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Resumo

Neste trabalho avaliou-se o comportamento mecanico de diferentes instrumentos en-
dodonticos rotatorios de niquel-titanio utilizando-se o método dos elementos finitos.
Os instrumentos Mtwo 25/.06, RaCe 25/.06, ProTaper Universal S2 e F1 e Hyflex
30/.06 foram submetidos & microtomografia computadorizada para a obtencdo de
modelos tridimensionais de suas geometrias. As condicoes de contorno e carrega-
mento utilizadas foram escolhidas com base na especificacao ISO 3630-1, para testes
de flexao e torgao de instrumentos endodonticos. Uma sub-rotina especifica para
materiais superelasticos foi utilizada para a descricao do comportamento do mate-
rial. Realizou-se uma comparacao entre os resultados numéricos e experimentais em
flexao e torcao para os instrumentos Mtwo, RaCe, ProTaper Universal S2 e F1. A
boa concordancia entre simulacao e experimento indicou que os modelos numéricos
utilizados no estudo eram acurados. Os resultados mostraram que o instrumento
ProTaper Universal F'1 é o menos flexivel, com tensao maxima de 1.185 MPa quando
fletido até 45°. Por outro lado, o instrumento ProTaper Universal F1 apresentou a
maior resisténcia a torcao. O comportamento em flexao do instrumento Mtwo exibiu
uma elevada dependéncia da orientagao da seccao transversal em relacao a diregao
de flexao, mostrando que outros parametros geométricos da seccao, como a simetria,
devem ser considerados além do segundo momento de inércia. O comportamento
do instrumento Hyflex foi avaliado com o uso de diferentes materiais: niquel-titanio
superelastico, niquel-titanio martensitico e ago-inoxidavel. Os resultados apontaram
o instrumento de niquel-titanio martensitico como o mais flexivel e, possivelmente,

mais resistente a fadiga por flexao.

Palavras-chave: Instrumentos endodonticos, ligas de niquel-titanio, comporta-

mento mecanico, método dos elementos finitos.

x1i



Abstract

The mechanical behavior of different nickel-titanium rotary endodontic instruments
was evaluated using the finite element method. Mtwo 25/.06, RaCe 25/.06, ProTa-
per Universal S2 and F1 and Hyflex 30/.06 instruments were scanned by computed
micro tomography aiming to obtain the tridimensional models of their geometries.
The boundary and loading conditions were chosen based on the specification ISO
3630-1, for bending and torsion tests of endodontic instruments. A specific subrou-
tine for superelastic materials was used to describe the behavior of the material. A
comparison among the numerical and experimental results was performed for Mtwo,
RaCe, ProTaper Universal S2 and F1 instruments. The good agreement between
simulation and experiment indicated the accuracy of the numerical models used in
this work. Based on the results, ProTaper Universal F1 instrument was the le-
ast flexible, presenting a maximum stress of 1,185 MPa when bent until 45°. On
the other hand, ProTaper Universal F'1 instrument presented the highest torsional
strength. The behavior of the Mtwo instrument under bending presented a strong
relationship between the orientation of the cross-section and the direction of the
bending load, showing that other geometrical parameters of the cross-section, such
as the symmetry, must be considered than just the second moment of inertia. Hyflex
instrument’s behavior was evaluated using different materials: superelastic nickel-
titanium, martensitic nickel-titanium and stainless steel. The results indicated that
the instrument made of martensitic nickel-titanium is the most flexible and, proba-

bly, the most fatigue resistant.

Key Words: Endodontic instruments, nickel-titanium alloys, mechanical behavior,

finite element method.
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Capitulo 1
Introducao

Instrumentos endodonticos rotatérios, confeccionados a partir de fios superelasti-
cos de niquel-titanio, representam um importante avanco na terapia endodontica,
pois apresentam diversas vantagens quando comparados aos instrumentos fabrica-
dos em aco inoxidavel. Entre elas, estao uma maior flexibilidade, menos aberragoes
durante a formatacao de canais radiculares e menor tempo de procedimento. Estas
vantagens estao intimamente relacionadas com uma propriedade chamada superelas-
ticidade, presente em ligas niquel-titanio equiatomicas. A superelasticidade é uma
propriedade tipica de materiais que apresentam o efeito memoria de forma e confere
ao material um comportamento elastico nao-linear, permitindo que o mesmo sofra
grandes deformagoes com um minimo de deformacao plastica residual apds a reti-
rada da carga. Este comportamento é explicado por uma transformacao reversivel
no estado solido a partir de uma fase chamada austenita para uma nova fase cha-

mada martensita sob a aplicacao de tensao.

Apesar de suas vantagens, a fratura dos instrumentos endodonticos de niquel-titanio
permanece sendo uma preocupacao na pratica clinica. A fratura desses instrumentos
pode ocorrer por sobrecarga de torcao ou fadiga por flexao durante a preparacao de
canais curvos. A fratura por torcao ocorre quando a ponta do instrumento é presa
as paredes do canal enquanto a haste continua a girar. A fadiga por flexao acontece
quando o instrumento gira em um canal curvo e é submetido a um nimero excessivo
de ciclos de tracao e compressao na regiao de curvatura maxima do canal. Logo,
além da flexibilidade, a resisténcia a torcao e a fadiga sao propriedades essenciais

para o bom desempenho desses instrumentos.

Recentemente, a analise do comportamento mecanico de instrumentos endodonticos

de niquel-titanio através do método dos elementos finitos vem despertando grande
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interesse. A maioria dos trabalhos que abordam o comportamento desses instrumen-
tos em flex@ao e torgcao tem como base testes mecanicos em laboratério. A grande
vantagem do método dos elementos finitos reside no fato de que nao hé a necessi-
dade de intimeros corpos de provas para realizacao de testes ou excessivas horas de
ensaios experimentais. Além disso, esse método permite o acesso a informacoes que
sao muito dificeis de serem obtidas em laboratério, como a distribuicao de valores
de tensao ao longo dos instrumentos, de grande importancia no estudo da fadiga dos

mes1mos.

Embora alguns trabalhos sobre instrumentos de niquel-titanio tenham sido publi-
cados utilizando o método dos elementos finitos, este tema ainda carece de mais
aprofundamentos e esclarecimentos. Principalmente com relacao as condigoes de
contorno utilizadas e a influéncia do material sobre as propriedades dos instrumen-
tos. Logo, neste trabalho fez-se o uso do método dos elementos finitos para estudar
diferentes aspectos dos instrumentos endodonticos de niquel-titanio e sua relagao
com o comportamento mecanico apresentado por eles. Realizou-se a validagao dos
modelos numéricos diretamente com resultados experimentais de torcao e flexao,
algo que, dentro do nosso conhecimento, ainda nao foi realizado na literatura. Além
da influéncia de aspectos geométricos, avaliou-se a influéncia do niquel-titanio mar-
tensitico, como material constituinte, sobre o comportamento mecanico dos instru-

mentos.



Capitulo 2

Objetivos

Este trabalho teve como objetivo geral avaliar o comportamento mecanico de dife-
rentes instrumentos endodonticos de niquel-titanio sob condicoes de flexao e torcao
através do método dos elementos finitos. Para tal, os seguintes objetivos especificos

foram propostos:

e Avaliar a influéncia da geometria de diferentes instrumentos endodonticos de

niquel-titanio superelastico em seu comportamento sob flexao e torcao.

e Comparar os resultados obtidos por simulacao numérica com resultados obti-

dos em ensaios experimentais.

e Avaliar a influéncia do uso da liga niquel-titanio no estado martensitico como
material constituinte sobre o comportamento de um instrumento endodontico

em flexao e torcao.
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Revisao bibliografica

3.1 Ligas Ni-Ti

As ligas com memoria de forma (LMF) sdo materiais fascinantes do ponto de vista
da metalurgia fisica, pois apresentam efeito memoéria de forma (EMF) e superelas-
ticidade (SE), também conhecida por pseudoelasticidade, propriedades que nao sao
encontradas em metais e ligas metélicas convencionais. O EMF ¢é caracteristico de
ligas que exibem transformacao martensitica, onde deformagoes pseudoplasticas na
fase de baixa temperatura dessas ligas sao recuperadas por meio da transformacao
reversa ocasionada pelo aquecimento acima de uma temperatura critica. Ja a SE é
um caso particular do EMF, presente na fase de alta temperatura das ligas, onde

grades deformagoes nao lineares (até 18%) podem ser recuperadas pela simples re-

tirada da carga aplicada (OTSUKA; WAYMAN, 1998).

O EMF foi descoberto em uma liga Au-47,5at.%Cd! por Chang e Read (1951), mas
sua popularidade foi alcancada somente com sua descoberta em uma liga Ni-Ti equi-
atomica por Buehler et al. (1963), no Naval Ordnance Laboratory (NOL) em Silver
Spring, Maryland, EUA. Nesse meio tempo, o EMF também foi descoberto na liga
In-T1 (BASINSKI; CHRISTIAN, 1954), porém sem despertar igual interesse da co-
munidade cientifica (OTSUKA; REN, 2005). Além das ligas Ni-Ti, somente as LMF
a base de cobre e a base de ferro encontram usos préticos no mercado (SUZUKI,
1998).

A fabricacao das ligas Ni-Ti engloba as seguintes etapas: (1) fundicdo da liga, (2) for-

jamento e laminagao a quente, (3) trefilacao a frio, (4) conformagao e (5) tratamento

!Todas as composicoes serdo expressas em termos de porcentagem atdmica neste trabalho, assim
“at.%” seré omitido a partir deste ponto, como “Au-47,5Cd”
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de memdria de forma. (1) Devido a alta reatividade do titdnio com o oxigénio, a
liga Ni-Ti geralmente é fundida em alto vicuo, em cadinhos de grafita ou cal (CaO),
através de métodos de fusao por inducao de alta frequéncia. Outros métodos de
fusao também podem ser aplicados, como fusao por feixe de elétrons, fusao a arco
com protegao de argdnio ou fusdo a arco de plasma. A grande vantagem da fusdo
por inducao é o controle da composicao quimica, uma vez que pequenas variagoes
no teor de niquel da liga equiatomica Ni-Ti influenciam enormemente suas tempe-
raturas de transformacao, como sera discutido em capitulos subsequentes. Apéds a
fusdo, o material é vertido no molde de fundicdo, ainda sob alto vacuo. (2) Depois
de solidificado, o material é forjado e laminado a quente na forma de barras ou pla-
cas. A trabalhabilidade das ligas Ni-Ti é melhorada com o aumento da temperatura,
embora a reatividade da superficie com o oxigénio também aumente paralelamente.
Assim, a temperatura 6tima para o trabalho a quente é em torno de 800°C. (3) Em
seguida, o material é trefilado a frio, sendo uma das etapas mais dificeis na fabri-
cagao da liga Ni-Ti, uma vez que a trabalhabilidade a frio desses materiais é baixa.
Essa trabalhabilidade esta relacionada intimamente com seu teor de niquel, sendo
diminuida com o aumento desse teor. O trabalho a frio torna-se especialmente dificil
quando a liga apresenta teores de niquel acima de 51%. Em muitos casos, é neces-
sario empregar-se recozimentos intermediarios. (4) A liga Ni-Ti é entao conformada
em sua forma final (fios, molas, etc.) e passa para a etapa final de fabricacao, o
tratamento de memorizacao de forma. (5) Aqui o material é mantido na sua forma
final para que memorize esta forma. O tratamento é realizado em temperaturas na
ordem de 350-450°C (SUZUKI, 1998). Mais detalhes sobre o tratamento térmico
de memoria de forma e sua influéncia sobre o comportamento das ligas Ni-Ti serao

discutidos ao longo deste trabalho.

As ligas Ni-Ti encontram aplicagao em diversos segmentos, sendo os principais a
industria de atuadores, acoplamentos, médica e odontolégica. A primeira aplicacao
em grande escala das ligas Ni-Ti aconteceu em 1971, na forma de um acoplamento
para conexao de tubos hidraulicos de titanio em avidces Grumman F-14. Desde entao,
ligas Ni-Ti, com adicao de elementos como ferro ou nidbio, vem sendo usadas em
acoplamentos com base na contragao/expansao que se observa nesses materiais como
decorréncia das transformagoes martensiticas através de mudancas na temperatura
(MELTON, 1990). Estas mudangas de fases observadas nas ligas Ni-Ti permitem
alteracoes geométricas de tal forma as principais aplicacoes desses materiais tem
sido na industria de atuadores térmicos, dispositivos capazes de converter energia

térmica em energia mecanica e, assim, gerando forga e deslocamento (OHKATA,;
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SUZUKI, 1998).

Outras aplicacoes de destaque das ligas Ni-Ti nos dias atuais encontram-se no campo
da medicina e odontologia. Isso se deve, principalmente, ao fato desses materiais
apresentarem biofuncionalidade e biocompatibilidade. A biofuncionalidade se refere
a habilidade de um biomaterial em exercer certa fungao por um determinado pe-
riodo no organismo. Ja a biocompatibilidade é a habilidade que os materiais tém em
serem nao toxicos durante o seu tempo de implante (MIYAZAKI, 1998). Muitos sao
os usos das ligas Ni-Ti na medicina, entre os principais estao placas de fixacao dssea
utilizadas em regioes de fratura e stents para proteses endovasculares. Na odontolo-
gia, além da aplicagdo em instrumentos endodonticos, o uso de fios ortodonticos de

Ni-Ti ja é uma constante.

Na Tabela 3.1 é feita uma comparacao entre algumas propriedades da liga Ni-Ti
de composicao aproximadamente equiatomica e do ago inoxidavel austenitico. A
variacao muito elevada no valor do médulo de elasticidade da liga Ni-Ti se deve ao
fato do mesmo poder estar no estado martensitico (baixo médulo de elasticidade)

ou no estado austenitico (elevado médulo de elasticidade).

Tabela 3.1: Comparacao entre algumas propriedades das ligas Ni-T1i, de composi¢ao
aproximadamente equiatomica, e do aco inoxidavel austenitico.

Propriedade Ni-Ti Acgo inoxidavel
Deformagao recuperavel 8,0% 0,8%
Biocompatibilidade Excelente Boa
Moédulo de elasticidade  28-83 GPa 193 GPa
Densidade 6,45 ¢/cm® 8,03 g/cm?
Magnético Nao Nao

Limite de resisténcia 1240 MPa 760 MPa

3.1.1 Sistema Ni-Ti

O diagrama de fases Ni-Ti foi alvo de grande controvérsia por mais de trinta anos
até ser estabelecido um consenso a seu respeito (OTSUKA; REN, 2005), apds o es-
tudo de inimeros pesquisadores (DUWEZ; TAYLOR, 1950; PURDY; PARR, 1961;
KOSKIMAKI et al., 1969; WASILEWSKI et al., 1971). Atualmente, o diagrama
de fases mais confidvel a respeito deste sistema é o publicado por Massalski et al.
(1990) mostrado na Figura 3.1. Para ligas Ni-Ti com EMF, apenas a regiao na

vizinhanga do composto TiNi apresenta real interesse, sendo a discussao a seguir
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baseada somente nesta parte do diagrama.
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Figura 3.1: Diagrama de fases Ni-Ti. Adaptado de Massalski et al. (1990).

Nota-se que a fronteira da regiao TiNi, no lado rico em Ti, é praticamente vertical.
Em contrapartida, a fronteira do lado rico em Ni decresce com o abaixamento da
temperatura (OTSUKA; REN, 2005) e abaixo de 600°C a regiao TiNi nao é mos-
trada, porém é aceito que esta regiao se encontra na composicao aproximadamente
equiatomica, entre Ti-50Ni e Ti-50,5N1 (SABURI, 1998).

Ligas Ni-Ti com porcentagem atomica de niquel acima de 50,5% se decompoem em
resfriamento lento a partir de altas temperaturas ou através de envelhecimento em
temperatura abaixo de 700°C depois de resfriamento rapido. Por exemplo, uma
liga com composicao Ti-52Ni se decompoe na forma mostrada nas curvas tempo-
transformagao-temperatura (TTT) da Figura 3.2, quando sao envelhecidas em varias
temperaturas depois de um resfriamento rapido a partir de 1000°C. De acordo
com a Figura 3.2, observa-se que existem trés intervalos de temperatura bastante

caracteristicos do processo de decomposigao:

1. envelhecimento em temperaturas abaixo de 680°C
TiNi — TiNi 4+ TisNiy — TiNi + Ti;Nig — TiNi + TiNi3
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2. envelhecimento em temperaturas entre 680°C e 750°C
TiNi — TiNi + TisNiz — TiNi + TiNij

3. envelhecimento em temperaturas entre 750 °C e 800°C
TiNi — TiNi + TiNis.

b o OTiNi ® TiNi+TizNig
ATiNi+TigNig+TipNig ATiNi+TigNig
900 OTiNi+TipNig+TiNi3 W@TiNi+TiNig3
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Figura 3.2: Curvas TTT de uma liga Ti-52Ni. Adaptado de Nishida et al. (1986).

Assim, para todos os trés intervalos de envelhecimento, o produto final de decompo-
sicao é a mistura de TiNig e TiNi. As fases TizNiy e TisNiz sao fases metaestaveis

que surgem na ordem de aumento do teor de niquel nas fases produto, como pode
ser observado na Figura 3.2 (SABURI, 1998).

A fase TiNi, também chamada de fase [, possui uma estrutura cubica do tipo B2
(CsCl), com um parametro de rede de 0,3015 nm em temperatura ambiente (Figura
3.3). Esta fase desempenha um papel fundamental na transformacao martensitica e,
consequentemente, no EMF, como serd discutido posteriormente (PHILIP; BECK,
1957).

A fase TiNiz possui uma estrutura hexagonal do tipo DOs4, com parametros de rede
a = 0,51010 nm, ¢ = 0,83067 nm e ¢/a = 1,6284. A fase TiyNiz possui estruturas
cristalinas distintas dependendo da temperatura, ja que é um composto que também
sofre transformacao martensitica. A fase de alta temperatura do composto TisNis
é tetragonal, grupo espacial I4/mmm, com parametros de rede a = 0,3095 nm e ¢
= 1,3585 nm, enquanto a fase de baixa temperatura possui estrutura ortorrombica,
grupo espacial Bbmm, com parametros de rede ¢ = 0,4398 nm, b = 0,4370 nm e ¢

= 1,3544 nm (MUELLER; KNOTT, 1963).
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P Oni

Figura 3.3: Representacao da célula unitaria da fase (: estrutura cubica do tipo B2.

A fase TizNiy, possui uma estrutura romboédrica, com parametros de rede a =
0,670 nm e @ = 113,8° e grupo espacial R3, apresentando-se na forma de precipi-
tados lenticulares na matriz da fase 5. Esta estrutura deriva da matriz B2 através
da substituicao de dtomos de Ti por Ni. Como consequéncia, formam-se precipita-
dos coerentes com a matriz B2 (Figura 3.4), produzindo campos de tensao ao seu
redor. Estes precipitados sao gerados nos estagios iniciais do envelhecimento e de-
sempenham um papel importante no EMF, endurecendo a matriz e melhorando a
recuperabilidade da mesma.(SABURI, 1998).

e |
<111} | |

[

I

Figura 3.4: Representacao esquematica da distor¢ao de rede ocasionada pela preci-
pitagao de TizNig (TADAKI et al., 1986).

3.1.2 Transformacao martensitica em ligas Ni-Ti

Como o EMF e a SE estao intimamente relacionados a transformagao martensitica
(TM), a compreensao desse tipo de transformagao torna-se necessaria. A TM é uma
transformacao de fase adifusional dos s6lidos, onde os atomos se movem cooperativa-
mente e, frequentemente, através de um mecanismo de cisalhamento. Usualmente,
a fase de origem ou de alta temperatura (austenita) é cubica e a fase de baixa tem-
peratura (martensita) tem uma menor simetria. A TM é esquematicamente exibida

na Figura 3.5. Quando um sélido ¢é resfriado a uma temperatura abaixo de um valor
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critico, a TM inicia-se através de um mecanismo de cisalhamento, dando origem a
uma regiao com uma nova estrutura cristalina. A essa regiao é dado o nome de vari-
ante de martensita. Uma vez que a martensita tem menor simetria, muitas variantes
podem ser formadas a partir da fase de origem, apresentando a mesma estrutura en-
tre si, porém, com diferentes orientacoes. Ao contrario do que acontece nos agos, a
TM em LMF ¢ usualmente termoelastica e reversivel. Logo, se a temperatura for
aumentada, levando a instabilidade da martensita formada, a transformagcao reversa
(TR) iré ocorrer, havendo a reversdo da martensita em austenita com a mesma ori-

entacao original (OTSUKA; WAYMAN, 1998).
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Figura 3.5: Transformacao martensitica: (a) estrutura totalmente austenitica; (b)
formagcao de uma variante de martensita separada da fase austenita por uma interface
também conhecida como plano de habito; (c) crescimento da variante de martensita;
(d) estrutura totalmente martensitica. Adaptado de Wayman e Duerig (1990).

Segundo Otsuka e Ren (1999), a forga motriz para a ocorréncia da TM é a diferenca
de entropia entre as fases austenita e martensita. Sabe-se que um estado de baixa
entropia é favorecido em baixas temperaturas e que um estado de alta entropia é
favorecido em temperaturas mais elevadas. Além disso, a austenita possui entropia
vibracional maior que a martensita. Logo, a transformacao de um estado de alta
entropia (austenita) para um estado de baixa entropia (martensita) ocorrera em al-

guma temperatura.
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Como a TM é uma transformacao de primeira ordem, ela acontece por nucleacao e
crescimento. Além disso, a TM esta associada a uma mudanca de forma, mostrada
na Figura 3.6(a), gerando uma zona de alta deformacao ao redor da variante de
martensita que estd inserida na matriz de austenita. Para o processo de nucleacao e
crescimento, ¢ muito importante que essa deformacao gerada seja reduzida. Existem
duas maneiras possiveis de reducao dessa deformagao: por escorregamento ou por
maclagao - Figura 3.6(b) e (c), respectivamente. Estes mecanismos de acomoda-
¢ao de deformacao sao conhecidos como deformacoes invariantes de rede, pois nao
resultam em qualquer alteragao na estrutura cristalina da martensita. Seus efeitos
formam a chamada subestrutura da martensita, caracterizada pela presenca de des-
locagoes no interior das variantes, quando a deformacao invariante da rede ocorre
por escorregamento, ou por falhas de empilhamento, quando o mecanismo de de-
formacao invariante é a maclagdao. Independente do mecanismo de acomodacao, a
estrutura martensitica é mantida, mas a forma macroscépica do sélido permanece
igual a original de estrutura austenitica. A maclagao é um mecanismo de acomoda-
¢ao reversivel, nao envolvendo quebra de ligacoes, ao contrario do escorregamento.
Logo, para que o EMF ocorra, é necessario que a acomodacao seja totalmente re-
versivel, tornando a maclagao o principal mecanismo de acomodagao para as LMF
(WAYMAN; DUERIG, 1990; OTSUKA; WAYMAN, 1998).

(2) / /
(®) [ ]

austenita martensita

Figura 3.6: Representacao esquematica dos tipos de deformacao invariante de rede
que ocorrem na transformagao martensitica: (a) mudanga de forma na transformagao
martensitica; (b) acomodagao de deformacgoes por escorregamento; (c¢) acomodagao
de deformacoes por maclagao.

No processo de acomodacao por maclagao, sao criadas regioes com configuragoes
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energeticamente equivalentes e com diferentes orientacoes locais. Tais regides sao
rotagdes e/ou imagens especulares umas das outras. Essas regioes possuem interfaces
coerentes entre si, denominadas contornos de macla (Figura 3.7). Esses contornos
sao locais de energia relativamente baixa e, devido a coeréncia atomica, podem se
mover com facilidade pela aplicacao de tensao. A anélise cristalografica mostra que
contornos entre variantes de martensita também se comportam como contornos de
maclas, isto é, as préprias variantes individuais de martensita sao maclas em relagao
as variantes adjacentes. Logo, o termo contorno de macla, pode se referir tanto
aos contornos entre as maclas que formam a subestrutura da martensita quanto aos
contornos de variantes. A existéncia de multiplas variantes combinadas na forma
de maclas se deve ao fato de que os mecanismos de deformagao invariante de rede
(maclag@o) nao sao suficientes para aliviar toda a deformacao ocasionada pela TM.
Assim, para eliminar a deformacao global ocasionada pela TM, multiplas variantes
se combinam resultando no processo chamado auto-acomodagao da martensita (OT-
SUKA; REN, 2005). A TM resulta em até 24 diferentes modos, com 24 diferentes
planos de habito, resultando na formacao de variantes de martensita com até 24
orientacoes diferentes. Usualmente, durante a TM, duas ou quatro variantes sao
formadas lado a lado, no intuito de favorecer o processo de auto-acomodacao da
martensita (WAYMAN; DUERIG, 1990; OTSUKA; WAYMAN, 1998).

contorno de
macla

Figura 3.7: Representacao esquematica de um contorno de macla.

A aplicacdo de uma tensao ira resultar na movimentacao de contornos de variantes,
promovendo o crescimento das variantes que estao favoravelmente orientadas em
relacao a diregao de aplicacao da tensao em detrimento das outras variantes menos
favoravelmente orientadas nessa direcao. A esse processo é dado o nome de reori-

entacdo da martensita. Concomitantemente, também ocorre a movimentacao dos
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contornos entre as maclas que formam a subestrutura da martensita, gerando o pro-
cesso conhecido por demaclacao (WAYMAN; DUERIG, 1990). Na Figura 3.8 estao
ilustrados os processos de demaclacao e reorientagao da martensita, resultantes da

aplicacao de tensao.

contorno contorno
demacla dewvariante

'

® (d)

Figura 3.8: Representagao esquematica dos processos decorrentes da aplicacao de
tensdo na estrutura martensitica: (a) estado nao deformado; (b) acomodacao de
maclas e formagao de maclas compostas; (c¢) reorientagdo da martensita; (d) re-
orientagao adicional e demaclagdo da martensita; (e) processo de demaclacao; (f)
geracao de deslocagoes pela deformacao adicional. Adaptado de Liu et al. (1999).

A TM nao ocorre em uma temperatura tnica, mas em um intervalo de temperaturas
que varia para cada liga. Na Figura 3.9 sao mostradas as temperaturas de inicio
e fim da TM durante o resfriamento, Ms e Mf respectivamente, e as temperaturas
de inicio e fim da TR durante o aquecimento, As e Af respectivamente. A histerese
apresentada pelas transformacoes estd associada ao atrito gerado pelo movimento
dos contornos de macla e variantes, e pode ser interpretada como a energia dissipada
pelo sistema durante o ciclo TM e TR. A magnitude dessa histerese varia de acordo
com a liga, mas valores de 20 a 40°C sao muito comuns em LMF (WAYMAN; DU-
ERIG, 1990).
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Figura 3.9: Temperaturas de inicio e fim da transformacao martensitica e da trans-
formagao reversa.

Nas ligas Ni-Ti, de composicao aproximadamente equiatomica, a austenita é a pro-
pria fase 3, de estrutura B2, descrita anteriormente. Durante a TM, a fase [ se
transforma em martensita B19’, que possui estrutura monoclinica e é pertencente
ao grupo espacial P2;/m. Os parametros de rede para uma liga Ti-49,2Ni sao: a
= 0,2898 nm, b = 0,4108 nm, ¢ = 0,4646 nm e [ = 97,78° e sao dependentes da
composicao (OTSUKA; WAYMAN;, 1998). A estrutura da fase B19’ é mostrada na
Figura 3.10.

Figura 3.10: Representagao da célula unitéria da martensita B19’ (OTSUKA; REN,
2005).

As temperaturas de transformacao estao fortemente atreladas a composi¢cao quimica
da liga. No caso das ligas Ni-Ti, um pequeno aumento no teor de niquel (menor
que 1%) causa a diminui¢ao das temperaturas de transformacao (OTSUKA; REN,
2005). Em muitos casos, Af pode ser diminuida para valores abaixo da temperatura

ambiente, obtendo-se uma estrutura austenitica em temperatura ambiente.
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Em ligas Ni-Ti de composicao aproximadamente equiatomica que passaram por re-
cozimento pleno, a TM ocorre em uma etapa, B2 — B19’. Entretanto, em ligas
Ni-Ti que foram submetidas a tratamentos de envelhecimento, tratamentos termo-
mecanicos ou ainda possuem em sua estrutura outros elementos de liga, a TM pode
ocorrer em duas etapas, B2 — R — B19’, como mostram as curvas de calorimetria
exploratéria diferencial (DSC) na Figura 3.11. A curva superior mostra o resfri-
amento do material de aproximadamente 75 a -30°C. O primeiro pico apresenta
uma transicao exotérmica que representa a TM B2 — R, entre as temperaturas de
inicio e fim de formacao da fase R, Rs e Rf respectivamente. O pico exotérmico
seguinte representa a TM R — B19’. A curva inferior apresenta um vale endotér-
mico, caracterizando a TR. A fase R possui estrutura trigonal e também é resultado
de uma TM. A transformagao B2 — R pode ser associada a diferentes fenomenos:
geracao de campos de tensao ao redor de precipitados coerentes TizNiy em ligas que
passaram por tratamento de envelhecimento, campos de tensao ao redor de desloca-
¢oes induzidas por tratamentos termomecanicos anteriores ou pela adigao de ferro
ou aluminio (SABURI, 1998; STROZ, 2002). A transformacao B2 — R apresenta
uma histerese muito pequena (aproximadamente 1,5°C) o que favorece a aplicagao
do material em atuadores térmicos (OTSUKA, 1990).
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Figura 3.11: Curvas DSC de uma liga Ni-Ti de composicao aproximadamente equi-
atomica.

A TM néao ocorre somente pelo abaixamento da temperatura. A martensita também
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pode ser formada em temperaturas acima de Ms (ou Af) se uma tensao for aplicada,
dando origem a chamada martensita induzida por tensao (MIT). Nestes niveis de
temperatura, a MIT é estavel somente sob aplicacao tensao. Assim, com a retirada
da carga, a martensita torna-se instavel, promovendo a TR para a austenita mais
estavel nessas temperaturas. Neste caso, a energia cedida ao sistema para promover
a TM nao é mais térmica e sim mecanica. Ao contrario da TM induzida termi-
camente, onde variantes com diferentes orientagoes se auto-acomodavam, na TM
induzida por tensao somente as variantes favoravelmente orientadas em relagao a
tensao irao crescer (OTSUKA; WAYMAN;, 1998; AIROLDI et al., 1998). Na Figura

3.12 é esquematizada a TM induzida por tensao.
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Figura 3.12: Representacao esquematica da TM induzida por tensao.

Acima de Ms (ou Af) a tensdo critica para a formagdo da martensita aumenta
linearmente com o aumento da temperatura, uma vez que a austenita se torna cada

vez mais estavel. Esse aumento obedece a relacao de Claucius-Clapeyron:

do AS AH
T T (3:1)

onde o é a tensao uniaxial, T é a temperatura, ¢ é a deformacao de transforma-
¢ao, AS é a entropia de transformacao por unidade de volume e AH é a entalpia
de transformagcao por unidade de volume (WAYMAN; DUERIG, 1990; OTSUKA,
WAYMAN;, 1998).

O aumento da tensao critica para a formacao da martensita acontece até uma tem-
peratura limite, chamada de Md. A partir dessa temperatura, a tensao critica para
a formacao da martensita se torna maior que a tensao critica para promover o es-
corregamento da austenita. Logo, acima de Md nao ha formacao de MIT e sim
deformagao plastica da austenita. A Figura 3.13 exibe este comportamento em

funcao do aumento da temperatura.
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Figura 3.13: Relacao entre tensao critica para a formacao da martensita, tensao
critica para o escorregamento da austenita e temperatura.

3.1.3 Efeito memoéria de forma e superelasticidade

Uma vez entendidos os fendmenos que permeiam a transformacao martensitica em
LMF, torna-se mais claro o entendimento do EMF e da SE.

O EMF, como definido anteriormente, é a recuperacao de deformacoes pseudoplas-
ticas na fase de baixa temperatura por meio da transformacao reversa ocasionada
pelo aquecimento acima de uma temperatura critica. Assim, quando o material é
deformado em temperaturas abaixo de Mf, ou em temperaturas entre Mf e As, é
capaz de recuperar essa deformacao por meio da TR que ocorre em decorréncia de
seu aquecimento acima de Af. A deformagao pode ser de qualquer natureza (tragao,
compressao, flexdo, torgao), desde que acontega abaixo da deformagcao plastica da
martensita reorientada. Caso a deformacao plastica ocorra, a recuperacao da defor-
magao sera incompleta. A Figura 3.14 exibe a representagao esquematica do EMF.
Como pode ser visto, a deformagao da martensita ocorre através do mecanismo de
reorientacao/demaclagao, e a recuperagao da forma acontece por meio da TR da
martensita deformada em austenita (OTSUKA; WAYMAN, 1998; OTSUKA; REN,
2005).

A SE, por sua vez, ocorre em temperaturas acima de Af e abaixo de Md. A alta
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Figura 3.14: Representacao esquematica do EMF.

deformagao recuperavel apresentada por materiais supereldsticos é resultado da in-
dugao de martensita sob tensao que acontece nessa faixa de temperatura. Com a
retirada da carga, a TR subsequente sera percebida macroscopicamente através da
recuperacao da deformacao. Em termos praticos, diz-se que um material é supe-
relastico quando ele apresenta este comportamento em temperatura ambiente, ou

seja, Af estd abaixo da temperatura ambiente.

3.1.4 Comportamento termomecanico das ligas Ni-Ti

O comportamento das ligas Ni-Ti em resposta a aplicacao de uma tensao, segundo
Miyazaki et al. (1981), esté relacionado diretamente a temperatura de deformacao
(Td). Assim, torna-se necesséario o entendimento de trés regimes importantes: de-
formacao abaixo de Mf (Td < Mf), deformagao entre Af e Md (Af < Td < Md) e
deformacao acima de Md (Td > Md).

Td < Mf
Neste caso, o material encontrar-se-a inicialmente com a estrutura da martensita

maclada, composta por iniimeras variantes com diferentes orientagoes. Logo, a de-
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formagao ocorrerd por meio do movimento dos contornos de maclas e variantes (de-
maclagao/reorientacdo), com o crescimento da variante melhor orientada em relagao
a tensao as expensas das outras variantes. Assim, o resultado serd a martensita

reorientada. Na Figura 3.15 é mostrada uma curva tensao-deformagao para uma
liga Ni-Ti abaixo de Mf.
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Figura 3.15: Curva tensao-deformacao para uma liga Ni-Ti de composi¢ao aproxi-
madamente equiatomica com estrutura martensitica.

Com a aplicagao de tensao sobre a martensita maclada e auto-acomodada, inicial-
mente o material experimentard um regime de deformagao elastica (o-a) até o inicio
do patamar (a-b) de reorientagdo da martensita. E nesse patamar onde ocorre a
demaclacao e o crescimento da variante melhor orientada em relacao a aplicacao da
tensao. Com o aumento da tensao, ocorre a reorientacao de martensita maclada
retida (que nao foi reorientada no intervalo a-b) acompanhada de deformagao elds-
tica (b-d). Caso a carga seja removida nesse intervalo, como no caso do ponto ¢, o
material apresentara uma deformacao residual igual a o-¢’. Porém, com o aumento
da temperatura acima de Af, toda a deformacao é recuperada através da TR, ou
seja, o EMF acontece. Com o aumento da tensao além do ponto d, a martensita
sera deformada plasticamente, sendo toda deformagao imposta a partir desse ponto

nao reversivel.

Af < Td < Md

Neste caso o material apresenta-se com estrutura inicialmente austenitica, havendo a
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formacao MIT durante o carregamento. Na Figura 3.16 é exibida uma curva tensao-

deformagao para uma liga Ni-Ti neste intervalo de temperatura.
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Figura 3.16: Curva tensao-deformagao para uma liga Ni-Ti de composicao aproxi-
madamente equiatomica com estrutura inicialmente austenitica.

Primeiramente, a tensao causa somente a deformagao eldstica na austenita (o-a).
O ponto a é denominado tensao critica para a formacao da martensita, e marca o
momento onde a austenita se torna instavel e a MIT comeca a nuclear. Nota-se que
a partir deste ponto um patamar caracteristico (a-b), onde ocorre uma grande defor-
macao e pouco ou nenhum acréscimo da tensao. Este patamar se deve a nucleagao
e crescimento das variantes de MIT. Para continuar a deformagao além do ponto b,
ocorre um acréscimo consideravel na tensao aplicada. No intervalo b-c, é observada a
deformagao elastica da MIT juntamente com a transformacao de eventual austenita
residual em martensita. Apds o ponto ¢, toda a deformacao sera de carater plas-
tico, ou seja, permanente. Porém, com a remocao da carga em qualquer ponto no
intervalo a-c, a TR ird acontecer e o comportamento sera semelhante aquele exibido
pela linha tracejada entre b-a’; exibindo também uma histerese. Com a remocgao da
carga, a MIT torna-se instavel abaixo de um determinado valor de tensao (b’), com

o patamar da TR representado pelo intervalo b’-a’.

Caso haja a presenca de fase R, e a temperatura de deformacao esteja entre Rf e
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Ms, havera um patamar de reorientacao da fase R no intervalo o-a. Esse patamar
representa uma deformagao na ordem de 0,8% (OTSUKA; WAYMAN, 1998).

Td > Md

Como discutidos anteriormente, acima de Md nao ha a indug¢ao de martensita por
tensao. Logo, o material apresentard um comportamento elasto-pléstico caracteris-
tico de metais convencionais, como aquele exibido pela curva tensao-deformacao da
Figura 3.17.

700

600 r Bl

0 1 1 1 1 1 1
0 0.005 0.01 0.015 0.02 0.025 0.03

£ (mm/mm)

Figura 3.17: Curva tensao-deformagao para um metal convencional apresentando
comportamento elasto-plastico.

Algumas observagoes sao pertinentes a partir desses trés comportamentos discutidos.
Quando o material encontra-se entre Ms e As, apresenta estrutura austenitica. Com
a aplicacao de tensao, ocorre a formagao de MIT que, por ser estavel nesse intervalo
de temperatura, permanece apos a retirada da carga. Caso a deformagcao ocorra em
uma temperatura entre Mf e Ms, com variantes de martensita em uma matriz de
austenita, tanto a formacao de MIT estavel quanto a reorientacao de variantes de

martensita ja existentes ird ocorrer.
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3.1.5 Efeito do tratamento termomecanico nas ligas Ni-Ti

Ligas com teor de niquel entre 50-50,5% sao insensiveis a tratamentos térmicos pois
nao apresentam precipitacao de TisNiy. Entretanto, essas ligas sao sensiveis a tra-
tamentos termomecanicos (recozimento abaixo de 500°C apds trabalho a frio). Os
tratamentos termomecanicos sao utilizados pois ligas Ni-Ti de composi¢ao aproxima-
damente equiatomica, quando passam por recozimento pleno, somente apresentam
EMF e SE parciais. Ou seja, em uma temperatura acima de Af, somente parte da
deformacao serd recuperada apds a remocao de uma carga aplicada. A deforma-
¢ao residual sera produto da deformacao pléastica, resultado da movimentacao de
deslocacoes. Logo, o tratamento termomecanico apropriado aumenta a resisténcia
a deformacao plastica em relacao ao material recristalizado, pois cria uma subes-
trutura de deslocagoes na austenita, aumentando assim a tensao necessaria para
promover o escorregamento. Dessa forma, o tratamento termomecanico aumenta
Md, permitindo que a deformagao realizada abaixo de Md seja totalmente reversi-
vel. O recozimento em temperaturas abaixo de 500°C permite o alivio de tensoes

causado pelo trabalho a frio, sem destruir a subestrutura de deslocacoes gerada

(SABURI, 1998).

3.2 Instrumentos endodonticos de Ni-T1

A Endodontia é o ramo da odontologia que lida com o diagndstico e tratamento
de doencas da polpa dentaria, estrutura interna do dente formada por tecido con-
juntivo frouxo altamente vascularizado e inervado (Figura 3.18a). Um tratamento
endodontico consiste, de maneira simplificada, em remover-se todo o tecido afetado
do interior do elemento dentario e, subsequentemente, obturar-se tridimensional-
mente a cavidade formada (WALTON; TORABINEJAD, 2002). Um exemplo de

tratamento endodontico é mostrado na Figura 3.18b.

A etapa de limpeza e formatacao de canais radiculares curvos e atrésicos representa
um problema consideravel no tratamento endodontico, pois erros inadvertidamente
causados, como formacao de degrau, desvio e transporte, podem ocorrer e alterar
a morfologia do canal radicular assim como o prognéstico do caso. Entre outros
fatores, o sucesso da terapia endodontica depende da qualidade da preparagao do
canal radicular (PETTIETTE et al., 2001).

Nas tultimas décadas, houve um aprimoramento consideravel dos instrumentos en-

dodonticos, também conhecidos como limas, utilizados nesta etapa de formatacgao
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Figura 3.18: (a) Regides anatomicas do canal radicular. (b) Etapas do tratamento
endodontico: um dente apresentando inflamacao na regiao apical do canal radicular
passa pela etapa de limpeza e formatacao, onde o tecido inflamado é removido e o
canal formatado com o auxilio de um instrumento endodontico rotatoério. Posteri-
ormente, o canal formatado é obturado.

de canais. Inicialmente, as limas eram manufaturadas em aco inoxidavel e usadas
manualmente. Porém, com o advento das limas de Ni-Ti superelasticas na década
de 1980, estabeleceu-se um novo padrao na pratica clinica (WALIA et al., 1988).
As limas de Ni-Ti sao mais flexiveis que aquelas de aco inoxidavel. Além disso, as
propriedades mecanicas favoraveis dessa liga permitiram novos desenhos de lamina,
sistemas de calibre e conicidade alternativos e a introdugao de movimento rotato-
rio acionado a motor, permitindo uma formatacao do canal mais rapida, eficiente
e com menos erros (GLOSSON et al., 1995). Essas vantagens estdo relacionadas
diretamente a superelasticidade, propriedade presente nas ligas Ni-Ti que permite a

recuperacao quase total de grandes deformagoes.

Atualmente, existem diversos modelos de instrumentos endodonticos disponiveis co-
mercialmente, com geometrias variaveis em termos de diametro da ponta, passo de
rosca (chamado de pitch), conicidade (também chamado de taper), comprimento da
parte ativa e comprimento total (Figura 3.19). O diametro de uma lima aumenta
do valor do taper a cada milimetro percorrido desde a ponta. Por exemplo, em uma
lima 25/.06, o diametro da ponta é 0,25 mm e o taper é 0,06 mm, ou seja, o diametro
do instrumento aumenta 0,06 mm a cada milimetro de comprimento desde a ponta
até a haste. A nomenclatura utilizada para classificar os instrumentos endodonticos,
dessa forma, torna-se bastante importante por trazer informagoes geométricas a seu
respeito. Além de todas as diferencas geométricas ja discutidas, as limas disponiveis
no mercado apresentam diversas geometrias de secc¢ao transversal (Figura 3.20). A

disponibilidade de diferentes geometrias nao se da unicamente por questoes merca-
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Figura 3.19: Geometria de um instrumento endodontico rotatério modelo ProTaper
Universal F1(Dentsply Maillefer, Ballaigues, Suiga).
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Figura 3.20: Imagens de seccoes transversais de diferentes instrumentos endodonti-
cos obtidas por microscopia eletronica de varredura. Respectivamente: lima ProTa-
per Universal F1 (Dentsply Maillefer), lima RaCe (FKG) e lima Mtwo (VDW).

dologicas. A sequéncia de instrumentos mais utilizada é a denominada crown-down,
onde limas curtas com maior diametro sao usadas para limpar a regiao cervical do
canal, progredindo-se para a formatacao da regiao apical do canal com instrumentos
de menor calibre (BIRD et al., 2009). Durante este procedimento, a ponta guia
o instrumento para o centro e no sentido apical do canal, enquanto as regioes da
lamina de corte fazem contato com as paredes dentinérias e realizam a formatacao.
Em geral, utiliza-se durante a formatagao uma solugao de hipoclorito de sdédio para

dissolver os tecidos e eliminar micro-organismos.

A fabricacao de limas endodonticas de Ni-Ti é feita a partir de fios superelasticos e
é mais complexa que a fabricagao de seus equivalentes em ago inoxidavel, devido a
necessidade de usinagem (THOMPSON, 2000). A usinagem de limas de Ni-Ti é um
procedimento complexo, resultando geralmente em superficies com alta concentra-
¢ao de defeitos, além de bordas cortantes embotadas, comprometendo a capacidade
de corte e facilitando a corrosao do instrumento (MELO et al., 2002; MARTINS et
al., 2002).

Apesar de suas vantagens, os instrumentos endodonticos de Ni-Ti podem sofrer
fratura em servico, o que caracteriza uma preocupacao clinica. A fratura de limas

durante a instrumentacgao do canal pode acontecer devido a dois motivos principais:
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torgao e fadiga por flexao (CAMARA et al., 2009). A fratura por torgao acontece
quando a ponta do instrumento prende-se as paredes do canal enquanto sua haste
continua a girar. Por sua vez, a fadiga por flexao acontece quando o instrumento
¢é aplicado em canais curvos, sendo submetido a um excessivo nimero de ciclos de
tragao-compressao na regiao de curvatura maxima do canal devido a rotacao do
instrumento (PRUETT et al., 1997; BAHIA et al., 2005; CAMARA et al., 2009).

O fendémeno de carregamento ciclico e consequente fadiga do material podem ser os
fatores mais importantes na fratura dos instrumentos rotatérios de Ni-Ti (SERENE
et al., 1995; SOTOKAWA, 1998). Os niveis de tensao durante o carregamento ci-
clico sao dependentes, principalmente, da geometria do instrumento e da curvatura
do canal. Canais com curvatura abrupta, concentrada em um pequeno segmento
da raiz, sao os que representam maior desafio, principalmente quando se localizam
préximos a regiao apical. Pruett et al. (1997) definiram a curvatura do canal radi-
cular através de dois parametros: raio e angulo de curvatura (Figura 3.21). O raio
de curvatura ¢é o raio de um circulo que coincide com o caminho tomado pelo canal
na regiao de curvatura mais abrupta. O angulo de curvatura é o arco formado entre
os pontos de desvio sobre o circulo, ou o angulo de interseccao formado entre as
linhas tragadas a partir dos pontos de desvio até o centro da circunferéncia. Pruett
et al. (1997) também afirmam que destes dois parametros, o raio de curvatura é o
mais importante na determinacao do niimero de ciclos até a fadiga dos instrumentos.

Logo, quanto menor o raio de curvatura mais abrupto é o desvio do canal.

o,=60° o, =60°

1,=5mm h=2mm

Figura 3.21: Raio e angulo de curvatura descritos pelos parametros r e « (PRUETT
et al., 1997).
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Em resumo, para a avaliagao do comportamento mecanico dos instrumentos en-
dodonticos de Ni-Ti em servico é necesséario o estudo destes instrumentos sob duas
condicgoes basicas de carregamento: flexao e tor¢cao. Existem especificagoes, como a
ISO 3630-1, que estabelecem critérios para a realizacao de ensaios experimentais nas
condigoes de carregamento requeridas e vérios trabalhos experimentais (ZINELIS et
al., 2002; ULLMANN; PETERS, 2005; BAHIA et al., 2005; MELO et al., 2008;
CAMARA et al., 2009; VIANA et al., 2010) ja foram publicados com base nestes

ensaios.

3.3 Meétodo dos elementos finitos

Para a solugao de um problema de mecanica, tal como o comportamento de um
corpo sob solicitagoes externas, escoamento de um fluido ou distribuicao de tempe-
raturas em um corpo, € necessario o desenvolvimento de uma descricao matematica
do mesmo. Os modelos matematicos simplificam os problemas, sendo vélidos e apli-
caveis dentro de determinados limites. Para problemas simples, os modelos mate-
maticos podem ser resolvidos de maneira analitica, utilizando métodos matematicos

apropriados.

Evidentemente, a maioria dos problemas de mecanica sao muito complexos e nao
podem ser resolvidos analiticamente. Por exemplo, quando deseja-se analisar a dis-
tribuicao de tensdes em uma lima endodontica de Ni-Ti que foi submetida a um
carregamento, é necessario considerar a teoria da elasticidade, recaindo-se agora em
um sistema de equacoes diferenciais que deve ser resolvido para cada ponto do corpo.
Logo, a solugao do problema serda dada por uma fungao que assume um valor dife-
rente para cada ponto da lima, tornando-o bastante complexo. A partir desse ponto,
surge a necessidade de substituir o modelo continuo por um modelo discreto, ou seja,
nao se procura mais uma solugao em todos os infinitos pontos do corpo, mas apenas
em um numero pré-determinado de pontos. Dessa forma, com o auxilio de técnicas
numéricas designadas métodos discretos, é possivel transformar o problema inicial

em um sistema de equagoes algébricas que podem ser resolvidas por computador.

Existem diversos métodos discretos disponiveis, como o método das diferencas fini-
tas, método dos volumes finitos, método dos elementos de contorno e o método dos
pontos finitos. Porém, o método dos elementos finitos (MEF), devido & sua grande
versatilidade e capacidade de aplicacao em quase todos os problemas, é o mais em-

pregado como base para um grande nimero de programas comerciais para a anélise
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numérica de problemas de engenharia (como os programas ABAQUS e ANSYS).
De acordo com Huebner e Thornton (1982), o MEF pode ser resumido em trés eta-

pas: pré-processamento, solucao e pos-processamento.

Pré-processamento

E a etapa onde se prepara o problema, introduzindo-se as condigoes iniciais e de
contorno, carregamentos, escolhe-se os elementos, propriedades dos materiais e onde
sao feitas simplificagoes para facilitar a andlise. Nessa etapa é feita a discretizacao
do modelo, onde o modelo continuo é subdividido em um ntmero equivalente de
elementos finitos, os quais podem ser triangulos e quadrilateros para problemas em
duas dimensoes, ou tetraedros e hexaedros para problemas tridimensionais. Os ele-
mentos possuem noés, que podem ser internos ou externos, e estao interligados. O
deslocamento desses nos sao as incognitas bésicas do problema. De acordo com o
tipo de elemento escolhido, existem funcgoes de interpolacao ou deslocamento asso-

ciadas.

Solucao

A solucao se baseia num algoritmo numérico que objetiva solucionar eficientemente
uma equacao diferencial com todas as restri¢oes (condigoes) impostas ao modelo
durante o pré-processamento. Primeiramente, obtém-se a matriz de rigidez elemen-
tar, que relaciona os deslocamentos dos nés as forcas aplicadas nos mesmos. Assim,
a relacao de equilibrio entre a matriz de rigidez [k], o vetor forca {F} e o vetor
deslocamento {u} é expressa como um conjunto de equagoes algébricas lineares si-
multaneas, {F} = [k]{u}. Essa matriz de rigidez depende da funcao de interpolagao,
da geometria do elemento e das propriedades locais do material. Uma matriz de ri-
gidez global ¢ realizada através das interconexoes entre os nés. Em grande parte dos
casos, os deslocamentos dos nés sao as variaveis de estudo. Entretanto, em outras
circunstancias, outras variaveis como tensao e deformagao devem ser calculadas. Em

geral, tensao e deformagcao sao proporcionais as derivadas dos deslocamentos.

Pos-processamento

Ultima etapa do método e depende das necessidades do engenheiro que esta mode-
lando o problema. Pode fornecer informacoes como deslocamento dos nés, deforma-
coes da geometria, gradientes de tensao, gradientes de temperatura, deslocamentos

dos nos, entre outros.

No caso de uma analise de tensoes utilizando o MEF, a incégnita principal do pro-
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blema sao os deslocamentos. Como dito antes, estes deslocamento podem ser relaci-
onados a deformacées e estas a tensoes atuantes em cada ponto do corpo. As tensoes
sao descritas de forma tensorial, ou seja, para cada ponto existe nove componentes
de tensao atuando em trés planos perpendiculares entre si. Cada plano possui duas
componentes planares e uma normal. O estado de tensoes e suas nove componentes

também pode ser disposto na forma de uma matriz (Figura 3.22).
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Figura 3.22: Estado de tensdes em um ponto de um corpo submetido a um carrega-
mento.

As tensoes 0, 04y € 0., sao chamadas de tensoes principais. Quando deseja-se ana-
lisar se um determinado estado de tensoes pode levar um dado material a escoamento
ou ruptura, lanca-se mao de critérios para definir este estado de tensoes. Um dos
critérios mais utilizados em materiais metalicos é o critério de von Mises. Segundo
este critério, pode-se relacionar a tensao em que ocorre a ruptura de um corpo de

prova submetido & tragdo a uma tensdo equivalente (o.) da seguinte maneira:

2

sendo o1, 05 € 03 as tensoes principais daquele ponto. Assim, se um ponto do material
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atingir uma tensao equivalente igual a tensao de escoamento desse material sob um

ensaio de tragao experimental, quer dizer que o material entrou em escoamento.

3.4 Estado da arte

Recentemente, alguns trabalhos sobre o uso do MEF na andlise do comportamento
de instrumentos endodonticos de Ni-Ti foram publicados. Esta secao tem como
objetivos discutir, em termos gerais, aquilo que vem sendo estudado neste campo,
apontando os avancos obtidos e as muitas possibilidades de melhoria e aprofunda-

mento.

O primeiro trabalho publicado que utilizou o MEF no estudos das limas de Ni-Ti
foi realizado por Berutti et al. (2003). Neste trabalho, os autores comparam as
tensoes em torgao e flexao de dois instrumentos endodonticos, ProTaper e ProFile
(fabricadas pela Dentsply Maillefer). Durante a simulac¢do, os instrumentos eram
engastados em uma extremidade e submetidos a momentos de tor¢ao ou flexao na
outra extremidade. Os resultados mostraram que, sob iguais condicoes de carrega-
mento, os instrumentos ProTaper apresentaram valores de tensao menores e melhor
distribuidos quando comparados aos instrumentos ProFile. Entretanto, os modelos,
tanto geométrico quanto constitutivo, foram aproximados. Nao foi levado em con-
sideracao o taper dos instrumentos e o comportamento nao linear da liga Ni-Ti foi
aproximado através da implementacao de uma curva tensao-deformacao composta
por trés seguimentos lineares, sem a utilizacao de uma sub-rotina especifica para

materiais superelasticos.

Xu e Zheng (2006) estudaram a influéncia da secc@o transversal de diversas limas
de Ni-Ti em seu comportamento mecanico através do MEF. Melhorando o modelo
proposto por Berutti et al. (2003), um taper constante foi aplicado nos volumes
gerados. As pontas dos instrumentos foram engastadas e os extremos livres fo-
ram submetidos a um torque. O comportamento superelastico do Ni-Ti também
foi levado em consideracao, utilizando-se uma curva padrao. Neste caso, o descar-
regamento foi ignorado. Os autores concluiram que diferentes secgoes transversais
exercem uma grande influéncia sobre o comportamento mecanico dos instrumentos.
Os instrumentos ProTaper e Hero6/2 apresentaram os menores niveis de tensao e,
consequentemente, mostraram-se como os mais resistentes a torcao. Mesmo que este
trabalho tenha mostrado melhorias em relagao ao modelo proposto anteriormente

por Berutti et al. (2003), ainda apresentou limitagoes referentes as condigoes de
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contorno e carregamento, que nao correspondem a qualquer norma de ensaio. A

geometria dos instrumentos também apresentou muitas simplificagoes.

Zhang et al. (2010) também tinham como objetivo avaliar a influéncia de diferentes
secoes transversais no comportamento das limas sob torcao e flexdo. Assim, foram
obtidos diversos modelos de limas com o auxilio de uma ferramenta do tipo CAD
(computer-aided design). Os instrumentos foram submetidos a diferentes torques e
deslocamentos lineares em sua ponta, enquanto a extremidade oposta permanecia
engastada. Estas condigoes de carregamento sao bastante distintas daquelas encon-
tradas na pratica ou em ensaios padronizados. Como esperado, foi concluido que
a seccao transversal tem grande influéncia no comportamento mecéanico das limas,
especialmente sob torgao (com torques aplicados acima de 1 Nmm), onde alguns dos
instrumentos alcancava valores de tensao suficientes para promover sua fratura. De
forma geral, instrumentos com secgoes triangulares foram mais sujeitos a fratura em

tor¢ao quando comparados aos instrumentos com outras geometrias de segoes.

Além disso, Zhang et al. (2011) propuseram um modelo matemadtico para avaliar o
comportamento das limas sob flexao e tor¢ao, levando em consideragao parametros
geométricos (taper, pitch, etc.) e condigoes de carregamento. Este modelo foi inse-
rido no software ANSYS, para andlises pelo MEF, obtendo-se bons resultados em

termos de distribuicao de tensoes nas limas sob carregamento.

Kim, H. C. et al. (2008) compararam o comportamento de trés modelos de li-
mas distintos (ProFile, ProTaper e ProTaper Universal) em termos da tendéncia
de sofrerem parafusamento, da distribuicao de tensoes durante o uso e das tensoes
residuais apds o uso. Para tal, os autores obtiveram imagens de todas as limas por
micro-TC e construiram modelos tridimensionais tanto das limas quanto de um ca-
nal com curvatura de 45°. Durante a simulacao, as limas foram inseridas no canal e
a distribuicao de tensoes foi avaliada. A rotacao virtual do instrumento foi ajustada
para um valor de 240 rpm. A tendéncia ao parafusamento foi considerada como a
forca que atua na lima na direcao apical. Ao final das simulacoes, as tensoes resi-
duais nos instrumentos também foram examinadas. Os resultados mostraram que a
lima ProTaper apresentou os maiores valores em termos de for¢a na direcao apical,
ou seja, maior tendéncia ao parafusamento, e maior torque exercido nas paredes do
canal. A magnitude geral das tensoes durante a simulacao foi maior para o instru-
mento ProTaper e menor para o instrumento ProFile. As tensoes residuais também

foram maiores para a lima ProTaper. Seus valores maximos foram encontrados na
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regiao de maxima curvatura sofrida pela lima. Tais valores méximos de tensoes
residuais correspondiam a valores proximos da tensao de transformacao martensi-
tica (504 MPa), sendo um alto nivel de tensao que pode levar a fratura do material
quando submetido a ciclos de carregamento dessa natureza. Entretanto, os autores
nao esclarecem pontos importantes da realizacao da simulacao no canal radicular,
como as condicoes de contato entre parede do canal e superficie do instrumento. A
auséncia dessas informacoes nao permite uma analise criteriosa dos resultados ob-
tidos durante e apds a simulagao, como a magnitude das tensoes residuais. Além
disso, a tendencia ao parafusamento medidas e discutidas pelos autores podem ser
interpretadas como o esfor¢o que os instrumentos estao exercendo na tentativa de re-
tornar a sua forma original. A forca resultante desse comportamento é exatamente
na direcao apical, considerada pelos autores como a tendéncia ao parafusamento.
Uma discussao mais aprofundada sé seria possivel com um maior detalhamento das
condicoes de simulacao, mas com base nessa interpretacao é possivel afirmar que os
instrumentos ProTaper apresentaram maior forca da direcao apical pois sao mais

resistentes a flexao.

Esses resultados sao corroborados por Kim, T. O. et al. (2009), que submeteram
os mesmos modelos de instrumentos endodonticos (ProFile, ProTaper e ProTaper
Universal) a diferentes condicoes de flexdo e torgdo. Neste trabalho, os autores
constataram que devem ser aplicadas forcas maiores aos instrumentos ProTaper
para alcancarem niveis de deslocamento iguais aos instrumentos ProFile e ProTa-
per Universal, quando submetido a flexao. Assim, concluiram que a lima ProTaper
possui maior resisténcia a flexao que a lima ProFile. Comportamento semelhante
foi observado em torcao, onde um mesmo torque aplicado aos diferentes instrumen-
tos resultou em valores de tensoes internas mais elevados para a lima ProFile, pois
possui menor resisténcia a torcao que as limas ProTaper. A resisténcia a flexao é
proporcional ao segundo momento de inércia do instrumento, que é maior para os
instrumentos ProTaper, bem como a resisténcia a tor¢ao que é proporcional ao mo-
mento de inércia polar, também maior para as limas ProTaper (TIMOSHENKO;
GOODIER, 1970).

Paralelamente, Kim, H. C. et al. (2009) submeteram dois modelos de instrumentos
com secgoes transversais baseadas na geometria triangular (ProFile e HeroShaper,
fabricada pela Micromega) e dois modelos de instrumento com secgoes transversais
baseadas em retangulos (Mtwo, fabricada pela VDW e NRT, fabricada pela MANI)

as mesmas condicoes de flexao e torgao descritas por Kim, T. O. et al. (2009). Os
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modelos de instrumentos também foram inseridos em um modelo de canal radicular
em condigoes iguais as descritas por Kim, H. C. et al. (2008). A comparagao entre
os comportamentos mostrou que os instrumentos NRT possuem a maior resisténcia
a torcao e a flexao, quando analisadas separadamente. Porém, durante a simulacao
no canal radicular, os instrumentos com seccoes de base retangular apresentaram as
maiores magnitudes em termos de distribuicao de tensoes. Além disso, os instrumen-
tos com secgoes de base retangular apresentaram os maiores niveis de tensao residual
apos a simulagao. Esse comportamento dos instrumentos NRT e Mtwo indica que
0S mesmos sao mais suscetiveis a fratura por fadiga durante a formatacao do canal.
Embora os resultados obtidos pelos autores sejam relevantes comparativamente, as
condigbes de simulagdo no canal radicular (assumiu-se um canal rigido, baixo co-
eficiente de atrito) abrem margem a necessidade de melhoramentos na simulagao

dentro do canal radicular.

Lee et al. (2011) relacionaram resultados obtidos experimentalmente com resultados
gerados pela simulacao através do MEF para analisar o comportamento das limas
em fadiga. Os autores submeteram diferentes dispositivos (ProTaper Universal, He-
roShaper, ProF'ile e Mtwo) a ensaios de fadiga, em uma maquina que consistia em
blocos de ago temperado contendo cavidades que se aproximavam da geometria de
canais radiculares com diferentes angulos de curvatura. As limas eram inseridas nes-
ses canais e submetidas a movimento de rotagao, sendo contabilizado o niimero de
ciclos até a fratura. Estas informacoes foram tragadas com as magnitudes de distri-
buicao de tensoes e tensoes residuais dos mesmos instrumentos calculadas através da
simulacao pelo MEF, em condicoes semelhantes as de ensaio. A principal conclusao
foi a direta relacao que ha entre os maiores niveis de tensao durante a simulagao,
bem como maiores tensoes residuais, e a vida em fadiga. O instrumento ProTaper
Universal apresentou a menor vida em fadiga por ser o instrumento submetido aos
maiores niveis de tensao durante a simulagao e que apresentou os maiores niveis de
tensoes residuais por motivos ja discutidos por Kim, H. C. et al. (2008) e Kim, T.
O. et al. (2009).

Necchi et al. (2008) compararam o comportamento mecanico da lima ProTaper
com o de um instrumento de ago inoxidavel de mesma geometria. Ambos os ins-
trumentos foram submetidos a simulacao de ensaios rotativos dentro de canais com
diferentes geometrias: angulos de curvatura de 30° e 45°, posicao da curvatura no
meio do canal e na regiao apical, raio de curvatura de 2 e 5 mm. Os resultados

obtidos revelaram que a diminui¢ao do raio e o aumento do angulo de curvatura
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resultam em um aumento dos niveis de deformacao e tensao. Estes resultados sao
confirmados por trabalhos experimentais realizados anteriormente, como Pruett et
al. (1997), Haikel et al. (1999) e Li et al. (2002). Além disso, a posi¢ao da curvatura
no meio do canal também aumenta esses niveis. Os autores ainda ressaltam que os
niveis de tensao e deformacao encontrados sao mais severos para o instrumento de
aco inoxidavel e que o instrumento de Ni-Ti, ao final do processo, nao apresentou
deformagao ou tensao residual. Isso vai contra os resultados encontrados por Kim,
H. C. et al. (2008, 2009), que realizaram simulagdes com o mesmo instrumento e em
condicoes semelhantes. Esta discordancia de resultados evidencia a importancia em
se aprofundar o estudo do comportamento mecanico dos instrumentos endodonticos
através do MEF. Outro ponto que carece de desenvolvimento é um estudo que inclua
as condigoes de torgao e contato com as paredes do canal, algo que também nao foi
considerado pelo trabalho de Necchi et al. (2008).

A comparacao do comportamento mecanico de limas ProTaper de Ni-Ti com dife-
rentes propriedades foi investigada por Petrini et al. (2009), em condigbes iguais as
descritas por Necchi et al. (2008). Neste estudo os autores utilizaram trés tipos de
liga Ni-Ti, classificados como Ni-Ti “padrao” (caracterizado por possuir propriedades
médias entres as ligas Ni-Ti encontradas na literatura), Ni-Ti “longo” (caracterizado
por possuir um longo patamar de transformagao) e o “super” Ni-Ti (liga que nao
apresenta patamar de transformagao). A principal conclusao do estudo foi o melhor
desempenho do instrumento de Ni-Ti que apresenta um longo patamar de transfor-
macao, pois foi o unico que nao apresentou deformacao plastica da martensita em

todas as situacgoes.

Necchi et al. (2010) compararam o comportamento de uma lima ProTaper com o
de uma lima SystemGT (fabricada pela Dentsply Maillefer) na condigoes j& descri-
tas por Necchi et al. (2008). Os autores também aplicaram um torque de 2 Nmm
durante a aplicacao no canal modelado. Foi verificado que o sistema ProTaper
apresenta as melhores propriedades em termos de tor¢ao, porém a lima SystemGT
apresentou um comportamento melhor em flexao. Esses resultados confirmam aque-
les obtidos por Kim, T. O. et al. (2009), apontando a lima ProTaper como mais

resistente a torcao e menos a flexao.

Outros autores também exploraram o efeito da geometria sobre o comportamento
das limas de Ni-Ti sob flexao e torgao. He e Ni (2010) estudaram a influéncia do ta-

per durante a flexao e torcao, concluindo que um taper maior aumenta a resisténcia
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a torcao mas também diminui a flexibilidade. Além disso, trabalhos complemen-
tares foram publicados (CHEVALIER, 2010; CHIRANTI, 2011), com conclusoes que

corroboravam com os trabalhos discutidos anteriormente.

Recentemente Gao et al. (2011) estudaram o efeito da curvatura dos canais nas li-
mas, através um modelo dinamico onde foi variado o raio de curvatura e a posicao da
mesma, confirmando que curvaturas mais abruptas geram maiores niveis de tensao.
O objetivo dos autores foi o de propor um modelo para avaliar o efeito dessas cur-
vaturas em limas com diferentes geometrias. Montalvao e Algada (2011) estudaram
o efeito do uso do M-Wire (liga de Ni-Ti supereldstica que passou por tratamentos
termomecanicos especiais) para fabricacdo de limas através do MEF e verificaram
uma reducao consideravel dos niveis de tensao sob flexao e tor¢ao. Por fim, Versluis
et al. (2012) realizaram um longo levantamento da influéncia de diversos tamanhos
de pitch e geometria da seccao transversal sobre o comportamento mecanicos das
limas, utilizando MEF.

De forma geral, todos os trabalhos que utilizam o MEF no estudo do comporta-
mento da limas de Ni-Ti abordam duas principais frentes: a influéncia da geometria
e a influéncia do material das limas. Porém, no que tange nosso conhecimento, ne-
nhum trabalho publicado até o momento trouxe uma comparacao direta entre os
resultados numéricos e experimentais, o que possibilitaria a validagao do modelo
utilizado. Além disso, varios aspectos no tocante a geometria ou material utilizado
nas limas ainda podem ser abordados, como o uso de Ni-Ti martensitico (com EMF)

na confecgao dos instrumentos Hyflex (Coltene-Whaledent, Allstetten, Suica).



Capitulo 4

Simulacoes numéricas

4.1 Validacao dos modelos numéricos

Em vista da necessidade de validagao dos modelos numéricos utilizados, realizou-
se a avaliacao do comportamento mecanico pelo MEF de quatro tipos de lima sob
flexao e tor¢ao, comparando-se com resultados experimentais. Os tipos de lima uti-
lizados, comercialmente disponiveis, foram: Mtwo 25/.06 (VDW, Munique, Alema-
nha), RaCe 25/.06 (FKG Dentaire, La-Chaux-de-Fonds, Suica), ProTaper Universal
(PTU) S2 e F1 (Dentsply Maillefer, Ballaigues, Suiga). Todas as limas apresen-
tam 25 mm de comprimento total (parte ativa mais haste), variando-se entre si o
comprimento de pitch, taper, area e geometria da seccao transversal. Todos os tipos

foram fabricados em Ni-Ti superelastico.

A elaboragao de um modelo de elementos finitos é constituida de muitas etapas e
depende daquilo que se deseja avaliar. No caso do comportamento mecanico de ins-
trumentos endodonticos comercialmente disponiveis, a primeira etapa do processo é
a elaboracao de um modelo geométrico acurado, que represente de forma fidedigna
a geometria do instrumento e que esteja num formato aceito pelo programa compu-
tacional que sera utilizado na andlise numérica. Posteriormente, esse modelo sera
discretizado, ou seja, uma malha de elementos finitos sera escolhida, com base em
critérios bem definidos. A escolha criteriosa das condigoes de contorno e carrega-
mento também faz parte do processo, bem como a escolha do modelo constitutivo
do material, suas propriedades e o melhor modelo disponivel que descreva essas pro-
priedades. Todas estas etapas serao discutidas detalhadamente a seguir. Na Figura
4.1 é apresentado um resumo dos pontos mais importantes da elaboracao do modelo

de elementos finitos neste estudo.

35
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Figura 4.1: Etapas da elaboracao do modelo de elementos finitos.

4.1.1 Elaboracao dos modelos geométricos

Os modelos tridimensionais (3D) dos quatro tipos de limas utilizadas neste estudo
foram obtidos através de microtomografia computadorizada (micro-CT), utilizando-
se um micro-tomégrafo modelo eXplore Locus SP (GE Healthcare, Waukesha, WI,
EUA). A micro-CT é uma técnica que reconstréi e modela interiores de amostras
em escala micrométrica, obtendo-se informacoes sobre sua geometria tridimensio-
nal, através de projecoes bidimensionais. Essa técnica tem como principio basico a
interacao de radiacao com a matéria. A geracao de imagens de micro-CT inicia-se
com a obtencao de projecoes de raios X, que incidem sobre a amostra, coletadas por
um detector. A amostra ou a fonte (dependendo do equipamento) é rotacionada em
intervalos estabelecidos, e a projecao é capturada pelo detector a cada incremento.
No caso de um instrumento endodontico, o resultado sao diversas imagens da sec¢ao
transversal desse instrumento, desde a ponta até a haste. A varredura foi realizada
em intervalos de 2 pm e as imagens salvas no formato Dicom (digital imaging and
communications in medicine standard). Por fim, para cada lima, um montante de
aproximadamente 1.200 imagens das secgoes transversais foram coletadas. As ima-
gens no formato Dicom foram exportadas para um programa de reconstrugao digital
(Mimics, Materialise HQ, Leuven, Bélgica) com o objetivo de obter um modelo 3D a

partir das imagens de micro-CT. O modelo 3D resultante foi salvo no formato STL
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(stereolithography, 3D Systems, Rock Hill, EUA). Na Figura 4.2 é mostrada uma
ilustragao do processo de varredura por micro-CT e a obtengao de um modelo 3D
para a lima PTU F1.

I R e 1 = U S

‘ Micro-CT

Figura 4.2: Obtencao de um modelo geométrico por micro-CT da lima PTU F1:
(a) seccao transversal; (b) e (c) vistas laterais; (d) modelo 3D resultante.

Apds a reconstrucao das imagens e obtencao de um modelo 3D para cada tipo de
lima, partiu-se para a etapa de edicao do modelo 3D. Essa etapa foi necessaria pois,
como pode ser observado na Figura 4.2, somente a parte ativa da lima foi varrida
pela micro-CT, dada a sua complexidade geométrica - motivo pelo qual a técnica
micro-CT foi escolhida - necessitando-se a inser¢ao virtual da haste dos instrumentos.
Para tal, utilizou-se um programa do tipo CAD, SolidWorks 2009 (three-dimensional
computer-aided design software, Concord, MA, EUA). Programas de reconstrugao
de imagens, como o Mimics, geram modelos 3D que sao constituidos por uma malha
de polifaces de superficie. Essas polifaces sao exclusivamente triangulares e planas,
sendo, em muitos casos, necessarias milhares de polifaces para definir um sdélido.
Porém, a maioria dos programas do tipo CAD nao aceita a importacao de modelos
com mais de dez mil faces. Assim, utilizou-se um suplemento de importacao do
Solidworks, chamado scan to 3D. Este suplemento permite a transformacao das
polifaces em superficies do tipo NURBS (non uniform rational basis splines) para a
geracao de modelos sélidos. Essas superficies possuem a capacidade de serem curvas

e se adequarem aos detalhes geométricos do sélido. Assim, permite-se a redugao
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do numero de superficies que constitui o modelo 3D, sem perda consideravel da
precisao geométrica. Na Figura 4.3a sao exibidos os modelos geométricos finais, para
cada tipo de lima. Na Figura 4.3b as seccoes transversais de cada lima podem ser
apreciadas, juntamente com informacoes dimensionais importantes ao entendimento

dos resultados.

4.1.2 Elaboracao das malhas

Uma vez editados os modelos no Solidworks, os mesmos foram exportados no for-
mato IGES (Initial Graphics Exchange Specification) e importado para o programa
ABAQUS 6.9-1 (Simulia, Providence, RI, EUA) onde os modelos foram malhados.
A malha escolhida consistia de elementos tetraédricos quadréticos de dez nés (tipo
C3D10M). Ao final, os modelos eram constituidos de malhas com 48.460 elementos
para Mtwo, 55.009 elementos para RaCe, 50.350 elementos para PTU 52 e 51.184

elementos para PTU F1. Na Figura 4.4 sao mostradas as malhas resultantes.

O numero de elementos, que é inversamente proporcional ao tamanho dos mesmos,
foram resultados de testes de convergéncia de malha. Estes testes sao realizados para
que se escolha uma malha que permita a obtencao de resultados acurados e com um
minimo de tempo computacional. Por exemplo, uma malha com poucos elementos
(elementos grandes) pode permitir um calculo com um minimo de tempo de proces-
samento, porém, os resultados serao menos confidveis quando comparados com os
resultados obtidos com uma malha mais fina (elementos menores e mais numerosos).
Em contrapartida, uma malha mais fina exige um tempo maior de processamento.
O balanco entre estes dois parametros é importante, pois se deseja obter o resultado
mais acurado possivel, sem tornar o tempo de processamento longo o suficiente para
tornar a analise inviavel. Os testes de convergéncia foram realizados no modelo PT'U
F'1, consistindo em engastar a limas a 3 mm da ponta e flexionar sua outra extremi-
dade até 45°, medindo-se a for¢a necessaria para executar este deslocamento. Essas
condigoes de contorno serao discutidas com maior detalhe adiante. Os resultados
dos testes podem ser apreciados na Figura 4.5. Com base no valor de forca obtido
e tempo de processamento, escolheu-se a malha com 51.184 elementos. Embora a
malha com 215.472 elementos tenha apresentado um valor de forga levemente supe-

rior, o elevado tempo de processamento nao justificava a sua utilizacao.

Deve-se levar em consideracao que o mesmo tamanho de elementos foi adotado para
os outros instrumentos, com base no resultado dos testes realizados apenas para a

lima PTU F1. Esta é uma das simplificacoes utilizadas nestes modelos, levando em
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Figura 4.3: (a) Modelos 3D. (b) Seccoes transversais a 3 mm da ponta.
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Figura 4.4: Malhas.
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Figura 4.5: Teste de convergéncia: o ponto em vermelho marca o nimero de ele-
mentos que foi utilizado para o modelo PTU F1.

conta que todos os instrumentos possuem dimensoes da mesma ordem.

4.1.3 Modelo constitutivo

Auricchio e Petrini (2004) desenvolveram uma sub-rotina implementada em ABAQUS
na forma de uma UMAT (user material subroutine) para a simulagdo de materiais
superelasticos. Essa sub-rotina é descrita por um modelo matematico que utiliza
determinados parametros para descrever o comportamento do material submetido
a um ciclo de carregamento e descarregamento. Estes parametros podem ser visu-
alizados diretamente sobre um diagrama tensao-deformacao e um diagrama tensao-

temperatura (Figura 4.6).

Uma vez que uma sub-rotina foi implementada comercialmente para descrever o
material em questao, realizou-se a validacao dessa sub-rotina para verificar a acu-
racidade da mesma. Essa validacao consistiu em simular-se o comportamento de
uma viga com seccao retangular submetida a tracao, fazendo uso de parametros
proprios da liga Ni-Ti superelastica a ser estudada. Todos os parametros utilizados
deste trabalho foram extraidos de ensaios de tracao em fios de Ni-Ti supereldsticos,
realizados no Departamento de Engenharia Metalturgica e de Materiais da UFMG, e

sao exibidos na Tabela 4.1. Os parametros geométricos da viga sao mostrados na 4.2

Na Figura 4.7a sao mostradas as condi¢oes de contorno utilizadas na simulacao para
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Figura 4.6: Parametros necessarios para o uso da UMAT para materiais supereléds-

ticos (ABAQUS, 2004).

Tabela 4.1: Parametros utilizados no modelo constitutivo.

Parametros Descricao Valor
Ey moédulo de elasticidade da austenita  42.530 MPa
V4 razao de poisson da austenita 0,33
Ey modulo de elasticidade da martensita 12.828 MPa
Unt razao de poisson da martensita 0,33
el deformacao durante a TM 10%

(%) 99 no carregamento 6,7
oy inicio da TM 492 MPa
of fim da TM 630 MPa
T temperatura de referéncia 22°C

(%) 92 no descarregamento 6,7
or inicio da TR 192 MPa
ot fim da TR 97 MPa

S

inicio da TM durante compressao
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Tabela 4.2: Parametros geométricos da viga.

comprimento 10 mm
seccao transversal 0,5 mm x 1,0 mm

validacao da UMAT. A viga foi engastada em uma das extremidades e foi aplicado
um deslocamento no sentido do eixo longitudinal (eixo z) na outra extremidade. Na
Figura 4.7b é mostrada a distribuicao de tensoes de von Mises sobre a viga quando

tracionada 14%.

¥
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Figura 4.7: (a) Condicoes de contorno e carregamento. (b) Distribuigao de tensoes
de von Mises para a viga tracionada em 14%.

A simulacao foi realizada em duas etapas. Primeiramente, aplicou-se um deslo-
camento de 14%, valor préximo ao fim do regime eldstico da MIT e obteve-se a
curva tensao-deformacao calculada. Em um segundo céalculo, aplicou-se um des-
locamento de 6% seguido da remocao do mesmo e obteve-se uma segunda curva
tensao-deformacao. Os resultados sao exibidos na Figura 4.8. Na Figura 4.8a po-
dem ser vistas as duas curvas experimentais de onde foram retirados os parametros
utilizados para descrever o material. Na Figura 4.8b é exibido o ajuste entre as
curvas experimentais e as curvas calculadas através da simulacao. Nota-se que um
ajuste bastante satisfatorio entre experimental e simulado, confirmando a acuraci-

dade da UMAT e permitindo o uso confidvel da mesma.

Algumas consideracgoes devem ser feitas com relacao ao uso da sub-rotina para mate-

riais supereldsticos. O valor de 02, somente ¢ utilizado em analises onde o material
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¢ submetido a altos niveis de deformacao compressiva, o que nao se aplica neste
estudo. O valor de (g—;) 1, foi escolhido com base em trabalhos anteriores (REBELO
et al., 2004). Além disso, a sub-rotina de supereldsticos nao descreve o comporta-
mento plastico da martensita. Diante desta limitacao, os resultados obtidos com
o uso desta UMAT somente podem ser considerados quando tensao e deformacao

estiverem abaixo do regime plastico da MIT.

4.1.4 Condicoes de contorno e carregamento

As condigoes de contorno e carregamento foram escolhidas com base em ensaios ex-
perimentais que visam a avaliacao do comportamento dos instrumentos em flexao e

torcao. Estes ensaios foram realizados de acordo com a especificacao ISO 3630-1.

Para o ensaio experimental de flexdo, um grupo de doze instrumentos (n = 12)
de cada tipo de lima foi testado. Um aparato (Figura 4.9a) foi desenvolvido em
laboratério (Belo Horizonte, MG, Brasil) para promover condigoes similares de en-
saio descritos na especificacao [SO 3630-1. Durante o ensaio, os instrumentos eram
presos a uma distancia de 3 mm da ponta e entao fletidos até uma inclinagao de
45° em relacao ao seu eixo longitudinal. A forca para realizar a flexdo era apli-
cada na extremidade da haste dos instrumentos, com o auxilio de um dispositivo
acionado a motor, sendo registrada ao longo do ensaio. O momento resultante era
obtido multiplicando-se a forga registrada pela distancia entre a aplicacao da forca

e o ponto onde o instrumento era preso.

Figura 4.9: (a) Ensaio de flexdo. (b) Ensaio de torgao.

Durante os testes de torgao, também foi selecionado um grupo (n = 12) de cada
tipo de instrumento para ensaio. Foi utilizada uma méquina de torgao (ANS8050,

Analogica, Belo Horizonte, MG, Brazil), onde o instrumento era preso também a
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uma distancia de 3 mm da ponta e a extremidade da haste presa e conectada a um
motor (Figura 4.9b). O ensaio consistia em rotacionar a haste no sentido horario,
enquanto a outra parte do instrumento permanecia presa, até sua ruptura. O torque
era registrado enquanto o motor realizava o movimento e a deflexao angular medida

por meio de um programa de computador projetado especificamente para o ensaio.

Para realizar a comparacao entre os resultados obtidos na simulagao com os experi-
mentais, foi necesséario elaborar condigoes de contorno e carregamento com base na
especificacao ISO 3630-1. Assim, para a simulacao dos testes de flexao, engastou-se
a lima a 3 mm da ponta e aplicou-se um deslocamento da outra extremidade até
uma inclinagao de 45°. Para a simulagao em torcao, também engastou-se a lima a 3
mm e aplicou-se um momento torsor de 0,3 Ncm na haste. As condigoes utilizadas

na simulacao, para ambas as andlise, podem ser vistas na Figura 4.10.

- o |

3 mm 0,3 Nem

Figura 4.10: Condigoes de contorno e carregamento.

O valor de 0,3 Nem foi escolhido com base na limitagao do modelo constitutivo.
Como discutido anteriormente, a UMAT implementada no ABAQUS descreve o
comportamento do material somente até o fim do regime elastico da MIT. Logo, a
maior limitacao contida nas condigoes descritas acima reside no fato de nao se poder
reproduzir o ensaio experimental de torcao até a ruptura, uma vez que valores de
tensao e/ou deformagao acima do regime elastico da MIT nao podem ser considera-
dos. Dessa maneira, procurou-se eleger um valor baixo de momento para evitar que

a deformacao do material incorra em deformagao plastica.

4.1.5 Resultados e discussao

As distribuicoes de tensoes de von Mises ao longo dos instrumentos fletidos, obtidas

por simulagao numérica, sao exibidas na Figura 4.11.
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Figura 4.11: Resultados numéricos em flexao.
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O maior valor de tensao encontrado foi de 1.185 MPa para o instrumento PTU F1,
seguido por 1.081 MPa para o instrumento RaCe, 1.009 MPa para o instrumento
PTU S2 e 810 MPa para o instrumento Mtwo.

A andlise pelo MEF mostrou que o instrumento PTU F1 é o mais resistente a flexao
quando comparado aos outros instrumentos analisados. Essa resisténcia a flexao,
de maneira geral, esta associada ao modulo de elasticidade do material e o segundo
momento de inércia do sélido (TIMOSHENKO; GOODIER, 1970). O mdédulo de
elasticidade é uma medida da rigidez do material, ou seja, a resisténcia que o mate-
rial apresenta a deformacao elastica. Em termos praticos, corresponde a inclinagao
da porgao elastica do diagrama tensao-deformagao (SOUZA, 1982). Como o modelo
constitutivo utilizado nas simulagoes foi o mesmo para todos os instrumentos, nao
se pode associar as diferencas de comportamento entre os instrumentos a diferencas

nas propriedades mecanicas do material.

Por sua vez, o segundo momento de inércia é uma propriedade geométrica da secao
transversal de elementos estruturais e estd relacionado com as tensoes e deforma-
¢oes maximas resultantes da aplicagao de flexao. Juntamente com as propriedades
do material, determina a resisténcia de um elemento sob flexao. Como discutido
anteriormente, uma vez que o material para todos os instrumentos é o mesmo, o
segundo momento de inércia torna-se o grande responsavel pelas diferencas de com-
portamento encontradas. Essa propriedade é diretamente proporcional a area da
seccao transversal, logo o instrumento PT'U F1 apresentou-se como o menos flexivel
por possuir uma secgao transversal ligeiramente maior que os outros instrumentos,
como pode ser visto na Figura 4.3b. Em outras palavras, para alcancar o mesmo
grau de flexao durante a formatacao de canais curvos, o profissional dentista tera
que impor mais forca sobre o instrumento quando estiver trabalhando com a lima
PTU F1 do que com as limas RaCe ou Mtwo que possuem um calibre similar, mas

se distinguem em termos de geometria da seccao transversal.

Como discutido, o maior valor de tensao encontrado para o instrumento PTU F1 é
um parametro que o indica como aquele que oferece maior resisténcia a flexao. Para
confirmar, curvas de momento versus flexao foram calculadas durante a simulagao e
comparadas com curvas experimentais obtidas durantes os ensaios de flexao. Essas

curvas podem ser observadas na Figura 4.12.

As curvas calculadas mostram uma boa concordancia com as curvas obtidas experi-
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Figura 4.12: Comparacao entre curvas de flexao calculadas numericamente e curvas
obtidas experimentalmente.

mentalmente, indicando que o modelo de elementos finitos utilizado é confiavel. As
curvas experimentais exibidas na Figura 4.12 sao, em verdade, a média entre as me-
didas de 12 amostras para cada tipo de instrumento, sendo o desvio padrao indicado
pelas barras de erro. Observa-se um comportamento nao linear para todos os instru-
mentos sob flexdo. Segundo Montalvao e Algada (2011), a linearidade é observada
apenas em pequenas deformacoes, sendo que para grandes deslocamentos a relacao
forga versus deformacao é nao-linear, inclusive para vigas simples. Como pode ser
observado, em todos os casos a linearidade deixa de existir em um determinado va-
lor de flexdao. A divergéncia observada no fim das curvas dos instrumentos Mtwo e
PTU F1 podem ser atribuidas tanto a aproximacoes realizadas na elaboracao dos
modelos de elementos finitos quanto ao fato de que o resultado numérico tem como
base o comportamento de um tinico instrumento, enquanto a curva experimental é

resultante da média de 12 experimentos.

Com base nas curvas de flexao, confirma-se que os instrumentos PTU F1 sao menos
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flexiveis, uma vez que, além de apresentarem os maiores niveis de tensao, exigem
maior momento aplicado durante a flexao. Paralelamente, o instrumento PT'U S2
apresentou-se como o mais flexivel, em concordancia com o fato de ter uma menor

area de seccao transversal.

O resultado mais curioso foi aquele obtido para o instrumento Mtwo. Com base nas
curvas de flexao, pode-se apontar o instrumento Mtwo como mais resistente a flexao
quando comparado aos instrumentos RaCe e PTU S2. Porém, os valores de ten-
sao obtidos durante a simulagdo sdo menores para este instrumento (Figura 4.11).
Outros trabalhos (KIM, H. C. et al., 2009; VERSLUIS et al., 2012) j& relataram a
mesma discrepancia, mostrando que é arbitrario relacionar de forma direta a resis-

téncia a flexao e os valores de tensao obtidos durante a simulacao.

Recentemente, Zhang et al. (2011) desenvolveram uma equagado que relaciona a
tensao em instrumentos endodonticos sob flexao com varios parametros geométricos

da seccao transversal:
1
2Ff Aelf 7!
g = —_—mm
2 2
L T,

(4.1)

onde ¢ € a tensao no ponto, £ o médulo de elasticidade do material, f uma grandeza
que mede o grau de concentragao de tensao, L o comprimento da flexao do corpo,
A a area da seccao transversal, K uma constante geométrica, r,, raio maximo na
direcao de h, que é a distancia entre o ponto em consideracao e a linha neutra. A
linha neutra é o eixo na seccao transversal de um corpo sob flexao onde nao ha tensoes
ou deformagoes, separando a zona comprimida e a zona tracionada. Exemplos de
linha neutra podem ser observados através das sec¢oes transversais dos instrumentos

simulados em flexao na Figura 4.13.

Linha
heutra

Figura 4.13: Secgoes transversais a 4 mm da ponta dos instrumentos submetidos a
flexao. Sentido da flexao: de cima para baixo
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A Equagao 4.1 deriva de:
Mb A€|K7$|
o= Tizh (4.2)
b T Tm

onde I, é o segundo momento de inércia e M, é o momento fletor. Logo, conclui-
se que o segundo momento de inércia nao ¢é suficiente para definir qual instrumento
(com o mesmo material) ird apresentar o maior nivel de tensao quando fletido, sendo
necessario levar em consideragao outros aspectos geométricos dos mesmos (i.e. dis-
tancia h). Versluis et al. (2012) afirmam que a tensao varia de acordo com a orien-
tagao da flexao, da mesma maneira que o segundo momento de inércia varia. Isso
quer dizer que instrumentos com seccoes de geometria aproximadamente retangular,
como é o caso dos instrumentos Mtwo, apresentam niveis de tensao diferenciados
dependendo da orientacao da seccao transversal em relacao a forca aplicada. Em
outras palavras, a variagao do valor de h é muito mais acentuada para secgoes menos
simétricas e, como consequeéencia, o valor da tensao também varia bastante de acordo
com essa orientacao. Assim, o instrumento Mtwo exige uma maior forga para fletir
por conta de seu calibre, mas apresentou niveis de tensao menores pois sua sec¢ao

transversal estava favoravelmente orientada em relacao a aplicacao do deslocamento.

Clinicamente, este comportamento da lima Mtwo indica que a mesma impoe forcas
menos estaveis nas paredes do canal radicular (XU; ZHENG, 2006; VERSLUIS et
al., 2012). A importancia maior do estudo das tensoes em instrumentos endodonti-
cos reside no fato que estas estao diretamente relacionadas a fadiga de instrumentos
rotatérios durante a formatacao de canais curvos. Lee et al. (2011) inclusive apresen-
taram Mtwo como um instrumento bastante resistente a fadiga quando comparado
a outros modelos. Entretanto, é necessario um estudo mais abrangente do compor-
tamento desse tipo de instrumento em flexao, principalmente no tocante a posicao

da seccao transversal em relacao ao deslocamento aplicado.

As distribuicoes de tensoes de von Mises ao longo dos instrumentos submetidos
a torcao, obtidas por simulacao numérica, sao exibidas na Figura 4.14. O maior
valor de tensao encontrado foi 542 MPa para o instrumento Mtwo, 531 MPa para
o instrumento RaCe e 520 MPa para o instrumento PT'U F1. O instrumento PTU
S2 apresentou niveis de tensao e deformacao superiores ao limite elastico da MIT.
Assim, os valores absolutos de tensao para esse instrumento nao podem ser levados
em conta, porém pode-se afirmar que é o instrumento que sofreu maior deformacao

em resposta ao momento de 0,3 Ncm aplicado, sendo o menos resistente a torgao.
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Figura 4.14: Resultados numéricos de torcao.
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A resisténcia a torcao é diretamente proporcional ao momento polar de inércia do
corpo (TIMOSHENKO; GOODIER, 1970), grandeza andloga ao segundo momento
de inércia, que mede a habilidade de um corpo em resistir a tor¢ao. Isso explica o
fato do instrumento PTU F1 ter apresentado os menores niveis de tensao, seguido
de perto pelos instrumentos Mtwo e RaCe. Dessa maneira, pode-se afirmar que os
instrumentos PTU F1 possuem menor flexibilidade, porém, apresentam um risco
menor de fratura por tor¢ao dentro do canal radicular. A alta deformacao experi-
mentada pelo instrumento PTU S2 esté relacionada diretamente ao fato de possuir
uma menor area de seccao transversal, ou seja, menor momento polar de inércia. A
distribuicao de tensoes nas seccoes transversais dos instrumentos torcidos no exato

ponto do engaste sao exibidas na Figura 4.15.

MPa
1200
1000
800
/ \ 600
—_— 400
Mtwo RaCe S2 F1 200

Figura 4.15: Seccoes transversais, a 3 mm da ponta, dos instrumentos submetidos a
torcao no sentido horario.

Zhang et al. (2011) também desenvolveram uma equagdo que descreve a relagao
entre a tensao num ponto da seccao e parametros do instrumento durante a torgao.
Porém, neste caso, a distancia entre um ponto e o centroide livre de tensoes e de-

formacoes nao varia de acordo com a orientacao da aplicacao do deslocamento.

A comparacao entre os resultados de tor¢ao numeéricos e experimentais foi realizada
através de curvas de deflexao angular versus momento exibidas na Figura 4.16. Com
base nessas curvas, observa-se uma boa concordancia entre simulado e experimental,
salvo poucas divergéncias como a observada para o instrumento RaCe devida a
aproximacoes do modelo. Como esperado, o instrumento PTU F1 apresentou a

menor deflexdao angular em resposta ao momento aplicado.

A diferenca de pontos observada entre as curvas experimentais de tor¢ao é expli-
cada pelo processo de obtencao dos dados, onde a velocidade de torcao e nimero de
pontos por segundo era mantido constantes. Logo, os instrumentos que apresentam

maior deflexao angular apresentam também maior ntimero de pontos nas curvas ex-
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Figura 4.16: Comparacao entre curvas de tor¢ao calculadas numericamente e curvas
obtidas experimentalmente.

perimentais.

Em resumo, a resisténcia a flexao e a torcao foram determinada através do MEF
e os resultados foram comparados com aqueles obtidos via ensaios experimentais
normalizados. Uma boa concordancia entre simulagao e experimento foi alcancada,
confirmando a viabilidade e confiabilidade do modelo numérico utilizado no estudo

do comportamento mecanico de instrumentos endodonticos.

4.2 Comportamento mecanico dos instrumentos

Mtwo

Com base nos resultados das simulagoes em flexao obtidas para o instrumento Mtwo,
decidiu-se aprofundar o estudo do comportamento desse instrumento em flexdao. A
relevancia desse estudo se acentua pelo fato de, até o momento, nenhum trabalho

ter abordado de forma peremptoéria como se comporta mecanicamente esse tipo de
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instrumento quando fletido em diferentes pontos. Do ponto de vista clinico, essas
informagoes sao muito importantes, uma vez que auxiliam o profissional dentista na

escolha do instrumento mais adequado as suas atividades.

De acordo com a Equacao 4.2, as tensoes resultantes da flexao de um instrumento
endodontico estao intimamente relacionadas com parametros geométricos da secgao
transversal. Entre estes parametros, o segundo momento de inércia, que é proporci-
onal a area da seccao, desempenha um papel fundamental. Quanto maior a area da
seccao, menos flexivel é o instrumento, sendo necessaria uma maior forca aplicada
durante a flexdo e, por consequéncia, maiores serao os valores de tensao no interior
desse instrumento. Porém, de acordo com a geometria da seccao transversal, um
outro parametro deve ser levado em consideracao, a distancia h, que em alguns casos

se faz muito importante.

Essa distancia h, como discutido anteriormente, ¢ a distancia de um ponto qualquer
na seccao até a linha neutra. Na Figura 4.17a é exemplificado de forma clara como
o valor de h pode variar consideravelmente de acordo com a orientacao da seccao
em relacao a direcao de flexao. Considerando-se somente pontos na superficie, a
tensao préxima a superficie do instrumento Mtwo varia de forma consideravel em
funcao do valor de h, uma vez que este instrumento possui uma seccao que pode ser

aproximada com um retangulo.

Comparativamente, na Figura 4.17b, é exibida a seccao transversal de um instru-
mento PTU F1, de seccao triangular convexa, que pode ser inscrita dentro de um
retangulo de lados com comprimentos muito proximos, ou seja, uma forma mais si-
métrica e que evidencia o fato de que, independente da posicao da sec¢ao em relagao

a linha neutra, a distancia i praticamente nao varia.

Como mostrado na Figura 3.21, a regiao de maxima curvatura do canal é de grande
consideracao, uma vez que € neste ponto onde a maioria dos instrumentos rompe
por fadiga. Logo, estudou-se o comportamento mecanico do instrumento Mtwo em

flexao, variando-se a posicao de maxima flexao do mesmo.

4.2.1 Condigoes de contorno

As condigbes de contorno escolhidas sao exibidas na Figura 4.18. Estas condigoes
tem como base o ensaio de flexao até 45° descrito na especificacao ISO 3630-1,

excetuando-se o fato de que aqui variou-se as posigoes de engaste, justamente com o
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Figura 4.17: Variagao do valores de h devido a orientacao da seccao transversal em
relagao a diregao de flexdo: (a) para o instrumento Mtwo; (b) para o instrumento
PTU F1.

objetivo de variar o ponto de flexao maxima no instrumento e verificar a influéncia

da orientacao da seccao transversal em relacao a direcao de flexao.
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Figura 4.18: Condigoes de contorno.

Além da posigao de engaste descrita na ISO 3630-1, 3 mm desde a ponta, engastou-
se a lima em outras 3 posigoes: 2,5 mm, 3,5 mm e 4 mm desde a ponta. Em todas as
simulagoes, o instrumento foi fletido até 45° em relacao ao seu eixo longitudinal na
posicao original. O mesmo procedimento foi realizado com o modelo da lima PTU

F1, devido a sua seccao transversal simétrica, para comparagao.

Todo o procedimento de elaboracao das geometrias, malhas e modelo constitutivo

foi realizado como descrito na secao anterior.
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4.2.2 Resultados e discussao

Na Figura 4.19 sao dispostos os resultados de flexao para o instrumento Mtwo nas

diferentes posigoes de engaste.

—
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Figura 4.19: Distribuicoes de tensoes ao redor da secgao transversal da lima Mtwo
no ponto de engaste: desde 2,5 mm, 3 mm, 3,5 mm e 4 mm da ponta. Sentido da
flexao: de cima para baixo

Observa-se que, caso o instrumento seja engastado a 2,5 mm ou 3 mm desde a ponta,
os niveis de tensao mantém-se relativamente baixos, nao maiores que 650 MPa. En-
tretanto, com o engaste em 3,5 mm desde a ponta, ha um aumento significativo do
valor de tensao na superficie do instrumento para 883 MPa. Em principio, poderia-
se afirmar que o aumento gradativo dos valores de tensao até 3,5 mm da ponta é
uma resposta ao aumento da area de seccao devido ao taper da lima. Porém, o
engaste em 4 mm desde a ponta revela que, mesmo com uma area de sec¢ao maior,
os valores de tensao sao menores em relagao ao ponto em 3,5 mm. O maximo valor

de tensao encontrado na seccao a 4 mm da ponta foi 702 MPa.
Os resultados para a lima PTU F1 podem ser observados na Figura 4.20. Nota-se

que o aumento dos niveis de tensao é gradativo, com o aumento da area da seccao,

independente da orientagao da seccao em relagao a direcao de flexao.
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Figura 4.20: Distribuicoes de tensoes ao redor da seccao transversal da lima PTU
F1 no ponto de engaste: desde 2,5 mm, 3 mm, 3,5 mm e 4 mm da ponta. Sentido
da flexao: de cima para baixo



Sitmulag¢oes numéricas 58

Fica evidenciado, através dos resultados, que a proposi¢ao de Zhang et al. (2011)
sobre a influéncia do deslocamento da linha neutra na seccao transversal do instru-
mento tem influéncia determinante em seu comportamento em flexao. Isso também
¢ indicado através das curvas momento-flexdo para o instrumento Mtwo (Figura
4.21a), onde o aumento do momento nao é proporcional ao aumento da secgao trans-

versal, ao contrario do que acontece para o instrumento PTU F1 (Figura 4.21b).

Em resumo, estudou-se o comportamento mecanico da limas Mtwo em funcao de
diferentes pontos de flexao. Constatou-se que a teoria proposta por Zhang et al.
(2011), que aponta a importancia da distancia h sobre os valores de tensao na secgao

transversal da lima, pode ser comprovada através da simulacao numérica.

4.3 Comportamento mecanico de um instrumento

de niquel-titanio martensitico

Como discutido anteriormente, apesar do avanco que as limas fabricadas com a liga
Ni-Ti representam no campo da endodontia, a fratura destes instrumentos rotatorios
dentro do canal radicular ainda pode acontecer sem nenhum aviso prévio (PRUETT
et al., 1997). Com o intuito de melhorar a resisténcia mecanica das limas de Ni-Ti,
os fabricantes buscam novas alternativas de forma continuada, como a introducao de
novas ligas ou o desenvolvimento de novos processos de fabricacao. Entre essas novas
alternativas, encontra-se uma liga Ni-Ti com menor teor de niquel em comparacao
as ligas Ni-Ti supereldsticas convencionalmente utilizadas na fabricacao de limas.
A essa liga é dada o nome de Ni-Ti com memdria controlada (MC) e, segundo seu
fabricante (Coltene-Whaledent, Allstetten, Suica), pode apresentar até 300% mais
resisténcia a fratura por fadiga durante a formatacao de canais curvos. Na pratica,
o uso de limas de Ni-Ti com MC ira causar deformagoes aparentes nas mesmas
apos a formatacao do canal. Entretanto, durante a esterilizacao em temperaturas
elevadas, o material é aquecido e a lima recupera sua forma original. Isso permite
ao profissional dentista a reutilizacao da lima com suas formas originais em outros

procedimentos

Com base nas caracteristicas apresentadas pelo fabricante e de estudos sobre sua
composi¢ao quimica e propriedades mecanicas (CASPER et al., 2011; ZHOU at al.,
2012), as ligas com MC possivelmente sao ligas Ni-Ti que se apresentam no estado
martensitico em temperatura ambiente, ou seja, sua temperatura Mf é mais elevada

que a temperatura ambiente. Isso explica o fato dessas ligas possuirem um baixo
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teor de niquel, uma vez que o maior teor desse elemento abaixa as temperaturas de

transformacao.

Alguns trabalhos (FIGUEIREDO et al., 2008; CASPER et al., 2011; TESTARELLI
et al., 2011; ZHOU at al., 2012) j& apontam uma maior flexibilidade e vida em fadiga
da liga Ni-Ti martensitica através de ensaios mecanicos, porém, no que tange nosso
conhecimento, nenhum estudo foi realizado diretamente em instrumentos endodon-
ticos fabricados com essa liga através do MEF. Na realidade, a grande maioria dos
estudos que fazem uso do MEF para avaliar as respostas de instrumentos endodonti-
cos de Ni-Ti priorizam a influéncia de caracteristicas geométricas das limas e poucos

abordam a influéncia de diferentes materiais.

Logo, estudou-se o comportamento mecanico de um lima com a mesma geometria
do instrumentos Hyflez 30/.06 (Coltene), com propriedades do Ni-Ti martensitico,
sob flexao e tor¢ao. Para efeito de comparagao, submeteu-se a mesma geometria as
mesmas condigoes mas com as propriedades do Ni-Ti superelastico e do aco inoxi-

davel.

4.3.1 Geometria, malha e condicoes de contorno

O modelo tridimensional da lima Hyflez também foi obtido através de micro-CT,
com o uso do micro-tomégrafo eXplore Locus SP. As imagens resultantes e todo
o processo de elaboracao da geometria tridimensional e conversao em formato re-
conhecivel pelo programa ABAQUS foram realizados exatamente como descrito na
Secao 4.1.1.

A malha final consistiu de elementos tetraédricos quadraticos de dez nés, com 57.865
elementos ao todo. O modelo geométrico, bem como a malha confeccionada sao exi-
bidos na Figura 4.22.

As condicoes de contorno e carregamento em flexao e torcao utilizadas foram exata-

mente as mesmas exibidas na Figura 4.10, com base na especificacao ISO 3630-1.

4.3.2 Modelos constitutivos

Uma vez que o objetivo desta parte do trabalho foi analisar o comportamento me-
canico de um instrumento de Ni-Ti martensitico e compara-lo com o Ni-Ti supere-

lastico, a tnica diferenca em termos de modelo numérico foram as propriedades dos
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Figura 4.22: Modelo geométrico para a lima Hyflex e respectiva malha.
materiais em si.

Com base no diagrama tensao-deformacao, obtido através de um ensaio de tracao
em um fio de Ni-Ti martensitico, os parametros necessarios para descrever o com-
portamento do Ni-Ti com MC foram coletados. Utilizou-se a UMAT para materiais
superelasticos, implementada no ABAQUS, para a realizacao das simulagoes. E sa-
bido que esta sub-rotina tem como base teérica (AURICCHIO; PETRINI, 2004) a
TM em materiais superelasticos, sendo que o processo de deformacao em materiais
martensiticos consiste simplesmente em reorientagdo/demacla¢ao da martensita an-
tes da deformacao plastica. Entretanto, a forma da curva (a despeito dos valores
de patamar e médulos de elasticidade) do Ni-Ti martensitico, durante o carrega-
mento, é muito semelhante a forma de uma curva de Ni-Ti superelastico. Além
disso, essa UMAT é a sub-rotina que melhor descreve o comportamento da mar-
tensita durante o carregamento entre os modelos disponiveis em ABAQUS, como
pode ser visto na Figura 4.23a. Esta validacao foi realizada sob as mesmas condi-
¢oes descritas anteriormente, na Figura 4.7. Outros modelos foram testados, como
um modelo elasto-plastico comum, mas com resultados muito aquém daquele obtido

com a UMAT supereléstica.

Na Figura 4.23b ¢é exibido o resultado da validacao do modelo elasto-plastico para

um aco inoxidavel, também realizada nas condigoes descritas na Figura 4.7. A curva



Simulagoes numéricas 62

1400

— Experimental
1200 +

=—Numerico

1000

0,00 0,02 0,04 0.06 0.08 0,10
£ (mm/mm)

(a)

— Expernimental
— NUmerico

[l 1 1 1
0,00 0,01 0,02 0,03

£ (mm/mm)

(b)
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tensao-deformagao do ago inoxidavel AISI 326L foi obtida através de um ensaio de
tragao convencional. Por sua vez, as propriedades mecanicas utilizadas no modelo

do Ni-Ti superelédstico sao as mesmas utilizadas ao longo deste trabalho.

4.3.3 Resultados e discussao

As distribuicoes de tensoes de von Mises ao longo dos instrumentos fletidos sao exibi-
das na Figura 4.24. A tensao maxima encontrada para a lima de Ni-Ti martensitico
foi 523 MPa, enquanto que a lima de Ni-Ti superelastico apresentou tensao maxima
de 1.122 MPa e a lima de ago inoxidavel 628 MPa.

Com base nesses resultados, fica evidenciado que os niveis de tensao que se desenvol-
veram em flexao em uma lima fabricada com Ni-Ti martensitico sao muito menores
quando comparados a limas de Ni-Ti superelastico, indicando que as informacgoes
providas pelo fabricante das limas Hyflex podem estar corretas no tocante a maior
vida em fadiga. Isso pois, niveis de tensoes elevados estao diretamente relacionados
com menor vida em fadiga (KIM, H. C. et al., 2009) . A lima de ago inoxida-
vel, embora apresentando valores de tensao menores do que o Ni-Ti superelastico,
apresentou elevado grau de deformacgao permanente, o que compromete de forma

significativa sua vida em fadiga, mesmo em baixo ciclo.

Figueiredo et al. (2009) relataram, em um estudo sobre a vida em fadiga de fios de
Ni-Ti, que o Ni-Ti martensitico apresenta uma vida em fadiga aproximadamente 100
vezes maior em comparacao ao Ni-Ti superelastico. Os autores apontam que essa
caracteristica do Ni-Ti martensitico esta relacionada diretamente aos menores niveis
de tensao encontrados nesse tipo de material, confirmando os resultados obtidos por
simulacao. Além disso, a vida em fadiga do Ni-Ti martensitico estd relacionada com
seu mecanismo de propagacao de trincas, caracteristico por apresentar um sistema
eficiente de dissipacao de energia, caracterizado pelo aparecimento de um grande
nimero de trincas secundarias, dependentes da direcao de orientacao das variantes
de martensita (BAHIA et al., 2006). Ao contrério do que acontece no Ni-Ti supe-
relastico, onde as trincas tendem a se propagar quase sem ramificagoes, no material
martensitico a propagacao dessas trincas é bastante lenta. Em contrapartida, o au-
mento da amplitude de deformacoes no Ni-Ti superelastico leva a presenca de MIT
nos mesmos. Isso pode ocasionar um aumento na vida em fadiga do Ni-Ti supere-
lastico, pois o mecanismo de propagacao de trincas na MIT é semelhante aquele que

ocorre na martensita estavel.
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Figura 4.24: Resultados de flexao para o instrumento Hyflex com diferentes materi-
als.
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Estes resultados tornam-se importantes do ponto de vista clinico, uma vez que ins-
trumentos fabricados com Ni-Ti martensitico, além de possuirem maior resisténcia a
fadiga durante o preparo de canais curvos, uma das causas mais frequentes de fratura
em trabalho desses instrumentos, também necessitam de menos for¢a (ou momento)
aplicada para realizarem o movimento de flexao necessério a penetragao em canais
curvos. Isso é confirmado através da apreciacao da Figura 4.25, onde é realizado um
comparativo entre os momentos necessarios para fletir em 45° o instrumento Hyflex

constituido dos trés diferentes materiais em estudo.

08
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Figura 4.25: Comparativo entre os resultados de flexao para o instrumento Hyflex
constituido de Ni-Ti martensitico, Ni-Ti superelastico e aco inoxidéavel.

As distribuicoes de tenstes de von Mises ao longo dos instrumentos submetidos a
tor¢ao sao exibidas na Figura 4.26. Para o instrumento de Ni-Ti martensitico o
maior valor de tensao encontrado foi 993 MPa, para o de Ni-Ti supereléstico foi de
512 MPa e para o de aco inoxidavel de 470 MPa.

Justamente por apresentar uma flexibilidade muito superior aos outros materiais,
o Ni-Ti martensitico sofre uma deformacao muito maior sob o mesmo momento
aplicado. Paralelamente, os niveis de tensoes serao mais elevados em torcao. Entre-
tanto, as tensoes resultantes no Ni-Ti martensitico se concentram principalmente na
superficie, mantendo seu interior livre de tensoes, ao contrario dos outros materiais
onde as tensoes e deformacoes sao mais distribuidas em seu interior. Isso é ilustrado

pelas secgoes transversais a 3 mm da ponta, na regiao do engaste (porcao da lima
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onde as tensoes sao maxima em torgao), exibidas na Figura 4.26.

Na Figura 4.27 é exibido o comparativo entre as deflexoes angulares dos diferentes
tipos de material. A deflexdao angular sofrida pelo Ni-Ti martensitico é marcada-

mente maior que os outros dois materiais, o que justifica os maiores niveis de tensao

encontrados.
120
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100 | —Ni-Ti martensitico

Aco inoxidavel

co
=
T

Deflexao angular (%)
. o
= =

20

0 0,05 0,1 0,15 02 0,25 0,3
Momento (N.cm)

Figura 4.27: Comparativo entre os resultados de torcao para o instrumento Hyflex
constituido de Ni-Ti martensitico, Ni-Ti superelastico e ago inoxidavel.

Em resumo, o comportamento de um instrumento feito de Ni-Ti martensitico foi
estudado. Os resultados de simulacao mostram que limas fabricadas com Ni-Ti
martensitico sao mais flexiveis e apresentam menores niveis de tensao sob flexao,

complementando estudos experimentais que apontam uma maior vida em fadiga

desse tipo de material.



Capitulo 5

Conclusoes e sugestoes para

trabalhos futuros

Neste trabalho, foi avaliado o comportamento mecanico de instrumentos endodonti-
cos de Ni-Ti utilizando-se o método dos elementos finitos. As condigoes de contorno
foram estabelecidas em relagao aos dois principais tipos de carregamentos a que estes
instrumentos sao submetidos em trabalho: flexao e torcao. Com base nos resultados

obtidos, as seguintes consideragoes finais sao levantadas:

e Os modelos numéricos elaborados neste trabalho apresentaram elevado grau de
acuracidade, haja vista a boa concordancia entre os resultados numéricos e os
resultados experimentais, obtida através das curvas momento-flexao e deflexao

angular-momento.

e Alima PTU F1 apresentou-se como a menos flexivel em comparacao as outras
limas, porém, justamente por possuir um maior calibre, também exibiu a maior

resisténcia a torcao.

e A lima Mtwo apresentou um comportamento muito particular sob flexdo, em
virtude da geometria de sua seccao transversal. Os valores de tensao encontra-
dos para esta lima sob flexao variam de acordo com a orientacao de sua sec¢ao

transversal em relagao a dire¢ao de flexao.

e Em comparacao com o Ni-Ti superelastico e o ago inoxidavel, a utilizacao de
Ni-Ti martensitico para a confeccao de instrumentos endodonticos revela-se
muito favoravel, pois esses instrumentos teriam uma flexibilidade muito mais
elevada e a tendéncia de apresentar uma maior vida em fadiga por flexao devido

aos baixos valores de tensao gerados sob flexao.

68
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Em geral, um estudo como este, utilizando um modelo de elementos finitos, en-
volve algumas simplificagoes. Em vista disso, como sugestao para trabalhos futuros,
melhorias no modelo podem ser realizadas, principalmente no que corresponde a
limitacao do modelo constitutivo. Como discutido, a UMAT para materiais supere-
lasticos permite a obtencao de resultados somente até o fim do regime elastico da
MIT. Uma alternativa seria a utilizacao em conjunto desse modelo com um modelo
elasto-plastico para prever o comportamento além do regime elastico da MIT, uma
vez que a martensita deforma-se plasticamente apds esse ponto, como um metal co-

muin.

Por fim, estudou-se aqui o comportamento dos instrumentos endodontico sob flexao
e torcao, as duas condigoes principais a que estes instrumentos sao submetidos. A
escolha dessas condigoes, com base em especificacao internacional, é justificada por
serem as formas mais comuns de fraturas desses instrumentos. Porém, um passo
adiante, seria o estudo pelo MEF da influéncia dessas duas condigoes atuando em

conjunto sobre os instrumentos endodonticos.
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Abstract

Aim: To assess the flexibility and torsional strength of three nickel-titanium rotary
instruments by finite element analysis and compare the numerical results with the ex-
periment. Methodology: Mtwo (VDW, Munich, Germany) and RaCe (FKG Den-
taire, La-Chaux-de-Fonds, Switzerland) size 25, .06 taper and ProTaper F1 (Dents-
ply Maillefer, Ballaigues, Switzerland) instruments were selected for this study. Ex-
perimental tests to assess the flexibility and torsional strength of the files were per-
formed according to specification ISO 3630-1. Geometric models for finite element
analysis were obtained by micro-CT scanning. The numerical analysis was perfor-
med with boundary conditions based on the specification ISO 3630-1 to allow for
direct comparison between the numerical simulation and the experiment. Results:
A satisfactory agreement between the simulation and the experiment was found for
the three types of instruments studied. ProTaper F1 exhibited the highest flexural
stiffness and rotational resistance. Maximum values of von Mises stress were found
for the ProTaper F1 (1,185 MPa) file under bending, whereas the values of von Mises
stress for the three instruments where quite similar under torsion. Conclusions:
The favourable agreement found between simulation and experiment for the three
types of instruments studied confirmed the potential of the numerical method to

assess the mechanical behaviour of endodontic instruments.

Key Words: NiTi rotary files, finite element analysis, mechanical behaviour, fle-

xural stiffness, torsional resistance.
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Introduction

Nickel-titanium (NiTi) rotary endodontic instruments present several advantages
when compared to stainless steel instruments, such as higher flexibility, less canal
aberrations and lower procedural time (Walia et al. 1988, Glosson et al. 1995).
These advantages are explained by the superelasticity of the NiT1i alloys, a nonlinear
elastic behaviour that allows the material to undergo high deformations without
plastic residual strain after stress removal (Otsuka & Wayman 1998, Otsuka & Ren
2005). This behaviour is due to a reversible solid state transformation from the

parent phase austenite to a new crystallographic structure called martensite.

Despite their advantages, fracture of NiTi instruments remains a concern in clinical
practices. The failure of these instruments may occur by torsional overloading or
flexural fatigue during the root canal preparation. Torsional failure occurs when
the tip of the instrument is locked in the canal while the shaft continues to rotate,
and it was reported as the most common cause of the separation of rotary NiTi
instruments (Sattapan et al. 2000, Camara et al. 2009). Flexural fatigue failure
takes place when the instrument rotates inside a curved canal and is subjected to
an excessive number of tensile-compressive strain cycles in the region of maximum
canal curvature (Pruett et al. 1997, Bahia & Buono 2005, Camara et al. 2009).
Thus, torsional strength and flexibility are essential properties for instrument per-
formance. These properties can be affected by several factors, such as size, taper,
design, alloy chemical composition and thermomechanical processing (Kuhn & Jor-
dan 2002, Bahia et al. 2005, Miyai et al. 2006). There is a strong relationship
between the maximum torque that an instrument can withstand and its diameter
(Peters & Barbakow 2002, Bahia et al. 2006). Moreover, the cross-sectional shape of
the instruments affects the stress distribution pattern and the torsional and bending
behaviour of the instrument (Turpin et al. 2000, Berutti et al. 2003, Melo et al.
2008).

Finite element analysis (FEA) has been increasingly used to study the mechanical
behaviour of endodontic instruments under bending and torsion, as employed in
several works (Berutti et al. 2003, Xu & Zheng 2006, Necchi et al. 2008, Kim et
al. 2008, Kim HC et al. 2009, Kim TO et al. 2009, Petrini et al. 2009, Necchi et
al. 2010, Zhang et al. 2010, He & Ni 2010, Lee et al. 2011, Montalvao & Alcada
2011, Gao et al. 2011). The main advantage of FEA is the possibility of assessing

aspects of the mechanical behaviour of the instruments (such as stress distribution),
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which are difficult to obtain in laboratory tests. Although some studies have been
performed on the influence of instrument geometry on their flexibility and torsional
strength (Xu & Zheng 2006, Kim et al. 2008, Kim HC et al. 2009, Kim TO et
al. 2009, Zhang et al. 2010, Versluis et al. 2012), to the extent of our knowledge,
no direct comparison between numerical and experimental results has been perfor-
med. Furthermore, most of the published reports (Xu & Zheng 2006, Kim TO et
al. 2009, Zhang et al. 2010) do not stipulate criteria for the determination of the
boundary conditions, such as the specification ISO 3630-1 (International Organiza-

tion for Standardization 1992) for standard bending and torsion tests.

The aim of this study was to evaluate the flexibility and torsional strength of three
commercially available instruments using FEA and compare the numerical results
with those assessed by standard mechanical tests to confirm the reliability of the
FEA models.

Materials and Methods

Three types of NiTi rotary instruments were selected for this study: size 25, .06
taper Mtwo (VDW, Munich, Germany), size 25, .06 taper RaCe (FKG Dentaire,
La-Chaux-de-Fonds, Switzerland), and ProTaper F1 (Dentsply Maillefer, Ballaigues,
Switzerland). In the following, the experimental tests and the finite element models

are described.

Ezxperimental tests

One group of instruments (n = 12 of each type) was tested for bending resistance
according to specification ISO 3630-1, using the apparatus described in Viana et al.
(2013). The instrument was fixed at 3 mm from the tip and then bent 45° with
respect to its long axis while the bending force was recorded. Values of bending
moment were obtained by multiplying the registered bending force by the distance

between the point at which the force was applied and the fixed tip of the instrument.

Another group (n = 12 of each type) was tested in torsion until fracture, based on
ISO 3630-1 specification, using the torsion machine described in Bahia et al. (2006).
For this test, the instruments were also fixed at 3 mm from the tip, while the shaft’s
end was clamped and connected to a reversible geared motor. The instruments
were rotated clockwise, and a specifically designed computer program provided a

continuous recording of torque and angular deflection.
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Computational analyses

The instruments were scanned by micro-CT (eXplore Locus SP, GE Healthcare,
Waukesha, WI, USA) and the resultant images were further segmented (Mimics,
Materialise HQ, Leuven, Belgium) to form the 3D geometric models, as shown in
Fig. 1. The use of the micro-CT scanning is helpful to obtain an accurate model,
including any geometrical characteristics of the actual instruments, thus elimina-
ting the need of approximations in the building of the models. The shafts of the
instruments were added to the models by using SolidWorks 2010 (three-dimensional
computer-aided design software, Concord, MA, USA) to simplify the micro-CT scan-
ning process. The models were meshed in ABAQUS 6.9-1 (SIMULIA, Providence,
RI, USA) using ten-node modified quadratic tetrahedral elements. The final mo-
dels consisted of 48,460 elements for Mtwo, 55,009 elements for RaCe and 51,184

elements for ProTaper F1.
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Figure 1: Longitudinal geometries and cross-sections at 3 mm from the tip of three
NiTi instruments used in this study. (a) Mtwo 25/.06; (b) RaCe 25/.06; (c¢) ProTaper
F1.

The superelastic behaviour of the NiTi alloys was described by means of a user-
defined subroutine implemented in the ABAQUS code by Auricchio & Petrini (2004).
The necessary parameters for the use of this subroutine and the definition of the
material are shown in Fig. 2. The values of the mechanical parameters used in this
work were derived from a stress-strain curve (also shown in Fig. 2) obtained as the

average of 3 tensile tests performed on NiTi wires. The same material properties
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were adopted for the three instruments to simplify the simulation process. Because
the implemented subroutine is not able to describe the plastic behaviour of mar-
tensite, the numerical results were considered reliable only when stress values were
lower than that for the end of the martensite elastic regime, established at 1,200
MPa (Fig. 2).
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E, Austenite elasticity 42 530 MPa
¥y Austenite Poisson's ratio 0.33
Eyr Martensite elasticity 12,828 MPa
Vig Martensite Poisson’s ratio 0.33
& Transformation strain 10%
(8c/8T); (60/8T) loading 6.7
o5 Start of transformation loading 492 MPa
o; End of transformation loading 630 MPa
Tp Reference temperature 22°C
(Sc/8T) 1y (86/5T) unloading 8.7
oy Start of transformation unloading 192 MPa
oy End of transformation unloading 97 MPa
o End of martensitic elastic regime 1,200 MPa

Figure 2: Stress-strain curve of a superelastic NiT1i alloy and respective parameters
used in the finite element model.

The boundary conditions described in Fig. 3 were imposed to simulate the behaviour
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of the instruments under bending and torsion conditions according to specification
I[SO 3630-1:

e Bending resistance: The instruments were held 3 mm from the tip and the

shafts were deflected until 45° of inclination was established.

e Torsion: the instruments were held at 3 mm from the tip and a clockwise
torsional moment of 0.3 N.cm was applied. This value was chosen based on
the criterion described above for avoiding the plastic regime of martensite
to be reached. This limitation of the ABAQUS subroutine in describing the
plastic deformation of martensite in superelastic NiTi alloys does not allow
the simulation of the torsion test until failure. On the other side, applying a
torsional moment instead of a fixed angular deflection makes the test closer to
what happens in the clinic (Kim TO et al. 2009).

3
"&" 45° bending l

_

S

3mm
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B

Figure 3: Boundary conditions used in the bending and torsion simulations (ProTa-
per F1 case).

Results

The von Mises stress distributions along the instruments under bending are shown
in Fig. 4. A maximum stress of 1,185 MPa was found in the ProTaper F1 instru-
ment, followed by 1,081 MPa in the RaCe instrument and 810 MPa in the Mtwo
instrument. Comparisons between numerical and experimental results are shown
in the moment-bending curves of Fig. 5. In general, a satisfactory agreement was
obtained between the simulations and experiments. The curves in Fig. 5 also show
that, among the instruments analyzed, ProTaper F1 exhibited the highest flexural

stiffness, that is, the largest required moment to induce a bend of 45°.
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Figure 4: Von Mises stress distribution under bending. (a) Mtwo 25/.06; (b) RaCe
25/.06; (c) ProTaper F1.
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Figure 5: Comparison between calculated and experimental results under bending
condition for the three instruments used in this study.
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Under torsion, the calculated maximum stress values were quite similar (Fig. 6). The
ProTaper F1 instrument showed the lowest value of maximum stress (520 MPa), fol-
lowed by RaCe (531 MPa) and Mtwo (542 MPa) instruments. Comparisons between
numerical and experimental results are shown in the rotation-moment curves of Fig.
7, and again a satisfactory agreement was obtained between simulation and experi-

ments.
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Figure 6: Von Mises stress distribution under torsion. (a) Mtwo 25/.06; (b) RaCe
25/.06; (c) ProTaper F1.

It is important to notice the difference in the number of points observed among
the experimental curves of the torsion tests. It is explained by the recording proce-
dure, in which the rotation speed and the rate of recording points were constant and
consequently the number of points per degree of deflection. Thus, the instruments
presenting the highest deflection under 0.3 N.cm will present the highest number of

points in the experimental curve.
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Figure 7: Comparison between calculated and experimental results under torsion
condition for the three instruments used in this study.

Discussion

Recently, FEA has become an important tool in the study of the mechanical beha-
viour of endodontic instruments, especially for those made of NiT1i alloys (Berutti et
al. 2003, Xu & Zheng 2006, Necchi et al. 2008, Kim et al. 2008, Kim HC et al. 2009,
Kim TO et al. 2009, Petrini et al. 2009, Necchi et al. 2010, Zhang et al. 2010, He &
Ni 2010, Lee et al. 2011, Montalvao & Algada 2011, Gao et al. 2011). Nevertheless,
the application of this method for the study of these instruments still lacks baseline
data. Before extracting information and results from a finite element model, it must
be tested and proven to correspond to reality. Thus, the main contribution of this
work was to demonstrate the reliability of the application of FEA as an alternative
in the study of the mechanical behaviour of instruments by directly comparing nu-
merical results and experimental data. The accuracy of the FEA results depends
strictly on the developed computational model, and in this work the geometries of
the instruments were generated by micro-CT scanning, which means that the mini-
mum number of approximations was used to build the models. However, the same
material (constitutive model) was adopted for all instruments, focusing the study

on the influence of different geometries on the flexibility and torsional strength.

The FEA results for bending simulations showed that ProTaper F1 is the most
flexure-resistant when compared with the other instruments. This flexural stiffness,
in general, is related to the elastic modulus of the material and to the second moment
of inertia of the part (Timoshenko & Goodier 1970). Because the material properties
were the same for the three instruments and the ProTaper F1 instrument presents
a slightly larger cross-sectional area (Fig. 1), it was expected that this instrument
would be the least flexible. In other words, to reach the same amount of bending
deflection during the shaping of curved canals, the clinician will have to impose

more force on the instrument when working with ProTaper F1 than with Mtwo or
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RaCe. The highest stress concentrations during the bending simulations were also
found in ProTaper F1. This is the consequence of the fact that the ProTaper F1
instrument is the most flexure-resistant. However, Mtwo proved to be more flexure-
resistant than RaCe, but its overall stresses were lower. Other works (Kim HC et
al. 2009, Versluis et al. 2012) have already reported the same discrepancy between
the flexural stiffness and the stress values, showing that no direct correlation can be
made between them. Zhang et al. (2011) developed an equation that correlates the
stress in bent endodontic instruments to several geometric parameters of the cross-
section (such as the distance of a certain point to the neutral plane), confirming
that the second moment of inertia is not sufficient to define which instrument, made
of the same material, will present the highest stress concentrations under a certain
value of flexural deflection. Recently, Versluis et al. (2012) noted that stress is not
an instrument property, and it varies according to the bending orientation in the
same way as the moment of inertia. This happens especially for instruments with a
rectangular-shaped cross-section, which is the case for Mtwo instruments. Clinically,
it means that the Mtwo instrument imposes less stable forces on canal walls (Xu
& Zheng 2006, Versluis et al. 2012). On the other hand, the higher the stresses
developed in the instrument, the smaller is its fatigue resistance. Thus, Mtwo can
be expected to be the most fatigue resistant among the instruments analyzed here,

a prediction that agrees with the experimental results of Lee et al. (2011).

The torsional rigidity is proportional to the polar moment of inertia of the part (Ti-
moshenko & Goodier 1970). This explains the higher torsional rigidity of ProTaper
F1 in comparison with the other instruments, indicating that it has less flexibility
but a smaller risk of torsional failure inside the canal. Due to their slightly smaller
cross-sectional areas, Mtwo and RaCe presented slightly higher stress levels when

compared to the ProTaper F1 instrument.

Conclusions

Flexibility and torsional strength of different endodontic instruments were asses-
sed trough FEA and experimental standardized tests to compare numerical results
with experimental data. A satisfactory agreement was found between them, confir-
ming the great potential of the numerical method in the study of the mechanical
behaviour of endodontic instruments and demonstrating the high quality of the mo-
del, which can be used in future studies. Based on the results found, ProTaper F1

instruments presented the highest resistance to torsion but also the lowest flexibility.
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Abstract

Introduction: The aim of this study was to evaluate the flexibility and torsional
strength of a controlled memory (CM) NiTi file and compare its mechanical respon-
ses to those of a superelastic NiTi file with the same geometry, using finite element
simulation. Methods: A commercially available instrument with a tip size of 30
and a 0.06 taper was selected for this study. The geometric model for finite element
analysis was generated by micro-CT scanning, and the data for the constitutive mo-
del of controlled memory NiTi were obtained from the literature. The numerical
analysis was performed in ABAQUS, with boundary conditions that were based on
the ISO 3630-1 specification. Results: The CM NiTi file exhibited the least ben-
ding moment and maximum stress value (523 MPa) under 45° bending simulation.
However, the least torsional strength was calculated for this same instrument. Con-
clusions: The higher flexibility and potential fatigue resistance of the CM NiTi files
were confirmed, indicating that this new technology represents an improvement in

the mechanical behavior of the rotary NiTi files.

Key Words: NiTi rotary files, Controlled Memory NiTi files, superelastic NiTi
files, finite element analysis, mechanical behavior.

Introduction

The use of nickel-titanium (NiTi) alloys to manufacture root canal instruments is
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one of the major innovations in endodontics. Due to the superelasticity (SE) of these
alloys, NiTi files present several advantages compared with stainless steel files, such
as higher flexibility, fewer canal aberrations and a shorter procedural duration (1, 2).
Most rotary NiTi endodontic files are fabricated from near-equiatomic NiTi alloys,
which contain approximately 55 wt% nickel (3). Small variations in the ratio of
the two elements cause considerable changes in the transformation temperatures of
the NiTi alloy (4). Of particular interest are the changes in the austenite finishing
temperature (Af), at which 100% of martensite is transformed to austenite upon
heating. For superelastic NiTi files, Af must be lower than the working temperature
because large spontaneous shape recovery by SE only occurs above this temperature
(4, 5). The transformation temperatures not only depend on the alloy composition
but also may change because of the thermomechanical history of the material. Hou
et al. (6) demonstrated that different manufacturing processes produced endodontic

instruments with different Afs and, consequently, different bending properties.

Despite their advantages, the fracture of rotary NiTi instruments in the root canal
is still an important issue in endodontics. These instruments fracture for two main
reasons: torsional overloading or flexural fatigue (7-10). To improve the fracture re-
sistance of NiTi endodontic instruments, manufacturers have introduced new alloys
with superior mechanical properties and have developed new manufacturing proces-
ses. Controlled memory (CM) NiTi wires (DS Dental, Johnson City, TN) represent
one of these novelties in the manufacture of endodontic instruments. According to
the manufacturers, CM NiTi wires are produced by a new technology to control
the material’s memory, resulting in a file with improved resistance to both flexural

fatigue and torsional failure (11).

In a recent study, Zhou et al. (12) investigated the structure and mechanical pro-
perties of CM NiTi wires, demonstrating that the raw CM NiTi wires contained a
slightly lower nickel content and a higher Af compared with superelastic NiTi. They
also concluded that the critical plateau stress and ultimate tensile strength of the
CM wires were lower than those of superelastic wires, but with a maximum strain
more than 3 times higher. Testarelli et al. (13) compared the bending properties of
the HyFlex instruments (Coltene-Whaledent, Allstetten, Switzerland), which were
marketed as CM NiTi files, with other commercially available NiTi rotary instru-
ments. The results revealed that the Hyflex instruments were the most flexible, but
the comparisons were made among instruments with different geometries, not consi-

dering the influence of the instrument’s design on the results. This factor represents
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one important limitation of the experimental tests because there is no geometrically

similar file (manufactured with a traditional grinding process) that may be compa-

red with the Hyflex CM files.

Finite element analysis (FEA) is an alternative for assessing the mechanical beha-
vior of files, which is difficult to determine through experimental tests, as evidenced
by previous studies (14-26). FEA allows evaluation of the influence of various ma-
terials on the mechanical properties of the same geometric model. Thus, differences
resulting from the geometry of the instruments are eliminated, and a quantitative
analysis can be performed. The aim of the present work was to contribute to the
effort of applying FEA for developing new solutions for endodontic therapy, by using
FEA for comparison between the mechanical responses of CM and superelastic NiTi

files with the same geometry, under bending and torsional conditions.
Materials and Methods

The geometry of the HyFlex instrument with a tip size of 30 and a 0.06 taper was
selected for this study. The instrument was scanned by micro-CT (eXplore Locus
SP, GE Healthcare, Waukesha, WI, USA) to obtain a 3D geometric model. The
file model was meshed in ABAQUS 6.9-1 (SIMULIA, Providence, RI, USA) using
ten-node modified quadratic tetrahedral elements, resulting in a model consisting of
57,865 elements.

The necessary parameters to describe the constitutive model of the CM NiTi alloy
were extracted from the stress-strain relationships that were determined by Zhou et
al. (12) for the 48CM wire tested at room temperature. The parameters used to
describe the model of the superelastic NiTi were derived from stress-strain tests (Fi-
gure 1A) performed on wires provided by Tulsa (Dentsply Tulsa Dental Specialties,
Tulsa, OK, USA). A computational subroutine (27) implemented in ABAQUS was
used to reproduce the complex thermomechanical behavior of the two NiTi alloys.
Because this subroutine cannot describe the plastic behavior of martensite, the nu-
merical results were considered reliable only when the stress values were below this

regimen.

AISI 316L stainless steel was employed as the control material. The mechanical
parameters were also extracted from a stress-strain curve (Fig. 1A) obtained in

the laboratory. To describe this behavior, an elastoplastic model provided by the



Publicagoes do autor relacionadas ao trabalho 97

1400
—Stainlesssteel =
1200 ; ) v
= = SuperelasticMiTi ’ Smm l
s
1000 r—-l o
’, 45° bending in the y direction
s’ o - - 3 AT T S g y-
T 800 ’ : ; e -
o ’
% 800 | = _ _ - -
w -
@ I
& ;
200 |
0
0.00 0.05 0.10 0.15 0.20

Strain (mm/mm)

Figure 1. (A) Stress-strain curves for a superelastic NiTi wire and a AISI 316
stainless steel specimen. (B) Boundary conditions for the bending and torsion si-
mulations.

computational code library was adopted.

The boundary conditions were imposed to simulate the behavior of the files under
bending and torsional conditions, in compliance with the ISO 3630-1 specification
(28). To test the bending resistance, the bending moment was calculated while the
file was clamped 3 mm from the tip and the shaft was deflected until 45° of inclina-
tion. To evaluate the torsional resistance, the file was held at 3 mm from the tip,
and a clockwise torsional moment of 0.3 N.cm was applied while the total rotation
was calculated. The boundary conditions used in the both bending and torsional

simulations are presented in Figure 1B.
Results

[lustrative results of the von Mises stress distribution along the files are depicted
in Figure 2. Under bending, the maximum calculated stress was found in the su-
perelastic NiTi instrument (1,122 MPa), followed by the stainless steel instrument
(628 MPa) and, finally, the CM NiTi instrument (523 MPa). Under torsion, the
maximum calculated stress was determined in the CM NiTi file (993 MPa), followed
by the superelastic NiTi file (512 MPa) and the stainless steel file (470 MPa). The

moment and displacement relationships are presented in Figure 3.
Discussion

Conventional rotary NiTi endodontic instruments that are used in clinical practice

exhibit SE, which is a property associated with the presence of austenite in near-
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Figure 2. Stress distribution, under bending and torsion, along the CM NiTi, su-
perelastic NiTi and stainless steel files and their cross-sections at 3 mm from the
tip.

equiatomic NiTi alloys. When the file is subject to a load, austenite is transformed
to stress-induced martensite (SIM). This phase is unstable at temperatures above Af
and thus returns to austenite by a reverse transformation when the load is removed
and the strain is recovered. Therefore, the working temperature for conventional
superelastic NiTi files must be above Af. However, these characteristics are altered
in CM NiTi wires, which constitute a new technological product exhibiting files that
are more flexible and fatigue resistant. CM NiTi files do not present the rebound
effect after unloading, and their original shape is restored only after autoclaving.
The behavior of these files may be explained by the presence of stable martensite,
meaning that the working temperature is below Af. Stable martensite is known
for exhibiting a shape-memory effect (SME), which is the capacity to recover the
original shape by reverse transformation after heating the deformed martensite to
temperatures above Af (4, 5). This fact explains the necessity of autoclaving after
using the CM NiTi files and reinforces the importance of the transformation tempe-
ratures in the mechanical behavior of the NiTi files. These temperatures are strictly

related to the nickel content of the alloy and/or its thermomechanical history, which
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Figure 3. Deflection-moment curves for the CM NiTi, superelastic NiTi and stainless
steel files under bending and torsion.

is unknown for the CM NiT1i wires.

In the present study, FEA was used to compare the mechanical responses of CM
NiTi files and conventional superelastic NiTi files, eliminating the possible influences
of a given file’s design, as the same geometrical model was used for both types of
files. The results demonstrated the superior flexibility of the CM NiTi file over the
superelastic NiTi file, thus confirming the results published elsewhere (13). The low
stress values that were found in the CM NiTi file during the bending simulation
also indicate a superior flexural fatigue resistance when the fatigue life is directly
related to the stress levels attained during cyclic loading. Figueiredo et al. (29)
reported that NiTi wires with a stable martensitic structure have a fatigue life 100
times higher than that of superelastic wires. This behavior is particularly explained
by the crack propagation mechanism in martensite, which presents a large number
of highly branched cracks that propagate very slowly. In superelastic NiTi, only a

few fatigue cracks nucleate, and the propagation is faster.

It is established (4, 5) that martensite in near-equiatomic NiTi alloys has a lower
critical plateau and ultimate tensile strength compared with austenite, as has been
confirmed by Zhou et al. (12) using stress-strain curves for CM NiTi wires. Moreo-
ver, the transformation temperatures increase as the nickel content decreases. Thus,
with the decrease of the nickel content in the NiTi alloy, the Af increases, as well as
does the tendency to obtain stable martensite at the working temperature. Further-
more, Zinelis et al. (3) demonstrated that Hyflex CM files have a lower percentage
of nickel (52.1 %wt) than do conventional NiTi files. The exact thermomechanical

treatment of CM wires remains unknown and lacks investigation. Nevertheless, it is
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clear that this new technology represents an improvement in the flexural behavior

and fatigue resistance.

Regarding the torsional strength, the CM NiTi file presented the highest deforma-
tions and stress levels compared with the superelastic NiTi and stainless steel files.
This behavior is expected for files that have higher flexibilities, and it is important to
note that CM NiTi exhibits a strain capacity more than 3 times that of superelastic
NiTi. Thus, the CM NiTi file might perform satisfactorily under torsion.

In summary, the flexibility and torsional strength of a CM NiTi file were assessed
using FEA to compare the mechanical responses with those of a conventional supe-
relastic NiTi file. The CM NiTi file exhibited the lowest bending moment and stress
level under a 45° bending simulation. Thus, the higher flexibility and potential fa-

tigue resistance of the CM NiTi files were confirmed.

Acknowledgements

The authors thank Universidad de Zaragoza for the micro-CT scanning. This work
was partially supported by Coordenacgao de Aperfeicoamento de Pessoal de Nivel
Superior - Capes, Brasilia, DF, Brazil. The authors deny any conflicts of interest
related to this study.

References

1. Walia H, Brantley WA, Gerstein H. An initial investigation of the bending and
torsional properties of nitinol root canal files. J Endod 1988;14:346-51.

2. Glosson CR, Haller RH, Dove SB, del Rio CE. A comparison of root canal prepa-
rations using Ni-Ti hand, Ni-Ti engine driven, and K-Flex endodontic instruments.
J Endod 1995;21:146-51.

3. Zinelis S, Eliades T, Eliades G. A metallurgical characterization of tem endodon-
tic Ni-Ti instruments: assessing clinical relevance of shape memory and superelastic
properties of Ni-Ti endodontic instruments. Int Endod J 2010;43:125-34.

4. Otsuka K, Wayman CM. Mechanism of shape memory effect and superelasticity.
In: Otsuka K, Wayman CM, eds. Shape Memory Materials. 1st ed. Cambridge,



Publicagoes do autor relacionadas ao trabalho 101

UK: Cambridge University Press; 1998.

5. Otsuka K, Ren X. Physical metallurgy of Ti-Ni-based shape memory alloys. Prog
Mater Sci 2005;50:511-678.

6. Camara AS, Martins RC, Viana ACD, Leonardo RT, Buono VTL, Bahia MGA.
Flexibility and torsional strength of ProTaper and ProTaper Universal rotary ins-
truments assessed by mechanical tests. J Endod 2009;35:113-6.

7. Sattapan B, Palamara JEA, Messer HH. Torque during canal instrumentation
using rotary nickel-titanium files. J Endod 2000;26:156-60.

8. Pruett JP, Clement DJ, Carnes DL Jr. Cyclic fatigue testing of nickel-titanium
endodontic instruments. J Endod 1997;23:77-85.

9. Bahia MGA, Buono VTL. Decrease in the fatigue resistance of nickel-titanium
rotary instruments after clinical use in curved root canals. Oral Surg Oral Med Oral
Pathol Oral Radiol Endod 2005;100:249-55.

10. Hou XM, Yahata Y, Hayashi Y, Ebihara A, Hanawa T, Suda H. Phase trans-
formation behaviour and bending property of twisted nickel-titanium endodontic
instruments. Int Endod J 2011;44:253-8.

11. CM Wire press release. Johnson City, TN: DS Dental; 2010.

12. Zhou H, Shen Y, Zheng W, Li L, Zheng Y, Haapasalo M. Mechanical properties
of controlled memory and superelastic nickel-titanium wires used in the manufacture
of rotary endodontic instruments. J Endod 2012;38:1535-40.

13. Testarelli L, Plotino G, Al-Sudani D, Vincenzi V, Giansiracusa A, Grande NM,
Gambarini G. Bending properties of a new nickel-titanium alloy with a lower percent
by weight of nickel. J Endod 2011;37:1293-5.

14. Berutti E, Chiandussi G, Gaviglio I, Ibba A. Comparative analysis of torsional
and bending stresses in two mathematical models of nickel-titanium instruments:
ProTaper versus ProFile. J Endod 2003;29:15-9.



Publicagoes do autor relacionadas ao trabalho 102

15. Necchi S, Taschieri S, Petrini L, Migliavacca F. Mechanical behaviour of nickel-
titanium rotary endodontic instruments in simulated clinical conditions: a compu-

tational study. Int Endod J 2008;41:939-49.

16. Kim HC, Kim HJ, Lee CJ, Kim BM, Park JK, Versluis A. Mechanical response
of nickel-titanium instruments with different cross-sectional designs during shaping
of simulated curved canals. Int Endod J 2009;42:593-602.

17. Kim TO, Cheung GSP, Lee JM, Kim BM, Hur B, Kim HC. Stress distribution
of three NiTi rotary files under bending and torsional conditions using a mathematic
analysis. Int Endod J 2009;42:14-21.

18. Petrini L, Necchi S, Taschieri S, Migliavacca F. Numerical study on the influence
of material characteristics on Ni-Ti endodontic instrument performance. J Mater
Eng Perform 2009;18:631-37.

19. Xu X, Zheng Y. Comparative study of torsional and bending properties for
six models of nickel-titanium root canal instruments with different cross-sections. J
Endod 2006;32:372-5.

20. Kim HC, Cheung GSP, Lee CJ, Kim BM, Park JK, Kang SI. Comparison
of forces generated during root canal shaping and residual stresses of three nickel-

titanium rotary files by using a three-dimensional finite element analysis. J Endod
2008;34:743-7.

21. Necchi S, Petrini L, Taschieri S, Migliavacca F. A comparative computational
analysis of the mechanical behavior of two nickel-titanium rotary endodontic instru-
ments. J Endod 2010;36:1380-4.

22. Zhang EW, Cheung GSP, Zheng YF. Influence of cross-sectional design and
dimension on mechanical behavior of nickel-titanium instruments under torsion and
bending: a numerical analysis. J Endod 2010;36:1394-8.

23. He R, Ni J. Design improvement and failure reduction of endodontic files through
finite element analysis: application to V-Taper file designs. J Endod 2010;36:1552-
1557.



Publicagoes do autor relacionadas ao trabalho 103

24. Lee MH, Versluis A, Kim BM, Lee CJ, Hur B, Kim HC. Correlation between ex-
perimental cyclic fatigue resistance and numerical stress analysis for nickel-titanium

rotary files. J Endod 2011;37:1152-7.

25. Montalvao D, Alcada F'S. Numeric comparison of the static mechanical behavior
between ProFile GT and ProFile GT series X rotary nickel-titanium files. J Endod
2011;37:1158-61.

26. Gao Y, Cheung GSP, Shen Y, Zhou X. Mechanical behavior of ProTaper Uni-
versal F2 finishing file under various curvature conditions: a finite element analysis
study. J Endod 2011;37:1446-50.

27. Auricchio F, Petrini L. A three-dimensional model describing stress-temperature
induced solid phase transformations: solution algorithm and boundary value pro-
blems. Int J Numer Methods Eng 2004;61:807-36.

28. International Organization for Standardization ISO 3630-1. Dental root canal
instruments-Part 1: files, reamers, barbed broaches, rasps, paste carriers, explorers
and cotton broaches. Switzerland: International Organization for Standardization,
1992.

29. Figueiredo AM, Modenesi P, Buono V. Low-cycle fatigue life of superelastic
NiTi wires. Int J Fatigue 2009;31:751-8.



