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raná como requisito parcial para obtenção do grau
de “Mestre em Ciências” – Área de Concentração:
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RESUMO

KALINOWSKI, Alessandra. CARACTERIZAÇÃO E CALIBRAÇÃO DE UM SENSOR A
FIBRA ÓTICA BASEADO EM REDES DE BRAGG PARA ANÁLISE BIOMECÂNICA IN
VIVO. 75 f. Dissertação – Programa de Pós-graduação em Engenharia Elétrica e Informática
Industrial, Universidade Tecnológica Federal do Paraná. Curitiba, 2017.

O presente trabalho estuda o comportamento de um biosensor que utiliza redes de Bragg em fi-
bra ótica capaz de mensurar deformações em tecido ósseo. O objetivo é calibrar e caracterizar o
sensor com seu encapsulamento para que este possa futuramente ser implantado em um animal
vivo e assim permita aprimorar estudos a respeito do comportamento ósseo em sua microes-
trutura. Para o desenvolvimento deste estudo é preciso conhecer o comportamento ósseo como
um todo, a biomecânica do local especı́fico onde pretende-se implantar o sensor, o funciona-
mento do sensor, bem como o comportamento de seu encapsulamento; portanto, todos esses
aspectos são estudados. Para caracterização e calibração do sensor encapsulado foi realizado
teste de tração em um programa de computador (simulação numérica) e arranjo experimental
de calibração (teste prático), para que seja possı́vel sua aplicação final desejada. Os testes re-
alizados são descritos neste trabalho. Os resultados obtidos demonstram que o transdutor e o
encapsulamento utilizado são adequados para captar deformações inferiores à 0,1 N, apresentam
resposta linear, com um coeficiente de correlação da média dos 5 sensores testados em 0,999,
incerteza expandida de 0,07 N e coeficiente de carga de 77 pm/N; boa repetibilidade, e com-
ponentes biocompatı́veis, sendo assim, o sensor é adequado para aplicações in vivo. Através
dos testes também foi possı́vel determinar o melhor local e maneira para sua implementação
em uma aplicação especı́fica, que é a análise de deformação óssea em uma superfı́cie externa
de mandı́bula bovina durante movimentos mastigatórios de diferentes alimentos.

Palavras-chave: Biomecânica, Biosensor, Redes de Bragg, Monitoração In Vivo, Sensores em
fibra ótica



ABSTRACT

KALINOWSKI, Alessandra. CHARACTERIZATION AND CALIBRATION OF A FIBER
OPTICAL SENSOR BASED ON BRAGG GRATINGS FOR BIOMECHANICAL ANALYSIS
IN VIVO. 75 f. Dissertação – Programa de Pós-graduação em Engenharia Elétrica e Informática
Industrial, Universidade Tecnológica Federal do Paraná. Curitiba, 2017.

The present work studies behavior of a biosensor that uses Bragg gratings in optical fibers, ca-
pable to measuring deformations in bone tissue. The aim is to characterize and calibrate the
sensor with its encapsulation so that it can be implanted in a living animal in the future and thus
allow to improve studies about bone behavior in its microstructure. For the development of this
study it is necessary to know the bone behavior as a whole, the biomechanics of the specific
area where the sensor will be implanted, the sensor operation, as well as the behavior of its en-
capsulation; therefore, all these aspects are studied. For the characterization and calibration of
the encapsulated sensor, a software traction test (numerical simulation) and an experimental ca-
libration arrangement (practical test) were carried out, so that its desired final application could
be possible. The tests performed are described in this work. The results show that the transducer
and the encapsulation used are adequate to capture deformations lower than 0.1 N, presented
a linear response, with a correlation coefficient of the average of 5 sensors at 0.999, expanded
uncertainty of 0.07 N and slope 77 pm/N; good repeatability, and biocompatible components.
The sensor is suitable for in vivo applications. Through the tests it was also possible to deter-
mine the best place and way for its implementation in a specific application, that is the analysis
of bone deformation on an external surface of bovine mandible during chewing movements of
different foods.

Keywords: Biomechanics, Biosensor, Bragg gratings, In vivo monitoring, Optical-fiber sensors
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–FIGURA 2.1 Desenho esquemático de espectros da rede de Bragg. . . . . . . . . . . . . . . . . . 16
–FIGURA 2.2 Foto que ilustra o trabalho de Reikeras et al. (2011) . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18
–FIGURA 2.3 Foto que ilustra o trabalho de Hao et al. (2010) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 20
–FIGURA 2.4 Foto que ilustra o trabalho de Milczewski et al. (2012) . . . . . . . . . . . . . . . . 22
–FIGURA 2.5 Foto que ilustra o trabalho de Karam et al. (2014) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 23
–FIGURA 2.6 Foto que ilustra o trabalho de Rocha et al. (2011) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 25
–FIGURA 2.7 Foto que ilustra o trabalho de Prasad et al. (2014) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27
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N Número de pares de valores (x;y) medidos
v Graus de liberdade
R Resolução do interrogador
u3 Incerteza padrão do interrogador
uC Incerteza combinada
Ve f Graus de liberdade efetivos
U Incerteza expandida



SUMÁRIO
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1 INTRODUÇÃO

Além das funções estruturais e de proteção, os ossos também têm importante papel

em outros processos fisiológicos. O osso é um tecido vivo muito complexo, sua formação é

regulada por vias centrais e locais, através do qual ele está sendo constantemente remodelado

desde antes do nascimento até a morte, para manter a sua microarquitetura em resposta a injúrias

homeostáticas e traumas fı́sicos que ocorrem ao longo da vida. Esse processo surge através das

atividades coordenadas de osteoclastos e osteoblastos, que por sua vez são regulados através de

processos fisiológicos em nı́vel tecidual e pela resposta biomecânica (BAYLISS et al., 2011).

Embora a capacidade de adaptação do tecido ósseo seja conhecida há mais de um

século, foi Julius Wolff que fez a observação de que não só existe uma clara relação entre

a estrutura do osso e carga, mas também o tecido ósseo adapta-se às alterações nas cargas,

modificando a sua estrutura de acordo com leis matemáticas (WOLFF, 1986). Diante dessa

afirmação, e da grande importância que o tecido ósseo representa para o organismo, é funda-

mental conhecer e desenvolver uma forma de monitorar o funcionamento de suas células e como

se comportam diante de situações especı́ficas.

No trabalho de Huiskes et al. (2000), uma hipótese sobre o processo de regulação

da remodelação óssea é descrita. Inicialmente, a variável mecânica que aciona a resposta do

metabolismo ósseo a partir de forças externas é uma quantidade de tensão-energia tı́pica (SED-

strain-energy density). Uma quantidade limitada de ciclos de carga por dia, em uma deter-

minada amplitude e frequência, são suficientes para a manutenção da massa óssea. Posterior-

mente osteócitos reagem à carga produzindo uma mensagem bioquı́mica na proporção de uma

SED, estas células funcionam muito bem como ”medidores de tensão”e reagem rapidamente à

estimulação mecânica in vivo. Finalmente, o mensageiro bioquı́mico produzido pelos osteócitos

libera sinais que se dissipam da rede de osteócitos até a superfı́cie óssea, onde liberam estı́mulo

de recrutamento de osteoblastos, responsáveis pela formação óssea, desde que exceda um li-

miar. Nesse modelo de remodelagem óssea, o estı́mulo de formação óssea está ligado com uma

SED por osteócito, que está sujeita à mecanosensitividade dos osteócitos e à atenuação pela

distância.
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Em relação à reabsorção óssea, a probabilidade de ativação de osteoclastos por local

de superfı́cie pode ser considerado pela presença de microfissuras no interior da matriz óssea

(hipótese I) ou por desuso (hipótese II).

Na realidade, é provável que estes dois fatores, desuso e microfissuras, atuem simul-

taneamente na atração e ativação de osteoclastos. Eles poderiam trabalhar pela mesma via de

sinalização, se for considerado que a rede de osteócitos normalmente suprime a ativação dos

osteoclastos, transportando sinais à superfı́cie através de carga mecânica. O desuso, então, di-

ficulta a supressão pela falta de carga, enquanto microfissuras produzem um efeito semelhante

por meio da desconexão dos canalı́culos (HUISKES et al., 2000).

A Figura 1.1 ilustra os três tipos básicos de células que participam desse processo de

remodelagem óssea, esse processo será melhor descrito no Capı́tulo 3.1.

Figura 1.1: Células básicas que participam no processo de remodelagem óssea.

Fonte: Adaptada de Ross e Pawlina (2011).

Atualmente, existem diversas técnicas utilizadas para monitorar o comportamento ósse-

o. Houve uma ampla evolução de tecnologias envolvendo exames, permitindo sua implantação

em larga escala, o que gerou um grande desenvolvimento das ciências relacionadas. A lacuna

existente se dá por nenhuma dessas técnicas gerarem informações acerca do comportamento

ósseo de forma contı́nua de sua microestrutura.

Para monitorar pequenas regiões ósseas, extensômetros elétricos de resistência, strain

gauges (SG), representam uma tecnologia madura e altamente testada, oferecendo boa sensibi-

lidade, medições precisas e preço competitivo. No entanto, não são adequados para utilização

in vivo, uma vez que não podem ser deixados no ser humano (FRESVIG et al., 2008) e sua

miniaturização requer diâmetros de cabeça de sensores inferiores a 0,5 mm; para procedimen-
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tos minimamente invasivos apresenta alguns inconvenientes (RORIZ et al., 2014). Mignani e

Baldini (1996) apontam alguns deles, incluindo fragilidade e instabilidade a longo prazo. Além

disso, a sua produção está restrita a uma pequena área de sensibilidade tornando-se necessário o

uso de mais sensores para detectar regiões maiores (ARKWRIGHT et al., 2009). Fresvig et al.

(2008) apontam ainda que a utilização de SG em humanos é limitada, principalmente pela sua

adesão difı́cil ao osso e pela sua grande quantidade de fios representarem um corpo estranho

considerável. Essas desvantagens combinadas com a má biocompatibilidade de componentes

metálicos e grande sensibilidade à interferência eletromagnética, pode comprometer algumas

aplicações in vivo e o uso de SG na prática clı́nica.

Para que um sensor seja considerado adequado para monitorar sinais em aplicações

in vivo, ele deve ser capaz de captar as informações desejadas, sem que ele próprio não cause

interferência em sua mensuração, além de ser biocompatı́vel com o meio ao qual será inserido.

Nas últimas décadas, sensores a fibra ótica têm se mostrado eficientes para monitorar

grandezas biomecânicas, principalmente para aplicações in vivo devido às suas caracterı́sticas,

como flexibilidade, baixo peso, dimensão reduzida, estabilidade quı́mica, biocompatibilidade e

imunidade à interferência eletromagnética. Entre as várias configurações das quais a fibra ótica

pode utilizar como sensor, o uso de redes de Bragg gravadas em fibra ótica (FBG), tradução

livre de Fiber Bragg Gratings, tem sido relatado com certa frequência nos últimos anos para tal

finalidade (WEHRLE et al., 2001; TJIN et al., 2001; PRASAD et al., 2013, 2014; PEGORINI

et al., 2015). Sua gravação está baseada na propriedade de alterar o ı́ndice de refração do núcleo

de uma fibra por meio da absorção ótica da luz ultravioleta (UV). A fotossensibilidade permite

a construção de estruturas periódicas ou aperiódicas obtidas através da alteração permanente

do ı́ndice de refração do núcleo da fibra. A modulação periódica do ı́ndice de refração atua

como filtro seletivo de comprimentos de onda que satisfazem à condição de Bragg (HILL et al.,

1978), as quais são sensı́veis a variações de temperatura e deformação longitudinal devido aos

efeitos termo ótico e foto elástico que atuam sobre a fibra ótica.

O objetivo de realizar a monitoração in vivo é validar modelos analı́ticos a partir de

resultados práticos e assim otimizar processos que avaliam parâmetros biomecânicos. O co-

nhecimento e controle dos mecanismos envolvidos na biomecânica permitem a evolução no

desempenho em diferentes áreas da saúde como em procedimentos clı́nicos e de reabilitação,

dispositivos médicos e esportes, entre outros.

A medida da deformação óssea utilizando FBGs pode também despertar interesse em

profissionais da área de pecuária de precisão, pela aquisição e análise de movimentos masti-

gatórios através da mensuração de deformação óssea na região da mandı́bula, que permitem a
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caracterização de padrões mastigatórios, importantes para novos avanços em equipamentos que

avaliam o comportamento alimentar desses animais. O monitoramento do consumo de alimen-

tos ajuda a determinar a produtividade das pastagens e, também, fornece indicações sobre a

saúde e bem-estar do animal (CLAPHAM et al., 2011). Dessa forma, torna-se relevante o uso

de abordagens que permitam identificar diferentes aspectos envolvidos no processo de pastejo

de ruminantes.

1.1 OBJETIVOS

O objetivo principal deste trabalho é caracterizar e calibrar um sensor encapsulado

com uma malha de titânio que utiliza redes de Bragg em fibra ótica para monitorar deformações

ósseas. Com esse sensor devidamente caracterizado e calibrado, será possı́vel monitorar de-

formações ósseas na superfı́cie externa de uma mandı́bula bovina in vivo. Esse sensor será

capaz de proporcionar conhecimento acerca do comportamento ósseo, além de gerar interesse

para as áreas de conhecimento que estudam comportamento ingestivo de ruminantes, sem visar

seu uso de forma comercial. Define-se, então, um conjunto de objetivos especı́ficos que devem

ser alcançados para o desenvolvimento do trabalho proposto:

• Modelar a malha de titânio utilizada como transdutor em um programa de computador.

• Realizar testes de tração com a malha de titânio neste mesmo programa, utilizando-se do

Método dos Elementos Finitos para determinar as regiões de concentração de força que

agem sobre a malha.

• Realizar ensaios experimentais para caracterizar o comportamento dos sensores cons-

truı́dos.

• Analisar estatisticamente os resultados obtidos com os ensaios experimentais.

Assim, será possı́vel o desenvolvimento de um sensor caracterizado e calibrado, apto

para ser implantado em um animal vivo.

1.2 ESTRUTURA DA DISSERTAÇÃO

Este trabalho está organizado em seis capı́tulos, sendo esta Introdução o primeiro deles.

Os demais capı́tulos estão organizados da seguinte forma:
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• No capı́tulo 2 é apresentada uma revisão de literatura sobre o funcionamento dos sensores

FBG e também suas aplicações recentes em estudos biomecânicos.

• No capı́tulo 3 é apresentada uma revisão da literatura sobre fisiologia óssea e biomecânica

mastigatória, a qual servirá como base para o desenvolvimento do estudo.

• No capı́tulo 4 são apresentados os métodos e resultados obtidos através da simulação de

tração da malha de titânio e do arranjo experimental de calibração do sensor construı́do.

• No capı́tulo 5 são apresentadas as conclusões do trabalho e as propostas de trabalhos

futuros.
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2 REDES DE BRAGG EM FIBRA ÓTICA E APLICAÇÕES EM BIOMECÂNICA

Técnicas para ensaios experimentais têm sido utilizadas em aplicações biomecânicas,

medindo carregamentos, tensões e deformações em estruturas ósseas. Extensômetros elétricos

de resistência (SG) são atualmente o método padrão para medir deformação óssea, represen-

tam uma tecnologia madura e altamente testada, oferecendo boa sensibilidade, medições pre-

cisas e preço competitivo, porém não são bem adequados para as medições in vivo, pois a

sua miniaturização, para realização de procedimentos minimamente invasivos, aumenta a fra-

gilidade do sensor, e para que mais pontos possam ser monitorados simultaneamente, se faz

necessário o uso de mais componentes, o que compromete seu tamanho reduzido. Esses in-

convenientes, combinados com a má biocompatibilidade de componentes metálicos e grande

sensibilidade à interferência eletromagnética, pode comprometer algumas aplicações in vivo e

sua utilização na prática clı́nica (RORIZ et al., 2014).

Em um estudo in vivo, tensões tibiais foram medidas com SG (ROLF et al., 1997). A

técnica de implante é complicada, um sujeito reportou sensação de dor devido à perfuração do

osso cortical e também foi relatado problemas na fixação do transdutor.

Diante destes problemas, o sensor FBG pode ser utilizado para substituir os sensores

de deformação convencionais. Apesar da FBG apresentar fragilidade à forças de cisalhamento,

o que gera problemas para sua fixação ao osso; ter sua aplicação para análise óssea de forma

invasiva; e apresentar problemas com curvaturas e fixação externa do cabo ótico; apresenta

diversas vantagens que possibilitam aplicações in vivo. Além de apresentarem sensibilidade

à variação de tensão e temperatura (RORIZ et al., 2014), sensores FBGs são quimicamente

estáveis e têm dimensão reduzida, na ordem de micrometros de diâmetro e milı́metros de com-

primento, facilitando a implementação em lugares pequenos e irregulares (RORIZ et al., 2013;

KALINOWSKI et al., 2010; MILCZEWSKI et al., 2010). Também, destaca-se sua biocompa-

tibilidade e imunidade à interferência eletromagnética (DENNISON et al., 2008a; MIHAILOV,

2012). Em comparação com SG, as FBGs são menores, mais fáceis de implementar, minima-

mente invasivas, com menor risco de infecção, altamente precisas e multiplexáveis (RORIZ et

al., 2014), além disso, os sensores utilizando fibras óticas usam menos cabos para conectar o
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sensor à eletrônica de monitoração.

Neste sentido, esta seção descreve o princı́pio de funcionamento da FBG e trabalhos a

respeito das aplicações recentes para análise de parâmetros biomecânicos.

2.1 PRINCÍPIO DE FUNCIONAMENTO

Nos próximos anos, aplicações in vivo de sensores óticos nas áreas biomédicas e bio-

mecânicas serão de grande benefı́cio para detectar e medir quase qualquer grandeza fı́sica (RO-

RIZ et al., 2013). Estes sistemas óticos de sensoriamento apresentam quatro componentes

básicos: a fonte de luz, a fibra ótica, o elemento sensor e o detector. A fonte de luz proporciona

a radiação eletromagnética cuja energia é transmitida através da fibra ótica para o elemento sen-

sor, sob o princı́pio da reflexão interna total. O sensor ou transdutor é o modulador de luz, isto é,

altera a propriedade da luz como, por exemplo, amplitude ou potência ótica, fase, polarização,

e comprimento de onda ou frequência ótica, sob a influência de uma certa grandeza fı́sica, por

exemplo, pressão, deformação ou temperatura. Assim, o sensor transmite uma alteração das

propriedades da luz e o detector é necessário para ler e analisar essa alteração (RORIZ et al.,

2013).

Dispositivos óticos tiveram uma grande evolução para a aplicação em telecomunica-

ções, mas foi com a descoberta da fotossensibilidade por Hill e seus colaboradores em 1978

(HILL et al., 1978), que a aplicação das fibras óticas como sensores foi impulsionada. Através

da descoberta da fotossensibilidade destas fibras, foi possı́vel a gravação de uma rede que se

comporta como um sensor baseado na modulação do ı́ndice de refração do núcleo da fibra

ótica, e responde à perturbações térmicas e mecânicas.

Na experiência de Hill et al. (1978), a luz de um laser de Argônio foi acoplada com

uma fibra de sı́lica dopada com germânio. Foi verificado que na extremidade oposta da fibra

clivada surgia um padrão de interferência formando uma onda luminosa estacionária no interior

do núcleo da mesma. Verificou-se ainda que nos pontos de máxima intensidade havia a alteração

permanente e periódica do ı́ndice de refração do núcleo da fibra. Esta propriedade, que algumas

fibras apresentam após a exposição à radiação ultravioleta, deu-se o nome de fotossensibilidade.

A rede periódica gravada chama-se rede de Bragg (HILL et al., 1978).

Sendo assim, a FBG é uma estrutura periódica gravada em uma fibra ótica que induz

uma banda proibida ao redor do comprimento de onda de Bragg, impedindo a propagação dessas

frequências, funcionando como um refletor seletivo. Em termos funcionais, as redes de Bragg

têm comportamento semelhante ao filtro eletrônico rejeita faixa (OTHONOS, 1997).
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Uma caracterı́stica importante da FBG é o fato de que perturbações externas como

compressão, tração ou variações de temperatura alteram o comprimento de onda central re-

fletido. Essa codificação espectral diminui problemas derivados de ruı́dos de intensidade que

afetam outros tipos de sensores e facilita a calibração. Quando uma FBG é iluminada por uma

fonte ótica banda larga, somente os comprimentos de onda que satisfazem a condição de Bragg

são refletidos, enquanto os demais são transmitidos.

A luz guiada ao longo do núcleo da fibra ótica será refletida por cada plano da rede. Se

a condição de Bragg não for satisfeita, a luz refletida em cada plano torna-se progressivamente

fora de fase e eventualmente a intensidade de luz refletida é cancelada. Quando a condição de

Bragg é satisfeita, a contribuição da luz refletida por cada plano da rede contribui construti-

vamente na direção contra propagante, formando uma banda de reflexão com comprimento de

onda central definido pelos parâmetros da rede (OTHONOS; KALLI, 1999).

A Figura 2.1 mostra um esquema do funcionamento da FBG.

Figura 2.1: Desenho esquemático de espectros da rede de Bragg.

Fonte: Adaptada de Othonos e Kalli (1999).

A seta 1 indica o espectro de banda larga emitido por uma fonte de luz ótica, a seta 2

representa o espectro transmitido pela fibra e a seta 3 é o espectro refletido pela rede de Bragg,

este último é o espectro de interesse estudado.

A condição de Bragg é dada pela Equação 2.1 (OTHONOS, 1997):
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λB = 2ne f f Λ (2.1)

onde λB é o comprimento de onda de Bragg, Λ é o perı́odo da modulação do ı́ndice de refração

e ne f f é o ı́ndice de refração efetivo do núcleo da fibra. O ı́ndice de refração efetivo e o

espaçamento periódico entre os planos da FBG serão afetados por mudanças de temperatura

e/ou deformação os quais modificarão o espectro refletido pela FBG. A partir da equação 2.1, o

deslocamento do comprimento de onda de Bragg devido a alterações de deformação e tempera-

tura é descrito pela Equação 2.2 (OTHONOS, 1997):

∆λ = ∆λB,l +∆λB,t

∆λ = 2(Λ
∂n
∂ l

+n
∂Λ

∂ l
)∆l +2(Λ

∂n
∂T

+n
∂Λ

∂T
)∆T (2.2)

∆λ = Sl∆l +St∆T

onde n é o ı́ndice de refração, ∆l a variação de deformação, ∆T a variação de temperatura,

∆λB,l é a variação do comprimento de onda devido à deformação aplicada e ∆λB,t é o efeito

térmico sob o mesmo parâmetro. Os termos Sl e St representam os coeficientes de sensibili-

dade de deformação e de temperatura dos sensores FBG. Os valores do módulo de Young e do

coeficiente de Poisson para a sı́lica são 70 GPa e 0,19, respectivamente (LAWRENCE et al.,

1999).

O desenvolvimento de sensores a fibra ótica utilizando redes de Bragg para monitorar

tensão óssea, além de outros parâmetros biomecânicos, atrai a atenção de diversos grupos de

pesquisa, para diferentes aplicações (CARVALHO et al., 2011; DENNISON et al., 2008a; RAO

et al., 1997), devido às suas qualidades, anteriormente citadas.

2.2 APLICAÇÕES RECENTES DE FBG EM ESTUDOS BIOMECÂNICOS

O desenvolvimento de sensores para monitorar parâmetros relativos ao corpo humano

é de extrema importância para o avanço das ciências da saúde e vem se aperfeiçoando constan-

temente em virtude do desenvolvimento e expansão de novas tecnologias. Ao aferir os sinais

provenientes do corpo humano e comparar com padrões previamente estabelecidos, se torna

possı́vel realizar o diagnóstico e acompanhamento de padrões fisiológicos e/ou patológicos.

O grande potencial das redes de Bragg para aplicações biomecânicas nas últimas déca-

das tem sido demonstrado através de diversos trabalhos publicados, os quais descrevem o uso

da FBG com a finalidade de avaliar algum parâmetro biomecânico, avaliar propriedades de
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materiais utilizados junto ao corpo humano, ou aperfeiçoar algum procedimento médico.

O trabalho de Fresvig et al. (2008) é relevante no sentido de mostrar a eficiência das

FBGs em comparação com SG para mensuração de deformações ósseas. Nesse trabalho fo-

ram realizadas medições em um tubo acrı́lico e em uma amostra extraı́da de diáfise do fêmur

humano. Em cada uma das amostras foram usados quatro sensores de fibra ótica e quatro

strain gauges, intercalados a cada 45o em torno da circunferência. O osso não é um mate-

rial isotrópico ideal, e foi observado que as leituras de deformação dos sensores no estudo

ósseo mostraram menos linearidade do que no estudo do tubo acrı́lico. No entanto, não foram

encontradas diferenças significativas entre os strain gauges e as fibras óticas nas medições de

ambas as amostras. Os autores concluı́ram que as FBGs são, portanto, adequadas para medições

dinâmicas de deformação óssea in vitro e também devem ser adequadas para utilização in vivo.

Reikeras et al. (2011) também fizeram aplicação de FBGs em estrutura óssea e des-

creveram a importância de se mensurar a tensão cortical externa e interna do fêmur na região

proximal após a inserção de uma prótese em forma de haste, pois tensões na região interna do

osso interferem no afrouxamento da prótese. As medidas foram realizadas em um fêmur de

cadáver humano com strain gauges e FBGs. Os resultados demonstram que a condição cor-

tical externa não corresponde à situação do córtex interno e também destacam a importância

da superfı́cie cortical interna para o crescimento interno do osso e a estabilidade da prótese. A

configuração experimental desse estudo pode ser vista na Figura 2.2.

Figura 2.2: Configuração experimental com strain gauges e fibras óticas (indicadas por setas).
Prótese de haste femoral cimentada no canal medular.

Fonte: Reikeras et al. (2011).
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Talaia et al. (2007) apresentam uma metodologia experimental para determinar tensões

em um fêmur intacto e fixado (uma fratura em 45o foi simulada), utilizou-se FBGs e strain gau-

ges. Essa metodologia experimental é uma forma de avaliar tensões de placas ósseas, também

pode ser utilizada para obter tensões nas superfı́cies de implantes em locais onde o uso de strain

gauges não é tecnicamente viável.

No trabalho de Mishra et al. (2010) o estudo ósseo foi a respeito do efeito da des-

calcificação sobre a resposta de deformação de uma tı́bia de cabra in vitro utilizando FBGs.

Foram recolhidas duas amostras ósseas semelhantes do mesmo animal e uma foi parcialmente

descalcificada. A resposta de deformação de osso descalcificado e não tratado foi tomada simul-

taneamente para monitorar os efeitos da perda de cálcio e da degradação com o tempo. Como

resultado mostrou que a resposta da tensão indica diretamente o grau de cálcio presente no osso.

Um sensor de deslocamento baseado em FBG é proposto para monitorar tensões em

tendões e ligamentos em diferentes posturas e na locomoção (REN et al., 2007). Após a

calibração do sensor em laboratório, foi realizada uma comparação entre sensores em fibra

ótica e sensores tradicionais de deslocamento com câmera. Experimentos adicionais foram re-

alizados em joelhos de cadáveres para avaliar a capacidade da FBG em medir a deformação do

ligamento em uma variedade de posturas simuladas. Os resultados demonstram que o sensor

proposto é um método preciso, facilmente implantável e minimamente invasivo para medidas

em tendões e ligamentos.

FBGs são descritas como sensores de pressão em diversos trabalhos. Mohanty et

al. (2007) apresentam estudos preliminares com cadáveres utilizando FBGs como sensores de

pressão intra articular. O sensor pode ser utilizado para estudos in vitro e in vivo da interface ti-

biofemoral. Os resultados mostraram que o sensor pode detectar desalinhamentos e distribuição

de tensões de contato em extensão e flexão do joelho. Este sensor pode ser usado para o alinha-

mento de próteses durante cirurgia de substituição total da articulação do joelho.

Em outros estudos FBGs são utilizadas para medir pressão nos discos intervertebrais ex

vivo de porcos (DENNISON et al., 2008b) e humanos (DENNISON et al., 2008a). Na segunda

aplicação a FBG foi utilizada para medir a resposta da pressão intravertebral à carga compres-

siva em cinco unidades funcionais lombares da coluna vertebral. A pressão medida pelo sensor

FBG variou linearmente com a carga compressiva aplicada. A medição de pressão com FBGs é

menos agressiva para a biomecânica da coluna do que as técnicas já existentes, o que aumenta

a sua utilidade potencial in vivo, reduzindo o risco e o desconforto da medição da pressão in-

tervertebral. A FBG também foi utilizada para medições de força/estresse na articulação de

quadris humanos de cadáveres (DENNISON et al., 2010). As medições em articulações de
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cadáveres apresentaram repetibilidade. Com uma validação adicional, os sensores FBGs po-

dem ser usados para estudar as relações entre as forças e pressões de contato em ambas as

articulações saudáveis e degeneradas.

Há aplicação desses sensores também na análise da relação entre o corpo humano e

objetos, como colchões e capacetes. No trabalho de Hao et al. (2010) foi desenvolvido um sis-

tema inteligente de sensor multifuncional FBG que pode mapear os pontos de pressão abaixo

de pacientes e ainda monitorar taxas respiratórias e outros parâmetros. Neste estudo, doze sen-

sores FBGs são incorporados em material plástico reforçado com fibra de carbono em forma de

arco e montados na superfı́cie do leito para formar uma matriz 3 x 4, o leito foi então coberto

pelo colchão habitual. Um grupo de amostra de 10 sujeitos foram submetidos a ensaios em

laboratório e o sistema capturou e exibiu o movimento do corpo e o padrão de respiração. Tais

sistemas apresentam caracterı́sticas vantajosas se comparados com os sistemas comerciais, os

quais apresentam algum nı́vel de desconforto para o paciente. No entanto, mais estudos são

recomendados para capturar com precisão a maioria dos sinais vitais que ajudam os profissio-

nais a observar os pacientes acamados corretamente. Na Figura 2.3 pode ser visto o desenho

que ilustra a construção da estrutura com as FBGs incorporadas e também a distribuição dos

sensores pela cama.

Figura 2.3: Desenho que ilustra a FBG incorporada em um laminado, e localização dos sensores
na cama.

Fonte: Hao et al. (2010).
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No trabalho de Butz e Dennison (2015), a FBG é utilizada para medir forças de im-

pacto entre a cabeça e um capacete. O transdutor compreende uma superestrutura de alumı́nio

projetado para resistir a forças de impacto tı́picos de impacto de capacete e ter ressonâncias

que permitam que o sistema global sensor possa capturar todos as componentes relevantes de

força do impacto. Foi possı́vel demonstrar a repetibilidade do sensor, tanto no domı́nio da força

quanto no domı́nio da frequência, permitindo que arranjos de transdutores de força possam ser

implantados em testes de capacete para medir distribuição de forças e relacionar com possı́veis

traumatismos cranianos.

A utilização de FBGs pode se dar no campo da cirurgia robótica, Berg et al. (2015)

apresentam uma agulha orientável que facilita o direcionamento ativo para locais de destino

predefinidos. A parte interna da agulha foi equipada com FBGs para medir a configuração

das agulhas e a posição da ponta durante o uso. Com esta configuração de agulha e o método

de controle mais básico, uma precisão de foco de 6,2 ± 1,4 milı́metros, e uma precisão de

orientação de 2,6 ± 1,1 milı́metros foi alcançada. A investigação sobre interações agulha-

tecidos está em curso e deverá melhorar tanto a configuração mecânica quanto a abordagem de

controle.

Em diversos trabalhos são descritas aplicações de FBGs na área de odontologia. O

objetivo no trabalho de Milczewski et al. (2012) foi mostrar a possibilidade de utilizar senso-

res FBG para instrumentar partes de uma maxila artificial e medir a tensão interna transmitida

pelos aparelhos ortodônticos e ortopédicos para os dentes e para o osso adjacente. Os senso-

res detectaram que as forças ortodônticas não foram transmitidas para a superfı́cie da maxila

de forma homogênea. Esta informação é importante para esclarecer e correlacionar os efeitos

indesejáveis como a absorção da raiz do dente e dor local durante o tratamento ortodôntico.

Na Figura 2.4 pode ser visto o molde utilizado para a modelagem da maxila e o desenho es-

quemático da distribuição dos sensores.

Milczewski et al. (2006a) usaram FBGs para determinar a contração e expansão da

polimerização de três produtos de gesso (gesso comum, pedra dentária e pedra dentária de alta

resistência) para monitorar a evolução da deformação e da temperatura durante a fase de seca-

gem do material. Foram utilizados dois sensores FBG; um sensı́vel à deformação e à variações

de temperatura, e o outro colocado numa agulha dupla para monitorar apenas as variações de

temperatura durante a reação. Os resultados mostram que o gesso comum demonstrou maior

expansão do que os demais. A técnica utilizando FBGs pode ser uma ferramenta adequada para

que os dentistas melhor manipulem um material e assim seja possı́vel prever como ele vai se

comportar in vivo.
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Figura 2.4: Fotografia do molde para a modelagem da maxila e desenho esquemático da
distribuição espacial dos sensores de rede de Bragg nos dentes e maxila.

Fonte: Milczewski et al. (2012).

Milczeswki et al. (2006b) investigaram as forças aplicadas na superfı́cie de um dente

incisivo utilizando FBG. Os experimentos foram realizados em maxila artificial com dentes

de cera e metal e os dentes foram instrumentados com aparelho ortodôntico fixo. Uma FBG

gravada em fibra HiBi foi colocada entre a superfı́cie incisiva e o suporte ortodôntico, e cargas

foram aplicadas, representando o aparelho auxiliar. Os resultados mostraram que o tamanho

pequeno e a alta sensibilidade do sensor FBG permitem a determinação de forças aplicadas

ortogonalmente à superfı́cie dos dentes. Esta técnica é promissora e pode ser utilizada em

outros tipos de aplicações ortodônticas para experiências in vivo.

No estudo de Tiwari et al. (2011) FBGs são utilizadas para mensurar tensões dis-

tribuı́das em um modelo de mandı́bula e um protetor bucal para estimar o impacto e a capaci-

dade de absorção do protetor bucal. Os desvios de comprimento de onda de Bragg para a FBG

do modelo de mandı́bula foi muito menor do que o deslocamento para a FBG ligada no protetor

bucal, indicando que a maior parte da energia de impacto é absorvida pelo protetor bucal.

Aplicar sensores para monitorar parâmetros in vivo depende de estudos prévios. A

maioria dos estudos citados anteriormente foi feito visando sua evolução e posterior aplicação

in vivo. O sensor desenvolvido nesta pesquisa com aplicação para monitorar o processo masti-

gatório em animais ruminantes e a análise de deformação óssea, teve como estudos precursores

as pesquisas de Wosniak et al. (2012) e Karam et al. (2014)

Na pesquisa de Wosniak et al. (2012) a FBG foi utilizada em testes in vitro. Fo-

ram reproduzidos movimentos de mastigação em um crânio cadavérico de cabra, simulando a

mastigação de duas plasticinas com diferentes texturas. A FBG foi utilizada para a detecção

da deformação óssea, colada diretamente ao ramo da mandı́bula, próximo à articulação; e um

classificador foi utilizado para o reconhecimento dos padrões dos sinais de mastigação oriundos
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das plasticinas. Para dois padrões mastigatórios, esse estudo apontou 100% de acerto no reco-

nhecimento dos materiais mastigados, mostrando eficiência da FBG além de uma boa relação

sinal/ruı́do. Em seguida esse mesmo sensor passou por testes ex vivo (KARAM et al., 2014).

Foram reproduzidos movimentos de mastigação em uma cabeça de novilho recém descartada

por uma indústria de alimentos. O sinal foi obtido através da mastigação de duas plasticinas de

texturas diferentes e também de movimentos mastigatórios sem a existência de material entre

as arcadas dentárias. Nesse ensaio, os movimentos mastigatórios foram realizados pelo ope-

rador através da manipulação externa do maxilar inferior. O sinal padrão adquirido através da

mastigação foi submetido a um classificador de padrões que forneceu baixo número de respos-

tas erradas, com uma taxa de erro de 5%, mais uma vez mostrando a eficiência do sensor FBG.

O local da incisão com o cabo ótico são vistos na Figura 2.5, novamente o sensor foi colado

diretamente sobre o tecido ósseo.

Figura 2.5: Fotografias mostrando o local da incisão e o cabo ótico saindo da posição de fixação do
sensor no ponto de medição.

Fonte: Karam et al. (2014).

A seguir são descritos estudos utilizando FBGs realizados in vivo.

2.2.1 APLICAÇÕES IN VIVO

Nas últimas décadas redes de Bragg demonstraram grande potencial para aplicações

no campo da biomecânica e engenharia de reabilitação. O desenvolvimento destes sensores

para monitoração in vivo de parâmetros biomecânicos atraiu a atenção desde a virada do século

com trabalhos de Wehrle et al. (2001), Tjin et al. (2001) devido às caracterı́sticas intrı́nsecas da

FBG.

Na pesquisa de Wehrle et al. (2001) a FBG foi utilizada para medir deformações

torácicas do paciente. O sensor foi capaz de detectar movimentos respiratórios com compo-
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nentes de frequência até 10 Hz. Esta aplicação pode ser utilizada para desencadear a entrada

da ventilação assistida em um paciente ou para monitorar a ventilação de alta frequência osci-

latória.

Já na pesquisa de Tjin et al. (2001) FBGs foram utilizadas para controlar a força e a

temperatura de placas dentárias usadas por pacientes que sofrem de apneia do sono. Devido ao

tamanho pequeno dos sensores, puderam ser facilmente incorporados à placa de forma que não

afetou sua eficácia, e, ao mesmo tempo, através da mensuração da pressão e temperatura foi

capaz de indicar se a placa foi utilizada de forma adequada pelos pacientes.

Desde então, pesquisas in vivo continuaram a ser desenvolvidas. O estudo de Karam

et al. (2012) mostra diversas formas de esterilização das FBGs, para que as mesmas possam ser

utilizadas in vivo, e como resultado sugere que a autoclave e óxido de etileno são as melhores

escolhas para a esterilização.

Rocha et al. (2011) utilizam a FBG para obter medidas dos movimentos do joelho, em

flexão e extensão. A fibra ótica com a FBG foi colocada dentro de uma pelı́cula polimérica

que facilita seu ajuste na articulação, mantendo ao mesmo tempo sua capacidade de detecção

do sinal. O sistema projetado e fabricado demonstra vantagens na área médica, pois a fibra

ótica não é afetada por interferência eletromagnética, nem o sistema necessita de componen-

tes eletrônicos complexos e caros e de peças mecânicas. Outra vantagem é a possibilidade de

medir, registrar e avaliar parâmetros mecânicos especı́ficos do movimento dos membros. Paci-

entes com problemas de saúde óssea, muscular e articular, bem como atletas, estão dentro das

aplicações mais importantes do usuário final. A Figura 2.6 ilustra a utilização da FBG para essa

aplicação.

Galvão et al. (2017) apresentaram a utilização de FBGs para mapear a deformação em

diferentes posições de prótese transtibial feita de polı́mero reforçado com fibra de carbono. Sen-

sores foram incorporados dentro da estrutura protética; além de apresentarem impacto mı́nimo

sobre o projeto, ainda permitem monitoramento em tempo real da deformação da estrutura. Os

testes foram realizados com um voluntário não amputado, foi uttilizado um adaptador mecânico.

Os resultados obtidos mostram a deformação da estrutura mecânica da prótese em diferentes

pontos, o que pode ser útil para registrar sessões de treinamento, detectar falhas de material

ou estudar forças de reação no solo durante avaliações periódicas, poderá também auxiliar no

estudo de materiais utilizados na fabricação de próteses. Além disso, a análise dos resulta-

dos também poderia ser aplicada para o ajuste e monitoramento da prótese em pacientes com

amputação real.

Silva et al. (2011) desenvolveram uma luva de detecção portátil para monitorar os mo-
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Figura 2.6: Fotos e gráfico que demonstram o momento de mı́nima e máxima deformação no sensor
para uma caminhada de 4 km/h.

Fonte: Rocha et al. (2011).

vimentos das mãos. A capacidade de detecção de luvas é baseada em FBGs. Uma única fibra

óptica cruza toda a mão com FBGs em pontos especı́ficos, como as articulações dos dedos.

A resposta do sensor foi linear aos movimentos da mão para abertura e fechamento. Através

da resposta do sensor, foi possı́vel recuperar informações sobre os ângulos articulares a partir

dos quais pode ser estimado outro conjunto de informações como a força do dedo. A simpli-

cidade do sistema e o desempenho o tornam adequado para aplicações de fisioterapia, estudo

da cinemática humana durante a atividade esportiva, realidade virtual ou mesmo aplicações de

controle remoto.

No trabalho de Arkwright et al. (2009) foram fabricados cateteres de fibra ótica com

FBGs gravadas ao longo de seu comprimento para o diagnóstico de distúrbios da motilidade

gastrointestinal, neste estudo são demonstrados testes in vitro e in vivo. O cateter de fibra ótica

é significativamente menor e mais flexı́vel do que dispositivos semelhantes comercialmente

disponı́veis tornando a intubação mais fácil e melhorando a tolerância do paciente durante os

procedimentos de diagnóstico.

Al-Fakih et al. (2016) apresentam uma forma de sensoriamento a base de sensores FBG

capazes de medir a pressão na interface entre uma prótese transtibial e o coto do indivı́duo. A
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distribuição de pressão homogênea em uma prótese transtibial é de grande importância para

proporcionar melhora da função e mobilidade dos usuários durante as atividades de vida diária.

Umesh et al. (2016) relatam um estudo in vivo para a medição dinâmica da força de

mordida gerada por dentes distintos usando FBG. O sensor proposto é um dispositivo intra-

oral, desenvolvido para a transdução da força da mordida exercida na superfı́cie oclusal, que

gera variação de tensões numa placa base, que por sua vez são detectadas pelas FBGs coladas

sobre a placa. Os resultados obtidos mostram forças de mordida clinicamente relevantes que

variam de 176 N a 635 N. O sensor desenvolvido se apresentou viável para ser utilizado em

estudos clı́nicos biomecânicos da função oral.

O estudo de Prasad et al. (2014) descreve o uso do sensor para detectar a distribuição

das tensões plantares no pé humano e analisar a estabilidade postural. As magnitudes das

tensões plantares detectadas e o padrão da distribuição dessas tensões podem ser usadas para

identificar as zonas com excesso de tensão em comparação com outras localizações do pé.

Essa informação serve de referência para um especialista poder projetar palmilhas personaliza-

das. Esse trabalho aponta como vantagens do sensor FBG seu tamanho reduzido, capacidade de

multiplexação, livre de interferência eletromagnética e a não necessidade de corrente elétrica. A

placa de medição desenvolvida demonstrou ter um grande potencial para uso em aplicações bio-

mecânicas envolvendo testes em humanos, o desenho esquemático pode ser visto na Figura 2.7.

Recentemente, o trabalho de Domingues et al. (2017) apresenta a concepção e implementação

de uma palmilha instrumentada com FBGs para monitorar a distribuição das forças na superfı́cie

plantar durante a marcha e deslocamentos do centro de massa corporal. As medidas adquiridas

demonstraram sensibilidade de até 11.06 pm/N. Os dados gerados podem ser utilizados para

analisar a estrutura do pé e anomalias, como distúrbios da coluna vertebral e quadro clı́nico

relacionado com diabetes; também tem aplicação no campo da robótica de reabilitação.

Em outro estudo (PRASAD et al., 2013), a FBG é utilizada para medir tensões na

região do músculo gastrocnêmio1, associada à uma medição feita por ultrassom do fluxo sanguı́-

neo na região da coxa, para determinar exercı́cios que tenham melhores resultados na prevenção

da trombose venosa profunda.

A FBG também foi utilizada com diferentes técnicas de fixação para adesão à pele do

paciente, na região do músculo gastrocnêmio, para avaliar os movimentos musculares da perna

durante caminhada e corrida (KARAM et al., 2013).

A pesquisa de Carvalho et al. (2011) aponta que sensores FBGs são uma alternativa

1Músculo biarticular que fica na região posterior da perna, responsável pela flexão do joelho e flexão plantar do
tornozelo.
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Figura 2.7: Desenho esquemático da placa sensora de tensão plantar.

Fonte: Adaptada de Prasad et al. (2014).

promissora para estudar a biomecânica óssea in vivo. Os resultados obtidos em sua pesquisa

mostram que as células osteoblásticas foram capazes de aderir e proliferar sobre a fibra com ou

sem revestimento de proteção, apresentando excelente citocompatibilidade osteoblástica, além

disso, a FBG manteve a integridade fı́sica assim como sua funcionalidade, o que indica que há

um grande campo de estudo a ser explorado.

Com base nas boas previsões que sugerem o uso de FBGs para aplicações in vivo,

no presente trabalho são realizados testes de caracterização e calibração de sensores FBGs en-

capsulados, para que seu comportamento seja completamente conhecido e assim, permita a

aplicação deste em uma mandı́bula bovina in vivo, para medidas de deformações na superfı́cie

a partir de carregamentos realizados pela mastigação de diferentes alimentos.
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3 ESTRUTURA ÓSSEA MANDIBULAR E PROCESSO MASTIGATÓRIO
ANIMAL

Nesta seção são descritos trabalhos a respeito das principais caracterı́sticas do te-

cido ósseo e da biomecânica da mastigação de humanos e bovinos. É importante fazer essa

comparação, pois assim, possibilita que estudos feitos com humanos possam ser utilizados

como referência para estudos feitos com esses animais.

3.1 FISIOLOGIA ÓSSEA

O osso é um tecido vivo e tem como funções proporcionar estrutura e suporte, possibi-

litando o funcionamento do aparelho locomotor, além de proteger órgãos importantes (GARD-

NER et al., 2010). São caracterı́sticas notáveis sua rigidez e resistência. Para que essas carac-

terı́sticas possam coexistir, o osso tem variações em sua estrutura interna (GUYTON; HALL,

2006).

Há dois componentes macroestruturais ósseos reconhecidos. O tecido ósseo compacto

ou osso cortical, constituı́do de várias lamelas cilı́ndricas, possui porosidade considerada baixa,

em torno de 10%, este tecido forma a superfı́cie da diáfise dos ossos longos. E o tecido ósseo es-

ponjoso ou osso trabecular, formado também por lamelas ósseas, com disposição mais irregular

e menos densa, que tendem a se orientar ao longo da direção da tensão principal em adaptação

ao carregamento externo; é uma estrutura altamente porosa, em torno de 50 - 90%. Este tecido

ocupa as metáfises e as epı́fises dos ossos longos (GARCÍA et al., 2002), essas estruturas po-

dem ser vistas na Figura 3.1. A estrutura de ambos apresenta mudanças em resposta à carga

aplicada, imobilização, influências hormonais e de outros fatores. No entanto, o osso esponjoso

geralmente tem uma maior taxa de atividade metabólica e parece responder mais rapidamente

às mudanças nas cargas mecânicas do que o osso cortical (GARCÍA et al., 2002).

Além das funções estruturais e de proteção, os ossos têm importante papel em alguns

processos fisiológicos como na hematopoiese, os canais medulares dos ossos longos hospedam

células tronco mesenquimais, capazes de dar origem a células maduras do sangue; equilı́brio
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Figura 3.1: Macroestrutura óssea.

Fonte: Adaptada de Brito e Favaretto (1997).

ácido-base, o osso fornece sistemas tampões na forma de carbonatos e fosfatos durante a acidose

metabólica crônica, permitindo a troca de H+ por cátions no osso; e reserva mineral, estão

armazenados no osso, aproximadamente, 85% do fósforo e 99% do cálcio de todo o corpo

(BAYLISS et al., 2011).

Em sua microestrutura, os ossos são compostos por tecido conjuntivo, o qual é cons-

tituı́do por matriz orgânica, matriz mineral e células osteogênicas. A matriz orgânica é com-

posta por colágeno Tipo I que constitui aproximadamente 95% desta matriz e fornece ao osso

resistência a forças de tração. A parte restante é composta por proteoglicanos e proteı́nas não

colagenosas. A matriz mineral constitui cerca de dois terços da matriz óssea total e é composta

principalmente por ı́ons de cálcio e de fosfato sob a forma de cristais de hidroxiapatita. Outros

constituintes incluem ı́ons de magnésio, sódio, potássio e fluoreto. Estes fornecem ao osso força

sob cargas de compressão (BAYLISS et al., 2011).
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As células osteogênicas, principais células que atuam no crescimento, adaptação e

remodelação óssea são os osteoblastos e osteoclastos, recobrem o tecido ósseo; e os osteócitos,

encontrados mais internamente ao osso.

Os osteoblastos são as células formadoras de osso, sua principal função é a sı́ntese e

mineralização da matriz orgânica, são encontrados sempre na camada que reveste a matriz óssea

que eles produzem. Uma vez presos dentro de matriz mineralizada, se tornam osteócitos. Estes

formam o maior constituinte dos ossos, e são dez vezes mais numerosos do que os osteoblastos.

Osteócitos atuam principalmente como mecano-sensores e, assim, convertem o estı́mulo da

carga mecânica em sinais bioquı́micos (BAYLISS et al., 2011).

Por outro lado os osteoclastos realizam a reabsorção óssea, regulados por fatores hor-

monais e de crescimento, bem como estı́mulos mecânicos. São células grandes multinucleadas

derivadas da linhagem monócito / macrófago. A sua função é a degradação localizada da ma-

triz óssea e minerais durante a reabsorção óssea (BAYLISS et al., 2011). Quando maduros,

os osteoclastos eliminam componentes do tecido ósseo, a partir de um processo eficiente onde

diminui-se o pH de 7 para 4, e desta forma dissolve o mineral e degrada boa parte da matriz

orgânica, permite então que o tecido ósseo antigo seja substituı́do pelo tecido em formação

(HUISKES et al., 2000). Estes sistemas de absorção e reabsorção óssea ocorrem constante-

mente ao longo da vida.

Todos os processos biológicos que ocorrem com o sistema músculo-esquelético são de

grande complexidade pois fatores hormonais, genéticos, vasculares, juntamente com variações

da pressão local sobre as membranas celulares, ativam ou inibem a formação ou desapareci-

mento de tecidos. O corpo humano tem uma incrı́vel capacidade de regeneração esquelética que

aparece quando ocorre algum dano ou fratura no sistema ósseo. A ideia de que a regeneração

esquelética ou a remodelagem óssea são afetadas pelos carregamentos mecânicos que lhe são

impostos foi discutida já no final do século XIX por Roux, 1881 e Wolf, 1892 (HUISKES et

al., 2000).

Com a evolução das técnicas de controle dos processos celulares diversas teorias e

técnicas clı́nicas sofreram modificações para otimizar seus processos. A mecanobiologia es-

tuda como as condições fı́sicas ou mecânicas regulam os processos biológicos (CARTER et al.,

1998). Desta forma pode-se melhor entender como processos de regeneração esquelética ocor-

rem. Os processos de reparo de uma fratura óssea podem ser divididos em três partes (BAYLISS

et al., 2011) (CARTER et al., 1998):

1. Na primeira etapa, há proliferação do tecido pluripotencial que pode se diferen-

ciar em cartilagem, osso, ou tecido fibroso, sendo que nesta fase, além dos fatores biológicos,
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percebem-se alterações também pelo ambiente mecânico, muito embora este processo não seja

claro. O osso começa o processo de remodelação após a ativação, com a separação das células

de revestimento para expor o osso e o recrutamento de células precursoras de osteoclastos, nessa

fase é iniciada a formação do calo ósseo.

2. Na segunda etapa, ocorre a ossificação endocondral da cartilagem formada no local

da fratura. Neste momento nota-se que o processo não é tão alterado pelo estı́mulo mecânico,

porém a velocidade da ossificação pode ser influenciada pelo carregamento mecânico. Um

perı́odo de aumento da atividade dos osteoclastos, regulada por citocinas e hormônios locais.

Apoptose2 dos osteoclastos é a etapa final desta fase.

3. Na terceira etapa, é dado inı́cio à remodelação intramembranosa e endocondral do

osso formado e está intimamente relacionado ao carregamento mecânico da mesma maneira

que o desenvolvimento ósseo e adaptação funcional. O novo osso é formado pela produção de

osteoblastos da matriz orgânica e controle da mineralização.

À nı́vel tecidual, a diferenciação celular pode ser induzida pelo estı́mulo mecânico,

tensões e deformações, que fornecem estı́mulos para a matriz. Com base em testes fı́sicos

de propriedades mecânicas e aproximações de carregamento tissular, padrões de diferenciação

celular podem ser relacionados com padrões de carregamento mecânico. Em estudos iniciais o

osso foi considerado uma estrutura capaz de adaptar-se a condições de carregamento externo.

Desta maneira, o conceito de adaptação mecânica do osso diz que um estı́mulo mecânico pode

provocar crescimento ou redução do tecido ósseo, enquanto a falta de estı́mulo pode levar a sua

reabsorção. Atualmente sabe-se que a diferença entre o volume de osso formado e reabsorvido

é descrito por ρ (osso produzido – osso reabsorvido), expressado por Frost, 1987. O valor de ρ

é uma função dos nı́veis de tensão que atuam no osso. Um valor de ρ positivo indica aumento

de massa óssea, enquanto um valor de ρ negativo indica reabsorção do osso (FROST, 2004).

Baseado nas magnitudes das deformações transmitidas mecanicamente até determi-

nadas regiões do tecido, Frost propôs um critério para descrever o processo de remodelação

óssea. A teoria mecanostática de Frost propõe quatro nı́veis de deformações que descrevem as

tendências de comportamento do tecido ósseo a partir dos estı́mulos mecânicos. A aplicação

dos conhecimentos que cercam as teorias que relacionam o comportamento do tecido biológico

com os nı́veis de deformação presentes no tecido podem ser utilizados em áreas das ciências

biológicas como a Odontologia, Fisioterapia, Medicina e Educação Fı́sica.

A Tabela 3.1 descreve os nı́veis de deformações mecânicas propostas por Frost, para

aplicações clı́nicas dos conceitos apresentados na teoria mecanostática. Segundo a teoria, exis-

2Morte celular programada. Essa forma de morte celular é fisiológica e permite sua renovação.
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tem quatro regiões estabelecidas segundo valores de deformação e relacionadas a um processo

de “adaptação mecânica”. Como as deformações ósseas são tipicamente muito pequenas, é

comum o uso do termo µstrain (10-6 m/m). Essas quatro regiões estão divididas em faixas de

deformação associadas à falta de estı́mulo, à carga fisiológica e também à sobrecarga patológica.

Tabela 3.1: Tabela demonstrando a relação do comportamento do tecido ósseo em função da força
aplicada e transmitida até a região em estudo.

Resposta em Relação aos Carregamentos Deformação Pressão
Desuso Ósseo 50-100 µstrain 1-2 MPa ou 0.1 kg/mm2

Desenvolvimento de Tecido Ósseo 1000-1500 µstrain 20 MPa ou 2 kg/mm2

Micro Fratura 3000 µstrain 60 MPa ou 6 kg/mm2

Fratura Imediata 25.000 µstrain 120 MPa ou 12 kg/mm2

Fonte: Adaptada de Frost (2004).

Quando o valor da deformação está entre 50-100 µstrain, a perda de massa óssea de-

vido a falta de estı́mulo pode ocorrer (fração ρ negativa). Esse fenômeno explica a reabsorção

do osso alveolar (camada óssea delgada que circunda a raiz dos dentes) que ocorre após a perda

de dentes, ou ainda, a formação de um tecido fibroso no lugar de ósseo em alguns pacientes que

sofreram fraturas. Valores de deformação entre 1000-1500 µstrain encontram-se na janela de

carga fisiológica e estão associados a processos normais de remodelagem óssea (fração ρ igual

a zero). A janela de sobrecarga patológica está associada a valores em torno de 3000 µstrain e

relacionados a absorção óssea e ao desenvolvimento de micro fraturas (fração ρ negativa). O

máximo desse limite (em torno de 25000 µstrain) é atingido quando o tecido ósseo não resiste

mais ao aumento de tensão e resulta em fratura. Esses valores devem ser entendidos apenas

como valores de referência (WISKOTT; BELSER, 1999).

Além da compressão mecânica causada em ossos longos pela ação da gravidade ou

pela locomoção, a compressão óssea pode ocorrer em qualquer osso causada pela força exercida

por músculos inseridos nos ossos. A seguir serão discutidas as forças atuantes em uma região

óssea de interesse, causada pela ação muscular.

3.2 BIOMECÂNICA MASTIGATÓRIA

Será estudado neste trabalho a biomecânica da mastigação de bovinos, pois pretende-

se implantar o sensor desenvolvido na mandı́bula de um bezerro. Torna-se necessário, então,

conhecer a anatomia e biomecânica da mastigação juntamente com as componentes de forças

geradas no local de implante do sensor.

A articulação temporomandibular (ATM) é a articulação envolvida com o processo
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mastigatório, portanto é importante conhecer a respeito de seus componentes e funcionamento.

O sistema mastigatório é composto pelos ossos maxilar, mandı́bula e temporal, na Fi-

gura 3.2 é possı́vel ver a localização desses ossos. Entre a superfı́cie articular do osso temporal

e do côndilo mandibular há um disco fibrocartilaginoso, que serve para auxiliar nos movimentos

mandibulares. Além dos ossos, e do disco articular, ainda existem estruturas de tecido conjun-

tivo, como ligamentos, tendões, cápsula articular e fáscias que dão sustentação à articulação

(DUTTON, 2010).

Figura 3.2: Crânio bovino.

Fonte: Frandson et al. (2014).

Os músculos que representam maior ação sobre a mandı́bula, e consequente com-

pressão sobre os ossos, são os músculos da mastigação. Estes têm inserções na mandı́bula e

são responsáveis por produzirem os movimentos mandibulares associados à mastigação.

Há um maior número de músculos responsáveis pelo fechamento (elevação) da mandı́-

bula do que a abertura (abaixamento). Entre os músculos atuantes na mastigação estão: tempo-

ral, masseter, pterigóideos e digástrico; todos situados bilateralmente à mandı́bula e ao crânio,

descritos a seguir (FRANDSON et al., 2014):

• O músculo temporal é um músculo forte que surge da crista sagital e da fossa temporal

expansiva do crânio lateral e insere-se no processo coronoide da mandı́bula. Sua ação é a

de elevar a mandı́bula, unindo os dentes superiores e inferiores.

• O músculo masseter é especialmente bem desenvolvido nas espécies herbı́voras. Esse
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potente músculo mastigador surge da região maxilar da face e do arco zigomático. Insere-

se no aspecto caudal da mandı́bula e sua ação básica é elevar a mandı́bula e trazê-la para

o lado.

• Medialmente à mandı́bula estão os dois músculos pterigóideos, que surgem das partes

ventrais do crânio (os ossos pterigoide e palatino) e inserem-se na mandı́bula. Esses

músculos ajudam a fechar a mandı́bula e desempenham papel importante nos movimentos

de trituração de um lado para o outro, tı́picos da mastigação dos herbı́voros.

• A abertura da mandı́bula é ajudada pela gravidade, mas o abaixamento forçado da mandı́-

bula é sobretudo função do músculo digástrico, músculo que surge da região caudal da

articulação temporomandibular e insere-se no ângulo da mandı́bula.

Ao comparar a biomecânica da mastigação de seres humanos e bovinos, nota-se que

os músculos da mastigação são semelhantes, tanto em relação aos nomes quanto suas origens,

inserções e funções. Nessa análise, o ser humano se diferencia do bovino basicamente pela

estrutura óssea como pode ser visto na Figura 3.3.

Figura 3.3: Esquema comparativo entre os músculos mastigatórios em um crânio humano e de um
crânio bovino.

Fonte: Elaborada pelo autor.

Ao analisar as componentes de força que atuam sobre a mandı́bula bovina e a mandı́bula

humana, é possı́vel fazer uma relação de onde as componentes de força geradas pelos músculos
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estarão atuando sobre a superfı́cie óssea. Portanto, é possı́vel utilizar e comparar estudos fei-

tos em mandı́bulas humanas para determinação das regiões de maior tensão mecânica, e assim,

definir a região mais adequada para a implantação do sensor desenvolvido.

Estudos feitos por Silva et al. (2005) e Ramos et al. (2011) demonstraram como agem

algumas tensões sobre a superfı́cie externa da mandı́bula. A Figura 3.4 demonstra os resultados

obtidos no trabalho de Silva et al. (2005) através de simulação realizada pelo Método dos Ele-

mentos Finitos, resultados que foram confirmados através de arranjo experimental utilizando

FBGs.

Figura 3.4: Modelo de mandı́bula humana que ilustra os padrões de tensão para as configurações
de carga que incluı́am as forças de reação oclusão no incisivo, canino e molar.

Fonte: Silva et al. (2005).

A região em amarelo representa ausência de tensão, assim, é possı́vel notar a existência

de uma linha neutra na região central do ramo da mandı́bula. É de grande importância esse co-

nhecimento, pois ao estudar uma região adequada para fixação do sensor, é necessário escolher

um local para fixá-lo que seja afetado pelas tensões ósseas causadas pela mastigação.

Em estudos in vitro (WOSNIAK et al., 2012) e ex vivo (KARAM et al., 2014), FBGs

foram fixadas em regiões semelhantes, evitando a linha neutra descrita por Silva et al. (2005),

e demonstraram grande eficácia na captação das tensões geradas pela simulação de movimen-

tos mastigatórios. Além destes estudos, FBGs têm sido aplicadas em muitos outros, com a

finalidade de análise biomecânica e também de materiais implantados ao organismo.
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3.3 EXAMES ÓSSEOS

Na área da pesquisa strain gauges e FBGs são comumente utilizados para fins de

análise de deformação óssea, porém na prática clı́nica de diagnóstico, são utilizadas outras

técnicas para análise do tecido ósseo de forma mais geral. Nos últimos anos, várias novas mo-

dalidades de produção de imagens foram desenvolvidas (MEINZER et al., 2002), a seguir serão

descritos os exames mais utilizados atualmente.

Um dos mais difundidos e conhecidos exames imagiológicos é a radiografia, pois é o

melhor método para avaliação óssea em geral, esse exame é útil para determinar a gravidade

de uma possı́vel lesão e demonstra certas caracterı́sticas que permitem um diagnóstico, como

exemplo, o envolvimento com partes moles, padrão de destruição óssea, reação periostal3, tipo

da matriz óssea, natureza da borda da lesão e o local da lesão (SZEJNFELD; ABDALA, 2008).

A Figura 3.5 mostra um exemplo de radiografia de um punho saudável, nesse exame o

tecido ósseo por ter uma densidade mais alta se comparado com os tecidos adjacentes, absorve

mais radiação e apresenta uma tonalidade mais clara na imagem gerada.

Figura 3.5: Radiografia do punho

Fonte: Geraldeli et al. (2002).

Outro exame utilizado é a cintilografia óssea, esse exame é um indicador de renovação

mineral. A cintilografia óssea que utiliza compostos difosfonados marcados com Tc99m é o

3Periósteo:membrana de tecido conjuntivo que reveste exteriormente os ossos.
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método mais usado na detecção e seguimento das metástases ósseas (LEE et al., 2000). Geral-

mente há aumento da deposição de radiofármacos com atração pelo osso em áreas ósseas que

sofrem com aumento de atividade celular. Além de ser essencial para determinar a extensão e a

localização de um tumor ósseo presente no corpo de uma pessoa; esse exame desempenha um

papel importante na localização de pequenas lesões que podem não ser observadas em radio-

grafia simples. Na maioria dos casos uma cintilografia óssea não pode distinguir entre lesões

benignas e malignas (SZEJNFELD; ABDALA, 2008). A Figura 3.6 mostra um exemplo desse

exame.

Figura 3.6: Cintilografia óssea demonstrando lesões metastáticas disseminadas.

Fonte: Abreu et al. (2005).

A tomografia computadorizada (TC) e a ressonância magnética (RM) foram desenvol-

vidas em paralelo a partir da década de 70. Essas tecnologias, consideravelmente menos inva-

sivas, passaram a mostrar os tecidos biológicos de modo direto e com excelente resolução es-

pacial da anatomia. Ambos os métodos foram sendo aperfeiçoados nas décadas seguintes, com

aumento da resolução, velocidade de processamento, variedade de aquisições e implementação

de aplicativos para potencializar a análise espacial, gráfica e funcional dos dados obtidos (EN-

GELHARDT; MOREIRA, 2008).

A tomografia computadorizada é útil na realização de diagnóstico especı́fico, pode for-

necer também uma avaliação precisa da magnitude de uma lesão óssea e demonstrar ruptura da

região cortical e envolvimento de tecidos moles adjacentes. Permite identificar calcificação da

matriz óssea, além de complementar a radiografia simples no que diz respeito à gravidade da

lesão; analisar a relação extra-óssea; a determinação da extensão e local de um tumor, planeja-



38

mento de biópsia, e o tratamento cirúrgico (SZEJNFELD; ABDALA, 2008).

A TC produz detalhamento anatômico minucioso, com resolução em alto contraste, de

todas as partes do corpo. Imagens tomográficas axiais finas (cortes) de cabeça, pescoço, tórax,

abdome, pelve e extremidades são facilmente obtidas, podendo ser reformatadas em projeções

sagitais, parassagitais, coronais e oblı́quas (STIMAC, 1994). A Figura 3.7 mostra fraturas no

crânio através de um exame de TC.

Figura 3.7: Tomografia Computadorizada demonstrando fratura óssea na calota craniana (seta 1),
fratura dos osso da pirâmide nasal (seta 2) e fratura do arco do zigomático (seta 3).

Fonte: Morgado e Rossi (2011).

Por fim a ressonância magnética é indispensável na avaliação dos tumores ósseos e dos

tecidos moles. É superior à tomografia computadorizada na definição das relações extra-ósseas

e intramedular do tumor e pela melhor visualização dos planos teciduais que circundam a lesão.

Além disso, o envolvimento neurovascular pode ser avaliado sem o uso de contraste intravenoso

(SZEJNFELD; ABDALA, 2008).

A RM não utiliza radiação ionizante. As imagens constituem representações das inten-

sidades de sinais eletromagnéticos de núcleos de hidrogênio no paciente. Estes sinais, resultado

de uma interação de ressonância entre os núcleos e os campos magnéticos aplicados externa-

mente, podem ser codificados espacialmente de modo a fornecer um mapeamento da região da

imagem em duas ou três dimensões. A intensidade do sinal depende da densidade e do ambiente

magnético dos núcleos de hidrogênio (prótons) (STIMAC, 1994). A Figura 3.8 mostra a RM

de um joelho no plano sagital e axial, com achados compatı́veis com infarto medular.
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Figura 3.8: Ressonância magnética de joelho, a imagem da esquerda no plano sagital e imagem da

direita em plano axial. Achados compatı́veis com infarto medular.

Fonte: Yanaguizawa et al. (2008).

Apesar do amplo desenvolvimento dos exames utilizados na prática clı́nica, nenhum

mostra a respeito do tecido ósseo em sua microestrutura de forma contı́nua. Diante dessa lacuna

e das vantagens anteriormente citadas, FBGs têm se mostrado como sensores adequados para

monitorar esses aspectos.
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4 TRANSDUTOR PARA ANÁLISE DA DINÂMICA MASTIGATÓRIA

Monitorar os movimentos mandibulares envolve uma série de cuidados relacionados ao

posicionamento do sensor e sua fixação, uma vez que a mandı́bula não é um osso de superfı́cie

uniforme e a distribuição de forças sobre ela é bastante irregular. Diferentes tipos de colas fo-

ram testadas para a fixação do sensor diretamente ao osso (KARAM et al., 2014). No entanto, a

condição úmida e irregular do tecido não permitiu uma adesão eficiente, demonstrando, assim,

a necessidade do desenvolvimento de um biosensor com encapsulamento adequado. O encap-

sulamento deve ser composto por um transdutor biocompatı́vel, que torne o sensor menos frágil

diante de forças de cisalhamento e deve apresentar um sistema de fixação mecânico para que os

problemas de colagem sejam eliminados. Adicionalmente, o encapsulamento deve ser capaz de

transferir deformações até o local do sensor de forma satisfatória.

4.1 GRAVAÇÃO DA REDE DE BRAGG EM FIBRA ÓTICA

Para dar inı́cio a montagem do sensor, foi necessário gravar a FBG em fibra ótica.

Para isso, foi utilizada fibra ótica monomodo Draktel R© para uso em telecomunicações. Para

a gravação foi empregado o método de iluminação direta sob máscara de fase. Esse é um

dos métodos mais eficazes para a inscrição de redes de Bragg em fibra, e é descrito com mais

detalhes no Capı́tulo 4.1.1.

No processo de gravação foi utilizado um laser Excı́mero (KrF), fonte de UV mais

comum utilizada para fabricar redes de Bragg com máscara de fase, com comprimento de onda

central em 248 nm, pulsos de 5 ns, ajustado para uma energia de pulso de 7 mJ e taxa de

repetição de 250 Hz. O perı́odo da máscara de fase utilizada é de 1057,9 nm. Utilizou-se

uma ı́ris com abertura de aproximadamente 3 mm, o que definiu o comprimento da rede de

Bragg. Todos os sensores gravados apresentaram comprimento de onda central de 1530 nm

com refletividade de aproximadamente 50%. A maior vantagem de se escrever redes de Bragg

utilizando sistemas pulsados é que a intensidade do feixe geralmente é tão alta que poucos

pulsos são suficientes para gravar a rede. O sistema de interrogação utilizado é descrito com
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mais detalhes no Capı́tulo 4.1.2.

4.1.1 SISTEMA DE GRAVAÇÃO

Gravar redes de Bragg em fibras óticas é uma tarefa que necessita grande precisão e

estabilidade do sistema de gravação. A técnica mais utilizada atualmente entre todas as técnicas

de fabricação disponı́veis é a máscara de fase (HILL et al., 1993), a qual foi usada neste tra-

balho. Essa técnica emprega elementos óticos difrativos para modular espacialmente o feixe

de UV de gravação (KASHYAP, 1999). A máscara de fase reduz a complexidade do sistema

de gravação das redes de Bragg, portanto é uma técnica simples, apresenta boa capacidade de

reprodutibilidade e não necessita de laser com boa coerência espacial, necessária para formar

as franjas de interferência.

Usada em transmissão, a máscara de fase é um elemento difrator, que consiste em uma

série de depressões longitudinais na superfı́cie de substrato de sı́lica. Essas depressões ocorrem

em um espaço cuidadosamente controlado, bem como em sua profundidade. Inicialmente, o

substrato de sı́lica, polido com qualidade ótica nas duas superfı́cies, é coberto por uma camada

metálica, normalmente de tungstênio ou de crômio, com algumas centenas de Angstroms de

espessura, sobre a qual é depositado verniz fotossensı́vel. A matriz da rede de difração pode

ser impressa no verniz por dois métodos, conhecidos por inscrição holográfica ou inscrição por

varredura de feixe de elétrons. Após a impressão, o verniz fotossensı́vel é revelado de forma a

remover as zonas sensibilizadas, obtendo-se assim réplica da matriz sobre a camada metálica.

Por fim, esta matriz é transferida para a camada metálica por dry etching, deixando exposto o

substrato de sı́lica nas zonas desbastadas. A sı́lica é então gravada por ataque quı́mico, sendo

posteriormente removida a camada metálica residual. Assim, é gravada uma rede de difração

no substrato de sı́lica com capacidade de difratar o feixe em transmissão (KASHYAP, 1999).

A maneira mais simples de se utilizar a máscara de fase na gravação de redes é manter

a fibra ótica junto a superfı́cie da máscara alinhada transversalmente com as depressões, como

pode ser visto na Figura 4.1, por isso sensibilidade às vibrações mecânicas e, por conseguinte,

problemas de estabilidade, os quais são encontrados em sistemas interferométricos, são mini-

mizados. Como mostrado na Figura 4.1, a luz ultravioleta, ao atravessar a máscara de fase, é

difratada pelas suas ondulações periódicas. O perı́odo gravado na rede será a metade do perı́odo

da máscara. A extrema simplicidade do alinhamento e a estabilidade inerente do padrão de in-

terferência permitem fabricar redes de Bragg com elevada reprodutibilidade. O método descrito

não permite que redes de diferentes comprimentos de onda sejam gravadas com o uso da mesma

máscara de fase (KASHYAP, 1999; OTHONOS; KALLI, 1999).



42

A técnica de máscara de fase tem a vantagem de simplificar bastante o processo de

fabricação das FBGs, obtendo redes com um desempenho adequado, que, aliados a um baixo

custo por unidade, é fundamental para a viabilidade econômica da utilização em algumas

aplicações. A simplicidade da utilização de apenas um elemento ótico fornece um método ro-

busto e inerentemente estável para a reprodução de FBGs (HILL; MELTZ, 1997; OTHONOS,

1997).

Figura 4.1: Esquema demonstrando o uso da máscara de fase para a gravação das Redes de Bragg.

Fonte: Adaptado de Kashyap (1999).

O sistema de gravação utilizado nesta pesquisa é composto pelo laser da marca COHE-

RENT R©, modelo Xantos XS, potência de 25 W, com perı́odo de pulso de 3 ns a 12 ns. O feixe

de luz emitido pelo laser passa por espelhos, os espelhos têm a função de desviar o feixe para

alinhá-lo na altura da máscara de fase; uma ı́ris que tem a função de diminuir o diâmetro do

feixe de luz; e uma lente cilı́ndrica que tem a função de colimar o feixe na fibra. A fibra ótica,

com uma parte sem a casca polimérica, é colocada próxima à máscara de fase, e sua extremidade

é conectada ao interrogador ótico. O esquema do sistema de gravação utilizado é ilustrado na

Figura 4.2.
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Figura 4.2: Esquema demonstrando o sistema de gravação utilizado.

Fonte: Elaborada pelo autor.

4.1.2 SISTEMA DE INTERROGAÇÃO

Uma das qualidades dos sensores FBGs é a leitura do sinal adquirido codificado em

comprimento de onda, pois assim, o sinal torna-se imune a variações de amplitude causadas por

curvaturas no cabo ótico ou flutuação da fonte ótica por exemplo. Uma maneira de detectar esse

sinal é interrogar através da iluminação da FBG com uma fonte de luz de banda estreita, ou um

laser sintonizável, ou ainda uma combinação de fonte banda larga seguida de um filtro sinto-

nizável, e então medir a intensidade do sinal resultante refletido após uma varredura periódica

da fonte sintonizada (WANG et al., 2014).

O sistema de interrogação das redes de Bragg utilizado neste trabalho para aquisição

dos dados, é o interrogador Micron Optics sm 130, o qual combina a fonte banda larga com

um filtro sintonizável. Neste tipo de sistema a reflexão tem seu máximo quando o sinal lançado

estiver na mesma posição espectral do sensor. Uma vez que se tenha controle aferido da posição

espectral do laser é possı́vel determinar a posição espectral do sensor.

A estabilidade e facilidade de uso de filtros Fabry-Perot (FFP) os tornam ideais para

aplicações com FBGs. Os filtros são caracterizados por ressonâncias passa-faixa em formas

que se assemelham a de gaussianas, possuem largura de banda tipicamente de 0,3 nm, com

uma faixa de funcionamento de dezenas de nanometros. No sistema de interrogação utilizado,

a fonte banda larga é conectada a esse FFP sintonizável. Atualmente FFP disponı́veis podem

ser sintonizados com taxas superiores a 300 Hz, e taxas de varredura perto de 1 kHz devem

ser possı́veis (OTHONOS; KALLI, 1999). O FFP permite que um sinal banda estreita, sin-
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tonizável, faça um varredura de diversos comprimentos de onda, e assim, excite as FBGs em

seus comprimentos de onda especı́ficos. O sinal produzido após a excitação será fotodetectado,

amostrado e processado pelo circuito digital (OTHONOS, 1997).

Sistemas de interrogação da FBG, além de iluminar o sensor e adquirir seu sinal re-

fletido, comumente utilizam filtros e algoritmos especiais de detecção de pico para melhorar

a precisão do sistema, devido ao ruı́do e distorções no sinal adquirido (WANG et al., 2014).

No interrogador utilizado, uma célula de gás de acetileno compõe o sistema de interrogação

a fim de determinar a referência do comprimento de onda em função do tempo. A adição ao

sistema de uma referência de comprimento de onda insensı́vel à temperatura, tal como a célula

de gás de acetileno utilizada, permite que o interrogador estabeleça uma referência absoluta de

comprimento de onda (WANG et al., 2014). Essa é uma grande vantagem desse sistema de

interrogação, ele é autorreferenciado.

Na Figura 4.3 um esquema ilustra o funcionamento do interrogador utilizado. O espec-

tro banda larga em modo de varredura proveniente do laser sintonizável, passa pela fibra ótica

variando em comprimento de onda conforme o gráfico A. Uma pequena parcela é desviada pelo

acoplador da fibra e passa pela célula de gás de acetileno, esse sistema serve como referência do

comprimento de onda conforme já mencionado, então o fotodetector faz a leitura desse sinal. A

parte restante varre a fibra ótica, comprimentos de onda especı́ficos são refletidos pelas FBGs,

os quais variam conforme flutuações de temperatura e deformação, o gráfico B ilustra os espec-

tros refletidos pelas FBGs encontrados pela varredura do laser. Os sinais refletidos passam pelo

circulador ótico e são direcionados para o outro fotodetector. Os dois sinais provenientes dos

fotodetectores são confrontados para então gerar o valor final de cada sinal.

Figura 4.3: Esquema do interrogador utilizado, baseado em filtro sintonizável.

Fonte: Elaborada pelo autor.
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4.2 CONSTRUÇÃO DO SENSOR

Para atender as necessidades de fixação e encapsulamento foi desenvolvido um bio-

sensor que além do elemento ótico, utilizou uma malha de titânio cirúrgico como transdutor,

empregada em procedimentos bucomaxilofaciais por cirurgiões dentistas. A malha de titânio

foi escolhida porque é amplamente utilizada em procedimentos cirúrgicos, portanto, é um ma-

terial com propriedades bem estudadas (NIINOMI, 1998).

Apesar da rigidez aparente desse material, sua geometria com orifı́cios fornece alguma

deformação, bem como facilita a fixação com parafusos ao osso. Como vantagens adicionais

de sua utilização, pode ser citado sua bioinércia e excepcional resistência à corrosão no am-

biente fisiológico, que confere excelente biocompatibilidade; além de tolerar temperaturas de

aquecimento em autoclave (BRUNETTE et al., 2001).

A malha de titânio utilizada, obtida através da empresa Jeil Medical Corporation, é

fornecida em um tamanho padrão de 99 mm x 74 mm x 0,4 mm, e pode ser vista na Figura

4.4. Para a finalidade desejada, houve a necessidade de cortá-la. O corte foi realizado com jato

de água, esse método foi escolhido por ser uma das técnicas mais eficazes e acessı́veis. Esse

corte utiliza a água em altas pressões juntamente com algum material abrasivo. Uma de suas

vantagens é o não aquecimento do material, sua precisão, e sua capacidade de realizar cortes

em metais com uma rigidez elevada como o titânio. Após o corte, utilizou-se uma lixa d’água

para dar acabamento às bordas.

Figura 4.4: Malha de titânio inteira.

Fonte: Elaborada pelo autor.

O tamanho da malha cortada deve estar de acordo com a área da mandı́bula do animal.

O comprimento deve ser suficiente para acomodar o sensor (3 mm de comprimento), além de
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um espaço para acomodar parte do cabo ótico a fim de diminuir sua fragilidade na região das

emendas e na região sem a capa polimérica onde fica o sensor. A largura deve ser suficiente para

fixar a malha com parafusos, de forma adequada, ao osso do animal. Na Figura 4.5 pode-se ver

a malha de titânio após o corte de cinco amostras utilizadas para montagem dos sensores.

Figura 4.5: Malha de titânio inteira com as cinco amostras cortadas.

Fonte: Elaborada pelo autor.

A colagem da FBG à malha de titânio foi realizada com a utilização de cola a base de

cianoacrilato. As colas à base de cianoacrilato são comumente utilizadas na medicina (ZHANG

et al., 2012; BUGDEN et al., 2016) e apresentam uma boa fixação. A FBG foi posicionada na

região central dos orifı́cios da malha e foi fixada com a cola. A região para colagem da FBG à

malha, foi escolhida a partir de resultados obtidos em testes de tração da malha realizado por

um programa de computador, descrito na seção 4.3.

Uma vez que a FBG foi colada à malha, foi necessário envolver o cabo ótico em um

material biocompatı́vel, que fosse capaz de proteger a fibra de forças de cisalhamento, as quais

estaria suscetı́vel após o implante. Optou-se pela utilização de uma cânula de silicone, biocom-
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patı́vel, utilizada na fabricação de cateteres totalmente implantáveis fornecido pela empresa

Instituto de Bioengenharia Erasto Gaertner – IBEG R©.

Sobre a FBG e a parte do cabo ótico envolvido pela cânula de silicone que estava sobre

a malha de titânio, ainda foi colocada uma fita adesiva microporosa de uso médico também

com a finalidade de diminuir a fragilidade do sensor diante das forças de cisalhamento. O

sensor encapsulado é mostrado na Figura 4.6.

Figura 4.6: Sensor com o encapsulamento desenvolvido.

Fonte: Elaborada pelo autor.

A seguir, serão descritos dois testes de tração pelos quais a malha foi submetida, para

que seu comportamento fosse caracterizado e calibrado. O primeiro teste foi realizado através

de um programa de computador e o segundo foi realizado através de um arranjo experimental.

4.3 SIMULAÇÃO DE TRAÇÃO

Justifica-se qual a melhor região da malha para a colagem da FBG através do co-

nhecimento das componentes de força que atuam sobre a malha. Para tal, a malha de titânio

passou por simulação de tração através do software SolidWorks R© utilizando o módulo ”SO-

LIDWORKS Simulation”, o qual faz uso do Método dos Elementos Finitos (MEF), para que as

regiões de tensão que atuam sobre ela fossem conhecidas.

O MEF constitui-se de uma ferramenta de amplo uso nas engenharias, é uma análise

matemática, realizada em computador, que consiste na subdivisão de um meio contı́nuo em

pequenas partes, mantendo as mesmas propriedades do meio original, permitindo determinar

respostas deste meio a partir da simulação de uma situação especı́fica. Essas pequenas partes

são descritas por equações diferenciais e resolvidas por modelos matemáticos, para que sejam

obtidos os resultados desejados. A origem do desenvolvimento deste recurso ocorreu no fi-
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nal do século XVIII, entretanto, a sua viabilização tornou-se possı́vel somente com o advento

dos computadores, facilitando a resolução das enormes equações algébricas. O MEF pode ser

utilizado em diversas áreas das ciências exatas e biológicas (LOTTI et al., 2006).

Esse método de pesquisa possui a capacidade de modelar matematicamente estruturas

complexas com geometrias irregulares de tecidos naturais e artificiais, bem como modificar os

parâmetros de sua geometria. Com isso, torna-se possı́vel a aplicação de um sistema de forças

em qualquer ponto e/ou direção, que fornece informações sobre o deslocamento e o grau de

tensão provocado por essas cargas ao elemento analisado (LOTTI et al., 2006).

Na Figura 4.7 pode ser visto o desenho técnico da malha feito no programa, demons-

trando as dimensões utilizadas. O material atribuı́do à malha de titânio foi CP-Ti comercial-

mente puro UNS R50400 (SS), suas propriedades: módulo de elasticidade: 105 GPa; densi-

dade: 4,51 g/cm3; limite de escoamento: 370 MPa; módulo de cisalhamento: 45000 MPa. Essa

malha tem formato de paralelepı́pedo e em seu corpo há 24 orifı́cios que transpassam a malha

distribuı́dos em duas fileiras de 12, suas dimensões são de 36,5 mm x 6,5 mm x 0,4 mm como

pode ser visto na Figura 4.7.

Figura 4.7: Desenho da malha de titânio com as dimensões utilizadas (em mm).

Fonte: Elaborada pelo autor.

Em todas as simulações, a malha é testada de forma isolada, sem a presença de para-

fusos ou o elemento sensor.
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Nessa simulação de tração, a malha de titânio foi fixada por um ou dois de seus orifı́cios

enquanto a força foi aplicada em outros um ou dois orifı́cios em sua extremidade. Os orifı́cios

escolhidos para fixação e aplicação de força representam as possı́veis formas de arranjo prático.

Forças de 0 até 10 N, com incremento de 1 N, foram aplicadas diretamente à malha de titânio

no sentido longitudinal, esses valores de força foram extrapolados, pois para aplicação prática,

espera-se detectar valores inferiores à 1 N.

A Figura 4.8, foi gerada no software SolidWorks R© como resultado do ensaio realizado

para uma aplicação de força de 10 N. Pode ser visto que a fixação levou em consideração apenas

metade da malha de titânio, pois a outra metade estará sendo utilizada como parte da fixação

do cabo ótico à malha. Os pontos de fixação utilizados para a simulação estão indicados pelos

cı́rculos alaranjados e os pontos onde a força foi aplicada estão indicados pelas setas. Na prática,

não haverá essa distinção, todos os pontos estarão fixados ao osso com parafusos.

Na Figura 4.8, as regiões de menor tensão são observadas na região azul escuro entre

os orifı́cios na horizontal, e as regiões de maior tensão são identificadas na região azul claro

e verde. Na região central dos orifı́cios, onde o sensor é colado, as componentes de força

são uniformes nas três situações, demonstrando visualmente ser uma região adequada para a

colagem do sensor independente da forma escolhida para fixação do sensor na prática. Essa

simulação foi realizada para analisar a tensão, as medições foram realizadas em N/m2.

Uma nova análise foi realizada no software SolidWorks R©, para analisar a deformação

na região central da malha, novamente para uma força de 10 N. As medidas são agora analisadas

em µm. Para cada configuração, foram coletados dados de 3 pontos ao longo de 3 mm na região

central na metade útil da malha. A Figura 4.9, ilustra os 3 pontos centrais utilizados para obter

os valores dessa nova análise.

Os valores variaram nessa região em micrometros conforme mostrado na Figura 4.9,

no campo “valor”. Em percentual, a configuração 1 apresentou menor variação entre os 3

pontos, em seguida a configuração 3. A configuração 2 foi a que apresentou maior variação da

deformação nessa região de 3 mm.

A Tabela 4.1 mostra a variação dos valores de deformação do ponto médio para a

aplicação de força variando de 0,1 até 10 N, com incremento de 0,1 N até chegar em 1 N, e

em seguida incremento de 1 N, para as três configurações. Esses dados podem ser visualizados

também através da Figura 4.10.

A Figura 4.10 mostra que a malha com a configuração 3 de fixação tem uma sensibi-

lidade mais elevada comparada aos outros ajustes, esta fixação ao animal apresenta vantagem
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Figura 4.8: Regiões de tensão atuantes sobre a malha de titânio produzidas pelo software
SolidWorks R©, escala em N/m2. (A) Configuração 1: dois pontos de fixação e dois pontos de
aplicação de força. (B) Configuração 2: um ponto de fixação e um ponto de aplicação de força
alinhados. (C) Configuração 3: um ponto de fixação e um ponto de aplicação de força desalinha-
dos.

Fonte: Elaborada pelo autor.

também no que diz respeito à fixação cirúrgica, por ter apenas dois parafusos, reduz a possibi-

lidade da rachadura do osso e reduz o esforço durante a cirurgia, permitindo uma recuperação

mais rápida.

Assim, as simulações mostraram que cada arranjo para fixação tem seu destaque. A

Tabela 4.2 mostra a comparação entre as 3 configurações.
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Figura 4.9: Relação entre deformação da malha de titânio e força aplicada produzidas pelo soft-
ware SolidWorks R© na região de 3 mm para a configuração 1 (A), configuração 2 (B) e configuração
3 (C).

Fonte: Elaborada pelo autor.

Ao analisar a Tabela 4.2, conclui-se que apesar de não ter sido a configuração que

apresenta maior uniformidade para uma região de 3mm, e também não apresentar maior tensão

em relação as outras, a configuração 3 foi escolhida como a forma de fixação mais adequada,

pois é a que apresenta maior sensibilidade à deformação longitudinal e, principalmente, provoca

menos estresse cirúrgico ao animal, por ter menos parafusos. Portanto é a forma mais adequada

para implementação e captação dos sinais desejados.

Assim definido, a malha de titânio com a fixação da configuração 3 foi fixada à um

modelo de mandı́bula bovina, também desenhado no software SolidWorks R©, demonstrado na

Figura 4.11. O local para fixação da malha ao osso foi escolhido de acordo com estudo bi-
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Tabela 4.1: Tabela demonstrando a relação do comportamento da malha de titânio em função
da força aplicada e transmitida até um determinado ponto central, simulado através do software
SolidWorks R©.

Força (N) Configuração 1 (µm) Configuração 2 (µm) Configuração 3 (µm)
0,1 0,01047 0,00794 0,02812
0,2 0,02094 0,01588 0,05624
0,3 0,03142 0,02382 0,08435
0,4 0,04189 0,03176 0,1125
0,5 0,05236 0,04105 0,1406
0,6 0,06312 0,04765 0,1687
0,7 0,0733 0,05559 0,1968
0,8 0,08377 0,06353 0,2249
0,9 0,09425 0,0739 0,2531
1 0,1047 0,07941 0,2812
3 0,3142 0,2382 0,8435
5 0,5236 0,397 1,406
10 1,047 0,7941 2,812

Fonte: Elaborada pelo autor.

Figura 4.10: Relação entre deformação da malha de titânio e força aplicada produzidas pelo soft-
ware SolidWorks R©.

Fonte: Elaborada pelo autor.

omecânico realizado, descrito no Capı́tulo 3.2. Nessa nova simulação, a região articular da

mandı́bula foi fixada e uma força de 600 N foi aplicada na região dos dentes, o local e a direção
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Tabela 4.2: Comparação dos resultados entre as 3 formas de arranjo prático de fixação produzido
pelas simulações.

Simulação 1
Análise de

tensão

Simulação 2
Análise de

deformação -
região de 3 mm

Simulação 3
Análise de

deformação -
ponto médio

Facilidade
para aplicação

cirúrgica

Configuração 1 +++ +++ ++ +
Configuração 2 ++ + + +++
Configuração 3 ++ ++ +++ +++

Fonte: Elaborada pelo autor.

da força aplicada são demonstrados por setas em cor de rosa na Figura 4.11. Essa força simula

de uma forma simples a força de mastigação de um bovino. O objetivo dessa simulação foi

atingido pois foi possı́vel verificar que a distribuição de tensões na malha de titânio permanece

semelhante, mesmo que a força não seja aplicada diretamente à ela.

Figura 4.11: Modelo de mandı́bula bovina desenhada no software SolidWorks R© com a malha

fixada na região de interesse.

Fonte: Elaborada pelo autor.

As Figuras 4.12 e 4.13 mostram a evolução desse carregamento de 600 N.
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Figura 4.12: Evolução de um carregamento de 600 N em um modelo de mandı́bula bovina com

sensor fixado, desenhado no software SolidWorks R© com a malha fixada na região de interesse.

Escala em N/m2.

Fonte: Elaborada pelo autor.

Figura 4.13: Evolução de um carregamento de 600 N em um modelo de mandı́bula bovina com

sensor fixado, visto no detalhe, desenhado no software SolidWorks R© com a malha fixada na região

de interesse.

Fonte: Elaborada pelo autor.

4.4 ARRANJO EXPERIMENTAL DE CALIBRAÇÃO

Foram utilizadas 5 malhas de titânio para construção de sensores, todos foram cali-

brados a partir de um arranjo experimental, considerando as dimensões e pontos de fixação do

sensor. Os sensores encapsulados foram fixados por uma de suas extremidades com parafusos

à uma chapa metálica de aço e na outra extremidade foram aplicados carregamentos pontu-

ais, progressivos e diretamente na malha de titânio acrescidos de 0,098 N, variando de 0,098 a

0,588 N. Estes procedimentos de carregamentos foram repetidos 10 vezes para cada sensor. A

disposição dos equipamentos para realização dos ensaios pode ser visto na Figura 4.14.
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Figura 4.14: Esquema da disposição dos equipamentos utilizados para ensaio experimental de

tração dos sensores.

Fonte: Elaborada pelo autor.

A leitura de cada sensor a fibra ótica foi feita através da conexão do cabo ótico ao inter-

rogador Micron Optics sm130, com resolução de 1 pm, e esse foi conectado a um computador,

que utilizou o programa Catman R©Easy para aquisição e processamento dos dados.

O sinal adquirido da FBG é analisado em comprimento de onda, portanto, as alterações

na amplitude do sinal, causadas por curvaturas no cabo ótico, por exemplo, não afetam a leitura

do sinal.

A temperatura é um fator que pode influenciar os resultados, devido ao efeito termo

ótico e a expansão térmica da FBG (RORIZ et al., 2014). Para evitar que esse fator alterasse os

resultados, os ensaios experimentais foram executados em laboratório com temperatura contro-

lada de 24oC (± 1oC). Esses sensores foram projetados para serem aplicados em animais vivos,

em um estado de homeostasia, no qual a variação de temperatura é lenta e muito pequena.

Assim, a temperatura não será um fator limitante para a aplicação desejada.

Após a aquisição dos dados no procedimento experimental, obteve-se a relação linear

entre a variação do comprimento de onda e a força aplicada para cada sensor. A Figura 4.15

mostra a média dos 10 carregamentos para cada sensor testado, com o ajuste linear e a faixa

sombreada indica a abrangência da incerteza padrão de cada um. A Tabela 4.3 apresenta os
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valores de coeficientes de correlação e coeficientes de força para cada sensor.

Figura 4.15: Média da resposta dos 5 sensores em comprimento de onda (nm) em relação aos

carregamentos realizados (N). Também estão demonstrados os ajustes lineares para cada sensor e

as regiões sombreadas indicam a faixa da incerteza padrão.

Fonte: Elaborada pelo autor.

Tabela 4.3: Coeficientes de correlação e coeficientes de força para cada um dos 5 sensores.
Sensor Coeficiente de correlação Coeficiente de força (pm/N)

1 0,9997 87

2 0,9998 78

3 0,9998 82

4 0,9999 71

5 0,9990 65

Média 0,9997 77
Fonte: Elaborada pelo autor.

Os sensores apresentaram um comportamento linear conforme indicam os coeficientes

de correlação apresentados na Tabela 4.3, com uma pequena diferença de sensibilidade, que
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pode ser justificada pelo processo de colagem ser manual, embora tenha-se feito um grande

esforço para manter todas as FBGs alinhadas, podem ter ocorrido alguns desvios, devido às

propriedades lı́quidas iniciais da cola; ou ainda micro curvaturas da malha de titânio.

A partir dos dados obtidos nos testes, realizou-se a análise estatı́stica dos sensores para

verificar as incertezas que cada um pode apresentar em seus resultados, a média das medições

obtidas para cada sensor foi também aplicada às equações. Como a temperatura no local de

ensaio foi controlada, esta não foi considerada uma incerteza. As fontes de incertezas conside-

radas neste trabalho são: dispersão das amostras e a reta de regressão linear, incertezas do tipo

A; e resolução do interrogador ótico, incerteza do tipo B (INMETRO, 2012).

A incerteza do tipo A é gerada por componentes avaliados a partir de observações

repetidas do mesmo mensurando, trata-se de um procedimento estatı́stico. Ela depende de uma

sequência de observações sob as mesmas condições de um evento (INMETRO, 2012).

Já a incerteza do tipo B é gerada por componentes avaliados por outros meios que

não a análise estatı́stica de séries de observações. É utilizada quando não é prático ou im-

possı́vel realizar procedimentos estatı́sticos para determinar a incerteza-padrão. Devem ser

utilizadas informações previamente conhecidas sobre o comportamento aleatório da fonte de

incerteza. Estas informações podem ser extraı́das de especificações técnicas do sistema de

medição, informações históricas obtidas de medições anteriores, de certificados de calibração e

mesmo estimativas baseadas na experiência de especialistas (INMETRO, 2012)

Para que a incerteza final possa ser calculada, há algumas etapas a serem seguidas. Os

cálculos utilizados e os resultados obtidos são descritos em seguida.

A incerteza da dispersão das amostras é considerada do tipo A. Quando o mensurando

é invariável e o seu valor é calculado a partir da média de “m” medições repetidas, a incerteza

padrão da média é utilizada. Portanto foi obtida a média de 10 repetições para cada um dos cinco

sensores, para 6 passos de carregamento, juntamente com sua incerteza padrão, demonstrada na

Tabela A.1 no Apêndice A. Calcula-se a incerteza da dispersão das amostras dividindo a maior

incerteza padrão pela raiz quadrada do número de medições repetidas usadas para calcular a

média (JR; SOUSA, 2008), para este estudo, foram utilizadas 10 medições, representado pela

Equação 4.1.

u1 =
u(I)√

m
(4.1)

Na Equação 4.1 o u1 representa a incerteza padrão da média de “m” indicações refe-

rente à dispersão das amostras, o termo u(I) representa a maior incerteza padrão das indicações
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calculada a partir de “m” medições repetidas e o m é o número de medições repetidas usadas

para calcular a média. Os resultados obtidos para a incerteza da dispersão das amostras (u1) são

demonstrados na Tabela A.3 no Apêndice A.

Para se obter a relação entre a variação do comprimento de onda e a força aplicada,

é utilizada regressão linear que fornece uma função do tipo a+ bx. Como a regressão linear

realiza uma aproximação, através do método dos mı́nimos quadrados, é necessário conhecer

a incerteza que essa função pode apresentar. Assim é necessário conhecer o desvio-padrão

apresentado pela reta (CABRAL, 2004). O desvio padrão dos pontos experimentais em relação

à reta de regressão linear é dado por uma equação especı́fica e a partir deste resultado é possı́vel

calcular a incerteza que esses valores apresentam.

Para calcular a inclinação da reta ( b) é utilizada a Equação 4.2, e para calcular a

ordenada de origem (a) é utilizada a Equação 4.3,

b =
n∑

n
i=1 xiyi−∑

n
i=1 xi ∑

n
i=1 yi

n∑
n
i=1 x2

i − (∑n
i=1 xi)2 , (4.2)

a =
∑

n
i=1 x2

i ∑
n
i=1 yi−∑

n
i=1 xi ∑

n
i=1 xiyi

n∑
n
i=1 x2

i − (∑n
i=1 xi)2 , (4.3)

a partir desses cálculos, a Equação 4.4 para gerar a incerteza padrão dos pontos experimentais

em relação à reta de regressão linear é usada,

SY X =

√
N−1
N−2

(S2
Y −b2S2

X), (4.4)

onde SY X é a incerteza padrão dos pontos experimentais em relação à reta de regressão linear,

SY é a incerteza padrão da grandeza dependente, ou seja, é a incerteza padrão da média dos

carregamentos para determinado sensor, SX é a incerteza padrão da grandeza independente, ou

seja, é a incerteza padrão dos valores de carregamento e N é o número de pares de valores (x;

y) medidos, ou seja o número de passos de carregamentos, para este trabalho, foram usados 6.

Os valores obtidos para os cálculos de a, b, SY , SX e SY X são vistos na Tabela A.2 no Apêndice

A.

A partir da incerteza padrão dos pontos experimentais em relação à reta, pode-se cal-

cular a incerteza da reta de regressão linear com a Equação 4.5, os resultados obtidos são vistos

na Tabela A.3 no Apêndice A.

u2 '±SY X

√
1+

1
m

(4.5)
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Quando calculada a partir de um conjunto de medições repetidas, toda incerteza padrão

deve ser associada à um número de graus de liberdade com que foi estimada. O número de graus

de liberdade reflete o grau de segurança com que a estimativa do desvio-padrão é conhecida

e corresponde ao número de medições efetuadas menos 1 (JR; SOUSA, 2008). Conforme

indicado na Equação 4.6, o v indica o número de graus de liberdade com que a incerteza

padrão é determinada e o m é o número de medições usadas para estimar a incerteza padrão.

v = m−1 (4.6)

A incerteza apresentada pelo interrogador é do tipo B. A resolução limitada de um dis-

positivo indicador digital é uma fonte de incerteza aleatória cuja distribuição de probabilidade

pode ser deduzida facilmente. A distribuição de probabilidade dos erros decorrentes do arre-

dondamento pode ser determinada, e o resultado é denominado como distribuição uniforme ou

regular, nesse caso a resolução (R) dada pelo fabricante do interrogador equivale a metade do

seu valor, e para que sua incerteza padrão (u3) seja calculada, esse valor deve ser dividido pela

raiz quadrada de 3 (JR; SOUSA, 2008), conforme mostrado na Equação 4.7, o resultado obtido

de 0,000289 nm para essa incerteza, é padrão para todos os sensores.

u3 =
R

2
√

3
(4.7)

Após determinar separadamente a incerteza padrão de cada fonte, calcula-se a incer-

teza combinada ( uC), que é o desvio padrão resultante da ação combinada das componentes

aleatórias de todas as fontes de incerteza que afetam um processo de medição (JR; SOUSA,

2008; INMETRO, 2012), esse cálculo pode ser visto na Equação 4.8.

u2
C = u2

1 +u2
2 +u2

3 (4.8)

As incertezas padrão são também utilizadas juntamente com os valores do número de

graus de liberdade de cada incerteza e o valor obtido de incerteza combinada para que possa ser

calculado o número de graus de liberdade efetivos (Ve f ). Os quais representam o número de

graus de liberdade correspondente à incerteza combinada.

u4
C

Ve f
=

u4
1

v1
+

u4
2

v2
+

u4
3

v3
(4.9)

O número de graus de liberdade efetivos é utilizado para determinar o valor corres-
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pondente do coeficiente Student ou também chamado de fator de abrangência, na tabela de

coeficientes t de Student.

Finalmente, é estimada a incerteza de medição, denominada de incerteza expandida

( U). Incerteza expandida é o intervalo dentro do qual, para uma probabilidade de 95,45%,

espera-se encontrar a componente aleatória dos erros de um processo de medição (JR; SOUSA,

2008; INMETRO, 2012). Calcula-se essa incerteza multiplicando a incerteza combinada pelo

coeficiente de Student correspondente ao número de graus de liberdade efetivos previamente

determinado, mostrado na Equação 4.10.

U = uC× t (4.10)

Todos os resultados obtidos em cada etapa até atingir a Equação de Incerteza expandida

podem ser vistos na Tabela A.3 no Apêndice A.

As incertezas de medição de cada sensor variaram de 0,0299 a 0,0842 N, a média

dos 5 sensores apresentou valor de incerteza de 0,0785 N. Na Figura 4.16 é mostrada a média

dos 5 sensores com o desvio padrão. O ajuste linear para essa reta apresentou coeficiente de

correlação de 0,999 e o coeficiente de carga de 77 pm/N.

Figura 4.16: Reta com ajuste linear demonstrando a média da calibração dos 5 sensores.

Fonte: Elaborada pelo autor.
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Os sensores FBG são comumente comparados com strain gauges em relação a sensi-

bilidade. O trabalho de Carvalho et al. (2006) apresenta resultados semelhantes entre esses dois

sensores, para uma faixa de carregamentos que variam de 0 a 160 N. O trabalho de Al-Fakih et

al. (2016) utilizou FBGs encapsuladas submetidas à carregamentos que atingiram 30 N. Já na

pesquisa de Butz e Dennison (2015), o sensor encapsulado foi submetido à carregamentos de

até 1200 N. No trabalho de Domingues et al. (2017) FBGs encapsuladas foram submetidas a

carregamentos de até 170 N. Karam et al. (2012) realizaram carregamentos até 100 N.

Nesta pesquisa utilizou-se valores relativamente pequenos para os carregamentos pois

para a aplicação desejada, pretende-se medir deformações abaixo de 1 N. Dessa forma, foi

possı́vel observar que mesmo encapsulado com a malha de titânio, o sensor apresenta sensibi-

lidade satisfatória para a aplicação desejada. O sensor foi capaz de detectar forças inferiores à

0,1 N, além de apresentar boa linearidade para a faixa de carregamentos testados.

O sensor proposto foi implantado em um animal vivo e seus resultados são descritos

nos trabalhos de Karam (2015a), Kalinowski et al. (2017). O sinal adquirido foi aplicado a um

algoritmo de classificação de padrões baseado em árvores de decisão para identificar o processo

de mastigação de diferentes alimentos, descrito com mais detalhes na pesquisa de Pegorini et

al. (2015).

A pesquisa teve aprovação do Comitê de Ética no Uso de Animais da UTFPR. Foi

utilizado um bezerro de 4 meses de idade e 160 Kg, o animal passou por 24 horas de jejum,

para que a cirurgia pudesse ser realizada. O sensor foi previamente esterilizado por autoclave. O

local de fixação do sensor foi determinado a partir de estudos anteriormente realizados (SILVA

et al., 2005; RAMOS et al., 2011).

Após 7 dias da cirurgia, quando o animal não apresentou mais sinais inflamatórios, os

dados foram coletados durante a mastigação de diferentes alimentos. O animal se alimentando

com o sensor implantado pode ser visto na Figura 4.17. A Figura 4.18 mostra em detalhe o

padrão do sinal para a mastigação de ração, feno e para a ruminação.

A Figura 4.19 mostra a força em relação ao tempo durante a mastigação de ração por

um perı́odo de tempo maior, aproximadamente 8 minutos, demonstrando que não há alterações

na linha base do sinal, o que indica que não houve flutuações de temperatura, como esperado

de um animal em estado de homeostasia.

Como resultado da aplicação foi possı́vel verificar que o biossensor desenvolvido é

adequado para aquisição de dados durante movimentos mastigatórios de um animal vivo. Os

sinais adquiridos permitiram a interpretação de diferentes padrões mastigatórios, com diferentes
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Figura 4.17: Bezerro se alimentando com o sensor implantado, 7 dias após a cirurgia.

Fonte: Kalinowski et al. (2017).

Figura 4.18: Padrão do sinal para mastigação de ração, feno e para a ruminação, demonstrado
pela variação da força em relação ao tempo.

Fonte: Kalinowski et al. (2017).
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Figura 4.19: Sinal referente à mastigação de ração, em um perı́odo de aproximadamente 8 minutos,
demonstrando que não há alterações na linha base do sinal.

Fonte: Kalinowski et al. (2017).

magnitudes de força e frequência, associados ao processo de mastigação animal.

A partir dessa aplicação, pode-se concluir que o biossensor desenvolvido pode aju-

dar a entender o comportamento do tecido ósseo em situações especı́ficas, como a análise do

movimento mastigatório durante a dinâmica de pastejo animal.

A boa aplicabilidade do sensor calibrado e caracterizado neste trabalho, para analisar

deformações ósseas em mandı́bulas bovinas, também é descrita nos trabalhos de Karam et al.

(2015b) e Kalinowski et al. (2016).
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5 CONCLUSÕES E TRABALHOS FUTUROS

Nesta dissertação foi apresentado o estudo de calibração e caracterização de um bi-

osensor que utiliza uma malha de titânio como transdutor, e redes de Bragg em fibras óticas

como elemento sensor. Os resultados apresentados demonstram a viabilidade do sistema sensor

desenvolvido em medidas onde os nı́veis de deformação são considerados pequenos, que no

caso deste trabalho, é viável para medir deformações ósseas. Esse sensor é também, adequado

para fixação em regiões irregulares e biocompatı́vel, ideal para aplicações in vivo.

Foram apresentadas simulações em um programa para caracterização do comporta-

mento da malha de titânio, e ensaio experimental para caracterização e calibração do sensor

encapsulado.

As simulações realizadas ajudaram a definir qual a melhor região da malha de titânio

deveria ser colado o elemento sensor, a FBG. Ficou definido que a região central dos orifı́cios,

na metade útil da malha é mais adequada para a colagem do sensor pois apresenta região ho-

mogênea de concentração de tensões.

As simulações também foram úteis para definir a melhor configuração de colocação

dos parafusos para fixar a malha de titânio ao tecido ósseo. Definiu-se que a configuração que

utiliza apenas 2 parafusos de forma desalinhada é a mais adequada pois essa forma de fixação

proporciona maior deformação na região da colagem do sensor, sendo assim mais sensı́vel, além

de que utiliza apenas dois parafusos, o que diminui o estresse cirúrgico ao animal.

E por fim, com a simulação, ainda pode-se verificar que a malha de titânio fixada ao

osso animal na região de interesse, com a força sendo aplicada na mandı́bula bovina e não

diretamente à malha, mantém o comportamento das tensões na malha.

A calibração dos sensores no ensaio experimental demonstraram uma boa sensibili-

dade, pois foi capaz de detectar e distinguir forças inferiores a 0,1 N. Apresentou coeficiente de

carga de 77 pm/N na média dos 5 sensores. Também identificou uma boa linearidade, a relação

entre deformação mecânica e comprimento de onda apresentou um coeficiente de correlação de

0,999 na média dos 5 sensores. Sua incerteza expandida calculada foi 0,07 N. Além de uma
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boa repetibilidade, apesar de os sensores não apresentarem exatamente o mesmo coeficiente de

força, a diferença entre eles para pequenas deformações é pequena.

Este biosensor apresenta vantagens, além de sua alta sensibilidade, linearidade, ta-

manho reduzido, biocompatibilidade e imunidade à interferência eletromagnética, destaca-se

também a forma automatizada na aquisição e processamento dos dados, além da necessidade

de um procedimento minimamente invasivo para seu implante no animal.

Segundo as pesquisas e análises propostas nesta dissertação, o sensor FBG encapsu-

lado apresentou-se como uma boa alternativa para análise de estruturas ósseas, em especial na

análise da biomecânica e processo mastigatório de animais de pastejo.

A partir desta pesquisa, pode-se afirmar que o biosensor desenvolvido pode ajudar a

compreender o comportamento do tecido ósseo em situações bem especı́ficas, como na análise

dos movimentos mastigatórios de animais. Futuramente também poderá ser utilizado para ana-

lisar outros eventos que acometem o tecido ósseo como fraturas e processos degenerativos, além

de auxiliar no estudo da biomecânica e desenvolvimento de próteses.

5.1 CONSIDERAÇÕES FINAIS

Todo o trabalho foi desenvolvido com a utilização de redes de Bragg em fibra ótica

gravadas pelo grupo de pesquisa em Dispositivos Fotônicos e Aplicações da Universidade tec-

nológica Federal do Paraná – UTFPR.

5.2 TRABALHOS FUTUROS

É interessante que o desenvolvimento do biosensor seja sempre continuado para que o

mesmo tenha possibilidades de aplicações variadas. Algumas aplicações mostram-se promisso-

ras para a utilização do sistema sensor desenvolvido.

Na área de pecuária de precisão, o monitoramento do consumo de alimentos por ani-

mais de pastejo ajuda a determinar a produtividade das pastagens e, também, fornece indicações

sobre a nutrição animal, crescimento e saúde. Os movimentos mastigatórios são utilizados nessa

análise através da mensuração da deformação óssea na região da mandı́bula, a caracterização

dos padrões mastigatórios são importantes para novos avanços em tecnologia. É importante

que para essa aplicação se estabeleçam as caracterı́sticas especı́ficas dos alimentos fornecidos,

como a concentração de fibras e concentração hı́drica de cada alimento. Portanto a aplicação in

vivo nesse grupo de animais desperta interesse como método alternativo que permite identificar
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diferentes aspectos envolvidos no processo de pastejo desses animais.

Na área fisiológica e biomecânica, o sensor desenvolvido pode ser aplicado ao tecido

ósseo para caracterizar seu comportamento quando submetido à cargas mecânicas e como o

sinal é transmitido às células para se depositarem, manterem-se ou removerem-se, pois esses

processos ainda não estão totalmente esclarecidos. Validar uma teoria experimentalmente é uma

tarefa complexa e as técnicas experimentais convencionais apresentam limitações. Um projeto

nessa área permitiria obter conhecimento cientı́fico sobre os mecanismos de diferenciação dos

tecidos através do uso de modelos numéricos e experimentais in vivo e in vitro.

Além da análise do tecido ósseo diretamente, o sensor desenvolvido também pode

ser aplicado em dispositivos implantados ao corpo, como exemplo as próteses, essa aplicação

certamente auxiliaria no desempenho das atividade de reabilitação e procedimentos médicos.
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GALVÃO, J. R. et al. Strain mapping in carbon-fiber prosthesis using optical fiber sensors.
IEEE Sensors Journal, v. 17, n. 1, p. 3–4, 2017.
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APÊNDICE A -- RESULTADOS DA ANÁLISE ESTATÍSTICA

Tabela A.1: Média das 10 medições em relação à carga aplicada para os 5 sensores, e Incerteza
Padrão (I.P.). Valores utilizados para determinar a incerteza da dispersão das amostras.

Carga (N) Sensor 1 (nm) I.P. Sensor 2 (nm) I.P. Sensor 3 (nm) I.P.
0,098 0,0091 0,0012 0,0075 0,0005 0,0087 0,0012
0,196 0,018 0,0014 0,015 0,0013 0,0173 0,0022
0,294 0,027 0,0017 0,023 0,0015 0,0255 0,003
0,392 0,0358 0,002 0,0309 0,0018 0,0329 0,0027
0,49 0,0439 0,0029 0,0384 0,0026 0,041 0,003

0,588 0,0518 0,0034 0,0455 0,003 0,0491 0,0035
Carga (N) Sensor 4 (nm) I.P. Sensor 5 (nm) I.P. Média (nm) I.P.

0,098 0,0069 0,0013 0,0076 0,0012 0,008 0,0008
0,196 0,0142 0,003 0,0145 0,0017 0,0158 0,0015
0,294 0,021 0,0043 0,0214 0,0022 0,0236 0,0023
0,392 0,0283 0,0059 0,0278 0,003 0,0311 0,003
0,49 0,0351 0,0064 0,0339 0,0028 0,0385 0,0037

0,588 0,0418 0,0081 0,0393 0,0036 0,0455 0,0046
Fonte: Elaborada pelo autor.

Tabela A.2: Resultados de cálculos preliminares para determinar a incerteza padrão da reta.
Cálculo Sensor 1 Sensor 2 Sensor 3 Sensor 4 Sensor 5 Média

a 0,001 0 0,001 0 0,002 0,001
b 0,0875 0,0782 0,0818 0,0713 0,065 0,0767

SY 0,016 0,0143 0,015 0,013 0,012 0,014
SX 0,1833 0,1833 0,1833 0,1833 0,1833 0,1833
SY X 0,00047 0,00029 0,0003 0,0002 0,0006 0,00033

Fonte: Elaborada pelo autor.
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Tabela A.3: Resultados de cada etapa da análise estatı́stica para os 5 sensores.
Cálculo Sensor 1 Sensor 2 Sensor 3 Sensor 4 Sensor 5 Média Unidade

u1 0,0011 0,00097 0,0011 0,0026 0,0011 0,002 [nm]

u2 0,00049 0,0003 0,00032 0,0002 0,00062 0,00036 [nm]

u3 0,000289 0,000289 0,000289 0,000289 0,000289 0,000289 [nm]

v 9 9 9 9 9 4 -

uc 0,0012 0,0011 0,0012 0,0026 0,0013 0,0021 [nm]

Ve f 14 13 12 9 15 4 -

t de Student 2,195 2,212 2,231 2,32 2,181 2,869 -

U 0,0026 0,0023 0,0026 0,006 0,0029 0,006 [nm]

U 0,0302 0,0299 0,0322 0,0842 0,0445 0,0785 [N]
Fonte: Elaborada pelo autor.
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