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Anédlise do comportamento de munhdes cone morse pelo

método dos elementos finitos. Gustavo Passarelli Petris?

O objetivo deste trabalho foi avaliar e comparar quantitativa e qualitativamente,
pelo método dos elementos finitos com modelo 3D, a distribuicdo das tensdes
geradas por cargas simuladas sobre modelos de implantes, munhdes, coroas
protéticas metaloceramicas nas regides de primeiros molares inferiores. Os
modelos de estudo foram desenhados e modificados utilizando o software de
computer aided design (CAD) SolidWorks e posteriormente transferidos e
testados com o software de analise Ansys, estudando as medidas de tensdo e
deformacdo em dois modelos virtuais tridimensionais: modelo 1 - encaixe
protético tipo cone morse ¢ munhdo universal sélido (NeoDent®, Curitiba,
Parand, Brasil), M 1; modelo 2 - encaixe protético tipo cone Morse e munhdo
universal de parafuso passante (NeoDent® Curitiba, Parand, Brasil), M 2. A
carga aplicada foi de 250 N, ndo axial obliqua de 15° em relagdo ao longo eixo
do implante para os modelos de molares inferiores, num ponto na face oclusal,
observando quatro pontos principais: 1) parafuso retentor do munhao; 2) pescogo
do munhao; 3) regido Ossea cervical; 4) pescoco do implante. Os resultados
foram representados pela analise das tensdes de von Mises, onde o modelo M 1
apresentou os maiores valores de tensdo na regido de parafuso retentor do
munhdo com valores de 1477,5 Mpa. No modelo M 2, os maiores valores
encontrados na regido de pescogo do munhdo foram de 1091,1 Mpa. Os valores
de deformag@o para o osso mandibular nos dois modelos do estudo ndo
ultrapassaram 105 pm.

Palavras-chave: Implante dental. Andlise de elementos finitos. Distribui¢do de

tensoes.

'Aluno do programa de pés-graduacéo em Odontologia da
Universsidade de Passo Fundo - UPF
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ABSTRACT?

The aim of this study was to evaluate and compare quantatively and qualitatively
through finite element analysis with 3D model, the distribution of stresses
generated by loads on simulated models of implants, post, prosthetic crowns
metalloceramic regions of first lower molars. The models was designed and
modified with a computerd-aided design (CAD) software the SolidWorks, the
Analyses were performed with the software Ansys, studying strain and stress
values in two tridimensional virtual models: model 1 - Morse taper prosthetic
attachment type and universal post solid (Neodent ®, Curitiba, Parana, Brazil) M
1; model 2 - Morse taper prosthetic attachment type and post universal through
screw (Neodent ® Curitiba, Parana, Brazil) M 2. The applied load value was 250
N troughs a non axial oblique force 15° relative to the long axis of the implant,
on an occlusal surface point, watching 4 main regions: 1) retainer post screw; 2)
neck of post; 3) cervical bone region; 4) neck of Implant. The results were
represented by the analysis of the von Mises stresses, where the model M 1
showed mean stress values of 1477,5 MPa in the retainer post screw, the model
M 2 showed values of 1091,1 MPa in the neck of post, the values of strain never
been over than 105 pm.

Keywords: Dental implant. Mechanical stress. Finite element analisys.

*Analisys of universal post behavior by the finite element metohod
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1 INTRODUCAO

O problema mais discutido atualmente na implantologia versa
sobre conexdes protéticas e sua estreita relacdo entre a saude dos tecidos
perimplantares. O tipo de material dos parafusos retentores e a
distribui¢do das tensdes destes perante os esforgos mastigatorios podem
se constituir em fatores capazes de originar instabilidade protética,
fraturas de parafusos retentores de proteses unitarias e multiplas e até
mesmo fraturas de implantes, comprometendo, dessa maneira, a
longevidade dos implantes. Essas falhas estdo diretamente relacionadas
com a fadiga das propriedades mecanicas dos materiais, originadas por
repeti¢des de sobrecargas de baixa intensidade. S3o conceituadas como
uma propagacdo progressiva de ruptura, resultando em fratura total do
material quando se encontra sob a agdo de um ciclo de carga abaixo do
limite de estresse. A fadiga dos materiais ¢ a causa principal da falha na
juncao implante-pilar (HERBSTRISCH SEGUNDO, 2007).

Para Wiskott et al. (1995), as evidéncias indicam que a maioria
das fraturas em estruturas protéticas acontece apds um periodo de muitos
anos, estando relacionadas a varios episodios de sobrecarga, causando a
falha por fadiga. Considerando novos formatos de conexdes, descartando
o apelo comercial feito pelos fabricantes, ¢ notavel a melhora nos indices

de sucesso no desempenho dos implantes, como os unitarios em areas
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posteriores, tanto maxilares como mandibulares (GERAMY;
MORGANO, 2004).

Observando as modificagdes nos tipos de conexdo entre protese e
implante, pode-se concluir que as melhorias e os avangos da evolugédo da
interface protética foram amenizados, porém ndo eliminaram a
incidéncia de problemas mecanicos. Logo, ¢ necessario um maior
numero de estudos de carater longitudinal para tornar o uso dessas novas
tecnologias cada vez mais seguro (GENG et al., 2001)

A conexdo de interface cone Morse consolidou-se, diminuindo
drasticamente o nimero de problemas, como soltura e afrouxamento de
parafusos, porém o intimo contato da interface implante/intermediario
permite que as tensdes sejam distribuidas diretamente ao osso adjacente,
onde tensdes acima dos limites de tolerdncia podem gerar microdanos e
a reabsor¢ao 6ssea (PESSOA et al., 2009).

A distribuigdo de tens@o pode ser observada por meio de varios
métodos, permitindo determinar de maneira qualitativa e quantitativa
como os objetos de estudo se comportam perante esfor¢os induzidos.
Dentre esses podem ser citados os métodos experimentais, como
extensiomentria e fotoelasticidade, e os métodos numéricos, como os de
elementos finitos (ALVES FILHO, 2000).

A analise pelo método dos elementos finitos, utilizando modelos
e ambientes virtuais, ja é usada por um longo periodo pela area de
engenharia ¢ informatica para fazer simulagdes e testar de maneira
progressiva a resisténcia e a distribuicdo de tensdes em componentes que
fazem parte de maquinas utilizadas no cotidiano. Em razio do alto grau
de precisdo dessa técnica de analise, muitos profissionais da saude vém

aplicando o método dos elementos finitos nas suas pesquisas para tentar,
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segundo Geng et al. (2001), solucionar problemas mecanicos, dividindo
o elemento-problema em inumeros menores ¢ mais simples elementos,
os elementos finitos propriamente ditos, os quais estdo dispostos no
formato de uma malha (mesh), onde as variaveis analisadas sdo
interpoladas com o uso de fungdes matematicas.

Atualmente, muitos estudos tém se focado em como os
componentes protéticos tém se comportado diante dos esforgos oclusais,
simulando cargas ciclicas ou estaticas, obliquas ou axiais ao longo eixo

dos implantes (NAGASAWA et al., 2008; PESSOA et al., 2010)
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2 REVISAO DE LITERATURA

2.1 METODO DE ELEMENTOS FINITOS

O método dos elementos finitos (MEF) consiste em dividir o
objeto continuo em elementos finitos conectados por pontos nodais, onde
os deslocamentos em qualquer parte do elemento sdo expressos em
fung¢do dos deslocamentos dos nds. Esses elementos sdo descritos por
equagdes diferenciais e resolvidos por modelos matematicos para que
sejam obtidos os resultados desejados. O método teve suas origens no
final do século XVIII, quando Gauss prop0s a utilizagdo de funcdes de
aproximagao para a solug@o de problemas matematicos. Durante mais de
um século, diversos matematicos desenvolveram teorias e técnicas
analiticas para a solugdo de problemas; entretanto, pouco se evoluiu em
virtude da dificuldade e da limitagdo existente no processamento de
equagdes algébricas. O desenvolvimento pratico dessa andlise ocorreu
somente muito mais tarde em consequéncia dos avangos tecnologicos,
por volta de 1950, com o advento da computagdo (ALVES FILHO,
2000).

Existem varias maneiras de determinar o comportamento
estrutural de formas complexas por meio das técnicas numéricas, como o
método de elementos finitos, utilizando softwares de analise disponiveis.

Esses diversos softwares necessitam de informacgdes, como as
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propriedades mecanicas dos materiais envolvidos na analise como
moédulo de elasticidade, coeficiente de Poisson, densidade de massa,
entre outros. Conhecendo-se o carregamento atuante na forma de forgas,
pressdo, cargas gravitacionais ¢ as condigdes de fixagdo da estrutura,
pode-se determinar as regides mais solicitadas do componente,
estabelecendo-se previsdes a respeito do seu comportamento. Dessa
forma, as devidas corregdes serdo efetuadas ja no ambito do

desenvolvimento do projeto (ALVES FILHO, 2000).

2.1.1 TIPOS DE ESTRUTURAS E ELEMENTOS

As estruturas podem ser classificadas quanto a sua geometria
como reticuladas, laminares e solidas.

Estas ultimas sdo as mais genéricas, sendo classificadas como
solidas as que ndo apresentarem caracteristicas que as permitam
enquadrar-se no grupo das laminares ou das reticuladas.

As estruturas laminares sdo as que se desenvolvem para ambos 0s
lados de uma superficie média, mantendo-se na sua vizinhanga. E o caso
de uma lamina cuja espessura ¢ muito inferior as restantes dimensoes.
Quando a superficie média é plana, a estrutura laminar pode ser
classificada como parede, laje ou casca plana.

As estruturas reticuladas sdo as constituidas por barras
prismaticas, cujas dimensdes transversais sdo muito menores do que o
comprimento do respectivo eixo (AZEVEDO, 2003).

Na discretizacdo de uma peca ou montagem com elementos
s6lidos, o software gera um dos tipos de elemento seguintes, com base

nas opgdes de malha ativa para o estudo:
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e malha de baixa qualidade - o gerador automatico de
malhas gera elementos tetraédricos solidos lineares;

e malha de alta qualidade - o gerador automatico de
malhas gera elementos tetraédricos solidos parabdlicos.

e Elementos lineares também sdo chamados de “elementos
de primeira ordem” ou “ordem inferior”. Elementos
parabdlicos também sdo chamados de “elementos de
segunda ordem” ou “ordem superior”.

Um elemento tetraédrico linear ¢ definido por quatro nds de
canto, conectados por seis arestas retas. Um elemento tetraédrico
parabdlico ¢ definido por quatro nds de canto, seis nds intermediarios ¢
seis arestas.

A Figura 1 mostra desenhos esquematicos de elementos

tetraédricos solidos lineares e parabolicos.

Elemento Solido Elemento Sélido
Linear Parabdlico

Figura 1 - Desenhos esquematicos de elementos tetraédricos solidos

lineares e parabdlicos
Fonte: ALVES FILHO, 2000.
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Em geral, para a mesma densidade de malha (nimero de
elementos), os elementos parabolicos geram melhores resultados do que
elementos lineares. Isso porque representam arestas curvadas mais
adequadamente ¢ produzem melhores aproximagdes matematicas. No
entanto, elementos parabdlicos necessitam de mais recursos
computacionais do que elementos lineares.

Para problemas estruturais, cada né6 de um elemento sélido possui
trés graus de liberdade, que representam as translagdes nas trés direcdes
ortogonais. O software usa as coordenadas das dire¢oes X, Y ¢ Z do
sistema global de coordenadas cartesianas para formular o problema

(ALVES FILHO, 2000).

2.2 LITERATURA APLICADA

O sucesso da utilizagdo dos implantes osseointegraveis com
conexdo hexagonal, idealizada por Per Ivar Branenmark, causou um
novo direcionamento na condugdo da clinica odontologica. Em virtude
desse sucesso, varias empresas passaram a repetir esse modelo de
implante, porém os problemas de ordem mecénica passaram a ser mais
frequentes que o proprio sucesso da osseointegragdo, problema
atualmente mais discutido dentro da implantologia mundial (CIBIRKA
et al., 2001; GOODACRE et al., 2003).

Na intencdo de minimizar e eliminar esses problemas, a evolugao
das conexdes protéticas procurou basear-se em alternativas ja bem
conhecidas pela mecénica industrial e automobilistica. A conexdo Morse
¢ baseada na justaposi¢do interna entre as paredes dos pilares e dos

implantes, variando entre 6 a 11° (NORTON, 2000; CEHRELI et al.,
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2004), com o design lembrando um hexagono interno, além das
vantagens atribuidas ao efeito de plataforma switching, onde as tensdes
resultantes de uma for¢a oclusal aplicada passam a se distribuir mais
uniformemente ao longo das paredes da conexdo protética, do implante ¢
de todo o complexo bioldgico onde se insere (LANG et al., 2003).

Num dos primeiros estudos envolvendo a implantologia e o
método dos elementos finitos em modelos bidimensionais analisando a
interface entre o osso ¢ o implante, foi demonstrado que o material
utilizado para a confecgdo do implante esta diretamente relacionado a
tensdo gerada na interface osso — implante (WEINSTEIN et al., 1976).

Cinco principais fatores determinam as causas de perda e/ou
afrouxamento prematuros de parafusos retentores de pilares, quais
sejam: torque inadequado, proteses sem adaptacdo e passividade,
sobrecarga oclusal, desenho inadequado dos parafusos retentores e
diferengas significantes no tipo de osso receptor (BINON et al., 1994)

Canay et al. (1996), testaram duas modalidades de instalagdo de
implantes, vertical e angulado, foram submetidas a testes, onde foi
aplicada uma carga vertical de 100 N e uma horizontal de 50 N, e
analisados pelo método dos elementos finitos em modelos
bidimensionais. Quando a carga axial foi aplicada, os valores entre os
dois modelos foram muito préoximos; porém, quando a carga foi ndo
axial, os maiores valores de tensdes resultantes foram encontrados na
regido cervical dos implantes angulados, chegando a valores de tensdes
compressivas cinco vezes maiores que para os implantes verticais.
Conclui-se que a utilizagdo de implantes angulados deve ser limitada
pela alta concentragdo de tensdo na regido cervical, onde pode gerar

reabsorcao dssea.
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O método dos elementos finitos tem a capacidade de transformar
um so6lido com geometria complexa em pequenas partes ¢ calcula-las
matematicamente, chegando a resultados conclusivos e previsiveis. O
nimero de elementos finitos esta diretamente relacionado a qualidade da
malha gerada e dos resultados dos calculos. Com o avango tecnoldgico e
computacional, esse método tem se consagrado; porém, para a obtencao
de resultados mais proximos do real, todas as caracteristicas
heterogéneas e comportamentos ndo lineares devem ser considerados
(PATRA et al., 1998).

Stegaroiu et al. (1998) avaliaram o comportamento dos materiais
restauradores em modelos de elementos finitos tridimensionais de
proteses fixas com trés elementos implantossuportados, variando o tipo
do material restaurador (liga de Au-Pd, porcelana feldspatica e resina
acrilica). Para a simulagdo do tecido 6sseo foi modelado um bloco com
medidas correspondentes a regido posterior de mandibula, com 1,5 mm
de espessura, para a cortical 6ssea. O carregamento foi realizado de
maneira axial e ndo axial. As tensdes nos modelos ndo tiveram uma
variancia significativa, e o maior valor de tensdo resultante foi quando
usados a carga axial e 0 modelo com resina.

Para testar a utilizagdo de espacadores de aluminio entre o
parafuso protético e o cilindro protético, Versluis et al. (1999) criaram
dois modelos de elementos finitos: um utilizando o espagador protético,
outro sem o espagador, apenas o parafuso protético de ouro. Esses dois
modelos foram testados montados a implantes Standard Branemark com
plataforma regular, utilizando 0,3 de coeficiente de fricgdo entre o
parafuso do cilindro e o pilar de titanio. Ao aplicar a carga axial, o

sistema com o espagador necessitou 15 vezes mais deformagao para que
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fosse considerada uma falha, sugerindo que a utilizacdo de espacadores
pode retardar a perda de parafusos protéticos.

O MEF permite prever como as tensdes serdo distribuidas ao
longo dos implantes e das estruturas vivas, como 0sso, ligamento
periodontal e as diferentes estruturas dentais. Para que essa compreensao
seja obtida de forma correta, as diferentes caracteristicas de cada
material envolvido na andlise devem ser entendidas e personalizadas
dentro do modelo de estudo. Isso implicara a disponibilidade do poder
do computador, uma vez que para obter resultados precisos sdo
necessarias simulagdes proximas as condigdes reais de testes (DE
TOLLA et al., 2000).

Ao analisar as cargas axiais e ndo axiais em modelos
bidimensionais da interface osso — implante com uma carga de 490 N,
variando o ponto de aplicagdo da carga, os resultados sugerem que
quanto mais longe a aplicag@o da carga fora do eixo do implante, maior o
stress na interface cervical do osso (O’MAHONY et al., 2000).

Pelo método dos elementos finitos ¢ possivel caracterizar a perda
de pré-carga e compreender que as tensdes em conexdes de interface
Morse estdo concentradas nas paredes cOnicas internas desses implantes,
e também compreender que as tensdes se distribuem uniformemente ao
longo da mesma (BOSKAYA; MUFTU, 2003).

Lang et al. (2003), utilizando implantes do sistema Standard
Branemark e Replace (Nobel® Biocare, AB, Sweden), determinaram o
desenvolvimento de pré-torques pelo método dos elementos finitos. Os
parafusos de pilares receberam torques de aperto variando entre 0 a 64
N. Nesses modelos, o coeficiente de atrito foi fixado em 0,20 entre todos

os componentes de titdnio. Entre os modelos com parafuso de ouro, o
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coeficiente de atrito foi fixado em 0,26. A distribuicdo de tensodes
mostrou que houve uma transferéncia da carga de torque do parafuso
para o implante durante o aperto. Para obter uma carga de torque ideal
entre os parafusos ¢ os implantes de 75% do limite convencional de
escoamento, ¢ necessario utilizar um coeficiente de atrito de 0,12, pois,
ao utilizar 0,26 como coeficiente de atrito, obteve-se como resultado
uma carga de torque abaixo do desejado.

Eskitascioglu et al. (2004) avaliaram a localizagdo da aplicagdo
da carga na distribui¢ao de tensdes pelo método de elementos finitos
com modelos 3D. Os modelos eram constituidos por osso mandibular
simulando a regido de segundo pré-molar, um implante ITI® (ITI® -
Straumann® Dental Implant System, Basel, Switzerland) 4,1 x 10 mm ¢
uma coroa metaloceramica. As cargas aplicadas foram de 300 N nas
seguintes porg¢des: 1) clspide bucal com 300 N; 2) cuspide bucal com
150 N e na fossa distal com 150 N; 3) ctispide bucal com 100 N, na fossa
distal com 100 N e na fossa mesial com 100 N. Para essas trés condigdes
estudadas, o melhor desempenho foi quando aplicada carga em duas
regides, pois a distribui¢do das tensdes ocorreu de maneira mais
uniforme, diminuindo o stress na interface dssea.

Himmlova et al. (2004) avaliaram a eficiéncia em diferentes
tamanhos de plataforma e diferentes comprimentos de implantes na
distribuicdo de tensdes em modelos 3D pelo método dos elementos
finitos. Foram testados os seguintes comprimentos: 10 mm, 12 mm, 14
mm, 16 mm, 17 mm e 18 mm. Com os seguintes diametros: 2,9 mm, 3,6
mm, 4,2 mm, 5,0 mm, 5,5 mm, 6,0 mm e 6,5 mm. Os modelos com 6,5
mm de didmetro obtiveram os melhores resultados, em contrapartida

diametros menores, como 2,9 mm e 3,6 mm, foram os que acumularam
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os maiores valores de tensdo. Logo, o tamanho do didmetro influencia
positivamente na distribui¢do das cargas oclusais e no stress gerado ao
redor da plataforma dos implantes.

Por meio de uma andlise dindmica e nao linear com modelos 3D,
Kitagawa et al. (2005) avaliaram a influéncia do tipo da conexdo na
perda dos parafusos dos pilares. Dois tipos de conexdes foram testados:
hexégono externo com implantes Standart Branemark (Nobel® Biocare,
AB, Sweden) e com conexdo tipo cone Morse Ankylos® (Dentsply®
DeguDent GmbH, Germany). Nos modelos que utilizaram implantes
Standart Branemark, mostraram uma tendéncia a rotagdo, pelo fato de
essas conexdes permitirem uma liberdade rotacional, ao passo que os
modelos com conexdo Morse mostraram-se mais seguros € nenhuma
relacdo com movimentos de rotagdo, sendo potencialmente conexdes
mais seguras.

Barbosa (2006) fez simulagdes virtuais pelo método dos
elementos finitos com modelos 3D de diferentes tipos de parafusos
protéticos retentores das proteses sobre pilares. Esse estudo sugere
mudangas no design dos parafusos retentores de protese, acrescentando
um raio de alivio ou angulos arredondados na conexao entre a haste do
parafuso e a sua cabega, com o objetivo de distribuir as tensdes nas areas
de acimulo e de quebra de seccao.

Além das vantagens observadas sobre a conexdo entre o pilar e o
implante na interface Morse, o efeito de plataform switching tem a
vantagem de deslocar a area de concentracdo de tensdes longe da
cervical dssea. Porém, o mesmo efeito em conexdes hexagonais tem a
desvantagem de aumentar a tensdo entre o intermedidrio e o seu parafuso

retentor (MAEDA et al., 2007).
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O MEF tem como uma das suas principais vantagens o baixo
custo para a aplicagdo do estudo, auséncia de efeitos morbidos em
pessoas ¢ animais, a versatilidade de poder estudar diferentes tipos de
materiais nos mais diversos ambientes com analises estaticas ou
dindmicas. O entendimento sobre a biomecéanica do complexo implante-
pilar e a distribuicdo das tensdes ao longo do osso adjacente fazem com
que os estudos se voltem para resultados precisos. O avango da
utilizagdo dessas ferramentas visa aplicar a clinica odontologica um
progndstico em casos especificos (PESSOA et al., 2007).

Kong et al. (2008) observaram por meio de um estudo pelo MEF
que a altura das roscas no design dos implantes osseointegraveis tem
uma maior influéncia do que a espessura, quando o assunto abordado
trata sobre a distribuicdo das tensdes frente ao osso adjacente. Fato esse
que possibilita que as tensdes ndo acumulem pontos especificos e
possam se dissipar pelo osso medular de maneira mais amena. De certo
modo, o comportamento do osso medular mostrou uma tendéncia maior
a deformagao perante as cargas obliquas.

O desempenho da carga imediata estd diretamente relacionado ao
tipo de osso receptor e ao design do implante. Para entender essa relagéo,
Wang et al. (2009) evidenciaram, pelo MEF com modelos 3D de
diferentes regides Osseas e implantes de diferentes didmetros, que
implantes bicorticalizados aumentam a chance de obter uma elevada
estabilidade primaria, favorecendo o cenario para a aplicagdo do
carregamento imediato.

A forca de fixagdo inicial gerada pelo parafuso ¢ chamada de
“pré-carga”. Existe uma ligacdo entre o torque aplicado a um parafuso e

a pré-carga resultante. Wang et al. (2009) criaram modelos precisos de
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parafusos e conexdes protéticas para analisar de maneira dindmica com
modelos de elementos finitos o comportamento de modelos de parafusos
retentores. Foram aplicados torques para simular o aperto ¢ também o
contratorque para simular a remogdo do parafuso. Pode-se observar que
a medida que o parafuso sofria a ciclagem, o mesmo se alongava, a cada
1 um de alongamento o valor da pré-carga aumentava 47,9 N. A medida
de pré-carga ¢ ideal para determinar a forca de contato na interface das
conexdes rosqueaveis.

Pessoa et al. (2010) avaliaram através de um estudo pelo método
dos elementos finitos com modelos tridimensionais a distribui¢do das
tensdes testando diferentes tipos de conexdo (hexagono interno,
hexagono externo e cone Morse), simulando implantes submetidos a
carga imediata e osseointegrados. O melhor desempenho sobre a
distribui¢do de tensdes no tecido 6sseo foi obtido no modelo de interface
Morse, pois a parede lateral dos implantes cone Morse ajudam a dissipar

melhor as tensdes também minimizando a sobrecarga do parafuso.
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3 PROPOSICAO

O objetivo do presente trabalho ¢é comparar e avaliar
qualitativamente, por meio do método de elementos finitos com modelo
tridimensional, a distribui¢ao das tensdes geradas por cargas simuladas
sobre modelos de implantes, munhdes, coroas protéticas
metaloceramicas ¢ osso adjacente na regido de primeiros molares
inferiores.

e Avaliar o efeito do tipo de munhdo na distribui¢do de
tensdes nos implantes, munhdes, coroas protéticas
metaloceramicas ¢ osso adjacente.

e Avaliar o efeito do local de aplica¢ao de pré-carga.
e  Avaliar o efeito do local de aplicagdo de pré-carga e uma
for¢a obliqua na distribuicdo de tensdes nos implantes,

munhdes, coroas protéticas metalocerdmicas e 0Sso
adjacente.
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4 MATERIAIS E METODOS

Para a realizagdo dos ensaios mecanicos em ambiente virtual, foi
necessario criar modelos, réplicas em 3D, reproduzindo cada
componente do grupo a ser estudado. Quanto mais precisa for a
representacdo dos modelos, maior credibilidade tem nos resultados.

Os modelos foram criados e montados no software SolidWorks
versdao 2011, (SolidWorks Corporation Santa Monica/CA, EUA). O
SolidWorks ¢ um software de CAD (computer aided design), baseado em
computagdo paramétrica, o qual cria formas bidimensionais ou
tridimensionais a partir de formas geométricas elementares. Dentro do
ambiente SolidWorks, as possibilidades variam desde criar um esbogo a
partir de uma imagem digital com tracados de linhas ou obter imagens
capturadas por CT Scanners, transformando-as em um sélido, sendo 2D
ou 3D, possibilitando criar e editar pegas e imagens no intuito de
mimetizar as caracteristicas fiéis as das pecas originais.

Os modelos apresentados a seguir simularam duas situagdes
distintas com aplica¢do de pré-carga e forga obliqua numa analise de

deformagao linear por meio de uma analise estatica:
e M I: osso mandibular, implante de plataforma cone

Morse, munhdao universal solido e  protese

metaloceramica;
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e M 2: osso mandibular, implante de plataforma cone
Morse, munhdo universal de parafuso passante e protese

metaloceramica.

Os modelos 3D do implante e dos componentes protéticos foram
cedidos pela empresa Neodent® Curitiba, Brasil.

Algumas simplificagdes foram necessarias para realizar as
montagens desses modelos. A primeira foi refazer as roscas externas do
modelo do implante, com o objetivo de diminuir o numero de faces e
arestas, facilitando a posterior geragdo da malha de elementos finitos.
Para modelar as roscas externas, utilizou-se o modelo original como
modelo para tragar um novo esbogo com as caracteristicas das roscas da
peca original. Apos esse esbogo ser concluido, foi inserido um eixo de
revolucdo para este esbogo e aplicado o recurso de corte revolucionado.
A segunda simplificacdo foi refazer a rosca interna retentora do munhao,
criando, assim, dois modelos de implante, pois os munhdes apresentam
medidas diferentes nos parafusos retentores. Para criar novas roscas
internas, primeiramente a por¢do do implante correspondente a das
roscas ¢ tornada solida por um corte extrudato da base, posteriormente o
implante ¢ o munhdo sdo montados; por meio de um recurso de
combinar e subtrair as novas roscas sao criadas subtraindo a por¢ao do
parafuso retentor do munh3o de dentro da porcdo solida gerada
anteriormente. A terceira simplificagdo foi remover as regides de
chanfros dos munhdes. Utilizando o munhao original como modelo para
um novo esboco, esse ¢ cirado e aplicado o recurso de corte
revolucionado. A quarta simplificacdo foi remover os chanfros do

coping. Também para essa peca foi utilizado o modelo original como
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base e aplicado o recuso de corte revolucionado. A quinta simplificagdo
foi remover as entradas para chaves nos munhdes. Nesse caso foi
aplicado um corte extrudato da base de dentro do plano interno da base
da chave do parafuso do munhdo. A sexta simplificagdo foi remover o
index interno do implante, pois apresentava condig¢des de espessura zero,
impossibilitando o célculo. Para essa modificagdo, foi selecionada como
novo plano para o esbogo a base do index, que tem a conformagdo de um
pentagono. Foi, entdo, esbocado um pentdgono, posicionando o centro
concéntrico ao do implante e extendendo-o até o limite da parede interna
lateral do index. Para isso foi aplicado o recurso de corte extrudato da
base. Todas as simplificagdes foram realizadas dentro do ambiente
SolidWorks e modificado a geometria com ferramentas especificas,
possibilitando adicionar ou remover material da estrutura original.

Na Figura 2 ¢ apresentado o implante que foi utilizado como
referéncia. E de titanio comercialmente puro-CP/grau IV, formato
cilindrico, plataforma protética do tipo cone Morse rosqueavel, com
conicidade de 11,5°, 3,75 mm de didmetro por 7,0 mm de comprimento,

modelo Titamax CM — (Neodent® Curitiba, Brasil).
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Figura 2 - Representacdo solida do modelo do implante cedido pela
empresa implante em ambiente SolidWorks

Na Figura 3, o mesmo modelo com as roscas externas

simplificadas.

L1 6 8 5 SIS I L R |

Figura 3 - S6lido com roscas externas simplificadas mantendo o
tamanho, formato de roscas e volume original

Na Figura 4 sdo demonstradas as simplificacdes internas dos
implantes, na imagem da esquerda o implante com sua conformagao

original e na imagem da direita um modelo simplificado.
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Figura 4 - Modelos do implante na versdo original a direita e
simplificado a esquerda

Como referéncia para os sistemas de unido entre o implante ¢ a
coroa protética (cimentada), foi utilizado o tipo munhao universal cone
Morse, com dimensdes de 4,5 x 4 x 2,5 mm na versao solido (Neodent®
Curitiba, Brasil) (Figura 5) e na versdo com parafuso passante
(Neodent® Curitiba, Brasil) (Figura 6). Sendo composto por uma liga de
titanio Ti-6Al-4V.

Figura 5 - Modelo do munh&o sélido
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Figura 6 - Modelo do munhdo com parafuso passante

Nas Figuras 7 e 8 observam-se as simplificagdes feitas nos dois

e

Figura 7 - Modelo do munh&o sélido simplificado

modelos de munhao.
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Figura 8 - Modelo do munh&o com parafuso passante simplificado

Para realizar as simulagdes da instalagdo do modelo de implante
com munhdes e proteses, foi modelada a regido 6ssea correspondente a
do primeiro molar inferior. Partindo de uma imagem selecionada por
meio de uma tomografia computadorizada cone bean de uma mandibula
edéntula na regido onde foram feitas as simulagdes, as imagens
tomografias foram selecionadas pela internet, utilizando um site de
busca, onde houvesse um volume minimo possibilitando a simulagao da
instalagdo dos implantes envolvidos no projeto como pré-requisito.
Sabemos que o 0sso apresenta uma estrutura com variagdes no méodulo
de elasticidade, em virtude da presenca de osso cortical na regido mais
superficial e de osso medular na regido interna, e também pelo
comportamento nao linear como de todos os tecidos vivos do corpo
humano, tendo, assim, propriedades mecanicas ortotropicas ou
anisotropicas (propriedade que caracteriza as substancias que possuem
diferentes propriedades mecanicas, dependendo da diregdo considerada).

A imagem da Figura 9 foi utilizada com carater meramente ilustrativo,
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para que se pudesse realizar o contorno aproximado a uma situagio real,
visando obter-se resultados precisos ¢ realistas.
Esta imagem foi salva em um arquivo de extensdo .jpeg, a qual

sera transferida posteriormente ao ambiente SolidWorks.

Figura 9 - Corte transversal da mandibula

Essa imagem salva corresponde ao plano direito do modelo
dentro de um esbogo para a constru¢do da peca no ambiente SolidWorks,
sendo que ja estd escalonada em razdo da presenca de uma régua
milimetrada. Foi criado um novo projeto de construcdo de uma pega em
ambiente SolidWorks. Apés o novo projeto ter sido iniciado, criou-se um

novo sketch ou esbogo, no qual foi selecionado o plano direito dentro da
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ferramenta de esbogo. Dentro do plano direito foi selecionada a opgdo de
inserir figura de esboco, assim, inserida a imagem do corte transversal.
A Figura 10, apos té-la dimensionado por meio de uma caixa de
dimensdes para figuras, exemplifica como foram tracejados os limites
entre o osso medular e o cortical, utilizando uma spline (ferramenta de

tracejado continuo com curvatura).

Figura 10 - Tracejado com a ferramenta de esbogo spline

Terminado o esbogo, foi inserido o recurso de corte por extrusio
para offset da base em 10 mm, obtendo-se, assim, um solido referente a

porcao cortical do osso, como mostra a Figura 11.
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Figura 11 - Sélido referente & porgéo de osso cortical

Apos salvar a peca de osso cortical, foi feita a peca referente ao
osso medular (Figura 12). Para isso, foi usado o sketch do osso cortical e
apagado a linha mais externa do limite cortical, obtendo-se, assim, a

porg¢ao medular.

Figura 12 - Sélido referente & por¢édo medular

Apos se obter as duas pegas desenhadas dentro dos mesmos
planos tridimensionais, estas foram montadas com a utilizagdo dos
recursos de montagem por planos de referéncia, obtendo-se, assim, uma

perfeita adaptagao.

46



Para a realizacdo do modelamento da protese metaloceramica,
foram fotografados dentes como referéncia no esbogo da protese a ser

simulada, juntamente com uma régua milimetrada (Figura 13).

.
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Figura 13 - Fotografias de dentes usados como referéncia

Essas imagens digitais foram editadas, recortadas e transferidas
para o SolidWorks para serem utilizadas como imagens de esbogo em
cada plano do esbogo tridimensional, permitindo obterem-se medidas
compativeis com as de proteses nessas regides. Para a construgdo de
cada peca foi aplicado o recurso de corte extrusionado plano do esbogo.
Foi construida, inicialmente, uma estrutura solida, que definiu os limites
mais externos desses modelos de coroas. Esse modelo foi usado como
referéncia ao recobrimento de cerdmica feldspatica da prétese, como
mostra a Figura 14. Nesse mesmo modelo foi adicionada a face, onde
sera aplicada a for¢a obliqua a aproximadamente 3 mm para distal do

longo eixo do implante.
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Figura 14 - Solido gerado simulando a cerédmica feldspética para o
molar inferior

Tendo o sdlido referente a por¢do do recobrimento construido e
salvo, ¢ iniciada uma montagem a partir dessa peca. Foi posicionado o
modelo do coping de 4,5 x 4 mm (Neodent® Curitiba,Brasil), cedido
pela empresa (Figura 15), onde se tem, a esquerda, o modelo original e, a
direita, o modelo simplificado, simulando um coping de Cr-Co (cromo —

cobalto), que fez referéncia a infraestrutura metalica (Figura 16).

Figura 15 - Modelos do Copping na versao original a esquerda e
simplificada a direita
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Essa montagem foi salva com a extensdo .sldprt. Foi aberta essa
peca montada e aplicada a ela o recurso de combinar entre as duas
estruturas. Subtraindo-se a infraestrutura de dentro do recobrimento, os

limites entre o recobrimento ¢ a infraestrutura sao obtidos (Figura 16).

Figura 16 - Modelo da prétese de metaloceramica mostrado em um
corte no sentido mesiodistal

Com todos as pegas prontas, foram iniciadas as montagens pelo
recurso montagem no ambiente SolidWorks. Para montar cada peca
foram utilizadas a montagem por planos de orientagdo e a montagem por
faces e arestas coincidentes ou concéntricas, criando, assim, os modelos

de estudo: M 1 (Figura 17) e M 2 (Figura 18).
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Figura 17 - Modelo de estudo M 1

Figura 18 - Modelo de estudo M 2

Esses modelos foram transferidos por meio da importacdo da
montagem para o ambiente do software Ansys Workbench 12 (Swanson
Analysis Systems Inc. Houston/PA, EUA). E um software analitico que
permite testar modelos e pegas para prever situagdes antes dos testes
experimentais, ou para confirmar e contestar resultados dos testes
experimentais. Como a maior parte dos softwares analiticos, o Ansys

Workbench fornece como resposta as simulagdes estruturais resultados
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como o campo de tensdes equivalentes de Von Mises, maxima principal,
deslocamento, deformagao, fator de seguranga da analise, entre outros. A
utilizagdo do Ansys permite que outras propriedades mecanicas sejam
adicionadas a avaliagdo do estimulo mecanico. Além de a importagdo do
modelo gerado no SolidWorks ocorrer de maneira simples, o Ansys gera
as malhas e os elementos com as propriedades mecanicas desejadas.
Apds aplicacdo das forcas, esses elementos sdo analisados para a solug@o
do estimulo.

Ja no ambiente Ansys, foi iniciado um novo projeto esquematico
estrutural estatico dentro de um sistema de analise (Figura 19). Apos o
inicio desse projeto dentro da janela do projeto esquematico, foi
importado cada modelo para este projeto através de um botdo no item
geometry — import new geometry.
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E Explicit Dynamics I = Static Structural

@ Fluid Flow- BlowMaolding (POLYFLOW) 2 Q Engineering Data +
i3 Fluid Flow - Extrusion (POLYFLOW) 3 @ Geometry 2,
& Fluid Flow (CFX) =
@ Fluid Flow (FLUENT) 4@ Model £ 4
& Fluid Flow (POLYFLOW) 5 @ setp T 4
@ Harmonic Response = 6 Solution =
Hydrodynamic Diffracion 7 @ Resits ? .

@3 Hydrodynamic Time Response
ﬁ IC Engine Static Structural
3 Linear Buckling
[il) Magnetostatic

W Modal

i Modal (Samcef)
fily Random vibration
m Response Spectrum
% Rigid Dynamis
[z Static Structural

Figura 19 - Janela inicial no software Ansys Workbech 12 com uma
analiestatica estrutural iniciada
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Para poder determinar as propriedades mecanicas e executar as
analises, dentro da janela do projeto esquematico abrimos a janela de
dados de engenharia (Figura 20). E necessario serem adicionadas as
medidas de modulo de elasticidade e o coeficiente de Poisson de cada

material envolvido na pesquisa para executar uma analise estatica linear.

v A
1 Contents of Engineering Data -
2| @ EngneeringData_ v/ |\ — g
3 @ Geometry ? .4 .
— 3 W ceramica
4.°Model ? 4
S'QSQB.D T4 4 @ oo
6 @ Solution ? 4
7 | @ Results ? 4 8 ® cortal
Mand e Solido
6  medular
7 W tigs

1 Property Value Unit

2 ©4 Density 7850 kgm~-3 |
3 |@ % Isotropic Secant Coeffident of Thermal Expansion

6 |@ T4 1sotropic Elasticty

7 Derive from Young's Modulu... =

8 Young's Modulus 14000 MPa _;l
9 Poisson's Ratio 0,3

Figura 20 - Janela dos dados de engenharia (engineering data), onde
sdo inseridas as propriedades mecénicas dos materiais

O moddulo de Young ou de elasticidade ¢ um parametro mecanico
que proporciona uma medida da rigidez de um material sélido. Quando

uma carga em um segmento de qualquer material, seu resultado serd uma
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deformagdo longitudinal proporcional a carga aplicada, determinada pelo
moédulo de elasticidade. Este modulo define somente a deformacgédo
longitudinal, porém qualquer material de propriedade elastica ao ser
tensionado sofre uma deformagédo transversal proporcional a deformagao
longitudinal resultante. A razdo entre a deformagdo transversal ¢ a
deformacgdo longitudinal na dire¢do do esforco de tracdo chama-se
“coeficiente de Poisson”. Acima de determinada tensdo, os materiais
comegam a se deformar plasticamente, ou seja, ocorrem deformagdes
permanentes. O ponto no qual essas deformagdes comecam a se tornar
significativas ¢ chamado de “limite” ou “tensdo de escoamento”. Para
metais que possuem transi¢do gradual do regime elastico para o plastico,
as deformagdes plasticas se iniciam no ponto em que a curva tensdo-
formacdo deixa de ser linear, sendo este ponto chamado de “limite de
proporcionalidade” ou “tensdo limite de elasticidade”. No entanto, ¢é
dificil determinar esse ponto precisamente. Como consequéncia, criou-se
uma conven¢do na qual é construida uma linha reta paralela a porgao
elastica, passando pela deformacdo de 0,2% da deformacdo total. A
tensdo correspondente a interseccdo dessa linha com a curva tensdo-
deformagdo ¢ o limite de escoamento. A magnitude deste limite ¢ a
medida da resisténcia de um material & deformagdo plastica e pode
variar, como, por exemplo, entre 35 Mpa para uma liga de aluminio de
baixa resisténcia e até 1.400 Mpa para um aco de alta resisténcia.
Durante a deformagdo plastica, a tensdo necessaria para continuar a
deformar um metal aumenta até um ponto maximo, chamado de “limite
de resisténcia a tracdo” ou “tensdo de ruptura”, no qual a tensdo ¢ a
maxima na curva tensdo-deformacdo de engenharia. Isso corresponde a

maior tensdo que o material pode resistir; se a tensdo for aplicada e
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mantida, o resultado sera a fratura. A seguir (Tabela 1) sdo mostrados os

valores de modulo de elasticidade (€), coeficiente de Poisson (v), tensao

de escoamento (o) e tensdo de ruptura (c,) dos materiais envolvidos na

analise.

Tabela 1 - Propriedades mecanicas dos materiais envolvidos na analise

Modulo de | Coeficiente | Tensdo de | Tensdo de
elasticidade | de Poisson | escoamento | ruptura
(€) MPa () (6y) MPa | (G;) MPa
Osso cortical
14.000 0,30 60-70 140
Osso medular - -
1.000 0,30
Ti G4 105.000 0,34 626 737
Ti6Al4V 110.000 0,34 960 1000
Cr-Co 218.000 0,33 900 1080
Ceramica 68.900 0,28 69 69
feldspatica

Fonte: ANUSAVICE, 1996; KELLY et al., 1996; MOAVENI,

2003.

Os valores de tensdo de escoamento e tensdo de ruptura tém

carater meramente elucidativo na Tabela 1, pois para realizar uma

analise linear elastica sdo apenas necessarios os valores de modulo de

elasticidade e de coeficiente de Poisson.
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Apos inserir essas propriedades mecanicas, inicia-se o modelo do

estudo no item model na janela do projeto esquematico. Na Figura 21 é

mostrada a arvore principal do modelo a ser construido.

Cutline a

Project

=

Figura 21 -

(g8 Model (C4)

----- ﬁ Geometry

; ,;,g\. Coordinate Systems
.,1%] Connections

- ,,-% Mesh

----- _{=] static Structural (C5)

Arvore principal dentro do modelo do projeto esquematico

Para definir qual ¢ a propriedade de cada sélido envolvido no

projeto, seleciona-se o item Geometry, dentro da janela de detalhes do

solido selecionado, ja nomeado pela importacao do SolidWorks. As

propriedades mecanicas foram indexadas com os dados de engenharia ja

inseridos anteriormente, também através dessa ferramenta pode-se

definir o tipo de comportamento mecanico de cada material, como o

comportamento térmico, entre outras defini¢des que forem necessarias

(Figura 22).
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(=] Project
B [ Model (C4)
Elﬁ Geometry
e
- Bl osso final fresado medular1-1

o B 114118-1 r " " . .
+ & salido_1 mod-1 Details of "osso final fresade cortical 1-1

- & molar final-1 Graphics Properties

-‘xﬁ 118183-1 Definition
S Sty |-
B, Connections Assignment cortical
= B MESh_ Monlinear Effects Mo
B ’/EI Static Structural (C5) Thermal Strain Effects | No

Bounding Box
Properties
Statistics

Figura 22 - DefinicBes das propriedades mecanicas anteriormente
inseridas em engineering data

Condigdes de contato e contorno

Ainda dentro da arvore do projeto no item Contacts, foram
definidos os tipos de contatos entre todos os modelos envolvidos na
analise. As faces de contato entre o osso cortical € o osso medular, o
0sso ¢ o implante e entre a cabegca dos munhdes e a coroa foram

consideradas como bonded (Figuras 23 e 24).
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Outline ks
Project
= (g Model (C4)
#l- M Geometry
7% Coordinate Systems
- M8 Connections
=] Contacts

; -, B, Contact Region
Details of "Contact Region”

[=I| Scope
Scoping Method | Geometry Selection
Contact 1 Face
Target 2 Faces
Contact Bodies
e iti
Type Bonded
Scope Mode Automatic
Behavior Program Controlled
Sunnressed Mo

Figura 23 - Defini¢Bes dos contatos na arvore do projeto e contato entre
0sso medular e cortical

Figura 24 - Regibes de contato entre 0 0sso e implante & esquerda e
entre os componentes da protese a direita

As faces de contato entre o parafuso retentor do munhdo e as
roscas internas do implante foram consideradas como sendo de contato

frictional. O mesmo foi feito com as faces do cone interno e pescogo do
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munhdo. Também para o contato friccional foi definido o coeficiente de

atrito 0,78 (NAGASAWA, 2008) entre os diferentes materiais (Figuras

25 ¢ 26).
m Details of "Frictional - 114118-1 To solido_1 mod-1"
i solido_1 mod-1 Scoping Method Geometry Selection
& malar final-1 Contact 2 Faces
L :_1'18183'1 Target 2 Faces
2y 2% Coodate Systens F—
= Contacts Target Bodies
: ‘(:I,\ Contact Region )| Definition -
P Contact Region 3 Type Frictional
‘/:I,,\ Contact Region 4 Friction Coefficient 0,78
‘/‘I,,\ Frictional - 114118-1To solido_1m | Scope Mode Manual
J"m Contact Region & Behavior symmetric
\/,“K Contact Region 7 Sunnresser Mo

........ v

[ W Frictional - 114118-1To solido_

L

Figura 25 - Arvore do projeto para selecdo dos tipos de contatos e
defini¢do do contato friccional

Figura 26 - Regides de contato friccional

Para definir a tensdo de tracdo envolvida, foi necessario calcular

esse valor. Existem diferentes formas de se calcular a pré-carga ou
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tensdo de tracdo (Oy), neste estudo foi utilizado o modelo Falkner

(BICKFORD, 1990), pela equagdo a seguir:

Fe T
[ p_, utrt
2_7T+ cosp + un.rn

onde:

F = forga de pré-carga no parafuso;

T = torque aplicado no parafuso;

p = passo da rosca;

L = coeficiente de atrito entre as roscas;

W, = coeficiente de atrito entre a cabeca do parafuso ¢ o implante;

1, = raio efetivo de contato na rosca;

r, = raio efetivo de contato entre o implante e a superficie

superior da junta;

B = metade do angulo de hélice.

Por meio dessa equacdo ¢ obtido o valor de tensdo de tragdo (Gy)
envolvida nos parafusos retentores dos munhdes apés o torque de
inser¢@o desses componentes. Os valores foram de 219,3 N e 360 N para
os modelos M | e M 2, respectivamente.

O proximo item dentro da arvore do projeto € a geracdo da malha
ou mesh (Figura 27). Para a geragdo da malha foi utilizado o elemento
tetraédrico quadratico, pois este se adapta bem aos so6lidos com
superficies curvas, como na superficie da mandibula, faces dos implantes
e munhdes (MOAVENI, 2003). Para isso, foram selecionados todos os

corpos dos modelos e inserido patch conforming method, dentro dessa
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opgdo selecionamos o method em tetrahedrons. Nas regides de maior
interesse, a malha foi refinada, diminuindo o tamanho do elemento. Os
elementos utilizados na discretizagdo da malha foram do tipo SOLID
187. O tamanho desses elementos, além do nimero destes e nds em cada
regido do modelo, podem ser visualizados nas Tabelas 2 e 3. As malhas
geradas nos modelos podem ser visualizadas nas Figuras 28 e 29. Testes
de convergéncia de malhas foram realizados em um estudo piloto para

chegar a um tamanho de malha ideal.

Details of "Patch Conforming Method” - Method B
Project || Scope
B @ Model (C4) Scoping Method Geometry Selection
""" ¢§ Geomn.eh'y Geometry 5 Bodies
o Coordlnalhe Systems | Definition
- Connections s . N
~fBin Mesh uppresse o
m Patch Conforming Method Method Tetrahedrons
..... Static Structural (C5) Algorithm Patch Conforming

Element Midside Modes | Kept

Figura 27 - Selecéo do tipo de elemento na arvore do projeto

Tabela 2 - Tamanho dos elementos na malha gerada

Tamanho dos elementos ( mm )
Osso cortical e medular 0,8
Implante 0,3
Munhoes 0,3
Coroa ceramica 0,6
Copping ou infraestrutura 0,4

Tabela 3 - Quantidade de n6s e elementos em cada modelo

M1 M2
Nos Elementos Nos Elementos
Total 123218 72983 117197 68440
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Use Advanced Size Fun..| Off
Medium

Relevance Center

Element Size Default
Initial Size Seed Active Assembly
Smoothing Medium
Transition Fast
Span Angle Center Coarse

Minimum Edge Length | 6,3234e-003 mm

Figura 28 - Malha gerada no osso fresado e no M 2; no canto inferior
esquerdo - caixa de definicdo de tamanho dos elementos

Figura 29 - Malha gerada nos modelos de implante e componentes
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Na opgdo Static Strucural foi definido como os presentes
modelos se comportardo na analise. Dentro da barra de Enviroment sdo
selecionados os suportes no item Suports. As faces dsseas no sentido
mesiodistal foram selecionadas e definidas como Fixed Suport, estando,
assim, completamente fixadas e sem nenhuma liberdade de movimento

(Figura 30).

Figura 30 - Suporte fixo nas faces mesiodistal

Ainda na barra de Enviroment, sdo selecionados os tipos de
carregamento em Loads. Para aplicar a tensdo de tragdo (Gy) nos

modelos, foi selecionada a pega de interesse. No M 1, a face externa da
rosca do munhdo universal, pois para a aplicagdo da condigdo de Bolt
Pretension é necessario selecionar uma face cilindrica (Figura 31); no M

2 foi selecionada uma seccao cilindrica do parafuso passante (Figura 32).
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Ap0s, selecionados dentro da janela de defini¢do de Bolt Pretension, sao

inseridos os valores (Figura 33).

6,000 (mm)

Figura 31 - Aplicacéo da tenséo de tracdo no munhéo sélido

0,000 4500
2,250

Figura 32 - Aplicacdo da tensdo de tragdo no parafuso passante do
munh&o com parafuso passante
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Details of "Bolt Pretension” L

[=]| Scope
Scoping Method | Geometry Selection
Geometry 1 Face

[=]| Definition
Type Bolt Pretension
Suppressed Mo
Define By Load
Preload 21934 N

Figura 33 - Janela onde é inserido o valor de pré-carga

Também uma das opc¢des de carregamento foi adicionar uma
for¢a por meio da opgao Force. O tipo do carregamento foi definido por
componentes, onde a dissolugao destes teve uma forga resultante obliqua

de 250 N, com 15°, em relagdo ao longo eixo do implante (Figura 34).

Figura 34 - Direcdo da forca obliqua aplicada, inclinada 15 graus do
longo eixo do implante
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Tendo todas essas condi¢des definidas, os carregamentos foram
estabelecidos em duas etapas:
1. pré-carga de instalagdo munh@o universal;
2. forga obliqua, aplicada em um ponto na face oclusal da
coroa.
Na janela do Static Strucutal, foi definido em quantos momentos
o programa fara a analise dos resultados. Em Analisys Settings foi
inserido o controle de passos, definindo em o numero de passos dois ou
number of steps. Esse controle criarda automaticamente dois passos para
os dois tipos de carregamentos, onde o step 1 ¢ igual ao segundo 1 ou Is
e o step 2 ¢ igual a 2s. Ao criar automaticamente os dois passos, foi
necessario desativar o carregamento oclusal do Step 1, obtendo, assim:
1s = pré-carga;
2s = pré-carga + forca oclusal.
Tendo terminado todas as configuragdes dos modelos, foram
adicionados os tipos de solucdes:
e EQV stress;
e EQV strain.
Entao, realizada a execuc¢do da analise.
Os resultados obtidos foram observados pelos valores de tensdes

equivalentes de von Mises em quatro regides principais:

° R1- parafuso retentor do munhéo;
° R2 - pesco¢o do munhio;

o R3 - regido 6ssea cervical;

° R4 - pescoco do implante.

Nas Figuras 35 e 36 sdo demonstradas as quatro regides de

estudo.
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Figura 35 - R1 - parafuso retentor do munh&o; R3 - pescogo do munh&o

Figura 36 - R3 - regido 6ssea cervical; R4 - pescoco do implante
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5 RESULTADOS E DISCUSSOES

O funcionamento biomecanico nesse ambiente que remete ao
conjunto implante — munhdo — prétese — osso adjacente ¢ bastante
diferenciado, dependendo do tipo de conexdo protética escolhida pelo
cirurgido-dentista ¢ da macrogeometria dos implantes. A necessidade de
reposi¢des unitarias em distintas regides levou a que o interesse pelo
comportamento bimecanico do complexo implante — protese comecasse
a ter mais notoriedade pelos cirurgides-dentistas, segundo Binon et al.
(1994).

Causado, segundo Binon et al. (2000), por torque inadequado,
proteses sem adaptagdo, falta de passividade (WATANABE et al.,
2000), sobrecarga oclusal e desenho inadequado dos parafusos
retentores. De acordo com WISKOTT et al. (2004), existe uma relagao
diretamente proporcional entre a pré-carga aplicada nos parafusos de
pilares e sua resisténcia a fadiga, o que pode ocasionar graves problemas
mecanicos.

As conexdes em interface cone Morse reduziram os problemas de
ordem mecanica, como afrouxamento e perda de parafusos, que seriam
resultantes de uma resisténcia friccional, fato esse que torna as conexdes

mais seguras (BOSKAYA; MUFTU, 2003).
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As magnitudes maximas de tensdes obtidas no presente estudo
pela analise de tensdo equivalente de von Mises (EQV stress) podem ser

visualizadas nas Tabelas 4 € 5.

Tabela 4 - Valores de tensoes obtidas no modelo1-M 1
M1 R1 R2 R3 R4
Pré-carga (MPa) 460,51 | 204,4 X 140

Pré-carga + Forga oclusal (MPa) | 1477,55 | 760 |70-80 | 512

Tabela 5 - Valores de tensoes obtidas no modelo 2 - M 2
M2 R1 R2 ‘ R3 ‘ R4
Pré-carga (MPa) 574,55 X X 150

Pré-carga + Forga oclusal (MPa) 450 1091 |70-80| 1000

Analisando as tensoes entre munhdes e implantes, pode-se observar
a distribuicdo das tensdes ao longo das interfaces para os dois modelos

(M 1 e M 2), como mostram as Figuras 37 e 38.
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Figura 37 - Janela dos resultados de tensdes de von Mises mostrando o
ponto maximo de tensdo - M 1

10911 Max
960

240

720,01

600,01

480,01
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240,02
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Figura 38 - Janela dos resultados de tensbes de von Mises mostrando o
ponto maximo de tensdo — M 2
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Nos modelos de implante, os niveis de tensdes mais altos foram
observados no modelo montado com parafuso passante (M 2), na regido
do pescogo interno (R4), na direcdo da forga aplicada(Figura 39). Os
maiores valores nessa regido ficaram entre 500 e 710 Mpa,

caracterizando tensdes que ultrapassam os valores de tensdo de
escoamento Oy do Ti G4 (626 MPa), estando acima do limite de
proporcionalidade em pequenos pontos na regido, porém sem apresentar
valores que ultrapassem a tensdo de ruptura G, para o Ti G4 (737 MPa).

No modelo M 1 essa mesma regido concentra tensoes entre 300 e

500 Mpa (Figura 40), estando inferior ao limite de tensdo de escoamento
0y do Ti G4 (626 MPa), ndo gerando areas de plastificagao.

As regides mais carregadas no M 1 sdo os primeiros filetes de roscas

do parafuso retentor do munhdo (R1); com valor maximo para
concentragdo de tensdo de 1.475 Mpa, estdo muito acima da O, (Figura
41). Em areas opostas a aplicagdo da carga oclusal, um dos fatores para
esse modelo apresentar valores acima da Oy ¢ o fato de ter sido aplicada
uma pré-carga ou tensdo de tracdo O, mais elevada. Outro fator pode
estar relacionado a geometria do modelo, onde pontos especificos podem

apresentar valores mais elevados em razdo do método de construgdo e

montagem.
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0,029494 Min

Figura 39 - Valores de tensdes no pescoco interno do implante (R4) no
instante 2s para o modelo M 2

720,01
600,02
430,02
360,03
240,04
120,04
0,049014 Min

Figura 40 - Valores de tensdes no pescoco interno do implante (R4) no
instante 2s para o modelo M 1
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Figura 41 - Ponto de tensdo méxima encontrada no instante 2s para o
modelo M 1 no parafuso retentor do munhéo (R1)
O parafuso retentor do munhdo universal na versao com parafuso

passante comportou-se de maneira mais estavel. A sua geometria
proporcionou um escoamento das tensdes mais uniforme pela conexao.
A consequente O, mais baixa para a aplicagdo da pré-carga também
proporcionou valores menores de tensdes nos primeiros filetes de roscas
do parafuso retentor do munhao (120 e 450 MPa) (Figura 42). Na sec¢ao
superior do parafuso ou cabega do parafuso retentor do munhio (Figura
43), as tensdes ficaram entre 300 e 555 MPa na dire¢do contraria a
aplicacdo da carga, tendo, além de um bom fator de seguranca, nenhuma

influéncia negativa da aplicacdo de pré-carga.
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600,01
— 480,01
360,02
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0,000
I

Figura 42 - Roscas do parafuso retentor do munhao (M 2) e valores de
concentra¢do de tensoes abaixo da o,

720,01
600,01
480,01
1 360,02
240,02
120,03
0,029494 Min

Figura 43 - Secgdo superior do parafuso retentor (M 2), maiores valores
de tensdo entre 300 e 555 MPa
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A inclinagdo do cone interno promove uma dissipa¢do de tensdo
mais amigavel diante do conjunto implante — munhdo — protese — 0sso
adjacente. Essa conex@o mais segura ¢ conseguida por promover grande
pressdo entre as paredes coOnicas homologas da conexdo munhdo —
implante e da resisténcia friccional resultante (BOSKAYA; MUFTU,
2003; NAGASAWA, 2008).

Além da seguranca mecénica, a seguranga bioldgica dessa
conexao deve ser levada em considerag@o, sabendo-se que um desajuste
vertical na conexdo pode gerar areas de acumulo de tensdes (BACCHI et
al., 2013) e que as paredes mais finas dos componentes protéticos podem
promover areas de concentragdes de stress mais elevado.

O munhdo universal no modelo com parafuso passante mostrou
um comportamento semelhante ao estudo de Bacchi et al. (2013), onde
paredes mais finas da estrutura dos componentes promovem
concentragdes de tensdes elevadas, e acima dos valores de Oy, como
descrito no estudo citado anteriormente. As concentragdes de tensdes na
R2 do modelo M 1 no instante 1s apresenta valores entre 200 e 250 MPa
ao longo de toda a conexdo. Quando aplicado o carregamento oclusal, os
valores chegam a 760 MPa na dire¢ao da aplicacdo da forca (Figura 44),
mantendo-se com um bom fator de seguranga. Para o M 2 podemos
observar (Figura 45) que a R2, onde as paredes da estrutura sdo mais
finas, corresponde a regido de valor maximo de tensdo para todo modelo
M 2 na diregdo do carregamento aplicado na ordem de 1.091 Mpa.
Porém, quando avaliado o lado contrario da aplicacdo da carga, os
valores de tensdes se concentram entre 155 e 405 Mpa, novamente

abaixo do limite de proporcionalidade do material (Figura 46).
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Figura 44 - Resultado dos valores de tensGes para a regido de
pescoco do munhdo (R2), na imagem da esquerda a
representacdo do lado de aplicacé@o da carga e no lado
direito a representacéo do lado contrario a aplicacéo da
carga no modelo M 1
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Figura 45 - Regido de concentragdo maxima de tensdes para o M 2 —
forcas compressivas
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Figura 46 - Resultado da concentracdo de tensfes do lado de tracéo
parao M 2

Avaliando a aplicagdo de pré-carga nos dois modelos, pode-se
notar que nenhum desses apresentou valores acima da tensdo de
escoamento para os materiais envolvidos na analise. Nas Figuras 47 e 48
sdo demonstradas as tensdes distribuidas no instante de aplicagdo da pré-

carga de maneira global.
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Figura 47 - Efeito da aplicacao da pré-carga no modelo M 1

Figura 48 - Efeito da aplicacdo da pré-carga no modelo M 2
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Para ambos os modelos, quando analisados separadamente,
observou-se que a regido de inicio da rosca do parafuso retentor do
munhdo foi a mais solicitada durante a aplicagdo da pré-carga (Figura
49). Nos dois modelos foi observado que ocorreram regides proximas da
plastificagdo do material nas regides mais profundas das roscas. Além
disso, os primeiros filetes da rosca suportam a maior parte dos esforcos.
No corpo do parafuso foi verificada maior concentragdo de tensdo nos
modelos de 140 Mpa. Com base no método de Falckner, o coeficiente de
atrito entre os materiais ¢ inversamente proporcional a pré-carga gerada.
Isso mostra a importancia da correta aplicagdo do torque ao parafuso

passante, seguindo as orientag¢des do fabricante.

Figura 49 - Efeito da aplicacdo de pré-carga sobre os parafusos
retentores do munhdo, M 2 a esquerda e M 1 a direita;
tambem pode ser notada a distribuicdo das tensGes pelo
pescoco do munhéo solido
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A analise mais adequada para o comportamento 6sseo se da pelos
valores de tensdes de deformacdo equivalentes de von Mises ou EQV
strain, que trata como o modelo se comporta diante do deslocamento.
Um deslocamento maior que 150 pm caracteriza uma encapsulagdo
fibrosa ou perda da osseointegracdo (GERIS et al., 2004; BRUNSKI et
al., 1992). Segundo Vandamme et al. (2007), um deslocamento entre 15
e 105 um influencia positivamente na osseointegragdo, estimulando,
através desse deslocamento, a aposi¢do de um osso com melhores
qualidades mecanicas.

Neste estudo, os valores maximos de deslocamento variaram
entre 15 ¢ 105 um para os M 1 e M 2, fazendo, assim, uma comparagao
positiva dos valores citados nas referéncias do pardgrafo anterior.
Podemos observar pelas Figuras 50 ¢ 51 como se deu a distribui¢ao na

regido ossea cervical.
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004
0,015
0013127

0,010249 Max

| 0,0075086
0,0056357
0,0037628
0,00189
1,7101-5 Min

Figura 50 - EQV strain parao M 1

j 1394
0,015

0,013125
0,010579 Max

0,0075002
0,0056254
0,0037504
0,0018755
5,6097e-7 Min

Figura 51 - EQV strain para o0 M 2, nota-se um deslocamento maior
para este modelo, porém com valores médios muito
proximos ao do M 1
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De maneira geral, o modelo M 1 apresentou maiores valores de
tensdo na regido dos primeiros filetes de rosca do parafuso retentor do
munhdo universal. Apesar dessas pequenas areas de plastificagdo, a
distribui¢do em todo complexo implante — munhdo — prdtese — 0sso
adjacente aconteceu de maneira mais uniforme. Esses valores acima da
tensdo de escoamento concentrados na rosca do parafuso retentor estdo
relacionados com o valor mais alto de pré-carga.

O modelo M 2 apresentou menores valores de tensdes, mostrando
um comportamento mecanico com menores valores acima do limite de
proporcionalidade, porém a regido de pescogo cOnico manteve uma
concentragdo acima do limite de ruptura com grandes areas de
plastificagdo. A pré-carga aplicada ¢ suficiente para manter o munhao
em posi¢do, porém o embricamento friccional ¢ o responsavel pela
seguranca da conexdo, dando, assim, condi¢des de liberdade ao munhao

através o parafuso retentor e o pescog¢o do implante.
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6 CONCLUSOES

O comportamento da conexdo obtido no modelo com
munhdo so6lido mostrou ser mais seguro e eficiente
quando o assunto abordado trata de escoamento das
resultantes da forca oclusal aplicada. Os dois modelos de
munhao universal tiveram valores e comportamento para
o lado contrario a aplicacdo da carga muito semelhante,
porém no modelo com parafuso passante o pescoco do
munhdo apresentou valores acima do limite de ruptura
no lado de compressao (dire¢ao do carregamento).

A aplicagdo da pré-carga no modelo M 1 acentua os
valores principais de tensdo maxima na regido do
parafuso retentor do munhdo, pois o mesmo esta unido
ao restante da estrutura solida do componente. No
munhdo com parafuso passante, a aplicagdo da pré-carga
apresentou valores principais de tensdo maxima na
regido do parafuso retentor do munhdo maiores que
quando aplicada a for¢a oclusal, pois a liberdade do
parafuso retentor do munhdo permite que o corpo do
munhdo imbrique nas paredes internas do pescogo do
implante, transferindo a tensdes resultantes para as

paredes do pesco¢o do munhao.

83



84

Os valores de deformag@o para osso demonstraram um
deslocamento que variou entre 15 e 105 pum,
caracterizando um comportamento benéfico ao tecido

0sseo.



CONSIDERACOES FINAIS

Estudos futuros relacionados ao método de elementos finitos
devem garantir uma precisdo maior na etapa de construgdo dos modelos,
considerando os diferentes tipos de comportamento dos materiais de
caracteristicas anisotropicas, além de propor analises dindmicas e ndo
lineares, uma vez que o comportamento dos tecidos humanos possa ser
simulado, trazendo, assim, os resultados comparados as diferentes

situacdes clinicas.
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Abstract: The aim of this study was to evaluate and compare the
magnitude and distribution of stresses generated on implants, abutments
and first molars metal-ceramic crowns using Finite Element Analyses
(FEA). Preliminary tri-dimensional models were created  using
computer-aided design software SOLIDWORKS. The analyses were
performed using ANSYS software. Stress and strain values were
observed for two distinct virtual models: model 1 (Mlsolid) - morse
taper and solid abutment; and model 2 (M2screw) - morse taper and
abutment with screw. Load (250 N) was applied to a single point of the
occlusal surface, at 15° to the implant long axis. Von Mises stresses
were recorded for both groups at four main points: 1) abutment retaining
screws; 2) abutment neck; 3) cervical bone area; 4) implant neck. .
Milsolid showed higher stress value (1477.5 MPa) at the abutment
retaining screw area than the stresses found at M2screw (1091.1 MPa,
for the same area). Cervical bone strain values did not exceed 105 pm
for both models.

Keywords: dental implants, finite element analysis, stress distribution.
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CLINICAL IMPLICATIONS

High rates of clinical fracture and loss of the screws used to retain
implant-supported prosthesis is a problem that requires improvement of
the clinicians knowledge on the biomechanical behavior of implant-
supported restorations in order to properly indicate a solid universal post

or a universal post with screw.

INTRODUCTION

Prosthetic connections and its close relationship to perimplant
tissues health is the current most discussed subject in implantology. The
implant longevity is related to the type of the retaining screws material,
which determines the distribution of stresses originated from masticatory
forces. The stresses can cause prosthesis instability, single and multiple
prosthesis retaining screws fractures and fracture of the implant. The
reported failures are directly related to materials fatigue, generated by
submission to cyclic low-intensity loads, slow crack growth. Fatigue'?

(main cause of implant-abutment connection failure) can result in
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catastrophic fracture of the material when under a load cycle below the
stress limit.

Evidences® indicate that most fractures in prosthetic structures
occur after a period of many years, and are related to several episodes of
overload, causing failure through fatigue. Despite the manufacturers’
commercial appeal, connections new designs lead to remarkable
improvement of success rates regarding the implants performance®, as
for single implants in the maxilla and mandible posterior areas.

Analyzing the changes on prosthesis-implant connection designs,
improvements decreased, but did not eliminate the incidence of
mechanical problems’. Therefore, an adequate number of longitudinal
studies is necessary for enhancing the safety when using these new
technologies. Laboratory tests are a reasonable alternative to analyze
materials strength, being useful for validation of the researchers’
experiences. Using virtual models and environments, finite element
analysis is widely used in engineering and computer sciences to simulate
and progressively test the strength and stress distribution® of machinery
components of daily use.

Since finite element analyses (FEA) is a high-precision method,

many health care professionals are applying FEA. FEA consists in
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dividing an object into finite elements connected by nodes’. The
displacements in any part of the element are expressed as a function of
the nodes displacements. These elements are described by differential
equations and solved by mathematical models to obtain the desirable
results.

Many studies” ® ? are currently investigating the behavior of
prosthetic components in response to occlusal efforts, simulating static
or cyclic loads, applied inclined or parallel to the implants long axis.

The objective of this study was to analyze qualitatively and
quantitatively the behavior of the Morse taper connections using von
Mises stress distribution obtained by finite element analysis of 3D
models, testing the hypothesis that solid posts (without trespassing

screw) present the lowest stress values.

MATERIALS AND METHODS

Models construction

Two 3D models were built for the application of numerical

analysis. Table 1 shows the description of the analytical models.
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Table 1 — Description of the study models

Bone Implant Connection Abutment Prostheses
Area Dimensions
Morse taper  Solid
M1 Mandible 3.75x7mm  11,5° Universal  Metal-
1* Molar Post ceramic
Universal
M2 Mandible 3.75x7mm  Morse taper post with Metal-
1* Molar 11,5° screw ceramic

The models were created and assembled in SolidWorks version
2011, (SolidWorks Corporation, Santa Monica, CA, USA). SolidWorks
is a CAD (Computer Aided Design) software, based on parametric
computation, which allows the creation of three-dimensional forms from
basic geometric shapes. Within the SolidWorks environment,
possibilities range from creating a sketch from a digital image obtained
with drawing lines or acquisition of 2D or 3D solids from CT scanners
images. In addition, the software allows the creation and edition of
virtual solids or images, reproducing features of the physical model
(original part) with high-precision.

Neodent® company (Curitiba, PR, Brazil) provided the 3D
models of the implant and the prosthetic components.

Simplifications were necessary during models construction.
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The first simplification was the change of the implant model
external grooves to reduce the number of faces and edges, facilitating the
subsequent generation of the finite element mesh. The second
simplification was the alteration of the implant internal grooving (which
retains the abutment), consequently creating two models of implant,
because of different dimensions of retaining screws. The third
simplification was the subtraction of the abutments chamfers. The fourth
simplification was the removal of the coping chamfers. The fifth
simplification was the removal of the entries for keys in the abutment.
The sixth simplification was the removal of internal index of the implant
because the index presented zero thickness, making the calculation
impossible.

To perform the simulation of the assembled the model (implant,
abutments and prosthesis), bone was modeled in the first molar region
using a cross-section tomographic image of the mandible as template.

All analyses were performed using ANSYS Workbench.

Materials properties

Values for materials elastic module and Poisson's ratio were

needed to perform the linear static analysis of the models.
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The Young's modulus or elastic modulus is a mechanical
parameter which provides the rigidity of a solid material. When a
material is extended, suffers a longitudinal deformation (determined by
the elastic modulus) proportional to the applied stress.

The ratio between the transverse and the longitudinal strains in
the direction of the tensile force is known as Poisson's ratio.

Above determined stress, permanent deformation of materials
occurs (plastic deformation). The point at which these permanent

deformations start to become significant is called elastic limit (yield

point).
Values for materials mechanical properties'® ' '* are presented in
Table 2.
Table 2 — Materials mechanical properties values.
Elastic modulus Poisson’s ratio Yield point
(€) MPa v) (o) MPa
Cortical 14.000 0.30 60-70
bone
Medular 1.000 0.30 -
bone
Ti G4 105.000 0.34 626
Ti6Al4V 110.000 0.34 960
Cr-Co 218.000 0.33 900
Feldspatic 68.900 0.28 69
ceramic
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Contact conditions

The area between cortical and medullar bone; bone and implant;
and abutments and crowns were considered bonded.

The contacting faces between the implant and abutment were
considered as frictional contact (0.78 friction coefficient?).

To define the tensile stress involved, preload or tensile stress (ot)
needed to be calculated. Among different forms of calculations, the

Falkner model was used in this study (Equationl).

T
F= e — (O]
p  utrt
[E+ms5+un.rn]

Tensile stress values were 219.3 N for M1 model and 360 N for

M2 model.

Mesh discretization

The mesh was generated using the 187 SOLID-type elements,
which are 10-node tetrahedral elements, more adequate for irregular
forms®.

Table 3 presents number of nodes and elements for each
experimental model.
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Table 3 — Number of nodes and elements for each experimental
model.

M1 M2

Nodes Elements Nodes Elements
Total 123218 72983 117197 68440

Boundary and loading conditions

The supports, defined as fixed (no displacement), were localized
in the medial and distal areas of the bone models.

“Bolt Pretension” condition was applied to the model. Values of
tensile stress (ot) or preload obtained earlier were added to the model.
Another step was applying an off-axis loading force of 250 N at 15 ° to
the implant long axis.

To obtain the results, two steps were defined for the analysis:

* 1 s =Preload

* 2 s = Preload + Occlusal force

After finishing the models settings, solutions modes were
configured.

The obtained results were reported as von Mises equivalent stress
values at four main regions:

e RI1- Abutment retaining screw

e R2 - Abutment neck
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e R3 — Bone cervical area

e R4 — Implant neck.

RESULTS

Maximum stress magnitudes obtained in the present study (in

terms of von Mises equivalent stress - EQV stress) are shown in Tables 4

and 5.
Table 4 — Maximum stress values for experimental models M1
Ml R1 R2 R3 R4
Preload (MPa) 460.51 2044 X 140

Preload + Occlusal force (MPa)
1477.55 760 70-80 512

Table 5 — Maximum stress values for experimental models M2
M2 R1 R2 R3 R4

Preload (MPa) 574.55 X X 150
Preload + Occlusal force (MPa)

450 1091 70-80 1000

Regarding the stress in abutments and implants, the distribution of

stresses at the interfaces for both models (M1 and M2) can be observed

in Figures 1A and 1B.
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0,049014 Min

Figure 1A - Von Mises stresses results showing the point of
maximum stress for M1.
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Figure 1B - Von Mises stresses results showing the point of

maximum stress for M2

For the implant models, the highest stress levels were observed in
the model assembled with trespassing screw (M2), in the internal neck
region (R4), in the direction of the applied force, characterizing a

compressive strength. The highest stress values at the region ranged
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from 500 to 710 MPa, exceeding the values of yield stress (oy) of the Ti
G4 (626 MPa). Small areas presented stress above the proportionality
limit, however no value exceed the rupture strength o, for the Ti G4 (737

MPa).

For the M1 model, the same region presented stress concentration
from 300 to 500 MPa. Values found for M1 were lower than the yield
stress oy of the Ti G4 (626 MPa), generating, consequently, no

permanent deformation areas.

The first series of the abutment screw grooves (R1) were the area
presenting the highest stress concentration of the M1 model. Maximum
stress value (1475 MPa, far above the o) (Figure 2), which corresponds
to the region opposed to the direction of the occlusal force application. A
possible explanation for the stress values above the 6, presented by this
model is the applied preload or higher tensile stress o,. Another factor
could be related to the model geometry, where specific points can have

higher values because the construction and assembly method.
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0,049014 Min

Figure 2 — Maximum stress found at R1 (Abutment retaining
screw), 2s, for the M1 model.

The abutment retaining screw in the trespassing screw version
had a more stable behavior. The geometry provided a more uniform flow
of stresses through the connection. In addition, the lower o, for preload
application decreased the stress values at the first grooves of the
abutment retaining screw (120 to 450 MPa), shown in Figure 3. In the

upper section of the screw or the abutment retaining screw head, stress

varied from 300 to 555 MPa in the direction of the applied load,
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combining a safety factor with no negative influence from the preload

application.

600,01
1 480,01
1 360,02
4 240,02
120,03
0,029494 Min

0,000
-

Figure 3 — Abutment retaining grooves (M2), presenting the
stress concentration values lower than the o,.

Stress concentrations values at R2 of M1 model (1s time) range
between 200 and 250 MPa along the extension of the connection. When
occlusal loads were applied, the values reached 760 MPa in the direction
of the applied force (Figure 4), maintaining a safety factor. For M2

(Figure 5), the R2 structure walls are thinner, and, consequently, presents
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the maximum stress values of M2 model. In the direction of the applied
load, the stress magnitude was 1091 MPa. However, analyzing the
opposite side (tensile forces side) the stress values ranged between 155

and 405 MPa, which are below the proportional limit of the material.

0,049014 Min

aann

Figure 4 — Abutment neck (R2) stress values for the M1
model. Left side — direction of applied force; Right side — opposite
side of applied force.
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120,03
0,029494 Min

Figure 5 — Maximum stress concentration for the M2 model -
compressive forces.

Regarding the preload application results, no values above the
materials yield stress were observed for both models. Figures 6A and 6B

show the global stress distribution after preloading.
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Figure 6A — Preloading effect on M1 model.

Figure 6B — Preloading effect on M2 model.
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When the parts of both models were analyzed separately, the
beginning of the abutment retaining screw was observed to be the region
of higher concentration of stresses during preloading. For both models,
the highest stress values, which were lower than the values required for
permanent deformation, were concentrated at the deepest portion of the
grooves. In addition, the first grooves support most part of the efforts. At
the screw body, the highest stress value found was 140 MPa for both

models.

In this study, maximum strain values vary from 15 to 105 pm for

M1 and M2 experimental models (Figures 7A and 7B).

004
0,015
0013127

0,010249 Max

1,0075086
0,0056357
1,0037620
0,00189
1,7101e-5 Min

Figure 7A -- EQV strain for the M1 model.
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0,015
0,013125
0,010579 Max

0,0075003
0,0056254
0,0037504
0,0018755
5,6097e-7 Min

Figure 7B -- EQV strain for the M2 model. Note the higher
strain for this model, however average values are similar to M1

model.

DISCUSSION

In general, M1 model showed higher stress values at the region of

the first grooves of abutment retaining screw. Despite small areas of

deformation, the stress distribution of the implant—abutment-prosthesis-

adjacent bone assembly was more uniform. The values above the yield

stress, concentrated at the grooves of the retaining screw retainer, are

associated with higher preload value.

M2 model presented the lowest stress values showing a

mechanical behavior with lower values above the proportionality limit.
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However, the tapered neck region presented a stress concentration above
the rupture limit with large areas of permanent deformation. The applied
preload is sufficient to maintain the abutment in position and the friction
is responsible for the connection security, allowing free displacement

conditions through the retaining screw and the implant neck.

The biomechanical performance of the assembly implant -
abutment - prosthesis - adjacent bone at the function environment is
much differentiated, and depends on the prosthetic connection chosen by
the dentist. The Morse taper connections reduced mechanical
problems'?, such as loosening and loss of the screw, because of a

frictional resistance, making these connections safer.

The slope of the inner cone promotes a more uniform dissipation
of stress at the assembly implant - abutment - prosthesis - adjacent
bone'*. This safer connection is a result of the high pressure between the
homologous conical walls of the abutment and the implant, and the

resulting frictional resistance”.

In addition to the mechanical safety, the biological safety of this
connection is of great importance. Any vertical connection mismatch
and thinner prosthetics structure walls can generate high stress

concentration areas ! 5.
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The universal abutment model with trespassing screw showed
similar behavior to the thinner component structure walls, which
promoted high stress concentrations with stress values above the yield

strength oy, as described in the previously mentioned study.

Based on Falckner" method, the materials friction coefficient is
inversely proportional to the preload generated. This shows the
importance of applying the correct torque to the trespassing screw,
following the manufacturer's instructions.

The most reliable analysis of bone behavior is based on
equivalent von Mises strain values or EQV strain, representing the
displacement behavior of the model. A displacement greater than 150
um is harmful for the bone: could induce fibrous encapsulation or loss of
osseointegration'® 7. Conversely, a displacement between 15 and 105
pm have a positive influence on osseointegration'®, stimulating the
deposition of a bone with better mechanical qualities. The highest strain
values for both models did not exceed 105 um, demonstrating that both
regions have a similar behavior independently of the type of retaining
screw of the abutment Morse connection, even though the solid universal
post can distribute smoothly the stress generate by the occlusal force

through the connection and the marginal bone.
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CONCLUSIONS

The behavior obtained in Model 1, solid version of universal post,
showed that the connection is safer and more effective to dissipate stress,
the two models behavior were very similar at the opposite side load of
load application, the Model 2, with trespassing screw, showed higher

values of EQV stress in the neck of the post.

The preload application in the Model 1 increases values EQV
stress in the region of retainer screw when the non axial load was
applied, in the Model 2 the preload application showed higher EQV

stress than when the non axial load was applied.

The EQV strain values for bone showed a displacement varying

from 15 to 105 um characterizing beneficial behavior to bone tissue.
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Table 1 — Description of the study models

Bone Implant Connection Abutment Prostheses
Area Dimensions
Morse taper Solid
M1 Mandible 3.75x7mm  11,5° Universal  Metal-
1* Molar Post ceramic
Universal
M2 Mandible 3.75x7mm  Morse taper post with Metal-
1* Molar 11,5° screw ceramic

Table 2 — Materials mechanical properties values.

Elastic modulus Poisson’s ratio Yield point

(€) MPa (v) (oy) MPa
Cortical 14.000 0.30 60-70
bone
Medular 1.000 0.30 -
bone
TiG4 105.000 0.34 626
Ti6Al4V 110.000 0.34 960
Cr-Co 218.000 0.33 900
Feldspatic 68.900 0.28 69
ceramic

Table 3 — Number of nodes and elements for each experimental
model.

M1 M2

Nodes Elements Nodes Elements
Total 123218 72983 117197 68440
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Table 4 — Maximum stress values for experimental models M1

Ml R1 R2 R3 R4
Preload (MPa) 460.51 204.4 X 140

Preload + Occlusal force (MPa)
1477.55 760 70-80 512

Table 5 — Maximum stress values for experimental models M2

M2 R1 R2 R3 R4
Preload (MPa) 574.55 X X 150

Preload + Occlusal force (MPa)
450 1091 70-80 1000
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LEGENDS

Figure 1A - Von Mises stresses results showing the point of maximum

stress for M1.

Figure 1B - Von Mises stresses results showing the point of maximum

stress for M2

Figure 2 — Maximum stress found at R1 (Abutment retaining screw), 2s,
for the M1 model.

Figure 3 — Abutment retaining grooves (M2), presenting the stress
concentration values lower than the o,.

Figure 4 — Abutment neck (R2) stress values for the M1 model. Left side
— direction of applied force; Right side — opposite side of applied force.
Figure 5 — Maximum stress concentration for the M2 model —
compressive forces.

Figure 6A — Preloading effect on M1 model.
Figure 6B — Preloading effect on M2 model.
Figure 7A -- EQV strain for the M1 model.

Figure 7B -- EQV strain for the M2 model. Note the higher strain for

this model, however average values are similar to M1 model.
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