetido quantas vezes for necessdrio, somente variando um ou mais de um
parametros, com a consequente observagdo dos resultados de cada mudanca. Ademais,
consegue superar os estudos experimentais pela habilidade em estimar parametros que ndo

podem ser facilmente medidos, como por exemplo a tensdo interna de um objeto.

Sabe-se que os modelos matematicos sdo, entretanto, dependentes de experimentos
cientificos, ja que os dados inseridos muitas vezes derivam de resultados j& alcangados com
estudos fisicos. Além, os resultados adquiridos em modelos finitos necessitam ser validados

nos experimentos cientificos (GILBERTSON et al., 1995).

Desde 1983 ha um interesse que s cresce em utilizar modelos matematicos na coluna
vertebral. Entretanto o primeiro estudo utilizando MEF ocorreu em 1972 com Brekelmans
et al. (1972), que desenvolveu um modelo de malha para um fémur humano e conseguiu
reproduzir um grafico de tensdo-deformagdo baseado em um MEF. Depois de alguns poucos
artigos, Yoganandan et al. (1987) fez uma revisdo extensiva de todos os tipos de modelos
matematicos, utilizados na coluna vertebral, incluindo modelos continuos, discretos e
aglomerados, bem como modelos mais modernos como MEF. Ultimamente os EF tem sido
a melhor ferramenta analitica nos estudos biomecanicos da coluna (GILBERTSON et al.,

1995).
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Na coluna vertebral os modelos formam um estrutura continua, com finitos pontos de
adesdo, chamados de nds, e estes constituem os elementos. Estes elementos geram formas
geométricas das mais variadas (barras, placas, blocos, etc.), contribuindo para a modelagem
de uma coluna, com vérios graus de complexidade. Esta forma de criar, ou adicionar maior
complexidade ao modelo ja existente, traz um curva de aprendizado crescente ao
pesquisador. Em outras palavras, pode partir de um modelo simples e quimérico para um
modelo mais robusto, sempre somando estruturas e fungdes. Atualmente, ja ha trabalhos que
tentam descriminar os estudos com EF em modelos basicos, detalhados ou compreensivos

(FAGAN et al., 2002).

Inumeros propositos podem ser criados ao estudo biomecanico da coluna, alguns
investigam as interacdes entre as partes da coluna (relacdo do disco intervertebral e os
ligamentos ou as facetas articulares, por exemplo) (DREISCHARF et al., 2014; KURUTZ,
2005). Ha possibilidade de se avaliar as variacdes biomecanicas existentes em processo
patoldgicos, como em disfungdes de curvatura, ou na osteoporose, etc. (BAUER et al., 2014;
ZHANG et al., 2008). Mais recentemente, os MEF tem servido de pesquisa inicial para novas
técnicas cirargicas ou instrumentais de uso vertebral (SCHMIDT et al., 2012; ZANDER et
al.; BERGMANN, 2009).

2.6.6 Modelamento da Coluna Lombar

Sendo a coluna uma estrutura composta altamente heterogénea, a estruturacdo da malha ¢é
realizada com varios elementos utilizando-se o principio de que todas seja normais do ponto

de vista fisico-mecanico.

Sob forma geral, existe muita variabilidade em niimeros exatos das propriedades
mecanicas dos componentes vertebrais (Figura 83). Sob um prisma simplista, osso cortical
¢ considerado como um material linear elédstico isotropico (LITTLE et al., 2008;
ROHLMANN et al., 2006; ROHLMANN et al., 2006; ZANDER et al., 2006), com alguns
estudos mostrando ser transversalmente isotropico (SCHMIDT et al., 2009) ou ortotropico
(BOARD et al., 2006). Da mesma forma, osso trabecular ¢ modelado, geralmente, como
isotropico linear elastico (LITTLE et al., 2008; ROHLMANN et al., 2006; ROHLMANN et
al., 2006; ZANDER et al., 2006), ou transversalmente isotropico (SCHMIDT et al., 2009).
A estrutura, altamente resistente, da placa terminal geralmente apresenta inimeras variagdes

conforme identificado na Figura 84.
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Vertebral cortical bone

Material model E |4 G References
[MPa) [MPa]
linear elastic, Rohlmann et al. 2006b, Zander et al. 2006,
isotropic 5000 03
linear elastic, Argoubi, Shirazi-Adl 1996, Kumaresan et al. 1999,
isotropic 10000 0.3 Rohlmann et al. 2006a, 2006¢, 2007,
linear elastic, .
isotropic 11 300 0.2 Little et al. 2008,
Shirazi-Adl et al. 1984, Cassidy et al. 1989, Lavaste
et al. 1992, Goel et al. 1995a, 2002, Lu et al. 1996b,
linear elastic, Smit et al. 1997, Wang et al. 2000, Chen et al. 2001,
isotropic 12 000 0.3 2008, Baroud et al. 2003, Zhong et al. 2006, Deno-
ziere and Ku, 2006, Williams et al. 2007, Ruberté et
al. 2009, Zhang et al. 2009, Kurutz and Oroszvary
2010
linear elastic | 11300 | 0.48 3800
transversely 11300 | 0.20 5400 | Luetal. 1996a, Schmidt et al. 2009,
isotropic 22000 | 0.20 5400
linear elastic, 8 000 0.40 2857
transversely 8 000 0.23 3200 | Noailly etal. 2005, 2007, Malandrino et al. 2009,
isotropic 12000 | 0.35 3200
poroelastic 10 000 0.3 Ferguson et al. 2003,
Vertebral cancellous bone
Material model E | 4 G References
[MPa] [MPa)
Shirazi-Adl et al. 1984, Cassidy et al. 1989, Lu et al.
linear elastic, 10 0.2 1996b, Smit et al. 1997, Goel et al. 1995a, 2002,
isotropic Wang et al. 2000, Chen et al. 2001, 2008, Denoziere
and Ku 2006, Zhong et al. 2006, Ruberté et al. 2009,
50 0.2 Rohlmann et al. 2006a,
81 0.2 Baroud et al., 2003,
linear elastic, 140 0.2 Little et al., 2008,
isotropic 100 0.29 Zhang et al. 2009.
100 0.3 Lavaste et al., 1992,
150 0.3 Kurutz and Oroszvéry, 2010,
500 0.2 Rohlmann et al. 2006b, Zander et al., 2006,
poroelastic 100 0.2 Argoubi and Shirazi-Adl 1996, Williams et al. 2007
linear elastic
transversely :1328 &41% Rohlmann et al. 2006c, 2007,
isotropic )
linear elastic 140 0.45 48
transversely 140 0.176 77 Noailly et al. 2005, 2007, Malandrino et al. 2009,
isotropic 250 0.315 77
linear elastic 140 0.45 48.3
transversely 140 0.32 483 Lu et al. 1996a, Schmidt et al. 2009,
isotropic 200 0.32 48.3

Figura 83 - Valores conferidos em diferentes estudos ao Osso cortical e trabecular (cancellous) E=

Modulo de Elasticidade, V= Coeficiente de Poisson e G= Mddulo de Cisalhamento, MPa= Mega

Pascal (KURUTZ, 2005).

129




Endplate

Material model E 14 References

[MPa)
bony, 12 000 03 Baroud et al. 2003,
linear elastic, 1000 03 Noailly et al. 2005, 2007,
isotropic 1000 04 Chen et al. 2001, 2008,

500 04 Lavaste et al. 1992,

500 03 | Zhang etal. 2009,

100 04 Kurutz and Oroszvary 2010,
cartiliginous, Shirazi-Adl et al. 1986, Goel et al. 1995a, 2002,
linear elastic, Noailly et al. 2005, 2007, Wang et al. 2000,
isotropic 24 04 Zhong et al. 2006, Ruberté et al. 2009,

Lu, et al. 1996, Schmidt et al, 2009
cartiliginous, 5 0.1 Argoubi and Shirazi-Adl 1996,
poroelastic 5 0.17 | Malandrino et al. 2009,
20 04 | Williams et al. 2007,

bony, outer: 12000 | 03
intermediate: 6 000 03 Denoziere and Ku 2006
central: 2000 0.3

Figura 84 - Valores conferidos em diferentes estudos ao Osso cortical e trabecular (cancellous) e
placas terminais (Endplate) E= Mddulo de Elasticidade, V= Coeficiente de Poisson e G= Moédulo de

Cisalhamento, MPa= Mega Pascal (KURUTZ, 2005). Continuagao.

Os elementos posteriores sdo considerados materiais elasticos, lineares e isotropicos,
todos com os mesmos moddulos de elasticidade (E=2500MPa), coeficiente de Poisson
(V=0,25 ou 0,20) (KURUTZ, 2005). As facetas articulares sdo consideradas em separada
com propriedades sem atrito, conectoras de transmissdo de carga (somente compressao)
entre uma vértebra e outra adjacente, com um espago de 0.5mm (ROHLMANN et al., 1997,
2006; ZHANG et al., 2009), nao linear (SCHMIDT et al., 2009). Outros autores, as

consideraram como uma articulagao tendo espaco de 1mm entre as facetas, com capacidade

de gerar atrito (coeficiente de atrito 0,10) (ZHONG et al., 2006).
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2.6.7 Cargas Aplicadas nos MEF

A aplicagdo de qualquer simula¢do em termos de carga a um EF, ira depender muito do
objetivo o qual o estudo esta voltado. Se o objetivo € avaliar a resisténcia vertebral as tensdes
axiais (de cima para baixo), cargas devem ser aplicadas na parte superior da vértebra, e assim
por diante. Muitos estudos tiveram sua aplicacdo com intuito de estudar vértebras normais,
sob diversas situagdo de tensdo, como flexdo, extensao, sair de uma posi¢ao de sentado para
em pé, etc. (BAROUD et al., 2003; CHEN et al., 2001; DENOZIERE; KU, 2006;
FERGUSON et al., 2004; GOTO et al., 2002; ZANDER et al., 2009).

Outros estudos concentram suas atengdes em modelos onde preexiste uma patologia,
com necessidade de correcdo cirirgica ou implementacdao de proteses metalicas. E nestes
casos que os MEF tem seu uso, recentemente, mais explorado (AMARITSAKUL et al.,
2013; CHAZISTERGOS et al., 2006; CHOWDHARY et al., 2013; HANSSON et al., 2003;
HSU et al., 2005; LEE et al., 2010; MACEDO et al., 2015; ZHANG et al., 2008).

Em um estudo tipico EF inicia-se com a modelagem, que pode ser simples ou
complexa, idealizando uma coluna normal. Esta serd primeiramente validada, como
referéncia para simular os segmentos vertebrais sob condi¢des patoldgica. Em seguida, o
modelo serd modificado, através da remocao de certas partes da estrutura vertebral, seguido
da insercao do implante, conforme as instru¢gdes médicas. O efeito do implante pode, entdo,
ser avaliado, comparando os resultados do modelo saudavel e instrumentado, sob varias
cargas fisiologicas. E, por conseguinte, essencial que o MEF da coluna lombar intacta seja
preciso, de modo a refletir o movimento dos segmentos simulados e cargas internas comuns,

entre os varios componentes reais (ZHANG et al., 2008).

E, ainda, um grande desafio o desenvolvimento de um modelo da coluna lombar,
devido a sua complexa ndo linearidade, tanto em geometria quanto em materiais.
Atualmente, apesar de outros métodos também serem mencionados para a construgdo de
geometrias da coluna, ¢ a corrente principal, utilizar dados convertidos, por meio de
tomografia computadorizada, na modelagem da geometria das vértebras, muito devido a sua
precisdo e conveniéncia. Geralmente, as dimensdes vertebrais, ndo sdo criticas para o estudo
de implante, desde que as caracteristicas primdrias reflitam fielmente a sua fungdo e as
propriedades. Entretanto, as caracteristicas secundarias devem ser "similares", como a agdo

dos musculos e ligamentos (ZHANG et al., 2008).
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No entanto, grande cuidado devem ser tomados, para as regides articulares como a
faceta e do disco intervertebral, devido a sua contribuicao significativa para o movimento da
coluna, sob cargas fisiologicas. Além disso, as técnicas de modelagem, da interface, entre o
implante e o osso adjacente, devem também ser observados. A maioria dos estudos utiliza
elemento de contato para simular as interagdes entre a placa terminal e o implante (parafusos,
disco artificial, etc.). A fixagdo do parafuso foi, em geral, simplificada como um elemento
de viga ou um cilindrico simples. Poucos estudos avaliam, como essas suposi¢oes afetariam
a distribuicdo de tensdo resultante € movimento do modelo instrumentado (ZHANG et al.,

2008).

O proprio modo de carregamento de cargas ¢ questdo de debate (ROHLMANN et al.,
2005). J& que, como discutido anteriormente, o processo de simulacdo de tensdo, que
realmente represente o cendrio in vivo ainda carece de desenvolvimento (SHIRAZI-ADL et

al., 2000).

Amaritsakul et al. (2013), com o intuito de analisar as falhas encontradas nos parafusos
pediculares, como quebra, afrouxamento ou dobra, estudou cinco tipos de parafusos num
estudo de EF. Seu trabalho objetivou avaliar qual parafuso teria a melhor fixacdo e o menor
indice de falha. O MEF foi criado num molde tridimensional cilindrico simulando o espago
6sseo ao qual o parafuso seria inserido. Para criacdo da malha foi utilizado o software
SolidWorks 2005, e esta transportada para o software ANSYS 10 Workbench para anélise.
O mesmo foi executado para os cinco parafusos. Estes tinham uma malha de elementos
tetraédricos de 10 nds, j& o osso (cilindro) uma malha de elementos tetraédricos de 20 nos,
tendo ambos os elementos 1,2mm de distdncia. A superficie de contato entre os dois
elementos (osso e parafuso) foi estipulada com ausente de atrito, além de que ndo se permitiu

movimento rotatorio axial.
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Figura 85 - MEF dos parafusos e os cilindros representando o osso com as regides rigidas e moveis
(tensionadas) a) dobra e b) arrancamento (AMARITSAKULet al., 2013).

(b)

Para avaliar a capacidade do parafuso em dobra-se dentro de um cilindro com 20 mm
de didmetro, com um modulo de elasticidade (£) de 20 GPa, e razdo de Poisson (v) de 0,3,
aplicou-se uma carga no sentido transversal ao parafuso de 225N (Figura 85a). O resultado
foi medido através da tensdo maxima na superficie do parafuso, representando a resisténcia

a dobra.

J& para simular o arrancamento o cilindro teve aumentado seu didmetro para 30mm e
com um £ de 137,5MPa, e v de 0,3, como forma de simular um osso osteoporoético (Figura
85b). Além, foi feito uma previsdo de que na inser¢do do parafuso o osso fosse compactado
de forma a exteriorizar ao redor deste, através de um ajuste no modulo de elasticidade, com
uma funcdo da mudanga da densidade elevada ao quadrado, conforme descrito por outros
autores (HSU et al., 2005). Como simulador da tragdo, foi aplicado ao parafuso um
deslocamento de 0,01mm, tendo as estruturas ao redor do parafuso fixadas, ndo permitindo
movimento. O resultado foi a forca reacional axial resultante no parafuso, sendo maior a

forca de arrancamento quanto maior a for¢a reacional.
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Chazistergos et al. (2006), utilizando o entendimento que a for¢a de arrancamento € o
fator mais importante na avaliacdo da fixagdo do parafuso, fez um estudo paramétrico do
comportamento do parafuso pedicular sob dois aspectos, o contato (osso-parafuso) e a
geometria intrinseca do parafuso. Utilizando de um MEF, através do software ANSYS 8,
criou as malhas para os elementos, parafuso, e vértebra; sendo esta representada por um
cilindro. Este cilindro continha ainda diferengas mecancias para representar os diferentes

tipos de ossos que o parafuso encontra na sua inser¢ao (Figura 86).

Todos os materiais foram considerados como sendo isotropicos e lineramente elésticos
em natureza. Os valores de suas propriedades mecanicas foram, titdnio (parafuso) E de
193GPa, v de 0,3, osso trabecular £ de 100MPa, v de 0,2 e osso cortical £ 780MPa e v 0,3.
O coeficiente de atrito foi estipulado em 0.2 entre o 0sso e o parafuso. Para desenho da malha
foi utilizado uma estrutura em 3D tetrahédrica de elementos s6lidos com o software SOLID

187.

De forma a tornar a malha mais precisa, um refinador de malha foi utilizado nas
por¢cdes onde haveria maior concentracdo de tensdo. A fim de assegurar que o
comportamento do modelo ndo dependesse do processo de discretizagdo especifico
escolhido, os autores usaram a "técnica de malha livre" tendo os elemento tamanhos cada

vez menores quanto mais perto chegassem da superficie do parafuso.
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Figura 86 - MEF, com os diferentes elementos representados por cores, vermelho= osso cortical,
roxo= osso trabecular e verde= parafuso, numa visdo coronal (1) obliqua (2) e sagital (3)
(CHAZISTERGOS et al., 2006).
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Em relagdo as condi¢des de ligagdo, as superficies externas foram consideradas iméveis,
enquanto que as duas bases dos cilindros podiam mover-se em quaisquer direcdo. Além, as
estruturas internas dsseas tiveram permissdo para movimento na dire¢do “Y” e o parafuso
na direcdo “X” e “Y”. Em termos de carga, um deslocamento constante foi induzido ao
parafuso ao longo de seu eixo, sendo que o valor do deslocamento a forga de arrancamento
seria determinado, assumindo que a tensdo equivalente, desenvolvida durante o processo de
extrusdo, ndo pudesse exceder o ponto de tensdo maxima de qualquer material do sistema.

Um ponto critico foi determinado como sendo 5x10°m.

Outro dado interessante ¢ que o estudo envolveu dois cenarios de interface entre o 0sso
e o parafuso. Um foi a interface de contato e o outra a interface de ligacdo. A primeira seria
uma representacao do parafuso sendo inserido no osso sem nenhuma conexao biologica entre
os componentes, ou seja fase aguda da insercdo no quesito osteointegragdo. O segundo
(ligagdo) representaria a reacdo bioldgica que ocorre ap6s alguns meses, num cendrio ideal,
o parafuso torna-se osteointegrado ao osso. Na interface de contato cada elemento tem suas
caracteristicas fisicas e hd uma situacdo de penetracdo de um para dentro do outro, causando
reacdes fisicas a um processo de arrancamento e tensdes entre as partes. Na interface de
ligacdo os nos dos elementos se fundem, como se 0 0sso virasse parafuso e o parafuso virasse

0ss0, € nessa situagdo gera-se um atrito infinito.

Os autores também discutem os método de contato, principalmente no modelo interface
de contato. Para tanto eles utilizaram o método Penalty Stiffness Factor (PSF). Este método
¢ o padrdo, e utiliza o tamanho do segmento de contato e as suas propriedades de material,
para determinar a rigidez da superficie de contato. Como este método depende das constantes
de material e o tamanho dos segmentos, funciona de forma mais eficaz quando os parametros
de rigidez do material entre as superficies de contato s3o da mesma ordem em magnitude.
Nos casos em que materiais diferentes reagem, o contato pode falhar, como a rigidez
excessiva de um, frente a baixa de outro. Isso acontece com frequéncia com materiais densos
de metal quando entram em contato com espumas (“Contact stiffness calculation — LS-

DYNA Support”, [s.d.]).
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O outro método de andlise ¢ o Soft Constrained (SC), ndo padrdao, na maioria dos
softwares, que calcula a rigidez de forma linear das superficies baseado nas massas nodais,
que sofrerdo contato. O resultado independera das propriedades mecanicas das estruturas, e
por isso, ¢ adequada para elementos com durezas muito discrepantes entre si (“Contact

stiffness calculation — LS-DYNA Support”, [s.d.]).

Este estudo apesar de detalhar adequadamente os métodos utilizados, apresenta algumas
falhas que podem ter interpretacdes erroneas. Como o desenho de malha atribuido ao
parafuso ndo ¢ o mais adequado como descrito por outros autores (AMARITSAKUL et al.,

2013; CHAO et al., 2008).

Macedo et al. ( 2015) procurou validar um modelo virtual (utilizando MEF) para o
estudo de parafusos com rosca dupla e cilindricos, a fim de avaliar quanto a geometria teria
influéncia em seu comportamento mecanico, ancoramento e qual teria, a longo prazo, a
melhor performance. O modelo virtual tridimensional simulando os testes de arrancamento
foram criados no software ANSYS WorkBench 10,0, entretanto os elementos da malha
foram criados pelos softwares SOLID186, SOLID187, CONTA170E e TARGE170. Todos
os componentes foram considerados homogéneos e isotropicos. Foram simulados um bloco
de Poliuretano (representando o osso) com E de 0,023GPa e v de 0,30, e o Parafuso com £
114GPa e v 0,30, conforme ja descrito por Hsu et al. (2005). Foram criado uma for¢a de de
50N no sentido (arrancamento), transversalmente e de forma obliqua ao parafuso (Figura

87).

B an C
50N
000 200 40,00 (mem) 000 2000 40,00 (mm)
— —

10.00 .00 1000 000 10.00 3000

Figura 87 - Condigdes de simulacdo de carga (S0N) no parafuso ao longo (A), transversalmente (B)
e de forma obliqua (45°) (C) (MACEDO et al., 2015).
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A distribuicdo da tensdo de von Mises foi avaliado nas adjacéncias ao parafuso em
treze pontos, com 6mm de distincia entre eles. A tensdes geradas no parafuso, ao longo do
seu diametro interno, na regido superior, central e inferior, foram avaliados em 30 pontos

cada (Figura 88).
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Figura 88 - Pontos analisados na espuma de poliuretano (tensdo von Mises) e no parafuso (MACEDO
et al., 2015).

Este estudo, simples em fatos, mostra a presenca de outras formas de cargas, que ndo
sO 0 arrancamento, como também a transversal e a obliqua. Entretanto, para se fazer esta
andlise, ha de se considerar que o osso ndo ¢ um material isotrépico, mas sim com
caracteristicas mecanicas diferentes nos diversos planos. Ou seja, seria mais convincente, 0
MEF, se contemplasse um padrdo ortotropico ou no minimo transversalmente isotropico

(MALANDRINO et al., 2009; NOAILLY et al., 2005; SCHMIDT et al., 2009).

Matsukawa et al. (2015) objetivando validar, através de um MEF, uma nova técnica
de estabilizacdo vertebral, que utiliza um acesso diferente, a comparou com a técnica
tradicional, com vias de elucidar vantagens e desvantagens do novo método. Utilizando-se
de vértebras lombares (L4) reconstruidas de tomografia (TC), foram criados modelos
tridimensionais de EF. Estes foram modelados a partir de elementos so6lidos tetraédricos de
0.5-1mm com 150.000-200.000 e 800.000-1.000.000 nés. Com objetivo de obter a forma
geométrica de dados das vértebras, a Densidade Mineral Ossea (DMO) de cada elemento foi
computada baseado nas Unidades Hounsfield (UH) das imagens de TC. Em outras palavras
o autor estipulou valores para cada elemento baseado num ponto especifico da tomografia.
O modulo de elasticidade (E) e o Limite da Resisténcia (o) foram adquiridos de acordo com
outros autores (KEYAK et al., 1998). Os parafusos, de forma semelhantes, foram gerados
numa malha contendo elementos tetraédricos de 0.5-1.0mm, adquiridos em uma aparelho de
micro-TC. Estes foram considerados como feitos de uma liga de Cromo-Cobalto com £ de

220GPa, o de 900MPa ¢ v de 0.33 (MAHMOUD et al., 2005).

137



A superficie entre osso e o parafuso foi modelada usando a interface de contato (ver
CHAZISTERGOS et al., 2006)), condi¢cdo na qual o coeficiente de atrito foi definido com
zero (CHAO et al., 2008). Em cada modelo de parafuso (a técnica usual e a nova) uma analise
de EF ndo-linear foi realizada. Em termos de carga, houve um incremento de 20N/passo
gradualmente aplicada no corpo vertebral em cada plano (X,Y,Z) como forma de simular

flexdo, extensao e lateralizagdo e rotagdo (Figura 89).

\ _: Axial Rotation
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Figura 89 - Modelo computacional das malhas evidenciando as possibilidades de carga (A)
simulando os movimentos possiveis (B) (MATSUKAWA et al., 2015).

Sob condi¢des de tensdo no eixo do parafuso, a forca de arrancamento foi definido
como sendo a carga capaz de criar um ponto de flexdo na curva de tensdo-deformagao,

imediatamente antes de causar uma abrupta elevag¢do na deformacao (Figura 90).
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Figura 90 - Ponto de falha que representou neste estudo a for¢a de arrancamento (MATSUKAWA
et al., 2015).
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Shih et al. ( 2015) propuseram um estudo para investigar a performance de tensdo de

dobra em seis tipos de parafusos, com variagdes na estrutura interna (so6lido ou canulado) e

no formato interno (conico ou cilindrico) e ainda com ou sem um pino internamente ao

parafuso canulado .
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Figura 91 - Os seis tipos de parafusos analisados neste estudo (SHIH et al., 2015).
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Os modelos dos parafusos e 6sseos foram construidos e combinados utilizando-se o
software SolidWorks 2013. O osso foi simplificado como um cilindro de 20mm de diametro
com 45mm de comprimento. Ambos os elementos foram convertidos em um formato para-
solido e transferidos para o Software ANSYS Workbench 14,5. Os parafusos foram feitos
de titdnio com um E de 2,6 GGPa e v de 0,3. As propriedades do osso foram referidas de acordo
com a propriedade do material utilizado neste estudo (espuma de poliuretano). Todos os
modelos solidos foram moldados de forma livre utilizando elementos tetraédricos de 10 nos,
sendo que um refinamento foi utilizado nas por¢do de contato osso-parafuso. O contato foi
assumido como sendo sem nenhum ponto de atrito. As condi¢des de contorno foram

definidas como de integragdo completa (Figura 92).

Parafuso

Osso

Rigidez
Total

Figura 92 - Carga e condicdes de contorno dos parafusos .
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As cargas aplicadas foram 220N, verticalmente ao osso, e de forma ciclica, variando
de 40-400N. Durante o pds-processamento, o deslocamento maximo do modelo numérico
foi utilizado como sendo representando pelo Limite da Resisténcia, ou Tensdo de

Escoamento (¢). Da mesma forma a tensdo maxima de tensdo representou a forca fadiga
2.6.8 Nastran

Nastran ¢ um programa analise de EF que foi originalmente desenvolvido para a NASA no
final dos anos 1960 por Stephen Burns, da Universidade de Rochester sob financiamento do
governo dos Estados Unidos para a industria aeroespacial. A Corporacdo MacNeal-
Schwendler (MSC) foi um dos principais promotores iniciais do coddigo Nastran disponiveis
publicamente. Nastran ¢ um codigo fonte integrado num numero de diferentes pacotes de
software, os quais estdo distribuidos por uma variedade de companhias (“NASA Releases

Classic Software To Public Domain”, [s.d.]).

O NX Nastran ¢ um software com base na linguagem Nastran desenvolvido pela
Siemens. Ele resolve a maioria dos problemas de andlise estrutural linear e ndo linear,
respostas dinamicas, dindmica do rotor, aero elasticidade e otimizacdo. A vantagem de ter
todas estas solugdes disponiveis em um Unico solver ¢ que os formatos de arquivo de entrada
/ saida sd3o as mesmas para todos os tipos de solugdo, simplificando os processos de

modelagem (POIATE et al., 2009).

Os pesquisadores podem facilmente criar modelos NX Nastran através de um numero
de pré-processadores de EF disponiveis (CAD) que suportam NX Nastran. Mas, para
simplificar o processo de modelagao ainda mais, NX Nastran contém caracteristicas unicas
que permitem conectar rapidamente componentes complexos em conjunto € 0 com menor

tempo de processamento (SHI, 2014).

Recentemente tem sido utilizado na medicina como ferramenta de avaliagdao dos
componentes biomecanicos em otorrinolaringologia, dentistica e ortopedia (CLAVERT et

al., 2006; POIATE et al., 2009; YAO et al., 2012).

Em suma, existe inimeras formas de se representar um cenario ainda longe do ideal, e
com diferentes pontos de carregamento, todos objetivando entender o perfil biomecéanico

dos parafusos vertebrais e suas estruturas ésseas.
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3 METODOLOGIA

Neste Capitulo tratar-se-4 da metodologia do estudo, seu ambiente, o foco delimitante bem
como os objetivos. Além, apresentar-se-4 como se deu a criagdo das malhas, e as

caracteristicas fisicas a elas impostas.
3.1 AMBIENTE DE ESTUDO

O estudo ambientou-se no Departamento de Engenharia Mecanica da Universidade Federal
Rural do Semi-Arido (UFERSA) em Mossord — RN. O local conta com componentes

essenciais para a realizagdo do estudo.

Primeiramente, pela presenga dos profissionais técnicos na area de modelagem e
andlise de EF, representados pelo Prof. Dr. Alex Sandro Silva, que junto a sua equipe, conta
com experiéncia de modelagem e andlises matematicas de EF em Tecnologia Aeroespacial,
adquirida no Instituto de Tecnologico da Aeronautica (ITA). O Prof. Dr. Alex foi o
coparticipou nas avaliagdes e selecdes dos varios softwares existentes no mercado e escolher
o que mais se adequava as situacdes aqui propostas, € assim atingir os objetivos firmados.
Ademais, reproduziu todas as malhas e, ainda, simulou os testes em EF. Foi ainda co-

responsavel pela entrega dos resultados passiveis de serem analisados.

A UFERSA também foi importante na estruturagdo do trabalho pois possui as
licengas de uso de diversos softwares de modelagem, andlise e calculos, para a completa

realizacdo de estudos utilizando os MEF.

E, por altimo, conta com relagdes internacionais importantes no meio da modelagem,
como ocorreu no més de Outubro de 2015, quando o Prof. Dr. Alex foi convidado para
participar de um treinamento com um novo Software desenvolvido pela MotionPort Utah
Estados Unidos, chamado RecurDyn. Este mesmo software ¢ utilizado pela Instituto

Aeroespacial Americano (NASA) como forma de estudar os satélites em orbita.
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3.3 DELIMITACAO DO ESTUDO

O estudo, aqui descrito, considerou identificar, se a separacdo do pediculo, ao corpo
vertebral, pode causar alguma perda de fixacdo nos parafusos pediculares. Além, se o
desenho do parafuso pode influenciar no resultado de fixacdo mesmo com o pediculo

destacado do resto do corpo vertebral.

Todos os resultados mecanicos, aqui adquiridos sdo baseados somente em MEF. Assim
sendo, nenhum estudo mecanico foi realizado em carater fisico, com pegas ou parafusos

reais.
Para tanto, seguiu-se os seguintes passos, nesta ordem:
e Identificacdo dos objetos fisicos que pudessem representar os MEF;

e Criag¢do das malhas que representassem os parafusos pediculares e a estrutura

6ssea na qual o parafuso foi inserido;

e Integracdo dos elementos das malhas e estabelecimento dos pontos de contato e

cargas a serem aplicadas.

e Fase de Teste (Solver), onde foram analisados todos os parafusos, em duas
situagdes, a primeira com vértebra intacta, onde o osso trabecular e o cortical
estivessem presente; € em outra, com a subtracdo da regido representada pelo

pediculo, ficando aderido ao parafuso somente a drea trabecular.
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3.4 OBIJETOS DE ESTUDO

3.4.1 Osso

Referindo-se primeiramente a estrutura dssea buscou-se, inicialmente, reconstruir uma
coluna lombar exata que pudesse representar o MEF de forma fiel, mas também que pudesse

ser representativa para um cenario global.

Optou-se aqui, representar a estrutura do pediculo e do corpo vertebral por um formato
de cilindro, com ja descrito na literatura. Esta conformacdo foi projetado com o intuito de
representar a por¢do pedicular e a trabecular do corpo vertebral em toda a extensdo do
parafuso. Além, o didmetro foi suficientemente amplo para que todas as alteracdes de tensao
e deslocamento ndo se exteriorizem para sua superficie. Optou-se, em resumo, pela dimensao

47,5 x 10mm.
3.4.2 Parafuso

As medidas dos parafusos, optou-se por utilizar valores ja adquiridas em outros artigos
cientificos, que pudessem ser facilmente replicados e ao mesmo tempo conseguissem
representar a grande maioria dos parafusos existentes na atualidade. Utilizou-se, neste estudo
cinco parafusos, denominados, Synthes, A-Spine, MossMiami, Viper e Optimal, de acordo

com o nome comercial fornecidos pelas empresas.

Cada parafuso apresentou, na sua estrutura intrinseca, dados que sdo utilizados como
fatores responsaveis para uma maior ou menor estabilidade imediata ao osso. Estas estruturas
estdo evidenciadas na Figura 93. A Tabela 9 resume os valores das variaveis intrinsecas dos

parafusos utilizadas como moldes para a criacdo das malhas que representam os parafusos.
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Largura Rosca

Raio da Raiz Distal
\ Raio da Raiz Proximal _'I I‘_

/

etro Interno

Diametro Externo

Dia

Angulo Proximal Angulo Distal

Passo da Rosca

Figura 93 - Dados dos parafusos utilizados com a finalidade de reproduzir a anatomia intrinseca do
parafuso, e assim criar o modelo virtual.

Tabela 9 - Valores dos cinco tipos de parafusos dos dados intrinsecos utilizados para modelar as
malhas que representam os parafusos. BP= Posi¢ao inicial de conicidade do parafuso, sendo que se
for Omm representa que a conicidade inicia-se junto a cabega do parafuso; CA=Angulo de Cénico,
DHA= Angulo Distal; DRR=Raio da Raiz Distal, ID= Diametro Interno, L= Comprimento, OD=
Diametro Externo, P=Passo da Rosca, PHA=Angulo Proximal, PRR=Raio da Raiz Proximal, TR=
Raio da Ponta do Parafuso, TW= Largura da Rosca, (mm)= milimetros, (°)=Graus.

~ PARAFUSOS ESTUDADOS
PARAMETROS
Synthes A-Spine  MossMiami Viper Optimal

BP (mm) 0 0 40 Cylindrical 0
CA (°) 0.5 0.5 0.5 0.5 0.5
DHA (°) 25 25 25 25 25
DRR (mm) 1.0 1.0 1.0 1.0 1.0
ID (mm) 2.76 4 4.61 4.4 3.8
L (mm) 45.0 45.0 45.0 45.0 45.0
OD (mm) 7.0 7.0 7.0 7.0 7.0
P (mm) 2 2 2.95 2.87 3.3
PHA (°) 0 0 31.4 29.9 5.0
PRR (mm) 0.2 0.1 3.0 3.0 0.4
TR (mm) 0.4 0.4 0.4 0.4 0.4
TW (mm) 0.1 0.1 0.2 0.33 0.1
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3.5 CRIACAO DA MALHA

3.5.1 Osso

Para confeccdo da malha 6ssea, foi utilizado o Software NX Advanced Simulation 10 -
Siemens licenga numero NQBZHK2LOG6 instalado em um computador com sistema
operacional Windows 10 com a seguinte configuragdo, Processador Core 17 (6 geragdo),

com placa grafica de 2Gb NVidea dedicada e disco rigido SSD de 256Gb.

Através da linguagem CAD e CAE, aplicadas neste programa, gerou-se um modelo
tetraédrico tridimensional com 3 nods por elemento. Em areas sem contato entre o 0sso € 0
parafuso, os elementos apresentaram um arranjo mais grosseiro com 0,5mm de distancia. No
entanto, em locais de contato, foi feito um refinamento da malha com 15 nos por elementos
separador por uma distancia 0.lmm (Figura 94). O osso foi considerado como uma

substancia linear e isotrdpica.

REFINAMENTO DA MALHA
NAS AREAS DE CONTATO
0.1mm
\
= <
_ AREA SEM REFINAMENTO
DA MALHA (0.5mm)
i I YA

Figura 94 - Malha do osso (em azul) mostrando os tipos de defini¢do, grosseira e refinada.
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O cilindrico que representou o osso foi separado em duas porgdes, osso trabecular,
simulando, o corpo da vértebra e o osso cortical, representando a por¢ao pedicular (Figura
95). Ambas as estruturas apresentaram valores mecanicos, em termos de moédulo de
elasticidade (E), e razdo de Poisson (v), distintos, de acordo com suas propriedades fisicas.

No osso cortical, os valores foram, £ 19900 MPa e v 0,3, e para o osso trabecular £ de
18000MPa e v de 0,3.

@ 10

Osso Cortical

Osso trabecular

Figura 95 - Modelo do osso trabecular evidenciando as regides do osso cortical e trabecular.
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3.5.2 Parafusos

A modelagem dos parafusos baseou-se em alguns principios. Inicialmente, se a estrutura
interna tivesse formato conico ou cilindrico (Figura 45). Se fosse conico, qual o inicio desta
conicidade, para tanto criou-se o conceito do Ponto Inicial da Conicidade (BP da Tabela 9),
assim, quanto menor o valor, mais proximo da cabega esta caracteristica iniciava-se.
Ademais desenhou-se os detalhes conferidos a cada parafuso conforme a Figura 93. No final

obteve-se os cinco parafusos (Figura 96).

I
ARLLARRRRAAN

Synthes Spine-A  Moss-Miami Viper Optimal
Figura 96 - Os 5 tipos de parafusos criados. Ver Tabela 9 que contém as dimensodes.

No processo de criagdo das malha foram obedecidos os mesmos principios utilizados
no osso, um modelo tetraédrico tridimensional com variagdes de nos e elementos, conforme
a area de contato. Em areas sem atrito com o 0sso, os elementos do parafuso apresentam um
arranjo mais grosseiro com 0,5mm de distancia, no entanto em locais de contato, foi feito
um refinamento da malha com uma distancia 0,lmm. Todo este processo foi desenvolvido

no Software NX Nastran.

, TIPO DE PARAFUSO
CARACTERISTICA ) .. ) .
Synthes A-Spine MossMiami  Viper Optimal
Numero de elementos 14334 14529 10281 9836 9186
Numero de nds 45432 45969 32475 30956 29174
Tamanho Malha Grosseira 0.5 mm
Médio dos
Elementos Malha Refinada 0.1 mm
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O parafuso foi considerado como uma substancia linear e isotropica, e feito de liga

de titdnio com £ de 105.449,4MPa e v com 0,36.

A Tabela 10 resume todos os dados mecanicos aplicados.

Tabela 10 - Resumo dos dados mecanicos aplicados aos elementos dsseos e ao parafuso de titanio.

Material E (Mpa) v
cOgiiSa(i 19900.0 0.3

Tra beSuSI:c; 18000.0 >
Tl;?néOAﬁ\gf)‘ 1054494 036
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3.6 INTEGRACAO E APLICACAO DAS CONDICOES

As duas unidades virtuais, osso e parafuso, que apresentavam malhas em forma
tridimensionais, foram unidas e integradas sob forma bidimensional. O processo procedeu
como se o sistema, ja integrado, fosse seccionado no meio e desta metade somente sua
porcdo superficial pudesse ser analisada. Apos, por questdo de simplificar, foi feito mais um
corte, agora ja& num modelo bidimensional, exatamente no meio, ficando duas partes
bidimensionais iguais, e assim a andlise foi feita somente em uma parte, assimétrica (Figura

97).

Modelagem CAD — NX CAD

Modelagem
do osso

Modelagem
do parafuso

Seccao Assimétrica

—old

Osso
Cortical

Osso
Trabecular

Figura 97 — Processos de constru¢do do modelo bidimensional assimétrico, com a modelagem do
0sso e parafuso em formato tridimensionais, unido das parte e sec¢ao para entdo chegar num modelo
bidimensional.
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No processo de integracdo estipulou-se alguns comandos ao Software NX Nastran.
Tanto o osso cortical e trabecular ndo apresentaram mobilidade entre si, ou seja foram
considerados uma pega s6. Entre as estruturas ¢sseas e o parafuso foram considerados com
tendo uma ligacdo mdvel em todos os sentidos (X, Y e Z) sem atrito. A estrutura do osso foi
considerada fixa e o parafuso movel. Ao parafuso foi aplicado uma carga de SO00N no sentido

negativo ao “Z” (Figura 98).

Em relagdo a tensdo, foram estipuladas algumas regras, como forma de padronizar
os resultados. As tensdes ndo sdo as mesmas para diferentes areas do parafuso ou do osso,
nem mesmo podem ser classificadas com em valor médio, ja que ha pontos de alta e outros
de baixa tensdo. Assim, estipulou-se duas formas para a aferi¢do, a primeira sendo a tensao
maxima existente no modelo para cada parafuso, independente do no. A segunda, para o
estrutura correspondente a primeira volta do parafuso, ja dentro do osso, independente se for

com ou sem o pediculo.

Modelagem CAE — NX CAE 10

Carga

Aplicacio de

restricoes e
carregamento

Figura 98 — Aplica¢do ao modelo de malha as propriedades de movimento e estatica, o parafuso tem
liberdade de movimento e o osso ndo. E uma carga (seta vermelha) foi aplicada como forma de
simular uma tragdo, ou arrancamento do parafuso.

151



3.7 TESTES E POS-PROCESSAMENTO

Sendo, o objetivo, avaliar se a subtragdo da regido do pediculo vertebral traz perda para a
estrutura do parafuso, hé necessidade em comparar a estabilidade dos parafusos, em ambos
os cenarios. Ademais, procurou-se, em caso de perda de fixacdo, no modelo subtraido, um
desenho de parafuso, que pudesse contrabalancear a menor area Ossea, com melhor
rendimento. Desta forma, primeiro os testes foram feitos com todos parafusos € o 0sso
intacto, e apds, refeitos sem a area pedicular. A comparagdo destas varidveis nos mostraria
se o desenho traz relagdo importante na fixagdo, quando este ¢ exposto apenas a um osso de
menor qualidade, como o trabecular (Figura 99). Os testes € o pos-processamento foram

gerado no software NX Nastran (Siemens, 2015).

0SSO INTEGRO SUBTRACAO

PARAFUSO 1

PARAFUSO 2

PARAFUSO 3

PARAFUSO 4

PARAFUSO 5

SUBTRACAO

Figura 99 - Processo do desenho do estudo e relagdo entre as varidveis. As linhas representam as
comparacdes feitas, inicialmente entre mesmos parafusos e apds entre seus diferentes tipos, num
mesmo cendrio de situacdo (sem pediculo ou subtracdo).
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O pos-processamento se fez sob duas formas, a de tensdo, existente entre o parafuso e
0 0sso (von Misses), e o deslocamento, existente no sentido da carga. E a interpretacdo dos
resultados mostrarad que quanto maior a tensdo existente, para uma mesma carga, ou quanto
maior seu deslocamento, menor seré a capacidade deste em suportar cargas, e assim inferir

falhas precoces.
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4 RESULTADOS

Os resultados foram separados em 3 categorias gerais, onde ¢ relatado o tempo de cada

analise, o efeito em que a subtracdo pedicular trouxe aos 5 parafusos em conjunto tanto na

tensdo quanto no deslocamento. E por ultimo individualizando para cada implante, e assim

ser possivel avaliar se hé diferencas no design do parafuso quanto a fixagao.

4.1 VISAO GERAL

No total foram gerados 10 testes de arrancamentos, um para cada parafuso, em dois cenarios

diferentes, um com vértebra integra e outro com a vértebra subtraida da sua regido pedicular.

Com isso, foram computados 20 resultados de pos-processamento, 10 de tensdo von Misses

e 10 de deslocamentos. O tempo médio de processamento para cada cenario foi 51 segundos,

sendo que para o cendrio com pediculo o tempo foi 54,8% maior do que o sem pediculo. Os

resultados para cada parafuso, nos cenarios respectivos estdo descritos na Tabela 11.

Tabela 11 - Valores de tempo transcorridos, quando o programa foi acionado para gerar os resultados.

Dados em formato HH:MM:SS (Hora, Minuto e Segundo).

Teste Com PARAFUSOS Média Desvio
Vértebra A-Spine Synthes  MossMiami  Viper Optimal Padrio
integra 00:01:20 00:01:05 00:01:10 00:00:49 00:01:02 00:01:05 00:00:10
Subtraida 00:00:35 00:00:35 00:00:53 00:00:42 00:00:44 00:00:42 00:00:07
Média 00:00:57 00:00:50 00:01:01 00:00:46 00:00:53 M¢édia Geral ~ 00:00:51
Desvio Padrap 00:00:23 00:00:15 00:00:09 00:00:04 00:00:09 | Desvio Geral  00:00:15
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4.2 EFEITO DA SUBTRACAO PEDICULAR

4.2.1 Tensao

Sob forma geral, quando se aplicou uma carga de arrancamento de S00N aos implantes, os
parafusos no modelo da vértebra intacta, obtiveram valores inferiores de tensdo, quando
comparados aos parafusos inseridos somente na malha que simulava a subtracao pedicular

(Figura 100).

l 10.000 I 5.000

= 9.167 4.583
8.334 167
7.500 3.750
6.667 3.333
5.834 2.917

i 5.001 l 2.500

= 4168 ! 2.083
3.334 ('L'Z' 1.667

i 2.501 g) I 1.250
1.668 71,37 MPa I 0.834 48,80MPa

I 0.835 I 0.417
b U

 —

61,48MPa | 34,97 MPa

£

Fi

Figura 100 - Demonstracdo das tensdes maximas (valores junto aos elementos) de dois parafusos
(MossMiami - Esquerda , e A-Spine — Direita). O parafuso foi removido com intuito de melhor
demonstrar as tensdes. Os valores, segundo a escala de cores, estdo em Mpa (Mega Pascal). Observar
que os pontos de maior tensdo (indicado pelo ponto branco) sdo sempre a primeira volta da rosco em
contato com 0 0Sso.
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A média da tensdo na primeira rosca dentro do osso foi de 7,41MPa (2,20 —
12,00MPa; DP 4,06) para o modelo intacto e de 7,94MPa (3.16 — 10.97MPa; DP 2.88) para
o subtraido. A tensdo maxima alcancada foi de 47,37MPa (62,24 — 30,33MPa; DP 11,08)
para o modelo intacto e de 44,90MPa (31,54 — 53,30MPa; DP 8.02 ) para o subtraido. O
resultado mostra que na média houve um diminuicdo de 5,21% (2,47MPa) para tensdo
maxima, e um aumento e de 7,15% (0,53MPa) na primeira rosca, quando a subtragdo estava

presente Figura 101).

TENSAO OSSEA
EINTEGRO =SUBTRACAOQ

4737 449

50

MAXIMA 12 ROSCA

Figura 101 - Média das tensdes méximas e na primeira volta da rosca dos 5 parafusos.

4.2.2 Deslocamento

O mesmo padrao visualizado na tensdo foi encontrado, quando analisado o deslocamento
médio de todos os parafusos inseridos no modelo intacto € o com subtra¢do pedicular. Em
média, a subtracdo pedicular trouxe uma perda de 47% da fixacdo do parafuso medido
através do deslocamento, quando imposto uma carga de arrancamento de SOON. A média de
deslocamento nos parafusos com o pediculo presente foi de 8,66pm, ja sem o pediculo foi

de 12,78 um, com aumento de 4,12um na mobilidade (Figura 102).

DESLOCAMENTO MEDIO EM
AMBOS 0S CENARIOS

Eintegro ®Subtracio
20,00

12,78
8,66

0,00

Figura 102 - Valores médios de todos os parafusos nos dois cenarios, modelos com a vértebra integra
e com subtragdo pedicular. Valores em (micrémetros) pm.
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4.3 EFEITO DO DESENHO INTRINSECO DO PARAFUSO

4.3.1 Tensao

Os resultados para cada parafuso e seus cendrios respectivos estdo descritos na Tabela 12, e
representados graficamente na Figura 103. O parafuso com menor tensao na vértebra integra
e na primeira rosca foi o parafuso Viper, e o parafuso Optimal foi que apresentou menor
tensdo maxima nesse mesmo modelo. O parafuso com menor tensdo na primeira rosca e
tensdo maxima foi o Viper no modelo com subtragdo. O parafuso com maior tensao tanto na

primeira rosca, quanto na maxima foi o 4-Spine, em ambos os modelos vertebrais.

Tabela 12 - Valores das tensdes encontrados na regido de contato do osso com o parafuso em ambos
os cenarios (modelo de subtragdo e integro). Valores em MPa (Mega Pascais).

TENSAO ) Synthes ) A-Spine ) MossMiami ) Viper ) Optimal
Integro Subtragdo Integro Subtracdo Integro Subtracdo Integro Subtracdo Integro Subtracdo
Maxima 42,44 4537 64,24 53,30 50,95 52,73 4891 31,54 30,33 41,58
Diferencga 6,46% -20,53% 3,38% -55,08% 27,06%
Primeira Rosca [ 8,36 10,58 12,00 10,97 8,71 8,55 2,20 3,16 5,79 6,45
Diferenga 21,00% -9,39% -1,91% 30,29% 10,20%

A diferenca em entre os parafusos extremos de tensdo, no cendrio de subtragdo
chegou a 40.8% e 71.2% respectivamente para maxima e primeira rosca, no modelo de

subtracgao.

TENSAO MAXIMA TENSAO NA PRIMEIRA ROSCA

8,00

6,00

4,00

2,00

0,00

0,000

[
subtragso I

A

Viper Optimal Synthes

Figura 103 — Representacdo grafica dos valores das tensdes encontrados na regido de contato do osso
com o parafuso em ambos os cendrios (subtracdo e integro). Valores em MPa (Mega Pascais).
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4.3.2 Deslocamento

Os resultados para cada parafuso e seus cendrios respectivos estdo descritos na Tabela 13 e
representados graficamente na Figura 104.No cenario com a vértebra integra o parafuso com
maior e menor deslocamentos foram respectivamente o Synthes e MossMiami. Ja no cenario
com subtragdo o parafuso com maior deslocamento foi novamente o Synthes e com menor

dois parafusos obtiveram os mesmos resultados MossMiami, e Viper.

Tabela 13 - Valores em micrometros dos deslocamentos de cada parafuso nos modelos de vértebras
integras e com subtracdo pedicular.

Modelo TIPOS DE PARAFUSOS
Synthes A-Spine MossMiami Viper Optimal
Integro (uM) | 12,80 9,20 5,70 6,40 9,20
Subtragdo (uM) | 24,60 11,80 7,80 7,80 11,90
Diferenga 92,2% 28,3% 36,8% 21,9% 29,3%

A diferenga percentual entre os parafusos com maior e menor deslocamento, no
modelo de subtragdo, foi de 68,3%. Além, o parafuso que obteve a maior perda de
estabilidade, por remocao do pediculo, foi o Synthes e a menor perda foi Viper (92,2% e

21,9% respectivamente).

DESLOCAMENTO POR PARAFUSO

m

integro =Subtracio
30,00

24,60

25,00
20,00
15,00
10,00

5,00

0,00
Synthes A-Spine MossMiami Viper Optimal

TIPOS DE PARAFUSOS

Figura 104 - Descricao grafica dos deslocamentos de cada parafuso nos modelos de vértebras integras
e com subtragdo pedicular. Valores em micrometros.
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5 DISCUSSAO E CONCLUSAO

Discute-se aqui uma possivel técnica cirirgica que leva a subtragdo pedicular, bem como

os resultados encontrados.
5.1 VISAO GERAL

A evolugdo no tratamento das doengas da coluna vertebral obtiveram um grande salto, desde
a criacao dos parafusos pediculares (ROY-CAMILLE et al., 1970). Os indices de falha, ou
mesmo de morbi/mortalidade, diminuiram consideravelmente. Entretanto, complicagdes
relacionadas aos implantes propriamente ditos, como quebra, frouxiddo, substituiram as
intercorréncias anteriores, mas claro, em menor gravidade sob o ponto de vista clinico (COE
et al., 1990; DAVNE; MYERS, 1992; DICKMAN et al., 1992; ESSES et al., 1993; WENG
et al., 2002).

Inimeros sao os fatores relacionados com um bom resultado clinico e mecanico na
instrumentagdo da coluna vertebral lombar. Cita-se fatores relacionados ao 0sso, como
densidade, geometria da malha trabecular, e fatores mecanicos da estrutura 6ssea. Além, a
técnica cirurgica utilizada na introdu¢do do parafuso faz com que surjam diferentes

resultados clinicos. E por ultimo, o desenho do parafuso (SHEA et al., 2014).
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Algumas patologias tem registrado o uso de parafusos mais do que outras, um
exemplo ¢ a Estenose de Canal Lombar (ECL), ¢ uma patologia frequentemente encontrada
na clinica médica (SURI ET AL., 2010). Afeta mais os idosos e refere-se a um estreitamento
de fora para dentro do canal que mantém todo o tecido neural da coluna (LEE; SCLAFANI,
2013). O termo estenose ¢ derivado do grego antigo, e ¢ mais bem traduzido como “estreito”
(“ESTENOSE - DICIONARIO ONLINE DE PORTUGUES”, [S.D.]). Verbiest, 1950
declarou, referindo-se ao canal vertebral, como sendo um “estreitamento anormal de uma
cavidade, capaz de produzir doenga em seus constituintes internos. Os sintomas clinicos de
dores lombares, com ou sem irradiacdo para os membros inferiores, juntamente com
claudicacdo neurogénica, levam a suspei¢do clinica da doenca (LEE; SCLAFANI, 2013).
Essa tem sua confirmacao relativa através de exames radioldgicos, onde o canal vertebral
estreitado € o seu maior achado (FITZGERALD; NEWMAN, 1976). Varias técnicas existem
com a intensdo de aliviar o sofrimento dos afetados por essa doenga. Entretanto, apesar de
todos os esforgos, pacientes ainda apresentam uma qualidade de vida precaria, sendo a
cirurgia o método mais eficaz para pacientes gravemente acometidos (WEINSTEIN et al.,

2006).

Estuda-se uma nova técnica na qual o processo de melhora possa ser mais duradouro,
e talvez permanente. Este novo procedimento faz a descontinuidade e a separagdo do
pediculo ao corpo vertebral (Figura 105). No entanto, quanto de instabilidade, & coluna

vertebral sofre, ¢ uma questdo ainda ndo pesquisada.
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Figura 105 - Técnica cirargica em estudo, onde o pediculo ¢ separado do corpo vertebral.
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5.2 DISCUSSAO DOS METODOS

Existem varios métodos capazes de gerar respostas mecanicas de novas técnicas cirurgicas.
A mais antiga, e ainda de grande valor, ¢ a forma mecanica in vitro, no qual retira-se
vértebras de cadaveres ou mesmo de animais sacrificados para este fim. Recentemente, os
métodos matematicos tem apresentado uma maneira mais facil, ética e menos controversa
para obter-se dados fisico-mecanicos de cargas e tensdes, em quaisquer material estudado.

Ademais, produz resultados compativeis aos modelos mecanicos usuais.

Utilizou-se aqui o modelo de elementos finitos (MEF), para avaliar quanto da
estabilidade do parafuso ¢ perdida no momento em que se faz a subtragdo (termo aqui
utilizado para demonstrar a desconexdo desta estrutura, ao corpo vertebral).

Para realizar este estudo seguiu-se alguns passos nesta ordem, conforme literatura.
Identificacdo das estruturas a serem modeladas (desenhadas virtualmente); modelagem das
estruturas; aplicacdo de caracteristicas a estas estruturas; interconexdo e criagdo de
pardmetros de movimento, carga e mobilidade; execucdo da agdo e por fim pos-
processamento (AMARITSAKUL et al., 2013; CHAZISTERGOS et al, 2006;
CHOWDHARY et al., 2013; HANSSON et al., 2003; HSU et al., 2005; LEE et al., 2010;
MACEDO et al., 2015; ZHANG et al., 2008).

O osso foi representado por um cilindro, com medidas suficientes para que a
superficie deste ndo recebesse nenhuma influéncia mecanica da introdugao do parafuso, nem
mesmo quando cargas fossem aplicadas. Esta técnica utilizando-se do cilindro ja ¢ bem
determinada na literatura cientifica (AMARITSAKUL et al., 2013; CHAZISTERGOS et al.,
2006; SHIH et al., 2015).

Os parafusos precisavam representar os diferentes desenhos encontrados no mercado
de proteses mundial, assim utilizou-se os modelos de Amaritsakul et al. (2013). Estes sdo
em nimero de 5, e estdo bem descritos, quanto sua anatomia intrinseca e extrinseca.

As propriedades aplicadas as estruturas modeladas foram retiradas do estudo
publicado por Bayraktar et al. (2004), por representar a forma mais moderna de descrever as
caracteristicas do osso trabecular através de nanoindentagdo (HOFFLER et al., 2005), e por
ser referenciado por varios autores nesta drea, como serem seus valores representativos
(CAMPOLI et al., 2014; EBERLE et al., 2013; GIAMBINI et al., 2015; HELGASON et al.,

2008). Vale ressaltar que o cilindro, para representar o local onde o parafuso entra em contato
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com os diferentes de modelos 6sseos, foi dividido em regido pedicular e corpo vertebral

(AMARITSAKUL et al., 2013; CHAZISTERGOS et al., 2006; SHIH et al., 2015).

As regras, para a aplicagao dos testes, foram definidas a partir de modelos simulando
a relacdo osso-parafuso. Os modelos seguiram o principio de materiais lineares isotropicos
tetraédricos (MALANDRINO; PLANELL; LACROIX, 2009; NOAILLY et al., 2007,
SCHMIDT et al., 2013; SHIRAZI-ADL; PARNIANPOUR, 2000) com malha grosseira e
refinada, sem atrito entre o parafuso e o osso (AMARITSAKUL; CHAO; LIN, 2013;
CHAZISTERGOS; FERENTINOS, 2006; CHOWDHARY et al., 2013; DU et al., 2015;
HANSSON; WERKE, 2003; HSU et al., 2005; MACEDO et al., 2015). A aplicagdo da carga
ficou definida em 500N por ser a média dos resultados dos testes de arrancamentos que sao
encontrados em modelos mecanicos fisicos (ABSHIRE et al., 2001; GILBERT et al., 1993;
PATEL et al., 2010).
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5.3 DISCUSSAO DOS RESULTADOS

Inicialmente, como meio de discutir os resultados, ha de se levar em conta dois principios
basicos sobre fixacdo de parafusos em qualquer estrutura de propriedade isotrdpica e
obedecendo somente resultados encontrados na porcao linear (eldstica) da curva tensdo-

deformagao.

Primeiramente quanto maior a capacidade de difundir as tensdes dentro de um
sistema maior serd a capacidade de fixacdo definitiva deste. Ja4 que ter-se-4, nesta situacao,
menor chance de quebra e arrancamentos (NORTON et al., 2006). A tensdo ndo ¢ simétrica
em todo o arcabougo implante-furo, e sim varidvel, de acordo com o tipo de carga exercida,
desenho do parafuso e propriedade do material a ser implantado (BEER et al., 2014). Desta
forma, um parafuso pode obter valores maximos menores de tensdo, mas em um local

especifico ser excessivo e causar falha, ou o contrario.

Outro principio importante, refere-se ao deslocamento. A associacdo parece logica,
quanto maior o deslocamento, maior sera a chance de falha, mas ha outros fatores associados.
Aqui, o principal alvo ¢ o material onde o furo sera realizado, ja que muito se resume ao
Modulo de Elasticidade (E) e ao componente linear ou eléstico deste. Materiais com E
reduzido e uma fase linear maior, conseguem suportar deformidades ampliadas e no
momento da retirada da tensdo, retornarem ao estado inicial sem nenhuma deformacao

definitiva (BEER et al., 2014; NORTON et al., 2006).

O osso responde parcialmente a estes dois principios, mas com algumas
particularidades. Existe o osso cortical e o trabecular, o primeiro obedece muito a um padrao
isotropico, por sua matriz ter propriedades macicas (COWIN et al., 2003; RHO et al., 1999).
J& 0 osso trabecular ¢ particular por dois motivos, um por ter uma malha trabecular barras e
hastes (Figura 1Figura 12), e, entre as trabéculas, hd um tecido conectivo celular (com outras

propriedades mecanicas) e que influem no contexto de fixagdo de um parafuso (CARTER et

al., 1977).

Estas particularidades complicam muito o entendimento do comportamento de uma
ligagdo osso-parafuso, ainda mais que existe uma outra variavel mais complexa ainda, e até

o momento, ndo estudada, a osteointegracdo tardia.
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E bem descrito na literatura o efeito de que cargas tensionais fisioldgicas possam
estimular células mesenquimais 0sseas (promotoras de crescimento 6sseo) (GRABER et al.,
2011; MASELLA et al., 2006; PROFFIT et al., 2006). Assim, de uma certa forma, tensdes
existentes nos parafusos apresentam um potencial benéfico para que uma fixacdo tardia

ocorra, € ainda mais resistente, do que a alcancada na introducdo do implante.

Em relagdo as tensdes encontradas nesta dissertacao, os resultados mostram, em
primeiro lugar, que os modelos ndo alcangaram o ponto de tensdo de escoamento como ja
referendado por Bayraktar et al. (2004). Este autor relata que no osso trabecular o
escoamento ocorre quando os niveis sdo superiores a 87.52MPa. O parafuso que alcangou

maior tensao foi o A-Spine quando o pediculo ainda estava presente (64.24MPa).

Outro dado interessante € que a tensdo maxima foi maior nos parafusos com pediculo
do que sem. Poder-se-ia esperar, analisando em primeira mao, que o resultado ébvio fosse o
inverso, mas quando se amplia o entendimento as caracteristicas do osso trabecular e seu E,
entende-se, que por ser este um material mais maleavel do que o osso pedicular, levara a um

estado de menor tensdo para deformar a mesma quantidade, explicando este fator.

Sobre o deslocamento, ficou bem evidente que a perda do pediculo foi importante
para um aumento em 47% no deslocamento médio dos parafusos. Além, houve uma grande
diferenga entre os tipos de parafusos no quanto o pediculo ¢ importante. O parafuso Synthes
foi 0 que mais sofreu com a remocao (92.2%) ja o parafuso Viper o que menor teve

comprometimento (21.9%).
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5.4 CONCLUSAO

Este trabalho conseguiu alcangar os objetivos propostos. Primeiro, j& que mostrou uma clara
diferenga de fixagdo, medidos através da tensdo e do deslocamento, diferenciado entre os
modelo com e sem o pediculo. Depois, quantificou quanto da estabilidade ¢ perdida, através
do grau de deslocamento entre os dois modelos, e, por fim, conseguiu estipular diferengas

entre os parafusos em ambos os modelos de vértebras.

Inicialmente viu-se que o pediculo exerce grande influéncia na transmissdo das cargas
entre o parafuso e o tecido 6sseo. No entanto, esta mudancga estrutural ndo acarreta que o
ponto de tensdo de escoamento seja alcancado, mesmo variando o desenho dos parafusos.
Este resultado ¢ importante pois ndo invalida que novos parafusos possam ser construidos

somente para a técnica da subtragdo pedicular.

Depois, conclui-se que, o pediculo traz uma perda média na fixagdo do parafuso em
torno de 47%, medidos através do aumento do deslocamento do implante. E que o desenho
do parafuso exerce grande influéncia ja que esta perda pode ser quase 100% ou menos que

um tergo.

Quando forem desenvolvidos parafusos especificamente para a técnica do pediculo
flutuante, esta dissertacdo sera de grande valia, j4 que prevé caracteristicas que poderdo

atrapalhar ou influenciar na fixa¢do do implante.
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6 TRABALHOS FUTUROS

Fica como sugestao para trabalhos futuros os seguintes questionamentos:

¢ Qual a influéncia de cada estrutura intrinseca ou extrinseca do parafuso, de forma

isolada, na estabiliza¢do do implante, quando o pediculo vertebral ¢ removido?

o Neste quesito, poder-se-ia desenhar parafusos variando somente uma variavel
de cada vez e repetir os testes de arrancamento sucessivamente. Desta forma,

efeitos secundarios seriam dirimidos.
e O padrao encontrado através de MEF ¢ o mesmo obedecido em vértebras de animais?

o Vértebras humanas sdo dificeis de serem obtidas, visto que devem lidar com
disponibilidade, serem frescas, e precisem de autorizacdo de oOrgdo de
comissdo de ética. Vértebras de suinos, abatidos em frigorificos, sdo uma
grande op¢do, ja que ultrapassa as barreiras necessarias para tecidos
humanos, e s@o uma opcao com validade alcancada na literatura. Estas

poderiam confirmar ou refutar o padrao encontrado nos MEF.

e Os testes de arrancamento podem nao simular as cargas fisiologicas didrias, assim o

teste de Carga Ciclica ¢ opg¢do. Esta nova metodologia mudaria o resultado?

o Ja existem trabalhos com MEF utilizando testes com Carga Ciclica, estes
poderiam ser aplicados com a técnica do Pediculo Flutuante. Ademais testes
com vértebras suinas, da mesma forma, poderiam trazer maiores

informacoes.

e Os parafusos sdo, de forma isolado, conseguirdo dar seguranca para a técnica do

Pediculo Flutuante?

o Talvez haja necessidade de se desenvolver novas tecnologias para que a

fixacdo seja eficiente a longo prazo.
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8 ANEXOS
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Program: ISASS2016
Category: Clinical
Topic: Thoraco-Lumbar Degenerative

Title: The use of Artificial Intelligence as a Tool for the Diagnose and Treatment Guide for the
Lumbar Spinal Stenosis.

Author(s): M. Oppermann’, L. Mattos Brasil
Institute(s): Universidade de Brasilia, Brasilia, Brazil

Text: The lumbar spinal stenosis (LSS) is a complex pathology with high incidence among people above
65 years old. Although been common in the medical practice, the correct diagnose is sometimes
difficult to perform. The use o Artificial Intelligence (Al) models in medicine is common, although, in
general, is unfamiliar for the majority of medical community. It has been used for decades in
assistance in ICUs, image methods and electronic diagnostic devices, like EKG. Only recently in
neurosurgery it has been utilized as a diagnostic tool. We aimed to use one of its language, Expert
System, as a guide to help us classify the severity of clinical scenario and the radiological data,
identify the probability for the patient being affected by the LSS and lately to conduct the therapeutic
modality. Through a systematic literature review, focused in the clinical and radiological findings,
together with all treatment modalities, it was possible to identify the complete environment of LSS
patients, to answer four questions: a) Based on the clinical presentation, the patient has a mild,
moderate or severe scenario?; b) Based on the radiological data, the patient can be classified
having a mild, moderate or severe scenario?; c) What is the probability, based on the anamneses,
the patient has LSS?; d) What is the best treatment to be offered? With the aid of a software using
Expert System (Expert Sinta), we allocate all the variables and their values to orient the software to
answer the four questions. It was possible to identify 657 scientific articles, however only 86
mentioned not only the variables but their occurrence probability or had full text availability. The
clinical scenario was classified as mild, moderate or severe according to the VAS, presence of
claudication, neurological symptoms and the Zurich symptom and physical scales. The radiological
profile could also be divided in mild, moderate and sever with respect to the foramen, central canal,
lateral recess areas and by presence of the sedimental sign. We could set the chance as
improbable, low, relative and high probability, according to a new classification scale, created by us,
using the presence or the absence of clinical scenarios as a graduator. Lately, for the treatment we
considered physiotherapy, spinal injections and surgery, as options. No patients with mild or severe
clinical scenario were straight to surgery, at the same time, it was offered as a first choice for severe
group. As conclusion, we were possible to classify the intensity the clinical and radiological
scenario, create a probability index for LSS and offer the best treatment. We recommend the use,
under medical supervision, in neurosugery or orthopedic clinics as an adviser for patients with LSS.
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Resumo A estenose do canal vertebral lombar (ECL) é uma patologia complexa, com alta
incidéncia entre pessoas acima de 65 anos de idade. No entanto, o diagndstico correto
&, por vezes, dificil de ser confirmado. O uso de modelos de Inteligéncia Artificial (IA) na
medicina é, em geral, desconhecida para a maioria da comunidade médica, mas tem
sido usada ha décadas na assisténcia em UTI, os métodos de imagem e dispositivos de
diagnéstico eletronico (ECG). Através de uma revisdo sistematica da literatura, com
foco nos achados clinicos e radioldgicos, juntamente com todas as modalidades de
tratamento, foi possivel identificar o ambiente completo de pacientes LSS, para
responder a quatro questdes: (a) “Com base no quadro clinico, o paciente tem um,
cendrio moderado ou grave?”; (b) “Com base nos dados radiolégicos, o paciente pode
ser classificado com um cenario leve, moderada ou grave?”; (c) “Qual é a probabilidade,
com base na anamnese, do paciente ter ECL?"; (d) “Qual é o melhor tratamento a ser
oferecido?”.+Com o auxilio de um software usando Sistema Especialista (Expert Sinta),

Palavras-Chave uma linguagem de IA, alocamos todas as varidveis e seus valores para orientar o
~ estenoses de canal software responder as quatro perguntas. Foi possivel identificar 657 artigos cientificos,
lombar

no entanto apenas 63 poderia mencionar n3ao apenas as variaveis, mas a sua
= inteligéncia artificial 5 ohabilidade de ocorréncia ou teve disponibilidade texto completo. Foi possivel
- sistema especialista  |assificar a intensidade do quadro clinico e radioldgico, criar um indice de probabi-
-
-

diagnéstico lidade para LSS e oferecer o melhor tratamento. Recomendamos o uso, sob supervisdo
tratamento
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