UNIVERSIDADE ESTADUAL PAULISTA “JULIO DE MESQUITA FILHO”
FACULDADE DE ENGENHARIA
CAMPUS DE ILHA SOLTEIRA

BRUNO FONTOURA DA SILVA COLMAN

PROJETO DE PROTESE DE DISCO INTERVERTEBRAL DE Ti-6Al-4V ENTRE
L4/L3

Ilha Solteira
2018



\V
AVAYAY  UNIVERSIDADE ESTADUAL PAULISTA

AVA
u nesp ¥ «40LI0 DE MESQUITA FILHO”

Campus de llha Solteira

PROGRAMA DE POS-GRADUACAO EM ENGENHARIA MECANICA

BRUNO FONTOURA DA SILVA COLMAN

PROJETO DE PROTESE DE DISCO INTERVERTEBRAL DE Ti-6Al-4V
ENTRE L4/L3

Dissertacdo apresentada a Faculdade de
Engenharia de llha Solteira — UNESP como
requisito para obtencdo do titulo de Mestre em
Engenharia Mecanica na area de Materiais e
Processos de Fabricagéo.

Nome do orientador:

Ruis Camargo Tokimatsu
Nome do coorientador:
André Luiz Jardini Munhoz

Ilha Solteira
2018



C716p

FICHA CATALOGRAFICA
Desenvolvido pelo Servigo Técnico de Biblioteca e Documentacdo

Colman, Bruno Fontoura da Silva.
Projeto de pritese de disco intervertebral de Ti-6al-4V entre L4/L3 / Bruno

Fontoura da Silva Colman. - llha Solteira: [s.n.], 2018
a8af. il

Dissertacdo (mestrado) - Universidade Estadual Paulista. Faculdade de
Engenharia de Ilha Solteira. Area de conhecimento: Materiais e Processos de
Fabricacdo, 2018

Orientador: Ruis Camargo Tokimatsu
Coorientador: André Luiz Jardini Munhoz
Inclui bibliografia

1. Disco Intersomatico. 2. Liga de titdnio. 3. Manufatura aditiva. 4. Protese
intervertebral.

Raiane da Silva Santos

TP L+
Sepdo Téonica de Refrénga, A
Arviona Técnica de

v b0 wsiinic © Docaneniagho



UNIVERSIDADE ESTADUAL PAULISTA

UNESP ™ "

CERTIFICADO DE APROVAGAO

TITULO DA DISSERTACAQ: PROJETO DE PROTESE DE DISCO INTERVERTEBRAL DE Ti-6Al-4V
ENTRE L4/L3

AUTOR: BRUNO FONTOURA DA SILVA COLMAN
ORIENTADOR: RUIS CAMARGO TOKIMATSU
COORIENTADOR: ANDRE LUIZ JARDINI MUNHOZ

Aprovado como parte das exigéncias para obtengdo do Titdlo de Mestre em ENGENHARIA
MECANICA, area: MATERIAIS E PROCESSOS DE FABRICAGAO pela Comisséo Examinadora:

Departamento de Engenharia Mgcanica / Faculdade de Engenharia de Hhé Solteira
y4 ) YD i
A2l A ‘./(..vt"ii-’lg L Exed o ] A
Profa. Dra. CECILIA AMELIA DE CARVALHO ZAYAGLIA
Departamento de Engenharia de Materiais / Universidade Estadual de Campinas

llha Solteira, 05 de margo de 2018

Facuikiade de Engenharia - Campus de liha Solteira -
Avenida Brasil, 56, 15385000, iha Solteira - So Paulo
www.ppgem.feis. unesp brONPJ; 48,031.818/0015-20



DEDICATORIA

Dedico esse trabalho a minha familia e em especial a minha mulher Patricia
Ferreira Alves e sua familia que me ajudaram e apoiaram durante todo o meu

mestrado.



AGRADECIMENTOS

Aos meus pais Ronald Colman Junior e Daniela Cristina Fontoura da Silva
gue com todo o amor me conduziram até aqui com apoio e paciéncia durante a toda
a minha vida.

Ao orientador Prof. Dr. Ruis Camargo Tokimatsu pela oportunidade do
trabalho, pela confianca, pelo conhecimento, conselhos e por ter me dado a
oportunidade de ter tido a experiéncia de lecionar na UNESP de Ilha Solteira SP
durante o ano de 2017. A todos os professores do Departamento de Engenharia
Mecanica da Faculdade de Engenharia (UNESP/FEIS) pelo conhecimento
transmitido pelas disciplinas do mestrado e em especial ao professor Amarildo
Tabone Paschoalini e 0 aluno de doutorado em engenharia mecéanica Daniel Obata
pelo apoio. Agradegco também a Coordenacgdo de Aperfeicoamento de Pessoal de
Nivel Superior (CAPES) pelo apoio financeiro dado para realizagao deste trabalho.



“‘Mestre nao é quem sempre ensina,
mas quem de repente aprende”.

(Jo&do Guimaraes Rosa).



RESUMO

Esse trabalho tem a finalidade de projetar, com base em levantamento bibliogréfico,
uma protese de disco intervertebral de Ti6Al4V pelo processo DMLS. Os sistemas
de imagem de tomografias computadorizadas e ressonancias magnéticas trabalham
de maneira semelhante. Imagens em 3D de dados dos pacientes sdo construidas
através da combinacdo de fatias 2D tomadas a partir de sistemas de sensores e da
interpolacdo entre eles. A distancia entre as fatias desses sistemas de imagens €&
grosseira comparada com a tecnologia da manufatura aditiva, portanto, esses
processos combinam as imagens das fatias dentro de um software para criar um
modelo 3D sobrepondo camadas, devido a essa sinergia entre os dois tipos de
sistema, pesquisadores de todo o mundo tentam melhorar e inventar proteses para
substituir o disco intervertebral através da ciéncia. Os resultados mostraram que a
fabricacdo de uma protese de disco com junta esférica pelo processo de manufatura
aditiva é viavel, porém nos segmentos menores, como ha cervical ainda séo dificeis
de produzir devido a altura do disco intervertebral e ao limite da dimensdo das
camadas da manufatura aditiva, que atualmente estdo por volta dos 20um, por isso
requerem tratamentos superficiais apds sua fabricacdo. Espera-se que este trabalho
possa ajudar futuros pesquisadores da area de biomecanica da coluna vertebral.

Palavras-chave: Disco intersomatico. Liga de titanio. Manufatura aditiva. Protese

intervertebral.



ABSTRACT

This work has the purpose of designing, based on a bibliographical survey, an
intervertebral disc prosthesis of Ti6Al4V by the DMLS process. Computed
tomography (CT) imaging systems and MRIs work similarly. 3D images of patients
data are constructed by combining 2D slices taken from sensor systems and
interpolating between them. The distance between the slices of these imaging
systems is rough compared to the additive manufacturing technology, so these
processes combine the slice images within a software to create a 3D model
overlapping layers because of this synergy between the two system types,
researchers around the world try to improve and devise prostheses to replace the
intervertebral disc through science. The results showed that the manufacture of a
disc prosthesis with spherical joint by the additive manufacturing process is feasible,
but in the smaller segments, such as in the cervical still difficult to produce due to the
height of the intervertebral disc and to the limit of the size of the layers of the
manufacture additives, which are currently around 20um, so they require surface
treatments after their manufacture. It is hoped that this work may help future

researchers in the area of spinal biomechanics.

Keywords: Intersomatic disc. Titanium alloy. Additive manufacturing. Intervertebral

prosthesis.
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1 INTRODUCAO

Estudo transversal com os dados da Pesquisa Nacional de Saude (PNS) de
2013, realizada pelo Instituto Brasileiro de Geografia e Estatistica (IBGE), em
parceria com o0 Ministério da Saude mostram que, aproximadamente, 1/5 da
populacao brasileira referiu dor cronica de coluna (MALTA et al., 2017).

As principais afeccbes da coluna sdo as algias vertebrais, que podem ter
como causas: instabilidades; deformidades; traumaticas, metabdlicas, tumorais,
infecciosas, reumatoldgicas e malformacédo congénita (PORTO, 2014).

O tratamento padrdo de patologias da coluna vertebral utilizando a fuséo
vertebral teve seu inicio em 1911, usando enxertos da cortical de tibia, em 1953,
usando enxertos da crista iliaca, em 1988 materiais metalicos (ALBEE, 1911,
CLOWARD,1953; BAGBY,1988; RAY, 1997). A segunda alternativa cirtrgica é a
colocacdo de uma protese de disco intervertebral para substituir o disco doente. O
objetivo dessa cirurgia € o mesmo da fusado intersomatica, porém teria as vantagens
de manter a mobilidade e prevenir o surgimento de doenca degenerativa nos discos
adjacentes (FREEMAN; DAVENPORT, 2006).

Biomateriais sdo estudados e comparados em projetos de implantes e
préteses intervertebrais por varios pesquisadores, como por exemplo: metais e suas
ligas; polimeros; ceramicas e materiais compdsitos (BAGBY, 1988; KIENLE et al,
2016; LANMAN et al, 2004; LEE et al, 2017; LUND et al, 1988, RAY, 1997;
ROBBINS et al, 2004; SALAME et al, 2002; SEKERCI et al, 2006; WU et al, 2013;
SPETZGER et al, 2016).

Embora a subsidéncia (afundamento) dos implantes na interface vertebral
seja um fenbmeno complexo, a literatura indica que a subsidéncia depende, em
parte, da rigidez e da resisténcia da interface implante/vertebra e que uma rigidez
aumentada da interface resultar4 em risco reduzido de subsidéncia (AUERBACH et
al., 2010; HASEGAWA et al., 2001; LOWE et al., 2004; TAN et al, 2005).

Estudos revelam que nédo existe um biomaterial metélico capaz de satisfazer
todos os requisitos e beneficios necessarios para um implante, uma liga metalica
idealizada, seria uma mistura de todas as propriedades benéficas como: o preco dos
acos inoxidaveis; a resisténcia ao desgaste das ligas de cobalto e a
biocompatibilidade e resisténcia a corroséo do titanio, portanto o desenvolvimento e

estudos de biomateriais metalicos sdo necessarios (MONNERAT, 2016).
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Em 2013 foi proposta a ideia de uma cadeia de processos para projetar e
produzir implantes intervertebrais (II) da liga Ti6Al4V personalizados utilizando a
sinterizacdo direta de metais a laser “Direct Metal Laser Sintering” (DMLS), esses
estudos indicaram que os Il personalizados alcancaram um alto nivel de preciséo e
obtiveram uma &rea de contato significativamente maior (em média trés vezes maior)
e exibiram aumento significativo da rigidez (aumento médio de 137%) quando
comparados com os implantes de interface plana. (DE BEER; VAN DER MERWE,
2013).

A porosidade correta demonstrou ser viavel para a biofuncionalizagcado do Ti-
6Al-4V fabricado por fusdo seletiva a laser “Selective Laser Melting” (SLM) e
melhorou o desempenho da regeneracdo 6ssea. As caracteristicas nanotopograficas
da superficie de interface de estruturas cristalinas e o meio biologico resultam
bioatividade do biomaterial, portanto serdo necesséarias mais pesquisas para obter o
tratamento superficial mais adequado para estruturas porosas abertas (YAVARI et
al, 2014).

1.1 Objetivo

O objetivo desse trabalho é estudar biomodelos tridimensionais oriundos de
arquivos STL (STereoLithography) da unidade vertebral lombar L4/L3, impressos,
pelo processo de Modelagem por Fuséo e Deposicdo “Fused Deposition Modeling”
(FDM) para auxiliar o entendimento sobre os aspectos biomecanicos de uma
unidade funcional vertebral e analisar o resultado do dimensionamento de uma
prétese de disco intervertebral para obter uma boa estratégia de fabricacdo pelo
método DMLS.
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2 REVISAO DE LITERATURA

2.1 Biomecéanica da Coluna Vertebral

A coluna vertebral é constituida de 24 vértebras moveis pré-sacrais (7
cervicais, 12 toracicas e 5 lombares). As cinco vértebras abaixo das lombares estéo
fundidas no adulto para formar o sacro. As quatro vértebras abaixo do sacro também
se fundem para formar o céccix. As vértebras tornam-se progressivamente maiores
na direcdo inferior até o sacro, tornando-se a partir dai sucessivamente menores. A
postura ereta do ser humano € sustentada pela coluna vertebral. Suas funcdes sao
promover a estabilidade do corpo, mantendo-o ereto e em equilibrio, dando
mobilidade e coordenando os movimentos do corpo, além de proteger a medula
espinhal (NATOUR, 2004; PORTO, 2014).

Figura 1 — Segmentos da coluna vertebral.
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Fonte: (NATOUR, 2004; PORTO, 2014).

O sistema de coordenadas global do nosso corpo é formado pelos planos

horizontal, sagital e coronal. A origem desse sistema esta localizada na base da



18

coluna vertebral. Todos os movimentos da coluna vertebral sdo descritos em relagao
a origem do sistema de coordenadas. A flexdo e a extensdo séo descritas no plano
sagital, a flexdo lateral ocorre no plano coronal e a tor¢cdo ocorre ao longo do plano
horizontal. Portanto os movimentos da coluna sdo combinacdes de movimentos
nesses planos (HERKOWITZ, 2011).

Figura 2 — Sistema de coordenadas global do corpo humano.
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Fonte: (HERKOWITZ, 2011).

A coluna vertebral funciona como um guindaste, onde o centro de gravidade
estd a frente da torre. As cargas axiais sdo distribuidas em compressdo no eixo
vertebral, em flexao frontal e lateral, tor¢cdo e cisalhamento. A coluna é responsavel
por suportar até 80% das cargas, os 20% restantes sao distribuidos por outros
elementos posteriores, como articulagdes, ligamentos e musculos. A vértebra é uma
estrutura 6ssea composta por um corpo vertebral e por um arco vertebral. O corpo
vertebral possui formato cilindrico de diametro maior que a altura e base plana, ja o
arco possui formato de uma ferradura. A superposicdo das vértebras em
correspondéncia anatébmica formam trés pilares. O pilar anterior é formado da
superposicao das vértebras, e os dois pilares posteriores, dos processos articulares
(PORTO, 2014).

A articulacao intervertebral € possivel por causa da existéncia do disco

intervertebral, que é a unidade que torna possiveis os movimentos de inclinacao,
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rotacdo e deslizamento. Cada articulagdo pode realizar esses movimentos, de
maneira limitada, os movimentos mais amplos séo realizados gracas & participacédo
simultanea de varias articulacfes intervertebrais. O disco intervertebral é formado
por um nudcleo pulposo, de caracteristica cartilaginosa e hidréfila e que é envolto
pelo anel fibroso, que é formado por fibras concéntricas que se entrecruzam
inclinadamente, mais verticais nas extremidades e mais horizontais & medida que se
aproximam do nucleo (NATOUR, 2004; PORTO, 2014).

Figura 3 — Biomecanica da coluna vertebral (A). Nucleo pulposo e anel fibroso (B).
Fotografia do terceiro disco lombar dissecado de um homem de 52 anos (C).

Fonte: (PORTO, 2014; HERKOWITZ, 2011).

O nucleo pulposo ndo possui terminagdes nervosas nem vasos sanguineos e
€ encarcerado entre os platés e o anel fibroso, assim o ndcleo aproxima-se de uma
forma préxima a de uma esfera. O nucleo pode ser comparado a uma articulacdo de
uma esfera entre estruturas planas com trés tipos de movimento. Dessa maneira, 0
disco intervertebral € uma articulacdo bastante moével, mas com pouca amplitude de
movimento. Os movimentos mais amplos sdo possiveis pela participacao simultanea
de varias articulacdes intervertebrais. Mecanicamente, as forcas aplicadas sobre o
disco intervertebral sdo consideraveis e tanto maiores quanto mais proximas
estiverem do sacro (PORTO, 2014).
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Figura 4 — Representacdo biomecanica do nucleo pulposo: A) Nucleo pulposo
esférico; B) Nucleo pulposo em flex&o lateral direita no plano sagital; C) Nucleo
pulposo em flexao lateral esquerda no plano sagital; D) Rotacdo a direita no plano
transverso. 2. Movimentos da coluna: A) Flexao lateral; B) Extenséo; C) Flexéo; D)
Rotacao.
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Fonte: (PORTO, 2014).

Uma unidade funcional vertebral é representada por duas vértebras
adjacentes, nessa unidade define-se um sistema de coordenadas local de
referéncia, onde as forcas e momentos se desenvolvem ao longo de cada plano de
referéncia. As forcas axiais ao longo da dimensdo Z podem ser de tracdo ou
compressao, sao forcas causadas, por exemplo, ao levantar ou abaixar um objeto no
plano sagital. As forgas de cisalhamento ao longo do eixo Y s&o causadas, por
exemplo, ao empurrar ou puxar um objeto para frente ou para trds. As forcas de
cisalhamento lateral ao longo do eixo X sédo causadas, por exemplo, ao empurrar ou
puxar um objeto para o lado do corpo (HERKOWITZ, 2011).
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Figura 5 — Unidade funcional da coluna com planos de referéncia local e as dire¢cbes
dos movimentos nos planos (A) e sistema de coordenadas biomecanicas com as

direcdes das forcas e momentos (B).
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Para entender melhor como 0 movimento ocorre entre as vértebras, um eixo
de rotagéo deve ser definido. Quando os 0ssos se movem em relagdo um ao outro
em um unico plano, ha um ponto em torno do qual o objeto gira. Se uma linha
hipotética é estendida a partir do ponto dentro de uma vértebra, o ponto em que
essas duas linhas se encontram quando a vértebra se move entre duas posi¢cées
diferentes é chamado de eixo de rotacdo instantdneo. Este conceito pode ser
estendido para o espaco tridimensional, mas identificar o eixo de rotacdo no espaco
torna-se mais complexo (HERKOWITZ, 2011).

O movimento relativo de uma vértebra pode ser dividido em movimento
translacional e movimento rotacional. Durante os movimentos fisioldgicos, os
componentes da forca de compressdo e do momento de flexdo que atuam sobre a
coluna variam de acordo com os movimentos de translacdo e flexdo. Esta acéo

resulta em um eixo de rotacéo variavel (ADAMS; BURTON; BOGDUK, 2006).
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Tabela 1 — Limites e valores dos intervalos de rotacéo para coluna cervical, toracica

e lombar.
Unidade Flexao Frontal Flexao Lateral Rotacédo
Funcional (Eixo de Rotacao X) (Eixo de Rotagéo Y) (Eixo de Rotacéo Z)
Vertebral | | jmites Angulo Limites Angulo Limites Angulo
de Representativo de Representativo de Representativo
Intervalos (graus) Intervalos (graus) Intervalos (graus)
(graus) (graus) (graus)

co/C1 25 5 5
cil/c2 20 40
C2/C3 5-16 10 11-20 10 0-10 3
C3/C4 7-26 15 9-15 11 3-10 7
C4/C5 13-29 20 0-16 11 1-12 7
C5/C6 13-29 20 0-16 8 2-12 7
Ce6/C7 6-26 17 0-17 7 2-10 6
C7/T1 4-7 9 0-17 4 0-7 2
T1T2 3-5 4 5 5 14 9
T2/T3 3-5 4 5-7 6 4-12 8
T3/T4 2-5 4 3-7 5 5-11 8
T4/T5 2-5 4 5-6 6 5-11 8
T5/T6 3-5 4 5-6 6 5-11 8
T6/T7 2-7 5 6 6 4-11 7
T7/T8 3-8 6 3-8 6 4-11 7
T8/T9 3-8 6 4-7 6 6-7 6
T9/T10 3-8 6 4-7 6 3-5 4
T10/T11 4-14 9 3-10 7 2-3 2
T11/T12 6-20 12 4-13 9 2-3 2
T12/L1 6-20 12 5-10 8 2-3 2
L1/L2 5-16 12 3-8 6 1-3 2
L2/L3 8-18 14 3-10 6 1-3 2
L3/L4 6-17 15 4-12 8 1-3 2
L4/L5 9-21 16 3-9 6 1-3 2
L5/S1 10-24 17 2-6 3 0-2 1

Fonte: (PANJABI, 1990; HERKOWITZ, 2011).

A resisténcia a compressédo da coluna vertebral foi muito estudada. De todas
as unidades funcionais vertebrais, a superficie da placa terminal € considerada o

"ponto fraco do sistema". Os limites de falha de compressdo sdo uma funcdo da
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idade e género, as tolerancias femininas sao inferiores as tolerancias masculinas
(JAGER; LUTTMANN, 1991).

Figura 6 — Estimativas da tolerancia a cargas de compressao para vértebras de C3 a
LS.
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Fonte: (PANJABI, 1990; HERKOWITZ, 2011).

A figura 6 mostra o limite de resisténcia as cargas de compresséo para
grande parte da coluna vertebral. Quando as forcas de compressdo aumentam em
uma unidade funcional da coluna vertebral, os primeiros sinais de danos ocorrem na
placa terminal. Quando uma forca excessiva é aplicada, a placa terminal deforma-se
para dentro do corpo vertebral, devido ao gradiente de deformacdo, aumentando o
volume disponivel para o nucleo. Essa descompressdo do nucleo causa uma
sobrecarga no anel fibroso. O anel fibroso tornar-se instavel e as lamelas se
comprimem causando instabilidade do nucleo. Acredita-se que esta forma de
carregamento do disco pode resultar em distlrbios internos do disco e,
potencialmente, abaulamento reverso das lamelas internas (HERKOWITZ, 2011).

Zhou et al (2000) realizaram um estudo sobre as dimensdes das vértebras
lombares L3, L4 e L5 e dos discos L3/L4, L4/L5 e L5/S1 com o objetivo de fornecer
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um banco de dados de caracteristicas geométricas da coluna vertebral lombar a
partir de 126 imagens de tomografias computadorizada (TC), As imagens TC séo
oriundas de 126 pacientes com dor lombar, 55 homens com média de idade
50£13,60 e 71 mulheres com média de idade 49+12,04. Foram registradas medidas
de varios aspectos geomeétricos das dimensdes vertebrais, incluindo as alturas dos
discos intervertebrais ‘Disk Height” (DH) entre a L3/L4, L4/L5 e L5/S1 conforme a
Tabela 2.

Figura 7 — Defini¢cdo da posi¢céo das variaveis geométricas.

Fonte: (ZHOU et al., 2000).

Tabela 2 — Medidas, desvios padrdes e intervalos da altura do disco intervertebral em mm.

Dimensdao  Sexo L3 e disco L3/L4 L4 e disco L4/L5 L5 e disco L5/S1
DH M+F 11.6 £ 1.8 (7.0-16.0) 11.3+2.1(5.0-16.1) 10.7 £ 2.1 (6.0-16.1)
F 11.0+ 1.6 (7.0-13.9) 10.6 £ 2.0 (5.0-14.0) 10.3+ 2.1 (6.0-14.9)
M 12.4 + 1.7 (8.7-16.0) 12.2 +2.0(7.1-16.1) 11.2 + 2.0 (6.3-16.1)

Fonte: (ZHOU et al., 2000).

Han (2011) publicou um estudo dos esforgos compressivos da coluna
vertebral que compreende as veértebras L1, L2, L3, L4, L5 e S1 em uma posi¢édo
ereta, foi desenvolvido um modelo tridimensional estatico da coluna, com 232
musculos utilizados para estimar as cargas de compressdo com um modelo fisico e

matematico.
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Figura 8 — Modelos dos musculos e esfor¢cos compressivos na lombar em uma

posicéo ereta.
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Segundo Dreischarf (2013), o conhecimento sobre os esforcos de
compressédo da coluna vertebral “in vivo” € um requisito basico para a compreensao
do aspecto biomecéanico da coluna vertebral. A medicdo direta desses esforcos
ainda ndo é possivel, mas com a simulacdo de um modelo de elementos finitos e
dados da presséo interna do disco “in vivo”, podem-se estimar esses esfor¢os. Esse
estudo avaliou a L4/L5 e estimou forcas de compresséao entre 450N a 600N, porém
os resultados deste estudo mostraram que, a carga espinhal ainda ndo é bem
compreendida e que sdo necessarios mais estudos para entender melhor o
carregamento mecéanico da coluna lombar. Apenas a pressao intradiscal ndo é
suficiente para avaliar a carga que atua na coluna vertebral. Além disso, €
necessario usar e o fator de correcdo individual de cada disco para prever com mais

precisao as cargas de compressao.
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Figura 9 — Esforgos compressivos na coluna vertebral em uma posigéo ereta.
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Fonte: (DREISCHARF, 2013).

2.2 Doenca Degenerativa do Disco Intervertebral

A patologia mais comum que causa degeneracdo de disco intervertebral é a
hérnia de disco. Essa patologia ocorre pela herniagdo do nucleo pulposo do disco
intervertebral, ou seja, o rompimento do anel fibroso causado por um movimento
traumatico fazendo com que o nucleo pulposo se expanda para fora do disco
intervertebral. Ocorre por causa de esforcos fisicos repetidos ou pequenos traumas,
sdo mais comuns na populacdo entre as faixas etarias de 30 e 40 anos. As
articulacdes mais afetadas sdo os discos entre as vértebras cervicais C4/C5 e C5/C6
e também nas lombares L4/L5, e entre a L5/S1, por serem articulagdes de maior
mobilidade (PORTO, 2014).

Os sintomas mais comuns sdo dores que mais se assemelham a choques
elétricos, tirando a mobilidade do individuo, podendo ocorrer ainda a diminuicdo da
sensibilidade ou formigamento nos membros. A herniacdo do nucleo pulposo pode
afetar as raizes nervosas que passam pela articulacdo irradiando a dor para o0s

nervos mais proximos (PORTO, 2014).
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Figura 10 — Hérnia de disco. A) Mecanismo de formag&o onde a flexdo e
compresséao axial provoca o rompimento do ndcleo pulposo. B) Locais de

compressao das raizes L5 e S1 como responsaveis pela dor pelo trajeto do ciatico.
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Fonte: (PORTO, 2014).

A degeneracdo do disco intervertebral piora com o avanco da idade do
paciente, variando de 40% aos 40 anos a 80% aos oitenta anos, e é descrita como a
deterioragdo de um ou mais discos intervertebrais causando incapacidade; dor
lombar e nas pernas; ou cervical e bracos; e na regido do disco intervertebral
doente. O tratamento é clinico, na maioria dos casos inclui o uso de analgésicos,
relaxantes musculares, acupuntura, exercicio fisico e mudanga comportamental.
(GIBSON, 2005).

A cirurgia padrdo é a artrodese por fuséo intersomatica, que consiste na fuséo
de dois ou mais corpos vertebrais. Varias técnicas sdo atualmente praticadas, porém
as comparacdes feitas na literatura das diferentes técnicas séo inconsistentes e néo
permitem conclusdes definitivas (GIBSON, 2006).

A segunda alternativa cirargica € a colocacdo de uma prétese de disco
intervertebral para substituir o disco doente. O objetivo dessa cirurgia € o mesmo da
fusdo intersomatica, porém teria as vantagens de manter a mobilidade e prevenir o
surgimento de doenca degenerativa nos discos adjacentes. Outra vantagem seria a
dispensar o uso de enxertos 6sseos diminuindo, em consequéncia, 0s problemas

associados. Possiveis efeitos antagbnicos sdo lesdes causadas pelo acesso
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cirargico e inflamacédo no tecido do organismo, em forma de nddulo, formado
principalmente como consequéncia da reacdo de células imunoldgicas que tentam
eliminar "agentes estranhos" ao corpo (granulomas) causado pela fragmentacéo de
particulas de biomateriais usados nas préteses de disco intervertebral (FREEMAN;
DAVENPORT, 2006).

2.3 Subsidéncia em Implantes Intervertebrais

ApGs a cirurgia de implantacéo de um I, pode ocorrer um problema chamado
subsidéncia, que € um fenbmeno que ocorre na vértebra adjacente inferior. Na
pesquisa conduzida por Van Jonbergen et al. (2005) e Barsa e Suchomel (2007), a
subsidéncia foi definida como a migracdo do implante intersomatico em 3mm ou
mais na vertebra adjacente. Ambos realizaram radiografias seis meses apds a
cirurgia. Dos 100 pacientes, Barsa e Suchomel (2007) encontraram 18 pacientes
com subsidéncia, enquanto van Jonbergen et al. (2005) encontrou o problema em 10
de 106.

Figura 11 — Subsidéncia na vértebra cervical C7 causada pelo implante de titanio
SynCage®.

Fonte: (JONBERGEN, 2005).



29

Figura 12 — Subsidéncia na vértebra cervical C6 causada pelo implante de titanio
Cespace®.

Fonte: (BARSA; SUCHOMEL, 2005).

2.4 Manufatura Aditiva

A historia da Manufatura Aditiva “Additive Manufacturing” (AM), também
chamada de prototipagem rapida, comecou em 1920 por Baker Ralph que usou um
arco elétrico e um eletrodo metalico para formar estruturas e artigos decorativos.
Hoje, as técnicas de manufatura, sdo baseadas em ideias semelhantes, mas integra
um conceito de fabricagdo em camadas para criar pecas diretamente de dados de
projeto auxiliado por computador “Computed-Aided Design” (CAD). No entanto, o
conceito de fabricacio em camadas encontra suas raizes a partir de duas
tecnologias diferentes que comecaram no século 19: topografia e escultura
fotografica (BEAMAN, 1997).

Com a tecnologia CAD, podemos transformar objetos tridimensionais digitais
em varios formatos para comunicar-se com: pacotes de softwares de andlise de
engenharia  “Computed-Aided  Engineering” (CAE) como ANSYS® e
SOLIDWORKS®; usinagem controlada numericamente por computador “Computer
Numeric Control” (CNC) e métodos de manufatura aditiva (prototipagem répida)
(COOPER, 2001).
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2.4.1 Medicina e Manufatura Aditiva “Additive Manufacturing”

Sistemas de imagem de Tomografia Computadorizada (TC) e Ressonancia
Magnética (RM) trabalham de maneira semelhante. Imagens em 3D de dados dos
pacientes sdo construidas através da combinacgéo de fatias 2D tomadas a partir dos
sistemas de sensores e da interpolagéo entre eles. A distancia entre as fatias desses
sistemas de imagens é grosseira comparada com a tecnologia da manufatura
aditiva, embora as pesquisas relativas aos sensores e técnicas sejam cada vez
melhores para aumentar a precisao e acuracia das imagens.

Assim, ambos os processos, TC e RM, combinam as imagens das fatias
dentro de um software para criar um modelo 3D e a AM produz um modelo fisico 3D
sobrepondo camadas, devido a essa sinergia entre os dois tipos de sistema,
pesquisadores sdo encorajados a explorar o uso da AM para confeccionar implantes
personalizados ou biomodelos.

Sistemas de imagem médica sdo capazes de criar modelos virtuais, muitas
aplicacoes médicas podem ter o beneficio de ter modelos fisicos feitos a partir
destes dados. Médicos e cirurgides podem sentir uma representacao dos dados do
paciente em suas maos, isso ajuda o longo caminho para resolver problemas

relacionados ao tratamento de pacientes (GIBSON, 2006).

Figura 13 — Interface do visualizador de arquivos DICOM (Philips DICOM Viewer)
onde é mostrada a coluna cervical de um paciente oriunda de uma ressonancia
magnética.
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As estruturas anatbmicas, como por exemplo, a coluna cervical de um
paciente (Figura 13) sdo fatias de imagens, de TC ou RM, bidimensionais da
estrutura do paciente na extenséo “Digital Imaging and Communications in Medicine”
(DICOM) e sao visualizadas em softwares especificos de visualizacdo e analise
como, por exemplo, Philips DICOM Viewer® e Invesalius®, onde sdo usados para
realizar diagnosticos. Para transformar as fatias de imagens bidimensionais em uma
projecdo tridimensional da estrutura desejada usam-se diversos softwares. Os
principais softwares no mercado sao: Analyze® da empresa “Mayo Fundation”;
ScanlP® da empresa “Simpleware”; Mimics® da empresa “Materialise”; SolidView®
da empresa “C2C Technologies Inc”’; Magics® da empresa “Materialise”(SANTA
BARBARA, 2006; ULBRICH, 2007).

O Invesalius® é um sistema de tratamento de imagens biomédicas criado
pelos engenheiros do Centro de tecnologia da Informagdo Renato Archer (CTI-RA).
E um programa gratuito criado no Brasil que segue a politica de software livre. Ele
possui a capacidade de visualizacdo 3D, segmentacédo e reformataces 2D e 3D.
Apos toda a manipulacédo o software gera arquivos em formato STL que podem ser
lidos por diversos equipamentos e softwares como, por exemplo, maquinas que
utilizam a tecnologia da AM (GREGOLIN, 2013; ULBRICH, 2007).

Figura 14 — Interface do Invesalius® onde € mostrada a coluna cervical de um
paciente oriunda de uma ressonancia magnetica.
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Como todas as tecnologias existentes, as tecnologias AM possuem
limitagbes, as mais comuns foram descritas por Gibson (2006) e citadas nos
préoximos seis paragrafos.

Espessura da camada: uma espessura de 0,1 milimetros é muito grossa
para muitas aplicacées, embora ndo seja uma preocupagdo para a maioria dos
modelos meédicos. A melhor espessura da camada comumente disponivel € de cerca
de 20 um, a reducéo na espessura da camada significa maquinas mais caras € um
processo de construcdo mais lento. Todas as pecas AM apresentam uma textura de
passo caracteristica, mais evidente em superficies inclinadas e, portanto, o
acabamento manual de superficie € necessario para muitos modelos.

Acuracia: além da espessura da camada, ha uma série de outros problemas
de acuracia que afetam a construcdo de pecas. Em particular, uma maquina AM
produz uma espessura minima de parede para pecas tipo concha. Normalmente,
estas serdo algumas dezenas de milimetros. A repetibilidade dos processos AM
geralmente é boa (da ordem de alguns microns), mas a retracdo parcial devido a
restricBes no processo, por exemplo, a dilatacdo térmica e outras propriedades do
material podem levar a toleréncias na faixa de poucos décimos de milimetro.

Tamanho da peca: a independéncia geométrica ndo € estritamente verdade
na medida em que os modelos sao restritos pelo compartimento de trabalho da
magquina. Isso significa que um biomodelo de cranio humano completo seria dificil de
fazer em muitas maquinas e que muitas aplicacdes médicas podem exigir a
construcéo de pecas em secdes ou em escala reduzida.

Resisténcia: uma vez que as pecas sao construidas em camadas, que sao
ligadas juntas de alguma forma, essas regifes ligadas representam fraquezas na
estrutura geral. Mesmo dentro da gama de materiais de um processo patrticular, é
comum encontrar que a resisténcia mecanica das pecas feitas por AM é ligeiramente
inferior & das pecas feitas com o mesmo material em outros processos de
fabricacgéo.

Rapidez: processos AM ndo sao rapidos, as pecas geralmente levam horas
até alguns dias para fabricar, dependendo do processo escolhido e do tamanho da
peca. Embora esta seja uma melhoria significativa nas abordagens convencionais de
modelagem (com a adi¢ao de precisao aprimorada, propriedades do material, etc.),

h& sempre uma demanda por aumento da velocidade de fabricagdo. Um cirurgido
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que trabalha em um caso de emergéncia ndo possui tempo para aguardar a criacao
de biomodelos.

Custo: a capacidade de criar modelos de forma rapida, precisa e confiavel
usando a tecnologia AM tem um preco, essas tecnologias ainda sdo uma novidade e
as maguinas geralmente sdo para producdo de pequenos volumes. Muitas das
maquinas de ponta custam mais de US$200.000,00 (duzentos mil dolares). Os
precos de todas as maquinas AM estdo diminuindo constantemente, e maquinas
menores que estdo mais focadas no setor de modelagem conceitual, geralmente
com propriedades limitadas, estdo se aproximando de um custo semelhante, cerca
de US$30.000,00 (trinta mil dolares). Muitas aplicagcbes para modelos médicos

podem ser abordadas usando essas maquinas de menor custo.
2.4.2 Estereolitografia “Stereolithography”

Charles W. Hull, fundador da empresa 3D System, patenteou em 1984 o
método AM chamado de estereolitografia “Stereolithography” (SLA), dando origem
aos arquivos STL. Esse método usa aparatos para fazer objetos tridimensionais
“imprimindo" camadas finas polimerizando um mondmero liquido por radiacéo
ultravioleta (UV). Um feixe de laser mével programado incide sobre a camada do
material liquido para formar uma secéo transversal solida. A camada sélida é entdo
movida (abaixamento) de maneira programada para formar outra camada liquida em
cima da sélida e entdo, de maneira analoga, a proxima secédo transversal solida é
criada e aderida a camada anterior. Esse processo ocorre sucessivamente até que
todo o objeto seja formado (HULL, 1986; GEBHARDT, 2012).
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Figura 15 — Maquina SLA; (1) Mondémero Liquido; (2) Plataforma movel; (3) Espelho
direcionador.

-
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Fonte: (MANUFACTURING GUIDE SWEDEN AB, 2018).

2.4.3 Sinterizagdo Seletiva a Laser “Selective Laser Sintering”

Um estudante de mestrado na Universidade do Texas (UT) chamado Carl
Deckard comegou a investigar um método semelhante ao de Hull, mas usando
materiais em po. Ele chamou seu método de sinterizacao seletiva a laser “Selective
Laser Sintering” (SLS), esse método AM, patenteado em 1986, inclui uma maquina
que possui um computador que controla a diregcdo de um laser que incide sobre um
pd, com tamanho de grdo da ordem de 30 a 100um, as particulas de p6é séo
fundidas localmente, para produzir uma camada sélida sinterizada. A camada sélida
€ entdo movida (abaixamento) e o sistema forma a proxima camada de p6 em cima
da camada sélida anterior, de maneira analoga, forma-se a proxima camada sélida e
assim sucessivamente até o objeto ser formado. Toda a camara de construcdo é
pré-aquecida para minimizar a poténcia do laser e totalmente inundada por meio de
gas inerte de protecdo. Esse processo pode utilizar substancias, plasticas,
metalicas, ceramicas ou poliméricas. (DECKARD, 1989; SHELLABEAR, NYRHILA,
2004; GEBHARDT, 2012).
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Figura 16 — Maquina SLS: (1) Po; (2) Plataforma mavel; (3) Rolo distribuidor; (4)
Laser.

4 MANUFACTURING GUIDE

Fonte: (MANUFACTURING GUIDE SWEDEN AB, 2018).

Em 1995, testes foram realizados com a tecnologia SLS para produzir pecas
metalicas estruturalmente sélidas para uso funcional direto, onde varios problemas
de processamento foram ajustados. Foi testada uma mistura de metal em p6 com
varios constituintes que definem o comportamento de fusdo. A presenca de fases
liquidas e solidas parciais durante o processamento resulta em camadas lisas e
densas. O controle da relacdo sélido-liquido e uma viscosidade de fusdo séo criticos
na sinterizagdo bem sucedida. O excesso de material fundido ou a baixa viscosidade
do ponto de fusdo provoca residuos esféricos de p6 metalico, e pouco material
fundido com alta viscosidade resulta em baixa sinterizacdo. Residuos esféricos de
pd metalicos podem ser minimizados usando: um desoxidante “in situ” ou agente
fluxante; uma cama em po6 pré-aquecida; e atmosfera de controle na area de
processamento. O uso dessas condi¢cdes ndo s6 minimiza o efeito dos residuos
metélicos, mas também produz pecas com maior densidade e menor distor¢éo
geométrica (ondulacdo ou delaminacdo). Alguns dos efeitos indesejaveis também
podem ser minimizados ao controlar adequadamente os parametros de
processamento, como a poténcia do laser e a velocidade de varredura. Portanto &
necesséaria uma janela ideal de parametros de processamento para obter pecas de

alta densidade e sem ondulacdes. Tais janelas de parametros de processamento
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mostraram-se viaveis para misturas de metais tais como bronze-niquel com adi¢fes
de fosforo, onde uma densidade em torno de 70% pode ser obtida sem ondulagéo
significativa (AGARWALA et al., 1995).

2.4.4 Modelagem por Fusao e Deposi¢ao “Fused deposition modeling”

S. Scott Crump, em 1989, patenteou o método de modelagem por fuséo e
deposicdo (FDM), esse método AM refere-se a uma maquina que possui uma
camara de construcdo aquecida aproximadamente 80 °C para processamento do
polimero Acrilonitrila Butadieno Estireno (ABS) equipada com uma cabeca de
extrusdo e uma plataforma de construcdo. O polimero é alimentado no sistema por
um carretel com filamentos, onde esse é empurrado para dentro da camara por um
sistema motorizado que causa a pressao de extrusdo. O carretel possui um sensor
incorporado que se comunica com 0O sistema de gerenciamento de material da
maquina. A cabeca de extrusdo fornece a deposicdo de material na area de acordo
com a camada programada. Na cabeca, o material é parcialmente fundido por um
sistema de aquecimento elétrico e a extrusdo ocorre atraves de um bico que define o
didmetro da extrusdo, que € aproximadamente igual a espessura da camada
(CRUMP, 1992; GEBHARDT, 2012).

Figura 17 — Maquina FDM: (1) Plataforma de construcéo; (2) Filamento de polimero;
(3) Rolos alimentadores; (4) Aquecedor; (5) Estrutura de suporte.
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Fonte: (MANUFACTURING GUIDE SWEDEN AB, 2018).


https://www.google.com/search?tbo=p&tbm=pts&hl=en&q=ininventor:%22S.+Scott+Crump%22
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2.4.5 Fusao por Feixe de Elétrons “Eléctron Beam Melting”

Morgan Larsson patenteou em 2003 o método de fusdo por feixe de elétrons
“Eléctron Beam Melting” (EBM), esse método AM é semelhante ao método SLS, a
diferenca béasica entre eles € a fonte de energia usada na fusado localizada, pois no
método EBM usa-se um feixe de elétrons ao invés de um laser, e sua camara de
construcdo requer um VAacuo para retirar moléculas de gases que atrapalham a
passagem dos elétrons. O feixe de elétrons, controlado por lentes eletromagnéticas,
penetra profundamente e a configuracéo permite uma velocidade de varredura muito
alta que também pode ser usada para pré-aguecimento, portanto o processo é muito
rapido e funciona em temperaturas elevadas (LARSSON, 2009; GEBHARDT, 2012).

Figura 18 — Maquina EBM; (1) Camara de vacuo; (2) Feixe de elétrons; (3) po
metalico; (4) Plataforma de construcao; (5) Raspador.

%4 MANUFACTURINGCUIDE

Fonte: (MANUFACTURING GUIDE SWEDEN AB, 2018).

2.4.6 Sinterizagao Direta a Laser de Metais “Direct Metal Laser-Sintering”

Em 1997, a empresa “Electro Optical Systems” (EOS) adquiriu os direitos
exclusivos para todo o portfélio de patentes envolvendo a tecnologia SLS da
empresa 3D Systems. O primeiro sistema comercial DMLS foi o resultado de uma
combinacéo da tecnologia SLS da empresa EOS e o desenvolvimento da metalurgia
do p6é da empresa “Electrolux Rapid Development” (ERD). Em 1989, foi criado um
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método para adquirir um pé de niquel-bronze, que pode realizar recobrimento para
sinterizacdo com camadas de 100 um (NYRHILA, 1991). Assim foi possivel criar em
1995 o primeiro sistema DMLS comercial, chamado EOSINT M 250, com laser de
CO2 de 100 Watts. Isso permitiu a construcdo de pecas complexas e maci¢cas com
alta precisdo e boa qualidade de superficie, que ndo era possivel até entdo com
outros processos AM. (SHELLABEAR; NYRHILA, 2004).

A técnica DMLS é sinbnima da SLS, onde € capaz de processar titanio e ligas
de titanio, como Ti-6Al-4V, com densidades de 98% sem a necessidade de
tratamento posterior, porém tratamentos térmicos para controlar a metalurgia e
ajustar as propriedades mecanicas desejadas para uma determinada aplicacao
podem ser usados. Os parametros que influenciam no processo de fabricacdo séo: a
poténcia do laser, a velocidade de varrimento e a distancia entre as linhas de

varrimento do laser.

2.4.7 Fusao Seletiva a Laser “Selective Laser Melting”

Dr. Fockele e Dr. Schwarze fundaram uma empresa em 1990 para o
desenvolvimento de um sistema de estereolitografia, e em 1992, a F&S
Stereolithography GmbH. Desde 1995, eles desenvolveram o processo de Fusé&o
Seletiva a Laser SLM e, em 1998, apresentaram o SLM Realizer. Em 2005, os
esforcos de desenvolvimento da empresa Realizer GmbH foram controlados e
supervisionados pelo Dr. Fockele, fabricou a primeira maquina de desktop SLM do
mundo a Realizer SLM50. O SLM50 foi especialmente concebido para aplicacdes
nas industrias dentarias e de joias. No desenvolvimento dessa maquina, o fabricante
presta atencdo especial ao processamento de materiais para essas industrias, como
a liga cobalto-cromo e o ouro (GU, 2015; GEBHARDT, 2016).

2.5 Biomateriais usados em Implantes Intervertebrais

A Agéncia Nacional de Vigilancia Sanitaria (ANVISA) enquadra biomateriais
como sendo “materiais de uso em saude” como, por exemplo: proteses, lentes,
enxertos, stents, cateteres, tubos de circulagcdo extra-corpérea, implantes

intervertebrais (cage) e arcaboucos (scaffolds), empregados na engenharia de
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tecidos (Tissue Engineering), entre outros. Podemos classificar os biomateriais da

seguinte forma: metélicos, ceramicos, poliméricos e compasitos (SOARES, 2005).

2.5.1 Biomateriais Metalicos usados em Implantes Intervertebrais

Os biomateriais metalicos sdo em sua maioria constituidos pelas seguintes
ligas: acos inoxidaveis do tipo 316L para aplicagdo médica (ASTM F138); ligas de
CoCrMo (ASTM F75, F799); ligas de CoNiCrMo (ASTM F562); titanio puro; Ti6AI4V
(ASTM F67 e F136). Esses materiais sdo muito utilizados em proéteses ortopédicas e
também em implantes para fusdo intersomatica lombar. Geralmente possuem a
caracteristica de boa resisténcia mecanica, pois essas ligas sdo usadas em
trabalhos estruturais como a fixagéo de fraturas (osteossinteses) (OREFICE, 2005).

O titénio e suas ligas representam uma grande parte dos materiais utilizados
na atualidade envolvendo cirurgias de artrodese intersomatica, cranioplasticas,
bucomaxilofaciais e ortopédicas. As caracteristicas do titanio e suas ligas envolvem
grande resisténcia a corrosdo devido a uma camada de Oxido de titanio formada
naturalmente por acdo do meio ambiente, Otima relacdo peso-resisténcia, boa
biocompatibilidade. A liga Ti6Al4V € utlizada em proteses ortopédicas, ela
recentemente compde implantes femorais, de coluna, tibiais, parafusos de ombro
intramedulares entre outras composicées de nosso corpo. Em aplicacdes como
biomaterial, o titanio e a liga Ti6Al4V tém sido usados desde 1960, com Ti6Al4V
gradualmente substituindo o titAnio comercialmente puro devido a resisténcia
mecanica superior. As propriedades mecanicas da liga Ti6Al4V dependem da sua
microestrutura e dos processos termomecanicos realizados na sua fabricagdo. Como
um exemplo deste fato é a variacdo das propriedades mecanicas desta liga em
funcdo da direcdo que se esta analisando, sua anisotropia é bem acentuada. Um
controle microestrutural por meio de tratamentos térmicos, processamentos
termomecanicos ou termoquimicos tém sido realizados na tentativa de aumentar a
resisténcia e a tenacidade de ligas de titanio (DUVAIZEM, 2009).

Bagby (1988) apresentou um novo processo para a artrodese em seres
humanos, 0 mesmo processo foi usado com sucesso na coluna cervical de cavalos
usando um implante de aco inoxidavel em forma de cilindro contendo enxerto 6sseo
esponjoso para encorajar a regeneracdo 0ssea. Para adaptar o implante do Bagby

para uso humano, no final da década de 1980, Kuslich et al (1998) introduziram
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varias mudancas no projeto do Il, incluindo o uso de um cilindro de titanio vazado
roscado com espessas paredes perfuradas. Isso permitiu que o implante fosse
roscado nas placas de extremidade das vértebras adjacentes, promovendo assim a
estabilizacdo e a fusdo. Além disso, a gaiola oca poderia ser embalada com pedacos
de o0sso esponjosos. Na época, o uso de enxertos autdlogos como na técnica
Cloward (1953) produziu resultados ruins com alta mortalidade e morbidade. Esse Il
de titdnio para uso humano foi chamado de Bagby e Kuslich (BAK) e foi implantado
com sucesso em seres humanos em 1992 usando uma abordagem posterior.

Com os trabalhos de Ray (1997) e seus cilindros de titanio para fusao
intersomatica, a pratica de se associar a artrodese entre 0s corpos vertebrais por via
posterior ou anterior se tornou mais difundida. Ray modificou o Il BAK, usando um
design com tépicos mais profundos. Isso promoveu a facilidade da estabilizacao

"autbnoma", ou seja, sem ajuda de parafusos pediculares.

Figura 19 — Cilindros de fusado intersomatica de RAY feitos de titanio.

Fonte: (RAY, 1997).

O uso de titanio e ligas de titanio proliferou no dominio da cirurgia da coluna
vertebral desde a década de 1940 devido a sua biocompatibilidade, baixa densidade
de aproximadamente 4700 kg/m3 e sua alta resisténcia a corrosdo devido a
formacao de TiO2 (RAMAKRISHNA et al, 2001). O titanio e suas ligas apresentam
uma grande diferenga entre seu modulo de elasticidade (em torno de 110 GPa) e o
modulo de elasticidade do osso das vértebras (em torno de 2,1 GPa) (KURTZ,
2007). Essa incompatibilidade de modulo elastico resulta em reducéo de resisténcia
a tensdo em torno do Il que, juntamente com uma inflamacéo local, pode precipitar
fragOes de enxerto e causar fraturas na interface 0ssea/enxerto (ROSA; BELOTI,
2003; BAL; RAHAMAN, 2012). Um segundo grande problema com o uso de Il de
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tithnio é que, por causa de sua alta radiodensidade, ele dificulta a avaliacdo precisa

da fusdo Ossea através de radiografias (RAO et al., 2014).

Figura 20 — Mddulo de elasticidade de ligas metalicas utilizadas em implantes.
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Fonte: (GEETHA, 2009).
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Tabela 3 — Propriedades mecénicas de titanio e suas ligas usadas em biomateriais.

Moédulo elastico

Material Norma

(GPa)
Primeira Geracédo de biomateriais (1950-1990)
Ti puro (Cp grau 1-4) ASTM 1341 100
Ti-6Al-4V ELI forjado ASTM F136 110
Ti-6Al-4V ELI Grau Préo ASTM F1472 112
Ti-6Al-7Nb Forjado ASTM F1295 110
Ti-5Al-2.5Fe - 110
Segunda Geracao de Biomateriais (1990-até hoje)
Ti-13Nb-13Zr Forjado ASTM F1713 79-84
Ti-12Mo-6Zr-2Fe ASTM F1813 74-85
Ti-35Nb-7Zr-5Ta - 55
Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr - 65
Ti-35Nb-5Ta-7Zr-0.40 - 66
Ti-15Mo-5Zr-3Al - 82

Ti-Mo ASTM F2066
Fonte: (GEETHA, 2009).
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A norma ASTM F-136 define os requisitos minimos de tolerancias quimicas e

propriedades mecanicas da liga Ti6Al4V utilizadas em implantes, essa liga
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geralmente é fundida em fornos elétricos e fabricadas por processos forjamento,
laminacdo, quimicamente moidos, moidos, usinados, polidos ou combinacdes

dessas operacdes.

Tabela 4 — Propriedades mecanicas da liga Ti6Al4V recozida.

Diametro ou Limite de Limite de Alongamento Reducéo de
espessura Resisténcia a escoamento (%) area (%)
(mm) tracdo (MPa) (MPa)
Abaixo de 4,75 860 795 10 -
4,75 a 44,45 860 795 10 25
44,45 a 63,50 825 760 8 20
63,50 a 101,60 825 760 8 15

Fonte: (ASTM, 2013).

Lin (2007) projetou um Il de liga de Ti6Al4V com design celular pelo processo
SLM, o mdédulo de elasticidade foi medido para comparar com o tantalo, um metal
poroso amplamente utilizado. O mdédulo de elasticidade compressivo meédio foi de
2,97 £ 0,90 GPa, o que € préximo ao modulo de tantalo poroso de 3 GPa. O Il de
estrutura porosa de Ti6AIl4V fabricada pelo processo SLM apresentou propriedades

mecanicas consistentes, portanto, pode ser uma alternativa promissora como um Il.
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Figura 21 — Implante intersomatico de Ti6Al4V com estrutura celular.

Fonte: (LIN, 2007).

Spetzger et al (2016) concluiu que a maioria dos Il cervicais ndo imitavam
perfeitamente a anatomia do espaco do disco intervertebral, entdo a producéo de Il
personalizados pode ser 0 proximo passo para melhorar ainda mais os Il devido ao
aumento da area de contato implante/vertebra. Portanto eles projetaram usando um
modelo digital da coluna cervical do paciente, oriundo de tomografia
computadorizada, um Il de titanio personalizado fabricado por SLM. Foi implantado
cirurgicamente e obteve um ajuste preciso e com excelente estabilidade. A
superficie de suporte personalizada pode diminuir a taxa de deslocamento e

subsidéncia do implante devido ao aumento da area de contato implante/vértebra.
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Figura 22 — Implante personalizado de titanio fabricado por SLM e implantado.

Fonte: (SPETZGER, 2016).

Pan et al (2017) projetaram varios tipos de Il usando o software SolidWorks®
e depois fabricou todos de Ti-6AL-4V pela tecnologia SLM com porosidades entre
30% a 80%. Uma comparacdo dos modelos dos implantes SolidWorks® e dos
dispositivos impressos mostraram que os desvios geométricos e dimensionais eram
maiores quanto menores 0s poros projetados e o médulo de elasticidade (mdédulo de
Young) global do Il diminui com o aumento da porosidade. Nesse estudo foram
realizados ensaios estaticos computacionais pelo método elementos finitos. Nesta
simulacdo de elementos finitos, a regido lombar de uma coluna vertebral foi
considerada em véarias hipoteses, os dispositivos foram submetidos a uma carga de
compressao vertical de 400 N, momento de flexdo frontal de 7,5 Nm e momento de
extensdo de 3,5 Nm. As condi¢cbes de contorno foram estabelecidas nas juncdes
L4/L5. Os implantes intersomaticos com porosidade Unica (como o de 80%)
apresentaram menores gradientes de tensdo, porém maiores deformacdes, levando
a menor confiabilidade. O implante com gradiente de porosidade (fora para dentro)
com o design de 80%-70%-60% mostrou uma distribuicdo de tensdo semelhante ao
implante com porosidade de 80%, mas os implantes de porosidade em gradiente
apresentaram menores gradientes de deformacdo do que o implante com
porosidade de 80%. Assim, os dispositivos de porosidade em gradiente evitavam a

concentracéo de tensdo. Isso sugere que os implantes com gradiente de porosidade
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podem evitar o risco de fratura. O resultado também sugere que os implantes
intersométicos podem ser otimizados em termos de tensdo e deformacdo, por
consequéncia poderiam ser personalizados para as necessidades das estruturas

Osseas dos pacientes.

Tabela 5 — Estudo de implantes porosos.

Implante intersomatico com porosidade de 80%

Projetado Fabricado

5 mm

Implante com gradiente de porosidade de (fora para dentro) 80%-70%-60%
Projetado Fabricado

Trés cargas
externas
exercidas em
diferentes
modos de

movimento

35 mm 35 mm

Gradiente de Tenséo (Von Mises)
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Implante
intersomético
com
porosidade de
80%

Implante com
gradiente de
porosidade de
(fora para
dentro) 80%-
70%-60%

LS wm LS wm 15 ren
-] -]

Gradiente de Deformacéo

Implante
intersomatico
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Fonte: (PAN et al., 2017).

2.5.2 Biomateriais Poliméricos e Compésitos usados em Implantes

Intervertebrais

Williams, Mcnamara e Turner (1987) fizeram os primeiros estudos sobre as
propriedades mecéanicas e a biocompatibilidade do polimero Poli-Eter-Eter-Cetona
(PEEK) e do composito de PEEK com fibra de carbono e concluiram que poderiam

ser usados como biomateriais. Sugeriram estudos adicionais sobre esses materiais
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em contato com 0 0SSO para avaliar o seu potencial na cirurgia reconstrutiva
ortopédica.

Brantigan et al (1991) projetaram um Il de polimero constituido de 70% de
PEEK e 30% de fibra de carbono para auxiliar a artrodese intersomatica lombar. O
PEEK é um termopléastico com Otimas caracteristicas estruturais, excelente
biocompatibilidade; extremamente resistente a corrosdo em meios biologicos. O
PEEK tem mddulo elastico de 3 a 4 GPa, radioltcido e ndo magnético, propriedades
Otimas para exames de imagem, pois nao interfere nas imagens, como radiografias,
tomografias computadorizadas e ressonancia magnética. Esse implante possui
dentes para resistir a sua retirada e um centro oco para colocar enxerto 6sseo
autdlogo. Como o carbono também é radiollcido, a cicatrizacdo O0ssea pode ser
analisada por técnicas radiograficas. O dispositivo foi testado em varios niveis da
coluna vertebral de cadaveres e foi comparado com um enxerto ésseo doado. O
implante exigiu uma for¢ca de retirada de 353 N em comparagdo com 126 N para o
osso doador. No teste de compresséo realizado, o implante chegou até uma carga
de 5288 N antes da falha na veértebra e com o enxerto 6sseo falhou em 4628 N, e

nos segmentos da coluna ndo modificados falharam em 6043 N.

Figura 23 — Implante intersomatico de 70% PEEK e 30% fibra de carbono.

Fonte: (BRANTIGAN, 1991).

Hojo et al. (2005) desenvolveram e testaram Il feitos de material bioativo e
biorreabsorvivel fabricado pelo processo de usinagem de um compdsito forjado a
103°C. Este processo de forjamento € o mesmo utilizado na fabricacdo do
Polietileno de Peso Molecular Ultra Alto (PEPMUA) “Ultra-High Molecular Weight
Polyethylene” (UHMWPE). Este compdsito é formado por Hidroxiapatita e Poli L-

Acido Léctico (HA/PLLA). A fabricacdo deste material utilizou o processo de
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fabricagcéao descrito por Shikinami e Okuno (2000). O estudo deste Il in vivo avaliou a
viabilidade e a vantagem do HA/PLLA radiograficamente, biomecanicamente e
histologicamente, quando comparado ao o0sso iliaco autélogo convencional e Il de
fibra de carbono. Realizou-se testes e comparacfes usando vinte e cinco ovelhas
que foram submetidas a cirurgia de fusdo intersomatica lombar posterior em nivel
L2/L3 com sistema de parafusos pediculares feitos de titdnio. A qualidade da fusao
utiizando HA/PLLA foi parecida ao dos outros dois materiais, tanto
radiograficamente como biomecanicamente, porém na observacao histolégica, a
biocompatibilidade do Il de HA/PLLA foi superior ao de fibra de carbono. Verificou-se
que o Il de HA/PLLA bioativos e biorreabsorviveis apresentaram vantagens valiosas
em relacdo ao de fibra de carbono, em termos de contato direto com tecido 6sseo e
posterior absorcdo gradual e substituicdo pelo o0sso circundante com pouca ou

nenhuma reacédo alérgica ao corpo estranho.

Figura 24 — Vista superior (A) e vista lateral (B) do Implante intersomatico de
HA/PLLA.

(A) (B)
Fonte: (HOJO, 2005).

Han et al (2010) descreve um método para fabricar parafusos com dois tipos
de materiais, 0 polimero PEEK e titanio puro. A superficie do PEEK foi revestida com
uma camada de titanio puro, para aumentar sua biocompatibilidade e adesédo ao
tecido 6sseo, usando um método de deposicao de feixe de elétrons. Esse processo
de revestimento formou uma camada de titdnio densa, uniforme e bem cristalizada
sem deteriorar as caracteristicas do parafuso PEEK. Os resultados dessas
pesquisas sugeriram que o revestimento de titdnio depositado por feixe eletrénico
melhora significativamente o potencial do PEEK para aplicagdes em implantes.
Assim foi possivel fabricar implantes intersomaticos, como o implante Combo®, que
combinam corpos PEEK com revestimento de titanio para teoricamente aumentar a

fusdo Ossea, porém ha uma escassez na literatura de sua eficacia comparada as
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bases clinicas e radiogréficas estabelecidas para implantes intersomaticos de titanio
ou PEEK. Estudos clinicos de longo prazo sdo ainda necessarios para verificar sua
eficacia. A eficacia de um novo projeto é complicada devido a variedade de
implantes intersomaticos disponiveis no mercado e a velocidade com que novos
projetos sdo langcados (CHONG, 2015).

Figura 25 — Parafuso de PEEK revestido de Titanio (A). Implante intersomatico de
PEEK revestido de titanio (B).

Fonte: (HAN, 2010; CHONG, 2015).

2.6 Proétese de Disco Intervertebral

Urbaniak, Bright e Hopkins (1973) criaram e testaram uma Prétese de Disco
Intervertebral (PDI) feita de silicone em oito chimpanzés, chamaram de “Dracon”,
mas infelizmente encontraram problemas com infec¢cfes, pois nessa época nao se
tinha o rigor com o0s agentes biolégicos que temos hoje em um hospital
convencional. Eles definiram que a abordagem ortopédica para articulacdes
dolorosas evoluiu a partir de uma fusdo até uma artroplastia reconstrutiva usando
tecidos autdgenos para a reposicdo da prétese articular. Grandes avancos foram
feitos nas doencas dos quadris, joelhos e pequenas articulagcdes, que foram
previamente tratadas com fuséo articular ou resseccao articular e, na época, foram
gerenciadas com sucesso com substituicdo protética. Devido aos resultados
encorajadores da substituicdo protética de outras articulacbes e das deficiéncias do
tratamento cirargico da dor lombar, os autores buscaram uma solucao para projetar
e fabricar uma PDI. Na época, a premissa era que, se uma prétese adequada para o
disco intervertebral pudesse ser projetada, um alivio fisiol6égico da dor poderia ser
alcancado. A protese que atua como espacador evitaria 0 colapso do espaco discal
e dos corpos intervertebrais. A manutencdo do espaco intervertebral evitaria

mudancas incongruentes da articulagéo da faceta posterior e amorteceria as tensdes
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transmitidas pela coluna vertebral. Se o espaco e o movimento dos discos
intervertebrais naturais pudessem ser preservados, ndo haveria tensdes adicionais
colocadas sobre o disco intervertebral adjacente. Idealmente, a substituicdo protética
do disco pode ser alcancada em um procedimento operacional que eliminaria os
problemas da fusdo cirargica, como a longa convalescenca pos-operatoria e a
possibilidade de pseudartrose.

Figura 26 — Radiografia de trés PDI’s de silicone implantadas em um chimpanzé,
com um tempo de cirurgia de 1 més, 10 meses e 4 meses.
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Fonte: (URBANIAK; BRIGHT; HOPKINS, 1973).

Kuntz (1982) patenteou uma PDI destinada a restaurar o espaco intervertebral
sem perda completa de flexibilidade da articulacdo espinhal. A protese compreende
um corpo de material biologicamente aceitavel adequadamente dimensionado e
moldado para substituir um disco intervertebral natural, definiu, na época, que a
prétese pode ser fabricada com materiais com resisténcia e durabilidade adequadas,
sugeriu na época 0s seguintes materiais: Polietileno de Alta Densidade (PEAD);
Polimetilmetacrilato (PMMA); aco inoxidavel ou ligas de cromo cobalto. Uma das
extremidades longitudinais da protese possui um flange levantado, para evitar a
penetracdo da PDI a uma profundidade excessiva que possa causar danos a medula
espinhal. A outra extremidade longitudinal € em forma de cunha para facilitar a

insercdo no espaco intervertebral. As superficies superior e inferior sdo providas de
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caracteristicas para produzir um "ajuste de friccdo" e sdo convexas para
corresponderem as superficies vertebrais adjacentes.

Figura 27 — PDI de Kuntz (A) representado nas vértebras adjacentes (B).

Fonte: (KUNTZ, 1982).

Buettner-Janz et al (1988) patentearam uma PDI que ficou conhecida como
Sharité. Compreende duas placas de extremidade céncavas simétricas com uma
peca de espacamento convexa intermediaria. Podendo ser fabricada combinando
dois tipos de materiais, aloplasticos, geralmente usados na peca convexa e ligas
metélicas biocompativeis usadas nas pecas cdncavas, o movimentos de flexao

lateral e frontal eram controlados por limitadores angulares.

Figura 28 — Protese de disco Sharité.
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Fonte: (BUETTNER-JANZ et al, 1988).
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Buttner-Janz, Keller e Lemaire (1995) melhoram a PDI de 1988 introduzindo
uma superficie articular que permitiu o controle do movimento de rotagcdo em torno

do eixo vertical. Para controlar esse movimento de rotacdo foram dimensionados

limitadores angulares.

Figura 29 — PDI Sharité com limitadores rotacionais.
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Fonte: (BUTTNER-JANZ; KELLER; LEMAIRE, 1995).

Buttner-Janz (1996) adicionou na sua invencdo uma fixacao de parafuso para
aumentar a seguranca da protese. As fixacdes dos parafusos sdo formadas, por

furos em angulos retos ao plano da placa inferior ou superior.

Figura 30 — PDI Sharité com fixadores.

Fonte: (BUTTNER-JANZ, 1996).
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Buttner-Janz (2014) conduziu testes em seu novo projeto de PDI, o chamou
de Frisbee, de modo analogo as suas patentes, o Frisbee possui uma superficie
convexo-cOncava nao esférica superior e uma superficie deslizante plana inferior,
incluindo a limitacdo suave da rotacéo axial, sendo assim uma nova abordagem para
melhorar os resultados. Como antes da aplicacédo clinica, sdo necessérios testes de
seguranca e adequacédo, o autor testou sua PDI usando uma maquina que aplica
cargas ciclicas para avaliar o desgaste de acordo com a norma ISO 18192-1 para
avaliar a taxa de residuos de desgaste. Seus resultados foram que a taxa de
desgaste foi cinco vezes menor em comparagcdo com uma PDI com uma superficie
deslizante esférica, aprovada pela “Food and Drug Administration” (FDA), 6rgao de
controle americano analogo a ANVISA. Concluiu que a aplicacéo clinica do Frisbee
pode ser estudada, as amplitudes de movimento fisiolégicas sdo combinadas com a
reducdo significativa de residuos de desgaste (BUTTNER-JANZ, 2014).

Figura 31 — PDI Frisbee.
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Fonte: (BUTTNER-JANZ, 2014).

Hedman et al (1991) apresentou critérios de projeto de uma PDI que levou em

consideracdo questfes de resisténcia mecanica, geometria, cinética, restricbes de
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movimento e sistemas de fixacdo. Foi usado dois tipos de materiais, a liga cobalto-
cromo-molibdénio (Co-Cr-Mo) para toda a parte em contato com as vertebras e a

liga titanio-aluminio-vanadio (Ti6Al4V) para as molas.

Figura 32 — PDI de Hedman.

Fonte: (HEDMAN, 1991).

Bao e Higham (1991) patentearam uma prétese que substitui o nudcleo
pulposo feita de hidrogel de Alcool Polivinilico “poly(vinyl alcohol)” (PVA). O
processo de fabricacdo deste hidrogel é descrita por Hyon e Ikada (1987). A prétese
de ndcleo de hidrogel tem uma forma que imita o nacleo natural pulposo. O hidrogel
tem um teor de agua de 60% a 90% e tem uma resisténcia a compressao de
4MN/m? ou superior. Quando o hidrogel é desidratado, tem seu volume reduzido
cerca de menos da metade do nucleo hidratado. A prétese de ndcleo pode ser
formada por dois ou mais componentes de hidrogel, quando combinados, imitam a
forma do ndcleo natural. Em 1993 os autores melhoraram a sua invencao diminuindo
a deformacdo com cargas compressivas utilizando uma periferia posterior rigida e/ou

uma parede.
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Figura 33 — Protese de nucleo de hidrogel desidratada (A) e hidratada (B).
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Fonte: (BAO; HIGHAM, 1991).

Bao e Higham (1999) melhoram a sua invencdo criando uma protese de
ndcleo que pode ser implantada em uma cirurgia minimamente invasiva, onde a
prétese é introduzida com cilindros laminadores que empurram a protese de forma

cilindrica para dentro do ndcleo com uma pequena fissura nos anéis fibrosos.

Figura 34 — Prétese de nucleo de hidrogel com implantacdo minimamente invasiva.
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Fonte: (BAO; HIGHAM, 1999).

Navarro, Mcmillin e Zimmers (1996) patentearam uma PDI que possui trés
dispositivos, uma placa rigida superior, uma placa rigida inferior e um ndcleo
elastomeérico interposto entre as placas e aderido as placas. O nucleo elastomérico
tem uma porgcdo superior com uma superficie periférica externa que se prolonga

bY

substancialmente perpendicular a placa superior. Uma por¢édo inferior do nucleo
elastomérico possui uma superficie periférica externa que se prolonga

substancialmente perpendicular a placa inferior. Uma porc¢éo intermediaria do nucleo
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elastomérico, que se estende entre as partes superior e inferior, possui uma
superficie periférica externa cdncava. Cada uma das placas superior e inferior
possuem nervuras gque se estendem para o nucleo e séo revestidas por particulas
esféricas. Os autores sugeriram que a placas inferior e superior fossem
confeccionadas de Ti6Al4V; as particulas esféricas, feitas de titdnio comercialmente
puro revestidas por um processo de deposicdo de vapor, por pulverizacéo, por jato
de plasma ou por sinterizacdo; e o nucleo de elastbmero de silicone. Segundo os
autores 0 revestimento poroso proporciona um crescimento 0sseo com mais
aderéncia as placas e o nucleo elastomérico proporciona propriedades elasticas

parecidas com o disco intervertebral natural.

Figura 35 — PDI de Navarro, Mcmillin e Zimmers.

Fonte: (NAVARRO; MCMILLIN; ZIMMERS, 1996).

Errico, Dudasik e Zubok (2006) patentearam uma PDI com um par de placas
de base opostas, para assentar nas superficies 6sseas das vértebras adjacentes,
separadas por uma junta esférica. A esfera é acoplada dentro de um soquete com
curvatura convexa. O soquete € formado por bolsos de curvatura opostos, um na
estrutura convexa e um em uma tampa de retencdo que é fixada a outra placa de
base. A esfera gira e angula no encaixe, portanto, permite as placas de base
rotacionarem e se angularem uma em relacdo a outra. Os autores descreveram

varias configuracdes de projeto considerando limitadores de movimentos angulares.



57

Figura 36 — PDI com junta esférica de Errico, Dudasik e Zubok.
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Fonte: (ERRICO; DUDASIK; ZUBOK, 2006).

De Beer e Van Der Merwe (2013) desenvolveram uma cadeia de processos
para projetar e fabricar uma PDI entre as vértebras L4/L5. Foram usados no
processo técnicas para adquirir informacdes especificas do paciente a partir de
dados de tomografia computadorizada e foi desenvolvida uma solugéo para facilitar
o planejamento pré-cirurgico e o design usando pontos de referéncia nas superficies
das vértebras L4/L5. Os autores escolheram a liga Ti6Al4V e fabricaram pelo
método SLM com design que imita as superficies das vértebras adjacentes.
Concluiram que a PDI foi projetada e fabricada com sucesso e a precisdo de
fabricacdo ficou dentro de 0.37mm. Os autores informaram que a pesquisa foi
limitada ao projeto e fabricacdo da interface de contato prétese/vertebra, outras
caracteristicas de design, como as quilhas que sdo usadas para a fixacdo e a

funcionalidade da mecénica das juntas do implante ndo foram consideradas.
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Figura 37 — Processo de design com os pontos de referéncia nas vértebras L4/L5 e
a PDI projetada.

Fonte: (DE BEER; VAN DER MERWE, 2013).
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3 MATERIAIS E METODOS

3.1 Método de fabricacdo de biomodelos

A fabricac&do dos biomodelos foi realizada pelo método FDM de polimero ABS
para ajudar na avaliacdo biomecéanica da PDI, lembrando que para isso, fizemos
uma estratégia de impressdo de cortar as pecas para ser imprensa com uma base

plana.

Figura 38 — Maquina FDM “MakerBot Replicator 2X” do laboratério da
DEM/FEIS/UNESP.

Fonte: Préprio Autor.

3.2 Processo de design e fabricagao da PDI

O processo de design e fabricagdo da PDI comeca pelos dados de TC do
paciente e termina na impressao da PDI pelo método DMLS, na figura 39 pode-se
observar o fluxograma deste processo. Nota-se que no fluxograma, cria-se um
modelo simplificado, a importancia da criacdo desse modelo € analisar em qual
regido teremos a maior tensdo para ganhar tempo e realizar o ensaio do modelo

refinado com mais agilidade.
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Figura 39 — Fluxograma do processo de design e fabricagcéo da PDI.

Arquivo gerado por TC da coluna do paciente na extensdo DICOM I .
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Fonte: Préprio Autor.

Apos transformar o arquivo DICOM em STL, observam-se as superficies 3D
da coluna vertebral contendo as vértebras S1, L5, L4 e L3 no software Rhinocerus®
(figura 40). A escolha de projetar a PDI entre a L4/L3 foi porque foram encontrados
alguns defeitos na superficie entre a L5/L4. As imagens sdo manipuladas no
software Rhinocerus® para limpar e diminuir o nimero de poligonos que formam a
superficie e assim deixar o arquivo menor, onde descemos a malha original de
428.000 para uma malha com 100.000 poligonos. O software Rhinocerus® € usado
também para transformar a malha em um soélido na extensdo IGES para usar o
Solidworks®. Vale ressaltar que o Rhinocerus® foi adquirido pelo site oficial do

software (https://www.rhino3d.com/), totalmente gratis, por isso € uma versao que

funciona apenas por 90 dias. Os outros softwares utilizados neste estudo
(Solidworks® e ANSYS®) possuem licenca nos laboratérios da UNICAMP e da
UNESP.


https://www.rhino3d.com/
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Figura 40 — Imagem 3D do modelo da coluna vertebral e manipulacdo da malha
(428.000 para 100.000) no software Rhinocerus®.

Fonte: Préprio Autor.

Importante saber que quanto maior for o nimero de poligonos que formam a
malha, mais lento sera o processo de design do projeto, pois o tempo de
processamento das imagens € diretamente proporcional ao tamanho da malha. No
Solidworks® é possivel ser criado um soélido entre as vértebras adjacentes L3/L4

como mostra a figura 41.
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Figura 41 — Modelo da L4/L3 no software Solidworks®.
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Fonte: Préprio Autor.

Conforme a reviséo feita na literatura, notam-se varias formas de confeccionar
uma PDI, nesse trabalho o design sera com inspiracdo em Errico, Dudasik e Zubok
(2006) com a junta esférica e De Beer e Van Der Merwe (2013) com design que
imita as superficies das vértebras adjacentes.

Figura 42 — Geometria da PDI entre L3/L4 no software Solidworks®.
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Fonte: Préprio Autor.
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O angulo do movimento da junta esférica é projetado dentro dos limites da
tabela 1 de Panjabi (1990) citado por Herkowitz (2011) entre as vértebras L3/L4 com
10,5° de flexdo evitando cantos vivos, o corte entdo é feito por revolucdo para criar a

placa superior (macho) e inferior (fémea) conforme a figura 43.

Figura 43 — Geometria da junta esférica da PDI entre L3/L4.
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Fonte: Préprio Autor.

Para fixacdo da PDI projeta-se uma “barbatana” em forma de cunha e
serrilhada, essa forma de fixacao foi utilizada por Bittner-Janz (2014). Essa fixacéo

também possui furos com diametros de 0,65mm, com distancia de 1 mm de centro a
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centro, para que apés a implantacdo da PDI, a osseointegracdo possa ajudar na

fixacdo e ajudar a evitar o problema de subsidéncia da PDI.

Figura 44 — Geometria da fixagao tipo “barbatana” da PDI entre L3/L4, vista superior
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Fonte: Préprio Autor.

e vista lateral.
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3.2.1 Andlise de interferéncias do projeto da PDI com deslocamentos

angulares

No Solidworks® realiza-se a montagem das pecas macho e fémea para

analisar os deslocamentos angulares, com isso podemos detectar interferéncias do

projeto. Na figura 45 mostra a avaliacdo de interferéncia no projeto com um

deslocamento angular maximo de 10° para a direita, esquerda, frente e tras na PDI e

encontra-se uma pequena interferéncia de apenas 0,01mm?3 que considerei ser

desprezivel.

Fonte:

Figura 45 — Deteccao de interferéncia na montagem da PDI.

Préprio Autor.
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3.3 Propriedades do material e ensaios no dimensionamento da PDI

Nesse trabalho considera-se o material de da PDI de Ti6Al4V que podera ser
fabricado pelo método DMLS. Nesse caso foi realizada uma pesquisa na literatura
para definir algumas propriedades mecéanicas importantes para realizar um ensaio
estatico (tabela 7) e dindmico (tabela 8) por elementos finitos. Veja que o primeiro
ensaio estatico foi feito de modo preliminar em um modelo simplificado no
Solidworks®, onde se considerou as propriedades da liga Ti6Al4V que esta na

biblioteca do software (tabela 6).

Tabela 6 — Propriedades da liga Ti6Al4V da biblioteca do Solidworks®.

Propriedade Valor Unidades
Madulo eldstico 1.0430031e+011 | N/m*2
Coeficiente de Poisson 031 /A
Madulo de cisalhamento 41023807e+010 | N/m*2
Massa especifica 442878 kg/m*3
Resisténcia de tracdo 1050000000 MN/m#*2
Resisténcia 4 compressdo N/m*2
Limite de escoamento 827370880 MN/m#2
Coeficiente de expansdo térmica 9e006 JE
Condutividade térmica 6.7 W/ m-K}
Calor especifico 586.04 ikgK)
Coeficiente de amortecimento do material N/A

Fonte: (SOLIDWORKS, 2018).

Os ensaios estaticos por elementos finitos refinados com o design final serdo
feitos no ANSYS® e processados no laboratorio da UNESP, para realizacdo desses
ensaios € necessario definir propriedades mecénicas da liga Ti6Al4V fabricada por
DMLS, essas propriedades estao na tabela 7.

Tabela 7 — Propriedades da liga Ti6Al4V DMLS para o ensaio estatico no ANSYS®.

Limi Limi fici
Densidade |m|Ee d.e imite de Médulo de Coe |c.|ente
Resisténciaa Escoamento de Poisson
(d) N Young (E)
Tragdo (o, (0.) (v)
4,41 g/cm3 1172 MPa 957 MPa 108 GPa 0,33

Fonte: (GREGOLIN, 2013; LAROSA et al, 2014).

Os ensaios por elementos finitos dinamicos, ou seja, considerando a fadiga,
com o design final também serdo no ANSYS®, para realizacdo desses ensaios é
necessario definir outras propriedades mecéanicas da liga Ti6AI4V, essas

propriedades estédo na tabela 8.
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Tabela 8 — Propriedades da liga Ti6Al4V para o ensaio dinamico no ANSYS®.

Coeficiente de Expoente de Coeficiente de  Expoente de
Resisténcia a Resisténcia a Ductilidade a Ductilidade a
Fadiga (o7) Fadiga (b) Fadiga (&f) Fadiga (c)

1748 MPa -0,12 0,08 -0,55

Fonte: (WANG; LIU; CHEN, 2013).

Os ensaios por elementos finitos dinamicos (fadiga) sédo calculados no
ANSYS® usando a relagdo Manson-Coffin (equacao 1) entre a vida em fadiga, a
deformacéo total, parametros experimentais e critério de Goodman (SHIGLEY;
MISCHKE; BUDYNAS, 2005). Onde, Ae deformacdo total; o 0 coeficiente de
resisténcia a fadiga; e o coeficiente de ductilidade a fadiga; b o expoente de
resisténcia a fadiga; ¢ o expoente de ductilidade a fadiga; E o modulo de

elasticidade; N o numero de ciclos até a falha.

Ae_c)'

—~ =T (2N)” + &r(2N)° (1)

Figura 46 — Direcdo de constru¢do das amostras para ensaio de fadiga.

Fonte: (BACA; KONECNA; NICOLETTO, 2017).

Baca, Konecna e Nicoletto (2017) fabricaram amostras de Ti6Al4V por DMLS
em trés direcdes de fabricacdo (figura 46) e realizaram ensaios por fadiga de alto
ciclo com razéo de tensdo R=0, com amostras sem e com tratamento térmico de 8
horas a 380°C e resfriamento a temperatura ambiente. Dessa forma, levantaram as
curvas de amplitude de tenséo e ciclo até a falha. Pode-se observar que a curva das
amostras com tratamento térmico (figura 47) possuem resultados melhores, portanto
o tratamento térmico apos a fabricacdo de uma PDI de Ti6Al4V fabricada por DMLS
€ necessario. Outro tratamento, como a Compactacao Isostatica a Quente (CIQ) ou

“Hot Isostatic Pressed” (HIP) também podem ser utilizados para melhorar a
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resisténcia a fadiga de uma PDI de Ti6Al4V fabricada por DMLS (LEUDERS et al,

2013).

Figura 47 — Curvas de ensaio de fadiga do Ti6Al4V DMLS com e sem tratamento

térmico.
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Numero de ciclos até a falha Nudmero de ciclos até a falha

Fonte: (BACA; KONECNA; NICOLETTO, 2017).

Para inserirmos os dados experimentais de fadiga no ANSYS® é necessario

criarmos uma tabela com esses dados, entdo temos a tabela 9.

Tabela 9 —

Ensaio de fadiga da liga Ti6Al4V fabricada por DMLS com tratamento

térmico.
Amplitude da Tensdo (MPa) Numero de Ciclos até a falha
230 4.10*%
210 5.10*
170 2.10°
150 3.10°
120 2.10¢

Fonte: Adaptado (BACA; KONECNA; NICOLETTO, 2017).
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4 RESULTADOS E DISCUSSOES

4.1 Ensaio Estatico por Elementos Finitos da PDI com modelo simples

Antes de fazer simulagcbes refinadas no ANSYS®, foi feito ensaios
computacionais pelo método elementos finitos com um modelo simplificado (figura
48) do projeto para prever em qual regido do projeto estardo as maiores tensoes e
deformacfes. A geometria do modelo € uma placa com uma esfera acoplada em sua
interface inferior e outra placa com a superficie concava para o acoplamento
esférico. As simulagdes foram feitas no software Solidworks®. O software jA possui
uma biblioteca de materiais, por isso foi selecionado a liga Ti6AI4V existente em sua

biblioteca conforme a tabela 6.

Figura 48 — Modelo simples para simulagdo de elementos finitos.

10

Fonte: Préprio Autor.

A carga foi avaliada na literatura como sendo 600 N (DREISCHARF, 2013).
Insere-se a carga na junta esférica e a fixacdo na superficie da placa superior. Apos
a verificacdo dos parametros de simulacdo, avalia-se a plotagem da tensédo

equivalente de Von Mises.



Figura 49 — Malha na placa superior com as condi¢des de contorno aplicadas.

Mome do modelo: Projeto CAGE ERRICC 3D 18-2
home do estudo: Compresséo 1
Tipo de malha: hislha sdlida

Fonte: Préprio Autor.

Figura 50 — Plotagem da tenséo de Von Mises na placa superior em uma vista
frontal.

wion Mises (Mim"2)
124.061.606,0
113.723.246,0

. 103.384.782,0
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| 51892532,0
L 413540800

L 31 015626,0
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—¥Limite de escoamento; 827 .370.680,0

Fonte: Préprio Autor.
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Figura 51 — Plotagem da tensao de Von Mises na placa superior na vista inferior.

Tipo de plotagem: Estatico tens4o nodal Tensaol

wan Mizes (Min2)
124,051 6360
l 1137232480
. 1033847920
e | 9304633610
. 827078880
TEEEET | F2360.4400
/ | 620309840
. 516925320
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- 30156260
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—¥ Limite de escoamerto: 827 3708800

Fonte: Préprio Autor.

A geometria do modelo da placa inferior com uma superficie cbncava para o

acoplamento esférico esta na figura 52.

Figura 52 — Modelo simples para simulagéo de elementos finitos da placa inferior.
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Fonte: Préprio Autor.

A carga é a mesma da simulacao anterior (600 N), porém muda o sentido da
forca aplicada. Insere-se a carga na base da junta esférica e a fixagcdo na superficie
da placa inferior. Apés a verificacdo dos parametros de simulacdo, avalia-se a
plotagem de tenséo equivalente de Von Mises.
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Figura 53 — Malha e condi¢fes de contorno aplicadas na placa inferior.

Fonte: Préprio Autor.

Figura 54 — Plotagem da tenséo de Von Mises na placa inferior em uma vista frontal.

von Mises (Nin2)
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Fonte: Préprio Autor.

Figura 55 — Plotagem da tensédo de Von Mises na placa inferior na vista superior.

Nome do modelo: Projeto CAGE ERRICO 3D 18-3
Nome do estuco: Estudo 1
Tipo dle plotagem: Estético tenséo nodal Tenséol

von Mises (Nin*2)
472098600
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. 34733740
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' h 236051320
| L 196710100

. 157368890

. 118027680

78686460
39345250
4037

—P Limite de escoamento: 827.370.880,0

Fonte: Préprio Autor.

Nota-se que a tensdo maxima por Von Mises foi encontrada na placa superior

na regido da base da junta esférica 124 MPa e a tensdo maxima encontrada na
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placa inferior foi de 47 MPa. Portanto segundo essas simulagbes simplificadas a

placa superior (macho) é que sofre a maior tensao.
4.2 Ensaio Estatico por Elementos Finitos da PDI no design final

A tabela 10 indica as cargas que sdo aplicadas no ensaio de desgaste da
PDI. Nesse trabalho estamos interessados no projeto da PDI entre a L3 e L4, assim
a carga maxima € 2000 N e a minima é 600 N. Conforme a norma NBR 1SO 18192-1

a carga aplicada deve ter uma inclinacéo de 10° conforme a figura 56.

Tabela 10 — Parametros de carga.

PDI Carga (N)
. Maxima 150
Cervical .
Minima 50
Maxima 2000
Lombar ..
Minima 600

Fonte: (ASSOCIACAO BRASILEIRA DE NORMAS TECNICAS, 2011)

Figura 56 — Inclinacao de aplicacao da carga.

F
b Legenda

1 eixos de rotacao

2 eixos de inclinacao lateral

3 centro de rotacéao

F forca axial

B Anterior

b Superior

: Posterior

d Inferior

Q

Fonte: (ASSOCIACAO BRASILEIRA DE NORMAS TECNICAS, 2011)

Percebe-se no ensaio estatico simplificado que a maior tensao se encontra na
placa superior (macho) da PDI e proxima a base da esfera. Portanto vamos fazer um

ensaio estatico por elementos finitos no design final na placa superior (macho), para
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isso escolhemos a PDI com maior raio da esfera possivel para analisar as tensées,
deformacgbes e fator de seguranca com as cargas indicadas pela norma NBR ISO
18192-1. No entanto no nosso estudo, conforme a figura 43 tem-se o limite da altura
do disco L4/L3 de 8,33 mm, assim temos uma esfera com raio maximo de 2,9mm ou
didmetro maximo de 5,8mm. No nosso estudo, a razdo entre didmetro do disco
intervertebral L3/L4 e altura do disco intervertebral L3/L4 é de 0,696.

A tabela 2 mostra que a média da altura dos discos intervertebrais L3/L4 de
55 homens e 71 mulheres com faixa etaria entre 22 e 80 anos com dor na lombar é
de 11,6+1,8 mm com valor minimo de 7,0 e méximo de 16,0mm. Portanto para o
caso do nosso estudo a altura do disco estd préximo da minima comparada com
Zhou et al(2000). Por isso, outros estudos personalizados com biomodelos de TC
podem variar o diametro maximo da junta esférica, mas poderia manter a mesma
proporc¢éo relacionada & altura do disco, ou seja, com valor minimo de 7,0 mm de
altura de disco teriamos um didmetro méaximo da junta préximo de 4,9 mm e com
valor maximo de 16,0 mm de altura de disco ter-se-ia um didametro maximo da junta

préoximo de 11,1 mm.

4.2.1 Ensaio Estatico por Elementos Finitos da PDI no design final com o raio
da esfera de 2,9mm

Para realizar este ensaio computacional foram feitas as seguintes etapas no
ANSYS®: gerar uma malha fina de elementos finitos (figura 57); configurar as
propriedades do material conforme a tabela 7; definir a 4rea de suporte como sendo
a area de contato com a vertebra; e aplicar a carga de 2000 N no topo da esfera
conforme a norma NBR ISO 18192-1 (figura 58). Apds os célculos computacionais
utilizando Von Mises, tém-se as plotagens da tenséo (figura 59) e deformacéao (figura
60), deslocamento total (figura 61) e fator de seguranca estético (figura 62).
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Figura 57 — Malha de elementos finitos da PDI com 2,9mm de raio no ANSYS®.

0,000 5,000 10,000 ()

2,500 7,500

Fonte: Préprio Autor.

Figura 58 — Suporte e carga da PDI com 2,9mm de raio no ANSYS®.

0,000 5,000 10,000 (mm)

2,500 7,500

Fonte: Préprio Autor.



Figura 59 — Tenséo equivalente de Von Mises da PDI com 2,9mm de raio no
ANSYS®.

A: DE BEER - ERRICO BARBATANA ESF R2.9 E F0.3 IT0.11 MACHO Fmax = 2000N
Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
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Fonte: Préprio Autor.

Figura 60 — Deformacgéo equivalente de Von Mises da PDI com 2,9mm de raio no
ANSYS®.

A: DE BEER - ERRICO BARBATANA ESF R2.9 E F0.3 IT0.11 MACHO Fmax = 2000N
Equivalent Elastic Strain

Type: Equivalent Elastic Strain

Unit: mm/rm

Time: L
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—{ 00012214
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Fonte: Préprio Autor.
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Figura 61 — Deslocamento total da PDI com 2,9mm de raio no ANSYS®.

A: DE BEER - ERRICO BARBATANA ESF R2.9 E F0.3 IT0.11 MACHO Fmax = 2000N
Total Deformation
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Fonte: Préprio Autor.

Figura 62 — Fator de seguranca estatico da PDI com 2,9mm de raio no ANSYS®.

A: DE BEER - ERRICO BARBATANA ESF R2.9 E F0.3 IT0.11 MACHO Fmax = 2000N
Safety Factor

Type: Safety Factor

Time: L

02/02/2018 20:34

15 Max

10

— 16125 Min
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I .
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Fonte: Préprio Autor.

Com carga maxima de 2000 N o fator de seguranca estéatico é de 1,6. Entdo

se tem a previsao de que a PDI nao falhara sujeita a uma carga estatica de 2000N,
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no entanto € necessario realizar um ensaio de desgaste da PDI com cargas ciclicas,
conforme a norma NBR ISO 18192-1, por isso é importante avaliar a falha da PDI
por fadiga.

4.3 Ensaio Dinamico por Elementos Finitos da PDI no design final

Como visto anteriormente na norma NBR ISO 18192-1, a carga maxima €
2000 N e a minima é 600 N, assim a razdo de carga € 0,3 que também pode se
traduzir em razdo de tensdo. Esse é um parametro importante, pois se deve
configurar uma razéo de tensdo de 0,3 na simulacdo no ANSYS®. Para realizar a
simulagdo dinamica considera-se a PDI com raio da esfera de 2,9mm e fator de
seguranga por Goodman.

4.3.1 Ensaio Dinamico por Elementos Finitos da PDI no design final com o
raio da esfera de 2,9mm, carga maxima de 2000N e razdo de tensao de
0,3

Figura 63 — Fator de seguranca de Goodman com carga maxima de 2000 N e razéo

de tensdo de 0,3.
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Fonte: Préprio Autor.
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Com carga maxima de 2000 N e razao de tensdo de 0,3 tem-se um fator de
seguranca por Goodman de 0,48, portanto tem-se a previsdo de que, com esses
parametros, a PDI falhara por fadiga durante o ensaio de desgaste. Portanto a carga
maxima de 2000 N indicada na NBR I1SO 18192-1 € muito alta, porém a norma diz
gue os parametros de carga podem ser variados de acordo com os dados fornecidos
pelo requerente do ensaio. Como ndo é possivel alterar a dimenséo da esfera e na
literatura essas cargas estéo por volta de 450 a 600 N (figura 8 e 9), realiza-se uma
simulacdo alterando os parametros de carga, ou seja, diminui-se a carga da
simulacdo para méaxima de 1000N e minima de 600N, onde se tem uma razéo de
tensao de 0,6.

4.3.2 Ensaio Dinamico por Elementos Finitos da PDI no design final com o
raio da esfera de 2,9mm, carga maxima de 1000N e razado de tensao de
0,6

Figura 64— Fator de seguranca de Goodman com carga méaxima de 1000 N e raz&o
de tenséo de 0,6.
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Fonte: Préprio Autor.

Com carga maxima de 1000N e razdo de tenséo de 0,6 tem-se um fator de

seguranca por Goodman de 1,43, portanto tem-se a previsdo de que, com esses
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parametros de carga, a PDI ndo falhara por fadiga durante o ensaio de desgaste da
norma NBR 1SO 18192-1.

4.4 Fabricacdo de biomodelos L4 e L3

Os biomodelos L3 e L4 foram trabalhados no software Rhinocerus® no
formato STL e foram fabricados pelo método FDM pela maquina “MakerBot
Replicator 2X” do laboratério da DEM/FEIS/UNESP, cuja espessura de camada foi
de 1/5 mm com preenchimento de paredes sextavadas conforme a figura 65. O
tempo de fabricagdo foi de 2 horas e 30 minutos, durante esse processo O a
plataforma da maquina estava a 110°C e a temperatura de extrusdo do polimero
ABS foi de 230°C.

Figura 65— Maquina FDM fabricando os biomodelos L3/L4 no laboratério da DEM/FEIS/UNESP.

Fonte: Préprio Autor.

Apos a fabricagéo, os biomodelos foram limpos, devido aos pilares e bases de

sustentacao que foram formados durante a fabricagdo FDM.
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Figura 66 — Biomodelos L3 e L4 fabricados pelo método FDM no laboratério da DEM/FEIS/UNESP.

Fonte: Préprio Autor.
4.5 Fabricacdo de PDlentrealL4e L3

De modo anélogo aos biomodelos, a PDI L3/L4 foi trabalhada no software
Rhinocerus® no formato STL e foram fabricadas pelo método FDM pela maquina
“MakerBot Replicator 2X” do laboratorio da DEM/FEIS/UNESP, cuja espessura de
camada foi de 1/10 mm com conforme a figura 67. O tempo de fabricacéo foi de 30
minutos, durante esse processo 0 a plataforma da maquina estava a 110°C e a
temperatura de extrusao do polimero ABS foi de 230°C.

Figura 67 — Fabricacdo da PDI L3/L4 pelo método FDM.

7

Fonte: Préprio Autor.



81

Figura 68 — PDI L3/L4 fabricada pelo método FDM.

Fonte: Préprio Autor.

Nota-se que mesmo usando a menor camada possivel (1/10mm) da maquina
FDM “MakerBot Replicator 2X” a junta esférica formada néo ficou perfeitamente
esférica, porque no projeto, a junta esférica possui um didmetro de apenas 4 mm,
portanto pela avaliacdo de Gibson (2006), uma espessura de camada de 0,1
milimetros € muito grossa. A reducdo na espessura da camada significa maquinas
mais caras e um processo de construcdo mais lento. Todas as pecas AM
apresentam uma textura de passo caracteristica, mais evidente em superficies
inclinadas, portanto um tratamento de superficie da PDI de Ti-6Al-4V fabricado por

DMLS é necesséario, mesmo que a espessura da camada de seja de 20um.
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Figura 69 — Superficie esférica da PDI L3/L4 fabricada pelo método FDM com 0,1mm de espessura
de camada.

Fonte: Préprio Autor.

A seguir mostramos a montagem da PDI simples fabricada pelo processo
FDM, a fabricacdo foi feita com sucesso, as superficies inferior e superior imitam as
superficies das vértebras adjacentes.
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Figura 70 — Montagem da PDI L3/L4 fabricada pelo método FDM.

Fonte: Préprio Autor.

Segue a montagem simples (figura 71) com a PDI e as vértebras adjacentes

L3 e L4, notamos que a PDI mantém o movimento de flexao lateral e frontal.

Figura 71 — Montagem da PDI e das vértebras L3 e L4 fabricada pelo método FDM.

Fonte: Préprio Autor.
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5 CONCLUSOES

Como visto nos resultados, a carga maxima de 2000 N com razéo de tensao
de 0,3 temos um fator de seguranca por Goodman de 0,48, portanto tem-se a
previsdo de que, com esses parametros, a PDI com didametro da junta esférica de
5,8 mm falhara por fadiga durante o ensaio de desgaste NBR ISO 18192-1. Portanto
a carga maxima de 2000 N indicada na norma € muito alta, porém a norma relata
gue os parametros de carga podem ser variados de acordo com os dados fornecidos
pelo requerente do ensaio. Como nédo é possivel alterar a dimenséo da esfera e na
literatura essas cargas estao por volta de 450 a 600 N (figura 8 e 9), a carga maxima
foi alterada para 1000 N e segundo os célculos da simulacéo, o fator de seguranca
por Goodman é 1,43. Portanto a previsdo com esses parametros de carga é que a
PDI ndo falhar& por fadiga durante o ensaio de desgaste da nhorma NBR I1SO 18192-
1.

Pode-se concluir também que os estudos da geometria das vértebras
encontrados na literatura consideram pessoas que estdo com dor lombar, ou seja, é
provavel que esteja ocorrendo & compressdo do disco intervertebral doente, entdo
para restaurar a altura ideal do disco intervertebral, um projeto desse tipo deveria
contar com uma informacdo mais precisa da altura do disco intervertebral humano
de pessoas saudaveis. E importante pensar também que existe variacdo da altura
do disco intervertebral das pessoas, entdo pessoas com altura dos discos
intervertebrais maiores suportam cargas maiores no disco intervertebral.

Como a junta esférica tem ajuste com interferéncia, o acoplamento
macho/fémea da PDI fabricada pelo processo DMLS ter4 que ser realizado usando
artificios como o aumento da temperatura no encaixe fémea e a diminuicdo da
temperatura no encaixe macho e assim dilatar termicamente e comprimir
termicamente as amostras PDI para realizar o encaixe. As temperaturas e folgas no
design desse tratamento podem ser avaliadas por estudos futuros.

Os resultados mostraram que a fabricacdo de uma PDI com junta esférica
pela cadeia de processos com TC, manipulacdo das imagens STL e design CAD,
usando a manufatura aditiva € viavel, porém nos segmentos da cervical sédo dificeis
de produzir devido ao limite da dimensao das camadas da manufatura aditiva, que
atualmente estdo por volta dos 20um, por isso requerem tratamentos térmicos e

superficiais aliado a um rigoroso controle de qualidade.
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