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Resumo

Os materiais bioreabsorviveis, constituidos principalmente de polimeros, possuem como
principais elementos, monémeros de acido latico e &cido glicdlico. Estes por sua vez,
possuem uma fungé@o de grande interesse em estudos da area biomédica e bioengenharia,
gue é o processo de bioreabsorcao, ou seja, a quebra do polimero por hidrélise em &cido
latico e acido glicdlico. Estes mondmeros entram no ciclo de eliminagéo por via natural do
organismo chamado de ciclo de Krebs. Este processo de degradacdo esta relacionado
diretamente com a perda de massa, a qual, dependendo da composicdo do polimero, possui
um tempo pré-determinado para se degradar, e que ao longo do tempo, promove uma
consequente perda de resisténcia mecénica. Em processos cirdrgicos, implantes produzidos
com esses materiais devem suportar 0s carregamentos impostos até o processo de
cicatrizacdo e osteossintese. Neste caso, 0 projeto destes dispositivos é de grande
importancia no processo de recuperacdo dos pacientes. Geralmente, os modelos
matematicos sobre o processo de degradacdo desses materiais avaliam a perda de massa
molar com o tempo e s&o validados através de ensaios “in vitro” e “in vivo”. O objetivo deste
trabalho é desenvolver uma metodologia para avaliar o comportamento mecanico de
dispositivos fabricados com materiais bioreabsorviveis em processo de degradagéo
utilizando o método dos elementos finitos acoplado a um aplicativo multitarefa de
otimizacdo. A andlise do efeito de degradacgéo foi implementada e avaliada num dispositivo
para artrodese intersomatica lombar (Cage), adaptado ao conjunto de vértebras lombares
(L3-L4). Nas andlises numéricas observou-se que enquanto o enxerto 6sseo ndo estava
consolidado os deslocamentos sdo restringidos praticamente pela estrutura do Cage. Em
contrapartida, com a degradacdo do material do Cage a fixacdo das vértebras é transferida
para a estrutura éssea formada pelo enxerto em um tempo aproximado de 9 meses. O Cage

perde a sua integridade estrutural em cerca de 18 meses.

Palavras-chave:Materiais Bioreabsorviveis, Cage, Coluna Lombar, Elementos Finitos.
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Abstract

Bioresorbable materials, consisting mainly of polymers, have as main components, lactic
acid and glycolic acid monomers. These in turn have a function of great interest in
biomedical and bioengineering studies, which is the bioresorption process, i.e., the breaking
of polymer by hydrolysis into lactic acid and glycolic acid. These monomers are eliminated
through body natural cycle called Krebs cycle. This degradation process is directly related to
the mass loss, which depending on the polymer composition, has a predetermined time to
degrade. This loss of mass over time, promotes a consequent loss of mechanical strength. In
surgical procedures, implants made from these materials must withstand the loads imposed
until the healing and osteosynthesis process. In this case, the design of these devices has a
great importance in the recovery process of patients. Generally, the mathematical models on
the degradation process of these materials evaluate molecular weight loss over time and are
validated by testing “in vitro” and “in vivo”. The objective of this work is to develop a
methodology to evaluate the mechanical behavior of devices produced by bioresorbable
materials in degradation process using the finite element analysis linked to an
multidisciplinary and multi-objective software. The degradation process analysis was
implemented and an implant for lumbar interbody fusion (Cage) was evaluated. The Cage
was adapted to the lumbar spine set (L3-L4). The numerical analysis showed that while the
bone graft wasn’t consolidated the displacement are practically restricted by the Cage
structure. On the other hand, when the Cage material degrade, the vertebrae fixation is
transferred to the bone structure formed by the bone graft in 9 months. Cage lost its

structural integrity at about 18 months.

Keywords: Bioresorbable Materials, Cage, Lumbar Spine, Finite Element Analysis.
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CAPITULO |

INTRODUCAO

O tratamento de deformidades da coluna vertebral, como por exemplo, doencas
degenerativas, lesGes e tumores geralmente exigem algum sistema de fixacao interno. Nos
ultimos anos, as instabilidades degenerativas da coluna vertebral tem sido efetivamente
tratadas com implantes do tipo Cage estabilizados ou nao por placas fixadas com parafusos
pediculares.

Os primeiros dispositivos (Cages) surgiram na década de 1980 e foram fabricados em
aco inoxidavel. Inicialmente, estes dispositivos eram utilizados basicamente como suportes
para artrodese da coluna com o objetivo de tratar doencas degenerativas da coluna lombar
(KURTZ; EDIDIN, 2006; TRUUMEES; MAJID; BRKARIC, 2008; KALLUR; FERRONE;
BOACHIE-ADJEI, 2010; MA et al., 2010).

Os Cages para fusdo da coluna foram desenvolvidos para correcédo de deformacédo da
mesma, visando promover estabilidade mecanica, e criar um ambiente propicio para sua
artrodese com mobilidade limitada, porém, sem a necessidade de passar pelo desconforto e
complicacdes na retirada de partes O0sseas do proprio iliaco (VACCARO et al., 2003;
ACOSTA et al., 2009).

Vérios trabalhos tem sido realizados aplicando o método de elementos finitos com o
objetivo de comparar diferentes geometrias destes dispositivos ou de propor uma
metodologia de desenvolvimento destes implantes de forma a ser melhor adaptados a
coluna vertebral e com melhor comportamento mecénico (ZHONG et al., 2006;
FANTIGROSSI et al., 2007; SOUZA et al., 2011). Porém, grande parte destes trabalhos tem
sido realizados na andlise de Cages feitos de aco inoxidavel, titanio, fibora de carbono

reforcado e composto de polimeros em forma de cilindros horizontais e anéis verticais com



enxerto 0sseo na parte central para promover a artrodese (NABHAN et al. 2009).

Nos dltimos anos implantes feitos de polimeros bioreabsorviveis passaram a ganhar
uma atencdo especial neste contexto, uma vez que trata-se de materiais que sao
reabsorvidos pelos tecidos e eliminados via caminhos naturais do organismo.
Confeccionados a partir da combinacdo de poliacido latico (PLA), estes materiais tem sido
utilizados em cirurgias do tipo cranio-maxilo-facial, de reconstrucdo ligamentar de joelho e
ombro, na forma de mini-placas e parafusos para osteossintese, em “stents” para cirurgias
de angioplastia, além da aplicacdo como pinos e parafusos de interferéncia (ver Fig. 1.1),
(LUNT et al., 1998; VACCARO et al., 2003; BELL; KINDSFATER, 2006; SABIR; XU, 2009;
HAN; PAN, 2009).

Figura 1.1 — Implantes confeccionados a partir de material bioreabsorvivel pela combinacdo

de poli(acido latico) (PLA) (Fonte: http://www.biomateriais.com.br).

Neste sentido, Van Dijk et al. (2002), estdo entre 0s primeiros autores a investigarem
a degradacdo in vitro e in vivo de polimeros bioreabsorviveis de poli(L-&cido latico) (PLLA)
aplicados a Cages para artrodese da coluna. Apesar deste trabalho ter sido desenvolvido
com Cages bioreabsorviveis e do crescente interesse pelos mesmos, a disponibilidade
deste tipo de implante ndo é muito grande (VACCARO et al., 2003). Neste aspecto, nas
revisbes de literatura, também ndo foram encontrados muitos estudos relacionados ao
desenvolvimento de Cages bioreabsorviveis aplicados a coluna lombar utilizando analise por
elementos finitos (SIMOES, 2007).

De acordo com Sim&es (2007), numa pesquisa realizada em bancos de dados de
literatura médica e sites comerciais de produtos médicos, localizaram-se apenas dois
fabricantes de implantes para artrodese intersomatica que ja tem seu produto sendo
utilizado clinicamente, fora do ambito de pesquisa. A MacroPore Biosurgery® que produz
implantes bioabsorviveis para artrodese intersomatica utilizando um copolimero PLLA-co-
PDLLA 70-30, patenteado com o nome HYDROSORB®. E a empresa Phusis® que


http://www.biomateriais.com.br/

comercializa no mercado europeu, implantes de uso clinico, Altus® e Biodesis®, para
artrodese intersomatica cervical e lombar, ambos produzidos em PLLA-co-PDLLA 98-2.

Devido ao desconhecimento de todo processo de biodegradacdo destes materiais,
onde as propriedades mecanicas sao alteradas de forma heterogénea ao longo do tempo,
eles ainda séo pouco aplicados na pratica clinica.

Atualmente, o desenvolvimento desses materiais bem como o comportamento dos
mesmos in vivo esta disseminado em varias areas, desde a andlise biolégica do tecido,
processo de adesdo celular aos implantes, crescimento das células, até a analise de
carregamentos e modelos matematicos que descrevam a cinética do processo de
degradacéo.

Trabalhos de diversos autores (WANG et al., 2008; HAN et al.,, 2009; HAN et al.,
2010; HAN et al., 2011), que recentemente estudaram a modelagem mateméatica e numérica
da cinética do processo de biodegradacdo de polimeros bioreabsorviveis, em especial o
PLLA, tém obtido modelos numéricos que descrevem o processo de degradacao com boa
aproximacdo quando comparados com resultados experimentais in vitro e
acompanhamentos in vivo.

Zhong et al. (2006), trabalharam na otimizacdo geométrica de um novo Cage feito em
titdnio utilizando analise por elementos finitos com aplicacdo do programa de simulacdo
ANSYS. A andlise do comportamento mecanico em termos de tensdo e deformacao
permitiram uma reducdo da espessura da parede com conseqiiente aumento da quantidade
de enxerto 0sseo.

Conhecendo melhor este processo de degradacdo desses materiais in vivo, torna-se
possivel o desenvolvimento de implantes com geometrias otimizadas que sejam capazes de
suportarem os carregamentos iniciais até o inicio do “enraizamento” do enxerto ésseo, € na
medida em que o mesmo for se degradando, o enxerto Gsseo possa receber o
carregamento gradativamente, favorecendo assim o0 estimulo das células Osseas e
conseqlientemente 0 processo de osteointegracdo até a artrodese completa das vértebras
envolvidas.

Portanto, o desenvolvimento de uma metodologia de avaliacgdo do comportamento
mecanico desses dispositivos (implantes) bioreabsorviveis € uma proposta que segue uma
tendéncia e necessidade de pesquisa e desenvolvimento a nivel global.

Neste sentido este trabalho se prop6s a desenvolver uma metodologia de projeto de
implantes confeccionados a partir de materiais bioreabsorviveis, utilizando a curva de
degradacdo do material e os carregamentos envolvidos na regido implantada.

Como exemplo de aplicacdo da metodologia, foi avaliado numericamente o

comportamento mecanico de forma simultdnea de um implante de coluna (Cage) feito de



material bioreabsorvivel (PLLA) simulando o seu processo de degradacgéo paralelamente ao
desenvolvimento do enxerto ésseo inserido na regido central do implante até o processo de
consolidacdo 6ssea total. A andlise foi feita utilizando modelos tridimensionais de elementos
finitos considerando modelos de vértebras lombares adaptadas com implantes tipo Cage e
enxerto 6sseo. O processo de simulacdo por elementos finitos foi realizado utilizando o
software de otimizacdo ModeFrontier acoplado ao software ANSYS. Para obtencao da curva

de degradacdo, foi utilizado o modelo matematico proposto por Han e Pan (2009).

Este trabalho foi organizado da seguinte forma:

» No capitulo | é feita a introdugdo do problema. S&o feitos comentérios sobre o tema

estudado, sua importancia e o objetivo deste estudo.

» No capitulo Il sdo abordados os fundamentos de biomateriais, tipos existentes, o
processo de degradacgéo envolvido e as normas ABNT, ISO e ASTM para projeto de

implantes bioreabsorviveis aplicados a coluna.

» No capitulo lll € apresentado um modelo matematico para biodegradacdo de
materiais bioreabsorviveis e que sera utilizado como parametro para a simulagéo do

efeito de biodegradacdo nos modelos de simulagdo numérica.

» No capitulo IV sdo apresentados aspectos relacionados ao comportamento

biomecéanico da coluna vertebral, suas patologias e tratamentos.

» No capitulo V é apresentado um estudo de caso, aplicando o modelo matematico de
biodegradacdo do material bioreabsorvivel (PLLA) em implantes de coluna tipo
Cage, e avaliando numericamente o fenbmeno em termos do comportamento

mecanico e seu processo de degradacgdo e crescimento 0sseo simultaneamente

» No capitulo VI sdo mostrados e discutidos os resultados relativos ao comportamento
mecéanico apresentado pelo implante e enxerto 6sseo considerando as abordagens
de simulacdo sem enxerto 0sseo, com variacao da rigidez enxerto/Cage e variacao

de parametros geométricos, de acordo com modelo matematico de degradagéo.

» No Capitulo VII sdo apresentadas as conclusdes e sugestdes para trabalhos futuros.



» No Capitulo VIII sdo apresentadas as referéncias bibliograficas consultadas

referentes ao tema estudado.






CAPITULO 11

MATERIAIS BIOREABSORVIVEIS

Este capitulo, apresenta os principais conceitos relacionados a biomateriais,
destacando alguns requisitos especificos relacionados a este tipo de material e a sua
classificacdo quanto a natureza e a resposta do tecido. S&o comentados sobre 0s principais
aspectos relacionados aos materiais bioreabsorviveis, sua classificagdo quanto ao tipo, e
principalmente, o processo de degradacao e absorcdo desses materiais. Na sequéncia, sdo
apresentadas suas vantagens e desvantagens, as normas para realizacdo de projetos e

ensaios, além dos principais livros de biomateriais publicados desde 1948 até 2010.

2.1 Breve Histéria dos Biomateriais

Do ponto de vista histérico, Hermann Ehrlich em sua obra “Biological Materials of
Marine Origin” publicada em 2010, descreve em detalhes a histéria dos biomateriais com
fatos datados de até 2600 aC.

Ehrlich (2010), relata que no Egito durante o reino de Ramses Il haviam especialistas
para o tratamento de dentes e cavidade oral. Defeitos palatais eram tratados naquela época
com folhas laminadas de ouro. Os descritos do médico Edwin Smith Papyrus, que data de
cerca de 2000 anos atras, contém casos de fraturas de ossos faciais, dentre outros. Alguns
casos descrevem uma perfuracéo traumatica da maxila devido a lesdo do arco zigomatico. E
provavel que algumas formas de obturadores foram usados no Egito até mesmo antes de
2600 aC, além de ouvidos artificiais, narizes e olhos. Galen no século Il aC descreveu sobre

fissuras no céu da boca. Algumas das aplicagbes dos biomateriais foram tdo antigas quanto



a antiga Fenicia, onde dentes soltos foram amarrados a dentes vizinhos com fios de ouro.

De acordo com Ehrlich (2010), Amatus Lusitanus € considerado como sendo o
inventor do obturador entre 1511 e 1561. A primeira descricdo cientifica de defeitos
congénitos da maxila e seus tratamentos foi realizada por Pare em suas cirugias em 1541.
Ele especificamente descreveu sobre defeitos do céu da boca com destruicdo Ossea
causados por tiros de arcabuz e facadas, relatando a posterior deficiéncia da fala e dando
principios gerais de tratamento. Ele usava uma placa plana maleavel de ouro ou prata com
uma esponja anexada a ela. A esponja era introduzida no defeito, onde ela expandia
absorvendo facilmente as secre¢fes nasais e orais, mantendo desta forma a base do
obturador na posi¢éo, resultando assim, numa melhora da fala com o uso desta aplicacéo.

Maiores progressos foram feitos pelo cirurgido francés Guillemeau, o qual descreveu
uma técnica para a construcdo de obturadores por volta do ano de 1600.

Ainda, Pierre Fauchard (1678 — 1761), médico francés frequentemente chamado “O
pai da Odontologia”, descreveu cinco tipos de obturadores no seu classico trabalho, Le
Chirurgien-Dentiste. Ele foi o primeiro a descartar a esponja do tratamento e a defender um
bulbo obturador fixado a uma prétese como base. Por volta de 1820, o cirurgido dentista
Bourdet projetou obturadores que consistiam de uma placa de ouro fixada pela ligacdo dos
fios aos dentes pilares.

Segundo Ehrlich (2010), por volta de 1900 placas 6sseas foram implementadas com
sucesso para estabilizar fraturas 6sseas e acelerar a sua cura. Na sequéncia, o dentista
inglés Lane projetou uma placa de agco com a mesma finalidade. Com o objetivo de reduzir a
concentracao de tensdes, o engenheiro Sherman de Pittsburgh propés uma eliminacéo dos
cantos vivos do modelo de Lane, além de utilizar aco acrescido de vanadio para melhorar as
propriedades mecénicas da mesma. Posteriormente, acos inoxidaveis foram introduzidos
devido a sua resisténcia a corrosdo. Depois, uma liga chamada de vitallium foi introduzida
na pratica médica. Em 1907, o médico belga Lambotte relatou o uso de placas de magnésio
para fixar uma fratura envolvendo os 0ssos da perna, com a consequente falha, devido a
rapida corrosdo do magnésio in vivo seguido de uma grande produgédo de gas abaixo da
pele.

Em 1920, os americanos Albee e Morrison foram os primeiros a avaliarem o composto
de fostato de calcio como substituto de 0ssos.

Em 1939, o metal nobre, tantalo, foi avaliado sem sucesso em aplicacfes ortopédicas,
devido o seu baixo desempenho mecanico para esta finalidade. Mais tarde ele teria uma
ampla utilizacéo em cirurgias neurologicas e plasticas Neste mesmo ano o0 médico cirurgido
Smith-Petersen projetou uma prétese para substituir as articulacbes doentes da cabeca do

fémur, utilizando vidro, baquelite, vitdlio. Dos quais, o Ultimo apresentou uma maior



biocompatibilidade

A primeira protese em material polimérico foi projetada pelos irméos franceses Judet,
utilizando o metacrilato de metila. Em 1940, devido a sua excelente biocompatibilidade e
transparéncia, ele era utilizado na substituicdo de cérneas. Posteriormente, ele foi aplicado
como lentes no tratamento de cataratas pelo oftalmologista inglés Harold Ridley. Sua
inovacao levou ao desenvolvimento das modernas lentes intraoculares. Nesta mesma época
médicos como, Charnley desenvolvia uma prétese de quadril, Vorhees a prétese vascular,
Koff foi revolucionando a dialise renal e Hufnagel a valvula cardiaca. Gragas a esses
estudiosos, numa época de pouco conhecimento sobre o assunto, é que vidas foram salvas,
deficiéncias foram tratadas, garantindo uma melhor qualidade de vida a sociedade, além de
promoverem o desenvolvimento de novos biomateriais que se conhece atualmente.

Até o final dos anos de 1960 os engenheiros, quimicos e biélogos, em colaboragéo
com o0s médicos, procuraram estabelecer normas de projetos e estratégias de
desenvolvimento de novos biomateriais. Inclusive, foi nesse periodo que surgiu a idéia de
gue o material para ser empregado na area médica deveria apresentar um requisito do qual
hoje conhecemos de biocompatibilidade.

Com isso, houve um grande avango no desenvolvimento dos biomateriais e suas
aplicacdes, tudo feito em conjunto entre bidlogos, médicos, dentistas, quimicos,
engenheiros, etc. Todos em prol de um bem comum, garantir saide e uma melhor qualidade
de vida a sociedade.

De 1970 a 2000, novas descobertas foram sendo realizadas, como a descoberta de
diferentes composicdes de vidros compostos por fosfosilicatos que tem a capacidade de
formar uma ligacao estavel com tecidos vivos (HENCH et al., 1971 apud EHRLICH, 2010). A
partir disso, novos biomateriais foram desenvolvidos seguindo o modelo de Hench.

Atualmente, o desenvolvimento desses materiais bem como o comportamento dos
mesmos in vivo esta disseminado em varias areas, desde a andlise biolégica do tecido,
processo de adesdo celular aos implantes, crescimento das células, até a analise de
carregamentos e esforgos impostos sobre os mesmos. Materiais como 0s polimeros
biodegradaveis, em especial os bioreabsorviveis, passaram a ganhar uma atengéo especial
neste contexto, uma vez que trata-se de materiais que séo reabsorvidos pelos tecidos e
eliminados via caminhos naturais. Estudar este processo de degradacdo no organismo e
predizer o tempo de degradacdo de acordo com o material empregado, é o futuro para o
desenvolvimento de implantes mais elaborados, mais seguros e em harmonia com a

regeneracéo e processo de osteointegracéo no organismo.
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2.2 Fundamentos em Biomateriais

Biomaterial € uma substancia ou uma mistura de substancias, natural ou sintética, que
atua nos sistemas biolégicos, tecidos e 6rgédos, parcial ou totalmente, com o objetivo de
tratd-los, aumenté-los ou substitui-los.

Para Williams (1987), biocompatibilidade é a habilidade de um determinado material
desempenhar suas fungBes provocando uma resposta apropriada por parte dos tecido
hospedeiro, quando utilizado em aplicagfes especificas.

De acordo com (TEOH, 2004 apud EHRLICH, 2010, p. 18), os requisitos dos
biomateriais podem ser geralmente agrupados em quatro grandes categorias:
biocompatibilidade, esterilizac&o, funcionalidade e manufaturabilidade.

Um material biocompativel ndo deve perturbar ou induzir a uma resposta de nao
acolhimento por parte do tecido hospedeiro. Mas promover a harmonia e a boa integracéo
entre o tecido e o implante. Um resposta inflamatdria inicial € até esperado, o que as vezes
€ considerado essencial no processo de cura. No entanto, a inflamagéo prolongada ndo é
desejavel, pois pode indicar necrose do tecido ou incompatibilidade.

Um biomaterial também deve ser capaz de passar por esterilizacdo. As técnicas
utilizadas incluem radiacéo ionizante, gas de oxido de etileno (ETO) e autoclave a vapor.
Alguns polimeros como poliacetal, quando submetidos a altas energias de radiacdo por
raios gamas, despolimerizam e liberam o gas toxico de formaldeido. Neste caso, esses
polimeros sdo melhor esterilizados com ETO.

A funcionalidade de um dispositivo médico depende da capacidade do material em ser
moldado para se adequar a uma determinada funcdo. O material deve ser portanto, capaz
de ser moldado de forma econdémica e adequado aos processos de fabricacdo em
engenharia.

Quanto a manufaturabilidade, apesar de alguns materiais serem biocompativeis, a sua
fabricacdo pode dificultar a produgéo real do dispositivo médico. E aqui, entra o papel
importante dos engenheiros em avaliar, estudar e permitir por meios adequados a realizag&o
da manufatura desses materiais.

Os biomateriais podem ser classificados segundo a sua natureza e quanto a resposta

do tecido. Quanto a natureza podem ser:

a) Metélicos

Os metais foram os primeiros biomateriais a serem utilizados em aplicagbes

ortopédicas e atualmente sdo os mais comuns. A maioria dos implantes ortopédicos s&o



11

feitos de aco inoxidavel, titAnio ou uma de suas ligas, ou de liga de cobalto-cromo, embora

tantalo e nitinol tenham sido também utilizados.

b) Ceré@micos

Esses tipos de biomateriais estdo bem descritos e classificados na literatura (WNEK;
BOWLIN, 2008 apud EHRLICH, 2010, p.15).

Materiais Ceramicos hioestaveis sdo aqueles que ndo reabsorvem e nem induzem a
aposicao osteoblastica na superficie de contato com corpo. O 6xido de aluminio (alumina,
ASTM F-603) e compostos de 6xido de zircbnio (zircbnia, ASTM F-1873) sdo os bioestaveis
mais comuns. As vantagens deste tipo de material sdo que ambos, 6xido de aluminio e
oxido de zirconio séo resistentes e estaveis. Porém como desvantagens, possuem uma
interface fraca com o 0sso ou tecido, um elevado modulo de elasticidade, uma baixa
resisténcia ao choque, que os tornam sujeitos a falhas.

Ceramicos bioativos, o exemplo mais comum deste tipo de material sdo as
hidroxiapatita, os vidros bioativos (biovidros) e vitroceramicas bioativas (Ceravital® e A-W).
A principal vantagem é a sua boa compatibilidade com o tecido e 0sso. A desvantagem €&
gue eles ndo sao téo resistentes quanto as ceramicas bioestaveis (HENCH, 2009).

Materiais Ceramicos bioabsorviveis, sdo compostos por apatitas e outros como fosfato
de calcio e carbonatos contendo bioceramicos como BIOBASE e CERASORB
(DOROZHKIN, 2010). Além de cimentos Osseos de ceramica para diversas aplicacbes
(VALLET-REGI, 2010).

c) Poliméricos

A maioria dos materiais poliméricos biodegradaveis no mercado sdo feitos para
suturas como por exemplo séo polimeros de acidos polilaticos(PLA), poliglicélicos(PGA) e
seus copolimeros, o copolimero de carbonato de trimetileno, polidioxanona, polietilena de

ultra alta massa molar e o PMMA..

Quanto a resposta tecidual, os biomateriais podem ser:

a) Bioinertes

Materiais bioinertes sdo aqueles que ndo interagem ou interagem pouco com 0

tecido circundante. O mais utilizado em implantes com essa caracteristica € o titanio.
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b) Bioativos

Ao contrario dos materiais bioinertes, os materiais bioativos sdo aqueles que
interagem com o tecido circundante.

De acordo com Cao e Hench (1996), um material bioativo € aquele que provoca uma
resposta bioldgica especifica na interface do material o que resulta na formagcdo de uma
ligagdo entre os tecidos e os materiais. Eles sdo considerados como um biomaterial
intermediario entre reabsorvivel e bioinerte.

Um material bioativo cria um ambiente compativel com osteogénese (crescimento
O6sseo), com a interface mineralizada em desenvolvimento como uma ligacdo entre os
materiais vivos e ndo vivos. Este conceito inclui um grande niamero de materiais bioativos
com uma ampla gama de taxas de ligacdo e espessura das camadas de ligacao interfacial.
Eles incluem vidros bioativos como Bioglass®, bioativos de vidro-ceramico (Ceravital®),
hidroxiapatita sintética, compdsitos bioativos e uma série de revestimentos de materiais
bioativos.

Para os véarios materiais bioativos, o0 mecanismo de ligagédo, a dependéncia do tempo
da ligacéo, a forca da unido e a espessura da zona de colagem sédo diferentes. A taxa de
desenvolvimento da ligagéo interfacial pode ser referido como o nivel de bioatividade do
material (VALLET-REGI, 2010).

c) Bioreabsorviveis

S&o aqueles que passado algum tempo eles incorporam nos tecidos e sdo eliminados
através de caminhos normais do organismo. Esta propriedade do material é melhor

apresentada no item 2.3.

d) Compdsitos

Materiais compg@sitos podem no geral ser definidos como aqueles materiais que
possuem duas ou mais fases de materiais distintos. Materiais porosos podem ser
considerados como materiais compd@sitos, com uma fase composta por espacos vazios.
Biomateriais compésitos para odontologia, por exemplo, sdo na sua maioria baseados em
combinacfes de revestimento de particulas de carga inorganica de silica com resinas de
dimetacrilato. As particulas de carga usadas sdo vidros de silicato de bario, quartzo, ou
silicato de zircénio. E sdo usualmente combinadas com 5-10% em peso de particulas de

0.04um de coldides de silica.



13

Um composito feito da combinacdo de hidroxiapatita em polietileno tem sido
desenvolvido para uso em implantes ortopédicos. O material entrelaga com a estrutura
ossea, mantendo boas propriedades mecanicas, além de poder ser moldado ou aparado
com um bisturi durante o procedimento cirdrgico.

Os compésitos de origem biolégica podem ser classificados em quatro grupos (CHEN
et al., 2008; FRATZL; WEINKAMER, 2007):

__Ceramicos e compdsitos de ceramicos: sdo materiais bioldgicos onde o
componente mineral é predominante, como conchas, dentes, o0ssos, diatomaceas e
espiculas de esponjas.

__Polimeros e compdsitos de polimeros: que como exemplo tém-se 0s cascos dos
mamiferos, ligamentos e tenddes, seda e exoesqueletos de artropodes.

__Elastdmeros: séo tipicamente materiais bioldgicos que podem sofrer grandes
deformacdes. Como por exemplo a pele, musculos, vasos sanguineos, tecidos moles do
corpo e as células individuais.

__Materiais celulares: normalmente sdo materiais de pouco peso que estdo

predominantes nas penas, em bico de aves, madeira, entre outros.

2.3 Polimeros Biodegradéaveis

Polimeros biodegradaveis podem ser de origem natural ou sintética. Em geral, os
polimeros sintéticos oferecem maiores vantagens que 0s naturais, uma vez que eles podem
ser manipulados de tal modo a controlar suas propriedades fisicas, mecénicas e de
degradacdo. A sintese de polimeros em laboratério ou em unidades de manufatura
asseguram uma melhor confiabilidade de fontes de matérias-primas, as quais eliminam os
problemas de imunogenicidade que pode ser visto como uma ocorréncia comum nos
polimeros de origem natural.

N&o existe uma padronizacdo para os termos de biodegradacdo, bioabsorcédo e
bioreabsorcéo. Segundo Vert et al. (1992) apud Barbanti et al.(2005), biodegradavel é um
termo utilizado para polimeros e dispositivos soélidos que devido a degradacao
macromolecular sofrem dispersdo in vivo, mas sem a eliminacdo dos produtos e
subprodutos pelo organismo. Os polimeros biodegradaveis podem ser atacados por
elementos biologicos de forma que a integridade do sistema seja afetada, formando-se
fragmentos ou outros subprodutos de degradacdo, que podem ser removidos do seu local
de agdo, mas ndo necessariamente do organismo.

Bioreabsorviveis sdo materiais poliméricos e dispositivos sélidos que a degradacao
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ocorre através da diminuicdo de tamanho e que sdo reabsorvidos in vivo. Além de serem
materiais que séo eliminados através de processos metabdlicos do organismo. O uso desse
termo é utilizado quando a eliminacao é total.

Bioabsorvivel sdo materiais poliméricos e dispositivos que podem se dissolver em
fluidos corpéreos sem qualquer clivagem da cadeia macromolecular ou diminuicdo da
massa molecular. Por exemplo, este é o caso da lenta dissolu¢do de implantes solGveis em
fluidos organicos. Um polimero bioabsorvivel pode ser bioreabsorvivel se suas
macromoléculas sdo excretadas.

Alguns exemplos de polimeros biodegradaveis naturais e sintéticos que possuem

maior relevancia no campo de biomateriais sao apresentados na Tabela 2.1.

Tabela 2.1 - Polimeros biodegradaveis Naturais e Sintéticos (ERLICH, 2010).

Polimeros Sintéticos
Poli(acido latico) - PLA
Poli(L — &cido latico) - PLLA
Poli(D,L — &cido latico) - PDLLA
Poli(acido glicdlico) - PGA

Polimeros Naturais

Albumina

Alginatos

Colageno (proteinas)

Quitina, quitosona (polissacarideos)

Fibrina Poli(e — caprolactona) - PCL

Poli(p — dioxanona)

Carbonato de trimetileno
Poli(anidridos)

Poli(ortoésteres)

Poli(amino acidos) e Poli(fosfazenas)

Dentre os polimeros sintéticos biodegradaveis e bioreabsorviveis encontram-se os
poli(a-hidroxi acidos), representantes de uma classe de poliésteres alifaticos sintéticos
(PGA, PLA, PLGA, PCL, PLLA, além de seus copolimeros e blendas). As Tabelas 2.2 e 2.3

mostram algumas propriedades dos polimeros.

Tabela 2.2 - Propriedades de alguns polimeros sintéticos bioreabsorviveis (EHRLICH,
2010).

Polimero E [GPa] € [%0] Cristalinidade [%] Tempo de degradagdo completa [meses]
PGA 7 15-20 45-55 6-12
PLLA 2.7 _ 37 > 24
PDLLA 1.9 3-10 Amorfo 12-16
PCL 0.4 300-500 _ 24-36
PLGA 2 _ Amorfo 1-2
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Tabela 2.3 - Propriedades de polimeros sintéticos bioreabsorviveis (EHRLICH, 2010).

‘ ° o Produtos de . ~
Polimero Tg (°C) Tm (°C) Solvente Degradacéo Aplicagdes
Hexafluoro- Ancoras de suturas, Reparacao de
35-40 225-230 . Acido glicélico meniscos, dispositivos médicos,
PGA isopropanol . ~ .
liberacdo controlada de farmacos
Cloroférmio, Fixacdo de fraturas, parafusos de
PLLA 60-65 173-178 cloreto de L-acido latico interferéncia, ancoras de suturas,
metileno reparagdo de meniscos
Diclorometa- Fixagdo e implantes ortopédicos,
55-60 Amorfo no, Anidrido barreiras de adeséo, liberacéo
PDLLA L - .
acético controlada de farmacos
Tetra- oo L. Revestimento de suturas, implantes
-65) (-60 58-63 . Acid o -
PCL (-65) (-60) hidrofurano cido caproico ortopédicos odontoldgicos
PLGA 45-50 Amorfo PLGA — —

Onde: __ T4 = Temperatura de transigao vitrea;
__Tm = Temperatura de fuséo;
___E =Modulo de elasticidade ou modulo de Young;
___ & = Deformacéo.

Estes biopolimeros sdo de grande interesse no campo dos biomateriais e suas
aplicacdes nos cuidados com a saude. Porém, existem alguns problemas em aplicacdes
praticas relacionados a resisténcia mecénica, processabilidade e o alto custo de producéo.
Os polimeros derivados de acidos a-hidroxi, ou seja, de PLA e PGA, tem sido utilizados em
mais diversas aplicacbes (BOSTMAN, 1991; ATHANASIOU et. al, 1998; ROBBINS;
VACCARO; MADIGAN, 2004; BELL; KINDSFATER, 2006).

As taxas de degradacdo variam para cada polimero. Todavia, modificando os
parametros como peso molecular, cristalinidade, copolimero, técnicas de fabricagao,
formacdo de compdsitos, altera-se a cinética de degradacdo (HEIDEMANN et al., 2001;
GRAYSON; CIMA; LANGER, 2005; HAN et. al, 2010) . O PLA é um dos materiais mais
utilizados da familia de polimeros degradaveis, o qual pode ser produzido a partir de fontes

naturais abundantes na natureza, tais como: milho, cana de acucar, ou beterraba.

2.3.1 Polimeros biodegradéaveis sintéticos

Nos ultimos anos, varios materiais tem sido utilizados como implantes nos processos

cirargicos. Os materiais poliméricos sao frequentemente utilizados na engenharia de tecidos
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devido suas boas propriedades como: degradabilidade, biocompatibilidade e facilidade no
processamento (CHEN et al., 2003).

Polimeros sintéticos biodegradaveis tais como poli(acido glicélico), poli(acido latico),
e seus copolimeros, poli(dioxanona), e copolimeros de carbonato de trimetileno e &cido
glicélico tem sido usado em intimeras aplicacbes clinicas (STAHELIN et al., 1997; BELL;
KINDSFATER, 2006; ZOU et al., 2010; STOCKMANN; MUHLING, 2010).

Polimeros sintéticos biodegradaveis oferecem maiores vantagens que 0s naturais,
pois eles podem ser sintetizados para obter varias propriedades, possuem uniformidade das
cadeias, livres de preocupac¢des com imunogenicidade, sdo fontes confiaveis de matérias-
primas com as propriedades dos mondmeros bem conhecidas (VENKATRAMAN; BOEY;
LAO, 2008).

Materiais poliméricos alifaticos saturados (PLA, PGA e PCL) sdo uns dos mais
antigos e um dos grupos de materiais frequentemente usados na engenharia de tecidos
0sseos (SEAL; OTERO; PANITCH, 2001). Nesta familia de materiais existem, poli(acido
latico) (PLA), poli(acido glicdlico) (PGA), e seus copolimeros. O PLA possui trés formas D-
PLA, PDLA, L-PLA (PLLA) e combinac¢des de D,L-PLA (PDLLA), PLA, PGA, e PLGA, sao os
materiais frequentemente usados em aplicac6es em estruturas ésseas. A estrutura quimica
basica de cada poliéster alifatico € a mesma, a Unica diferenga esta nos grupos funcionais.

A mudanca na combinacdo dos copolimeros com estes grupos contribuem nas
diferencas de peso molecular e cristalinidade, as quais afetam diretamente na cinética de
degradacdo. Como resultado disto, as taxas de degradacao dos copolimeros de PLA e PGA
dependem diretamente da proporcao existente destes dois polimeros.

O material PGA é um material termoplastico rigido, com alta cristalinidade (45-55%),
alto ponto de fusédo e alta temperatura de transi¢do vitrea. Devido a este alto grau de
cristalizagdo, ele ndo é soluvel na maioria dos solventes orgéanicos. Isto s6 € possivel em
solventes altamente fluorados (hexafluoroisopropanol). PGA é um acido mais hidrofilico que
o PLA. Ele pode ser processado por técnicas de fabricagdo comum tais como extruséo,
injecdo, e moldagem por compressdo. PGA pode ser fabricado em espumas e estruturas
porosas. As propriedades e a degradacdo podem ser afetadas diretamente pelo tipo da
técnica de processamento, da qual o PGA é altamente sensitivo. Isto requer um controle
preciso das condi¢des de processamento.

Este material possui boa resisténcia mecanica e um alto modulo de elasticidade
guando comparado com outros polimeros biodegradaveis (CHEN et al., 2003). Ele ainda
pode ser copolimerizado com outros mon6meros para reduzir a rigidez de suas fibras. O seu
processo de degradacdo desperta interesse em aplicagbes médicas devido a sua

decomposicdo ocorrer naturalmente pelo metabolismo do corpo. Ele possui duas etapas de
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degradacdo. Na primeira a agua é difundida nas regides amorfas do polimero e a quebra
dos grupos ésteres inicia pelo processo de quebra por hidrélise. Na segunda etapa de
degradacdo existem areas cristalinas do polimero que dominam quando a parte amorfa é
corroida. Embora os produtos da degradacao, acido glicélico, sejam reabsorviveis em alta
concentracao, isto pode aumentar a concentracdo de acido localizado o que pode causar
um dano tecidual. O PGA foi também investigado para desenvolvimento de dispositivos de
fixacdo 6ssea (RIMONDINI et al., 2005; CAO; KUBOYAMA, 2010).

PLA é sintetizado pelo dimero ciclico de acido latico que existe como dois isbmeros
Gticos: D&L-lactato € um isdmero que ocorre natuaralmente, e DL-lactideo é uma
combinagédo sintética de D-lactideo e L-lactideo. O homopolimero L-lactideo (PLLA) € um
polimero semi-cristalino. Este material tem resisténcia a tracdo e toda deformacédo
adequadas para aplicacdes em suporte de cargas, tais como suturas e fixacéo ortopédica. O
PLA possui uma estrutura linear e um grupo metil pendente que o torna mais hidrofébico
gue o PGA. O PLA pode ser dissolvido em varios solventes organicos, tais como
cloroférmio, cloreto de metileno, metanol, etanol, benzeno, acetona, DMF
(dimetilformamida), entre outros. Ele também pode ser degradado por erosdo através de
hidrélise homogénea.

O PLLA libera o &cido latico na degradacdo, e quando os monémeros de &cidos
carboxilicos sao liberados durante a degradacéo eles ajudam a reduzir o PH e ainda induzir
o processo de degradacdao, cujo fenbmeno é conhecido como autocatalise.

O tempo de degradacdo do PDLLA é menor que o PLLA. Este Ultimo requer 2 anos
para o processo de absor¢cdo completo. Os copolimeros de PLLA e acido glicélico sédo
preparados para interromper a cristalinidade e acelerar a degradacdo. O PLA pode ser
processado por varios métodos como plastico petroquimico, entre os quais incluem
moldagem por injecdo, extrusdo de chapas, moldagem por pressdo de ar comprimido,
termoformagem (WEIR et al., 2004).

Para melhorar as propriedades fisicas e mecanicas, é necessario modelar a
copolimerizacdo dos poliésteres alifaticos. A taxa de degradacdo dos copolimeros depende
diretamente da porcentagem de cada co-mondmero (MIDDLETON;TIPTON, 2000).

A poli (e-caprolactona) (PCL) € um polimero semicristalino, sendo compativel com
uma vasta gama de outros polimeros. O PCL se degrada a uma taxa mais lenta que o PLA,
0 que o torna util para sistema de liberacdo controlada de drogas (DARWIS; MITOMO;
YOSHII, 1999).

O PCL é um material importante da familia dos poliésteres alifaticos. Ele € um
material amplamente utilizado na area de materiais bioreabsorviveis, sendo compativel com

uma vasta gama de outros polimeros (MINATA; DUEK, 2010). Por ser um polimero semi-
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cristalino com baixa temperatura de fusdo, sua cristalinidade aumenta com a diminuicdo do
peso molecular. Ele € soluvel em tetrahidrofurano, cloroférmio, cloreto de metileno,
tetracloreto de carbono, benzeno, tolueno, ciclohexanona dihidropirano, 2-nitropropano. E
apenas parcialmente solivel em acetona, 2-butanona, acetato de etila, acetonitrila e
fumarato de dimetila. O mecanismo de degradacdo do PCL e de seus copolimeros € similar
ao PLA. Este processo ocorre em duas etapas, primeiro uma hidrélise aleatéria dos ésteres
e em segundo uma perda de peso através da difusdo de oligbmeros do volume. Uma
mistura de polimeros e copolimeros pode ser estabelecida com diferentes proporgdes de
acordo com a necessidade final das propriedades fisicas e mecanicas, biocompatibilidade e
tempo de degradacgéo. Polimeros de poliéster alifatico sdo amplamente utilizados na area de
engenharia de tecidos com uma ampla gama de beneficios. Os fatores mais importantes séao
o melhor potencial osteoindutor, baixo tempo de degradacéo, boas propriedades mecénicas
e baixa emissao de subprodutos prejudiciais (BARBANTI ; ZAVAGLIA; DUEK, 2005).
Poli(propileno fumarato) é um poliéster insaturado linear. Este material possui alta
resisténcia mecanica na forma reticulada. Devido a isto, ele é altamente recomendado em
substituicdo de estruturas 6sseas. Adicionalmente, a sua estrutura porosa torna a superficie

osteocondutora para um bom crescimento 0sseo (NAIR; LAURENCIN, 2007).

2.3.2 Polimeros biodegradaveis naturais

Polimeros naturais biodegradaveis sdo derivados das proteinas tais como colageno,
gelatina e albumina, e polissacarideos tais como celulose, hialuronato, quitina e alginato. Os
materiais poliméricos se diferem no peso molecular, polidisperséo, cristalinidade, transicédo
térmica e diferentes taxas de degradacéo que afetam fortemente as propriedades estruturais
dos polimeros.

Devido a sua boa compatibilidade, materiais como o colageno, fibrina, acido
hialurdnico, quitosana, materiais a base de alginato sdo usados na engenharia de tecidos
em aplicacdes dsseas e cartilaginosas (NAIR; LAURENCIN, 2007). Tais materiais servem
como modelos para a fixacdo e crescimento celular, além de estimularem uma resposta
imune. Suas estruturas sdo altamente organizadas e contém uma substancia extracelular,
chamada ligante, que pode ser integrada a receptores celulares. Mesmo sendo
biocompativeis, existem ainda algumas desvantagens, tais como quantidade, dificuldades
na processabilidade das estruturas para aplicacGes clinicas no esqueleto. As taxas de
degradacdo desses materiais variam de paciente para paciente, pois a sua degradacao

depende das enzimas que sdo variadas de acordo com cada paciente.
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O colageno tem sido freqientemente usado na regeneracdo de tecidos,
principalmente para a reparacéo de tecidos moles (NAIR; LAURENCIN, 2007). Ele favorece
a adesado das células e promove o restabelecimento de suas funcBes. Sua degradacao
ocorre no corpo através da acdo de enzimas, tais como colagenases e metaloproteinases,
para produzir os aminoacidos correspondentes. Este material pode ser processado em
folhas, tubos, esponjas, pos nano fibrosos, 18, solucdo viscosa injetavel e dispersées. Sua
taxa de degradacéo varia de acordo com o tratamento. De acordo com Nair et al. (2007), as
esponjas de colageno degradavel tém sido estudadas como material de suporte para
reproducdo acelerada de tecidos. O compdsito de colageno, hidroxiapatita e TCP (trifosfato
de calcio), sdo usados como substitutos de enxerto 6sseo sintético biodegradavel. O
colageno puro é expansivo e suas desvantagens sdo relacionadas com variagbes das
propriedades quimicas, fisicas e de degradacdo, além dos riscos de infeccdo e da
dificuldade de processamento (SABIR; XU; 2009).

A albumina corresponde a quase 50% da massa total do plasma sanguineo. Ela é
uma proteina solavel em agua e facilmente degradada pelo corpo humano. De acordo com
Sabir e Xu (2009), a albumina é investigada na liberacdo controlada de farmacos devido a
sua excelente compatibilidade com o sangue.

A Fibrina é um biopolimero semelhante ao colageno, que é envolvido no processo de
coagulacdo natural do sangue. Ela é derivada de fibrinogénio e trombina, que é uma
proteina composta de trés pares de cadeias peptidicas. E sempre usada como
transportadora para as células e em conjunto com outros materiais do esqueleto. A fibrina é
totalmente degradavel e injetavel, mas tem a desvantagem da baixa resisténcia mecanica
para aplicacbes na engenharia de tecidos, especificamente em cartilagem articular.

Os polissacarideos sao macromoléculas produzidas a partir de um grande namero de
unidades de monossacarideos unidos por ligagBes glicosidicas. Eles tém a propriedade
Gnica de sinais celulares para o sistema imunoldgico. Polissacarideos sao moléculas
sintetizadas de oligossacarideos. A biodegradabilidade e a capacidade de fabricar estruturas
adequadas os tornam um dos biomateriais mais importantes e amplamente estudado (NAIR;
LAURENCIN, 2007).

O Acido hialurénico (HA) é um membro da familia dos glicosaminoglicanos, que € um
polissacarideo linear que consiste em unidades de N-acetil-D-glicosamina e &cido
glicurdbnico alternados, sendo encontrado em praticamente todos os tecidos de
invertebrados. Ele é encontrado em todos os 6rgdos do corpo, em diferentes propor¢oes,
sendo que a pele contém 56 % do total. No organismo humano, esta substancia é
responsavel pelo volume da pele, forma dos olhos e lubrificacdo das articulacdes, sendo

normalmente produzido e degradado. Como método terapéutico, pode ser obtido a partir de
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animais ou a partir da fermentacdo de bactérias. Este ultimo tem grandes vantagens, uma
vez que permite a sua producdo em escala industrial e, por ndo possuir proteinas animais,
nao provoca reacdes alérgicas. Por outro lado, ele é limitado a determinadas aplicacdes
devido as suas propriedades mecéanicas.

O Sulfato de Condroitina (CS) é um polissacarideo que consiste de cadeias repetidas
de moléculas denominadas mucopolissacarideos. E o maior constituinte da cartilagem,
promovendo estrutura, retencdo de agua e nutrientes, além de permitir que outras moléculas
se movam através da cartilagem, sendo portanto uma propriedade importante, pois ndo ha
suprimento de sangue na cartilagem. Devido a presenca de enxofre, as cadeias de sulfato
de condroitina possuem carga negativa que capturam as moléculas de agua, dando a
cartilagem caracteristica de uma esponja. Juntamente com a glicosamina, ele tornou-se
bastante utilizado em suplementos alimentares no tratamento de osteoartrite.

A quitosana, também chamado de quitosano, é um polissacarideo catiénico produzido
através da desacetilacdo da quitina, um polissacarideo encontrado no exoesqueleto de
crustaceos, através de um processo de alcalinizagdo sob altas temperaturas. A quitosana
possui um alto grau de biocompatibilidade “in vivo”. Estudos tem sido realizados para avaliar
0 potencial da utilizacdo de material injetavel com base em quitosana e seus derivados,
como um material de suporte para a engenharia de tecidos, incluindo cartilagem, pele e
0sso (GEORGE; ABRAHAM, 2006). A degradacdo da quitosana é ajustada pelo valor do
conteudo residual de acetil e a taxa de degradacdo pode ocorrer rapidamente “in vivo”. A
porosidade da estrutura de quitosana pode ser controlada, o que possibilita a obtencéo de
propriedades mecénicas especificas. De acordo com George et al. (2006), ela tem sido
usada em cicatrizacdo de ferimentos, remocao de proteinas alergénicas de alimentos,
liberacéo controlada de farmacos (nano particulas), e como suplemento alimentar com efeito
hipocolesterémico.

O alginato, algina, ou acido alginico refere-se a uma substancia presente na parede
celular de algas marinhas pardas da classe phaeophyta e na capsula celular de algumas
bactérias, em que desempenha funcdes primariamente estruturais. Trata-se de um
polissacarideo, mais especificamente um poliuronideo. A alta funcionalidade do &cido
alginico torna-o um material biocompativel. Ele é amplamente utilizado como veiculo no
transplante de células para criar novos tecidos, bem como curativo. As desvantagens destes
materiais poliméricos € a lenta degradacéo, a insuficiéncia na integridade mecénica, o que
0s tornam impossiveis para implantes de médio a longo prazo (GEORGE; ABRAHAM,
2006).

Misturas poliméricas tém sido produzidas através da combinacdo entre polimeros

sintéticos e naturais, tais como sintético-natural, natural-natural e sintético-sintético, a fim de
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obter melhores propriedades mecanicas, facilidade no processamento, baixo custo de
producdo e de transformacdo, além da compatibilidade celular do tecido receptor com a
mistura (TSUJI; MURAMATSU, 2001; BAI et al., 2010).

Além disso, a mistura de polimeros sintéticos e naturais proporcionam um melhor
controle da taxa de degradacéo do sistema. Como a cinética de degradacao de uma mistura
aumenta com o aumento da quantidade de polimero natural, a composicdo da mistura pode
ser ajustada para tornar a taxa de degradacdo da estrutura de acordo com a taxa de
crescimento e regeneragdo do tecido. H4 muitas combinacdes poliméricas entre polimeros
naturais e sintéticos. Misturas do tipo sintética/sintética tem sido desenvolvidas para obter a
facilidade de processamento, melhores propriedades mecanicas e biocompatibilidade, além
de reducéo de custos (BAI et al., 2010).

2.3.3 Fatores que Influenciam a Degradacéo

No processo de degradacdo de polimeros bioreabsorviveis, véarios fatores podem
influenciar na resposta inflamatéria do tecido e na taxa de degradacdo desses materiais.
Dentre 0s quais, a composi¢cdo quimica do copolimero, a sua morfologia, a cristalinidade e a
localizagdo do implante. Além também de outros fatores tais como solicitacdo mecanica,
porosidade, rugosidade da superficie, energia livre de superficie, pH do meio, presenca de
aditivos, processo de esterilizacdo, mecanismos de hidrélises enzimatica e aquosa, entre
outros (MIDDLETON; TIPTON, 2000). Dentre os fatores citados, os principais séo:

a) Composicdo Quimica

Um dos fatores mais importantes no processo de degradacdo é a composicdo do
polimero. No caso do poli(acido lactico), a assimetria do carbono-a possibilita a obtencéo de
outros compostos, tais como: poli(L-acido lactico) (PLLA), poli(D, L-acido lactico) (PDLLA) e
copolimeros em diferentes propor¢des. A presenca do grupo metila nas cadeias de PLA é
responsavel pelo impedimento estéreo na reacdo de hidrélise. Ja a presenca do &cido
glicolico, o mais hidrofilico, favorece a penetracdo da dgua e conseqiientemente a taxa de
degradacado. Para copolimeros do tipo PLGA, a degradacéo por hidrolise é determinada pela

composicao quimica das unidades de &cido lactico e acido glicolico.
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b) Morfologia

A velocidade de degradacdo do suporte polimérico e a taxa de inducdo do
crescimento celular séo diretamente influenciadas pelos fatores de porosidade e geometria
do suporte (GUARINO et al., 2010).

De acordo com Guarino et al. (2010), testes in vitro comprovam que a porosidade
influéncia ativamente o comportamento biolégico das células, devido a uma melhor
disponibilizacdo da &rea de contato, estimulando a circulacdo dos fluidos biolégicos e
transporte de oxigénio para a manutencdo do crescimento. Como conseqiéncia, as
propriedades de degradacéo sdo diretamente influenciadas pela morfologia do implante

De acordo com Hurrell et al. (2002), quanto maior a espessura da parede do implante,
menor € a difusdo dos produtos acidos responsaveis pela degradag¢do e consequentemente
a perda de massa é acelerada.

c) Cristalinidade

A cristalinidade é outra importante propriedade da matriz polimérica. Ela depende
diretamente da composicao dos copolimeros e tem influéncia direta na taxa de degradacao
e mecanismos de deformacdo (RENOUF-GLAUSER et al., 2005).

Ela tem sido utilizada como parametro para controlar a perda de massa e de
resisténcia do PLLA (RENOUF-GLAUSER et al., 2005; WANG et al., 2008).

A degradacdo polimérica pode ser sintetizada em dois estagios. O primeiro estagio
consiste na penetracao e difusdo das moléculas de agua nas regides amorfas do material, e
subsequente cisdo hidrolitica das ligacdes ésteres das cadeias poliméricas, onde o efeito da
cristalinidade interfere diretamente na taxa de absor¢do de &gua pelo polimero devido a
disposicdo espacial das cadeias poliméricas. O segundo estagio é caracterizado pela
degradacdo de parte consideravel da regido amorfa, e tem sequéncia no centro dos
dominios cristalinos. Segundo Long et al. (1995), a absorcao dos fragmentos pela rede
cristalina e a formacéo de novos cristais, provenientes do rearranjo das cadeias com menor
massa molar, geradas durante o processo de degradacdo, sdo responsaveis por um

aumento percentual da porcéo cristalina em polimeros parcialmente cristalinos.

d) Localizacdo do Implante

Os dois principais fatores para a realizacdo de um implante sdo a vascularizacéo e a

solicitagdo mecéanica. Portanto se um polimero bioreabsorvivel é implantado em um local
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com boa vascularizacdo (grande atividade vital), o mesmo tera uma velocidade de
degradacdo maior quando comparada a um implante em uma regido menos vascularizada.
Assim como em locais com maiores solicitacdes mecanicas o processo de degradacgéo é

acelerado.

2.4 O Fendbmeno da Bioreabsorcgéo

Apresentando o mesmo perfil de degradagdo que os poliésteres semicristalinos
alifticos bioreabsorviveis, o PLA sofre quebra das cadeias por hidrélise das ligagbes
ésteres. Esta quebra ocorre de forma aleatéria, ndo enzimatica, transformando por hidrolise
polimero em oligbmeros, depois este Ultimo em monémeros, a partir dos quais se inicia o
processo metabdlico a nivel celular tendo como produto final CO2 e H20 (HAN et al., 2010).

No processo de degradacdo do polimero o grau de cristalinidade possui um papel
importante. A reacao de hidrélise ocorre na presenca de agua ou dos fluidos presentes no
corpo humano. Logo, quanto mais cristalino, maior é a dificuldade de penetragdo destes
fluidos e inicio de quebra das cadeias poliméricas, levando assim a um maior tempo de
degradacao (HAN; PAN, 2009). Neste sentido, o inicio deste processo se d& primeiro nas
regibes amorfas do polimero.

Em se tratando de polimeros, com cadeias formadas basicamente por ligacdes do tipo
C-H, é possivel compor estes polimeros a fim de obté-los com maior grau de cristalinidade
ou até mesmo amorfos, sendo possivel obter polimeros bioreabsorviveis com maior ou
menor tempo de degradacao.

Em funcéo da degradacao ocorrer primeiro na fase amorfa, o grau de cristalinidade do
polimero aumenta na fase inicial. Segundo Han e Pan (2009), pode ocorrer o fendmeno de
recristalizacdo devido as cadeias com menor massa molar se nuclearem e reestruturarem
em forma de cristais, havendo assim uma diminuicdo da entalpia de cristalizacdo a medida
que o processo de degradagdo continua, uma vez que necessita de menos energia para
formac&o de cristais a partir das cadeias menores.

A existéncia de zonas ou radicais hidrofilicos e hidrofébicos possuem uma importancia
significativa na difusdo da &gua, impactando diretamente na taxa de degradacdo do
polimero.

Embora a quebra das ligacdes éster na superficie seja um processo natural ja
esperado, o processo de degradacdo ocorre mais rapidamente no centro do que na prépria
superficie do polimero (PACHENCE; KOHN, 2000). A ocorréncia desse comportamento é

dito heterogéneo, sendo amplamente aceito no caso dos poliésteres alifaticos reabsorviveis.
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Isso ocorre devido ao fendmeno de autocatélise acida, cuja ocorréncia depende da
geometria do dispositivo polimérico e do proprio pH do meio envolvido. Uma vez que este
fenbmeno ocorre, a quebra daquelas ligacdes da origem a novos elementos (oligdbmeros e
mondmeros) com grupos finais carboxila, acelerando assim a degradacédo devido a acéo
acida. Os oligbmeros que sao produzidos na superficie saem do meio reacional e vao para a
circulacdo sistémica do organismo. Enquanto os originados no centro permanecem nha
massa do dispositivo, resultando assim num aumento da acidez interna, com consequente
aumento da degradac¢do quando comparado com a superficie, caracterizando a degradagéo
do PLA como sendo hidrélise de massa.

Segundo Renouf-Glasser et al. (2005), o médulo de elasticidade pode sofrer queda
significativa devido a absor¢cdo de &gua, justificado pelo aumento da mobilidade das
cadeias, cujo estudo, mostrou a queda de 1160 MPa para 725 MPa. Porém, o efeito da
hidratagdo além de promover a quebra das ligacGes éster em cadeias menores, permite
também uma maior mobilidade das mesmas, levando a formacao de cristais (esferulitos).
Nesta fase, quando o dispositivo é submetido a carregamentos, estes esferulitos promovem
0 endurecimento do material, tornando-o mais fragil e aumentando o moédulo de elasticidade.

Em particular, o acido latico, € um produto natural do corpo humano, e, portanto é
eliminado por vias normais através de um processo conhecido como ciclo de Krebs.

Tsuji (2002) realizaram experimentos de degradacao de PLLA em solucdo tampao de
fosfato a 37°C, obtendo uma perda de massa de 5 [g/mol.dia]. Além disso, foi observado que
os residuos do processo de degradacdo pode se estender por até 5 anos no organismo,
apo6s o tempo de degradacéo funcional do polimero, o qual varia de 12 a 24 meses.

O processo de degradacdo do PLA depende ndo sO da cristalinidade e da massa
molar, como também das caracteristicas do material, sendo considerado desde o seu
processamento até o produto final, como orientagdo das cadeias, geometria, relagdo entre
area superficial e volume do implante, temperatura de processamento, entre outros fatores
(HAN; PAN, 2010).

As caracteristicas do local a ser implantado também exerce uma grande influéncia no
processo de degradacao, como por exemplo a intensidade de reagfes inflamatérias, pH,
grau de vascularizacao e tipo de carregamentos associados (VACCARO et al., 2003).

De acordo com Vaccaro et al. (2003), a regido da coluna € um local de carregamento
ciclico intenso, apresentando uma influéncia significativa no processo de degradacdo do
PLLA.

Contudo, o periodo de degradacdo do PLLA é longo, com medidas que variam de
semanas até o seu desaparecimento em anos. De acordo com Weir et al. (2004), as

mudancas iniciam com a reducdo da massa molar, seguida por perda de resisténcia
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mecanica e, por final, reducdo do volume. As etapas deste processo podem ser sintetizadas

de acordo a Figura 2.1.
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Figura 2.1 - Etapas do processo de degradacdo dos materiais bioreabsorviveis no

organismo.

2.5 Ensaios em Materiais Bioreabsorviveis - Normatizacao

A norma “ISO 10993-1: General Principles” apresenta os principios fundamentais que
governam a avaliacdo biol6gica de biomateriais e dispositivos biomédicos. Os ensaios
devem ser realizados no material em condi¢cdes de uso e qualquer modificacdo na matéria
prima, processamento, esterilizacdo ou indicacdo clinica vdo exigir a reavaliacdo do
biomaterial. Os testes sdo categorizados em fun¢do da natureza do contato (ndo contato;
contato de superficie como pele ou mucosa; contato externo — circulagdo extra-corporea, por
exemplo; implantes) e da duracdo do contato (exposicdo limitada, prolongada ou
permanente). Dois ensaios sdo sempre indicados, independente do tipo de contato ou
duracdo: citoxicidade e sensitizagdo. Em geral, sdo ainda realizados 6 ensaios adicionais
para implantes permanentes (ou seja, com duracdo superior a um més) em contato com

sangue. A Tabela A.1, mostra as principais nhormatizacfes 1SO relacionadas com ensaios de
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biomateriais, e as Tabelas A2 e A.3 apresentam as normas ABNT e ASTM

respectivamente.

2.6 Principais Livros de Biomateriais

Ehrlich (2010), em seu livro “Biological Materials of Marine Origin”, lista os principais

livros de biomateriais publicados desde 1948 até 2010. A Tabela A.4, apresenta estes livros.



CAPITULO 111

MODELO MATEMATICO PARA A DEGRADACAO DE MATERIAIS
BIOREABSORVIVEIS

Implantes da coluna tipo Cage feito de material bioreabsorvivel sdo relativamente
recentes. A aplicacdo destes dispositivos no auxilio da artrodese é importante, porém, as
nao linearidades do fendmeno de degradacdo € um tanto quanto complexo. Neste capitulo é
apresentado um modelo matematico desenvolvido por Han et al. (2009), para avaliar o
processo de degradagcdo em polimeros bioreabsorviveis, em especial o PLLA. Esta
metodologia sera utilizada neste trabalho para estudar o comportamento de Cages
bioreabsorviveis na coluna lombar. O modelo matematico sera aplicado numa nova
metodologia através do software de otimizacdo ModeFrontier, acoplado a um modelo de

elementos finitos tridimensional confeccionado no software ANSYS Workbench.

3.1 Estimativa da Curva de Degradacéao

Zong et al. (1999) propuseram modelos analiticos para avaliar o processo de
degradacdo em diversos polimeros. Posteriormente, outros modelos de degradacao foram
avaliados utilizando métodos experimentais, analisando também o processo de cristalizacao
(TSUJI; IKADA, 2000 apud HAN;PAN, 2009; TSUJI; MURAMATSU, 2001). Nesta mesma
linha (HAN; PAN, 2009) propuseram um modelo matematico levando em consideracdo a
teoria de Avrami (1939, 1940, 1941). A teoria proposta nestes trabalhos foi validada para
cristalizacao de polimeros (LONG; SHANKS; STACHURSKI, 1995 apud HAN; PAN, 2009).

Neste trabalho sera utilizado um modelo analitico para prever a proposta por Han et
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al. (2009). Este modelo foi escolhido por ser adequado para estimar processos de
degradacao de materiais tipo PLLA que vém sendo utilizados para reparacdo 0ssea. Neste
caso, a metodologia proposta no trabalho foi aplicada em artrodese da coluna lombar,
utilizando Cages bioreabsorviveis compativeis com o reparacdo dOssea. A seguir, sera

desenvolvido o equacionamento do fendmeno estudado no trabalho.
De acordo com Han e Pan (2009), o grau de cristalinidade (X_,) pode ser

adequadamente modelado por uma relagdo exponencial com o tempo (t), ou seja,
X, =1- exp[—(kct)mJ (3.1)

Onde: __ m : expoente de Avrami;

__ k_ : Constante de Avrami para cristalizac&o.

A Equacéo 3.1 ndo leva em consideragéo a relagdo entre a dissociacdo das cadeias
do polimero e a cristalizagdo, ndo podendo ser aplicada de forma direta para um processo
de biodegradacdo. Porém uma modificacdo das equacdes diferenciais de Avrami (1939) e
Eq. 3.1 podem ser usadas para modelar a degradacao induzida pela cristalizacao.

Segundo o modelo proposto por Han e Pan (2009), devem ser consideradas 4

situacdes para um polimero biodegradavel:

a) Moléculas de polimeros amorfos, que podem-se hidrolisar mas sao grandes demais
para difundir e parte das moléculas de polimeros podem também cristalizar;

b) Difusdo de mondmeros, que séo os produtos da reacao de hidrélise;

c) Cristais de polimeros, que séo formados e crescem, mas nao hidrolisam;

d) Moléculas de agua, as quais sdo assumidas como sendo abundantes em qualquer

parte do polimero.

Neste sentido, o estado de biodegradagédo do polimero pode ser descrito usando o
namero de mols de ligacdes do tipo éster da fase amorfa por unidade de volume do

polimero semi-cristalino (C,), o numero de mols de monémeros mantidos no material por
unidade de volume do polimero semi-cristalino (C,,) e o grau de cristalinidade do volume
(X.)-

Apesar dos grupos éster das cadeias poliméricas na superficie da regido cristalina

serem hidrolisados, assume-se que a reacao de hidrélise s6 ocorre na regido amorfa. Neste

caso, as variaveis utilizadas sao idealizadas da seguinte forma:
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¢, - Numero de mols de liga¢des do tipo ester da fase amorfa por unidade de volume

do polimero amorfo;
c,, - Numero de mols de mondmeros mantidos no material por unidade de volume do

polimero amorfo;
g - Numero de mols da quantidade de monémeros produzidos pela reagdo de

hidrélise por unidade de volume do polimero amorfo.

A taxa de producdo de mondémeros pela reacdo de hidrélise (SIPARSKY et al., 1998

apud Han e Pan, 2009) pode ser assumida como,

da _ k.c, +K,C.Ch

dt (3.2)

Onde: __k; = Constante da taxa de reacéo da hidrolise ndo catalisada,;
__k, = Constante da taxa de reagéo da hidrolise auto catalisada,;

___n = Expoente de dissociacdo dos grupos acidos externos.

As concentracdes molares na fase amorfa e aquelas no polimero semi-cristalino séo

descritas por,

Ce
C=1°x
c 3.3
c (3.3)
Cm =
1- X

Substituindo a Eg. 3.3 na Eq. 3.2 tém-se que,

9__ 1 Jyc vk, —CeCn (3.4)
dt  1-X, (1_ X, )”

A Equacéo 3.4 pode ser escrita da seguinte forma,

dR dq
— =(1-X_)—=kC, +k
dt ( C)dt e T

CCn

35
(1-X,)" (3:5)
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Onde R representa o numero de mols dos monémeros produzidos por unidade de
volume do polimero semi-cristalino, refletindo também no numero total de clivagens das
cadeias. A reducao na concentracdo de ligacdes do tipo éster na fase amorfa é originada da
hidrélise das cadeias e cristalizacdo das cadeias méveis. A qual pode ser expressa como

sendo,

e _ _ e c (36)

O segundo termo do lado direito da Eq. 3.6, representa a perda da fase amorfa do
polimero devido a cristalizacdo. Assumindo a lei de Fick (lei quantitativa na forma de
equacao diferencial que descreve a difusdo de matéria ou energia em um meio no qual
inicialmente nao existe equilibrio quimico ou térmico) para difusdo de monémeros, obtém-se

uma equacao para estimar a concentracdo de mondémeros, ou seja,

dC, dR
m—-——+V.DV(EC 3.7
o v{oven) 67
Onde: _ D = Coeficiente de difusdo efetiva dos monémeros no polimero em
degradacéao.

Utilizando modelagem por elementos finitos, Wang et. al (2008), estimou o valor do

coeficiente (D), que é funcéo da porosidade (p), e do grau de cristalinidade ( X, ), ou seja,

D= Dmatrix + (13p2 - 03p3 )(Dpore - Dmatrix) (38)

Onde: _ D = Coeficiente de difusdo dos monémeros na matriz polimérica;

matrix

_ D, = Coeficiente de difusdo dos mondmeros nos poros.

pore

Sendo a porosidade ( p) estimada por,

p=1-{(C, +C.)(1~ Xoo) + X, | (3.9)


http://pt.wikipedia.org/wiki/Equa%C3%A7%C3%A3o_diferencial
http://pt.wikipedia.org/wiki/Difus%C3%A3o
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Onde:
C, =
CeO
— Cm
C, = C. (3.10)
Ce =C, (t = O)
X = X, (t=0)

Usando D,, para representar o coeficiente de difuséo da fase amorfa, D, pode ser

estimado,

_ 2 _ — 3
D |13 — _Cn*tCe 03| —_Cn*Ce (3.11)
C,+C, + X, /(1-X,) C,+C+ X, /(1= X,)

Logo, o coeficiente de difusdo efetivo (D) da degradacéo do polimero pode ser obtido

combinando Eg. 3.8 e Eq. 3.11.
A relacdo diferencial do grau do volume de cristalinidade pelo grau do volume de

cristalinidade estendido proposto por Avrami (1939), é dada por,

dXe (3.12)

dXx

=[1-X%.]
ext

Onde, A, refere-se a um parametro introduzido por outros autores, afim de obter um
melhor ajuste com os dados experimentais (STARINK, 2001 apud HAN;PAN, 2009). Usando

N para representar a concentracao molar do ndcleo num tempo t, tém-se a que,

N
dN = —&Ndt ———dX 3.13
ENdt = WXe (3.13)
Cuja condigdo inicial € dada por N=N, em t=0. O primeiro termo na Eqg. 3.13
representa o numero de ndcleos que pode ter um crescimento ativo durante o intervalo de
tempo dt, como consequéncia da energia livre de flutuacdo. A probabilidade disso

acontecer é representada pelo termo &N. O segundo termo, representa o numero de

ndcleos que séo assimilados pelo crescimento dos cristais.
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Segundo Han e Pan (2009), durante a dissociacdo induzida pela cristalizacdo, as
cadeias amorfas do polimero sé iniciam o processo de cristalizacdo nos locais onde a
dissociacdo das cadeias ocorrem, ou seja, no nucleo, que pode ser (til se a dissociacdo da
cadeia ocorrer préximo do mesmo. A quantificacdo no aumento da dissociacao das cadeias

é dada pela Eq. 3.5, num intervalo de tempo dt. Sendo N, e C,, as variaveis que

representam a concentragdo inicial do nacleo e das liga¢des do tipo éster, eles propuseram

uma modificacdo da Eq. 3.13, ou seja,

N

dN = —¢Ndt - — —dX. + (’:\I—OdR (3.14)

C e0

Onde N, aumenta de zero até um valor maximo, e entdo, diminui com a continuacéo

do processo de cristalizagéo. A fracdo de volume estendido dos cristais, X, pode ser

calculada segundo Avrami (1939), ou seja,

t

Xexe = [Vigng (t = 7XN (7) 7 (3.15)

0

Onde n,, é o nimero de Avogrado (6.02x10%) e Vging (t —7) € 0 volume de um unico

cristal no tempo t que é nucleado no tempo 7. Sendo que para um unico cristal, Avrami

(1939) assume um crescimento linear, limitado a um tamanho maximo (r__ ) da seguinte

max

forma,

(H)J (3.16)

Onde G, é a taxa de crescimento linear. Supondo que V,;  (t—7)=ar® e substituindo

na Eqg. 3.15, obtém-se, 3.17:

t _ 6 ., s
Xon =jarr§ax {1—e o )j EN(7)n,dr (3.17)
0

Na qual «, € uma constante numérica dependente da forma do cristal.
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Wang et al. (2008) recomenda adimensionalizar as equagfes governantes. Neste
caso, deve-se utilizar relagbes matematicas para as variaveis e para os parametros do

modelo (Eq. 3.18), ou seja,

CeO CeO CeO CeO I ( j 1:0
%2(:20 (3.18)
_ D, k, < N. _ - tG —
= 'k, = Ny =—2;1  =aC_n,r’ ;G=2";& =t
0 kzlzcgo 1 kzc:() 0 Ceo max e0" "A"max rmax 5 05

Onde (C,,) € a concentracéo molar das ligages éster da fase amorfa no inicio da

biodegradacao, e (I) € o comprimento caracteristico do dispositivo a ser modelado. Com

isso, obtém-se equacdes governantes, da seguinte forma,

IR _KkC,+€,| -2 (3.19)
t 1-X,
dC, dR . (= -
=1 = ——+div| Dgrad(C 3.20
dt  dt % ( orad¢ m)J (3.20)

. __dR : (3.21)

dX. )
=[1- X 3.22
dxext [ ¢ ( )
dN = -£Ndt — dX. +N,dR (3.23)
—
T _ 3
X, - r_maxf'[(l—e_(;(l ‘T>) N(r)d7 (3.24)
0

As equacdes Eg. 3.19 a Eg. 3.21, governam o processo de biodegradacdo e as
equacles Eq. 3.22 a Eq. 3.24, governam o processo de cristalizacdo. O ultimo termo na Eq.

3.21 estabelece a conexdo entre biodegradacdo e cristalizacdo, no sentido de que a
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cristalizagdo reduz a concentracdo da fase amorfa do polimero. E o ultimo termo na Eq. 3.23
estabelece a conexdo entre cristalizacdo e biodegradacdo no sentido de que existem
ndcleos que podem ser Uteis para a cristalizacdo se a dissociacdo das cadeias ocorrerem
préximas do mesmo.

Han e Pan (2009), fizeram algumas observacfes para o caso de comparac¢do do
modelo mateméatico apresentado neste trabalho com dados experimentais de

biodegradacéo:

a) Quando a biodegradacgéo se aproxima do fim, a maioria das cadeias da fase
amorfa sdo esgotadas, a validade das Eq. 3.14 e Eq. 3.16 se tornam
guestionaveis. Porém, quando o processo atinge esse ponto, o dispositivo ja

estara se desfazendo, o que ndo é mais interessante em termos de projeto.

b) Por simplicidade a distribuicho do peso molecular das cadeias da fase
amorfa foram simplificadas por uma distribuicdo bimodal, que é caracterizada

por C,e C, . Assumindo que os monémeros sao tao pequenos para serem

detectados usando técnicas experimentais, a medida do peso molecular

médio (M ) pode ser relacionado ao C,, tal que M/M, =C,/C,, , na qual M,
e C,, sdo, respectivamente, os valores iniciais do peso molecular médio e da

concentracao das ligacoes éster.

c) O grau de cristalinidade do volume (X_.) ndo inclui o efeito da perda de

massa que deve ser considerada quando comparada com dados

experimentais. O grau de cristalinidade observado € dado por
Xobszxc/(l—W), na qual W representa a perda de massa em

percentagem.

De acordo com Han et al. (2010), o modelo proposto por eles poderia ser simplificado
seguindo substituicbes de parametros, mudanca de variaveis e algumas consideracdes, tais
como:

___ O polimero permanece amorfo durante a degradacao;
___ A perda de massa nas amostras € tdo pequena no primeiro estagio, que pode
ser negligenciada;

___Asreac0es de hidrélise sédo autocataliticas.
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Utilizando estas simplificages o modelo analitico é dado por,

dR
=k,C.C" 3.25
dt 2 (3.25)
dc, __dCy (3.26)
dt dt

B
Co _of R (3.27)
CeO CeO
M _ CeMO

. (3.28)
NchainsO + (Rs _Col /m)

No caso de fS=1,0=0.4 e n=0.5, valores obtidos para um melhor ajuste da

solucdo numérica comparando com os resultados experimentais obtidos do trabalho de Lyu

et al. (2007), a solucao analitica pode ser re-escrita como,

2
1- tanh(t)
M, t,
M

- ¢ 2 (3.29)
1+ ptanh[tJ
Onde o tempo caracteristico para rea¢ao de hidrélise pode ser obtido por,
2

t, =—— (3.30)
akz\/Ceo

De forma anéloga o valor de p pode ser obtido por,

o= Ceq [i —ij (3.31)
Nchaino a m

Na Equagao 3.31, (C,, /N .m0 ) € 0 grau de polimerizagdo do material bioreabsorvivel.

A Equacéo 3.29 é valida para todo o processo de biodegradacao e representa a variagdo da
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massa molecular média (M, ) em relagcdo ao tempo considerando a massa molecular inicial
(My).

Para o material PLLA, foram utilizados os seguintes parametros (Han; Pan, 2009),
Tab.3.1.

Tabela 3.1 — Pardmetros usados para obtengdo da solugcéo da Eq. 3.29.
CeO MnO k2 2 m Nchaino
17300 72 3E-06 0.4 4 4.32

Resolvendo as Eq. 3.29, Eq. 3.30 e Eq. 3.31 no programa MatlLab, e utilizando os
para@metros da Tab. 3.1, obteve-se a curva de degradacdo do PLLA, representada pela
perda de peso molecular médio normalizado pelo tempo (ver Fig. 3.1), proposto por Han e
Pan (2009).
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Figura 3.1 — Grafico representativo da perda de peso molecular médio normalizado pelo
tempo expresso pela Eq. 3.29.

Esta curva sera utilizada para obtencdo dos dados de entrada do modulo de

elasticidade do implante (Cage) feito de PLLA, capitulo 5.



CAPITULO IV

ANALISE DA COLUNA VERTEBRAL, PATOLOGIAS E
TRATAMENTOS

Neste trabalho, foi avaliado o comportamento de um implante feito de material
bioreabsorvivel PLLA, quando aplicado a coluna lombar. A coluna vertebral possui uma
estrutura relativamente complexa. Neste caso diversas patologias e tratamentos sao
indicados levando em consideracdo aspectos biomecénicos da coluna. Dependendo da
gravidade do estado patoldgico, implantes do tipo Cage, utilizados com a finalidade de
substituicdo de um disco intervertebral e unido das vértebras (artrodese) deste local séo
necessarios. Para unido das mesmas, sao utilizados enxertos 6sseos na regiao central dos
implantes. Sabe-se que para uma adequada osteossintese é necessario que as cargas
direcionadas ao conjunto enxerto/Cage sejam aplicadas de forma gradual. Neste sentido,
este capitulo apresenta estes aspectos, 0s quais serdo analisados no estudo de caso do

capitulo V.

4.1 Biomecanica da Coluna Vertebral

A coluna vertebral € uma complexa série de articulacdes vertebrais que apresenta
estabilidade inata, promove protecdo aos elementos neurais e permite que a mobilidade
segmentar ocorra de forma controlada. Ela age como uma haste elastica modificada que
proporciona suporte rigido e flexibilidade. Ela é composta por 33 vértebras sendo 24 méveis
que contribuem para o movimento do tronco. As vértebras sdo arranjadas em quatro

curvaturas que dao equilibrio e forca a coluna (HAMILL; KNUTZEN, 1999). Sete vértebras
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cervicais formam a curvatura convexa ao lado interior do corpo. Essa curva se desenvolve a
medida que o bebe comecga a levantar a cabeca, assumindo a curvatura para suporta-la. As
12 vértebras toracicas formam uma curvatura que é convexa no lado posterior do corpo. A
curvatura na coluna toracica esta presente no nascimento. Cinco vértebras lombares
formam uma curva convexa no lado inferior, que se desenvolve em resposta ao apoio do
peso e é pelo posicionamento pélvico e dos membros inferiores. A Ultima curvatura é a
sacrococcigea, formada pelas cinco vértebras fundidas do sacro e quatro a cinco vértebras
fundidas do coccix. A Figura 4.1 apresenta a curvatura da coluna como um todo, com vista
lateral, frontal e posterior. A juncdo onde termina uma curvatura e comega a proxima € um
local de maior flexibilidade e mais vulneravel a lesdo (BERNHARDT; BRIDWELL, 1989).
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Figura 4.1 — Vista lateral, posterior e anterior da coluna vertebral mostrando as partes
cervical, toracica, lombar, sacro e coccix.

Além de oferecer suporte e flexibilidade ao tronco, a coluna vertebral é responsavel
por proteger a medula espinhal, Fig. 4.2. A medula corre pelas vértebras através de um
canal formado pelo corpo, pediculos e pilares das vértebras, discos e um ligamento. Os
nervos periféricos saem pelo forame intervertebral na parte lateral das vértebras, formando
agregados de fibras nervosas. O corpo vertebral tem forma cilindrica sendo mais espesso
na parte da frente, o qual absorve maiores forgas compressivas. Separando os dois corpos
vertebrais, tém-se o disco intervertebral que é a estrutura que une uma vértebra a outra e,

ao mesmo tempo permite que ocorra movimento entre elas.
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Figura 4.2 — Vértebra em detalhe ( adaptado de http://www.sths.com/adm/).

O disco é capaz de suportar forcas compressivas, de torcdo e de cisalhamentos
aplicadas sobre a coluna. O papel do disco é de suportar e distribuir as cargas na coluna
vertebral assim como restringir o excesso de movimento que ocorre no segmento vertebral.

Um disco intervertebral saudavel funciona hidrostaticamente, respondendo com
flexibilidade sob baixas cargas e respondendo com rigidez quando € sujeito a altas cargas.
Quando o disco é sobrecarregado em compressdo, 0 nlcleo pulposo distribui
uniformemente a pressdo pelo disco e age como um amortecedor. Eles sdo muito
resistentes e raramente falham sob compresséo. O 0sso esponjoso do corpo vertebral cede
e fratura antes que ocorra o0 dano ao disco.

A grande regido sustentadora de peso na coluna é formada pelas vértebras lombares.
As cargas aplicadas na coluna vertebral sdo produzidas pelo peso do corpo, pela forca
muscular que age sobre cada segmento movel, pelas forcas de pré-cargas que estdo
presentes devido as forcas dos discos e ligamentos e pelas cargas externas que estédo
sendo manipuladas ou aplicadas.

Na compressado, a maior parte da carga € sustentada pelo disco e corpo vertebral. O

corpo vertebral fica susceptivel a lesdo antes que o disco, como mostra a Figura 4.3.
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Figura 4.3 - Fratura por compressdo do corpo vertebral (Fonte:

http://www.timberlanept.com).
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A carga maxima até a fratura das vértebras foi medida por Augat et al. (1996), onde
eles obtiveram para adultos homens (5400 + 1800N) e para mulheres (4180 + 1990N).

A Tabela 4.1 apresenta alguns exemplos de cargas impostas no segmento central
(L3) da coluna lombar.

Tabela 4.1 - Cargas sobre o disco L-3 em um individuo com 70Kg. (Adaptado de
ANDERSSON; ORTENGREN; NACHEMSON, 1977).

Carga sobre o

Atividade disco (N)
Decubito dorsal 294
Em pé 686
Sentado ereto 980
Andando 833
Rodando o tronco 832
Inclinando se lateralmente 931
Tossindo 1078
Saltando 1078
Espreguicando 1176
Sorrindo 1176
Erguendo 20Kg com a coluna ereta, joelhos fletidos 2058
Erguendo 20Kg com a coluna ereta, joelhos

estendidos 3332

A incidéncia de lesdo na coluna é alta, e geralmente 60 a 80% da populacéo sofre de
dor nas costas em algum momento da vida. O segmento de implantes para fuséo
intersomatica da coluna € o maior em termos de dimensao do mercado, contribuindo com

cerca de 90% da receita para a categoria de implantes para coluna do mercado.

4.2 Lombalgia

O principal fator causador de danos a coluna estd associado ao esfor¢o repetitivo, em
posicdo inadequada ao longo dos anos. Por exemplo, o trabalho bracal pesado, com a
coluna sempre em posicdo de flexdo ou torcdo forcada, como pequenos agricultores,
pedreiros, trabalhadores regulares com pas, enxadas e picaretas ou similares, agachando-
se sem dobrar os joelhos, os quais produzem grandes pressdes sobre a coluna lombar, com
consequéncias danosas.

O fato do individuo apresentar obesidade, peso excessivo das mamas, gravidez

repetidas, também contribuem para causar danos na coluna vertebral. Outro fator importante
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€ a posicdo em que o individuo repousa, dorme ou tem seu lazer regular. Uma doenca
cronica da coluna lombar, em especial, traduz-se inicialmente por dor lombar transitéria
apos esforcos inusitados. Depois, com a repeticdo, segue-se a dor da contratura muscular e
seus componentes que sofreram estiramento ou compressdo. As principais formas de
tratamento sdo indicadas por fisioterapia analgésica e relaxante, com reeducacdo de
postura corporal, associada ao aconselhamento médico especializado sobre os cuidados a
tomar e dos riscos a serem evitados, associados a analgésicos e miorrelaxantes.

A lesdo chamada de disco doloroso onde existe a possibilidade de ruptura das
laminas que formam a parte externa do disco e anel fibroso, causam dor lombar incémoda,
gue cessa com repouso, analgésicos e compressa local. A repeticdo de esforgos
inadequados pode levar a ruptura do anel fibroso e deslocamento gelatinoso do disco e
comprimir uma raiz nervosa gerando uma dor lombar intensa, conhecida como dor do nervo
ciatico, produzida por uma hérnia discal lombar. A Figura 4.4 mostra patologias relacionadas

a coluna lombar.

Disco degenerado

Disco abaulado

Disco herniado

Disco desidratado

Degeneragao do disco com
formagao de osteofitos
(bico de papagaio)

Figura 4.4 — Patologias da coluna lombar. Fonte: Adaptado de (KURTZ; EDIDIN, 2006).

Em alguns individuos o disco pode se degenerar, desidratar-se, perder espessura ou
perder sua elasticidade e a capacidade de absorver impactos e esforgos. Discos
degenerados e que perdem altura transferem suas fung¢des as articulagfes interapofisérias,
perturbando o seu funcionamento fisiolégico normal, com sobrecarga onde ndo poderia
haver e com uma conseqliente artrose interapofiséria, ocorrida por estresse de articulacdes

ndo habilitadas ao esfor¢co antes inerente ao disco e sim existentes para orientacdo do
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movimento antero-posterior da coluna lombar. Aumentando o esfor¢co sobre uma coluna que
ja se encontra danificada, principalmente em individuos com idade avancada ou, em
mulheres no periodo de pdés-menopausa, pode ocorrer uma desmineralizacao éssea, com 0
seu enfraguecimento e com a possibilidade de fraturas vertebrais espontaneas.

Essas fraturas podem ocorrer numa Unica vértebra, ou as vezes em mudltiplas
vértebras. Nestes casos as fraturas podem ser um simples acunhamento da vértebra, Fig.
4.5, ou de forma mais complicada com deslocamento de fragmentos da vértebra para dentro
do canal raquidiano, ocasionando compressao das estruturas nervosas, causando déficit

motor de grau variado nos membros inferiores.

Acunhamento
do corpo
vertebral

©MMG 2002 L Al . U 1

Figura 4.5 - Acunhamento do corpo vertebral ( Adaptado de

http://www.okemostherapy.com/).

Por outro lado, se o envelhecimento citado anteriormente ocorrer de forma
assimétrica, seja por uma retracéo ligamentar maior de um lado e flacidez do outro, ou por
assimetria na degeneracao discal lombar, ou ainda, se o individuo tenha associado uma
artrose do joelho ou do quadril, obrigando-o a caminhar de forma irregular, forcando mais
um membro inferior que o outro, podera haver entdo um dano a coluna lombar, um desvio
frontal da coluna, chamado de escoliose degenerativa, Fig. 4.6. Esta, por sua vez podera
comprimir estruturas nervosas entre uma veértebra e outra, limitando a funcionalidade da

coluna ou do membro inervado.
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Figura 4.6 — Escoliose degenerativa (Fonte: http://www. yalemedicalgroup.org).

Outro fator importante diz respeito a desidratacdo do disco intervertebral, com
consequente perda de elasticidade e eficiéncia, além da perda de capacidade de adesé&o de
uma veértebra a outra. Isto permite que uma vértebra possa escorregar sobre a outra,
ocasionado um desalinhamento lateral, chamado de espondilolistese degenerativa. Tal
alteracdo, pode ser desde assintomatica, como pode produzir lombalgia e/ou dor por
compressao do nervo ciatico.

A degeneracdo multipla dos discos intervertebrais lombares, com sua perda de
espessura e eventuais protusfes pode ocorrer também de forma mdltipla, levando a uma
situacdo degenerativa conhecida como canal raquideo lombar estreitado, com consequente
e variada compressdo de raizes ou nervos, e suas consequéncias dolorosas e/ou

deficitarias.

4.3 Tratamentos Cirargicos

A preferéncia por tratamentos menos invasivos, tais como: fisioterapia, medicamentos
e desbloqueio de nervos espinhais através de injecdes sdo sempre desejados (ANAND;
BARON, 2011). Se este tipo de tratamento ndo for suficiente para aliviar os sintomas
clinicos, tais como: dor, déficit sensorial, ou déficit motor, o tratamento cirlrgico deve ser
considerado (KALLUR; FERRONE; BOACHIE-ADJEI, 2010), sendo recomendado a cirurgia,
apos dois meses de tratamento conservador sem sucesso.

Além da discectomia classica, que consiste na remo¢édo do material de abaulamento

do disco, vérios outros tratamentos cirirgicos para a doencga degenerativa do disco estédo
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disponiveis (BERTAGNOLI; KUMAR, 2002). Outras formas menos invasivas tratam-se da
nucleotomia percutanea e a nucleoplastia, as quais tém o objetivo de eliminar ou desintegrar
0 material excessivo do nucleo causador da hérnia de disco. Outra técnica, terapia
eletrotérmica intradiscal, trata-se da insercdo percutdnea de uma resisténcia térmica visando
a diminuicdo das fibrilas intradiscal de colageno do anel com consequente reducdo do
inchaco do disco (PLASENCIA-ARRIBA; MAESTRE-GARCIA, 2007). Alini et al. (2002)
trabalharam no desenvolvimento de tecidos implantaveis com caracteristicas semelhantes
ao tecido saudavel do nucleo pulposo.

Para os casos de degeneracdo avancada do disco, a retirada de excesso de material
nao é suficiente, sendo necessario restaurar a altura do disco para liberar as estruturas
nervosas comprimidas. Nestes casos, 0 uso de dispositivos artificiais € necessario, cujos

tratamentos cirargicos sédo conhecidos como artrodese e artroplastia.

4.3.1 Artrodese da coluna vertebral

A artrodese da coluna vertebral é um procedimento cirdrgico que fixa as vértebras da
coluna, reduz a dor, devolve a capacidade de movimentacdo e garante a estabilidade
mecanica. A artrodese consiste em submeter duas ou mais vértebras a uma restricdo do
movimento da articulacéo utilizando algum método de fixacdo, como parafusos de titanio ou
espacadores. Inicialmente era utilizada para o tratamento de doencas infecciosas, trauma ou
deformidades da coluna vertebral, e com base nas evolucdes técnicas, o tratamento por
artrodese agora é geralmente indicada para o movimento anormal ou instavel de uma
vértebra, ou doenca degenerativa do disco. Em qualquer caso, este tipo de tratamento é
usado numa tentativa de controlar e aliviar a dor lombar aguda (TRUUMEES; MAJID;
RKARIC, 2008). Embora a artrodese limite a mobilidade da coluna, a maioria dos pacientes
consegue realizar todos os movimentos necessdarios no seu dia a dia. Existem varias

técnicas de artrodese da coluna vertebral disponiveis (PATEL, 2008). Podendo ser citadas:

__Fuséao intersomatica lombar anterior, consiste na excisdo do disco degenerado e
implantacdo de um enxerto através de um caminho anterior. Ela pode ser associada com

uma fixacao interna e anterior para melhorar a taxa de fusao.

__Fusao intersomética lombar posterior, consiste na excisdo do disco degenerado
e implantacdo de um enxerto através de um caminho posterior. E geralmente associada com

a fixacdo interna e laminectomia parcial ou total.
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__Fuséo intersomatica com uso de Cages, é usada para melhorar o apoio
estrutural do espaco intervertebral, além de proteger o enxerto 0sseo que pode ruir e causar
instabilidade. Pode ser associado também a uma fixacéo interna para melhorar a taxa de

fusao.

__Fusao posterolateral, consiste no implante de um enxerto 6sseo na regido

posterolateral do espaco intervertebral, com ou sem o uso de fixagdes internas.

__Instrumentacdo com Pediculo ou parafusos, consiste na adi¢cdo de dispositivos
de estabilizacdo posterior, tais como fios, ganchos ou parafusos, utilizados para melhorar a

taxa de fusao.

__Fuséo circunferencial, é caracterizada pela eliminacdo de todas as fontes
potenciais de dor nas estruturas anterior e posterior, e por uma alta estabilidade. O
procedimento cirurgico geralmente leva em conta a combinacé@o das abordagens anteriores

e posteriores.

O tempo de recuperacdo de um procedimento cirdrgico de artrodese varia entre 3 a
12 meses, com movimentacdo a fim de permitir uma melhor osteointegracdo (GUYER;
OHNMEISS, 2003). E ainda, de acordo com Guyer et al. (2003) os resultados sao
satisfatérios e variam entre 63% a 85%. Ma et al. (2010) relatou que as complicacdes
aumentam significativamente com o aumento da idade. As mais comuns sao relacionadas
com a impossibilidade de atingir a unido 6ssea soélida, ruptura dos parafusos de sustentacao
e mudanca de comportamento dos niveis adjacentes as vértebras tratadas (PILITSIS;
LUCAS; RENGACHARY, 2002). Ruberté et al. (2009) demonstrou que a mobilidade
segmentar dos niveis sobrejacentes e adjacentes tem sido significativamente aumentadas
ap6s um duplo nivel de artrodese posterior de L3-L4. E que isso pode levar a uma

degeneracéo acelerada das articulacdes.

4.3.2 Artroplastia da coluna vertebral

Quando um paciente sofre com dores provocadas por disfuncéo ou desgaste do disco
intervertebral, torna-se necesséria a intervencéo cirdrgica para substituicdo do mesmo, em
geral, utilizando um implante chamado prétese discal, que tem por objetivo restaurar as

funcionalidades relevantes do disco degenerado. A intervencdo cirdrgica relativa a este
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processo recebe o nome de artroplastia da coluna vertebral (BERTAGNOLI; KUMAR, 2002).
A intervencdo cirlrgica € indicada apenas quando os tratamentos conservadores ja
falharam, como os casos de lombalgia aguda resultante de doencas degenerativas do disco.
Em casos de osteoartrite secundaria das articulagbes, degeneracdo da coluna (Como
escoliose), fusdo dos niveis adjacentes inferior a 4 mm de altura do disco restante nos niveis
adjacentes, e instabilidade do segmento posterior (como espondilolistese), esse tipo de
intervencao ndo é recomendada (KLEUVER; ONER; JACOBS, 2003; NUNLEY et al., 2008).

Existem dois tipos principais de dispositivos artificiais para artroplastia, préteses para
substituicdo total do disco e préteses do nucleo para substituicdo parcial do disco. Tais
dispositivos podem ser definidos como dispositivos moveis, geralmente constituidos por
pecas sOlidas deslizantes (ver Fig. 4.7), e dispositivos flexiveis, que sdo normalmente
constituidos de materiais flexiveis que permitam movimento relativo das vértebras
adjacentes (ver Fig. 4.8 e Fig. 4.9), (BALDWIN, 2002).

Certos requisitos sdo necessarios para um disco artificial, dos quais 9 deles tém sido
citados como criticos: geometria, amplitude de movimento, rigidez, for¢ca, centro de rotagéo,
a funcdo das articulacdes, fixagcdo da veértebra adjacente, modos de falha, e processo
cirdrgico. Outra propriedade importante € a capacidade de absorcao de choques mecéanicos
dos dispositivos artificiais (ZIGLER, 2004).

Figura 4.7 — Caso extremo, com aplicagdo de préteses de artroplastia em 3 segmentos
consecutivos da coluna, S1-L3-L4-L5, (Fonte: BERTAGNOLI; KUMAR, 2002).
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Figura 4.8 — Protese artificial flexivel da marca Acroflex (Fonte: SZPALSKI; GUNZBURG;
MAYER, 2002).

Figura 4.8 — Radiografias da aplicacdo da protese da Figura 4.7 (Fonte: SZPALSKI;
GUNZBURG; MAYER, 2002).

4.4Enxerto Osseo

O tecido 6sseo possui um ciclo de renovacao continua, sendo capaz de regenerar-se
diversas vezes sem formacdo de cicatrizes. Essa capacidade se deve ao fato de que esse
tecido possui atividade metabdlica constante durante toda a vida. A continuidade desse ciclo
esta ligada aos processos de manuten¢éo do estado de equilibrio dindmico do metabolismo
do calcio, fésforo e outros constituintes idnicos dos fluidos extracelulares e € dependente de
varios fatores de controle. A interacdo entre diferentes elementos celulares, agentes
reguladores sistémicos e locais, tais como citoquinas, componentes da matriz extracelular,
fatores de crescimento e diferenciacdo além de varios hormdnios, gera processos biolégicos
complexos que sdo responsaveis pela formacao, manutencao e regeneracao do osso, Fig.
4.9 (PILITSIS; LUCAS; RENGACHARY, 2002).
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Implante Enxerto Osso
Osseo

Figura 4.9 — Desenho esquematico das interfaces implante, enxerto 6sseo e 0sso (Fonte:

http://www.biomet3i.com.br/)

Uma boa fusdo 6ssea é um dos principais objetivos em cirurgias que envolvem
recuperacao de lesGes no tecido 6sseo, como nas cirurgias de artrodese. Nesse tipo de
cirurgia sao utilizados implantes que fornecem uma estabilidade mecéanica temporaria para
auxiliar a consolidacdo 6ssea (GUYER; OHNMEISS, 2003). O objetivo principal é a
otimizacdo de processos para obtencdo de fusGes Osseas de qualidade, uma vez que
significativa morbidade e uma grande quantidade de reoperacdes estdo associados a falhas
nesse tipo cicatrizacao.

O profundo conhecimento dos mecanismos fisiol6gicos de cicatrizacdo do 0sso e dos
papéis desempenhados por reguladores e inibidores desses mecanismos aliado ao uso de
materiais adequados que permitam o bom crescimento do tecido 6sseo in vivo é essencial
para que se possa obter uma fusdo 6ssea de qualidade (REID; JOHNSON; WANG, 2011).

Para se conhecer tais mecanismos € necessario compreender corretamente 0s
conceitos relativos a osteogénese, osteoconducdo e osteoinducdo. Estes trés conceitos

sintetizam a capacidade de regeneracdo o6ssea, incluindo as fusfes ésseas e as

cicatrizagOes, ou seja,

» Osteogénese: Capacidade de formacdo de novo tecido O6sseo, caracterizada pela
presenca de células osteoprogenitoras e osteogénicas precursoras. Estas ultimas
estdo presentes tanto na medula esponjosa quanto nos enxertos 0sseos frescos.
(KUNDU; KUNDU, 2010).

» Osteoconducao: Definida como a capacidade de migracdo, adesao e distribuicdo de
vasos sanguineos e células através de moldes ou suportes (FERRETTI et al., 2010).
Essa capacidade pode ser conseguida ou aumentada através do uso de enxertos

0sseos homologos, autélogos ou mesmo de alguns materiais biocompativeis. Um
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material com boas propriedades de osteoconducdo deve ter morfologia mais proxima
possivel a morfologia do osso trabecular (KUNDU; KUNDU, 2010), uma vez que esta
propriedade esta diretamente relacionada ao tamanho e ao grau de porosidade do
suporte (HABIBOVIC et al., 2008).

» Osteoinducdo: Definida como a capacidade de producdo de células ésseas maduras
através da diferenciacdo de células tronco, estimulada por fatores de crescimento
locais. Os mais potentes indutores desse tipo de diferenciacdo sdo as BMPs e a
DBM, entretanto enxertos autdlogos também tenham esse tipo de capacidade
indutiva (HABIBOVIC et al., 2008). Portanto é possivel entender que o melhor
enxerto € aquele que além de antigénico e livre de doengas, apresente as trés

caracteristicas supracitadas.

De acordo com Lichte et al. (2011), alguns tipos de enxertos apresentam uma ou mais
dessas propriedades, cada um apresentando caracteristicas diferentes, como por exemplo,
0s enxertos homologos apresentam boas propriedades, porém sao pouco indutivos e nao
osteogénicos, enquanto 0s 0ssos autdlogos sdo indutores de resposta imune, porém seu
uso esta relacionado a um alto grau de ndo fusdo, sendo ainda conhecido como possivel
transmissor de doencas. Enquanto isso 0Ss enxertos cortico-esponjosos autdlogos
apresentam todas as trés propriedades, porém tem uso limitado devido a morbidade
associada com sua obtencdao.

Existem trés tipos de enxertos 0sseos bastante utilizados, os enxertos de 0sso
cortical, esponjoso e cortico-esponjoso (LICHTE et al., 2011). Cada um desses possui
caracteristicas préprias que podem torna-los mais ou menos adequados a determinados
tipos de utilizacdo. O enxerto de osso cortical por exemplo, possui grande resisténcia inicial
se comparado com o enxerto de 0sso esponjoso. No entanto, essa resisténcia diminui com o
tempo devido a um processo de reabsorcdo causado pelo predominio de atividade
osteoclastica. Esse tipo de enxerto também apresenta processo de incorporacdo e
remodelagem retardados ou mesmo incompletos.

Por outro lado, o uso de enxerto esponjoso normalmente apresenta processos de
fusdo e incorporacdo mais rapidos e apos o processo de consolidacdo, 0 mesmo apresenta
uma resisténcia mecéanica final maior quando comparado ao enxerto de osso cortical. A
existéncia de células frescas da medula, nesse tipo de enxerto, com presenca de receptores
para fatores de crescimento e membranas com moléculas que facilitam a adeséo celular,
podem induzir a osteogénese e auxiliar nos processos de osteoinducdo e osteoconducao.
Portanto esse tipo de enxerto € ideal para uso em casos onde a resisténcia mecéanica nao

seja um requisito primario, preenchimento de cavidades ou falhas 6sseas.
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O enxerto cortico-esponjoso por sua vez é utilizado para fungbes estruturais, pois este
une as propriedades de consolidacdo de 0sso esponjoso com as propriedades de
resisténcia mecéanica do osso cortical (LICHTE et al., 2011).

E necessario compreender que existem algumas diferencas entre os mecanismos de
crescimento 6sseo responsavel pela recuperacdo de fraturas e o responséavel pela fusdo de
um enxerto 0sseo.

No caso de recuperagdo de uma fratura, o crescimento ésseo ocorre no chamado
sitio de fratura, uma regido desperiostizada e avascular; esse crescimento acontece por
meio da formacdo de um tecido -cartilaginoso intermediario, gerado por formacéo
intramembranosa a partir do peridsteo adjacente.

O processo de recuperacgdo de fraturas pode ser sintetizado em trés etapas principais:

» Resposta inflamatdria precoce: Esta etapa compreende as duas primeiras semanas
apos a fratura e se inicia imediatamente apos a formagédo do hematoma causado pela
lesdo. Ela se caracteriza pela infiltracdo de células inflamatérias e fibroblastos no
hematoma, formando o pré-calo, um tecido de granulagdo formado por uma rede
vascular organizada.

» Reparo: Nas primeiras 4 a 6 semanas, ocorre a formacdo de um calo cartilaginoso
temporario, proporcionando uma unido inicial com resisténcia mecanica limitada
justificando, na maioria das vezes, a imobilizacdo do sitio de fratura nas semanas
iniciais de recuperacao. Em seguida, a cartilagem é progressivamente substituida por
0SSO esponjoso através de um processo de deposicdo de lamelas, devido ao
crescimento vascular continuado, a presenca de fibras cartilaginosas e a secrecéo de
ostedide pelos osteoblastos. Caracteriza-se entdo a formacdo do calo ésseo, e
conforme continue a deposicdo de ostedide, esse 0sso esponjoso pode ser convertido
em 0SS0 compacto.

» Remodelagem: Nesta etapa o osso fraturado é restaurado ao seu tamanho, forma e
resisténcia normais. Apos um periodo de 6 meses normalmente se desenvolve uma
resisténcia mecéanica adequada, podendo o processo de remodelagem demorar anos
(PIVONKA et al., 2008).

Este processo de formacédo de cartilagem intermediaria, ndo acontece nos casos de
fuséo de enxerto. Nestes casos, 0 crescimento 6sseo ocorre por proliferagdo osteobléstica a
partir do peridsteo adjacente, ocorrendo um processo de reabsorcdo seguida de
regeneracgao direta por deposicao de novo osso (KUNDU; KUNDU, 2010).

A revitalizacdo do enxerto, a partir das suas células sobreviventes e da adesao ao

mesmo por células do hospedeiro, que se aproveitam do arcabouc¢o inorgéanico como
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material de osteoconducéo, é essencial ao processo de integracdo do enxerto (HABIBOVIC
et al., 2008). No entanto, a maioria das células presentes no enxerto morre ao serem
separadas de seu suprimento sanguineo, sofrendo necrose e reabsor¢do, sendo que
apenas algumas delas suportam o transplante. Alguns exemplos de células que podem
suportar o transplante mantendo a viabilidade sdo os osteoblastos da camada profunda do
periosteo, 0s ostedcitos superficiais situados a no maximo 0,2 a 0,3mm das bordas minerais,
células do endésteo e algumas células mesenquimais competentes, que podem se
diferenciar em osteoblastos sob a influéncia de proteinas indutivas.

Apesar de ndo haver formacédo de calo cartilaginoso intermediario, no caso de enxerto
0sseo também ocorre a formacao de coagulos que cercam as regides enxertadas iniciando
uma reacdo inflamatoria. Acontece entdo a penetragdo de botdes vasculares no enxerto.
Ocorre em seguida o envelopamento conjuntivo do enxerto com interdigitacdo do 0sso
necroético do enxerto livre com 0sso novo e viavel.

O 0sso0 esponjoso tem sua revascularizagdo completada em duas semanas enquanto
a revascularizacdo completa do osso cortical leva de um a dois meses. Neste caso, ocorre
entdo a reabsorcdo do osso adjacente aos canais vasculares pelos osteoclastos e a
formacédo de 0sso novo pelos osteoblastos. O crescimento 6sseo pode ainda acontecer pela
inducdo de células mesenquimais nao diferenciadas pela existéncia de pequenas
quantidades de proteina morfogenética 6ssea (BMP) no enxerto (KUNDU; KUNDU, 2010).

As interacdes entre células 6sseas e hormdonios, citoquinas e fatores de crescimento,
sao responsaveis pela atividade metabdlica dindmica do enxerto, incluindo a osteogénese
do mesmo (KUNDU; KUNDU, 2010).

Outro fator importante diz respeito a imobilizacdo do sitio de fratura e ao tempo de
repouso em leito, pois a formacdo de 0sso ocorre em locais onde estresses mecanicos
solicitam sua presenga e, portanto uma protecdo exagerada pode resultar em
enfraguecimento por reabsor¢do. De acordo com a lei de Wolff, se 0 0sso néo é exposto a
esforco mecénico, existe uma tendéncia a reabsor¢éo e ao enfraquecimento do mesmo.

Neste sentido, durante o processo de consolidacdo &ssea, é necessario o
acompanhamento médico no sentido de equilibrar a quantidade de suporte correta durante
cada periodo de recuperacdo (HELIOTIS et al., 2009)

Uma relacdo ideal entre o suporte mecéanico oferecido pela fixacdo interna e a
sustentacdo realizada pelo enxerto, é aquela onde no periodo em que o enxerto € fraco e
nao consolidado, a fixagdo interna assuma praticamente todas as cargas e conforme esse
enxerto se consolida e aumenta sua capacidade mecénica a fixacdo interna transfere
progressivamente a funcao de sustentacdo das cargas para 0 mesmo. Sendo assim, quando

0 enxerto estiver totalmente consolidado a instrumentacdo se torna redundante, sendo o
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enxerto responsavel agora por toda a sustentacdo das cargas (VACCARO et al., 2003). De
acordo com Sim@es (2007), esse comportamento pode ser descrito pela curva da Figura
4.10.

o Implante
Resisténcia Bioreabsorvivel
Mecanica
E’nxerto
Qsseo

Tempo

Figura 4.10 — Comportamento do desenvolvimento do enxerto dsseo, junto a degradacao do
implante bioreabsorvivel. (adaptado de MARTIN et al., 2002 apud SIMOES, 2007).

Sabendo-se entdo, que o sucesso da consolidacao do enxerto 6sseo, deve-se, além
de fatores quimicos, bioldgicos e geométricos, seguir principalmente a lei de Wolff, onde a
carga deve ser progressiva com tempo. Onde o desenvolvimento de implantes
bioreabsorviveis, em especial, nas cirurgias de artrodese da coluna lombar, esta
intimamente correlacionado com estes fatores.

A comunidade médica ainda possui uma certa resisténcia em realizar cirurgias com
estes dispositivos, pois apesar de serem utilizados com sucesso em cirurgias de baixa
solicitagdo mecéanica, como por exemplo em suturas , o conhecimento do processo de
degradacao desses materiais, seguido de modelagem matematica e numérica, ainda esta
em fase de desenvolvimento (WANG et al., 2008; HAN; PAN, 2009; HAN; PAN, 2010;
PAN; HAN, 2011).

Sendo assim, o desenvolvimento de implantes que propiciem uma melhor distribuicdo
de carregamentos ao enxerto 6sseo ao longo de sua consolidagéo esta em harmonia com o
objetivo principal das cirurgias de artrodese, que € uma fusdo 0ssea de qualidade, sem uma

segunda intervengdo cirdrgica e outras complicacoes.



CAPITULO V

ESTUDO DE CASO

Implantes da coluna tipo Cage feito de material bioreabsorvivel séo relativamente
recentes. A aplicacao destes dispositivos no auxilio da artrodese € importante, porém, as
nao linearidades do fendbmeno de degradacdo sao relativamente complexas. Neste capitulo
0 modelo matematico para o fenébmeno da degradacdo de um material bioreabsorvivel do
tipo PLLA apresentado no capitulo Il sera aplicado numa nova metodologia utilizando o
software de otimizacdo ModeFrontier, acoplado a um modelo de elementos finitos
tridimensional de um Cage aplicado a coluna vertebral e que foi desenvolvido no software
ANSYS Workbench.

5.1 Modelo 3D de Elementos Finitos

Neste trabalho um modelo computacional 3D dos segmentos L3-L4 da coluna lombar
foi desenvolvido. Um modelo geométrico completo da coluna vertebral em extensdo (3ds),
desenvolvida para o aplicativo 3dsMax® foi adquirido de um fornecedor americano
(www.3dbrowser.com). Os segmentos de vértebras da coluna lombar L3-L4 foram
remodelados com preenchimentos de areas e desenvolvimento do modelo sdlido, utilizando
o aplicativo SolidWorks (ver Fig. 5.1). Na sequéncia os modelos solidos das vértebras foram

exportados em extenséao (igs) para o aplicativo ANSYS Workbench.


http://www.3dbrowser.com/

54

Figura 5.1 — Modelo so6lido das vértebras ap6s modelagem no aplicativo SolidWorks.

Um dispositivo intersoméatico lombar, Cage (implante), a ser avaliado, foi modelado
utilizando o software ANSYS Workbench v.11.0, fazendo-se uma adaptacdo do modelo
proposto por Simdes (2007), onde o dispositivo é disposto aos pares e montado entre as
vértebras, Fig. 5.2. Neste caso, 0 objetivo é simular um processo cirtrgico de substituicdo do

disco intervertebral e estabilizagdo com enxerto 6sseo remanescente.

(©)
Figura 5.2 — Modelo de implante (Cage) proposto por Simdes (2007) (c), sua disposi¢cédo

sobre a vértebra (a) e entre as mesmas (b).

Uma das etapas da metodologia proposta é verificar o efeito do aumento da
resisténcia do enxerto 6sseo proporcionalmente ao efeito da degradacdo do Cage. Neste
caso, o modelo do enxerto dsseo foi simplificado considerando o espaco interno do Cage
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completamente preenchido. As Figuras 5.3 e 5.4 mostram o modelo geométrico do Cage e

enxerto 6sseo estudados neste trabalho.

(@) (b)

Figura 5.3 — Modelo geométrico do Cage (a) e do Cage com enxerto 6sseo ha parte central

(b) estudados neste trabalho.

O Cage mostrado na Fig. 5.2(c) é comercializado e normalmente utilizado em
cirurgias da coluna lombar. A sua geometria € complexa e possui elementos especificos
para uma perfeita fixagdo com a coluna lombar e enxerto 6sseo. Como o intuito neste
trabalho é avaliar o fendbmeno de uma forma simplificada introduzindo uma nova abordagem
numérica, o0 modelo do Cage foi simplificado afim de diminuir o nimero de variaveis
parametrizadas, reduzindo assim o tempo computacional. A Figura 5.4 mostra a geometria
simplificada do Cage utilizada para avaliar o efeito de degradacdo ao longo do tempo

utilizando a metodologia proposta.

Figura 5.4 — Modelo do implante simplificado a ser avaliado através do modelo matematico
de degradacéo.

Para simplificar a abordagem numérica, neste trabalho os modelos foram
considerados isotropicos e o material das vértebras foi assumido como sendo
completamente formado por osso cortical. Sabe-se que a estrutura 6ssea € nao linear,

formada por osso trabecular na regido central envolvido com osso cortical, e o modelo
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numeérico das vértebras seria melhor modelado como sendo anisotropico (WOLFRAM,;
WILKE; ZYSSET, 2011).

Considerando as vértebras formadas completamente por osso cortical, a Tab. 5.1
apresenta as propriedades mecénicas das mesmas e a Tab. 5.2 apresenta as propriedades

do material do implante (PLLA).

Tabela 5.1 — Propriedades do osso cortical (Fonte: COWIN, 2001)

Mdodulo de Elasticidade médio [GPa] 13.5
Coeficiente de Poisson 0.39
Densidade [Kg/m?] 1500
Limite de resisténcia a compresséo [MPa] 195
Limite de resisténcia a tragdo [MPa] 133
Limite de escoamento devido a compressao [MPa] 182
Limite de escoamento devido a tracdo [MPa] 115

Tabela 5.2 — Propriedades do material do implante (PLLA) (Fonte: BERGSMA et al., 1995;
ATHANASIOU et al., 1998; SIMOES, 2007).

Mdédulo de Elasticidade [GPa] 2.7
Coeficiente de Poisson 0.34
Densidade [Kg/m?] 1270
Limite de resisténcia devido a compresséo [MPa] 85
Limite de resisténcia devido a tracéo [MPa] 55
Limite de escoamento devido a compressao [MPa] 70
Limite de escoamento devido a tracao [MPa] 45
Alongamento na ruptura [%] 8
Tempo de degradacao [Meses] 24

A rigidez do enxerto 6sseo foi modificada proporcionalmente a medida que a rigidez
do Cage era reduzida com o tempo. A rigidez foi modificada através da variacdo do mddulo
de elasticidade. Para o Cage, foi utilizado como parametro a curva de degrada¢do mostrada
na Fig. 3.1 que foi obtida através do modelo matematico descrito pela equagédo 3.29. Esta
curva é similar a curva mostrada na Fig. 5.5 que relaciona a perda de massa, a perda de
peso molecular e o crescimento do tecido ésseo durante a remodelagédo éssea proposto por
Hutmacher (2000) e entre a perda de peso molecular e propriedades mecéanicas proposta
por Lyu et al. (2007), mostrados na Fig. 5.6.
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Figura 5.5 — Gréfico ilustrativo do processo de degradacdo de materiais bioreabsorviveis e
do desenvolvimento do tecido 6sseo (Fonte: HUTMACHER, 2000).
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Figura 5.6 — Comparacdo esquematica da perda de massa molecular e propriedades

mecénicas durante o processo de degradacgédo (Fonte: LYU et al., 2007).

Wang et al. (2010), comparou seus modelos numéricos com resultados experimentais

de ensaios mecéanicos e degradacao do PLLA obtidos por Tsuji (2002), obtendo uma relagéo

entre 0 modulo de elasticidade e o peso molecular médio normalizado (ver Fig. 5.7).
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Figura 5.7 — Gréafico comparativo da perda de peso molecular e perda do médulo de
elasticidade durante o processo de degradacéo do PLLA (Fonte: WANG et al., 2010).

Utilizando a Eq. 3.29 obtém-se a curva do peso molecular médio normalizado pelo

tempo de degradacgdo (ver Fig. 3.1). A Figura 5.8 mostra uma relagédo definida entre estes
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dados e 0 médulo de elasticidade normalizado do Cage.
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Figura 5.8 — Curva representativa da perda do médulo de elasticidade normalizado pelo

tempo de degradacédo do PLLA.

De acordo com a Tab. 5.2, o médulo de elasticidade inicial do PLLA é de 2.7 [GPa].
Assumindo este valor inicial e correlacionando com a equacéo da curva da Fig. 5.8, obtém-

se a Tab. 5.3 que mostra a variacdo do modulo de elasticidade para o material PLLA em

funcdo do tempo de degradacgéao.
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Tabela 5.3 — Modulo de elasticidade do PLLA pelo tempo de degradagéo.

Méd'ul.o de Méd_ul'o de Tempo
Elastlc[dade Elasticidade [meses]
Normalizado [Pa]

1 2.70E+09 0
0.992 2.68E+09 3
0.955 2.58E+09 6

0.87 2.35E+09 9
0.723 1.95E+09 12
0.497 1.34E+09 15
0.175 4.73E+08 18

0 0.00E+00 21

O tempo de degradacdo do material PLLA é previsto para 24 meses, porém observa-
se que apos 18 meses a degradacao se encontra em estagio avancado, ndo havendo mais
um material coeso, significando perda total de suas propriedades mecanicas.

O aumento do modulo de elasticidade do enxerto 6sseo ao longo do tempo foi obtido

dos resultados experimentais do trabalho de Manjubala et al. (2009), (ver Fig. 5.9).
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Figura 5.9 — Resultado in vivo do moédulo de elasticidade do osso durante o processo de
osteossintese (Fonte: MANJUBALA et al., 2009).

Observa-se no grafico da Fig. 5.9, que o resultado do médulo de elasticidade é
expresso em semanas, sendo necessario aproximadamente 9 semanas para se chegar ao
seu valor final de 13.5 [GPa]. Manjubala et al. (2009) em seu experimento obteve os valores
do mddulo de elasticidade utilizando um processo de identagéo (ver legenda da Fig. 5.9) em

uma regido préoxima ao local de cicatrizacdo do osso. De acordo com a literatura a
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consolidacdo 0ssea ocorre apdés um tempo total de 6 meses. Neste sentido, os valores do
modulo de elasticidade utilizado neste trabalho seguiram os valores da curva experimental
de Manjubala et al. (2009), porém distribuida em meses e ndo em semanas, sendo
assumido ainda um fator de seguranca de 3 meses adicionais, totalizando assim 9 meses. A
Tab. 5.4 apresenta os valores do médulo de elasticidade pelo tempo de consolidacdo do

enxerto 6sseo utilizados na simulacdo numérica.

Tabela 5.4 — Médulo de elasticidade do enxerto 6ésseo pelo tempo de osteossintese.

Médulo de
Elasticidade
[Pa]

Tempo
[meses]

1.00E+00

8.40E+09

1.21E+10

o O (W (O

1.35E+10

5.2 Analise por Elementos Finitos

Para analise do modelo do implante a ser avaliado, Fig. 5.4, foi utilizado o software
ANSYS Workbench 11.0. Primeiramente as vértebras foram importadas do programa
SolidWorks em extenséao (igs), e na sequéncia o modelo do Cage simplificado foi desenhado

e inserido em posigéo proxima ao utilizado num processo cirargico (ver Fig. 5.10).

(b)
Figura 5.10 — Modelo do implante e enxerto 6sseo a serem avaliados, e suas disposi¢coes
sobre a vértebra (a) e entre as mesmas (b).

Uma vez obtidas as dimensbes do Cage e do enxerto, estas variaveis devem ser
parametrizadas para que o programa de controle do processo de simulagdo (ModeFrontier),
possa atuar no modelo desenvolvido no ANSYS Workbench para modificar tais parametros
automaticamente. Neste trabalho, os médulos de elasticidade do enxerto e do Cage foram

modificados considerando tempo 0 para o0 estagio inicial, apds processo cirdrgico, e o0 tempo



61

de 21 meses representando o tempo total de perda de integridade do Cage. A Tab. 5.5

apresenta os valores utilizados pelo ModeFrontier no processo de simulagéo.

Tabela 5.5 — Mdédulo de elasticidade do enxerto ésseo pelo tempo de osteossintese.

Médulo de Elasticidade | Mdédulo de Elasticidade

. Tempo

do Cage do Enxerto 6sseo [meses]
[Pa] [Pa]

2.70E+09 1.00E+00 0
2.68E+09 8.40E+09 3
2.58E+09 1.21E+10 6
2.35E+09 1.35E+10 9
1.95E+09 1.35E+10 12
1.34E+09 1.35E+10 15
4.73E+08 1.35E+10 18
0.00E+00 1.35E+10 21

Para andlise de sensibilidade dos resultados, a malha de elementos finitos foi
avaliada utilizando elementos tetraédricos automatizados pelo ANSYS Workbench com duas
condicbes de refinamento, sendo uma com malha refinada (malha do tipo fine) e outra
menos refinada (malha do tipo coarse), (ver Tab. 5.6). A Figura 5.11 apresenta os modelos

de elementos finitos para estas duas condicdes.

(b)

Figura 5.11 — Modelo de elementos finitos sem (a) e com (b) refinamento de malha.

Tabela 5.6 — Dados estatisticos da analise de sensibilidade do modelo de elementos finitos.

Dados Estatisticos/Malha Refinada (tipo fine) Nao refinada (tipo coarse)
Nos 86239 33004
Elementos 51553 51553
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A sustentacdo da coluna vertebral é feita por uma série de muasculos que se
interagem de forma reativa aos carregamentos internos e externos impostos ao corpo
humano. Han et al. (2011) avaliaram a resultante de 232 musculos presentes na coluna
lombar que foram catalogados na literatura (RICKENBACHER, 1985; BOGDUK;
MACINTOSH, 1984 apud HAN et al, 2011), (ver Fig. 5.12), apdés a imposi¢cdo do
carregamento de 350 [N] referente ao peso do tronco e membros superiores. Como
resultado, eles obtiveram valores resultantes de compresséo sobre cada vértebra lombar,
(ver Fig. 5.13).

Upper body weight:
350N

Internal Oblique (6)

Spinalis Thoracis (6)
Psoas Major (12)

Quadrutus Lumborum (10) «

Longissimus (48)

Interspinales (12)

Intertransversarii (20)

Rotatores (22)

Total muscles : 232

FCLPath = e

B—
-~
———
—
lliocostalis (24) —e
>—
-—
PO—
C—

Figura 5.12 — Desenho esquematico com atuacdo dos mausculos, os valores entre
parénteses representam a quantidade de musculos utilizados para regido especificada
(Fonte: Han et al., 2011).

Neste trabalho foi considerado uma carga de compressédo atuando entre as vértebras
L3-L4 de 501 [N], determinada pela resultante dos musculos da coluna, face ao peso do
tronco de 350 [N]. Além desta carga, foi adicionada uma carga de compressdo e uma de
cisalhamento, ambas com modulo de 500 [N], referente a carregamentos externos com

individuo em posicdo semi-ereta e carga a 40 [cm] de distancia da vértebra L4, Fig. 5.14.
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Figura 5.13 — Desenho esquematico da coluna lombar com as cargas de compressédo
resultantes entre as vértebras (Fonte: Han et al., 2011).

500 [N]

Figura 5.14 — Desenho esquematico do individuo em posicdo semi-ereta com carga a 40
[cm] de distancia da vértebra L4, e suas reac¢des (Adaptado de KURTZ; EDIDIN, 2006).

Como condigdo de contorno, a vértebra inferior (L4) foi engastada, e o carregamento

aplicado sobre a vértebra superior (L3) num ponto central (ZHONG et al., 2006), Fig. 5.15. O
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Cage foi considerado completamente colado as vértebras simulando uma condi¢édo de unido
perfeita. Nesta etapa ndo foram considerados efeitos ndo lineares resultantes do contato

entre as superficies do implante, enxerto e vértebras.

. Fixed Support
. Force: 1118,9N

Figura 5.15 — Desenho esquematico do conjunto (modelo mais implante), sob condi¢cbes de

contorno e carregamentos.

A andlise utilizando a metodologia proposta neste estudo consistiu de trés
abordagens. Na primeira o0 modelo de elementos finitos foi avaliado sem a influéncia do
enxerto 6sseo, devido a inexisténcia de seu enraizamento na fase inicial. Neste caso, o
objetivo era avaliar o comportamento mecanico estrutural do implante posicionado entre as
vértebras submetidas a um certo carregamento (Fig. 5.15), considerando as tensdes
equivalentes (Von Mises), como critério de projeto para o material do implante (PLLA).
Também foi avaliado os gradientes de deslocamento vertical para esta configuragéao.

Na segunda abordagem, como forma representativa do uso de um material
bioreabsorvivel na coluna, onde o mesmo se degrada a medida que ocorre 0 processo de
osteossintese do enxerto 6sseo até a completa osteointegracdo, o modulo de elasticidade
de ambos foram modificados a cada trés meses seguindo os dados de entrada
apresentados na Tab. 5.5.

Ja na terceira, os parametros como espessura do implante e raio do enxerto 6sseo

foram modificados de acordo com os valores apresentados na Tab. 5.7.
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Tabela 5.7 — Variacdo dos parametros geométricos do implante e enxerto ésseo pelo tempo

de osteossintese.

Espessura do Cage Raio do Enxerto ésseo Tempo
[mm] [mm] [meses]

3 0.125 0

2.98 2.022 3

2.87 2.905 6

2.61 3.25 9

2.17 3.25 12

1.49 3.25 15

0.53 3.25 18

0.25 3.25 21

Estes valores foram obtidos proporcionalmente a variagdo dos modulos de
elasticidade apresentados neste trabalho para o implante e enxerto 6sseo (ver Tab. 5.5).
Sendo que os valores de 0.25 para espessura minima do Cage e de 0.125 para o raio do
enxerto foram assumidos, devido a impossibilidade de obtengdo do modelo de elementos
finitos com valores menores. Tanto a espessura quanto o raio foram parametrizados no
ANSYS Workbench e inseridos no programa ModeFrontier para avaliagdo numérica.

Tanto a segunda, quanto a terceira abordagem, foram realizadas simultaneamente
tendo o processo de simulacdo controlado pelo software de otimizacdo e gerenciamento de

tarefas, ModeFrontier, de acordo com a metodologia proposta neste estudo.

5.3 Ambiente de Simulacéo Utilizando o Aplicativo ModeFrontier

Em geral, a realizagdo de uma andlise por elementos finitos consiste na construgcéo
do modelo geométrico que é utilizado como base para a geracdo do modelo de elementos
finitos propriamente dito (geracdo de malha). Na sequéncia é feita a imposicdo dos
carregamentos e das condi¢cdes de contorno, para assim, obter as variaveis de resposta
compativeis com a andlise realizada.

De acordo com a proposta deste trabalho, a anélise por elementos finitos foi otimizada
utilizando o software ModeFrontier, 0 qual estabelece a conexdo com diversos softwares,
dentre eles o software ANSYS Workbench. Para tanto, é necessério que as cotas do modelo
geomeétrico ou outros parametros relacionados aos dados de entrada, como por exemplo, as
propriedades dos materiais, sejam parametrizadas no ANSYS Workbench, para que dessa

forma elas possam ser alteradas pelo ModeFrontier. Este procedimento permite a geracao
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automatica de um novo modelo, com uma nova malha de elementos finitos, impondo as
condicbes de carregamento e contorno previamente estabelecidas, e extraindo o0s
resultados, os quais devem ser associados como varidveis de resposta, gerenciada de
forma externa pelo software ModeFrontier. De posse desses resultados, tais como tensao,
deformacdo, massa e volume, pode-se entdo estabelecer uma funcdo objetivo a ser
atingida.

Neste trabalho, a segunda e terceira abordagem descrita no item 5.2 foram realizadas
utilizando o software ModeFrontier acoplado ao ANSYS Workbench, cujos parametros de
entrada sdo mostrados nas Tab. 5.5 e 5.7. As Figuras 5.16 e 5.17 mostram a programacao
em forma de diagrama utilizada no acoplamento destes softwares, para a segunda e terceira
abordagem, respectivamente.

Para o acoplamento entre os dois softwares foram necesséarios a realizagdo de
alguns procedimentos. Primeiramente, fez-se o0 que se chama de parametrizacdo de
variaveis no ANSYS Workbench. Esse processo consiste em tornar a variavel acessivel e
possivel de modifica-la através de macros, as quais sao linhas de comando que executam o
processo de simulagao via arquivo com extensao “*.bat”. Uma vez executados, as variaveis
parametrizadas do modelo geométrico séo alteradas, uma nova malha de elementos finitos
€ gerada e as condicdes de contorno sdo aplicadas, e o processo de simulacdo é

executado, obtendo-se assim novos resultados.

Modulo_Elasticidade_lmplante Modulo_Elasticidade_Enxerto

‘ Parametros ou variaveis
%G %G— de entrada

SchedulerDOE Sequence Exit?

o

= EXIT
SEeod—1p Q—B,V
>Egkgor N
Q ANSYS
DOE

Deslocamento .. .
Variaveis de saida ou
[> S]r_; de resposta

-

Planejamento de experimentos

Figura 5.16 — Diagrama de programacéo da segunda abordagem realizado no ModeFrontier

para acoplamento com o ANSYS Workbench.
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Figura 5.17 — Diagrama de programacao da terceira abordagem realizado no ModeFrontier

Tensao_Maxima_Enxerto

para acoplamento com o ANSYS Workbench.

O procedimento de preparacdo e parametrizacdo do modelo foi feito da seguinte
maneira:

__O modelo das vértebras foi importado do software SolidWorks para o ANSYS
Workbench em formato “*.igs”;

__Posteriormente, a geometria do implante foi criada e posicionada entre as
vértebras;

__Uma vez criado a geometria, as caixas posicionadas ao lado das cotas foram
marcadas, aparecendo assim a letra “P” em azul, indicando dessa maneira que a cota foi
selecionada para parametriza¢do, como mostra a Fig. 5.18;

__Realiza-se este procedimento para todas as cotas que se deseja variar durante a
simulacgao;

__Os parametros do material do modelo, como por exemplo, o mddulo de
elasticidade, coeficiente de Poisson, densidade, entre outros, podem ser parametrizados.

Para isso, acessa-se o modulo de “Engineering Data”, assim como mostra a Fig. 5.19;
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Figura 5.18 — Parametrizacdo das cotas geométricas.
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Figura 5.19 — Parametrizacdo dos dados do material.



69

__Uma vez selecionadas as variaveis a serem parametrizadas, o projeto deve ser
salvo e na barra superior da tela principal do ANSYS Workbench, abre-se a caixa de dialogo

de parametrizacdo, nomeada como “Parameter Manager”, ver Fig. 5.20.

fi¥ ANSYS Workbench

a[Pm]ect] X
[Fe T b || 105 W@ KB @

n i
Simulation Tasks Hame 'A* Parameter Manager, Type
& open WA Unsaved J L | [ =] ‘ i | e f ] | 9 Workbench P
@ T IR . [Saurce (1D [Name [Current value | Expression
, B @) zgof (v caD Pl | 3] DS_Espessura 3, DesignMadele
'arametric Geomet:
o e v cap Pz | @] D5_Raio_enxertol 3,25 Simulation
p—+ Update Model 2 using parameter values and |7 CAD P3| 3] D5_Raio_enxertoz 3,28 . .
e = — Simulation En
TR A TR AT |7 EngineeringData P& | =] cage Yound's Madulus 2,7e+009 Pa
Regenerate agora_vai3.agdb using parameter
‘—% valﬂas Fom M?:lel_Z, en g:dabe I‘%cfdel 2 ith the |7 Analysis P4 [® DS_Dirsctional Deformation Enxerto Maximurn | 4,663e-006 m
latest geometry from agora_vai3.agdb, |7 Analysis PS | [® DS_Directional Deformation Enxerto Minimum -8, 1006e-006 m
F Analysis P& | [ D5_Cirectional Deformation Implante Maximum  §,2759-006 m
Open lysis in ANSYS [v  Analysis P7 [® D3_Directional Deformation Implante Minimumn  -1,2679e-005 m
‘.? List environments. ..
New FE model
‘f List environments. ..
Edit Item
@ Open containing folder...
AUTODYN Tasks
@ start AUTODYN
@ Proceed to AUTODYN
Ready
< i ]
‘D:\mude\UjErnandu\TesteJarametrizacau.dsdb 4

Figura 5.20 — Caixa de didlogo de parametrizacgéo.

__No campo “Name”, as setas indicadoras em cor preta, indica variavel de entrada, e
as de cor azul indicam variaveis de resposta. Para que a parametrizacdo seja concretizada,
deve-se, antes de cada variavel, colocar o sufixo “DS_" seguido de trago baixo e sem
espacgo, como por exemplo “DS_raio”. Uma vez finalizado este procedimento para todas as
variaveis, clica-se no icone atualizar e em seguida em “Solve”. Na sequéncia, salva-se o
projeto e o0 mesmo é fechado. Neste caso, o projeto no ANSYS Workbench ja se encontra
preparado para o acoplamento com o software ModeFrontier.

__No Modefrontier, um programa em forma de diagrama de blocos deve ser

realizado para comunicagdo com outros softwares, assim como mostra a Fig. 5.21.
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Figura 5.21 — Programag&o em ambiente ModeFrontier.

__Dentro de cada variavel de entrada € especificado os limites de variacdo da
mesma, como mostra a Fig. 5.22.

o Input ¥ariable Properties - 4.0 b200801 31

= InputVariakhle Propetties

Marme Madulo_Elasticidade_Implante

Description @
Format 0.0000E0

variahle Type Variable -
= Range Propetties

Lower Bound 1.0 Central Yalue 1.3500000005E9

Upper Bound 2.TE4 Delta Yalue 1.3499009995E9

=l Baze Propedies

Base a

Step n.a

Tolerance 0.0

= MORDC Properties

|Distributiun |Nune v|Emptyf |Empt5t |
= Dvata Cutput Cannector

LR | |
L QK J [ Cancel ] [ Help ]

Figura 5.22 — Ajuste dos limites das variaveis de entrada.
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__Neste caso, as variaveis de entrada e de resposta sdo entdo conectadas ao icone

do software ANSYS Workbench, e adicionalmente é inserido um DOE (Design of

Experiments), o qual consiste na faixa de valores que sera atribuida as variaveis de entrada,

ver Fig. 5.23, que neste trabalho foram mostradas nas Tab. 5.5 e 5.7.

.~ DOE Properties - 4.0 b20080131

File Edit

Space Fillers

@ Random
i Bobal

i@ Full Factarial

i@ DOE Sequence

Statistical Desians

&Y B ERE

@ Constraint Satisfaction
@ Cross Validation

DOE Designs Table | DOE Log

-

& |« = DOE Seguence
- Design of experiments based on a custom user sequence. The number of designs and the

content ofthe sequence can be defined by the user.

i = Paramneters

Mumber of Designs

[0,256000]/10

Add DOE Sequence

BB
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1 |OJusrooE 7.0000ED B.4000E9 25800E8]  3.2500E0]  3.2500ED
2 |OJusrooE 7 0000ED 1.2100E10 25800E8]  3.2500ED0]  3.2500ED
3 |CJJusrDoE 7 000DED 1.3500E10 2.3500E8]  3.2500ED0]  3.2500ED
[+ |C]usrRDOE 7 000DED 1.3500E10 1.9500E8]  3.2500E0]  3.2500ED
5 |C]usrRDOE 7 000DED 1.3500E10 1.3400E8]  3.2500E0]  3.2500ED
& |[C]/USRDOE 7 000DED 1.3500E10 4.7300E8]  3.2500ED]  3.2500ED
7 |[1/usrDOE 7 000DED 1.3500E10 1.0000ED] _ 3.2500E0] _ 3.2500ED
M. Designs:8 . Error Des.:0 M. LinFeasible Des. .0
£ 0K | ’ Cancel ] ’ Help

Figura 5.23 — Dados das variaveis de entrada.

__Adicionou-se também o icone “Scheduler DOE Sequence”, o qual permitira a

modificagdo das variaveis de forma sequenciada. O icone “EXIT” é adicionado para permitir

a obtencdo das variaveis de resposta.

__Clicando-se no icone do ANSYS Workbench abrira uma nova caixa de dialogo, ver

Fig. 5.24. Nesta mesma tela, deve-se fazer a correspondéncia entre as variaveis nomeadas
no ANSYS Workbench com as do ModeFrontier.
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Figura 5.24 — Dados da conexdo com 0 ANSYS Workbench.

__Uma vez feito a correspondéncia das variaveis, o projeto € salvo e inicia-se o

processo de simulacdo clicando-se no icone “Run Project”’, como mostra a Fig. 5.25.
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Figura 5.25 — Inicio do processo de simulagdo no ModeFrontier.



73

__Ao final do processo de simulagéo os resultados sdo dispostos numa tabela, cujos
dados podem ser melhor analizados com a utilizacdo de graficos e outros recursos de
analise de dados dispostos no préprio ModeFrontier, ou exportados em extensao (*.xlIs) do
Microsoft EXCEL, assim como foi feito neste trabalho.

No caso de modelos mais complexos, o planejamento de experimentos do
ModeFrontier contém em sua base de dados funcdes randdmicas e algoritmos genéticos
para geracao de parametros de entrada, propiciando assim uma otimiza¢do mais avancada

do processo de simulagéo.
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CAPITULO VI

RESULTADOS

Os capitulos 11l e V mostraram detalhes do modelo matematico de degradagéo de um
polimero (PLLA) e o estudo de caso relacionado a um Cage utilizado na coluna vertebral,
respectivamente.

Neste estudo o0 modelo matematico utilizado para estimar a degradacédo do material
bioreabsorvivel foi adaptado aos modelos de elementos finitos tridimensionais visando
avaliar a sua variacao de resisténcia e 0 comportamento biomecanico com o tempo. Para
isto as simula¢gdes foram implementadas utilizando uma nova metodologia que utiliza o
programa ModeFrontier para avaliar ou otimizar os modelos, introduzindo e extraindo dados
diretamente de aplicativos externos.

Neste capitulo sdo apresentados os resultados para as varias andlises efetuadas,
observando o comportamento variacional dos gradientes de tensdo e deformacdo das
estruturas do Cage e enxerto 6sseo utilizando um modelo de degradacdo para o modulo de

elasticidade e alguns parametros geométricos.

6.1 Avaliacdo do Comportamento Mecénico do Implante

Com o objetivo de avaliar o comportamento mecanico estrutural do Cage, posicionado
entre as vértebras L3-L4, e submetido ao carregamento proposto no capitulo V e
apresentado na Fig. 5.15, os niveis de tensdo e deslocamento do Cage sem a influéncia do
enxerto 6sseo, devido a inexisténcia de seu enraizamento na fase inicial, foram avaliados.

As Figuras 6.1 e 6.2 mostram os gradientes de deslocamento e tenséo no Cage.
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Directional Deformation Implante
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y (]
0.000 0.040 (m) '4
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Figura 6.1 — Gradiente de deslocamento no Cage em sua fase inicial, sem a presenca do

enxerto 6sseo.

Equivalent Stress Implante
Type: Equivalent (von-Mises) Stress MWS
Unit: Pa

Time: 1
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[ | ¥ z
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Figura 6.2 — Gradiente de tensdo no Cage em sua fase inicial, sem a presenca do enxerto

0sseo.

Da Figura 6.1, observa-se que o maior nivel de deslocamento se encontra na regido
proxima a medula espinal, devido a configuracdo inicial de carregamento proposto no
capitulo V, Fig. 5.15. O nivel de méximo deslocamento apresentado (1.24E-05m), €&
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equivalente com a condicédo inicial de simulacdo da variacdo dos parametros geométricos
(Fig. 6.6) e da variacdo do médulo de elasticidade (Fig.6.12).

J& na Fig. 6.2, verifica-se que 0s maiores niveis de tensdo se encontra na regido
frontal do implante, posterior ao deslocamento, de acordo com a condi¢éo de carregamento
imposta. O nivel maximo é da ordem de 18[MPa], o que representa cerca de 30% do valor
do limite de escoamento devido a compressdo e cerca de 50% do valor do limite de
escoamento devido a tragcdo para o PLLA, apresentado na Tab. 5.2, sendo este valor de
nivel maximo equivalente ao apresentado para a andlise da variacdo dos parametros

geométricos na condicao inicial (Fig. 6.10).

6.2 Avaliagio do Modulo de Elasticidade do Implante e Enxerto Osseo

Simultaneamente

A equacao 3.29 representa o modelo matematico para a degradacao de um material
bioreabsorvivel utilizado neste estudo ( Han; Pan, 2009). Utilizando os parametros definidos
na Tab. 3.1 para o material bioreabsorvivel PLLA, a equacdo final de degradacédo

considerando a variacéo do seu peso molecular ao longo do tempo pode ser escrita como:

2
1—tanh(126743j
M =72 L (6.1)

n 2
1+9010.42.tanh| _ *
1267143

Utilizando o programa MatLab é possivel visualizar como o peso molecular médio

normalizado representado pela Eq. 6.1 varia com o tempo em dias, mostrado na Fig. 6.3.

~ W@
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Peso Molecular Médio Normalizado, Mn
o0 o o &5 &8 o b o o
[~ in

= =

. . . . . . . .
a0 100 180 200 250 300 380 400 450
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=}

Figura 6.3 — Variacao do peso molecular médio normalizado do material PLLA ao longo do

tempo de degradacéo.
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Avaliando a curva mostrada na Fig. 6.3 € possivel notar que em aproximadamente 13
meses 0 peso molecular do PLLA se reduz a 10% de seu peso molecular inicial. A partir
deste tempo, 0 material comeca a se decompor de forma mais lenta nas regiées de contorno
e central do implante. Este processo de degradacdo ocorre aproximadamente até 18 meses
guando entdo o implante perde a sua integridade estrutural.

No capitulo V, a curva da Fig. 6.3 foi correlacionada com a curva do trabalho realizado
por Wang et al. (2010), e o médulo de elasticidade pelo tempo de degradacéo foi obtido, Fig.
6.4.
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3 0,00E+00

g 0 3 6 9 12 15 18 21 24
Tempo
[Meses]

Figura 6.4 — Variacdo do modulo de elasticidade do implante (PLLA) ao longo do tempo de

degradacéo.

Esta variagdo do modulo de elasticidade pelo tempo de degradacdo do implante
juntamente com a variagdo do modulo de elasticidade do enxerto estimada (ver Tab. 5.5),
foram utilizadas na segunda abordagem do estudo de caso proposto no capitulo V, onde os
moédulos de elasticidade do enxerto e do implante foram modificados simultaneamente (ver
Fig. 6.5), utilizando o programa ModeFrontier acoplado ao ANSYS Workbench, simulando
assim o processo de perda de propriedade mecénica durante a degradacdo. Como o
parametro de entrada foi a variacdo do modulo de elasticidade, a variavel de resposta
analisada para este caso foi o deslocamento vertical (dire¢cao da altura do implante e enxerto

0sseo). O gréfico da Fig. 6.6 apresenta o resultado.
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Figura 6.5 — Variacdo do modulo de elasticidade do implante (PLLA) e do enxerto ésseo ao

longo do tempo de degradacéo, utilizados na simulagéo.
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Figura 6.6 — Variacao do deslocamento vertical do conjunto implante (PLLA) e enxerto 6sseo

ao longo do tempo de degradacéo.

Observa-se no gréafico da Fig. 6.6 que na fase inicial, 0 deslocamento decresce a

medida que o modulo de elasticidade do enxerto 6sseo (ver Fig. 6.5) cresce, ja que o

moddulo de elasticidade do implante diminui lentamente até os 9 primeiros meses, ponto este

onde a consolidagdo do enxerto 6sseo é total, tendo o mesmo moédulo de elasticidade

méaximo de 13.5[GPa]. Apls este tempo, o mbédulo de elasticidade do implante diminui

significativamente, ocasionando neste caso um aumento do deslocamento do conjunto

(implante e enxerto ésseo). As Figuras 6.7 e 6.8 apresentam os gradientes de deslocamento

vertical na fase inicial e final respectivamente.
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Directional Deformation Enxerto e Implante
Type: Directional Deformation { X Axis ) M\\j_—m
Unit: m

Time: 1
271612011 08:43
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Figura 6.7 — Gradiente de deslocamento vertical do conjunto implante (PLLA) e enxerto

6sseo na fase inicial.

Directional Deformation Enxerto e Implante
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Figura 6.8 — Gradiente de deslocamento vertical do conjunto implante (PLLA) e enxerto

0sseo na fase final.

Para este caso, também foi realizado uma analise de sensibilidade através do
refinamento de malha (ver Tab. 5.6), assim como descrita no capitulo V, cujos resultados

sdo apresentados no grafico da Fig. 6.9.
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Figura 6.9 — Variacao do deslocamento vertical do conjunto implante (PLLA) e enxerto sseo

ao longo do tempo de degradacéo.

Observa-se no gréafico da Fig. 6.9 que o erro maximo devido ao refinamento foi da
ordem de 5[%], o qual ocorre ao final do tempo de degradacdo. Sendo que o erro médio é
da ordem de 3[%]. Neste caso, o tempo de simulacéo foi da ordem de 30 minutos para a
condicdo com refinamento e de 12 minutos para a nao refinada. Em posse dessa analise, as
simulagcdes subsequentes poderiam ser realizadas considerando a condicdo de malha néo
refinada (malha do tipo coarse). Porém, como o tempo necessario para avaliacdo dos casos
posteriores ndo era um fator limitante, as analises subsequientes foram realizadas

considerando a condicdo de malha refinada (malha do tipo fine).

6.3 Variacdo dos Parametros Geométricos do Implante e Enxerto Osseo

Para andlise dos niveis de tens@o do Cage e enxerto durante o tempo de degradacéo,
uma variacdo dos parametros geomeétricos (espessura do implante e raio do enxerto), foi
realizada simultaneamente de forma proporcional a variagdo do médulo de elasticidade de
ambos, obtendo-se assim como parametros de entrada os valores apresentados na Tab.
5.7, tendo como grafico representativo a Fig. 6.10. Para analise dos resultados de tenséo,
um gréfico da variacdo de area da sec¢do transversal do implante mais enxerto pelo tempo
de degradacéo foi realizada, obtendo-se neste caso a Fig. 6.11.

Assim como descrito no capitulo V, estes valores foram parametrizados no ANSYS
Workbench e o processo de avaliacdo numérica controlado pelo ModeFrontier. O resultado
dos niveis de tensdo maxima de Von Mises pelo tempo de degradacdo é apresentado na
Fig. 6.12.
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Figura 6.10 — Variacdo dos parametros de entrada, raio do enxerto e espessura do implante

ao longo do tempo de degradacéo.

200

=¢—Implante
175

=@—Enxerto
150

\.\-I—Implante + Enxerto

125

100
75 ®

50

.4 AN

/ ‘\._,

0 3 6 9 12 15 18 21 24
Tempo (meses)

0

Area de Secdo Transversal [mm?]

Figura 6.11 — Variacdo da area de sec¢do transversal do implante mais enxerto ao longo do

tempo de degradacéo.
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Figura 6.12 — Variacdo da tensdo maxima de Von Mises ao longo do tempo de degradacéo.

Observa-se no gréfico da Fig. 6.12, que os niveis de tensdo no enxerto na fase inicial
sdo altos, cerca de 130[MPa], atingindo o seu valor minimo aos 9 meses quando a sua area
de secdo transversal atinge o ponto maximo (aproximadamente 75mm?2), representado pela
condicdo de consolidacao 0ssea total. Porém este valor inicial de tenséo, € ilustrativo e ndo
representa a condicdo real do enxerto, uma vez que em seu estagio inicial ele nao
apresenta praticamente nenhuma resisténcia estrutural, cabendo ao Cage este papel. Ja os
niveis de tensdo no implante sofreram pouca variagdo, devido a sua maior area de secéo
transversal inicial, e a contribuicdo da area do enxerto apds os 9 meses. Chegando a um
valor maximo de aproximadamente 18[MPa]. Como a degradacdo do implante é acelerada
apés 9 meses, a queda de sua area de secdo transversal é acentuada, e
consequentemente, os niveis de tensdo no enxerto voltam a subir. A Figura 6.13 mostra os
gradientes de tensdo na fase inicial e a Fig. 6.14 mostra os gradientes de tensédo na fase

final.



84

Equivalent Stress Enxerto e Implante

Type: Equivalent (von-Mises) Stress MSYS
Unit: Pa

Time: 1

1,3486e8 Max /
1,1988e8 X
1,049e8
§,9923e7
7,4943e7
5,9963e7
4,4983e7
3,0003e7
1,5023e7
42494 Min

0,000 0,040 {m) /N 5
[
0,020 3

Figura 6.13 — Gradiente de tensdo na fase inicial.

Observa-se na Fig. 6.13 que assim como comentado anteriormente, na fase inicial o
maior nivel de tensdo se concentra no enxerto, especificamente na interface com a vértebra
L4. J4 na Fig. 6.14, observa-se que o maior nivel de tensdo também se concentra no
enxerto, uma vez que 0 mesmo € que sustenta os carregamentos na fase final do processo

de degradacao do implante.

Equivalent Stress Enxerto e Implante
Type: Equivalent (von-Mises) Stress MM
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Figura 6.14 — Gradiente de tens&o na fase final.
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Também foram avaliados os niveis de deslocamento transversal para o implante e
enxerto 0sseo ao longo do tempo de degradacdo. A Fig. 6.15, apresenta o grafico do

deslocamento pelo tempo de degradacéo.
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Figura 6.15 — Gradientes de deslocamento no implante (a) e no enxerto (b).

Do gréfico da Fig. 6.15, observa-se que na condig¢édo inicial o Cage apresenta maiores
niveis de deformacao, uma vez que o0 mesmo € responsével por sustentar os carregamentos
iniciais, apresentando neste caso uma maior area de secao transversal (130mm?) (ver Fig.
6.11), com o enxerto 0sseo praticamente sem nenhuma funcdo estrutural, com &rea de
secdo minima (2mm2). A medida que o tempo passa, o deslocamento tende a ser
estabilizado pela area de secao transversal do enxerto, o qual possui também maior médulo
de elasticidade, 13.5[GPa], comparado ao implante que possui 2.7[GPa]. Apesar de ser uma
condicdo adequada para o procedimento cirargico de artrodese, com pequenos
deslocamentos (em média 0.01mm), esta fixacdo € discutivel, uma vez que, na pratica a
estrutura real do disco intervertebral sempre permite uma mobilidade maior (1.5 mm).
Porém, deve-se destacar também que os valores de deslocamento observados na analise
sdo comparativos e relativos aos modelos numéricos de elementos finitos desenvolvidos
considerando as condi¢cbes de contorno simuladas e os niveis de carga de compressao da
ordem de 1001[N] e de cisalhamento de 500[N], que simulam condi¢cdes de reacdo de
musculos e ligamentos. Portanto, os valores obtidos servem como comparacao e analise do
fenbmeno, e valores reais do sistema devem ser validados experimentalmente ou através de

modelos numéricos mais elaborados.
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CAPITULO VII

CONCLUSOES E SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

O trabalho avaliou o fenémeno da biodegradacédo do material PLLA considerando um
modelo matemético de degradacdo associado com modelos tridimensionais de elementos
finitos. O estudo de caso foi feito através de um modelo simplificado de Cage intersomatico
adaptado entre as vértebras L3 e L4 simulando um processo cirlrgico de artrodese lombar.
Neste caso, os modelos numéricos do enxerto 6sseo foram desenvolvidos com geometria
simplificada inserida internamente na estrutura do Cage.

Considerando que o fenbmeno de degradacdo dos materiais bioreabsorviveis, em
especial do PLLA, tem tido avancos significativos na modelagem da cinética de degradacéo,
haja visto o modelo proposto por Han et al. (2009) e apresentado no capitulo Il deste
trabalho, o modelo proposto no capitulo V, introduziu uma nova metodologia de elementos
finitos utilizando o programa ANSYS Workbench acoplado ao aplicativo ModeFrontier para
otimizar as analises de avaliacdo simultdnea do Cage e enxerto, podendo ser estendido a
analise de outros tipos de implantes em trabalhos futuros.

Utilizando esta abordagem, foram implementadas trés simulagdes. Na primeira
considerou-se uma condicdo inicial do Cage fixado nas vértebras sem a interferéncia do
enxerto 6sseo. Na segunda condi¢cdo, os niveis maximos de deslocamento vertical do
conjunto Cage e enxerto foram avaliados modificando-se a rigidez deste conjunto. Neste
caso, esta modificacdo foi feita através da variagdo de seus moddulos de elasticidade,
utilizando como referéncia, um modelo matemético de degradacdo para o Cage e
estimativas de consolidacdo 6ssea com o tempo extraidas da literatura, sendo que o
aumento do modulo de elasticidade da estrutura 6ssea ocorria simultaneamente a medida

que o modulo de elasticidade do Cage diminuia. Na terceira abordagem, o efeito de
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degradacdo do Cage e crescimento 0sseo foram avaliados através da mudanca de alguns
parametros geométricos dos modelos de elementos finitos, como a espessura do implante e
raio do enxerto 6sseo. Para isto estas varidveis foram parametrizadas dentro do software
ANSYS Workbench e controladas pelo aplicativo ModeFrontier. A analise deste
comportamento mecanico foi feita através das maximas tensdes equivalentes e dos
maximos deslocamentos verticais do conjunto Cage/enxerto.

Paralelamente, foram apresentados alguns aspectos relacionados aos fen6menos de

biodegradacéo de alguns materiais e a suas aplicacdes em implantes.

Diante das limitacGes deste estudo pode-se concluir que:

» A metodologia utilizando o aplicativo ModeFrontier foi capaz de controlar todo o
processo de simulagdo numérica do programa ANSYS Workbench em um tempo

computacional reduzido;

» Em todas as abordagens analisadas, no estagio inicial quando o enxerto 4sseo
nao esta consolidado os deslocamentos séo restringidos praticamente pela estrutura
do Cage. A medida que o material do Cage se degrada ocorre a formagdo da
estrutura dssea que auxilia na fixacdo do conjunto das vértebras. Para o enxerto esta
fixacdo foi considerada segura ap0s um prazo de 9 meses, e de 18 meses para 0

implante (Cage) perder a sua integridade estrutural;

» Os maiores deslocamentos e gradientes de tensdo ocorrem nas regibes em
contato com as vértebras. As regibes, anterior e posterior sdo as regifes mais

solicitadas em funcéo das condi¢cfes de contorno e carregamentos impostos;

A modelagem por elementos finitos utiliza uma formulagdo matemética aplicada a
uma estrutura. Consequientemente, é impossivel reproduzir todos os detalhes de um
comportamento real. Por outro lado, o modelo de elementos finitos possui vantagens
guando comparados a testes in vivo, principalmente porque o modelo é virtual e controlavel.
O pesquisador pode madificar facilmente suas condicbes de teste, pardmetros e geometria
sendo possivel simular alguma resposta desejavel. No entanto para a comprovacao dos
resultados obtidos neste estudo € importante a avaliagdo de modelos mais elaborados e a
validacdo com testes experimentais e/ou in vivo, os quais poderao ser reduzidos utilizando

a metodologia apresentada juntamente com um planejamento experimental adequado.
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Como sugestdes para trabalhos futuros:

» Melhorar os modelos numéricos de elementos finitos considerando uma estrutura
completa da coluna vertebral, muisculos e ligamentos. Neste caso, a sugestdo é
utilizar tomografia computadorizada para obtencéo de modelos completos;

» Avaliar os modelos em novas posi¢des de fixacdo e novos carregamentos;

» Aplicar a metodologia apresentada associada a técnicas de otimizacao visando

avaliar o projeto de novas geometrias de Cages e novos materiais bioreabsorviveis;
» Analisar outros modelos biomecanicos que podem utilizar materiais
bioreabsorviveis como placas e parafusos para estabilizacdo de fraturas faciais,

parafusos de fixag&o, dentre outros;

» Avaliar experimentalmente o processo de biodegradacédo de implantes utilizando

ensaios in vitro;

» Avaliar o fenbmeno de biodegradacéo através de pesquisas clinicas em animais.
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CAPITULO IX

APENDICE

Tabela A.1 - Normas ISO para avaliacdo de biomateriais.

1 ISO 10993-1:2009 Biological evaluation of medical devices Part 1: Evaluation
and testing

2 ISO 10993-2:2006 Biological evaluation of medical devices Part 2: Animal
welfare requirements

3 ISO 10993-3:2003 Biological evaluation of medical devices Part 3: Tests for
genotoxicity, carcinogenicity and reproductive toxicity

4 ISO 10993-4:2002/Amd 1:2006 | Biological evaluation of medical devices Part 4: Selection
of tests for interactions with blood

5 ISO 10993-5:2009 Biological evaluation of medical devices Part 5: Tests for in
vitro cytotoxicity

6 ISO 10993-6:2007 Biological evaluation of medical devices Part 6: Tests for
local effects after implantation

7 | 1SO 10993-7:2008 Biological evaluation of medical devices Part 7: Ethylene
oxide sterilization residuals

8 ISO 10993-8:2001 Biological evaluation of medical devices Part 8: Selection
of reference materials

9 ISO 10993-9:1999 Biological evaluation of medical devices Part 9: Framework
for identification and quantification of potential degradation
products

10 | ISO 10993-10:2010 Biological evaluation of medical devices Part 10: Tests for
irritation and delayed-type hypersensitivity

11 | ISO 10993-11:2006 Biological evaluation of medical devices Part 11: Tests for
systemic toxicity

12 | 1ISO 10993-12:2007 Biological evaluation of medical devices Part 12: Sample
preparation and reference materials (available in English
only)

13 | ISO 10993-13:1998 Biological evaluation of medical devices Part 13:
Identification and quantification of degradation products
from polymeric medical devices

14 | I1SO 10993-14:2001 Biological evaluation of medical devices Part 14:
Identification and quantification of degradation products
from ceramics

15 | ISO 10993-15:2000 Biological evaluation of medical devices Part 15:

Identification and quantification of degradation products
from metals and alloys
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16 | ISO 10993-16:1997 Biological evaluation of medical devices Part 16:
Toxicokinetic study design for degradation products and
leachables

17 | ISO 10993-17:2002 Biological evaluation of medical devices Part 17:
Establishment of allowable limits for leachable substances

18 | ISO 10993-18:2005 Biological evaluation of medical devices Part 18: Chemical
characterization of materials

19 | ISO/TS 10993-19:2006 Biological evaluation of medical devices Part 19: Physico-
chemical, morphological and topographical
characterization of materials

20 | ISO/TS 10993-20:2006 Biological evaluation of medical devices Part 20: Principles

and methods for immunotoxicology testing of medical

devices

Tabela A.2 - Normas ABNT para avaliacdo de biomateriais.

1

ABNT NBR 15728-6:2009

Implantes para ortopedia - Dispositivos pra fixacdo da
coluna vertebral

Parte 6: Avaliacdo de propriedades estaticas e dinamicas de
mecanismos de interconexdo e submontagens usadas em
implantes para artrodese de coluna

ABNT NBR 15728-1:2009

Implantes para ortopedia — Dispositivos para fixa¢éo da
coluna vertebral
Parte 1: Especificacdes e requisitos

ABNT NBR 15728-2:2009

Implantes para ortopedia — Dispositivos para fixagéo da
coluna vertebral

Parte 2: Especificacdes para parafusos para coluna
metalicos

ABNT NBR 15728-3:2009

Implantes para ortopedia — Dispositivos para fixagéo da
coluna vertebral

Parte 3: Especificacdo e avaliacdo de propriedades
estaticas e dindmicas para placas metélicas

ABNT NBR 15728-4:2009

Implantes para ortopedia — Dispositivos para fixacéo da
coluna vertebral

Parte 4: Especificacdes e avaliacao de propriedades
estaticas e dindmicas para hastes metalicas

ABNT NBR 15728-5:2009

Implantes para ortopedia — Dispositivos para fixa¢éo da
coluna vertebral

Parte 5: Avaliacdo de propriedades estaticas e dinamicas
para flexdo em balanco de parafuso pedicular metdlico

ABNT NBR 1SO 12189:2009

Implantes para cirurgia — Ensaio mecénico de dispositivos
implantéaveis para coluna vertebral — Método de ensaio de
fadiga para montagens de implantes vertebrais usando
apoio anterior

ABNT NBR 15712-1:2009

Implantes para ortopedia - Dispositivos intervertebrais
Parte 1: Ensaios para caracterizagao estatica de dispositivo
de fusdo de corpos vertebrais

ABNT NBR 15712-2:2009

Implantes para ortopedia - Dispositivos intervertebrais
Parte 2: Ensaios para caracteriza¢ao dindmica de
dispositivos de fusao de corpos vertebrais

10

ABNT NBR 15723-8:2010

Implantes para cirurgia — Materiais poliméricos
Parte 8: Especificacdes para polimeros de poli-éter-éter-
cetona (PEEK)
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Tabela A.3 - Normas ASTM para avaliagdo de biomateriais.

1 ASTM F1798 -97(2008) Standard Guide for Evaluating the Static and Fatigue Properties
of Interconnection Mechanisms and Subassemblies Used in
Spinal Arthrodesis Implants

2 ASTM F2193 -02(2007) Standard Specifications and Test Methods for Components Used
in the Surgical Fixation of the Spinal Skeletal System

3 ASTM F2267 -04 Standard Test Method for Measuring Load Induced Subsidence
of an Intervertebral Body Fusion Device Under Static Axial
Compression

4 ASTM F2077 -03 Test Methods For Intervertebral Body Fusion Devices

5 ASTM F1717 -10 Standard Test Methods for Spinal Implant Constructs in a
Vertebrectomy Model

6 ASTM F2706 -08 Standard Test Methods for Occipital-Cervical and Occipital-
Cervical-Thoracic Spinal Implant Constructs in a Vertebrectomy
Model

7 ASTM F1925 -09 Standard Specification for Semi-Crystalline Poly(lactide) Polymer
and Copolymer Resins for Surgical Implants

8 STP1217-EB Clinical and Laboratory Performance of Bone Plates

9 STP1396-EB Synthetic Bioabsorbable Polymers for Implants

10 | ASTM F1925 - 99¢el Standard Specification for Virgin Poly(L-Lactic Acid) Resin for
Surgical Implants

11 | ASTM F1925 - 99(2005) Standard Specification for Virgin Poly(L-Lactic Acid) Resin for
Surgical Implants

Tabela A.4 - Principais livros publicados na area de biomateriais (adaptado de EHRLICH,

2010).
Ano Titulo Autor(es) Editora
1948 An Introduction to the Weinberger BW The C.V. Mosby
History of Dentistry with Company, St. Louis,
Medical and Dental D.D.S., New York
Chronology and
Bibliographic Data
1967 Cell Wall Mechanics of Mark RE Yale University Press,
Wood Tracheids New Haven
1968 On Growth and Form, 2nd Thompson DW Cambridge University
ed. Press, Cambridge
1970 Strength of Biological Yamada H (Edited by Williams and Wilkins
Materials Evans FG) (Company, Baltimore)
1970 Physical Properties of plant Mohsenin NN Gordon and Breach
and Animal Materials scientific Publishers
1971 Organic Chemistry of Barker R Prentice-Hall,
Biological Compounds Englewood Cliffs, NJ
1971 Biophysical Properties of Elden HR Wiley, New York
the Skin
1972 Biomechanics: Its Fung YC, Perrone N, Prentice-Hall,
Foundation and Anliker M Englewood Cliffs, NJ
Objectives
1972 Keratins: Their Fraser RDB, MacRae TP, Thomas, Springfield




104

1974

1974

1975

1975

1976

1976

1977

1980

1980

1980

1981

1983

1984

1984

1985

1985

1986

1990

1990

Composition, Structure,

and Biosynthesis

The Structure and Function
of Skin, 3rd ed.

The Physical Biology of
Plant Cell Walls

Structural Materials in
Animals

Biology of the Arthropod
Cuticle

Mechanical Design in
Organism

Wood Structure in
Biological and

Technological Research
Chitin

Guidelines for
Physicochemical

Characterization of
Biomaterials. Devices
and Technology Branch
National Heart, Lung

and Blood Institute
Mechanical Properties of
Biological Materials

Introduction to Composite
Materials

Mechanical Properties of
Bone

Biomaterials in
Reconstructive Surgery

Mechanical Adaptations of

Bone

The mechanical
Adaptations of Bones

Cellulose Chemistry and Its
Applications

Cellulose Chemistry and Its
Applications

Cellulose: Structure,
Modification, and

Hydrolysis

Biomechanics: Motion,
Flow, Stress, and Growth

Handbook of Bioactive
Ceramics, Volume
1I—Calcium Phosphate

and Hydroxyapatite

Rogers GE

Montagna W, Parakkal
PF

Preston RD

Brown CH

Neville AC

Wainwright SA, Biggs
WD, Currey JD, Gosline JW

Jeronimidis G. In: Baas
P, Bolton AJ, Catling DM

Muzzarelli RAA

Baier RE

Vincent JEV, Currey JD
Tsai SW, Hahn HT

Cowin SC

Rubin LR

Currey JD
Currey JD
Nevell TP, Zeronian SH
Nevell TP, Zeronian SH

Young RA, Rowell RM

Fung YC

Yamamuro T, Hench L,
Wilson J

Academic Press, New
York

Chapman and Hall,
London

Pitman, London

Springer-Verlag, New
York

Princeton University
Press, Princeton

The University Press,
Leiden

Pergamon Press, UK,
Oxford

NIH Publication No.
80-2186

Cambridge University
Press, Cambridge

Technomic Pub. Co.,
Westport, CT

American Society of
Mechanical

Engineers, New York

The C.V. Mosby
Company, St. Louis,

MO

Princeton University
Press, Princeton

Princeton University
Press, Princeton

Wiley, New York

John Wiley and Sons,
New York

John Wiley and Sons,
New York

Springer-Verlag, New
York

CRC Press, Boca Raton




1991

1991

1992

1992

1992

1992

1992

1993

1993

1994

1994

1994

1994

1994

1995

1995

1995

1996

1996

Ceramics
Biomaterials: Novel
Materials from
Biological Sources
Structural Biomaterials

Materials Selection in
Mechanical Design

Allografts in Orthopedic
Practice
Biological Performance of
Materials: Fundamentals
of Biocompatibility
Biomaterials—An
Introduction, 2nd ed.

Biological Performance of
Materials, 2nd ed.

Biomechanics: Mechanical
Properties of Living

Tissues, 2nd ed.

Composite Materials for
Implant Applications in

the Human Body

Composite Materials:
Engineering and Science

Applied Dental Materials

Implantation Biology: The
Host Response and

Biomedical Devices

Hierarchical Structures in
Biology as a Guide for

New Materials

Technology

Hierarchical Structures in
Biology as a Guide for

New Materials

Technology

Proteins at Interfaces II.
Fundamentals and

Applications

Self-reinforced
Bioabsorbable Polymeric

Composites in Surgery

Biomedical Applications of

Synthetic Biodegradable
Polymers
Biomaterials Science: An
Introduction to Materials
in Medicine
An Introduction to

Byrom D

Vincent JFV

Ashby MF

A. Czitrom and Gross A

Black J

Park JB and Lakes RS
Black J

Fung YC

Jamison RD and
Gilbertson LN

Matthews FL and
Rawlings RD

McCabe JF

Greco RS

National Materials
Advisory Board,

Commission on
engineering and
Technical systems,

National research

Council, NMAB-464
Tirrell DA

Horbett TA, Brash JL

Rokkamen P, T6rmélaé P

Hollinger JO

Ratner BD, Hoffman AS,
Schoen FJ, and

Lemons JE
Hull D and Clyne TW

Macmillan

Princeton University
Press, Princeton

Butterworth-
Heinemann,

Oxford

Williams & Wilkins,
Baltimore

Marcel Dekker, New
York

Plenum Press, New
York

Marcel & Dekker, New

York

Springer-Verlag, New
York

American Society of
Testing and Materials,

Philadelphia, USA

Chapman & Hall,
London

Blackwell Science
Publications, Oxford

CRC Press, London

National Academy
Press, Washington,

DC

National Academy
Press, Washington,

DC

American Chemical
Society, Washington,

DC

Tampereen, Pikakapio,

Tampere, Finland

CRC Press, London

Elsevier Science, New

York

Cambridge University
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1997

1997
1998

1998

1998

1999

1999

2000

2000
2001

2001

2001

2002

2002

2002

2002

2002

2003

2003

2004

Composite Materials

Biomechanics: Circulation,
2nd ed.

Protein-Based Materials
The Chemistry, Biology, and
Medical Applications of

Hyaluronan and Its

Derivatives
Biomaterials in Surgery

Design Engineering of
Biomaterials for Medical

Devices

Basic Transport
Phenomena in

Biomedical Engineering

A Primer on Biomechanics

The History of Metallic
Biomaterials, Metallic

Biomaterials,

Fundamentals and

Applications

Bone Cements
Structural Biological

Materials

Bone Biomechanics, 3rd ed.

Chitin: Fulfilling a
Biomaterials Promise
Heterogeneous Materials:
Microstructure and
Macroscopic Properties

Integrated Biomaterials
Science

Biomaterials

An Introduction to
Tissue-Biomaterial

Interactions

Bones: Structure and
Mechanics

Calcium Phosphate Bone
Cements: A

Comprehensive Review

Failure in Biomaterials, in
Comprehensive

Structural Integrity

series, vol. 9
Engineering Materials for

Fung YC

McGrath KP, Kaplan DL
Laurent TC

Walenkamp GHIM,
Bakker FC

Hill D

Fournier RL

Lucas GL, Cooke FW,
Friis EA

Sumita M, Tkada Y, and
Tateishi T

Kiihn K-D
Elices M

Cowin SC (ed)

Khor E

Torquato S

Barbucci R

Bhat SV

Dec KC, Puleo DA, and

Bigirs R

Currey JD

Weiss DD

Teoh SH

Teoh SH

Press, Cambridge,
UK

Springer-Verlag, New
York

Birkhéuser, Boston
Portland Press, London

New York, Stuttgart

John Wiley & Sons,
New York

Taylor & Francis, PA,
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Springer, New York

ICP, Tokyo

Springer, Berlin
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Elsevier, Oxford
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Kluwer
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Narosa Publishing
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India

John Wiley & Sons,
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Princeton University
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Journal of Long-Term
Effects of Medical

Implants,
13(1)41-47
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