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Resumo

Cargas excessivas sobre implantes dentdrios podem levar a diminui¢do da crista
marginal através de reabsor¢des dsseas ou a quebras de componentes do sistema 0sso-
implante. A reducdo da transmissdo dos impactos mastigatdrios ao osso adjacente ao
implante é um desafio para o desenvolvimento de novos materiais para essa aplicacao.
Através de simulacdes pelo método de elementos finitos, pode-se estudar as tensdes
produzidas pelas cargas no osso alveolar. Este trabalho teve como objetivo fazer uma
andlise ndo-linear de um modelo de abutment confeccionado de liga NiTi superelastica,
utilizando o programa ANSYS versdo 9.0, e simular o efeito de cargas mastigatorias.
Em particular, avalia-se a transmissdo das for¢as ao implante e conseqiientemente ao
osso adjacente, visando quantificar a absor¢ao de energia pelo material. A dissipagédo de
energia no implante pode funcionar como um sistema de seguranga do mesmo,
prevenindo a quebra de componentes e diminuindo a perda da crista 9ssea marginal.
Estudos dindmicos devem ser realizados para analisar o comportamento ciclico do NiTi

frente aos impactos mastigatdrios.

Palavras chave: elementos finitos, implantes dentérios, ligas NiTi, superelasticidade.



Abstract

Excessive loads over dental implants can cause marginal crest decrease through bone
reabsoption or collapse of the components of the bone-implant system. The transmission
reduction of the masticatory impacts to the bone adjacent to the dental implant is a
challenge in the development of new materials for this application. Through simulations
with finite element analysis, the stresses produced by loads on the alveolar bone can be
studied. This work had the goal to make a non-linear analysis of an abutment model,
made of a superelastic alloy, for an implant using ANSYS version 9.0, and simulate the
effect of the masticatory loads. Particularly, this study discuss loads transmission to the
implant and consequently to the surrounding bone, aiming at evaluate the energy
absorption by the material. Energy dissipation on the implant can work like a security
system, helping to avoid the collapse of the components and diminishing the marginal
crestal bone losses. Dynamic studies must be due to analyze the cyclic behavior of the

NiTi under masticatory impacts.

Key words: dental implants, finite element analysis, NiTi alloys, superelasticity.
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1. Introducio

Implantes dentdrios vém sendo utilizados largamente na odontologia para reabilitar
pacientes de maneira mais confortavel e estavel. Esse tipo de artefato € o substituto da
raiz dentdria, sendo usualmente confeccionado de titdnio comercialmente puro. O pino
de implante € instalado no leito 6sseo através de um procedimento cirtirgico. Apds esse
procedimento, uma prétese € confeccionada por cima desse pino.O advento dos
implantes osseointegrados trouxe vdrias solugdes para a odontologia, mas também
algumas preocupacdes. Para uma previsibilidade do tratamento utilizando implantes
dentérios todos os fatores que possam levar a uma falha biomecédnica devem ser

minimizados. Sobrecarga no sistema osso-implante pode levar a reabsorcdes Osseas

indesejadas ou até a fraturas de componentes desse delicado sistema.

Dentes naturais sdo envolvidos por um tecido conjuntivo denominado ligamento
periodontal. Esse ligamento é constituido por fibras coldgenas, proprioceptores, nervos
e vasos sanguineos e linfdticos. Quando uma carga é aplicada sobre os dentes, tem-se
um amortecimento natural do ligamento periodontal, que é também responsavel pela
paralisacdo da mastigacdo quando algum objeto muito duro € entreposto entre os dentes
(proprioceptores). Ja as forgas aplicadas sobre os implantes durante a mastigacdo ou
durante uma parafuncéo sdo transmitidas diretamente para o leito ésseo sem a protecdo

de um ligamento periodontal.

No ato da mastigacdo tem-se vdrios alimentos de vdrias consisténcias diferentes, bem
como vérios padrdes musculares para cada individuo. Quando o padrdo muscular é
hipertréfico com um alimento de consisténcia muito dura em um ponto de pequena area,
ocorre uma alta concentragdo de tensdes. O desenvolvimento de um sistema de
seguranga para que seja dificil a quebra de componentes dos implantes dentdrios com
essa alta concentragdo de tensdes é, pois, de importancia fundamental. O uso de ligas
supereldsticas como componente desse sistema pode levar a uma satisfatdria absor¢ao

de energia que ird preservar todo o sistema osso implante.



Método de elementos finitos é uma ferramenta adequada para analisar a dissipacdo de
energia em sistemas mecanicos, por se tratar de uma técnica ndo invasiva de simulagdo
numérica. Sua aplicagdo envolve a modelagem de um corpo através da divisdo em um
sistema equivalente de corpos menores ou elementos, interconectados a pontos comuns,
linhas divisérias e superficies, formando a chamada malha. A formulacido do problema
resulta em um sistema de equacdes algébricas, cuja solucdes simultdneas produz

resultados aproximados para todo o sistema.

Neste trabalho foi modelado um sistema implante-osso utilizando elementos finitos,
para medida e direcionamento da distribuicdo das cargas oclusais Foi idealizado um
modelo onde a liga do abutment do pino de implante foi alterada e comparada com o
metal utilizado atualmente no mercado. A perda de energia do sistema foi mensurada

através de uma relacdo entre a forca aplicada e o deslocamento decorrente dessa forca.



2. Objetivos

O objetivo deste trabalho serd desenvolver um modelo, em trés dimensdes, de implante
e o osso adjacente utilizando o programa ANSYS versdo 9.0 (ANSYS, Inc., 275
Technology Drive, Canonsburg, PA 15317) e analisar esse modelo quantificando a
energia dissipada no sistema pela medicdo da drea do loop feito pela liga na curva
tens@o deformacdo (Fugazza, 2003). A medicdo de absor¢do de energia pelo sistema
serd a diferenca da energia transmitida para o sistema no carregamento com a energia
necessaria para o descarregamento do sistema. Com isso serd simulado o efeito de
cargas axiais em sua transmissdo ao osso adjacente ao implante. Serd avaliado o efeito
da dissipacdo de energia do material utilizado na confeccdo de abutments de implantes

em conseqii€ncia das forgas aplicadas.



3. Revisdo Bibliogrifica

3.1 Pequeno Historico dos Implantes Osseointegrados

O ortopedista sueco Per-Ingvar Branemark estudava em seu Doutorado a circulagdo
sangiiinea no osso da medula Gssea, pois na época havia pouca informacido sobre a
producdo de novas células sangiiineas. Ele desejava determinar o potencial de
cicatrizacdo e a interacdo entre osso-medula e sangue, de forma a estabelecer uma

relacdo entre cicatrizagdo e fendmenos que ocorriam na medula éssea, apds uma lesdo.

Para alcancar seu objetivo, desenhou uma pequena camara de observagdo inserida
cirurgicamente em tibia de coelhos para estudar o fluxo sangiiineo 6sseo. Alguns
pesquisadores ingleses ja haviam usado esse dispositivo confeccionado em tintalo, mas
no pds-guerra nao havia a facilidade de encontrar esse metal na Europa. Um metal
utilizado na industria nuclear russa, o titinio, foi apresentado como opgdo ao professor
Branemark pelo cirurgido ortopédico Hans Emneus, em Lund, Suécia, que estudava
diferentes metais empregados para prétese da articulagdo do quadril. Dai em diante
Branemark comecgou a utilizar o titinio comercialmente puro para a confeccio de sua

camara de observagdo.

Quando Branemark inseria as suas camaras de observacdo nas tibias de coelhos ele
utilizava um procedimento cirtirgico delicado para provocar o minimo trauma possivel
nas estruturas que seriam observadas, pois acreditava que o 0sso apresentava pequena
capacidade de reparacdo, tais como outros tecidos do organismo, como o cérebro e os
olhos.Alguns meses apds a instalacdo dessas camaras, ele observou que elas se
tornavam parte integral da tibia da cobaia e assim nio podiam ser utilizadas novamente,

aumentando assim os custos de seu experimento.

Esses estudos continuaram e o préoximo passo foi avaliar o fluxo sangiiineo em 17

voluntdrios humanos. Esse estudo forneceu dois dados importantes sobre o titanio:



1. o metal se integrava ao 0sso vivo e era reconhecido por esse como parte de sua
estrutura,
2. era bem aceito pelos tecidos moles, ndo provocando inflamagdo que poderia

levar a rejeigdo.

Na Universidade de Gotemburgo, Branemark conheceu o engenheiro Viktor Kuikka,
que foi um dos responsdveis do desenvolvimento de componentes cirirgicos e

protéticos necessarios para o desenvolvimento da osseointegracao.

Em 1965, Gosta Larsson foi o primeiro voluntério a participar dos estudos iniciais. Ele
tinha perdido todos os dentes da mandibula aos 34 anos, apresentava fissura palatina,
mandibula e queixo deformados, sofria constantemente com dores, tinha dificuldades
para se alimentar e falar. Foram colocados quatro implantes em sua mandibula que
serviram para fixar uma prétese total inferior suportada pelos implantes. Apds o
procedimento Larsson passou a mastigar, comer, falar melhor. Ainda hoje ele possui

esses quatro implantes em sua boca.

3.2 Mastigacao

A mastigac@o é muito importante para definirmos as cargas que devem ser aplicadas aos
modelos de elementos finitos. Existem vdrias cargas diferentes na literatura, pois a

consisténcia dos alimentos e o padrdo muscular de cada individuo sdo muito variaveis.

A literatura de experimentos de implantes dentdrios pelo método de elementos finitos
demonstra vérios tipos de cargas e com diferentes direcdes e combinagdes de forcas. A
tabela a seguir mostra um resumo das cargas utilizadas em alguns trabalhos de

simula¢@o de elementos finitos.



Tabela 3.1 — Cargas mastigatérias utilizadas na literatura.

Autores Forcas (Newtons)
Vertical Obliqua Horizontal
Aklan, et al. (2004) 35 70 10
Germany et al. (2004) 35 70 (angulo de 15°)
Bozhaya et al. (2004) 2500 Momento 4000 500
N.mm

Sevimay, et al. (2005) Duas de 150
Koca et al. (2005) Duas de 150

Aklan et al. (2004) simularam trés modelos diferentes de implantes restaurados por uma
coroa de um dente pré-molar onde as cargas foram aplicadas nos sentidos vertical,
obliquo e horizontal. Germany et al. (2004) utilizaram-se de um carregamento e um
modelo com trés tipos de combinacdo de implantes de diferentes didmetros e nimero de
pinos. Nao foi aplicada carga horizontal as forgas foram posicionadas em uma direcio
vertical e em uma dire¢@o obliqua fazendo um angulo de 15° em relacéo ao eixo vertical

da primeira forga.

Bozhaya et al. (2004) simularam cargas verticais e horizontais bem elevadas em cinco
modelos diferentes de implantes. A anélise objetivava a medi¢do de cargas na regido
cervical dos implantes. O momento resultante das forg¢as alcangou o seu valor miximo

em 4000 N.mm.

Servimay et al. (2005) e Koca et al. (2005) simularam cargas verticais somente no
sentido vertical. As coroas dos implantes eram de pré molares. As cargas de 300N
foram separadas em duas cargas de 150N cada. A diferenca desses trabalhos foi que
Servimay et al. (2005) utilizaram um implante de pré-molar inferior e Koca et al. (2005)

simulou um implante de pré-molar em regido de seio maxilar.

Diferentes consisténcias de alimentos também influenciam nas cargas aplicadas sobre os

implantes dentarios.



Parafuncao

A parafuncdo é o uso desnecessdrio do sistema mastigatério causando fadiga nesse
sistema. Ela pode estar associada a momentos diurnos como também com momentos
noturnos. A forga aplicada a esse sistema pela musculatura, geralmente estd muito
acima do que esse sistema estd preparado para receber. Isso pode ocasionar fraturas
dentérias, desgastes excessivos nos dentes e quebra de préteses dentdrias incluindo

implantes.

A atividade parafuncional durante o dia consiste do aperto e do ranger dos dentes como
também de outros hdbitos que a pessoa faz sem perceber como morder a bochecha e a
lingua, chupar o dedo, hdbitos incorretos de postura, € outras atividades relacionadas
com a ocupagdo como morder lapis, alfinetes ou unha ou apoiar objetos sob o queixo
(um telefone ou violino).

A atividade parafuncional durante o sono € muito comum e parece se dividir em
episédios unitarios (chamados de aperto) e contracdes ritmicas (chamadas de bruxismo).
Em muitos pacientes ocorrem juntas e sdo dificeis de separar. Por essa razdo o aperto

dos dentes e o bruxismo sdo chamados de bruxismo somente.

3.3 Componentes do Sistema Osso-Implante

O sistema osso-implante é composto por (fig. 3.1):

e Osso de suporte (osso cortical e osso medular),

¢ Pino de implante (i),

e Componente protético (abutment [a] e parafuso do abutment [g]),
e Protese implanto-suportada (coroa mais o copping),

e (Cargas oclusais (transversais [OL], longitudinais [LL] e axiais [AL]).



Cargas
oclusais
o AL

Protese
imp alnto-suportada

Componente
protético

= (0550 cortical
B T -

&

LI > o
sso medular

9
ﬁihh“-l )

Figura 3.1- Componentes do sistema osso-implante — (i)-Pino de implante, (a)
abutment, (g) parafuso do abutment, (OL,LL,AL) cargas oclusais obliquas,

longitudinais e axiais respectivamente.

O leito ésseo onde o implante dentdrio € instalado serd o osso de suporte do sistema.

Esse osso € dividido em duas partes:

e  (Osso medular,

e (Osso cortical.

O osso medular é a camada mais interna e tém a caracteristica de ser uma estrutura

esponjosa com baixa resisténcia mecinica. Nessa regido sdo encontrados grande nimero



de vasos sanguineos e linfaticos, nervos e células da chamada medula 6ssea. Por nao ter
propriedades mecanicas favoraveis, esse tipo de 0sso ndo é o principal componente de
sustentacdo do pino de implante. Em contrapartida a dissipacdo das tensdes

mastigatérias € maior devido ao seu volume.

O osso cortical € a parte 6ssea com melhores propriedades mecanicas e onde o implante
faz seu travamento mecanico durante sua instalacdo. Os vasos sanguineos € nervos se
distribuem nessa regido, através de canais que configuram o sistema de Harvers. O osso
cortical se localiza em torno da cabeca do pino de titdnio e é o local onde as perdas
Osseas se iniciam. As tensdes sdo menos dissipadas nessa regido, o que pode explicar as
perdas dsseas que se iniciam no osso cortical.

O pino de implante é o substituto da raiz dentdria. Ele é confeccionado de titanio
comercialmente puro, um material bioinerte e biocompativel. Os desenhos desse pino
sdo diversos e cada sistema de implante possui suas particularidades. Os trabalhos atuais
de anélise de cargas mastigatdrias através de elementos finitos se atém muito a esses

desenhos.

Existe uma preocupacdo muito grande no desenvolvimento de pinos de implante quanto
a textura da superficie dos pinos. Superficies rugosas aumentam a drea do contato dsseo,
aumentando a drea de interface osso-implante. A maior adesdo entre o 0sso e o implante

pode levar a uma maior tensdo na interface osso-implante.

Os componentes de prétese, também chamados abutments, sdo os elementos
intermedidrios entre o pino de implante e a prétese implanto-suportada. Existem varios
tipos e desenhos desses componentes que sdo indicados para vdrios tipos de casos. Sdo
fixados no pino de implante através de parafusos que se retém na rosca interna do pino
de implante. Os parafusos do componente podem ser confeccionados em titdnio ou em
ouro. Desapertos desses parafusos ou até mesmo sua fratura pode indicar sobrecargas no

sistema osso-implante.
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A definicdo de prétese implanto-suportada seria qualquer tipo de prétese, unitdria,
multipla ou total que se apdia totalmente ou parcialmente sobre implantes dentdrios. O
copping € um elemento em que a porcelana da coroa protética € aplicada e pode ser
confeccionado de vdrios materiais metdlicos, CoCr por exemplo, ou materiais
ceramicos. O tipo de prétese pode ser decisivo na distribui¢do das tensdes do sistema.
O seu ajuste passivo no abutment e seu ajuste oclusal perfeito podem reduzir

drasticamente as tensdes deletérias no sistema.

Cargas oclusais sdo todas as tensdes geradas no sistema através de forcas mastigatdrias.
Essas cargas sdo de extrema importincia para as simulagdes de sistemas osso-implante,
pois elas serdo a fonte de tensdes no sistema. As cargas oclusais podem ser classificadas
como cargas obliquas, cargas longitudinais e cargas axiais. As cargas axiais sdo as

tensdes menos deletérias para o sistema osso-implante.

3.4 Fatores que Causam Perdas de Implantes

A instalacdo de implantes dentérios é seguida por uma perda dssea em torno da crista
marginal de aproximadamente 0,9mm a 1,6mm no primeiro ano de carga mastigatoria,
seguida por uma perda éssea de 0,05mm a 0,13mm nos anos subseqiientes (Oh et al.,
2002). O acompanhamento pode ser realizado através de exames radiogrificos e

sondagens clinicas feitas pelo proprio profissional dentista.

Perdas 6sseas em média de 0,9mm no primeiro ano e 0,Imm por anos subseqiientes,
podem levar a perda de implantes curtos em pouco tempo (Goodacre et al., 2003). Isso
associado a acimulo de placa bacteriana e forcas oclusais mal distribuidas podem levar
a resultados desastrosos em grandes reabilitagdes orais utilizando-se préteses implanto-
suportadas.

As forcas oclusais transmitidas aos implantes se concentram nas pontas das roscas, que
se tiverem seus desenhos alterados podem levar a uma melhor distribui¢do de cargas. As
roscas com pontas arredondadas dissipam melhor as tensdes, o que melhora a
estabilidade do sistema osso-implante. Conseqiientemente teremos uma menor tensio

na interface osso-implante e uma menor taxa de perda éssea marginal.
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Perda de implantes por fratura do pino de titanio atinge somente 1% de todas as perdas
de implantes devido a problemas mecanicos (Hansson, 2003). Isso demonstra a maior
resisténcia dos desenhos dos implantes atuais frente aos implantes agulhados e
laminados usados no passado. A estatistica também se deve, pois o primeiro sinal de
sobrecarga dos implantes se d4 no parafuso de conex@o entre o componente de protese e

o pino de titanio.

Em uma revisao (Oh, et al, 2002) de literatura, apontaram-se seis possiveis causas para

justificar o quadro de perdas dsseas em torna da crista marginal:

e Trauma cirdrgico

e (argas oclusais

¢ Perimplantites

e Microgap

e Manutencio de uma distancia bioldgica

e Modbdulo Crestal.

Geracdo de calor durante a perfuracdo para a instalagdo do implante, descolamento do
retalho muco peridsteo e pressdo excessiva no posicionamento do parafuso podem ser

considerados como os traumas cirtirgicos mais comuns.

O cirurgiao deve tomar certos cuidados como um bom descolamento do retalho muco

peridsteo, uma boa irrigacdo durante a perfuracio e o uso de torquimetros para mensurar
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a pressdo com a qual o implante estd sendo instalado. Com isso terd menos morte de

células 6sseas que sdo responsaveis pela osseointegracio.

As cargas oclusais fazem parte do sistema osso-implante porque sdo elas que originam
todas as tensdes no sistema. Parafungdes sdo momentos em que o individuo tensiona a
musculatura perioral por um longo intervalo de tempo, ocasionando tensdes maiores do
que o esperado em pessoas sem esse quadro. Isso pode ocasionar sobrecargas no

sistema osso-implante.

O osso marginal se comporta como um fulcro de forcas oclusais axiais ou ndo, que
podem levar a perdas 6sseas. A placa bacteriana também ja foi considerada como fator
coadjuvante para perdas Osseas marginais. Estudos em macacos compararam o papel
dessas cargas com a inflamacdo ocasionada por acumulo de placa bacteriana e

concluiram que o processo inflamatério é um fator menos significativo do que

sobrecargas oclusais.

Hoshaw e colaboradores (1994) realizaram um estudo clinico em tibias de cachorros e
associaram a esse estudo andlise pelo método de elementos finitos onde os resultados

levaram as seguintes conclusdes:

e Mesmo os implantes estando clinicamente osseointegrados, houveram
microfraturas na regido cervical do implante, que o organismo dos animais
reparou se utilizando de reabsorcdo e deposi¢do dssea em um nivel diferente do

inicial.

® A teoria da perda ¢ssea por inflamagdo local foi descartada nesse estudo porque
os implantes estavam sendo carregados em local fora da cavidade oral (tibia de
cachorros), e ndo havia nenhum tipo de contaminacdo ou inflamag¢do no local

dos implantes.
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e A diminui¢do de tecido mineralizado em torno da regido cervical que suportava
a carga foi interpretada como drea de grande remodelacdo dssea causada pelo

carregamento dos implantes.

Existe uma teoria em que micro-fraturas na ligagdo entre o osso e o implante podem
levar a perdas dsseas no local. O mddulo de elasticidade do titanio € cinco vezes maior
do que o do osso cortical, isso pode explicar a teoria de que micro-fraturas na

osseointegracdo na regido crestal leve a reabsorgdes Osseas.

Inflamacdes gengivais ocasionadas por actimulo de placa bacteriana sdo muito comuns
em dentes e acometem também implantes. Quando temos uma inflamagao seguida por
perdas Osseas em implantes, denominamos esse quadro de perimplantite. As
perimplantites ocorrem de maneira muito semelhante as periodontites, tanto a
microbiologia quanto o processo inflamatdrio sdo similares. Mas esse fator ndo pode ser

considerado como a principal causa desse quadro.

Microfissuras (microgaps) sdo formadas entre a fixagdo e o componente protético, onde
microorganismos se proliferam e podem causar inflamag¢des localizadas. Tentando
diminuir esse fator, foram desenvolvidos implantes e técnicas que teoricamente
diminuiriam essas microfissuras. A técnica de um estdgio ja instalaria o componente e a
prétese sem o estdgio de cicatrizacdo. Implantes de pega unica onde o componente é
usinado juntamente com o pino de implante eliminaram a fissura entre o componente e
o pino de implante.Comparacdes de implante de um estdgio, dois estdgios e de pecas
unicas nao revelaram grandes diferencas em niveis de reabsor¢do da crista dssea

marginal.

Distancia bioldgica seria o espaco necessdrio entre a crista dssea e a margem da prétese
para que as estruturas perimplantares se assentem passivamente. Essas estruturas
perimplantares seriam compostas de fibras coldgenas, epitélios implantares e o sulco
perimplantar.Estudos comparativos de distdncias bioldgicas de dentes naturais e de
implantes demonstraram que o espaco bioldgico requerido pelos implantes é maior do

que o do dente natural. Se essa medida for respeitada durante a confeccdo do
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procedimento cirdrgico protético, ndo podemos considerar esse fator significante.O
fator mais importante de manutencdo do espago bioldgico seria a manutencdo das
papilas interdentdrias que s@o de grande importincia estitica em trabalhos em dentes

anteriores.

O moédulo crestal é definido como a area coronal do pino de implante que recebe as
forgcas exercidas pela crista marginal. O desenho divergente da cabeca do implante
apresentado pelo sistema Branemark leva a uma forca compressiva sobre a crista dssea.
Um desenho de implante onde essa area for paralela ao longo do eixo do implante pode

levar a uma melhora desse fator, pois as for¢cas compressivas seriam minimizadas.
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3.5 Estudos Mecanicos do Complexo Osso-Implante

Um estudo realizado (Huja et al., 1999) comparou implantes ndo adaptados (carga
imediata) e implantes adaptados (carga tardia). Foram utilizados implantes jateados por
plasma spray de titdnio que foram instalados em fémur de cachorros. Apds o sacrificio
dos cachorros os implantes eram carregados e a interface osso-implante era analisada
para se constatar a densidade de contato dessas superficies. Os implantes adaptados
obtiveram maior contato entre as superficies. Mas deve-se considerar o alto

remodelamento presente in vivo que ocasiona nova formagfo dssea nessa interface.

Estudiosos (Yokoyama et al, 2002) analisaram parafusos de fixacdo do componente de
prétese feitos de Ti puro e outros, confeccionadas a ouro, que sofreram fraturas trés
anos apos a instalagdo. Esses parafusos foram analisados através de uma fractografia
utilizando-se microscopia de varredura (MEV). A microdureza Vickers também foi
medida a cada 50 um enquanto a superficie era atacada por HNO3 a 2% e HF a 2%. A
quantidade de Hidrogénio na superficie foi medida por cromatografia gasosa. Apds isso
os parafusos foram imersos em metanol e HCI por 1 e 10 dias. Parafusos ndo usados
passaram pelo mesmo processo para efeito comparativo. No MEV linhas de fratura
entre as roscas foram encontradas, enquanto nos parafusos ndo usados, isso ndo foi
observado. O parafuso novo somente apresentava estrias da sua usinagem. As linhas de
fraturas eram maiores, quanto mais proximas da superficie de ruptura. As trincas se

propagaram onde havia graos menores.

Os testes revelaram que possivelmente houve absorcdo de hidrogénio pelo titanio. A
fadiga € o principal fator coadjuvante para que essa fragilizacdo do parafuso leve a sua
fratura. Esses resultados poderiam ser previstos por simulagdes onde a forma e os

materiais desses parafusos fossem mais bem projetados.



16

3.6 Elementos Finitos e Suas Aplicacoes

O método de elementos finitos € um método numérico para a solugdo de problemas de
engenharia e fisica. (Logan, 1986) Isso inclui andlise estrutural, transferéncia de calor,
circulag@o de fluidos, transporte de massas e potencial eletromagnético. A formulagdo
de elementos finitos do problema resulta em um sistema de equagdes dlgebricas
simultidneas. Estes métodos numéricos produzem valores aproximados das incégnitas do
sistema. Portanto, este processo se did pela modelagem de um corpo através de sua
divisio em um sistema equivalente de corpos menores ou unidades (elementos),
interconectados a pontos comuns (pontos nodais ou nods), linhas divisérias e superficies,
formando a chamada malha. No método de elemento finito, ao invés de se resolver o
problema para o corpo inteiro em uma operagdo, uma equagdo ¢ formulada para cada
elemento finito. A solucdo para todo o corpo é obtida pela combinagdo das solugdes
para cada elemento. Em resumo, a solucdo envolve a determinagdo dos deslocamentos
em cada né e as tensdes dentro de cada elemento compondo a estrutura a qual estd

sujeita a aplicacdes de cargas.

O desenvolvimento do computador e de processadores velozes resultou na criagdo de
inimeras propostas de programas especiais e gerais. Criados para manusear varios
problemas estruturais (e ndo estruturais) complicados esses programas conquistaram as
inddstrias, principalmente a aerondutica. Usando o computador, o analista define o
modelo do sistema e implanta a informacdo no computador. Esta informacdo pode
incluir as posicdes das coordenadas nodais, a maneira na qual os elementos sdo
conectados, as propriedades materiais dos elementos, a aplicacdo de cargas, condi¢gdes
limitantes e o tipo de andlise a ser realizada. O computador entdo usa esta informacéo

para desenvolver e solucionar as equacdes necessarias para executar a andlise.

Aplicacoes

Elementos finitos sdo largamente utilizados em engenharia (Moura et al., 2004) e na

saude por sua praticidade e reduzido custo operacional e biolégico.Na odontologia essa
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andlise ja foi usada em diversas dreas como a implantodontia, endodontia e dentistica

restauradora.

Lesoes de abfracio comuns em dentes posteriores t€m sido analisadas e ligadas a
dissipacdo de forgas ndo axiais na regido de colo dentério. Esse estudo foi realizado
através de interpretacdes de modelos que foram analisados por meio de elementos
finitos (Casas et al., 2003). Sabendo onde estido as tensdes essas lesdes se tornam mais

previsiveis e passiveis de prevencao.

Pinos intrarradiculares usados para reter coroas transmitem tensdes que podem levar a
fraturas longitudinais de raizes dentdrias. Uma anédlise de elementos finitos mapeou as
tensdes do pino e da raiz (Vasconcelos et al, 2003). Esse mapa pode melhorar os

planejamentos e materiais utilizados em pinos intrarradiculares.

Na endodontia a andlise por elementos finitos comparou a flexibilidade de dois modelos
de limas endodonticas utilizadas para instrumentagdes rotatorias (Berutti et al., 2003).
As limas sofrem grande flexdo durante seu trabalho. Mensurando as tensdes pode-se

desenvolver materiais melhores e desenhos de limas mais eficazes.

O interesse desse trabalho recai sobre as simulagdes de cargas aplicadas a implantes

dentarios e dissipadas pelas estruturas vizinhas que seria o sistema osso-implante.

Validacao do método de elementos finitos

Toda aplicagdo do método de elementos finitos deve ser validada para garantir que os
resultados serdo aplicdveis em sistemas bioldgicos complexos, tal como o sistema 0sso

implante.

Baiamonte e colaboradores (1996) realizaram um estudo especifico de validacdo do
método de elementos finitos para ser utilizado em sistemas de implantes dentdrios. O
trabalho realizou uma andlise de seis implantes de titdnio cobertos por hidroxiapatita

instalados em uma macaca da espécie macaca mulatta com um tempo de
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osseointegracdo de dois anos. Apds o sacrificio do animal todo o tecido mole foi
removido e os implantes ndo possuiam qualquer tipo de gengiva sobre os implantes. Um
aparelho de expansdo foi posicionado entre dois implantes e uma determinada forga de
expansdo foi aplicada nos abutments dos referidos implantes. Essa acdo provocou um
deslocamento linear entre os implantes, que foi medido. Um modelo tridimensional foi
construido com o programa ANSYS representando a mandibula e os implantes. A forca
de expansdo era similar a utilizada no ensaio mecanico. Os resultados ndo indicaram
diferengas significativas entre os resultados do ensaio mecénico e as simulagdes

realizadas.

3.7 Analise das Cargas Mastigatorias Transmitidas para o Complexo Osso-

Implante

Elementos finitos sdao largamente utilizados para o estudo da distribui¢do e mensuracio
das cargas mastigatérias incididas sobre implantes.A relacdo entre a distribui¢do de
tensdes com a quantidade de contatos oclusais da coroa protética foi mensurada por
elementos finitos. A mesma carga dissipada em dois ou trés pontos concentram as
tensdes na mesa oclusal e diminui a transmissdo dos impactos mastigatérios para o 0Sso

adjacente ao implante (Eskitascioglu et al. , 2004).

Casos de fraturas de implantes dentdrios t€m sido relatados na literatura mundial e uma
das possiveis causas que s@o levantadas € a de que cargas excessivas ou mal distribuidas
levam a fraturas de parafusos de titdnio. Tipos de desenhos e instalagcdo de implantes em
regides posteriores também podem ser os possiveis fatores que culminam na fratura dos

implantes (Piatelli et al., 1998).

As forgas transmitidas pela mastigacdo sdo medidas in vivo somente entre o
componente protético e o implante, medi¢Ses de tensdes entre o implante € 0 0sso s
podem ser medidas por modelos matemdticos através de simulagdes. Ndo existem

sensores capazes de detectar esses esforcos (Saim et al., 2002).
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Pesquisadores desenvolveram um dispositivo hidrdulico para avaliarem forcas
mastigatérias transmitidas a coroas dentdrias de cobaias (Ko et al., 2002). O
comportamento dessas tensdes dentro do leito Osseo somente € possivel de ser
mensurado através de modelos matematicos e fisicos tais como a andlise por elementos

finitos.

Alguns fatores devem ser levados em conta quando procedemos a uma simulacdo por
elementos finitos. Os valores dos mddulos de elasticidade do metal do implante, do osso
cortical e do osso medular serdo de grande importincia para os resultados finais do
trabalho. A geometria do implante escolhida também é essencial para que tenhamos

uma distribuicdo de for¢as de maneira uniforme (O "Mahoney et al.,2002).

Implantes tém diferentes niveis de osseointegracdo que foram simuladas em um estudo
(Papavasiliou et al., 1997). Niveis de osseointegracdes de 100%, 75%, 50%, 25% foram
comparados. Foram comparados também juncdes de somente parte coronal ou somente
parte apical do implante. As conclusdes apontaram que cargas ndo axiais se dissipam
mais na regido de crista marginal, onde se encontra o osso cortical e as reabsor¢des
Osseas mais comuns. Nao interessa o quanto integrado estd o implante, as cargas se

distribuem de maneira similar.

Foi feito um estudo através de uma simulagdo de onze tipos diferentes de desenhos de
implantes e concluiu-se que, com pequenas ou grandes cargas mal aplicadas, podemos
ter pontos de compressdo que podem levar a perdas ésseas localizadas (Rieger et al.,

1990).

Autores afirmam também que implantes com desenhos conicos distribuem as forcas
oclusais mais uniformemente do que os implantes de forma cilindrica (Rieger et al.,
1990). Trabalhos também concluem que maior é a carga na interface implante-osso
onde se d4 o maior travamento do parafuso (Lozada et al., 1994). A maioria dos estudos
foi realizada com implantes feitos de titdnio puro e os moddulos de elasticidade

oscilaram muito entre diferentes autores.
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Gaggl e Schultes, (2001) descrevem um modelo de implante dentirio que &
confeccionado em Ti comercialmente puro, mas possui um design que se preocupa com
absor¢des de impactos mastigatérios (Fig.3.2). Esse tipo de implante tem como
amortecedor de impacto, anéis de silicone, que precisam ser trocados de tempos em

tempos, dificultando a manutencdo da prétese sobre o implante.

Cover -srew

Cinta de titinio

Angis de silicone

Parafuso de fixacio

Parte endossea

Figura 3.2- Implante estudado por Gaggl e Schultes.
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3.8 Influéncia de Forcas Funcionais na Biomecinica de Proteses

Implantossuportadas

Saim et al. (2002) relatam, em revisdo de literatura que certos fatores sdo determinantes
das tensdes funcionais na biomecanica das préteses implanto-suportadas. Entre esses

fatores que determinam a distribuicdo dessas forcas oclusais aplicadas:

e Geometria, nimero, didmetro e angulacdo dos implantes,

e Localizacdo dos implantes no arco,

¢ Tipo e geometria da prétese,

e Material da protese,

e Adaptacdo da estrutura,

e Localizacdo, direcdo e magnitude das forgas oclusais aplicadas sobre a protese,
¢ Condigdo do arco oposto (dentes naturais versus protese),

¢ Deformacio mandibular,

¢ Densidade Ossea,

e [dade e sexo do paciente,

o (Consisténcia dos alimentos.

Existem diversos tipos de superficies dos pinos de implantes dentdrios. A superficie lisa
seria a superficie que nio recebe tratamento apds a usinagem. A superficie rugosa seria
aquela que recebeu algum tratamento apds a usinagem, tal como: aplicagdo de
hidroxiapatita, tratamentos através de substincias dcidas, jateamentos por plasma spray
de titnio, entre outros. Superficies implantares rugosas t€m superficies de contato
maiores, entdo as cargas serdo distribuidas em uma drea maior, sendo um ponto

vantajoso em relacdo a superficies lisas de implantes.

Ap6s a instalacdo dos implantes, temos que nos preocupar com as cargas ciclicas da
mastigacdo didria. Essas cargas s@o determinadas pela arquitetura muscular do

individuo, sendo um fator altamente variavel.
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A maior for¢ca de mordida relatada foi de 888 N em homens e 576 N para mulheres
(Saim et al., 2002). A média de forca da mordida gira em torno de 100- 150 N. Isso
deve ser considerado, pois o sistema ITI (estdgio tinico), por exemplo, suporta 200N de
carga oclusal na regido de primeiros pré-molares e molares, e de 300N na regido de

segundos pré-molares em pacientes edéntulos.

O planejamento da parte da protese indica qual o componente a ser utilizado e qual o
tipo de retencdo entre o componente e a prétese. Essa retencdo pode ser através de um

parafuso ou através de uso de cimento que reterd a protese.

Préteses cimentadas podem ser ajustadas para que a forca seja direcionada em sentido
axial, pois ndo se tem restricio ocasionada pelo tinel de acesso do parafuso do
componente de protese. As restauracdes parafusadas e overdentures (dentaduras

suportadas por implantes) ocasionam momentos fletores importantes.

Certos autores preconizam o uso de resina acrilica nas faces oclusais poderia diminuir
as forgas transmitidas a interface osso-implante. O grande desgaste da resina e sua
instabilidade oclusal desaconselham o seu uso, mantendo a escolha do ouro ou
porcelana como materiais para a confec¢do das coroas protéticas. O numero,
comprimento e didmetro dos implantes melhoram as propriedades mecanicas da

restauragfo, principalmente se existir um momento fletor.

O implante inicialmente é circundado por um tecido fibroso que é lentamente
substituido por um osso imaturo que ndo possui propriedades mecanicas boas para a
estabilizacdo do implante. Posteriormente esse tecido imaturo € substituido por um 0sso
maduro que tem propriedades mecanicas satisfatorias. Esse processo pode levar até um

ano para se completar.

As densidades dsseas variam de cada individuo e de cada localizag¢do na boca. A regido
mais densa seria a mandibula anterior seguida pela mandibula posterior, maxila anterior

e por fim a maxila posterior.
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Os métodos de engenharia utilizados para analisar a biomecanica dos implantes
diminuem custos financeiros e biolgicos. Modelos matematicos, analises fotoeldsticas,
modelos bi dimensionais ou tri-dimensionais, analisados por meio de elementos finitos
sdo comumente utilizados. O método de elementos finitos pode analisar vérias situacodes
de cargas obliquas e axiais e demonstrar como essas forcas sdo distribuidas no leito
6sseo. Esse método também ¢é capaz de demonstrar distribuicdo de tensdes nos

componentes protéticos, em diferentes desenhos de implantes e nos parafusos de fixacdo

da proétese.

O planejamento para a instalacdo de implantes dentdrios depende das medidas do leito
6sseo receptor. Por causa disso, os implantes t&€m varias medidas que sdo personalizadas
para cada planejamento. Isso leva a uma preocupacio de saber o comportamento de
diferentes diametros e comprimentos de implantes apds aplicagdes ciclicas de cargas
oclusais. O nimero de implantes também é um fator de grande importincia que deve ser

levado em consideracdo.

Didmetro e do comprimento do implante foram comparados com as tensdes de von
Mises geradas através de andlise de elementos finitos. A média de didmetro dos
implantes era de 3,6mm e o comprimento de 12mm. A maior diminuicdo das tensdes foi
do didmetro de 3,6mm para o didmetro de 4,2 mm. O comprimento do implante ndo
ocasionou grande decréscimo na diminui¢do das tensdes periimplantares (Himmlova et

al., 2004).

Estudiosos (Iplikgioglu et al., 2002) compararam forcas atuantes em uma protese
impalntossuportada, com implantes de didmetros diferentes e de alturas diferentes. Para
isso foram utilizados os seguintes programas de andlise por elementos finitos: I-DEAS
Artisan Series 3.0 (Structural Dinamics Resarch Corporation,Milford, OH) e Marc K
7.2 (Marc Analysis Corporation, Palo Alto, CA). Um modelo de mandibula em trés
dimensdes (Figura 3.3) foi utilizado para o posicionamento de seis configuragdes

diferentes de préteses fixas suportadas por implantes, como na Tabela 3.2.
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Figura 3.3 -Modelo de mandibula para andlise de elementos finitos. (Iplik¢ioglu et al.,

2002)

Tabela 3.2— Configuracdes analisadas de proteses parciais suportadas por implantes.

(Iplikcioglu et al., 2002)

fixa parcial

5-6-7 Configuracdo Diametro Comprimento
(mm) (mm)
o o Trés implantes suportando prétese 3,75 8
fixa parcial
2 e e Trés implantes suportando prétese 3,75 10
fixa parcial
3 e Dois implantes suportando prétese 4,1 8
fixa parcial
4 e Dois implantes suportando prétese 4,1 10
fixa parcial
5 e Dois implantes suportando prétese 3,75 8
fixa parcial
6 e Dois implantes suportando prétese 3,75 10

Cargas foram aplicadas nas cuspedes vestibulares das proteses em dire¢des obliquas

(400 N), horizontais (57 N) e verticais (200 N). O médulo de Young e de Poisson de

cada componente do sistema foi descrita na Tab 3.3.
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Tabela 3.3- Propriedades eldsticas utilizadas na andlise.

Material Moédulo de Young (GPa) Moédulo de Poisson
Osso cortical 13,7 0,30
Osso medular 1,85 0,30
Titanio 110 0,35
Liga de ouro tipo III 96,6 0,35
Esmalte 48 0,33
Dentina 13 0,31

Os resultados foram que a tenséo de tracdo foi bem similar nos dois modelos, e a tensdo
compressiva manteve essa tendéncia, mas com valores mais proximos da tensdo

maxima suportada pelo osso adjacente.

Comprimento dos implantes tem pouca influéncia na escolha de dois ou tré€s implantes

para a restauracao do extremo livre inferior.

3.9 Materiais Superelasticos (NiTi)

As ligas com memoria de forma possuem duas estruturas cristalinas distintas (Nemat-

Nasser et al.,2005):

e Fase martensitica, denominada B19’, quando temos temperaturas mais baixas e

a estrutura cristalina se caracteriza por ser monoclinica;

e Fase austenitica, denominada B2, quando temos temperaturas mais altas e a

estrutura cristalina se caracteriza por ser ctbica.

O fendmeno da memoria de forma do material se dd quando o aquecimento de uma liga
de NiTi leva a uma transformag¢do de uma fase martensitica em uma fase autenitica. O
inicio da transformacdo de austenita se d4 em uma temperatura As e seu término em
uma temperatura Af, onde a transformacdo se completa. No resfriamento, a fase
austenitica se transforma em martensita a temperatura inicial Ms, findando em Mf. A

diferenga dessas temperaturas de transformacio se denomina histerese térmica (fig. 3.4).
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A composicdo quimica e o tratamento termomecanico da liga influenciam e muito as

transformacdes de fase.

M, Ar My
T — —
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Figura 3.4 — Transformacéo de fase do NiTi com meméria de forma.

Materiais com meméria de forma podem possuir comportamento superelastico
(pseudoelastico). A superelasticidade pode ser definida como a capacidade de retorno
do material a sua forma de origem em uma temperatura constante e proxima a Af, mas
somente pela eliminag¢do da tensdo que estd deformando o material. Esse fendmeno €
resultante de uma transformag@o martensitica induzida pela deformagdo do material.

Essa transformacio é exemplificada na figura abaixo. (fig. 3.5)
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Figura 3.5 — Efeito supereldstico de uma liga NiTi ap6s 42% de trabalho a frio seguido

de 30 minutos de recozimento.
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A barra sélida mostrada na figura 3.4 demonstra a faixa de temperatura em que o efeito
de superelasticidade pode ocorrer, sendo o ponto Md a maior temperatura em que pode
ocorrer esse fendmeno, acima desse ponto a liga se comporta como uma liga metilica

convencional.

Acompanhando a figura 3.5 teremos que a linha entre os pontos A a F teremos:

e A e B - carregamento levando a deformacéo da fase austenitica da liga,

B e C - carregamento que proporciona a transformacdo de austenita em

martensita,

¢ (Ce D - descarregamento onde a martensita ¢ deformada tendendo a recuperacio

da forma original,

e D e E - descarregamento onde ocorre a transformacdo reversa de martensita em

austenita,

e E e F — descarregamento onde ocorre a recuperagdo da austenita a sua forma

original.

Lagoudas et al. (2003), relatam que ha uma dissipacdo de energia proporcionada pela
transformacgfo martensitica que pode chegar a valores muito altos tais como de 80-90%.
Indicando assim a utilizacdo de materiais supereldsticos para a confec¢do de aparatos

que tenham como funcéo a absor¢do de energia.

Fugazza (2003) em sua dissertacdo apresentada a Escola Européia de Estudos
Avancados em Redugdo de Riscos Sismicos, sugeriu que estruturas da construcdo civil
poderiam se utilizar de ligas superelésticas para a redugdo de impactos sismicos em

edificacdes, reduzindo assim o risco de danos a elas.
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Nesse trabalho foram relacionadas algumas maneiras de se mensurar a quantidade de

energia perdida pelo sistema:

e Avaliacdo da drea média do loop de histerese das curvas tensdao-deformacgdo do

material,

e Energia perdida pela unidade de peso dividindo-se a energia perdida em cada
ciclo pelo peso da amostra. Isso expressa a efici€éncia do espécime em termos de

capacidade de dissipacdo de energia,
e A energia maxima potencial para um material viscoelastico linear,

e O equivalente amortecimento viscoso expresso pela efetividade do

amortecimento de vibracdo do material.

Quando uma amostra de NiTi supereldstico € submetido a um ciclo de deformacéo
dentro do sua média de tensdo supereldstica, ela dissipa uma certa quantidade de energia
sem uma deformacdo permanente como estd ilustrado na figura 3.9 que mostra um
tipica resposta a um carregamento e descarregamento de uma amostra em compressao.
Nessa figura a 4rea Spepcg € a energia liberada por unidade de volume durante a
descarga. Conseqiientemente, a energia dissipada, por unidade inicial de volume, é dada

por (equagdo 3.1):

Egisp = Sapcc — Srepcg = f ode
Shaap 3.1)

onde 7 ¢ a tensdo de engenharia, ¢ é a deformacdo de engenharia (nominal). A energia
dissipada é devida a transformacdo de fase, de austenita para martensita, durante o
carregamento e a transformacéo reversa para a austenita no descarregamento, resultando
em liberacdo de energia em forma de calor. Essa propriedade de dissipagcdo de energia
das ligas superelasticas pode ser usada na dissipacdo de choques e vibracdes. Na figura
3.5, %= denota a tensdo de transformacdo da austenita em martensita, definida pela

intersecdo das linhas que sd3o tangentes ao platd superior inicial elastico do
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carregamento da curva tensdo-deformacgdo, e “r= denota a tensdo da transformacdo

reversa de martensita em austenita.

Biocompatibilidade da liga de NiTi

A estabilidade de qualquer implante dentirio depende diretamente da
biocompatibilidade desse material. Ryhdnen (1999) em sua Dissertagdo apresentada a
Faculdade de Medicina da Universidade de Oulu, discutiu seu trabalho sobre a
biocompatibildade da liga de NiTi. Em seus estudos foram testadas culturas de células
(fibroblastos e osteoblastos) em contato com as seguintes ligas: NiTi, Ti puro, Ti-6Al-
4V e acgo inoxidédvel. Os resultados demonstraram que houve crescimento celular nas
culturas de células em contato com o NiTi. A liberacio de ions de niquel pela liga NiTi
foi observada somente por dois dias e ndo ocorreu nenhum tipo de inibicdo de

crescimento celular.

Esse estudo também investigou a biocompatibilidade da liga NiTi em contato com
tecido muscular, 6sseo, endovascular e perineural de cobaias. As conclusdes desse

trabalho foram as seguintes:

e A resposta inflamatéria muscular foi semelhante entre Ti-6Al-4V e ao ago

inoxidavel.

® A resposta neural e perineural ndo demonstrou toxicidade e os resultados da liga

NiTi foram semelhantes a Ti-6Al-4V.

¢ Nio houve diferenca na estrutura de adesdo da célula ao metal considerando-se

as ligas NiTi, Ti-6Al-4V e aco inox.

¢ A biocompatibilidade em ratos da liga NiTi foi boa em 26 semanas de
acompanhamento apds implantag@o periosteal. A histologia dos tecidos moles e
0ss0 mostraram boa aceitagdo da liga e no estagio final de cicatrizagdo mostrou-

se praticamente inerte.
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NiTi ndo interfiriu na cicatriza¢io e remodelacdo de osteotomia realizadas em

cobaias.

A liberac@o de fons de niquel para o cérebro, figado, rim, baco ou musculo
devido a corrosdo do NiTi inserido na medula ndo foi maior do que a do ago

inox em acompanhamento de sessenta semanas em ratos.

A haste de NiTi implantada na medula de cobaia mostrou marcas de corrosio

menores que as que o aco inox demonstrou.
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4. Materiais e Métodos

O estudo se baseou na construcdo de um modelo tridimensional de um sistema 0sso
implante baseado no modelo proposto por O’Mahoney (2002). O programa de
simulagdo por elementos finitos escolhido foi o Ansys versio 9.0 (ANSYS, Inc.,
Canonsburg, PA, USA) que foi rodado em um computador (Dell Inc., TE, EUA), com

as seguinte configuracgao:

e Processador Pentiun 4, 3.0 GHz (Intel Corporation, Santa Clara, CA, EUA),

¢ Disco Rigido de 40 Gb,

e Memoéria RAM de 512 Mb.

4.1 Modelo do Sistema osso implante

O modelo geométrico do sistema osso-implante foi construido em cinco volumes
independentes entre si. As partes foram divididas nos seguintes componentes: abutment
em NiTi, implante em Ti comercialmente puro, copping de CoCr, osso cortical e 0sso

medular.

O tipo de elemento usado na andlise foi o Brick 186, presente na lista de elementos do
programa. As unidades utilizadas foram aquelas do Sistema Internacional (S.I./MKS),
onde o comprimento é dado em metros (m), a forca em Newtons (N), o tempo em
segundos (s), a massa em kilogramas (kg), a tensdo em Pascal (Pa), a densidade em

kg/m3 , energia em Joule (J) e a temperatura em graus Celsius (°C).

Abutment em NiTi
Esse componente que € o foco principal do estudo. O abutment foi modelado em liga de
NiTi e possui uma forma de cone com bordas arredondadas e um tunel para o

posicionamento de um parafuso de fixacdo. As dimensdes desse abutment sdo as
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seguintes: altura de 3mm, didmetro maior de 2mm e didmetro menor de Imm. A malha

do abutment possui 3893 nds com 3911 elementos.

Implante

O implante foi modelado em titanio puro, com forma cilindrica e dpice arredondado
para diminuir as tensdes apicais. Suas dimensdes sdo: comprimento de 13 mm, didmetro
de 2 mm. O didmetro escolhido é menor do que os implantes encontrados no mercado
porque o objetivo do trabalho serd estudar a diminuicdo das tensdes nos implantes,
proporcionando a conseqiiente diminui¢do do didmetro dos implantes, levando assim a
diminui¢do de enxertos Osseos para a colocacdo de implantes. A malha do implante

possui 7946 n6s em 6979 elementos.

Copping

O copping € a parte do sistema que suporta a coroa protética e é cimentado no abutment.
O material escolhido foi uma liga CrCo, de fécil fundi¢cdo em laboratdrios de prétese
odontolégica. Sua forma externa € cilindrica e seu contorno interno € similar ao do
abutment. As dimensdes do copping sdo: altura de 3 mm, didmetro de 2 mm. A malha

do copping possui 1357 nés em 1814 elementos.

Osso cortical

O osso cortical foi modelado como se fosse uma se¢do da mandibula onde a altura é de
19mm, a largura vestibulo-lingual de 15mm e a distdncia mésio vestibular de 20 mm. O
0sso cortical tem uma espessura de Imm em toda sua extensdo, sendo preenchido por
osso medular. A malha do osso cortical possui 3802 nés em 5032 elementos.

Osso medular

O osso medular foi modelado para preencher o osso cortical e sustentar a parte medular

do implante. Esse componente do sistema € o que possui menor médulo de elasticidade.
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A malha do osso medular possui 9991 nés em 8616 elementos. As condigdes de

contorno restringiram a translagdo da base do osso cortical no sentido do eixo x.

4.2 Caracteristicas dos materiais

As caracteristicas dos materiais utilizados no estudo sdo descritas na tabela 4.1.

Tabela 4.1 — Caracteristicas fisicas dos materiais do sistema.

Componente do Material Moédulo de Coeficiente de
sistema elasticidade (GPa) Poisson

Abutment NiTi austem’tis:o 72,888 0,3
NiTi martensitico 17,856 0,3

Implante Ti puro 110 0,3
Copping CoCr 218 0,33
Osso cortical Osso cortical 11,5 0,41
Osso medular Osso medular 4,6 0,41

Essas caracteristicas foram inseridas no programa para que a simulagcdo fosse a mais
real possivel. Podemos observar que o NiTi tem o comportamento de um material
bilinear com caracteristicas bem distintas, enquanto que 0s outros materiais possuem

um comportamento linear.

O NiTi escolhido foi uma liga com caracteristicas supereldsticas com temperatura de
transformacao Af (austenitizacdo final) de 0°C. A composi¢ao em peso foi de 55,8% de
Niquel e 44,2% de Titanio. A tensdo de transformacdo (inicio da transformacéo
martensitica) foi de 400 MPa com deformacdo elastica méxima de 5%. O limite de

resisténcia dessa liga € de 1150 MPa.

4.3 Cargas aplicadas

As cargas foram aplicados no sistema no sentido vertical. As cargas verticais foram

aplicadas no centro do copping, variaram de 10 N a 90 N, tendo sido incrementadas

progressivamente a cada 10 N. Essas forcas geraram uma curva tensido-deformacdo que
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foi utilizada para avaliacdo da energia aplicada no sistema no carregamento e da energia

dissipada no descarregamento.

No total esse sistema possuia 26989 nés com 39515 elementos, todos uniformemente

distribuidos no sistema. Alguns elementos eram comuns a mais de um componente.

4.4 Medidas de energia

Primeiramente foi medida a energia total do sistema, calculando-se a drea obtida do
loop feito pela curva tens@o deformagdo equivalentes no né 21 (interface
abutment/implante). Depois as medi¢des foram realizadas em curvas forca x
deslocamento, onde a drea do loop feito pelas curvas foram medidas, obtendo-se assim a

energia dissipada pelo carregamento e conseqiiente descarregamento.

Para a medicdo dessas curvas foi utilizado o programa Oring versdo 6.0 para construcio
das curvas tensdo-deformacio e para avaliagdo de suas dreas. A quantidade de energia
absorvida no ciclo de carregamento e descarregamento foi avaliada em forma de
porcentagem. A curva tensdo x deformacdo foi tragada pelo programa Excel XP

(Microsoft, Brasil).
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5. Resultados e Discussao

A carga foi aplicada no sistema osso-implante no sentido axial do implante, denominada

como carga vertical.

5.1 Geometria

A geometria do sistema foi dividida entre os seus componentes e os resultados sdo os
seguintes:

e Abutment de NiTi, que foi idealizado com forma de cone com um tinel no seu

interior para a passagem do parafuso de fixacdo do abutment com o implante

(figura 5.1).

ELEMERT'S

Carregamente werbical

Figura 5.1 — Forma do abutment com a malha de elementos formada.

e Implante, que foi idealizado como um cilindro com o 4pice arredondado, dessa

maneira o implante tem um desenho mesclado entre um implante totalmente



36

cilindrico, que sd@o os implantes mais largamente utilizados clinicamente, e os
cOnicos que tém uma dissipacdo de tensdes melhor do que os implantes

cilindricos (Rieger et al., 1990) (figura 5.2).

ELEMWEHT'S

Carregamente wertical

Figura 5.2 — Implante com a malha de elementos ja posicionada.
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e Copping de CoCer, idealizado como um cilindro que se ajusta ao abutment de

NiTi (figura 5.3). A coroa ndo foi modelada para que a geometria do conjunto

ndo se tornasse muito complexa.

DIZPLACEMENT AN

STEP=1
EUE =1
TIME=1
DI =.131E-04

Figura 5.3 — Copping de CoCr posicionado sobre o abutment com a malha de elementos

finitos.
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e (Osso medular, foi idealizado como uma sec¢do da mandibula que preenche o
0sso cortical e tem intimo contato com a maior extensdo do implante (figura

5.4).

! AN

ELEHEHT'S

Carregaments vertical

Figura 5.4 — Osso medular com a malha de elementos posicionada.
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e QOsso cortical, foi idealizado como uma seccdo da mandibula em sua regido
posterior, onde foi deixado o espaco para o preenchimento do osso medular. O
implante foi circundado pelo osso cortical em todo o seu pescoco cervical

(figura 5.5).

1
ELEHEHT'S

Carvegamente rerbical

Figura 5.5 — Osso cortical com a malha de elementos posicionada.



e Todos os componentes foram unidos formando o modelo representado pela

figura 5.6.

WOLITARES A.N

Inplante de titfnio + dbutment + Copping + 0sso0 cortical + Osso nedulac

Figura 5.6 — Sistema osso implante.
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O perimetro da regido cervical do implante foi tracado para que alguns pontos fossem

definidos. Nesses pontos foram medidas as tensdes maximas e minimas com abutment

em NiTi e com o abutment em Ti puro, para uma comparacio da absor¢do de energia no

sistema estudado. O perimetro com os pontos estd descrito na figura 5.7.

Vestibular I;f

P4
Mesial

2 Lingual

.-

Distal

Figura 5.7 - Pontos onde foram observadas as tensdes no osso cortical, na interface

osso-implante, onde X e Z s@o os eixos e o eixo Y estd perpendicular a figura. A forga

vertical foi aplicada ao longo do eixo Y.

O ponto 1 representa a face mesial do implante, o ponto 3 representa a face lingual, o

ponto 5 representa a face distal, enquanto o ponto 7 representa a face vestibular do

implante. Lozada et al. (1994) descreveram que as maiores tensoes se localizam onde ha

maior travamento do pino do implante no leito dsseo, isto é, na porcdo cervical desse

sistema.



42

5.2 Carga Vertical

A carga vertical variou de 10 N a 90 N, para avaliagdo do implante em situacdes de

cargas oclusais, de acordo com Okeson, 1992 e Bozhaya et al., 2004.

As tensdes equivalentes, von Mises, relativas a distribui¢do das tensdes no abutment de
NiTi (figura 5.8), foram plotadas em um grafico juntamente com as respectivas
deformacdes equivalentes. Esses dados foram obtidos apds a aplicacdo da forca vertical
sobre o copping e transmitida para o abutment. A figura 5.9 mostra o grafico com essa

relagdo durante o carregamento e descarregamento.

HODAL SO0LUTION AN

SUE =1
TIME=2
SEQV (AT
DID =.4E€E-04d
SMN =_EG3E+07
SM =_113E+1l0

. EZE3ZE+07 -EESE+02
. 124E+03

Tensdes equivalentes (von Mises

T2ZE+03 .10SE+10
-9Z4E+05 .113E+10

Figura 5.8 — Modelo do abutment em NiTi mostrando os pontos de tensao equivalente.
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Ciclo de carregamento
Abutment de NiTi
Carga vertical
No 21

600

A
>
300

200 A

Tensoes equivalentes (MPa)

100

0 T T T T T
0 1 2 3 4 5 6

Deformacoes equivalentes (%)

Figura 5.9 — Curva tensao deformacao do ciclo de carregamento e descarregamento do

sistema.

Como Fugazza (2003) idealizou em sua tese, a drea da curva tensdo-deformagdo mostra
a quantidade de energia dissipada no sistema no ciclo de carregamento e
descarregamento. A perda de energia pode ser prevista pela drea entre as curvas de
carga e descarga mostradas na figura 5.9. Esse resultado indica que o abutment de NiTi,
estd absorvendo uma considerdvel quantidade de energia, que ndo chegard ao 0sso

adjacente e poderd minimizar qualquer sobrecarga no implante dentério.
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Tensoes cervicais

Tensdes cervicais foram medidas nos pontos mostrados na figura 5.7 e sdo apresentados
na figura 5.10 (maximas), 5.11(minimas) do NiTi; nas figuras 5.12 (méaximas), 5.13
(minimas), do Ti e na tabela 5.1. O comportamento de dois tipos de abutments, um de
NiTi e outro de Ti puro foi comparado. Essas medidas foram obtidas com carregamento

de 100 N, que € o que mais se aproxima das forcas aplicadas durante a mastigacao.

Figura 5.10 — Tensdes maximas mostradas no osso cortical com abutment de NiTi.
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Figura 5.11 — Tensdes minimas relativas ao osso cortical com abutment de NiTi.
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Figura 5.12 — Tensdes maximas mostradas no osso cortical com abutment de Ti.
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Figura 5.13 — Tensdes minimas relativas ao osso cortical com abutment de Ti.
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Tabela 5.1 — Tensdes maximas e minimas nos pontos do perimetro cervical. Valores

negativos sdo de compressao e positivos de tragao.

Ponto Tensdes maximas (MPa) Tensdes minimas (MPa)
Ti NiTi Ti NiTi
1 9,24 8,03 -12,60 -23,28
2 -5,42 -2,44 -21,82 -19,74
3 -0,81 -0,59 -19,46 22,12
4 -2,64 -2,30 -14,98 -14,30
5 -3,29 -3,59 -17,84 -20,83
6 -3,07 -2,01 -15,00 -13,79
7 -3,95 -4,27 -17,33 -20,02
8 -0,76 -0,42 -9,56 -11,69

Observa-se que na maioria dos pontos do perimetro cervical ha a diminui¢do das
tensdes no abutment de NiTi em comparag@o com o abutment de Ti puro. Este resultado
¢ muito importante clinicamente, pois tensdes na regido cervical dos implantes sdo
responsaveis pela perda da crista dssea marginal aos implantes dentdrios (Oh, et al.,

2002).

Energia do sistema no carregamento vertical

A medida de quantidade de energia total aplicada ao sistema foi obtida tracando-se uma
curva forca x deslocamento no ponto de aplicagdo da for¢a no copping (figuras 5.14,
5.15, 5.16). Esse resultado é importante para confirmarmos a conservagio de energia no
ponto de aplicacdo da forca, antes dessas tensdes alcancarem o abutment supereldstico

que tem como objetivo absorver os impactos mastigatorios.
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Abutment de NiTi
Fase de carregamento
N6 de aplicagéo da carga

/

Area sob a curva = 0,00248 J

T T
0,00000

T T T T T T T 1
0,00002 0,00003 0,00004 0,00005

Deslocamento (m)

T
0,00001

Figura 5.14 — Curva tensdo-deformacao durante o carregamento no abutment de NiTi.
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Abutment de NiTi
Fase de descarregamento
N6 de aplicagéo da carga

Area sob a curva = 0,00216 J
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T T T T T T T 1
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Deslocamento (m)
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Figura 5.15 — Curva tensdo-deformacao para o descarregamento no abutment de NiTi.
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100 4 Abutment de NiTi
Ciclo completo de carregamento
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Figura 5.16 — Ciclo completo de carregamento e descarregamento do sistema.

As dreas das curvas subtraidas revelaram os seguintes resultados
e Energia no sistema durante carregamento = 0,00248 J.
¢ Energia no sistema durante descarregamento = 0,00216 J.
¢ Energia dissipada durante o ciclo = 0,00032 J (12,90 % da energia total
aplicada).

Os resultados levam a conclusdo de que ndo houve redugdo significativa da energia do
sistema no ponto de aplicacdo. O material do copping ndo absorveu energia do sistema,

pois € um material rigido com alto médulo de elasticidade.

A perda de energia foi comparada quando o mesmo modelo foi testado substituindo-se o
NiTi pelo Ti comercialmente puro, material esse utilizado corriqueiramente no mercado.
O resultado foi de um comportamento linear, como esperado, tanto no carregamento

como no descarregamento. (figuras 5.17, 5.18, 5.19)
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1004 Abutment de Titanio
Fase de carregamento -
N6 de aplicagéo da carga
80 /

60—- /
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20- -/
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Deslocamento (m)

Figura 5.17 — Curva forca x deslocamento no né de aplicaciao de carga no abutment de

Ti, na fase de carregamento.

1004 Abutment de Titanio
Fase de descarregamento .
N6 de aplicacédo da carga
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Figura 5.18 — Curva forca x deslocamento no né de aplicaciao de carga no abutment de

Ti, na fase de descarregamento.
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1007 Abutment de Titanio
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Figura 5.19 — Curva forca x deslocamento no né de aplicaciao de carga no abutment de

Ti, na fase de carregamento e descarregamento.

As dreas das curvas subtraidas revelaram os seguintes resultados
e Energia no sistema durante carregamento = 0,00156 J.
¢ Energia no sistema durante descarregamento = 0,00156 J.

¢ Energia dissipada durante o ciclo=10J.

Os resultados, como esperado, ndo mostraram nenhuma perda de energia durante o

carregamento e descarregamento.
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6. Conclusoes

Considerando o modelo do sistema osso-implante desenvolvido, quanto & absor¢do da
transmiss@o de esforcos mastigatdrios para o sistema osso implante, pode-se concluir

que:

e As tensdes cervicais em sua maioria foram menores quando foi utilizado o
abutment de NiTi quando comparado com o abutment de titdnio, com isso
menores tensdes cervicais podem ser obtidas durante o uso do NiTi como

material de elei¢do para a confec¢do de abutments de implantes dentérios.

e O emprego de um abutment de NiTi pode resultar em melhorias estruturais e na

distribuicdo de cargas oclusais dos implantes dentarios.

e Foi realizado um estudo estitico, e pode ser necessirio um estudo mais
aprofundado do sistema, com um carregamento ciclico dindmico, para que haja
maior clareza nos resultados encontrados nesse estudo. O NiTi tem um
comportamento diferenciado em carregamento ciclico, e por tanto um estudo
dindmico com énfase na fadiga do material também deve ser considerado para

que seu uso continuado seja previsto.

e A dissipagdo de energia medindo-se os loops das curvas tensdo deformacgdo e
forca deslocamento demonstraram a dissipagdo média de 12% da energia

aplicada no sistema quando o abutment de NiTi foi utilizado.

e [Essa dissipagdo encontrada pode ser utilizada para diminuir a energia do sistema

biolégico diminuindo danos estruturais ao sistema osso-implante.
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7. Relevancia dos resultados

Os resultados contidos nesse trabalho podem contribuir para o desenvolvimento da
implantodontia como um todo. A absorcdo de impactos mastigatérios melhora a
seguranga do sistema de implante. Se o usudrio de implante dentario for portador de
parafuncdo, esse poderd se beneficiar do abutment que absorve esses impactos, pois esse
paciente ird transmitir somente parte da grande carga didria que seus musculos irdo

transmitir para as proteses implantossuportadas.

Em outras 4reas hda também trabalhos ciclicos sobre implantes osseointegrados. Na
ortopedia implantes de colo do osso fémur sofrem esforcos ciclicos durante o caminhar

do usudrio. Essa idéia também ¢é valida para implantes osseointegrados de coto de

fémur.
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8. Sugestoes para trabalhos futuros

O presente estudo aponta para novas investigagdes que podem ter validade no
desenvolvimento de orteses e proteses. A idéia inicial desse estudo comegou com
estudos de estruturas da construcéo civil para diminuir danos a edificacdes em areas de
ocorréncias de terremotos (Fuzzaga, 2003). Essa idéia foi entio adaptada para a
implantodontia oral. A sugestdo para trabalhos futuros é baseada na continuagdo da
investigacdo da absor¢do de impactos ciclicos pelos biomateriais utilizados atualmente,
e o desenvolvimento de novos biomateriais com capacidade de absor¢do de impactos. A
fadiga desses materiais, em carregamentos ciclicos, deve ser devidamente investigada,
pois nesse tipo de material ndo pode ocorrer falhas estruturais. Uma andlise dindmica
solucionaria dividas a esse respeito. Como esse estudo considerou um carregamento
estdtico, € sugerida uma investiga¢do maior desse sistema sob carregamento dindmico e

com cargas como O impacto.

Para se verificar o efeito do uso do material no caso de impacto, 0 mesmo modelo pode
ser utilizado em uma andlise dindmica. Espera-se que o amortecimento fornecido pela
dissipacdo de energia possa contribuir para a reducdo de tensdes em pontos criticos, tais
como a interface implante-osso. O comportamento a fadiga € outro ponto merecendo
uma andlise adicional. Sabe-se que as propriedades do NiTi se alteram com uma
ciclagem do carregamento; assim sendo, o estudo de seu comportamento a fadiga
considerando suas propriedades ja estabilizadas pode fornecer maiores informacgdes

sobre o uso continuado do implante proposto.
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