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RESUMO

O tratamento reabilitador sobre implantes pode resultar em fracasso, caso tensdes ex-
cessivas no eixo de forcas obliqua e axial ndo sejam consideradas no planejamento protético. O
presente estudo teve como objetivo avaliar e comparar, por meio do método de elementos finitos
(MEF), a tensé&o gerada em implantes de diferentes comprimentos quando submetidos a forgas
obliquas, assim como a resisténcia a fadiga. Modelos de elemento finitos foram construidos com
quatro implantes de mesmo diametro e diferentes comprimentos, esplintados por uma barra pro-
tética metélica. Os modelos foram divididos em 4 grupos, de acordo com 0s comprimentos dos
implantes: 4mm (G4), 6mm (G6), 8mm (G8), 10mm (G10). Todos os grupos foram simulados
com uma forca obliqua de 100 N na regido de primeiro molar esquerdo para avaliacdo da tensdo
em nivel dsseo, dos implantes e componentes protéticos (intermediario, barra e parafuso proté-
tico). Com relagdo a forca obliqua, 0 G10 apresentou os menores valores de tensdo ao nivel 6sseo,
implante, parafuso e barra (68,179; 111,80; 257,51; 100,47 Mpa), enquanto que o0 G4 mostrou 0s
maiores valores de tensdes (143,04; 273,79; 300,39; 379,34 MPa), respectivamente. Na analise
do intermediario, o G4 apresentou o menor valor de tenséo (222,80 MPa) comparado aos outros
grupos. Quando fixado o numero de cinco milhdes de ciclos de carregamento, durante o teste de
fadiga, todos os componentes e implantes dos grupos G10, G8, G6 tiveram um nimero minimo
maior que 1E+09 ciclos (10°), ou seja, vida infinita. Porém, a barra metéalica do grupo G4 resistiu
apenas a 4,8415.107 (ou 48,4115 milhdes) de ciclos antes de falhar por fadiga, equivalente a 48
anos. De acordo com o MEF, sugere-se que os implantes curtos de até 4 mm sdo uma alternativa
viavel para casos de reabilitacdo fixa sobre implante com mandibulas edéntulas atréficas que

impossibilitem a instalacdo de implantes mais longos.

Palavras-chave: Analise de elementos finitos. Implantes Dentarios. Protese Total. Biomecanica.



ABSTRACT

Rehabilitation of the prosthesis / implant treatment may result in failure if excessive
stresses on the oblique force axis are not considered in the planning. The aim of the present study
was to evaluate the influence of implant length on the rehabilitation of atrophic edentulous man-
dibles with full fixed implant-supported prosthesis using the finite element method (MEF). Finite
element models were constructed with four implants of the same diameter and different lengths,
splinted by a metal framework. The models were divided into 4 groups according to implant
lengths: 4mm (G4), 6mm (G6), 8mm (G8), 10mm (G10). All groups were simulated with an
oblique force of 100 N in the region of the left last molar to evaluate the tension at the bone level,
the implant and prosthetic components (intermediate, bar and protective screw). Regarding the
oblique force, G10 presented the lowest stress values at bone level, implant, screw and bar
(68.179; 111.80; 257.51; 100.47 Mpa), while G4 showed the highest stress values. (143.04;
273.79; 300.39; 379.34 MPa), respectively. In the intermediate analysis, G4 presented the lowest
voltage value (222.80 MPa) compared to the other groups. When the number of five million
loading cycles was set during the fatigue test, all components and implants in the group (G10,
G8, G6) had a minimum number greater than 1E + 09 cycles (10°), in the words, life infinite.
However, the G4 group's metal bar withstood only 4.8415.107 (or 48.4115 million) cycles before
failing by fatigue, equivalent to 48 years. Given the similarity of stress behavior for all models,
it is suggested that short 4 mm implants appear to be a viable alternative for cases of fixed reha-
bilitation on implants with atrophic edentulous jaws that make it impossible to install longer

implants.

Keywords: Finite Element Analysis. Dental Implants. Denture, Complete. Biomechanics
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1 INTRODUCAO

O uso de implantes de titanio osseointegrados para substituicdo de dentes perdidos tém
sido extremamente bem documentados. Esses representam uma alternativa eficaz na reabilitacdo
de pacientes parcial e totalmente desdentados. 2. Enquanto a denticio natural apresenta liga-
mentos periodontais, que sdo responsaveis pela protecao de toda a estrutura contra as sobrecar-
gas, os implantes, por sua vez, apresentam uma unido com a estrutura 0ssea rigida e, assim sendo,
uma carga excessiva aplicada aos implantes pode levar ao fracasso do tratamento reabilitador ¢
5).

As proteses totais fixas implantosuportadas, também conhecidas como prétese do tipo
protocolo, séo consideradas uma modalidade previsivel de reabilitacdo para pacientes totalmente
desdentados. Sdo instalados de 4 a 6 implantes, o qual sdo esplintados através de uma barra me-
talica, o que torna as distribui¢6es de tensdo muito mais complexas do que em proteses unitarias.
Dessa maneira, uma forca oclusal aplicada em um ponto da protese promove uma concentracao
de tensdo em todos os implantes e 0sso circundantes em diferentes graus, o que pode acarretar
no aparecimento de falhas da reabilitacdo, tais como fraturas ou afrouxamento de parafusos, de
intermediarios e barra metélica, assim como fratura ou perda da osseointegracdo dos implantes
©)

A forca oclusal exercida sobre a protese protocolo causa uma tensdo na infraestrutura e
a mesma e transferida para o 0sso peri-implantar. Entretanto, o valor de tenséo transmitido para
o implante e 0sso alveolar depende de varios fatores, tais como: caracteristicas da forca oclusal
(intensidade, direcéo, duracdo e velocidade), tipo de conexdo do implante, qualidade e densidade
Ossea, tipo de material,e planejamento protético, assim como fatores no implante, tais como:
numero, didmetro e comprimento “ 011

A instalacdo de implantes de comprimentos longos ou regulares em pacientes desdenta-
dos totais, € muitas vezes impossibilitada diante da grande reabsorcdo do rebordo alveolar, ou
por ndo haver regeneracdo 0ssea apds cirurgias regenerativas previamente a instalacdo dos im-
plantes. Com o advento dos implantes curtos, menores que 10 mm de comprimento-®, a reabi-
litacdo com implantes dentarios em areas com rebordos muito reabsorvidos constituiu uma opcao
de tratamento menos complexa, onerosa e traumatica aos pacientes. Quando possivel e correta-
mente indicado, o uso de implantes curtos tem se mostrado uma escolha segura no tratamento de
areas edéntulas com limitac@es de altura e volume 6sseo @ %10,

No entanto, ha escassez de estudos que investiguem as tensdes geradas por esses implan-

tes curtos nas reabilitacbes com proteses totais fixas implantossuportadas, principalmente frente
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as forcas horizontais (obliquas) e rotacionais (torque), as quais sdo mais suscetiveis de lesar o
0sso peri-implantar 19,

O osso cortical humano possui como limite fisiologico de resisténcia maxima valor de
140-170 MPa em compressio e, de 72-76 MPa em tracdo 1?). Se as forgas de oclusdo excederem
a capacidade de absorcdo do sistema, o implante ou a prétese falhardo devido as sobrecargas e
distribuicdo inadequada das forcas mastigatorias, entre outros fatores 2.

Estudar os efeitos das forcas de carga é necessario na implantodontia como medida de
precaucdo e para melhorar a sobrevida das proteses suportadas por implantes. Antes da producao
em série, cada projeto de implante deve ser avaliado de acordo com os efeitos de um protétipo
no tecido 6sseo natural. Um processo importante € avaliar a tensdo que ocorre no implante e no
0sso circundante. O método de elementos finitos (MEF) é um estudo biomecénico estavel em-
pregado para demonstrar e prever a distribuicdo de tensdo na area de contato dos implantes e do
0sso circundante & 1419,

O método de elementos finitos (MEF) é uma técnica matematica computacional para cal-
culo de deformacdes e tensdes. O efeito das forcas de carga sobre uma protese ou regido peri-
implantar pode ser avaliado usando a tensdo equivalente (Tensdo de Von Mises), expresso em
megapascais (MPa). Os resultados de Von Mises, tenséo equivalente, s&o comparados com a
tensdo limite de resisténcia do material. Para visualizagdo destes resultados, os niveis de tensdo
ao redor das regides peri-implantar e estruturas protéticas sdo apresentadas por cores diferentes,
0 que permite a seguranca destas estruturas durante a mastigagdo 4.

Apesar dos resultados iniciais apresentados pelos implantes curtos, estes ainda podem
apresentar falhas por fadiga devido a carregamentos ciclicos do processo mastigatério®®. O pro-
cesso de falha por fadiga ocorre depois de um grande nimero de ciclos de carga. O dano é acu-
mulado em uma escala micromecanica e uma microtrinca é formada. Com ciclos de carga adici-
onais, a trinca cresce. Finalmente, quando a trinca atinge uma dimensao critica, ocorre a falha do
componente. O crescimento da trinca e a sua propagacao sdo estudados na mecanica da fratura.
A andlise de fadiga, no entanto, concentra-se na acumulagao de danos e permite uma previsao a
respeito de onde a trinca crescera e propagar-se-a ). Testes de fadiga in vitro s&o um dos méto-
dos de avaliagio usados para investigar a confiabilidade clinica dos implantes dentérios ®®),

Diante da escassez de literatura a respeito da biomecanica da utilizacdo de implantes cur-
tos na reabilitacdo com préteses totais fixas implantossuportadas, a presente pesquisa teve como
objetivo avaliar a tensdo e fadiga gerada por implantes curtos comparativamente a implantes

regulares, na reabilitacdo de mandibulas atroficas com protese tipo protocolo através do MEF.
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2 METODOLOGIA

2.1. LOCALIZACAO DO ESTUDO

O estudo foi desenvolvido no Programa de P6s-Graduacdo em Odontologia da Universi-
dade Federal de Pernambuco juntamente com o Departamento de Engenharia Mecénica da Uni-
versidade Federal de Pernambuco.

2.2 TIPO DE ESTUDO

Experimental laboratorial computacional.

2.3 CONSTRUCAO DO MODELO PELOS METODOS DE ELEMENTOS FINITOS 3D

Quatro modelos de elementos finitos foram construidos com implantes do mesmo diame-
tro, esplintados por uma barra protética metalica (Co-Cr) e, divididos em 4 grupos, de acordo
com os comprimentos dos implantes utilizados: 4mm (G4), 6mm (G6), 8mm (G8), 10mm (G10)
(Quadro 1). Todos os implantes foram posicionados verticalmente e bem distribuidos na regido

interforaminal, pelo menos 6 mm mesial aos forames mentuais (Figura 1).

Figura 1- Grupos analisados na pesquisa

G4 04 4.1 04
G6 04 4.1 06
G8 04 4.1 08
G10 04 4.1 10

Fonte: autoria prépria
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Figura 2- Modelos de todos os grupos: G4 - Implantes de 4 mm; G6 - Implantes de 6 mm; G8 - Implan-
tes de 8 mm e G10 - Implantes de 10 mm.

. | cs

,(p)’ G10

Fonte: autoria prépria

2.4 CONSTRUCAO GEOMETRICA (CAD)

2.4.1 Construcdo geométrica da mandibula

Um modelo de elementos finitos de uma mandibula humana foi cedido baseado no estudo
de Vajgel et al. (2013)"? e adaptado para as necessidades da presente pesquisa. Cortes tomogra-
ficos axiais, dessa mesma mandibula, foi realizada pela clinica radiolégica Radioface. As ima-
gens tomograficas foram salvas pelo aparelho em um formato padrdo denominado DICOM, as
quais foram exportadas para um programa de visualizacdo\manipulacao de imagens médicas de-
nominado INVESALIUS® na sua versdo 2.1 (CTI, Ministério da Ciéncia e Tecnologia, Brasil).
Este software licenciado livremente permite a criagdo do volume de osso mandibular 3D a partir
do volume total adquirido da tomografia, permitindo a exclusdo dos tecidos moles adjacentes
(por exemplo, pele, masculo, cartilagem, material artificial). O modelo de mandibula sélido foi

construido e salvo como um arquivo STL para analise (MEF) (Figura 2).
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Figura 3- Corte axial TC exportado para INVESALIUS®, onde foi construido um volume mandibular.

Fonte: autoria propria

Figura 4- Modelo mandibular exportado para o programa SOLIDWORK® em STL, observar modelo
apenas com geometria de superficie (casca) sem divisdo do 0sso cortical e medular.

Fonte: autoria prépria

O arquivo STL foi exportado para o programa SolidWorks (versao 2016; Concord, MA,
EUA), que tem computer-aided design e capacidades de engenharia auxiliada por computador
(CAE) (Figura 3). O modelo em casca foi convertido para um modelo solido e, por uso de ferra-
mentas especificas do software (loft/extrude/offset), foi manualmente dividido em osso cortical
com espessura média de 2 mm de acordo com Vajgel et al. (2013)%9, e osso medular, tornando

assim compativel com a realidade.
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Ainda neste programa a mandibula foi subdividida em partes de acordo com as regides
anatébmicas, no intuito de designar as diferentes propriedades do material (0sso) relacionadas ao
seu sitio. O osso cortical foi dividido em 11 volumes (sinfise, corpo, angulo, ramo, coronoide e
condilo) e para o0 osso medular foi criado um Unico volume (Figura 4). A malha teve acentuada

discretizagdo nas areas de maior interesse: sinfise e corpo.

Figura 5- Osso cortical dividido em 11 volumes de acordo com as regides anatdmicas.

Regides Anatomicas

|:| Sinfise
. Corpo
[[] Angulo
|.| Ramo

[] Corondide

[ céndilo

Fonte: autoria prépria

2.4.2 Construgdo geométrica dos implantes e protese tipo protocolo

Implantes Tissue Level® (Straumann, Basileia, Suica) com didmetro de 4,1 mm e dife-
rentes comprimentos (4, 6, 8 e 10 mm), associados aos componentes protéticos do tipo synOcta®
(Straumann, Basileia, Suica) foram escolhidos como retentores da protese tipo protocolo para
esta analise biomecéanica. As geometrias tridimensionais dos componentes protéticos e dos im-
plantes foram modeladas no SolidWorks (versdo 2016 Concord, MA, EUA). Os sistemas de fi-
xacdo da estrutura da protese tipo protocolo foram criados com o mesmo software CAD.

Uma estrutura metéalica em Co-Cr com 4 mm de altura, 6 mm de largura e cantilevers
distais de 10 mm foram modelados®®. Os modelos foram discretizados com malhas de elementos
tetraédricos com quatro n6s. A malha foi refinada na regido de maior interesse para o estudo a
fim de reproduzir melhor a distribuicéo das tensdes geradas no implante, componentes protéticos,

prétese e 0sso peri-implantar (Figura 5 e 6).
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Figura 6-Malha de elementos finitos tetraédrica no modelo final.
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I 00O ..
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Fonte: autoria propria

Figura 7-Refinamento da malha na regido: a) e b) 0sso; ¢) componentes protéticos

A 250 70
™ T

Fonte: autoria prépria
2.4.3 Propriedades do material e condicdes da interface
O médulo de Young (modulo de elasticidade) do osso cortical mandibular foi considerado

ortotropico, e neste trabalho foram adotados para as propriedades mecanicas do 0sso cortical 0s

valores propostos em Schwartz-Dabney et al. (2003)@Y. Para aplicagdo de propriedades



19

ortotropicas em um material usado em simulagdo computacional, é necessario associar estas pro-
priedades a um sistema de coordenadas de referéncia. No caso do osso cortical da mandibula, as
direcdes principais do modulo de Young sdo diferentes para cada regido anatdmica. Para 0 0sso
medular, titdnio e componentes protéticos foram adotadas propriedades isotrépicas, isto &, o valor
do médulo de elasticidade independe da direcdo, conforme sugeridos por Sugiura et al. (2009)#2),
Fernandez et al. (2003)®® e Lovald, Wagner e Baack (2009)%. As propriedades mecénicas ado-
tadas neste trabalho estdo apresentadas na Tabela 1. Os implantes foram considerados totalmente

osseointegrados, portanto uma interface mecéanica perfeita foi presumida.

Tabela 1-Propriedades mecénicas dos materiais usados no estudo.

Osso Cortical

Osso Liga de Implante de
Propriedade Material o
Medular Co-Cr Titénio
Sinfise Corpo
Ex (MPa) 20.492 21.728 1.500 220.000 110.000
Ey (MPa) 12.092 12.700 1.500 220.000 110.000
Ez (MPa) 16.350 17.828 1.500 220.000 110.000
\xy (V) 0.43 0.45 0.3 0.30 0.33
\yz () 0.22 0.2 0.3 0.30 0.33
xz () 0.34 0.34 0.3 0.30 0.33
Gxy 5.317 5.533
Gyz 4.825 5.083 - - -
Gxz 6.908 7.450
REFERENCIAS Schwartz Dabney et al,?Y Sugiura et al,®? Schwartz Dabney et al,??  Stegaroiu et al,?+ 2

Fonte: autoria propria

E= Modulo de Young (Elasticidade)
\= Coeficiente de Poisson

G= Mdédulo de Cisalhamento

2.5 RESTRICOES E CONDICOES DE CARGA

As forcas criadas pelos musculos mastigatorios e seu posicionamento no corpo mandibu-
lar foram baseadas em estudos anteriores % 26, Ambos os grupos foram simulados com uma
forca obliqua de 100 N baseado em estudos pregressos™ > 14, Para isto foi aplicada uma forca a
45 graus sobre a barra nas regides do cantilever do primeiro molar do lado esquerdo (lado de

trabalho) e o lado direito foi considerado como lado de balanceio ¢ 31427,
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A mandibula foi restrita de movimentos em ambos os condilos em todas as dire¢des. Os
movimentos completos das articulagcdes temporomandibulares ndo foram necessarios nesse mo-
delo.

As cargas foram aplicadas ao modelo apds a aplicacao de restricbes adequadas na forma
de vetores de forca especificos para cada musculo atuante durante a mastigagcdo compondo, desta
forma, a forca total de mastigacdo. Em uma analise preliminar, as direcGes e magnitudes das
forcas musculares foram definidas como no estudo de Korioth, Rommily e Hannaml (1992)@®.
A forca resultante na restricdo molar, de acordo com o caso estudado, foi obtida através da anélise
via MEF, e as magnitudes das for¢cas musculares foram ajustadas para que fosse obtida uma forga
resultante de aproximadamente 100 N na restricdo, compativel com uma for¢a muscular. Cada
forca muscular é representada por trés componentes, X, Y e Z. O vetor X é normal para o plano
sagital com direcdo positiva apontando para o lado esquerdo da mandibula. O vetor Z é normal
para o plano oclusal com direcéo positiva apontando superiormente. O vetor Y é ortogonal para
0s outros eixos (figura 07).

Figura 8- Vetores de forca

Static Structural
Condigdes de Contorno

[ Forga Molar: 100, N

B Massaeter Superficial: 19,854 N
B Massaeter Profundo: 84862 N
B Pterigdideo Medial: 21,198 N
[B Temporal Anterior: 16,707 N
B Temporal Médio: 9,1188 N

[ Temporal Posterior: 6,4215 N
[ Pterigdideo Lateral: 29171 N
[ Suporte Fixo

0,00 30,00 60,00 (mm)
| S S

15,00 45,00

Fonte: autoria propria

2.6 ANALISE DE FADIGA

A andlise de fadiga foi realizada baseado no nimero de mastigacfes que uma pessoa

exerce em um determinado tempo. Este dado foi estabelecido segundo avalia¢des estatisticas que
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simularam a mastigacdo de pacientes apos carga ciclica continuada por 5 milhdes de ciclos, ou 0
equivalente aproximado de 5 anos de mastigagao in vivo @9

Neste trabalho, o conjunto das estruturas (componentes proteticos, implantes e barra me-
talica) foram avaliados quanto a sua capacidade de resistir ao carregamento dindmico associado
ao movimento ciclico da mandibula durante a mastigacéo, consistindo de uma anélise de fadiga.
Para esta analise foi utilizada a ferramenta de pos-processamento do Ansys Mechanical versao
18.2 (Ansys Inc., Houston, Texas, EUA), chamada fatigue tool.

Apos a obtencdo das tensdes equivalentes pela analise estrutural do modelo, foi definido
0 tipo de carregamento ciclico nesta ferramenta. A analise de fadiga avalia tanto a resisténcia
mecanica do material quando submetido a forcas ciclicas, como também pode fornecer previsoes
de durabilidade de um corpo para uma determinada aplicacdo. E importante esclarecer que a
durabilidade de um corpo € mensurada pela quantidade de ciclos que ele pode suportar, indepen-
dentemente do tempo que ira durar. Ou seja, ndo importa quanto tempo os ciclos durem, o corpo
ird falhar apds ser submetido a quantidade de ciclos N que esta associada a tensdo alternada a
qual foi submetido. O tempo que o corpo ira durar pode ser estimado pelo tempo de duragéo de
uma determinada quantidade de ciclos.

O ciclo mastigatdrio foi considerado, neste trabalho, como uma onda de carga senoidal,
cujo valor minimo é nulo, correspondente a0 momento em que o paciente ndo esta exercendo
forca da mastigacdo; e o valor maximo esta associado ao estado de tensdes resultantes referente
ao momento em que a forca obliqua de 100 N esta atuando na regido molar. Desta forma, o ciclo
mastigatorio foi modelado como um ciclo de tensdes flutuantes, e esta representado na (Figura
8).

Figura 9-— Representacdo do carregamento ciclico associado a mastigacao.

]

Oy
1,0
08 :
0,4 i

0, |
1 2 N= de ciclos

Fonte: autoria propria

O meétodo tensdo-numero de ciclos € o mais tradicional dos métodos citados, haja vista
ser 0 mais simples a ser implementado e o que contém mais dados experimentais de fadiga dis-

poniveis devido a sua utilizacdo durante um longo periodo de tempo. Além disso, ele representa
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de forma adequada as aplicac¢des envolvendo fadiga de alto ciclo, sendo o mais frequentemente
utilizado para esses casos®?

O diagrama S-N (tenséo - nimero de ciclos) ou Curva de Wohler tornou-se a forma pa-
dréo para caracterizar o comportamento dos materiais submetidos a solicitacdes alternadas. Neste
diagrama sdo plotados os dados coletados do ensaio de fadiga, e ele € utilizado para estabelecer
a resisténcia a fadiga de um material @Y (Figura 9).

Os calculos relacionaram as tensdes e deformacdes, as quais 0s componentes estudados
foram submetidos, com os limites de fadiga dos seus materiais. Os limites de resisténcia das ligas
ti-6al-4v (implantes) e cobalto-cromo adotados foram de 825 MPa e 552 MPa®?), respectiva-
mente. Desta forma, foram encontrados resultados de vida Util esperada para 0os componentes em
questao.

Figura 10-Curvas de fadiga (curva S-N) para materiais de liga de Ti-6Al-4V e cobalto-cromo.
10004
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1E+00 1.E+02 1E+04 1E+06 1.E+08 1.E+10
Number of Cycles

Fonte: Kayabasi;Yuzbasioglu; Erzicanh (2006).

Em primeira instancia, pretendeu-se através dessa analise obter resultados de uma vida
finita com duracdo maior que 5x10° (5 milhGes) de ciclos, correspondente aos 5 anos de masti-
gacéo conforme CIBIRKA et al., (2001) ®®. No entanto, um resultado ainda mais otimista seria
a pretensdo de se ter estruturas que nao falhassem por fadiga. Para este critério, foi considerado
como vida infinita uma durabilidade maior que 10° (1 bilh&o) de ciclos, assim como definido por
Kayabasi, Yuzbasioglu e Erzincanli (2006).

Neste trabalho, utilizou-se como critério de falha por fadiga a teoria de Goodman, sendo
utilizada como metodologia para o calculo da resisténcia a fadiga de cada componente. Através
da curva de Goodman, representando uma medida do comportamento minimo para a falha por

fadiga, dos limites de resisténcia de cada material, dos valores das tensdes alternadas e das médias
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do carregamento, calculadas previamente durante a analise estatica, foram obtidas as resisténcias
a fadiga S de cada componente. Por essas resisténcias serem obtidas através da curva de Good-
man, estas sdo chamadas de tensdes equivalentes de Goodman.

Ap0s a obtencao das tensbes equivalentes, foi utilizado o método tensdo-ntmero de ciclos
(S-N) para a obten¢éo da durabilidade de cada componente. Este método foi utilizado por ser um

dos mais indicados para casos que envolvem fadiga de alto ciclo.

2.7 CRITERIOS DE AVALIACAO

A avaliacdo de todas as simulacdes virtuais de aplicacdo de carga sobre os modelos de
elementos finitos foi realizada através do programa ANSYS versdo 18.2 (Ansys Inc., Houston,
Texas, EUA). Para interpretacdo dos dados obtidos, foram adotados os seguintes critérios de
avaliacao:

» Havera falha dos implantes se a tensdo for maior que 825 MPa que representa o limite de
resisténcia dos implantes Straumann (Institut Straumann AG, Waldenberg, Switzerland,

2012)

» Tensdes maiores que 76 Mpa e compressdo maior do que 170 Mpa, provocara reabsor¢ao

do osso™? .

> Tens&o maior do que 552 Mpa (limite de escoamento)®? na regido da barra, ocasionara

sua falha.



24

3 RESULTADOS

Os resultados obtidos neste estudo foram plotados em mapas de tensdo de von Mises e
tensdo méxima principal, ambos com unidades em Mega-Pascal (MPa) e serdo descritos da se-
guinte maneira: a) Valores de tensdo obtidos apds a carga obliqua nos implantes, componentes

protéticos e tecido 6sseo); b) Avaliacdo da fadiga dos implantes e componentes protéticos.

3.1 ANALISE DAS TENSOES APOS CARGA OBLIQUA NOS IMPLANTES

O pico de tensédo para todos 0s grupos se deu na regido das primeiras roscas dos implantes
que receberam a forga de 100 N. A variagdo do pico de tenséo foi bem semelhante para todos os
grupos, exceto para 0 G4 que apresentou valores bem mais elevados. Na ordem crescente de
tensdo observou-se valores de 111,80 MPa para G10; 119,57 MPa para G8; 131,74 MPa para G6
e 273,79 Mpa para G4 (Figura 10). Observa-se ainda que nenhum dos implantes excedeu o limite
de resisténcia (Tabela 2).

Tabela 2 - Resultado da tensdo de Von Misses no implante e seu limite de resisténcia.

LIMITE DE
GRUPOS IMPLANTES RESISTENCIA
(Straumann, Basel, Swit-
zerland)
G4 273,79 MPa
G6 131,74 MPa 825MPa
G8 119,57 MPa
G10 111,80 MPa

Fonte: autoria propria
MPa: Megapascal
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Figura 11-Tensdo nos implantes de acordo com os grupos analisados. G4 e G8 vista superior. G6 e G10
vista posterior.
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B: Static Structural

Implantes

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa
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Fonte: autoria propria
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3.2 ANALISE DAS TENSOES NOS COMPONENTES PROTETICOS

3.2.1 Intermediario

O G4 foi 0 que apresentou menor pico de tensdo, com valores de 222,8 MPa. Os grupos
G6, G8 e G10, apresentaram tensdo de 299,45; 267,93 e 239,61 Mpa, respectivamente (Figura
11). A regido do intermediario que apresentou maior tensao foi na regido das roscas do interme-
diario em contato com o parafuso protético. Observou-se no G4 uma menor tensao, devido ao
predominante componente horizontal da forca obliqua no parafuso protético, pois foi nele que se
concentraram as maiores deformacdes (Figura 12). Nos demais grupos, o componente da forga
obliqua, no parafuso protético, é mais vertical, transmitindo, assim, tensées maiores na interface
entre parafuso e intermediario. Mesmo assim, a magnitude, na escala real, do deslocamento ma-

ximo é muito pouco (Figura 13).



Figura 12-Pico de tensdo no intermediario de acordo com os grupos analisados.
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B: Static Structural

Figure

Type: Equivalent (van-Mises) Stress
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Fonte: autoria propria
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Figura 13- Deslocamento do parafuso: A) Sombreamento do parafuso no estado ndo carregado do G4 e
B) Viséo geral da deformacéo do parafuso do G4 devido ao acentuado componente horizontal apds apli-
cacgdo de carga.

B: Static Structural
Total Deformation 4
Type: Total Deformation
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Fonte: autoria prépria

Figura 14-Deslocamento do parafuso: A) Sombreamento do parafuso no estado nao carregado dos de-
mais grupos e B) Visdo geral das deformacdes dos parafusos dos demais grupos devido ao acentuado
componente vertical apds aplicacdo de carga.
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3.2.2 Barra protética metélica

Analisando a barra protética metélica, o0 G4 apresentou um pico de tensdo bem mais ele-
vado do que os demais grupos, com valor de 379,34 MPa. Os demais grupos apresentaram picos
menores e mais semelhantes entre si, com valores de 100,86; 100,46 e 100,47 MPa para 0s grupos
G6, G8 e G10, respectivamente (figuras 14 e 15). Todos os picos de tensdo localizaram-se no
coping metélico da barra. Isso foi justificado pelo movimento rotacional mais acentuado no G4
resultando no pico de tensdo na regido interna do coping metalico da barra (Figura 16 e 17).
Também foi observado uma tensdo inferior, em todos os grupos, ao limite de escoamento da

barra protética metalica da liga de Cr-Co (Tabela 3).

Tabela 3: Resultado da tensdo de VVon Misses na barra protética metélica e seu limite de escoamento.

BARRA PROTETICA META- LIMITE DE
GRUPOS
LICA ESCOAMENTO
G4 379,34 MPa
Go6 100,86 MPa 522 MPa
G8 100,46 MPa
G10 100,47 MPa

Fonte: autoria propria
MPa: Megapascal



Figura 15-Tensé&o na barra protética metélica de acordo com os grupos analisados.
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B: Static Structural

Figure

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
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Fonte: autoria propria



Figura 16- Tensdo na barra protética metalica/coping de acordo com os grupos analisados.
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B: Static Structural
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Figura 17- Deslocamento da barra metalica: A) Sombreamento da barra metalica no estado ndo carre-
gado do G4 e B) Sentido do deslocamento das forcas resultantes ap6s aplicacdo de carga no G4.
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Fonte: autoria propria

Figura 18- Deslocamento da barra metélica: A) Sombreamento da barra metélica no estado néo carre-
gado nos demais grupos e B) Sentido do deslocamento das forcas resultantes apds aplicacéo de carga
nos demais grupos.
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Fonte: autoria propria

3.2.3 Parafuso protético

Um comportamento correlativo com a barra metélica foi observado para o parafuso pro-

tético, tendo o G4 com o maior pico de tenséo, com valor de 300,39 MPa. Os demais grupos, G6,
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G8 e G10, apresentaram picos de tensdo com comportamento aceitavel entre si, com valores de
298,45; 265,82 e 257,51 MPa, respectivamente. As tensdes maximas foram observadas em areas
diferentes. Para os grupos G6, G8 e G10 a tensdo maxima ocorreu no arredondamento da cabeca

dos parafusos, enquanto o G4 na regido das primeiras roscas do parafuso (Figura 18).

Figura 19-Tensdo no parafuso protético de acordo com os grupos analisados.
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B: Static Structural
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Fonte: autoria propria

3.3 ANALISE DA TENSAO A NiVEL OSSEO

Para o carregamento obliquo, a tabela 4, ilustra as tensfes principais maxima e minima

no o0sso cortical nos modelos estudados. Nesta tabela € possivel observar que o G4 possui uma

maior tensdo normal minima (compressdo) do que os demais grupos. O G4 também teve uma

maior tensdo normal maxima (tracdo) do que os demais grupos.

Os picos de tensdo de Von Misses (em MPa) se distribuiram a nivel do osso cortical

peri-implantar de todos os grupos na regido proxima a aplicacdo da forca de 100N, sendo com-

pressivas na regido superior e de tragdo na regido inferior. Os picos de tensdo foram diminuindo

a medida que o comprimento dos implantes aumentava, porém sem diferencas significativas entre
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0s grupos G6, G8 e G10 de 92,84; 77,87; 68,17 MPa, respectivamente (figura 19 e 20). Ja o G4

teve o maior pico de tensdo com 143,04 MPa comparado aos demais grupos.

Tabela 4: Resultado da tensdo normal maxima e minimo no 0sso e seu limite de resisténcia fisiol6gico

a compressdo e a tragdo.

LIMITE DE
GRUPOS _ 0sso X
Maior Tensdo Normal Maxima (MPa) RESISTENCIA
(tracéo)
G4 125,38 MPa
G6
74,82 MPa 7276 MPa
G8 58,434 MPa
G10 65,014 MPa
LIMITE DE
GRUPOS e RESISTENCIA
Menor Tensdo Normal Minima (MPa) ~
(compresséo)
G4 -142,7 MPa
G6 E—— 140-170 MPa
G8 -71,498 MPa
G10 -67,19 MPa

Fonte: autoria propria
MPa: Megapascal
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Figura 20-Tensdo ao nivel ésseo da mandibula de acordo com os grupos analisados. Vista superior.
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B: Static Structural

Figure

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: MPa
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Figura 21-Tensdo ao nivel 6sseo na mandibula de acordo com os grupos analisados.
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B: Static Structural

Mandibula

Type: Equivalent (von-hMises) Stress
Unit: MPa

Time: 1
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30317
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I 2 T
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Fonte: autoria propria

3.4 ANALISE DE FADIGA

Antes da analise de fadiga, as tensGes de Von Mises obtidas devido as cargas aplicadas
foram comparadas com trabalhos anteriores para validar o modelo e garantir a seguranga do mo-
delo contra falhas ocasionadas por carregamento estatico. Todas as analises de fadiga foram re-
alizadas adotando-se como critério de vida infinita a faixa corresponde a um nimero maior que
10° ciclos.

As analises de elementos finitos conduzidas neste estudo mostraram, para as condicGes
de carregamento testado, que todos os grupos dos implantes e componentes protéticos investiga-
dos terdo uma vida Gtil que durara mais que 10° ciclos, ou seja, estes componentes terdo vida
infinita, e teoricamente ndo sofrerdo falha por fadiga, exceto a barra protética metélica do G4
resistira a 4,8415.107 (ou 48 milhdes) de ciclos, isso corresponde a 48 anos antes de falhar por

fadiga.
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5 CONCLUSAO

Através do presente estudo in vitro, foi possivel concluir que:

A tensdo quantificada nos implantes, apos a aplicacdo de carga obliqua de 100N, néo foi
capaz de gerar falha nos implantes, pois, os valores ndo excederam o limite de resisténcia
de 825 MPa dos implantes.

As tensbes nos componentes protéticos (intermediério, barra metélica e parafuso proté-
tico), apresentaram valores de ordem relativamente préximos para ambos 0s grupos, com
excecdo do G4 que, na maioria das situacdes, apresentou resultados mais discrepantes
quando comparado aos demais grupos, no entanto nenhum grupo excedeu o limite de
resisténcia dos componentes avaliados.

Para as condicGes de carregamento ciclico testado, 0s componentes protéticos e implantes
terdo vida infinita, exceto a barra metalica do G4.

Diante da similaridade do comportamento das tensdes frente as forcas obliquas e ao teste
de fadiga para todos os modelos, sugere-se que os implantes curtos de até 4 mm sdo uma
alternativa viavel para casos de mandibulas edéntulas atroficas que necessitem ser reabi-
litadas com proteses totais fixas implantossuportadas, e ndo tenham a possibilidade da

instalacdo de implantes mais longos de acordo com o MEF.
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RESUMO
O tratamento reabilitador sobre implantes pode resultar em fracasso, caso tensdes excessivas no
eixo de forcas obliqua e axial ndo sejam consideradas no planejamento protético. O presente
estudo teve como objetivo avaliar e comparar, por meio do método de elementos finitos (MEF),
a tensdo gerada em implantes de diferentes comprimentos quando submetidos a forcas obliquas,
assim como a resisténcia a fadiga. Modelos de elemento finitos foram construidos com quatro
implantes de mesmo diametro e diferentes comprimentos, esplintados por uma barra protética
metéalica. Os modelos foram divididos em 4 grupos, de acordo com 0s comprimentos dos implan-
tes: 4mm (G4), 6mm (G6), 8mm (G8), 10mm (G10). Todos os grupos foram simulados com uma
forca obliqua de 100 N na regido de primeiro molar esquerdo para avaliacdo da tensdo a nivel

0sseo, dos implantes e componentes protéticos (intermediario, barra e parafuso protetico). Com
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relacdo a forga obliqua, 0 G10 apresentou os menores valores de tensao ao nivel dsseo, implante,
parafuso e barra (68,179; 111,80; 257,51; 100,47 Mpa), enquanto que o G4 mostrou 0s maiores
valores de tensdes (143,04; 273,79; 300,39; 379,34 MPa), respectivamente. Na analise do inter-
mediario, 0 G4 apresentou 0 menor valor de tensdo (222,80 MPa) comparado aos outros grupos.
Quando fixado o nimero de cinco milhdes de ciclos de carregamento, durante o teste de fadiga,
todos os componentes e implantes dos grupos G10, G8, G6 tiveram um ndmero minimo maior
que 1E+09 ciclos (10%), ou seja, vida infinita. Porém, a barra metalica do grupo G4 resistiu apenas
a 4,8415.107 (ou 48,4115 milhdes) de ciclos antes de falhar por fadiga, equivalente a 48 anos.
Diante da similaridade do comportamento das tensdes para todos os modelos, sugere-se que 0s
implantes curtos parecem ser uma alternativa viavel para casos de reabilitacdo fixa sobre im-
plante com mandibulas edéntulas atroficas que impossibilitem a instalacdo de implantes mais
longos. No entanto, implantes de 6 a 8 mm apresentaram comportamento mecéanico mais favora-

vel que o de 4mm.

Palavras chave: método de elementos finitos, biomecanica, implantes dentais, protese fixa im-

planto suportada.

INTRODUCAO

O uso de implantes de titanio osseointegrados para substituicdo de dentes perdidos tém
sido extremamente bem documentados. Esses representam uma alternativa eficaz na reabilitacédo
de pacientes parcial e totalmente desdentados. 2. Enquanto a denticdo natural apresenta liga-
mentos periodontais, que sdo responsaveis pela protecao de toda a estrutura contra as sobrecar-
gas, os implantes, por sua vez, apresentam uma unido com a estrutura 6ssea rigida e, assim sendo,
uma carga excessiva aplicada aos implantes pode levar ao fracasso do tratamento reabilitador ¢
5).

As proteses totais fixas implantosuportadas, também conhecidas como prétese do tipo
protocolo, sdo consideradas uma modalidade previsivel de reabilitacdo para pacientes totalmente
desdentados. Séo instalados de 4 a 6 implantes, o qual sdo esplintados através de uma barra me-
talica, o que torna as distribuicdes de tensdo muito mais complexas do que em proteses unitarias
¢-6), Dessa maneira, uma forca oclusal aplicada em um ponto da protese promove uma concen-
tracdo de tensdo em todos os implantes e 0sso circundantes em diferentes graus, 0 que pode

acarretar no aparecimento de falhas da reabilitagdo, tais como fraturas ou afrouxamento de
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parafusos, de intermediarios e barra metalica, assim como fratura ou perda da osseointegracao
dos implantes ©.

A forca oclusal exercida sobre a protese protocolo causa uma tensé@o na infraestrutura e
a mesma é transferida para o 0sso peri-implantar. Entretanto, o valor de tenséo transmitido para
o implante e 0sso alveolar depende de varios fatores, tais como: caracteristicas da forca oclusal
(intensidade, direcdo, duracdo e velocidade), tipo de conexdo do implante, qualidade e densidade
Ossea, tipo de material,e planejamento protético, assim como fatores no implante, tais como:
numero, didmetro e comprimento “ 101D

A instalacdo de implantes de comprimentos longos ou regulares em pacientes desdenta-
dos totais, € muitas vezes impossibilitada diante da grande reabsor¢do do rebordo alveolar, ou
por ndo haver regeneracdo 0ssea apos cirurgias regenerativas previamente a instalacdo dos im-
plantes. Com o advento dos implantes curtos, menores que 10 mm de comprimento”, a reabili-
tacdo com implantes dentarios em areas com rebordos muito reabsorvidos constituiu uma opgéo
de tratamento menos complexa, onerosa e traumatica aos pacientes. Quando possivel e correta-
mente indicado, o uso de implantes curtos tem se mostrado uma escolha segura no tratamento de
areas edéntulas com limitag@es de altura e volume 6sseo @ %19,

No entanto, hé escassez de estudos que investiguem as tensdes geradas por esses implan-
tes curtos nas reabilitacGes com préteses totais fixas implantossuportadas, principalmente frente
as forcas horizontais (obliquas) e rotacionais (torque), as quais sdo mais suscetiveis de lesar o
0sso peri-implantar ¢ 11,

O osso cortical humano possui como limite fisiologico de resisténcia maxima valor de 140-
170 MPa em compressio e, de 72-76 MPa em tragio "?. Se as for¢as de oclusio excederem a capa-
cidade de absor¢ao do sistema, o implante ou a protese falhardo devido as sobrecargas e distribuicao
inadequada das forcas mastigatérias, entre outros fatores 1.

Estudar os efeitos das forcas de carga é necessario na implantodontia como medida de
precaucao e para melhorar a sobrevida das préteses suportadas por implantes. Antes da producéo
em serie, cada projeto de implante deve ser avaliado de acordo com os efeitos de um protétipo
no tecido dsseo natural. Um processo importante é avaliar a tensdo que ocorre no implante e no
0sso circundante. O método de estudo biomecanico que é cada vez mais usado para demonstrar
e prever a distribuicdo de tensdo na area de contato dos implantes e do osso circundante, é o
método de elementos finitos (MEF) & 14.15),

O método de elementos finitos (MEF) é uma técnica matemética computacional para cél-
culo de deformacdes e tensbes. O efeito das for¢as de carga sobre uma proétese ou regido peri-

implantar pode ser avaliado usando a tenséo equivalente (Tens@o de Von Mises), expresso em
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megapascais (MPa). Os resultados de Von Mises, tensdo equivalente, sdo comparados com a
tensdo limite de resisténcia do material. Para visualizacdo destes resultados, os niveis de tenséo
ao redor das regides peri-implantar e estruturas protéticas sdo apresentadas por cores diferentes,
0 que permite a seguranca destas estruturas durante a mastigagdo 4.

Apesar dos resultados iniciais apresentados pelos implantes curtos, estes ainda podem
apresentar falhas por fadiga devido a carregamentos ciclicos do processo mastigatorio™®. O pro-
cesso de falha por fadiga ocorre depois de um grande nimero de ciclos de carga. O dano € acu-
mulado em uma escala micromecénica e uma microtrinca é formada. Com ciclos de carga adici-
onais, a trinca cresce. Finalmente, quando a trinca atinge uma dimensao critica, ocorre a falha do
componente. O crescimento da trinca e a sua propagacao sdo estudados na mecanica da fratura.
A anélise de fadiga, no entanto, concentra-se na acumulacéo de danos e permite uma previsdo a
respeito de onde a trinca crescera e propagar-se-a ). Testes de fadiga in vitro s&o um dos méto-
dos de avaliagio usados para investigar a confiabilidade clinica dos implantes dentérios ®®),

Diante da escassez de literatura a respeito da biomecanica da utilizacdo de implantes cur-
tos na reabilitagdo com proteses totais fixas implantossuportadas, a presente pesquisa teve como
objetivo avaliar a tensdo e fadiga gerada por implantes curtos comparativamente a implantes

regulares, na reabilitacdo de mandibulas atréficas com prétese tipo protocolo através do MEF.

MATERIAIS E METODOS

Tipo e localizacéo do estudo
O estudo do tipo experimental laboratorial foi desenvolvido no Programa de P6s-Gradu-
acdo em Odontologia e do Departamento de Engenharia Mecénica da Universidade Federal de

Pernambuco.

Construcdo do modelo pelo método de elementos finitos 3D

Quatro modelos de elementos finitos foram construidos com implantes do mesmo diame-
tro, esplintados por uma barra protética metalica (Co-Cr) e, divididos em 4 grupos, de acordo
com os comprimentos dos implantes utilizados: 4mm (G4), 6mm (G6), 8mm (G8), 10mm (G10)
(Tabela 1). Todos os implantes foram posicionados verticalmente e bem distribuidos na regido

interforaminal, pelo menos 6 mm mesial aos forames mentuais (Figura 1).

Construgdo geométrica (CAD)
Construgdo geométrica da mandibula
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Um modelo de elementos finitos de uma mandibula humana foi cedido baseado no estudo
de Vajgel et al. (2013)"? e adaptado para as necessidades da presente pesquisa. Cortes tomogra-
ficos axiais, dessa mesma mandibula, foi realizada pela clinica radioldgica Radioface. A mandi-
bula atréfica foi de uma paciente ndo identificada, do sexo feminino, de 65 anos e da cidade do
Recife-PE. As imagens tomogréaficas foram salvas pelo aparelho em um formato padrdo denomi-
nado DICOM, as quais foram exportadas para um programa de visualizacdo\manipulacédo de
imagens médicas denominado INVESALIUS® na sua versdo 2.1 (CTI, Ministério da Ciéncia e
Tecnologia, Brasil). Este software licenciado livremente permite a criacdo do volume de 0sso
mandibular 3D a partir do volume total adquirido da tomografia, permitindo a excluséo dos teci-
dos moles adjacentes (por exemplo, pele, masculo, cartilagem, material artificial). O modelo de
mandibula sélido foi construido e salvo como um arquivo STL para analise (MEF).

O arquivo STL foi exportado para o programa SolidWorks (versao 2016; Concord, MA,
EUA), que tem computer-aided design e capacidades de engenharia auxiliada por computador
(CAE). O modelo em casca foi convertido para um modelo sélido e, por uso de ferramentas
especificas do software (loft/extrude/offset), foi manualmente dividido em osso cortical com es-
pessura média de 2 mm de acordo com Vajgel et al. (2013)®®), e osso medular, tornando assim
compativel com a realidade (Figura 2).

Ainda neste programa a mandibula foi subdividida em partes e acordo com as regides
anatébmicas, no intuito de designar as diferentes propriedades do material (0sso) relacionadas ao
seu sitio. O osso cortical foi dividido em 11 volumes (sinfise, corpo, angulo, ramo, coronoide e

condilo) e para o0 osso medular foi criado um dnico volume.

Construcéo geométrica dos implantes e proétese tipo protocolo

Implantes Tissue Level® (Straumann, Basileia, Suica) com didmetro de 4,1 mm e dife-
rentes comprimentos (4, 6, 8 e 10 mm), associados aos componentes protéticos do tipo synOcta®
(Straumann, Basileia, Suica) foram escolhidos como retentores da protese tipo protocolo para
esta analise biomecanica. As geometrias tridimensionais dos componentes protéticos e dos im-
plantes foram modeladas no SolidWorks (versdo 2016 Concord, MA, EUA). Os sistemas de fi-
xacdo da estrutura da protese tipo protocolo foram criados com o mesmo software CAD.

Uma estrutura metalica em Co-Cr com 4 mm de altura, 6 mm de largura e cantilevers
distais de 10 mm foram modelados®?. Os modelos foram discretizados com malhas de elementos
tetraédricos com quatro n6s. A malha foi refinada na regido de maior interesse para o estudo a
fim de reproduzir melhor a distribuicdo das tensdes geradas no implante, componentes protéticos

e 0sso peri-implantar.
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Propriedades do material e condicdes da interface

O modulo de Young (mddulo de elasticidade) do osso cortical mandibular foi considerado
ortotrépico, e neste trabalho foram adotados para as propriedades mecanicas do 0sso cortical os
valores propostos em Schwartz-Dabney et al. (2003)?Y. Para aplicagio de propriedades ortotro-
picas em um material usado em simulacdo computacional, é necessario associar estas proprieda-
des a um sistema de coordenadas de referéncia. No caso do osso cortical da mandibula, as dire-
¢Oes principais do modulo de Young sao diferentes para cada regido anatdmica. Para 0 0sso me-
dular, titdnio e componentes protéticos foram adotadas propriedades isotropicas, isto é, o valor
do médulo de elasticidade independe da direcéo, conforme sugeridos por Sugiura et al. (2009)#?),
Fernandez et al. (2003)®® e Lovald, Wagner e Baack (2009)?®. As propriedades mecénicas ado-
tadas neste trabalho estdo apresentadas na Tabela 2. Os implantes foram considerados totalmente
osseointegrados, portanto uma interface mecéanica perfeita foi presumida.

Restricdes e condicdes de carga

As forcas criadas pelos musculos mastigatdrios e seu posicionamento no corpo mandibu-
lar foram baseadas em estudos anteriores % 26, Ambos os grupos foram simulados com uma
forca obliqua de 100 N baseado em estudos pregressos* > 4, Para isto foi aplicada uma forca a
45 graus sobre a barra nas regides do cantilever do molar do lado esquerdo (lado de trabalho) e
o lado direito foi considerado como lado de balanceio 3 14.27),

A mandibula foi restrita de movimentos em ambos os condilos em todas as direcdes. Os
movimentos completos das articulagdes temporomandibulares ndo foram necessarios nesse mo-
delo.

As cargas foram aplicadas ao modelo apds a aplicacao de restricbes adequadas na forma
de vetores de forca especificos para cada muasculo atuante durante a mastigacdo compondo, desta
forma, a forca total de mastigacdo. Em uma analise preliminar, as direcdes e magnitudes das
forcas musculares foram definidas como no estudo de Korioth, Rommily e Hannaml (1992)@®.
A forca resultante na restricdo molar, de acordo com o caso estudado, foi obtida através da anélise
via MEF, e as magnitudes das forcas musculares foram ajustadas para que fosse obtida uma forca
resultante de aproximadamente 100 N na restricdo, compativel com uma for¢a muscular. Cada
forca muscular é representada por trés componentes, X, Y e Z. O vetor X é normal para o plano

sagital com direcdo positiva apontando para o lado esquerdo da mandibula. O vetor Z é normal
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para o plano oclusal com direcéo positiva apontando superiormente. O vetor Y é ortogonal para

0s outros eixos (Figura 3).

Analise de Fadiga

A andlise de fadiga foi realizada baseado no nimero de mastigacfes que uma pessoa
exerce em um determinado tempo. Este dado foi estabelecido segundo avalia¢des estatisticas que
simularam a mastigagéo de pacientes apos carga ciclica continuada por 5 milhdes de ciclos, ou o
equivalente aproximado de 5 anos de mastigagao in vivo @9

Neste trabalho, o conjunto das estruturas (componentes protéticos, implantes e barra me-
talica) foram avaliados quanto a sua capacidade de resistir ao carregamento dindmico associado
ao movimento ciclico da mandibula durante a mastigacao, consistindo de uma andlise de fadiga.
Para esta analise foi utilizada a ferramenta de p6s-processamento do Ansys Mechanical versao
18.2 (Ansys Inc., Houston, Texas, EUA), chamada fatigue tool.

Apos a obtencdo das tensdes equivalentes pela andlise estrutural do modelo, foi definido
o tipo de carregamento ciclico nesta ferramenta. A analise de fadiga avalia tanto a resisténcia
mecanica do material quando submetido a forcas ciclicas, como também pode fornecer previsdes
de durabilidade de um corpo para uma determinada aplicacdo. E importante esclarecer que a
durabilidade de um corpo é mensurada pela quantidade de ciclos que ele pode suportar, indepen-
dentemente do tempo que ird durar. Ou seja, ndo importa quanto tempo os ciclos durem, o corpo
ira falhar apds ser submetido a quantidade de ciclos N que esta associada a tensdo alternada a
qual foi submetido. O tempo que o corpo ird durar pode ser estimado pelo tempo de duracéo de
uma determinada quantidade de ciclos.

O ciclo mastigatdrio foi considerado, neste trabalho, como uma onda de carga senoidal,
cujo valor minimo é nulo, correspondente a0 momento em que o paciente ndo esta exercendo
forca da mastigacdo; e o valor maximo esta associado ao estado de tensdes resultantes referente
ao momento em que a forca obliqua de 100 N esta atuando na regido molar. Desta forma, o ciclo
mastigatdrio foi modelado como um ciclo de tensdes flutuantes.

O método tensdo-nimero de ciclos é o mais tradicional dos métodos citados, haja vista
ser 0 mais simples a ser implementado e o que contém mais dados experimentais de fadiga dis-
poniveis devido a sua utilizacdo durante um longo periodo de tempo. Além disso, ele representa
de forma adequada as aplicacfes envolvendo fadiga de alto ciclo, sendo o mais frequentemente
utilizado para esses casos®?-

O diagrama S-N (tensdo - numero de ciclos) ou Curva de Wohler tornou-se a forma pa-

dréo para caracterizar o comportamento dos materiais submetidos a solicitacdes alternadas. Neste
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diagrama sdo plotados os dados coletados do ensaio de fadiga, e ele € utilizado para estabelecer
a resisténcia a fadiga de um material®Y ( Figura 4).

Os calculos relacionaram as tensdes e deformacdes, as quais 0s componentes estudados
foram submetidos, com os limites de fadiga dos seus materiais. Os limites de resisténcia das ligas
ti-6al-4v (implantes) e cobalto-cromo adotados foram de 825 MPa e 552 MPa®? respectiva-
mente. Desta forma, foram encontrados resultados de vida Util esperada para 0os componentes em
questao.

Desta forma, em primeira instancia, pretendeu-se através dessa analise obter resultados de
uma vida finita com duragdo maior que 5x10° (5 milhdes) de ciclos, correspondente aos 5 anos
de mastigacdo conforme CIBIRKA et al., (2001) ?®. No entanto, um resultado ainda mais oti-
mista seria a pretensdo de se ter estruturas que ndo falhassem por fadiga. Para este critério, foi
considerado como vida infinita uma durabilidade maior que 10° (1 bilho) de ciclos, assim como
definido por Kayabasi, Yuzbasioglu e Erzincanli (2006).

Neste trabalho, utilizou-se como critério de falha por fadiga a teoria de Goodman, sendo
utilizada como metodologia para o calculo da resisténcia a fadiga de cada componente. Através
da curva de Goodman, representando uma medida do comportamento minimo para a falha por
fadiga, dos limites de resisténcia de cada material, dos valores das tensdes alternadas e das médias
do carregamento, calculadas previamente durante a analise estatica, foram obtidas as resisténcias
a fadiga S de cada componente. Por essas resisténcias serem obtidas através da curva de Good-
man, estas sdo chamadas de tensdes equivalentes de Goodman.

Ap0s a obtencéo das tensbes equivalentes, foi utilizado o método tensdo-nimero de ciclos
(S-N) para a obten¢éo da durabilidade de cada componente. Este método foi utilizado por ser um

dos mais indicados para casos que envolvem fadiga de alto ciclo.

Critérios de avaliacao

A avaliacdo de todas as simulagdes virtuais de aplicagdo de carga sobre os modelos de
elementos finitos foi realizada através do programa ANSYS versdo 18.2 (Ansys Inc., Houston,
Texas, EUA). Para interpretacdo dos dados obtidos, foram adotados os seguintes critérios de
avaliacéo:

» Haveréa falha dos implantes se a tensdo for maior que 825 MPa que representa o limite de
resisténcia dos implantes Straumann (Institut Straumann AG, Waldenberg, Switzerland,
2012)
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> Tensbes maiores que 76 Mpa e compressao maior do que 170 Mpa, provocara reabsor¢éo
do osso™®?
> Tens&o maior do que 552 Mpa (limite de escoamento)®? na regido da barra, ocasionara

sua falha.

RESULTADOS
Analise das tensdes ap0s carga obliqua

a) Implantes

O pico de tenséo para todos 0s grupos se deu na regido das primeiras roscas dos implantes
que receberam a forca de 100 N. A variacdo do pico de tensé@o foi bem semelhante para todos os
grupos, exceto para 0 G4 que apresentou valores bem mais elevados. Na ordem crescente de
tensdo observou-se valores de 111,80 MPa para G10; 119,57 MPa para G8; 131,74 MPa para G6
e 273,79 Mpa para G4 (Figura 5).

b) Intermediario

O G4 foi o que apresentou menor pico de tensdo, com valores de 222,8 MPa. Os grupos G6, G8
e G10, apresentaram tensdo de 299,45; 267,93 e 239,61 Mpa, respectivamente. O local do inter-
mediario que apresentou maior tensdo foi na regido das roscas em contato com o parafuso proté-
tico. Isso, provavelmente, deve-se ao componente horizontal da forga obliqua de 100N (Figura
6).

c) Barra metalica

Analisando a barra metalica, o G4 apresentou um pico de tensdo bem mais elevado do que os
demais grupos, com valor de 379,34 MPa. Os grupos restantes apresentaram picos menores €
mais semelhantes entre si, com valores de 100,86; 100,46 e 100,47 MPa para os grupos G6, G8

e G10, respectivamente (Figura 7).

d) Parafuso protético

Um comportamento semelhante com a barra metalica foi observado para o parafuso protético,

tendo o G4 com o maior pico de tensdo, com valor de 300,39 MPa. Os demais grupos, G6, G8 e



58

G10, apresentaram picos de tensdo semelhantes entre si, com valores de 298,45; 265,82 e 257,51
MPa, respectivamente. As tensdes maximas foram observadas em areas diferentes. Para 0s gru-
pos G6, G8 e G10 a tensdo maxima ocorreu no arredondamento da cabeca dos parafusos, en-

quanto o G4 na regido das primeiras roscas (Figura 8).

e) Osso peri-implantar

Os picos de tensdo se distribuiram a nivel do osso cortical peri-implantar de todos os
grupos na regido proxima a aplicacdo da carga. Os picos de tensdo foram diminuindo a medida
que o comprimento dos implantes aumentava, porém com diferengas muito pequenas entre 0s
grupos G6, G8 e G10, com valores de 92,84; 77,87; 68,17 MPa, respectivamente. J& 0 G4 teve 0
maior pico de tensdo 143,04 MPa comparado aos demais grupos, sugerindo uma probabilidade
de haver reabsorcdo Ossea peri-implantar. Para o carregamento obliquo, as tensdes principais
méaxima e minima no osso cortical nos modelos estudados evidenciou que o G4 possui uma maior
tensdo normal minima (compressao) e tensdo normal maxima (tracdo) do que os demais grupos

(Figura 9 e Figura 10).

Andlise de Fadiga

Antes da analise de fadiga, as tensGes de Von Mises obtidas devido as cargas aplicadas
foram comparadas com trabalhos anteriores para validar o modelo e garantir a seguranga do mo-
delo contra falhas ocasionadas por carregamento estatico. Todas as analises de fadiga foram re-
alizadas adotando-se como critério de vida infinita a faixa corresponde a um nimero maior que
10° ciclos.
As analises de elementos finitos conduzidas neste estudo mostraram, para as condi¢des de carre-
gamento testado, que toda a geometria dos grupos dos implantes e componentes protéticos terdo
uma vida atil que durara mais que 10° ciclos, ou seja, estes componentes terdo vida infinita, e
teoricamente ndo sofrerdo falha por fadiga Por outro lado, a barra metalica do G4 resistira a
4,8415.107 (ou 48,4115 milhdes) de ciclos, isso corresponde a 48,415 anos antes de falhar por
fadiga.
DISCUSSAO

Estudos com proteses implantossuportadas tem demostrado, através da analise por ele-
mentos finitos, que for¢as obliquas s&o mais danosas ao sistema implante/prétese, revelando uma
tendéncia a causar altas tensdes e falha por fadiga desse sistema % 27:33-%)  Djante disso, o pre-

sente estudo investigou as tensdes geradas por forcas obliquas nas proteses totais fixas
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implantossuportadas reabilitadas com implantes curtos em mandibulas atréficas, sugerindo um
comportamento favoravel desses implantes, inclusive para implantes com 4 mm de comprimento.

Deve-se ressaltar que os resultados apresentados neste trabalho se referem as tensdes ge-
radas pela aplicacdo de apenas uma carga obliqua de 100 N em uma angulacdo de 45° na regido
de cantilever do lado de trabalho. Alguns autores discutem que, nas extensdes em cantilever, a
carga é aumentada no componente protético e implante adjacente justificando-se simulacao de
carga obliqua nesta area na presente pesquisa.*27:3%-36)_ Neste trabalho, utilizou-se forca obliqua
(100N), com o intuito de se aproximar de uma condicdo natural do ciclo mastigatério, semelhante
a outros estudos & %1%, Esta forca, clinicamente, estd em conformidade com forgas fisioldgicas
e, portanto, reforcam a citacédo feita anteriormente.

Para cada modelo simulado, a barra protética metalica, 0sso e parafuso protético foram
construidos e simulados como corpos unitarios, enquanto que o implante e o intermediario esta-
vam justapostos. Com isso, foram desenvolvidos modelos na condi¢do necessaria para obter uma
melhor representatividade dos modelos reais e que fornecesse bons resultados na analise compu-
tacional. Ao contrario de outros estudos 79 que simplificaram os modelos, o que pode afetar
0s resultados obtidos.

No presente estudo, foram aplicadas as propriedades de Liga de Co-Cr a barra metélica,
uma vez que, esse tipo de liga apresenta resultados mais satisfatorios de boa resisténcia a corro-
sdo, custo reduzido e alto mddulo de elasticidade favorecendo, desta forma, uma distribuicdo de
estresse mais uniforme 639 Para a barra protética metalica foi definida a liga de Co-Cr como
material, pois além de ser atualmente bastante utilizada, ela também tém demonstrado uma re-
ducdo da tensdo, pois 0 seu modulo de elasticidade mais alto permite uma melhor distribuicdo
das tensdes™. Os demais componentes protéticos receberam as propriedades de Liga de Titanio.

Em relacdo aos implantes, na regido de molar, em todas as situacdes, as tensdes maiores
ocorreram na cervical do implante mais préximo ao cantilever, na regido de contato com 0 0sso
cortical, conforme observado por outros autores G¢ 4% 41 Além disso apresentaram valores de
tensdo inferior ao limiar de 825 Mpa de resisténcia dos implantes, sugerindo que a for¢a obliqua
aplicada nesse modelo ndo conseguiu exceder a capacidade de absorcdo do sistema, e consequen-
temente, nao falhara por sobrecargas e distribuicdo inadequada das forgcas mastigatorias.

Esse estudo demonstrou ainda que o aumento do comprimento dos implantes na reabili-
tacdo de mandibulas edéntulas atréficas com prétese tipo protocolo, diminuiu a intensidade das
tensdes geradas ao nivel 6sseo, implante e na maioria dos componentes protéticos, para as cargas

obliquas na regido de molar, com excecdo do intermediario, onde a tensdo diminui com o
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aumento do comprimento, seguindo o padréo estrutural descrito na literatura por Aunmeungtong;
Khongkhunthian; Rungsiyakull e Lemos et al,® 14,

Em relacdo ao intermediario, o qual apresenta uma rela¢do de rosqueamento com o para-
fuso protético, a tensdo maxima ficou concentrado na regido das roscas com o parafuso protético.
A distribuicdo e o pico das tensGes foram semelhantes para todos 0s grupos, com excecao para 0
grupo G4 onde o pico de tensdo foi bem mais ténue em relacdo aos demais. Esse comportamento
diferente do intermediario no G4 pode ser justificado, pelo fato que como o parafuso protético
do G4 teve uma maior predominancia de uma componente horizontal da for¢a obliqua, a tensdo
no intermediario se tornou menor, concentrando as maiores tensdes nas primeiras roscas do pa-
rafuso protético.

As falhas mecéanicas mais frequentes nas proteses sobre implantes sédo as folgas e fraturas do
parafuso da protese e do parafuso do intermediario ©. Cabe ressaltar que neste estudo as tensdes
ficaram mais concentradas nas primeiras roscas do parafuso protético do G4, portanto, o que
pode sugerir uma maior probabilidade, deste parafuso sofrer folgas ou fraturas. Apesar destes
fatores, constatou-se neste estudo que nédo existiu diferenca significante na distribuicédo das ten-
sbes no parafuso dos demais grupos. Cabe ainda ressaltar a importancia de parafusos mais robus-
tos ao invés de parafusos mais delgados, para suportar maiores cargas, principalmente em im-
plantes de 4mm.

Os resultados obtidos na andlise da distribuicdo de tensdo na barra protética metalica de-
mostram que o grupo G4 foi 0 que apresentou maior pico de tensdo, chegando a ser mais que 0
triplo em relacdo aos outros grupos de estudo. Esse achado ocorreu devido a deformacéo por
cisalhamento entre a barra metélica e o implante provocando um movimento rotacional mais
acentuado no G4, resultando no pico de tensdo na regido interna do coping metélico da barra.
Observou-se nos demais grupos um movimento por cisalhamento, mas sem movimento rotacio-
nal, justificando as menores tensdo no G6, G8 e G10. Esses valores, entretanto, ndo sao sufici-
entes para haver falha no componente, pois foi bem mais aquém do valor necessario para haver
fratura da barra, visto que a tensdo de ruptura da liga de Co-Cr é 552 MPa®?),

Korioth; Johann (1999) observaram que as tensdes no implante podem ser significativa-
mente afetadas pelo formato da barra protética metalica, pelas diversas condi¢cfes de carga man-
dibular. No presente estudo, a forma da barra selecionada para esta analise foi retangular, pois
tem sido descrita como o desenho que propiciou menores tensdes, em comparagdo a outras con-
figuragdes“?. E importante salientar que a distribuicdo da tensdo, na barra protética metélica,

sofre influéncia do padréo oclusal desequilibrado. Sendo assim, se uma prétese fixa suportada
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por implante ndo for bem planejada e ajustada, deixando algum contato prematuro ou interferén-
cia, a falha sera quase inevitavel na barra protética metalica %),

Ao analisar os resultados para mandibula, pode-se observar que, para todos os modelos e
regido de aplicacdo da carga, as tensdes ficaram concentradas no 0sso cortical. Estudos pregres-
sos também apresentam uma predisposicdo em concentrar niveis mais elevados de tensdo no 0sso
cortical®® #9). |sso demostra que, entre outros fatores, a caracteristica inerente do 0sso cortical,
que tem um maior médulo de elasticidade em comparacdo com o 0sso medular, o predispde a
maiores tensdes. Quando submetida a forcas obliquas, esta cortical atua como fulcro do sistema
(momento de flex&o), concentrando as maiores tensdes em comparagdo ao 0sso trabecular, indi-
cando que o 0sso peri-implantar pode ser mais susceptivel a perda 6ssea, de acordo com alguns
estudos >4, Nos modelos estudados, a distribuicio de tensdes, teoricamente, esteve dentro dos
limites fisioldgicos de resisténcia da cortical 6ssea humana de 140 MPa a 170 MPa de compres-
sd0 e 72 MPa a 76 MPa em tracdo?. Cabe uma ressalva que esses limites foram baseados em
um estudo de osso femoral em 1996. Para o modelo G4, os niveis de tensdo principal maxima e
minima no 0sso 125,38 MPa e 142,7 revelou uma tendéncia micro-deformacdes patoldgicas. Para
os demais grupos, 0s niveis de tensdo principal maxima e minima no osso foram consistentes
com a situacao de compatibilidade dssea em resistir ao carregamento.

Nos modelos estudados, as simulagfes mostraram que, no 0sso cortical, houve uma maior
concentracdo de tensdo na regido de contato com as primeiras roscas dos implantes. As analises
apresentadas utilizaram como base a Teoria de Falha por Von Mises. Esta teoria € a mais precisa
quando se estuda materiais onde se pode desprezar o efeito da fricgdo interna. Nos 0ssos, 0 efeito
da fricgdo interna pode ser desprezado, ja que estes apresentam um aspecto poroso e suas propri-
edades anisotropicas. Desta forma, a teoria de Von Mises tem sido utilizada nos estudos de ana-
lises estruturais em 0ssos, e foi apresentada neste como critério de comparacdo dos resultados
entre os diferentes modelos de implantes. No entanto, devido a fragilidade dos ossos, tensbes
principais maximas e minimas também tém sido analisadas em estudos anteriores®> com o ob-
jetivo de elucidar melhor os efeitos dos implantes na mandibula.

Neste trabalho, 0 conjunto das estruturas (componentes protéticos, implantes e barra meta-
lica) foi também avaliado quanto a sua capacidade de resistir ao carregamento dindmico associ-
ado ao movimento ciclico da mandibula durante a mastigacdo, consistindo de uma analise de
fadiga. O comportamento dindmico dos componentes protéticos investigados, assim como ob-
servado em outros estudos, apresentaram os valores maximos de tensao inferior ao rendimento
méaximo dos componentes. Sugerindo, portanto, que os componentes sdo duraveis em condicdes

dinamicas “7.
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No entanto, mesmo diante dos bons resultados apresentados pelo MEF, ha limitacGes ineren-
tes a essa técnica no que se refere a distribuicdo da tenséo e devem sempre ser levadas em con-
sideracdo. Dessa forma, levando em consideracdo todos os dados obtidos, o maior beneficio
observado, com relacdo a distribuicdo de tensdes e fadiga dos implantes e componentes protéti-
cos, esta na possibilidade de se utilizarem implantes curtos, quando a realidade clinica ndo per-
mitir implantes mais longos, como é o caso de mandibulas atréficas. Sugere-se, ainda, que estu-
dos clinicos, a longo prazo, sejam realizados com o intuito de avaliar o indice de soltura e afrou-
xamento de parafuso, tomografias computadorizadas evidenciando o nivel de reabsor¢do 6ssea e
conforto em reabilitacbes de mandibulas edéntulas atréficas com proteses totais fixas implantos-

suportadas com implantes curtos a fim de proporcionar maior seguranca para indicacdo desses.

CONCLUSAO

Através do presente estudo in vitro, foi possivel concluir que:

» A tensdo quantificada nos implantes, apds a aplicacéo de carga obliqua de 100N, néo foi
capaz de gerar falha nos implantes, pois, os valores ndo excederam o limite de resisténcia
de 825 MPa dos implantes.

» As tensGes nos componentes protéticos (intermediario, barra metalica e parafuso proté-
tico), apresentaram valores de ordem relativamente préximos para ambos os grupos, com
excecdo do G4 que, na maioria das situacdes, apresentou resultados mais discrepantes
guando comparado aos demais grupos, no entanto nenhum grupo excedeu o limite de
resisténcia dos componentes avaliados.

» Para as condicdes de carregamento ciclico testado, 0s componentes protéticos e implantes
terdo vida infinita, exceto a barra metélica do G4.

> Diante da similaridade do comportamento das tensées frente as forcas obliquas e ao teste
de fadiga para todos os modelos, sugere-se que os implantes curtos de até 4 mm sdo uma
alternativa viavel para casos de mandibulas edéntulas atroficas que necessitem ser reabi-
litadas com proteses totais fixas implantossuportadas, e ndo tenham a possibilidade da

instalacdo de implantes mais longos de acordo com o MEF.
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Tabela 1: Grupos analisados na pesquisa.

G4 04 4.1 04
G6 04 4.1 06
G8 04 41 08
G10 04 41 10

Fonte: autoria prépria

Tabela 2: Propriedades mecénicas dos materiais usados no estudo.

Osso Cortical

Propriedade Material Osso Liga de Implante de Titanio
Medular Co-Cr
Sinfise Corpo
Ex (MPa) 20.492 21.728 1.500 220.000 110.000
Ey (MPa) 12.092 12.700 1.500 220.000 110.000
Ez (MPa) 16.350 17.828 1.500 220.000 110.000
Vxy (V) 0.43 0.45 0.3 0.30 0.33
Vyz (\) 0.22 0.2 0.3 0.30 0.33
Vxz (V) 0.34 0.34 0.3 0.30 0.33
Gxy 5.317 5.533
Gyz 4.825 5.083
Gxz 6.908 7.450

) Schwartz Dabney et Stegaroiu et al,
REFERENCIAS oy Sugiura et al,??
Schwartz Dabney et al,?!) al (@ (24, 25)

Fonte: autoria propria

E= Mddulo de Young (Elasticidade)
\= Coeficiente de Poisson

G= Mddulo de Cisalhamento



Figura 1- Modelos de todos os grupos: G4- Implantes de 4 mm; G6- Im-

plantes de 6 mm; G8- Implantes de 8mm e G10- Implantes de 10 mm.

Figura 2- Malha de elementos finitos tetraédrica no modelo final.
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