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RESUMO

Em proteses sobre implantes, o recobrimento oclusal com materiais pouco rigidos
como os acrilicos, € por vezes utilizado por supostamente reduzir a carga transmitida
ao 0sso, entretanto ndo existe um consenso na literatura sobre a sua efetividade. O
objetivo deste trabalho foi comparar, por analise fotoelastica e dinamica, a
transmissao de forcas apds a agao de cargas sobre préteses unitarias sobre
implantes em fungcado dos materiais protéticos.

Confeccionou-se um modelo em resina fotoelastica com anatomia semelhante a
regido de pré-molares inferiores, contendo um implante de hexagono interno de 3,75
x 11,5 mm. Foram elaboradas trés tipos de proteses em materiais com rigidez
decrescente: 1- Metalica (alta rigidez); 2- Resina composta (rigidez moderada), 3-
Com um disco de EVA interposto com h=2,5 mm (baixa rigidez). Por meio de um
polariscépio circular, observou-se qualitativamente a tensdo gerada no modelo
durante a aplicagao de forgas axiais de 100 N, em regime compressivo, sobre cada
tipo de protese. Para a analise dindmica, realizou-se um modelamento fisico de cada
um dos trés sistemas implante-prétese com modelos de Voigt. A partir dai, uma
representacdo matematica dos sistemas foi deduzida e resolvida, levando em
consideragao as propriedades mecanicas dos diferentes materiais testados, como o

modulo de elasticidade (E), o coeficiente elastico (k) e a constante de amortecimento



(c). Para representar uma carga mastigatoria fisioldgica, foi aplicado um pulso de
forga senoidal com duragao de 0,25 s e intensidade maxima de 100 N, segundo a
expressdo f(t)=50—50.cos(87).

Observou-se na analise fotoelastica que apds a aplicagdo de 100N, surgiram
tensdes na regido apical e na cervical dos implantes, com intensidade e localizag&o
similares entre os trés tipos de protese. A analise dinamica mostrou que a forga de
100N aplicada na prétese é totalmente transmitida ao implante instantaneamente.
Os resultados das analises concordam entre si e mostram que nao € possivel
amortecer as for¢gas mastigatorias por meio dos materiais oclusais.

Palavras-Chave: Implantes osseointegrados — Prétese dentaria — Analise dindmica—
Fotoelasticidade — Biomecanica — materiais oclusais — protese
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ABSTRACT

Less rigid oclusal materials such as acrylic resins are often used in prosthesis over
implants because they are supposed to diminish the loads transferred to the bone;
however there is no scientific evidence to support this theory.

The objective of this work was to compare by photoelastic and dynamic analysis the
load transfer after oclusal loads over single prosthesis over implants, varying the
oclusal materials.

A photoelastic model was created, with an anatomy similar to an inferior premolar
region. An internal hexagon implant (3,75 x 11,5 mm) was put in this model. Three
different types of prosthesis were constructed with decrescent stiffness: 1- Metallic
(higher stiffness); 2- Composite resin (moderate stiffness); 3- With an EVA disc
interposed (fewer stiffness). By means of a circular polariscope, the stress generated
in the model with a compressive axial load of 100 N, was observed for each
prosthesis. For the dynamic analysis, a physical modeling of each implant-prosthesis
was carried out with Voigt models. After that, a mathematical representation of the
systems was deduced and solved, taking into account the mechanic properties of the
different materials, like the elastic modulus (E), the elastic coefficient (k) and the

damping constant (c). To represent a physiologic masticatory load, a senoidal force



was applied, during 0,25 s and maximum load of 100 N, by the expression
£(z)=50—-50.cos(87).

With the photoelastic analysis, it was observed that stresses were generated at the
apical and cervical regions of implants, with similar intensity and patterns between
the three types of prosthesis. The dynamic analysis, showed that the loads applied
over the prosthesis are transferred to the implant instantaneously. The results of both
anaylis are in agreement that it is not possible to damp masticatory loads by means

of occlusal materials.

Keywords: Osseointegrated implants — Dental Phrostesis — dynamic anaylsis —
photoelasticity — biomechanics — occlusal materials — prosthesis
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1 INTRODUGAO

ApoOs a instalagao cirurgica de um implante de titanio enddsseo, inicia-se um
processo de reparagao que pode levar a uma unido biologica entre o metal e 0 0sso,
por meio de um fendbmeno denominado osseointegragao, descrito pela primeira vez
por Branemark et al. (1969). Uma vez alcangada a osseointegracao, acredita-se que
nem O 0ssoO, nem o implante deveriam ser mecanicamente sobrecarregados, pois
podem haver perdas 6sseas ou fraturas nos componentes.

O comportamento biomecanico de implantes osseointegrados difere daquele
de dentes naturais, pois por serem mais rigidos e nao possuirem ligamento
periodontal, acabam transmitindo maiores cargas ao osso adjacente (BIDEZ;
MISCH, 1992), entretanto, ndo € possivel quantificar a intensidade de for¢ca que
pode levar a uma sobrecarga, pois a capacidade 6ssea individual de suportar forgas
apresenta uma grande variabilidade.

Por outro lado, o efeito prejudicial de sobrecargas oclusais é conhecido, pois
pode causar perdas Osseas cervicais (BRUNSKI, 1999), fratura de implantes e
soltura de componentes (BIDEZ; MISCH, 1992).

Dessa forma, alternativas para minimizar as forgcas transmitidas por
implantes vém sendo estudadas, entre elas, variacdes na disposicdo dos implantes,
na sua forma e tamanho, na forma das préteses, nos requisitos oclusais, nos
componentes protéticos e nos materiais das proteses sobre implantes (SKALAK,
1983; PAPAVASILIOU et al., 1996; BRUNSKI, 1999; SPIEKERMANN, 2001).

Postulou-se na literatura que a biomecanica dos implantes seria

aperfeicoada se houvesse uma mobilidade semelhante a permitida pelo ligamento
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periodontal (RICHTER, 1989; AKPINAR; ANIL; PARNAS, 2000), ja que o dente se
desloca com um comportamento viscoelastico nao linear, devido a presenca do
ligamento periodontal (YOSHIDA et al., 2001) enquanto que o deslocamento do
implante ocorre as custas da deformacdo 6ssea e do préprio material no qual o
implante foi confeccionado, com um comportamento linear e elastico.

Foram feitas tentativas nesse sentido com a utilizacdo de materiais com
baixa rigidez entre os componentes protéticos e como revestimento oclusal (GAGGL,;
SCHULTES, 2001). Kirsch (1983) propds a utilizagdo de um sistema de implantes
contendo um componente intermediario plastico, que imitaria as propriedades do
ligamento periodontal. Algumas pesquisas que estudaram esse sistema nao foram
capazes de demonstrar beneficios na sua utilizagdo (MCGLUMPHY; CAMPAGNI;
PETERSON, 1989; VAN ROSSEN et al., 1990).

Foi proposto por Skalak (1983) que a utilizagdo de proteses em resina
contribuiria para dissipar parte significativa das forgas de impacto da mastigagao,
devido a baixa rigidez do material. Anusavice (1998) afirma também que a resina
acrilica age como um sélido borrachéide apresentando um comportamento resiliente,
ou seja, com capacidade de absorver impacto e parte da energia quando recebe
tensbes aquém do que seu limite de proporcionalidade, sendo que 0 mesmo nao
ocorre para uma porcelana que é rigida.

Baseado nesses conceitos, o emprego de superficies oclusais em resina
vem sendo preconizado em protocolos clinicos de implantodontia, como o de
carregamento progressivo do osso (MISCH, 1993). Entretanto, a literatura ndo é
definitiva na comprovagao dos beneficios de resinas como recobrimento oclusal de
préteses sobre implantes (SENDYK, 1998; INAN; KESIN, 1999). O hiato existente

entre as teorias classicas a respeito dos materiais protéticos e os achados



26

experimentais, da margem a questionamentos sobre as reais implicacoes
biomecanicas dos procedimentos clinicos atuais.

A andlise fotoelastica tem sido amplamente utilizada em odontologia para
estudar a distribuicdo de tensdes ao redor de dentes naturais pilares de préteses
parciais removiveis e de proteses parciais fixas (DEINES et al., 1993; UEDA et al.,
2004); ou ao redor de implantes osseointegrados sob sobredentaduras; (FEDERICK;
CAPUTO, 1996). O modelo fotoelastico € uma massa plastica homogénea diferente
do o0sso humano que é constituido de osso cortical e 0sso esponjoso. Sendo assim,
a magnitude do stress do osso real pode ser diferente do modelo fotoelastico,
contudo a localizagdo e padrao geral de stress sdo semelhantes. Esta técnica
propicia uma visdo bidimensional, dando informagao relativa da magnitude e
concentragao de stress (INAN; KESIN, 1999).

A dindmica lida com o movimento dos corpos sob a agao das forcas
(CREDE, 1972). Seus principios estdo fundamentados em dois pré-requisitos. O
corpo deve ter grande massa e ser movimentado em alta velocidade. Além disso,
pela aplicagao da for¢ca por um periodo curto de tempo, sao produzidas aceleracdes
consideraveis e também deformacdes nos corpos. Ndo existe um consenso na
literatura se o carregamento exercido pela mastigacdo sobre os dentes apresentar
natureza dindmica ou estatica. Spiekerman (2001) e Davis, Rimrott e Zarb (1988)
acreditam que existem forgas estaticas, pois a velocidade de fechamento da boca no
momento do toque entre os dentes € muito reduzida para caracterizar um impacto.
Skalak (1983), entretanto, afirma que ha for¢cas dindmicas envolvidas, pois acredita

que o encontro dos dentes representa um impacto.
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2 REVISAO DA LITERATURA

Dada a abrangéncia dos tépicos relacionados a este estudo, optou-se dividir
a revisao da literatura em 10 capitulos, sendo eles: 1- avaliagdo dos materiais
oclusais utilizados em préteses em proteses sobre implantes; 2- Utilizagdo de
barreiras em materiais com baixa rigidez sobre implantes; 3- Carga Progressiva; 4-
Biomecanica em implantes; 5- Biomecanica do Ligamento Periodontal; 6- Dinamica
da oclusdao e movimentos mastigatérios; 7- Materiais utilizados no estudo; 8-
Polarizacao da luz e Fotoelasticidade; 9- Propriedades mecéanicas dos materiais; 10-

Metodologia de analise dinamica.

2.1 Avaliagao dos materiais oclusais utilizados em préteses sobre implantes

Bassit, Lindstrom e Rangert (2002) utilizaram extensémetros para medir a
forca transferida a um implante apds a aplicagdo de um choque in vivo e in vitro,
sobre coroas em dois tipos de materiais para revestimento oclusal como resina e
porcelana. Houve uma diferenga entre o tempo de transmissao da forga nos modelos
in vivo e in vitro, com intervalos até a forca maxima de 0,1 s e 3x 10° s
respectivamente. A diferengca se deve provavelmente a resiliéncia do dente
antagonista, do osso alveolar e pela agcdo muscular. Observaram que os diferentes
materiais oclusais ndo levaram a diferengas nos resultados entre os pacientes.
Afirmaram que a diferenga entre a resiliéncia da resina acrilica e da ceramica n&o

seria suficiente para causar uma modificagao clinica significante na transmisséo de
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forcas por proteses. Sugere-se ainda a criagdo de um modelo in vitro com menor
resiliéncia para demonstrar esse fenbmeno. Dessa forma, os autores afirmaram que
o material oclusal ndo € um fator que interfere sobre a transmissdo de forgas aos
implantes.

Ciftci e Canay (2001) avaliaram pelo método dos elementos finitos a
distribuicao de tensdes em sobreestruturas sobre implantes induzidas com diferentes
materiais de revestimento oclusal. Foram utilizados uma porcelana, uma resina
acrilica, uma resina composta com microparticulas e um cerdbmero. As maiores
tensdes foram verificadas nos modelos com menor médulo de elasticidade,
provavelmente devido ao fato de que os materiais de revestimento tiveram que
absorver a maior parte da deformacao e deslocamento. As tensbes permaneceram
concentradas na regido marginal da prétese. O maior deslocamento ocorreu com a
resina acrilica, o que gerou também regibes com maiores tensdes nas
sobreestruturas.

Ciftci e Canay (2000) investigaram os efeitos de varios materiais na
fabricacdo de proéteses fixas sobre implantes pelo método dos elementos finitos. Os
materiais estudados foram uma porcelana, uma liga de ouro, uma resina composta,
uma resina composta reforcada e uma resina acrilica. As proteses foram carregadas
com uma forca estatica de 500 N. As tensdes se concentraram na cortical ao redor
da cervical dos implantes, principalmente pelo lado lingual. A porcelana e a liga de
ouro produziram as maiores tensdes. As tensdes geradas pela resina acrilica e pela
resina composta reforcada foram 25 % e 15 % menores, respectivamente, do que
para a porcelana e o ouro.

Duyck et al. (2000) investigaram a influéncia dos materiais protéticos na

carga de implantes invivo por meio de extensbmetros. Proteses em metal e em



29

resina acrilica foram instaladas nos pacientes, sendo submetidas a cargas
controladas de 50 N em diversas posi¢gdes ao longo da superficie oclusal, e durante
a mordida em maxima intercuspidagdo. Os resultados mostraram uma melhor
distribuicao de momentos nas proteses metalicas em comparacdo com as acrilicas.
Nenhuma alteragao nas cargas foi verificada.

Mericske-Stern et al. (2000) realizaram medidas invivo das forgas
transmitidas por uma proétese fixa com oclusais em ceramica, e uma overdenture,
totalmente em resina, retida sobre 5 implantes. Como metodologia utilizou
transdutores piezoelétricos que permitiram registros de forca em 3 dimensdes.
Verificaram que os padrdes mastigatérios foram similares e que a transmissao de
forcas para os implantes foi semelhante para ambos os tipos de préteses.

Soumeire e Dejou (1999) verificaram a capacidade de uma resina composta,
de uma liga de ouro e uma ceramica absorverem tensées quando aplicados sobre
uma protese sobre implante. Os autores mediram a amplitude maxima da forca
transmitida e o tempo para atingir o pico de forga, apds a aplicagdo de uma carga de
impacto de 100 N. A liga de ouro transmitiu a maior forga no menor tempo. A resina
composta ndo reduziu a amplitude da forca de impacto quando comparada a
ceramica. Entretanto, o tempo para o pico de forga foi mais longo para a resina do
que para a ceramica.

Inan e Kesin (1999) avaliaram os efeitos dos materiais utilizados nas
superficies oclusais na distribuicdo de tensdes por préteses sobre implantes. Foi
utilizado um modelo mandibular fotoelastico no qual foram inseridos dois implantes.
As superestruturas foram confeccionadas em Ni-Cr e revestidas por cinco materiais
diferentes: acrilico, porcelana, duas resinas compostas fotoativadas e a propria liga

de Ni-Cr. Houve aplicagdo de cargas verticais e obliquas que induziram diferentes
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resultados. A maior concentracdo de stress foi verificada com a protese em
porcelana, seguida pela em acrilico. As resinas compostas apresentaram
comportamento equivalente, enquanto que o menor stress foi verificado com a
protese em Ni-Cr. Os autores concluem que as proteses sobre implantes deveriam
ser construidas com as oclusais metalicas ou em resina composta fotoativada.

Stegaroiu et al. (1998) avaliaram os efeitos dos materiais protéticos na
distribuicao de tensdes no 0sso, nos implantes e componentes protéticos quando
uma liga de ouro, porcelana ou resina acrilica é utilizada em préteses sobre
implantes de 3 elementos, sem a utilizacdo de supraestrutura metalica. Pelo ensaio
em elementos finitos verificou-se que na maioria dos componentes estudados, as
tensdes no modelo com resina acrilica foram similares ou maiores do que para os
outros dois materiais, existindo uma maior concentracdo de tensdes na regiao entre
o implante e o abutment. Os autores concluem que a capacidade de amortecimento
de cargas pelas resinas acrilicas ndo pdéde ser demonstrada.

Sendyk (1998) realizou um estudo em elementos finitos no qual verificou que
nao ha diferengcas na magnitude da transferéncia de tensbes ao osso, quando
comparados porcelana e resina como materiais de cobertura oclusal.

Sertgoz (1997) realizou um estudo por elementos finitos, do efeito dos
materiais da supra-estrutura na distribuicao de stress em uma protese fixa sobre seis
implantes. Utilizou como variaveis trés materiais oclusais: resina, resina composta e
porcelana; e quatro materiais para a supra-estrutura: ouro, prata-paladio, cobalto-
cromo e titanio. Observou apds a aplicacdo de 172 N que a utilizagdo de supra-
estruturas com moédulos de elasticidade mais baixos ndo levou a diferencas

substanciais no padrdo de tensdes e concentrou as tensdes nos parafusos das
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préoteses. Afirma que o uso da resina acrilica como material absorvedor de tensoes,
conforme postulado por Skalak (1983), néo deve ser valido.

Papavasiliou et al. (1996) estudaram, pelo método dos elementos finitos, a
possibilidade de as cargas oclusais causarem microfraturas no osso. Introduziram
fatores de variacdo, como diferentes tipos de mandibulas, materiais de revestimento
oclusal, a auséncia de osso cortical, diferentes elementos intramodveis, direcdo de
carregamento e niveis de carregamento. Nao foram verificadas diferengas entre os
materiais oclusais, e a auséncia de osso cortical aumentou as tensdes da interface.
O uso de elementos intraméveis diminuiu as tensdes. As tensdes aumentam nas
menores mandibulas. As cargas obliquas aumentaram as tensbes em 15 vezes.
Concluiram que as condigbes que favorecem as microfraturas sdo as cargas
obliquas, altas magnitudes de tensdes oclusais e a auséncia de osso cortical.

Cibirka et al. (1992) compararam a transmissédo de forgas ao osso humano
de cadaver por superficies oclusais de proteses em ouro, porcelana e resina em
proteses sobre implantes unitarias. Foram instalados 3 extensores no implante
posicionado na mandibula do cadaver, sendo que a forga foi aplicada por uma
maquina de ensaios universais. Nao foram encontradas diferengas na absorcao de
forcas entre os materiais testados.

Hobkirk e Psarros (1992) mediram as forgas mastigatérias em individuos
portadores de proéteses parciais fixas sobre implantes. Os pacientes realizaram ciclos
de mastigacdo com uma prétese com dentes em porcelana e em seguida outra com
dentes em resina. Foram utilizados diferentes alimentos como cenoura, pao e nozes.
Nao foram encontradas diferencas nas forgcas mastigatorias, nem no padrdo de

mastigacao, em fungéo do material oclusal.
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Naert et al. (1992) acompanharam 146 pacientes nos quais foram instalados
509 implantes dentérios, sendo que 217 proéteses fixas parciais foram planejadas.
Houve 3,9 e 14 % de perdas de implantes para a maxila e mandibula
respectivamente. O uso de porcelana ou de resina como revestimento oclusal nao
influenciou a perda 6ssea marginal ao redor dos implantes. Houve dificuldades
técnicas de acordo com os materiais utilizados, sendo que a fratura da resina oclusal
foi comum, ocorrendo em 20 % dos pacientes. O uso de porcelanas dentarias
prejudica a passividade de adaptacédo das préteses. Os autores afirmam que o uso
de porcelana como revestimento oclusal € recomendado por permitir uma maior
longevidade, estética e menores complicagdes clinicas.

Gracis et al. (1991) analisaram o efeito de amortecimento de cinco materiais
restauradores utilizados em proteses sobre implantes, quando submetidos a forgas
de impacto. Esses materiais foram utilizados em préteses sobre um implante
unitario, sendo eles liga de ouro, liga nobre para metaloceramica, porcelana, resina
fotoativada, resina polimerizada por calor e pressao. Os autores verificaram que as
duas resinas reduziram as for¢gas de impacto em 50% quando comparadas as
porcelana ou as ligas.

Davis, Rimrott e Zarb (1988) verificaram pelo método de elementos finitos,
que a resina acrilica é benéfica por reduzir as tensdes em situagdes de impacto, que
podem ocorrer quando o paciente oclui sobre um corpo estranho inadvertidamente,
ou em decorréncia de um trauma mecanico. A resina absorve parte do impacto
aplicado e apresenta maior deslocamento. Foram utilizados os seguintes
parametros: velocidade de 133 mm/s (no ensaio de impacto), peso de 20 Kg. Os
autores também verificaram que a porcelana foi superior sob cargas estaticas, pois

reduziu as tensodes na estrutura e nos implantes. Os efeitos do amortecimento dentro
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dos materiais ndo foram levados em consideragao para calcular os resultados de
impacto. Os efeitos de impacto entre duas estruturas depende da velocidade, da
massa € do modulo de elasticidade das estruturas. Afirmam que um impacto a
velocidade de 133 mm/s é considerado muito lento para calculos de engenharia,
porém esta préximo da média populacional.

Skalak (1983) afirma que em préteses sobre implantes, a distribuicdo de
cargas depende da rigidez dos varios componentes envolvidos, da sua geometria e
do seu arranjo. Uma analise completa desse sistema mecanico deveria levar em
consideragdao ndo s6 as equacbes de mecanica estatica, mas também as
deformacdes da protese e do tecido 6sseo sob torcdo e dobramento. Entretanto,
analises com suposicdes simplificadas irdo ser uteis para realizar simulacdes
biomecanicas. Grandes cargas de impacto podem ser geradas durante a
mastigacao, se um objeto for inadvertidamente encontrado. O autor afirma que uma
prétese totalmente metélica funciona como um corpo unico e rigido, e ira promover a
transmissao de uma grande forga, em um periodo longo de tempo. Entretanto, se
existir um revestimento plastico na superficie oclusal de um dente, haveria um
aumento no tempo de transmissao de uma forca aplicada, com reducado de seu pico
(Figura 2.1). Esse fenbmeno de absor¢cdo de impactos seria causado pelo menor
modulo de elasticidade, e, consequentemente, menor rigidez das resinas. O autor
afirma ser essencial que nem os implantes ou 0 0sso sejam sobrecarregados além
da sua capacidade de fadiga em longo prazo.

O sistema Branemark (Nobelpharma USA, Chicago, Ill) inicialmente
preconizou que as faces oclusais das proteses sobre implantes deveriam ser em

resina. O principal suporte para esse conceito seria que as superficies oclusais em



34

acrilico amorteceriam as forcas de mastigacdo, o que levaria a uma carga

relativamente fisiolégica da interface osso-implante (ADELL et al., 1981).

B Tit@nio

Resina

Figura 2.1 — Comportamento da forga pelo tempo, de acordo com o material oclusal, segundo Skalak
(1983)

2.2 Utilizacao de barreiras em materiais com baixa rigidez sobre implantes

Carvalho, Vaz e Simbées (2003) realizaram uma investigagdo sobre as
tensdes geradas por cargas de impacto sobre implantes em uma mandibula
cadavérica. Foi utilizado um sistema de implantes ndo convencional, no qual
posicionou uma barreira de elastdbmero na oclusal do dente. Os autores concluem
que a utilizacdo da barreira de elastomero seria benéfica, pois se verificou que no

sistema de implante ndo convencional houve a diminui¢ao dos picos de forca.
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Carvalho et al. (2002) realizaram um estudo por elementos finitos para
comparar um sistema de implante dentario, no qual foi interposto um elastémero na
interface do dente com o implante, com um sistema convencional. A colocacao
desse material teve como objetivo atenuar a intensidade das tensdes que sao
transferidas para o tecido 6sseo circundante. Verificou-se que a camada de
elastdbmero gerou padrdes de distribuicdo de tensdes semelhantes para ambas as
situagdes, porém causou a atenuagao das tensdes transmitidas ao osso em algumas
regides do implante.

Gaggl e Schultes (2001) apresentaram um modelo de implante contendo
anéis de silicone que ficam presos dentro da cabecga do implante pela instalagao de
um parafuso de fixagdo. Segundo os autores, o implante apresentou flexibilidade
similar aos dentes humanos e deveria evitar danos periimplantares causados por
forcas de stress.

Akpinar, Anil e Parnas (2000) realizaram um estudo em elementos finitos
para verificar as tensdes formadas ao redor de um implante e um dente natural
antagonista sob fungdo. Observaram uma menor intensidade de stress no implante
que continha um pilar intramovel. Porém o antagonista apresentou maior stress.

Sheets e Earthman (1993) afirmam que as forgas mastigatorias aplicadas a
uma protese geram uma onda de tensdes que se propagam no corpo. Essa energia
€ atenuada enquanto ela se propaga por uma pequena distancia em um material de
baixa rigidez. Entretanto, as ondas se propagam rapidamente em materiais mais
rigidos, antes que ocorra alguma absorgao de energia. Dessa forma, a aplicagao de
um material com alta absor¢do de energia em uma prétese sobre implante unido a
um dente natural poderia evitar a intrusdo do dente natural que é observada em

alguns casos. Utilizaram o encurtamento do pilar do implante para criar uma camada
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mais espessa de cimento na unido dente-implante, na tentativa de promover uma
estrutura que amortecesse as cargas sobre o sistema.

Van Rossen et al. (1990) analisaram a distribuicdo de tensdes no 0sso ao
redor do implante com e sem elementos de polioximetileno absorvedores de tensdes
em implantes unitarios e implantes unidos a dentes naturais. Por meio de analise de
elementos finitos variou-se 0 médulo de elasticidade de um componente interno
entre 0,15 GPa, imitando uma estrutura com comportamento resiliente, e 110 GPa,
imitando uma estrutura de titdnio. Quando uma carga de 500 N foi aplicada sobre o
implante unitario, os resultados encontrados mostraram que a distribuicdo de
tensdes ao redor do implante com o componente menos rigido € semelhante a que
ocorre quando existe um componente interno metalico. Quando foi simulada a unido
entre dente e implante por meio de uma protese parcial fixa, as maiores tensdes
foram encontradas na regiao do pescogo do implante ao lado do péntico. Entretanto
quando se utilizou o componente resiliente, as tensbes geradas foram mais
homogéneas e com menores picos.

McGlumphy, Campagni e Peterson (1989) estudaram a transmissdo de
tensdes no osso quando aplicado um deslocamento de 1 mm em extensdes tipo
cantilever em implantes (IMZ) e Screw-Vent, com e sem elementos resilientes de
polioximetileno, por meio de analise fotoelastica. Concluiram que a instalagao de um
componente interno resiliente ndo alterou o padrao de tensdes geradas. Verificaram
ainda que uma mesma forca de 5 |b foi necessaria para deslocar o cantilever nas
duas situacoes.

Richter, Orschall e Jovanovic (1990) verificaram se a biomecéanica da uniao

entre dente e implante poderia ser beneficiada pela incorporacdo de um elemento
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com menor rigidez. Observaram uma reducédo de 20 vezes nas tensdes no modelo
com esse elemento sob cargas axiais.

Richter (1989) afirmou que existe a necessidade de romper for¢as aplicadas
aos implantes por meio de elementos integrados de absor¢cdo de impactos para
evitar a sobrecarga e acumulo de tensdes nos implantes osseointegrados. Afirma
que a rigidez de um implante é da ordem de 10.000 N/mm, sendo, portanto entre 10
e 100 vezes menor que a de dentes. O autor realiza varias simulacdes
biomecanicas, obtendo conclusées como: em uma denticido natural, os dentes se
intruem até 30 micrébmetros, quando os dentes se contactam com uma transmissao
de 5 N aproximadamente. Em um caso contendo um dente natural se opondo a um
implante, o maxilar precisa exercer uma forca de 16 N para deslocar o implante
pelos mesmos 30 micrometros. Isto significa que os implantes sédo sujeitos a forgas
muito maiores do que a denticao natural, e que provavelmente o dente antagonista
provavelmente compensaria o0 menor de deslocamento existente no implante. O
autor enumera algumas possibilidades de diminuir a forga sobre os implantes: 1 - a
eliminacao dos contatos oclusais, 0 que deveria promover um espagamento de ao
minimo 10 micrometros entre o implante e o dente antagonista. Essa situagao
promoveria uma reducdo parcial das cargas transmitidas e nao modificaria o
conceito do implante; 2 - a integragdo de um coxim, que agiria como uma mola e
modificaria a biomecanica do implante de modo a se assemelhar a fase secundaria
(elastica) do deslocamento de um dente; 3 - a integracdo de um elemento que
apresente uma deformacdo em duas fases, conforme ocorre em um dente natural
(fases viscoelastica e elastica). Entre as trés situagdes a mais favoravel ocorreria na

ultima.
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Horshaw e Brunski (1988) estudaram a rigidez de quatro sistemas de
implantes, Driskell Bioengineering, Branemark, Flexiroot e IMZ, sendo que os dois
ultimos continham elementos intraméveis. Aplicou-se uma carga compressiva sobre
os implantes acoplados aos pilares, com pico de compressao de 150 N por 2 s. O
comportamento das cargas foi linear para todas as situagdes estudadas. Os valores
medidos foram IMZ: 2,57 N/um; Flexiroot: 4,11 N/um; Branemark 4,55 N/um; Db
Precision 5,50 N/um. As deformacgoes totais foram: IMZ: 58,4 um, Flexiroot: 36,5 um,
Branemark 33 um e Db Precision 27,3 ym. Verificou-se que a rigidez dependeu da
extensdo da montagem de componentes. Os valores diminuiram entre 20 a 30 %
para os implantes sem componentes. O teste verificou diminuicdo pequena na
rigidez para os sistemas IMZ e Flexiroot, quando comparados aos sistemas
metalicos.

Lill et al. (1988) estudaram a capacidade de um elemento intramaével (IMZ)
imitar a mobilidade dentaria. Foram construidos corpos de prova contendo ou nido o
elemento intramodvel, sobre os quais encaixaram-se coroas de plastico, ouro ou
ceramica. Sobre cada uma dessas coroas foi aplicada uma forca axial de 100 N,
com ciclo de 30 s, totalizando 4 ciclos. A deformacao de coroas plasticas foi sempre
maior do que a de cerdmica ou a metalica. O comportamento das ceramicas e dos
metais foi semelhante. O uso do elemento intramével aumentou a deformacéao entre
9 e 18 um em todos os casos.

Segundo Brunski (1988), o papel da rigidez dos elementos componentes na
biomecanica dos implantes ndo estaria bem definido. A rigidez em uma diregéo, por
exemplo, a axial, poderia se assemelhar a uma “constante elastica (k)”, mantendo a
proporcionalidade entre a carga na mola durante a sua deflexdo. O autor afirma que

a rigidez axial existente em um implante depende das propriedades do implante e do
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tecido. O deslocamento apical total do implante frente a uma forga seria, portanto, a
soma da deformacao do implante, componentes e do o0sso.

Kirsch (1983) descreveu o funcionamento de um sistema de implantes (IMZ),
ao qual foi incorporada uma peca de polioximetileno entre o implante e o
intermediario que possuiria, em principio capacidade de absorver os esforgos

aplicados a prétese, denominado intramovel.

2.3 Carga Progressiva

Em um estudo clinico Rotter, Blackwell e Dalton (1996) acompanharam a
estabilidade secundaria de implantes osseointegrados que receberam carga
progressiva no momento da sua reabertura. Verificaram apdés 2 anos uma melhor
estabilidade nesses implantes em relacdo aqueles que nao receberam qualquer
carga.

Na implantodontia, o termo carga progressiva do tecido Osseo foi
inicialmente proposto por Misch (1993), a fim de diminuir a perda 6ssea da crista do
rebordo (regido cervical do implante) e a falha prematura do implante. O autor
apresentou um protocolo para carregamento progressivo do implante que incluia:
tempo, dieta, material oclusal, oclusdo e desenho da prétese. Segundo esse
protocolo (MISCH, 1993; MISCH, 2000) a densidade 6ssea observada na cirurgia de
colocacgao dos implantes determinava o intervalo de tempo entre as cinco fases de
confeccéo da protese. No osso com densidade do tipo |, o intervalo necessario entre

as fases de confeccdo da prétese era de uma semana, no osso do tipo Il, duas
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semanas. Nos ossos do tipo Il e IV, o intervalo necessario era de trés e quatro
semanas respectivamente. Com relacdo a dieta do paciente, o protocolo
recomendava um aumento gradativo da carga sobre a interface osso/implante.
Iniciava-se com alimentagdo macia e, apds a segunda e a terceira fase protética, o
paciente poderia incluir alimentos do tipo: massa, arroz e peixe. Apods a quarta fase
protética, a carne poderia ser incluida na dieta. Apés a instalagao da proétese final, o
paciente incluiria todos os tipos de alimento. Como o material da superficie oclusal
poderia reduzir a forca de impacto sobre a interface 6ssea do implante, as proteses

provisorias durante a fase de carga progressiva eram confeccionadas em acrilico.

2.4 Biomecanica em implantes

Ueda et al. (2004) avaliaram por fotoelasticidade, a transmissao de forgcas
que ocorre quando da aplicacdo de uma forca em uma sobreestrutura fixa sobre trés
implantes, sendo que, em uma das situacdes o implante central foi posicionado
paralelamente aos demais, e em outra situacdo com 30° de inclinacio. Verificou-se
que houve indugao de tensdes nos modelos apds o apertamento dos parafusos de
fixagdo das proteses. Essas tensdes foram agravadas apds a aplicagao de cargas
axiais. Houve um menor numero de franjas ao redor do implante angulado, e as
tensdes se localizaram principalmente ao redor dos implantes laterais. As forcas
foram transmitidas axialmente nos implantes paralelos.

Spiekermann (2001) afirma que as propriedades mecanicas de um sistema

biomecanico podem ser analisadas por principios de estatica ou dinadmica.
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Entretanto, os efeitos dindmicos estdo vinculados a dois requisitos: o corpo deve ser
movimentado com alta velocidade e deve ter uma grande massa. Como regra geral,
essa situagcado nao ocorre no sistema mastigatério, no qual a mandibula se move de
forma relativamente lenta e sofre uma desaceleracdo quando os dentes se
aproximam. Por esse motivo o carregamento sobre os dentes, implantes e o 0sso
alveolar podem ser encaradas como um evento quase estatico. A aplicacdo dos
principios de estatica simplificaria a analise dos fenébmenos.

Durante o periodo de reparagao 0ssea, a interface osso-implante parece ser
sensivel a acao de interferéncias externas, principalmente no que diz respeito as
sobrecargas, que podem levar a formagdo de um encapsulamento fibroso ou
fibrocartilaginoso ao seu redor (BRUNSKI, 1999).

Federick e Caputo (1996) realizaram um estudo fotoelastico a respeito da
transmissao de tensdes geradas por overdentures com implantes paralelos e
angulados. Verificaram que uma distribuicdo mais uniforme de tensdes ocorreu
quando os implantes foram posicionados paralelamente.

A obtencao de resultados cientificos in vivo € extremamente dificultada
devido a inabilidade em medir variaveis biologicas, pelas profundas diferengas
quantitativas de movimento do implante osseointegrado com o dente natural.

Segundo Deines et al. (1993) fatores como a concentragdo e magnitude do
stress estdo sujeitos a algumas variaveis, como o dente antagonista, for¢ca oclusal,
numero de implantes para distribuir a carga, posi¢ao do implante, rigidez da proétese
e geometria do implante.

A oclusdo € um fator importante na determinagdo da dire¢cdo de carga.

Forcas compressivas devem ser as predominantes na oclusdo da protese sobre



42

implantes, pois sdo menos nocivas que as for¢as de tensdao. O osso cortical € mais
resistente a compresséao (BIDEZ; MISCH, 1992).

Branemark et al. (1969) descreveram os resultados obtidos em seus
primeiros experimentos envolvendo a osseointegragdo. Foram descritos os eventos
bioldgicos que ocorrem na osseointegragcdo, bem como a técnica cirurgica, protética,

componentes e instrumentos cirurgicos utilizados.

2.5 Biomecanica do Ligamento Periodontal

Yoshida et al. (2001) realizaram uma medida in vivo do modulo de
elasticidade do ligamento periodontal humano, por meio de medidas de
deslocamento em fungdo de uma forga aplicada. Afirmam que o ligamento
periodontal funciona como um absorvedor de choques durante a mastigagao, além
de fornecer reacbes celulares para o remodelamento ésseo. A relacdo tensao-
deformacdo obtida ndo foi linear e o mdédulo de elasticidade variou, portanto, de
acordo com os incrementos de carga. Os valores obtidos foram de 0,12 MPa para
cargas entre 0 e 0,5 N; 0,25 MPa para cargas entre 0,5-1; 0,44 MPa para cargas
entre 1-1,5 N; de 0,69 a 096 MPa para cargas entre 1,5-2 N.

Moxham e Berkovitz (1982) realizaram uma revisdo de literatura na qual
afirmam que o comportamento mecéanico do ligamento periodontal apresenta uma
relagdo entre forgca e deslocamento que nao obedece a lei de Hooke, que se

assemelha a um comportamento viscoelastico. Seu comportamento poderia ser
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representado para a finalidade de estudo por um modelamento utilizando elementos
de Maxwell-Voigt.

Segundo Noyes e Solt (1972) quando uma forga é aplicada em um dente
natural, o limite de movimento é alcangado em uma distancia muito pequena e em
um tempo também muito pequeno, tornando dificil a medida da velocidade de
deslocamento do dente. Afirmam ainda que existem estruturas anatdmicas dentarias
que possuem as funcbes de mola e amortecedores das forcas aplicadas. As fibras
colagenas do ligamento periodontal seriam as responsaveis pelo comportamento de

mola, enquanto que o sangue e linfa participariam como amortecedores hidraulicos.

2.6 Dinamica da oclusdao e movimentos mastigatorios

Segundo Bates, Stafford e Harrison (1976) a velocidade do movimento da
mandibula varia conforme ela se aproxima ou se distancia da maxila. O movimento
da mandibula é mais rapido durante a fase de abertura do ciclo mastigatério e
diminui no momento antes do fechamento, conforme os dentes se aproximam. O
contato dos dentes com o bolo alimentar causara uma diminuicido ainda maior da
velocidade. Os valores médios de velocidade de fechamento podem ser estimados
entre 64 e 135 mm/s.

Harrison e Lewis (1975) realizaram um estudo da dindmica da mastigacao
com o objetivo de determinar as caracteristicas necessarias para a montagem de
uma maquina que realize testes de abrasao para materiais dentarios. Afirmaram que

em um movimento de mastigagdo, a mandibula se move da posi¢do aberta, em
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seguida para cima, enquanto que a velocidade de fechamento diminui. O movimento
fica ainda mais lento enquanto o bolo alimentar é esmagado, e deve haver uma
pausa de aproximadamente 0,2 s no topo do ciclo. A mandibula entdo se abaixa e
ha uma diminuicdo gradual da velocidade até a maxima abertura. A velocidade
maxima de abertura pode atingir um maximo de 140 mm/s. Uma velocidade de 5

mm/s pode ser esperada proxima a abertura e fechamento maximos.

2.7 Materiais utilizados no estudo

Segundo Tjan et al. (1991) o aumento nos custos do ouro incentivou a busca
de ligas dentarias alternativas economicamente viaveis, dentre elas as ligas a base
de CuAl. Os autores verificaram que as coroas com CuAl apresentam fundicao mais
limpa e melhor adaptagdo marginal do que as ligas de NiCr, entretanto, a liga de
ouro apresentou uma melhor adaptagdo marginal.

Carvalho (1986) analisou pelo método dos elementos finitos a distribuicao de
tensdes que ocorrem em restauragdes metalicas fundidas com preparos cavitarios
do tipo MOD, sobre um dente molar inferior. Verificou que o comportamento
mecanico das ligas de cobre-aluminio e de ouro foi semelhante.

As resinas reforgadas por cargas vitreas foram desenvolvidas na tentativa de
eliminar as desvantagens das resinas compostas e acrilicas. Esses materiais
proporcionam uma resisténcia ao desgaste similar ao esmalte dentario, suas

microparticulas de carga inorganica, que aumentam a sua rigidez e a resisténcia a
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fratura. Outras vantagens sao a da facilidade de aplicagdo sobre estruturas
metalicas, além de ajuste e de trabalho em boca (CIFTCI; CANAY, 2000).

Segundo Wei e Kukureka (2000), uma camada de EVA (etil-vinil-acetileno) é
utilizada com a finalidade de amortecer vibragdes no interior de cabos para

telecomunicacodes, devido a suas propriedades viscoelasticas.

2.8 Polarizacao da luz e Fotoelasticidade

Ferreira Jr (2003) realizou um estudo, pelo qual desenvolveu um método de
analise automatica de tensdes para modelos fotoelasticos, que pode ser utilizado
com um polarizador circular.

Segundo Vuolo (1998) a polarizagdo da luz é definida pela direcao de
oscilagdo do campo elétrico da onda eletromagnética. Se o campo elétrico varia
rapidamente e de maneira aleatéria, a luz € chamada nao polarizada. A luz
proveniente de fontes luminosas comuns ¢é essencialmente nao polarizada,
entretanto pode-se obter luz polarizada por meio de filtros 6pticos.

French et al. (1989) realizaram uma comparagao das tensdes geradas por
quatro marcas comerciais de implantes, pelo método de fotoelasticidade. Utilizaram
como critério de avaliagdo que cada franja representa um nivel de tensao, sendo
que quanto maior o numero de franjas, maior a magnitude da tensao e quanto mais
préoximas as franjas umas das outras, maior a concentracao de tensdes. Observaram

que houve diferencas para os resultados entre as marcas, entretanto ndo houve um
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implante que eliminasse a concentracdo de tensdées. O componente intramovel da

marca comercial IMZ fraturou-se apds carregamento inferior a 20 N.

2.9 Propriedades mecanicas dos materiais

Segundo Anusavice (1998), as propriedades mecanicas sao aquelas
definidas pelas leis da mecanica, que é a ciéncia que lida com as interagdes entre
energia e forgas entre os corpos. Uma propriedade importante em proteses é a
resisténcia, que se refere a capacidade de um material resistir a forcas aplicadas,
sem fraturas ou deformacgdes excessivas. Uma deformacgao excessiva pode ocorrer
quando a tensao (forga x area) é excessiva, ou quando ha uma rigidez inadequada
(baixo moédulo de elasticidade). A resisténcia também pode ser conceituada como o
nivel médio de tensdes no qual um material exibe certa quantidade de deformacao
plastica, ou no qual ocorre a fratura em muitos corpos de prova com 0 mesmo
tamanho e forma. A tenséo € a forga por unidade de area agindo nos atomos de um
plano ou material. Quando uma forga externa age em um corpo, uma reagao ocorre
para se opor a essa forga com igual magnitude e dire¢cdo oposta. A for¢a aplicada
dividida pela area na qual atua é chamada de tensdo. Sempre que uma tensao esta
presente, ha uma deformacgao induzida. A deformacao pode ser elastica ou plastica
ou uma combinacdo de ambas. A deformacao elastica é reversivel e desaparece
quando a forga é removida. Ja uma deformacéo plastica representa uma deformacgao
permanente do material, que ndo se recupera apos a remocao da forca. Pode-se

obter também um dado de elongag¢ao que € uma razéo entre a deformagao causada
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pela forca no material e a sua dimens&o inicial. E uma medida adimensional
expressa em porcentagem. A rigidez € uma grandeza relacionada a capacidade de
um material resistir a deformagdo. Pode ser quantificada em N/um. O médulo de
elasticidade descreve a rigidez relativa de um material. No grafico tensdo x
deformacéao, corresponde a inclinagdo da regido na qual existe o regime elastico.
Quanto maior o seu valor, maior a tensdo necessaria para que exista uma
deformacdo no material. O coeficiente de Poisson indica o quanto um corpo sera
deformado tridimensionalmente (eixos y e z), apds receber uma carga axial (eixo Xx).
Popularmente a resiliéncia é relacionada a um material pouco rigido. Entretanto a
sua correta definicdo € a quantidade de energia absorvida por uma estrutura até que
ela atinja o seu limite de proporcionalidade.

Um comportamento viscoelastico ocorre quando a relagdo tensdo x
deformagdo muda conforme varia o carregamento. Como o préprio nome indica esse
comportamento é intermediario entre um estado solido elastico e um liquido viscoso.
Um solido elastico pode ser visto como uma mola, que se deforma instantaneamente
e com uma extensao definida quando se aplica uma carga definida. A deformacéao
sera totalmente recuperada com a remogado da carga. Por outro lado, um liquido
viscoso se comporta como um amortecedor, que nao responde instantaneamente a
nenhuma forga externa repentina, mas apresentara uma deformagdo enquanto a
forca age com o tempo. O amortecedor continuara a se deformar até que a forga
seja removida. Pode-se demonstrar o comportamento viscoelastico considerando um
modelo mecanico simples contendo molas e amortecedores em arranjos compativeis
com o material que se quer analisar. O modelo mais simples é o de Maxwell-Voigt,
que consiste em uma mola e um amortecedor em série e um segundo conjunto em

paralelo. Em se tratando de Polimeros, a carga de tragdo seria responsavel por
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desenrolar, destorcer e retificar as cadeias moleculares na diregao de sua aplicacao,
retornando o corpo a forma macroscépica original quando esta cessasse
(ANUSAVICE, 1998).

Quando uma forga € aplicada sobre um corpo durante um periodo de tempo
muito curto, dizemos que esse corpo recebe um impulso, cuja grandeza é o
Newton-segundo (N.s). Se um corpo esta parado e recebe um impulso, ele ira se
movimentar, ou seja, sua velocidade vai mudar de zero para algum outro valor. Sao
dois os fatores que contribuem para descrever o estado de movimento de um corpo:
a massa e a velocidade. Esta grandeza se denomina quantidade de movimento,
medida em Kg.(m/s). A inércia € a tendéncia que um objeto tem de resistir a
mudancga no seu estado de movimento. As forgas de inércia, também denominadas
de forgas de amortecimento viscosos, sdo aquelas que surgem como uma
resisténcia a mudancga do estado de movimento dos corpos (RAMALHO; FERRARO;
SOARES, 1995).

Todo esfor¢co sobre um corpo € acompanhado de deformacdes, entretanto
se a carga for aplicada apenas em uma pequena area havera modificacdo na
distribuicao de esforcos. Este fato € observado porque deve haver uma continuidade
fisica das moléculas para que seja obtida uma distribuicdo homogénea (COSTA,
1974).

Uma maneira de determinar o ponto no qual um material sofre uma
deformacéo plastica é pela analise do grafico tensdo x deformagédo. Se um material
obedecer a lei de Hooke, a tensao elastica sera proporcional a deformacao elastica,
0 que corresponde a uma linha reta. Nessas condigdes de carregamento, a remogao
da tensao faz com que o material retorne a sua forma e tamanho originais. Se um

material for deformado por uma tensdao acima do limite de proporcionalidade, a
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remocgao da forca aplicada reduzira a tensédo a zero, porém a deformagao nao sera
eliminada, pois existiu uma deformacéao plastica (COSTA, 1974).

O termo impacto € utilizado para descrever a colisdo de um objeto em
movimento com outro estacionario, o que ocorre em um curto periodo de tempo e
com uma grande aceleragdao (COSTA, 1974). Durante um impacto, as tensdes e as
forcas envolvidas mudam rapidamente e propriedades estaticas, como os limites de
proporcionalidade, ndo sao uteis para prever as deformacdes resultantes.
Considera-se que no instante em que o corpo modvel para, sua energia cinética é
completamente transformada em energia de deformacgdo do sistema resistente.
Nesse momento da-se a maxima deformacio do sistema resistente e comecam as
vibragbes. Caso o objeto estacionario ndo seja deformado, ele armazena a energia
da colisdo de forma elastica. Esta habilidade esta refletida pela resiliéncia do
material. Um material com baixo mddulo de elasticidade e uma alta resisténcia a
tracao € mais resistente a impactos. Entretanto, um baixo mddulo de elasticidade e
uma baixa resisténcia a tracdo sugerem uma menor resisténcia ao impacto. A
resisténcia ao impacto pode ser definida como a energia necessaria para fraturar um
material sob uma forca de impacto.

Segundo a optica da engenharia, um material amortecedor é aquele que
diminui a transmissibilidade de forcas apés um impacto. Essa dissipacdo de forca
ocorre por histérese dentro do material, resultando em uma liberacdo mais lenta da
energia ao meio, a custa de deformagbes no material amortecedor (SHEETS;
EARTHMAN, 1993). Na pratica um amortecedor se opde as mudangas de
velocidade, gerando uma forga proporcional a mudanca de velocidade (NOYES;
SOLT, 1972), podendo assim reduzir os picos de tensdes ao longo do tempo. O

amortecimento pode ser obtido com materiais ou dispositivos isolantes. A principal
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grandeza mecanica relacionada a capacidade de um material resistir a deformacéo é
a rigidez. Dessa forma, durante a escolha de um material amortecedor para uma

determinada aplicagao a sua rigidez deve ser considerada (DEN HARTOG, 1972).

210 Metodologia de analise dinamica

Segundo Brunski (1988) pode haver trés modelos tedricos para simular
cargas axiais em implantes. O mais simples consideraria o 0osso e a sobreestrutura
como corpos rigidos e os pilares como molas. O segundo consideraria 0 0SS0 como
sendo rigido e a prétese deformavel e os pilares como molas. No terceiro e mais
complexo, o 0sso e a protese sdo deformaveis e os pilares podem apresentar
comportamento viscoelastico com sistemas de massa-mola-amortecedor.

Segundo Den Hartog (1972), consideremos um corpo de segao transversal
constante, composto por um unico material e submetido a um pulso de compressao

(Figura 2.1).

F

Figura 2.2 — Corpo sob compresséao axial
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Com a aplicagdo de F, os atomos do metal serdo deslocados de suas
posicdes de equilibrio, resultando numa deformagdo macroscopica do corpo. Este
comportamento elastico da matéria, sera simplificadamente representado, supondo
toda massa do material interligada a uma base fixa através de uma mola de

Constante Elastica K (Figura 2.2).

Figura 2.3 — Sistema massa-mola

Com o fim da forga aplicada, cada atomo € levado em direcdo ao seu sitio
inicial. Porém, devido a inércia da matéria, estes acabam passando do mesmo,
provocando assim uma oscilacdo em torno das posigdes iniciais de equilibrio, por
periodo indefinido. Porém devido a forgas de atrito internas no material, havera uma
reducao gradual na amplitude do movimento.

Este comportamento dissipativo sera representado, supondo que existe
também um amortecedor com Constante de Amortecimento C quando necessario,

constituindo assim o chamado modelo de Voigt (ANUSAVICE, 1998)(Figura 2.3).



52

Figura 2.4 — Modelo de Voigt

Devido ao fator de amortecimento e a constante elastica dos materiais
surgem forgas de reagdo denominadas forgas inerciais. Essas forgas sdo as que
tendem a se permanecer atuando apds o término da acdo da forga incidente. As
acdes sobre as estruturas sdo em geral dindmicas, devendo ser consideradas as
forcas de inércia associadas as aceleragdes a que cada um dos seus componentes
fica sujeito. Por este motivo, seria de se esperar que a analise de uma estrutura
tivesse obrigatoriamente que levar em consideragao os efeitos dinamicos. Contudo,
em muitas situacdes é razoavel considerar que as agdes sao aplicadas de um modo
suficientemente lento, tornando desprezaveis as forcas de inércia. Nestes casos a
analise designa-se estatica (CREDE, 1972).

Um carregamento estatico € aquele que ocorre de forma relativamente lenta
e que permanece por um longo periodo de tempo. Assim sendo, as aceleragdes
produzidas na estrutura nos corpos sado baixas e, consequentemente, as forcas de
inércia podem se desprezadas, pois a aceleracdo que a forgca impde é irrelevante

(COSTA, 1974).
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3 PROPOSICAO

A presente pesquisa tem como objetivo:

Verificar o comportamento biomecanico da transmissdo de cargas em

implantes unitarios, alterando os materiais utilizados na coroa protética.

Para tanto foram testadas variagdes na rigidez da coroa protética em trés

niveis: alta, média e baixa.



4 MATERIAL E METODOS

4.1 Material

Material Qtd
Polariscépio Circular
Lampada Photoflood
Implante de hexagono interno 3.75 x 11,5mm, 1
513711
Pilares UCLA com base de ouro, 056072
Analogo de laboratério, 013070

Transferente para moldagem, 125071

= A AW

Torquimetro progressivo, 400000

Oleo mineral branco

Resina Fotoelastica, PL-2

Maquina de ensaios universais, Versatest
Software do dinamdémetro, Mecmesin Dataplot
Camera fotogréfica digital, FD-717

Gesso especial

Borracha de silicone, Silibor

Cerarosa n® 7, Horus

Liga de Cobre-aluminio, NPG, NPG +

Resina Composta, Sinfony

Lamina de E.V.A com 2,5 mm de espessura
Adesivo de cianoacrilato, Super bonder
Esmalte incolor, Colorama

Software para resolugao dos problemas

matematicos
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Fabricante
Eikonal Instrumentos Opticos
General Electric, Monterrey, México

Conexéo, Séo Paulo - SP

Conexao, Sao Paulo - SP

Conexao, Sao Paulo - SP

Conexao, Séo Paulo - SP

Conexao, Séo Paulo- SP

Campestre, Sao B. do Campo - SP
Measurements Group, Raleigh, NC, EUA
Mecmesin, Slinfold, Inglaterra
Mecmesin, Slinfold, Inglaterra

Sony, Orange, CA, EUA

Dentsply, Petrépolis - RJ

Classico, Sao Paulo - SP

Herpo, Rio de Janeiro - RJ

NPG, NPG +2, Aalba Dent Inc., Watt
Drive, Cordelia, California, EUA

3M, St. Paul, MN, EUA

Kreateva, Timbo- SC

Loctite, Barueri -SP

Cosbra cosméticos, Sao Paulo-SP

GNU Octave for Windows v.2.1.50, Free

Software Foundation, Boston, MA
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4.2 Metodologia

4.2.1 Analise Fotoelastica

4.2.1.1 Polariscopio

A analise de stress fotoelastico é baseada na habilidade de certos materiais
transparentes exibirem padrdes coloridos quando submetidos a cargas e que sao
visualizadas com luz polarizada. Os padrdes coloridos sdo chamados de franjas
isocromaticas. Quanto maior o numero de franjas, maior a intensidade de stress; e
quanto mais préximas as franjas umas das outras, maior a concentragao de stress
(FRENCH et al., 1989).

Um polariscopio circular € composto por uma fonte luminosa, um difusor de
luz e quatro filtros épticos, sendo eles um filtro polarizador, dois filtros de V2 de onda
e um filtro analisador. O sistema contém ainda um mecanismo de aplicagdo de
forgas e um aquario contendo 6leo mineral (Figuras 4.1 e 4.2).

O filtro polarizador seleciona as ondas da luz provenientes da lampada,
permitindo a passagem de impulsos com apenas plano de orientag&o. A seguir, a luz
atravessa um filtro de Y4 de onda, que retarda a transmissao da luz e torna a
polarizacao circular. Ao passar pelo corpo de prova, a luz pode sofrer modificacdes
em sua trajetéria, caso houver tensdes sendo aplicadas no modelo. Em seguida, a
luz passa pelo segundo filtro de 7 de onda. Este segundo filtro neutraliza a

circularizagao da luz obtida pelo primeiro filtro de %2 de onda, resultando em uma luz
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linearmente polarizada. O ultimo filtro analisador é responsavel pela extingdo da luz
(FERREIRA JR, 2003).

Na configuracdo de campo escuro o polarizador e o analisador sao
angulados em 90°, o que extingue a transmisséo da luz, tornando escuro o fundo da
imagem obtida. Na configuracdo de campo claro, os filtros polarizadores sao
orientados paralelamente, o que torna o fundo claro. Neste experimento foi utilizada
a polarizagao de fundo escuro.

A metodologia de polarizagao circular difere da polarizagao linear da luz, que
nao utiliza os filtros de Y2 de onda. A principal vantagem do polariscopio circular € a
eliminagcado das franjas isoclinicas (acinzentadas e negras), que se sobrepdem as
isocromaticas (coloridas), resultando em uma imagem mais clara e livre de
interferéncias. Durante o experimento, o modelo permaneceu imerso em Oleo
mineral, 0 que aumentou a sua translucidez e melhorou a observacao dos resultados

(FEDERICK; CAPUTO, 1996).

4.2.1.2 Modelo Fotoelastico

Foi confeccionado um modelo fotoelastico inspirado em uma seccédo de
mandibula na regido de pré-molares com 25 mm de comprimento, contendo um
implante de hexagono interno na regiao da crista éssea.

Uma secg¢ao de mandibula posterior na regido de pré-molares, com 25 mm

de comprimento, foi obtida em gesso comum, a partir de um modelo didatico da
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disciplina de Protese Parcial Fixa da FOUSP. Foi anexada uma base com secgao
triangular para estabilizar o modelo.

Com um motor acoplado a um paralelébmetro foi realizada uma perfuracao de
15 mm de profundidade, com uma broca helicoidal de 4,35 mm (933435, Conexao,
Sao Paulo - SP). Nessa perfuragao, foi posicionado, com cianoacrilato e gesso tipo
IV, um analogo de implante de hexagono interno (013070, Conexdo, Sao Paulo -
SP). Sobre o gesso foi aplicada uma camada de esmalte incolor (Colorama, Cosbra
cosméticos, Sao Paulo-SP), que forneceu uma superficie lisa e polida. Este modelo
foi entdo considerado como o modelo de trabalho final, servindo de padrao para a

elaboragao do modelo fotoelastico (Figura 4.3).

Eixo de
polarizagic

A

Fonte
de luz
i
Eixo lento /4 /4 Eixo rapido
* -

4 g Filtro Polarizador

Primeira placa de /4 de onda

A T
Eixo rapido Eixo lento
v -

Modelo

Segunda placa de /4 de onda

> A

Eixo de

polarizacho
z e

Filtro analisador

Maquina fotografica

Figura 4.1 - Arranjo dos filiros e suas respectivas angulagbes, para um polarizador circular ajustado
em campo escuro - Adaptado de Ferreira Jr (2003)
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Figura 4.2 - A — Maquina de ensaios universais, B — Corpo de prova, C — Filtros polarizadores, D —
Fonte de luz, E - filmadora digital, F — Aquario contendo 6leo mineral

Figura 4.3 — Modelo em gesso contendo um analogo de implante com hexagono interno

s

Figura 4.4 — Resina fotoelastica (PL-2, Vishay Measurements group)
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8
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Figura 4.5 — Resina fotoelastica vertida em um Becker, sendo espatulada com um bastao de vidro

Figura 4.6 — Bomba a vacuo utilizada para remover as bolhas da resina fotoelastica liquida

Figura 4.7 — Modelo fotoelastico contendo um analogo de implante com hexagono interno
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Figura 4.8 — Proteses com alta (A), média (B) ou baixa (C) rigidez, posicionadas sobre o modelo
fotoelastico

Figura 4.9 - Representagao e funcionamento mecénico e do sistema com baixa rigidez em repouso
(A), com agao de uma forga vertical (B)

Figura 4.10 — Disco de metalico em liga de CuAl que foi posicionado sobre o corpo de prova a ser
testado
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Sobre o0 analogo foi posicionado um pilar para transferéncia da posi¢ao do
implante. O conjunto foi entdo moldado com um silicone de duplicagao (Silibor,
Classico, Sao Paulo-SP) de modelos em uma moldeira individualizada e
permaneceu em repouso por 24 h.

Apds a polimerizagao do silicone e remogdo do modelo em gesso, um
implante de hexagono interno de 11,5 mm de comprimento e 4,0 mm de didmetro foi
parafusado no transferente preso na moldagem de silicone.

Seguindo a proporc¢ao 1:1, 50 ml de cada um dos componentes da resina
fotoelastica (Figura 4.4) foram inseridos em um Becker, sendo manipulados com
bastdo de vidro por 5 minutos em movimentos circulares, de forma a obter uma
mistura de coloragdo homogénea (Figura 4.5). O recipiente foi entdo levado a uma
camara de vacuo (Fast Vac, JB, Brasil), na qual permaneceu por quinze minutos, de
forma a eliminar inclusbes de ar a resina (Figura 4.6). A resina nesse momento
apresentou-se translucida, com coloracdo amarelada, sendo entdo vertida para a
obtencdo de um modelo fotoelastico com o implante. O conjunto foi colocado por
mais 15 minutos na camara de vacuo e permaneceu em repouso por 24 h.

Apos o periodo de polimerizagéo, o parafuso do poste de moldagem foi solto
e 0 modelo foi liberado (Figura 4.7). Em uma avaliagdo fotoelastica preliminar, o
modelo foi considerado livre de tensdes residuais, estando pronto para o inicio dos

testes.
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4.2.1.3 Corpos de prova

Foram confeccionadas 3 proteses unitarias para os testes, sendo uma
protese metalica, uma protese acrilica e uma prétese experimental em EVA, sendo
consideradas como de alta, média ou baixa rigidez.

Para a escolha dos materiais utilizados na composicao dos corpos de prova,
levaram-se em conta as propriedades mecanicas individuais, notadamente o médulo

de elasticidade e coeficiente de Poisson (Quadro 4.1).

4.2.1.3.1 protese com alta rigidez

Para a realizagao da prétese metadlica, foi posicionado sobre o analogo
preso no modelo de gesso um pilar UCLA com base em ouro (056072, Conexao,
Sao Paulo - SP). Foi realizado um enceramento da sobreestrutura com forma
cilindrica e 7,5 mm de largura e 10 mm de altura, preservando o eixo de inser¢ao do
parafuso. Procedeu-se a fundigdo da sobreestrutura com a metodologia convencinal
de fundicédo e polimento para uma liga ndo nobre de cobre-aluminio (NPG, NPG +,

Aalba dental, EUA) (Figura 4.8a).
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4.2.1.3.2 protese com média rigidez

Para a realizacdo das proteses em resina acrilica, foi empregada a mesma
metodologia da protese metalica, porém a sobreestrutura era menor em altura (5 mm
e 7,5 mm de largura). Sobre essa base de metal, foi aplicada uma camada de resina

composta com 5 mm de altura (Figura 4.8b).

4.2.1.3.3 protese com baixa rigidez - EVA

Para a confeccao da prétese com baixa rigidez, foi idealizada a colocagao de
uma camada de material com baixa rigidez no interior da protese. O material
escolhido para esse fim foi o EVA por apresentar um baixo médulo de elasticidade e
um alto coeficiente de Poisson. Outras propriedades do EVA estao discriminadas no
Quadro 4.2.

O EVA foi adquirido sob a forma de laminas de 400 x 500 mm e 2,5 mm de
espessura (KREATEVA, Brasil). Recortou-se um disco com 7,5 mm de didmetro,
esse disco foi entdo fixado a base de metal (h = 5 mm) por meio de uma fina
camada de adesivo de cianoacrilato. Sobre o EVA foi também foi colocado um disco
de resina composta fotopolimerizavel (Sinfony, 3M) com 2,5 mm de altura (Figura
4.8c).

Segundo Anusavice (1998), quando um liqlido viscoso ocupa O espago

entre duas placas de metal, sendo a placa inferior fixa e a superior movel, a acao de
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uma forca move a placa superior, enquanto o liqlido viscoso acompanha o
movimento. Por analogia, a placa rigida superior corresponde a cobertura oclusal, a
placa inferior corresponde a base cervical e o liqlido viscoso ocupa o lugar do
material com baixa rigidez. Dessa forma, o material que compde o coxim, permite o

deslocamento vertical e lateral da por¢ao acrilica oclusal, sob cargas (Figura 4.9).

Maodulo de Coeficiente de Autor
elasticidade Poisson (v)
(GPa)
Liga de CuAl 110 0.33 (CARVALHO, 1986)
Resina 20 0.28 (STEGAROIU et al., 1998)
Composta
EVA 0,05a0,2 0.49 (CARVALHO et al., 2002;
CORNELIUSSEN, 2005)
Titanio 110 0.33 (RICHTER; ORSCHALL;
JOVANOVIC, 1990)
Resina 0,21 0,42 (VISHAY, 2002)
fotoelastica
Porcelana* 68,9 0,28 (SERTGOZ, 1997)
Resina Acrilica* 2,26 0,35 (CIFTCI; CANAY, 2000)
Ligamento 0,07 0.45 (AKPINAR; ANIL, 2000)
Periodontal*
Osso medular* 1,37 0.30 (CIFTCI; CANAY, 2000)
Osso cortical* 13,7 0.30 (CIFTCI; CANAY, 2000)

Quadro 4.1 — Mdédulo de elasticidade e Coeficiente de Poisson dos materiais utilizados neste estudo
*Foram incluidos como parametros de comparagao

EVA — Propriedades Valor
Peso Especifico (g/cm’) ASTM D 792 0,625 - 0,95
Resisténcia ao impacto IZOD (J/m) ASTM D 256 N&o quebra
Resisténcia a tracdo (MPa) ASTM D 638 10— 18
Elongacéo sob tracéo (%) ASTM D 638 750 — 900
Resisténcia a flexdo (Mpa) ASTM D 790 20-26
Dureza Shore D (ShD) ASTM D 2240 ShD 27 — 36
Fator de dissipagdo a 10° Hz ASTM D 150 0,03 -0,05
Desempenho a baixa temperatura Muito bom
Odor Nenhum
Moldabilidade Bom

Quadro 4.2 — Algumas propriedades fisicas e mecanicas do Ethyl-vinil-etileno (EVA) Disponivel em:
URL: http://www.planetaplastico.com.br/litera/prop_fisicas.php
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4214 Ensaio de Fotoelasticidade

Durante a instalagcao das préteses sobre os modelos fotoelasticos, foi usado
um torquimetro de 20 N.cm (400000, Conexao, Sao Paulo - SP) para o aperto dos
parafusos. A adaptacao das proteses sobre o modelo de trabalho foi verificada com
o auxilio de um microscopio, sendo que a fenda marginal n&o deveria ser maior do
que 10 um.

Antes da aplicagdo de carga foi instalado sobre as proteses um disco
metalico que continha nicho para aplicagdo de carga, com o intuito de permitir a
transmissao da forga de forma uniforme sobre toda a superficie do modelo (Figura
10). Realizaram-se registros fotograficos das tensdes nos modelos fotoelasticos em
dois momentos: no inicial e apdés a aplicagdo de carga oclusal de 100 N. A
observagéo das imagens obtidas foi feita sob ampliagdo de 500 vezes no monitor de
um computador pessoal (Processador Pentium 4, 256 Mb RAM, Sistema operacional
Windows XP).

Apos cada teste, os modelos passaram por tratamento térmico para
eliminacdo de eventuais tensdes residuais, que consistiu na imersdo em agua a
55°C por 5 minutos. A condigdo livre de stress € observada pela auséncia de franjas

na resina fotoelastica.

4215 Analise de resultados
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Os registros fotograficos das amostras foram analisados também
qualitativamente por dois observadores, que verificaram a dire¢do de propagacéao e
intensidade do stress, conforme French et al. (1989). 1. Quanto maior o numero de
franjas, maior a magnitude do stress; 2. quanto mais proximas as franjas umas das

outras, maior a concentracao de stress.

422 analise dinamica

O carregamento do corpo de prova durante o ensaio de fotoelasticidade foi
realizado com cargas aplicadas com velocidade de descida baixa e constante,
entretanto, este processo nao condiz com a dindmica que ocorre durante um ciclo
mastigatorio fisiologico.

Dado que os processos que ocorrem na boca durante um carregamento
mastigatorio tém grandezas diminutas, a obtencdo de medidas precisas de forga,
tempo, deslocamentos e velocidades, sdo muito dificeis de serem avaliadas
(NOYES; SOLT, 1972). Dessa forma, foram utilizadas ferramentas de engenharia
mecanica para a previsdao do comportamento mecanico.

Inspirado nos eventos fisioldgicos, e com algumas simplificagbes que seréo
indicadas, realizou-se o0 modelamento do sistema osso-implante-prétese durante um
carregamento em um ciclo mastigatorio, variando-se a rigidez da prétese protética.

Os resultados esperados neste ensaio seriam: 1. a quantificacdo da

deformagdo dos componentes ao longo do tempo; 2. o tempo de transmisséao das
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forcas através dos componentes e 3. a verificagdo da possibilidade de absorcéo de
forgas no interior dos componentes.

A resolugcdo dos problemas depende de uma metodologia que parte dos
parametros reais do modelo biolégico de mastigacdo, em seguida passa para uma
transformacdo em um modelo fisico, correspondente aos modelos de Voigt, citados
anteriormente. Os modelos de Voigt sdo entdo transformados em modelos
matematicos, que apds a sua resolucdo fornecem os resultados que seriam

esperados nos modelos bioldgicos (Figura 4.11) (DEN HARTOG, 1972).

Modelagem Determinagao Analise Obtencéao dos
do problema » das constantes » Dinamica [ ”| deslocamentos
envolvidas
Modelo Modelo Resultados
Bioldgico Modelo fisico Matematico

Figura 4.11 — Ordem de resolugdo da anadlise dinamica

4.2.2.1 Representacao Fisica dos Sistemas

Segundo os principios de mecanica, foram modelados trés sistemas
considerando as diferentes propriedades mecanicas das proéteses, utilizando

modelos de Voigt (ANUSAVICE, 1998).
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Neste modelo, a descontinuidade dos meios causada pela unidao de
componentes e pelos orificios de passagem de parafusos nédo foram considerados.
Além disso, entende-se que a osseointegragao resulta numa unidade estrutural entre
0 0sso € o implante, motivo pelo qual o titdnio sera tido como uma base estavel e
muito rigida, e o osso ndo sera modelado na analise. Como os coeficientes de
amortecimento da liga metalica de CuAl (TJAN et al., 1991) e da resina composta
sao muitos menores que o do elastbmero, ndo foram considerados na analise.

A forga solicitadora foi aplicada pontualmente no centro da face oclusal da
prétese, no sentido do seu longo eixo.

Os modelos correspondentes a modelagem fisica das proteses encontram-
se ilustrados nas Figuras 4.12, 4.13 e 4.14, nos quais se pode notar a existéncia de
massas, molas, a deformacgao, constantes elasticas e de amortecimento, além da

forca aplicada.

M, X(f)

Figura 4.12 — Modelo representando a prétese metalica. Ky = constante elastica do metal; F = forca
solicitante; my =massa do metal; x; =deslocamento que ocorre ao longo do tempo
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M, IX.[T]

M, I X(f)

Figura 4.13 — Modelo representando com uma base metalica e uma cobertura oclusal de resina
composta. O corpo 1 representa a cobertura em resina e o corpo 2 representa a base
em metal. K = constante elastica; F = forca solicitante; m =massa; x = deslocamento
que ocorre ao longo do tempo

lF

Figura 4.14 - Sistema correspondente a prétese com baixa rigidez. O corpo 1 representa a cobertura

em resina, 0 corpo 2 é a camada de elastdbmero e o corpo 3 representa a base em

metal. K = constante elastica; F = for¢a solicitante; m =massa; x =deslocamento que
ocorre ao longo do tempo; C = constante de amortecimento
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4.22.2 representacdo matematica dos sistemas

A partir da representacgao fisica dos corpos, € possivel a obtengcdo da sua

correspondéncia matematica, conforme é demonstrado a seguir:
4.2.2.2.1 protese metalica

Aplicando a segunda lei de Newton a massa (RAMALHO; FERRARO, 1995),

temos:
{””1 x+kx =u

Onde k € a rigidez equivalente, u é a forga aplicada e x é a deformagao ou
elongacéo.

Transformando a equacgao para a forma matricial, temos:
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4.2.2.2.2 Calculo das constantes elasticas dos materiais (k)

Sabemos que num corpo submetido a compressdo axial, tensdo (o) e

deformacdo (g) se relacionam através do modulo de elasticidade (E),

Por outro lado, no modelo massa-mola ja apresentado, a relagao entre forga

e elongacg3o € dada pela lei de Hooke e permite definir a rigidez K.

F=kx=—=k (2)
X
Entdo, igualando 1 e 2, resulta:
o EA_ n$’E
[ 4.1,
Diametro
Material Massa Altura (h) Médulo de Constante
(Kg) (#) m) Elasticidade Elastica
(m) (GPa) (10° N/m)
Liga CuAl 2,78.10° 7,5.10° 10.10° 110 486,0

Quadro 4.3 - Protese Metalica- Parametros considerados nos calculos. A massa e dimensdes foram
obtidas diretamente do Corpo de Provas



72

4.2.2.2.3 protese em resina

Aplicando a segunda lei de Newton as massas, temos:

m, x1+k(x1 —xz):u

m, x“2+k1 (x2 — X, )+ k,x, =0

Transformando as equagdes para a forma matricial,

m 0 |x ko -k x| N
+ =< U
0 m, ||- —k  k +k,

X, X, 0

Este sistema de equagdes diferenciais de segunda ordem pode ser
transformado em um sistema de equacgdes diferenciais de primeira ordem com o
auxilio de uma escolha do vetor estado n, o sistema passa para a forma de espago

de estado.
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x| [ 0 1 0 0 ||x, | [0
. —k, 0 L 0 : 1
l_|om (e i +im, bu
: 0 O 0 1 !
o B TR e ULV R Y B
%, | om, m, 1y, 0
Material Massa Diametro (¢) Altura (h) Modulo de Constante
(Kg) (m) Elasticidade Elastica
(m) (GPa) (10° N/m)
Resina Composta | 0,29.10° 7,5.10° 5,0.10° 20 176,7
Liga CuAl 1,32.10° 7,5.10° 5,0.10° 110 971,9

Quadro 4.4 - Protese em Resina - Parametros considerados nos calculos. As massas e dimensdes
foram obtidas diretamente do Corpo de Provas

4.2.2.2.4 protese em EVA

Aplicando a segunda lei de Newton a cada uma das massas, temos

m, x1+k(x1 —xz):u

m, xnz—i-kl()c2 - X )+k2(x2 —x3)+c (x2 —x3)=O

m, x“3+k2(x3 —xz)%rkyc3 +c(x3 —xz):O

Transformando as equacgdes para o espacgo de estados,
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5| | 0 1 0 0 0 o x|
- —L 0 1 0 0 0 ||, |
X m, X -
0 0 0 1 0 0 m,
Rlol A 0 _[_k1+k2J - Loy o [ ldo
X m m, m, m, m, X 0
’ 0 0 0 0 0 1 S
X3 0 k2 ¢ [k+k ) ¢ ix
m3 m, m, m, 0
x; ) L %

4.2.2.2.5 calculo do fator de amortecimento (C)

Devido a presengca do elastbmero, a existéncia de um fator de
amortecimento foi calculada da seguinte forma:
Do estudo da histérese por Crede (1972), sabemos que o fator de

amortecimento critico (¢ ) é dado pela expressao:

Onde ¢, é a constante de amortecimento critico e ¢ € a constante de

amortecimento do material. Em particular para elastbmeros temos que:

=5 20,05

)



Sabendo-se que o amortecimento critico é obtido por:

Para o EVA temos que:

c, =24/1.107°.18.10° = 8,48ﬂ

m
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Portanto,
c =¢.c, =0,058,48 =0,424
Didmetro | Altura
Material Massa Modulo de Constante Constante de
(Kg) (9) (h) | Elasticidade Elastica | Amortecimento
(m) (m) (GPa) (10° N/m) (10° Ns/m)

Resina 0,14.10° | 7,5.10° 2,5 20,0 353,4 -
Composta

Polimero EVA 0,01.10° | 7,5.10° 2,5 0,1 1,8 0,424

Liga CuAl 1,29.10° | 7,5.10° 5,0 110,0 971,9 -

Quadro 4.5 - Protese em EVA - Pardmetros considerados nos calculos. As massas e dimensodes
foram obtidas diretamente do Corpo de Provas

4.2.2.2.6

representacdo do ciclo mastigatorio

Segundo Brunski (1988), a componente vertical da forca de mastigacdo em

préteses sobre implantes, em individuos adultos, apresenta freqiiéncia entre 68 a 80

ciclos/min, e a duragédo do contato dentario durante um ciclo varia entre 0.2 a 0.3s.
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Para o presente estudo a duragao do contato dentario foi considerada como sendo

de 0,25s.

A intensidade da forga maxima aplicada durante o ciclo mastigatério sera
considerada como 100 N (SOUMEIRE; DEJOU, 1999).

A forma que F assume no tempo consiste numa forca que apresenta um
periodo de aplicacdo nido desprezivel em relagdo a sua frequéncia. Partindo dos
pressupostos acima, a funcédo f(t), sera considerada como um pulso senoidal

(Grafico 4.1).

Ou seja,

F=50-50.cos(87t)

Onde a velocidade de aplicagao da forca é:

F(N)

8 -

t (ms)

Grafico 4.1 — Forga aplicada aos sistemas modelados pelo tempo.
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4.2.2.3 Resolugao dos problemas

Através da Analise Modal descrita em Den Hartog (1972), foi possivel obter
para cada protese, um sistema de Equacgdes diferenciais ordinarias (EDOs),
equivalente ao sistema obtido na etapa de modelamento, porém composto por
equacdes desacopladas. A metodologia de resolugdo dos sistemas esta
apresentada nos anexos A, B e C. A solugdo numérica foi implementada por um

programa de calculo (GNU Octave for Windows v.2.1.50).

4.2.2.4 Analise das forcas de inércia

A analise das forgas de inércia existentes durante o evento de carregamento
permite verificar se o evento é dindmico ou estatico. Se as for¢as de inércia forem
despreziveis, trata-se de um evento estatico.

Para a realizacdo desta analise utilizou-se 0 modelamento para a protese

metalica, sendo que o calculo da for¢a de inércia foi obtido pela expressao:

—m.a

inercial —

A forga de inercia é negativa, pois tem direcdo oposta a velocidade de
aplicacao da forga. A resolugdo numérica do problema foi executada pelo programa
de calculo GNU Octave for Windows v.2.1.50, conforme comandos indicados no

anexo A.
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5 RESULTADOS

5.1 Fotoelasticidade

Na Figura 5.1 podem ser observadas as tensdes geradas com a prétese
metalica. Nota-se a concentracdo de tensdes ao redor do corpo do implante e na
regido apical. Nas Figuras 5.2 e 5.3, observa-se o resultado obtido com as proteses
em resina e em EVA, respectivamente.

Comparando as Figuras 5.1, 5.2 e 5.3, nota-se que houve uma semelhanca
entre as tensdes geradas, tanto em numero de franjas quanto ao padrao de cores e
a sua localizagédo, obtidos com as préteses de baixa, media e alta rigidez. Esta
tensbes permaneceram concentradas principalmente entre o terco médio até a
porcdo apical dos implantes, dando a impressdo que a forgca foi transmitida

diretamente no sentido axial do implante.

5.2 Analise Dinamica

Os Graficos decorrentes da resolugcdo das matrizes citadas no capitulo de

materiais e métodos, sdo apresentados abaixo.
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Figura 5.1 — Padrédo de franjas fotoelasticas obtidas obtido com a aplicagdo de 100 N sobre uma
prétese metalica

Figura 5.2 — Padrédo de franjas fotoelasticas obtidas obtido com a aplicagdo de 100 N sobre uma
protese em resina

Figura 5.3 — Padrdo de franjas fotoelasticas obtidas obtido com a aplicagdo de 100 N sobre uma
protese em EVA
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5.2.1 prétese metalica

25007
Deformacgao

(m)

2e007 S

1 Se007

00 1000 1500 2000 2500 00 B0 4000 4500 S000

t (ms)

Grafico 5.1 — Deformacéo induzida em fungao do tempo, apds a aplicagao do pulso de forga a prétese
metalica (m x ms)

Observou-se no Grafico 5.1 que durante o impacto da mastigacdo sobre o
dente metalico a sua deformagdo maxima foi de 2,1 x 1077 m, ou seja, 0,2 um. A

forca maxima transmitida ao implante foi de 100 N (Grafico 5.2).

A maxima elongagao pode ser calculada por:

-7
g =229 5110 20,002%
B 110
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0 S0 1000 1500 a0 200 3000 =00 4000 4500 000

Grafico 5.2 — Comportamento da forga pelo tempo, na base, apds a aplicagdo do pulso de forga na
prétese metalica

5.2.2 protese em resina

To-007

Deformagéo _,./
(m) 77

0 00 1000 1500 2000 250 3000 /00 4000 4800 000

t (ms)

Grafico 5.3 — Deformagéo induzida a massa 1 (camada de resina), em fungdo do tempo, apds a
aplicagao do pulso de forga a prétese em resina
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Deformacgao
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Grafico 5.4— Deformagéo induzida a massa 2 (camada de metal), em fungdo do tempo, apds a

aplicagéo do pulso de forga a protese em resina

lirg | —

t (ms)

Grafico 5.5 — Comportamento da forca pelo tempo, na base, apds a aplicagdo do pulso de forga na

prétese em resina
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Observou-se nos Graficos 5 e 6 que durante o impacto da mastigagao sobre
a protese em resina, a sua deformacgéo maxima foi de 6,7 x 10~ m, sendo 5,6x 10~
m e 1,0289 x 10~ m correspondendo as camadas de resina e metal respectivamente
(Gréficos 5.3 e 5.4). A forca maxima transmitida ao implante foi de 100 N (Grafico
5.5), igual ao carregamento estatico.

A camada de resina se deforma sobre a da liga metélica, apresentando
assim uma elongagdo maxima maior que a do metal. Quanto a forga transmitida ao
implante, ndo se observa qualquer diferenca em relagado a protese metalica. Seguem

as respectivas elongagdes maximas:

Para a massa 1 (resina),

— -7 bl -
g BTX 66882107 ~LO2INOT 5 0 Lo 0130,
h, 5.10

Para a massa 2 (metal),

x, 1,0289.1077
6‘2 =

; s10° 0,21.107* = 0,002%
2 .



5.2.3 prétese em EVA
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Grafico 5.6 — Deformagéo induzida a massa 1 (camada de resina), em fun¢do do tempo, apds a

aplicacao do pulso de forca a prétese em EVA
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Grafico 5.7 — Deformagéo induzida a massa 2 (camada de elastémero), em fung¢do do tempo, apds a

aplicagéo do pulso de forga a protese em EVA
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Grafico 5.8 — Deformagao induzida a massa 3 (camada de metal), em funcdo do tempo, apds a
aplicagao do pulso de forga a protese em EVA

As elongagbdes maximas correspondentes a cada material sdo as seguintes:

Para a massa 1 (resina),

gl _ .xl x2 _ 5,594110 5,§658'10 — 0,011.10—2 ~ 0’011%
I 2,5.10°

Para a massa 2 (EVA),
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Grafico 5.9 — Comportamento da forga pelo tempo, na base, apds a aplicagdo do pulso de forga na
prétese em EVA

Observou-se nos Graficos 5.6, 5.7 e 5.8 que durante o impacto da
mastigacéo sobre a protese em EVA, houve uma deformagdo maxima de 5,59 x 107°
m, sendo 2,83 x 10~ m, 5,56 x 10° m e 1,02 x 10~" m correspondendo as camadas
de resina, EVA e metal respectivamente. A forga maxima transmitida ao implante foi
de 100 N. A forma do grafico de forga € a mesma do que nas demais situagdes

(Grafico 5.9).
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Fica claro que a camada de resina comprime o EVA contra a liga metalica,
apresentando assim uma elongagdo maxima maior que a dos demais materiais.
Quanto a forga transmitida ao implante, ndo se observou qualquer diferenca.

Os resultados da analise dindmica encontram-se no Quadro 5.1.

Protese Material Deformacgao Elongagéao Forca Duracgao do
o transmitida a Pulso (s)
(Hm) (%) base (N)

Metalica metal 0,2 0,002 100 0,25
resina 0,6 0,013

Resina Composta 100 0,25
metal 0,1 0,002
resina 0,3 0,011

EVA EVA 55,6 2,220 100 0,25
metal 0,1 0,002

Quadro 5.1 — Resultados obtidos por meio da anélise dinamica

5.2.4 Analise das forgas de inércia

F(N)|

Grafico 5.10 — Forgas de inércia
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Como resultado da analise inercial, obteve-se o grafico 5.10, onde é

retratado que as forgas inerciais (”?*) sdo muito menores do que as forgas elasticas

(Kx), tipicamente,

_410°N
100N

inercial

4.107°

transmitida

Ou seja, as forgas inerciais no modelo de protese metalica foram cem

milhdes de vezes menores do que as elasticas.
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6 DISCUSSAO

Neste estudo foi possivel analisar como ocorre o carregamento de proteses
unitarias sobre implante, dependendo da rigidez dos materiais protéticos. Os dois
ensaios utilizados (analise fotoelastica e dinamica) forneceram informacgdes
complementares.

A analise fotoelastica permitiu comparar a distribuicdo de tensbes na regiao
adjacente ao implante, geradas apés a aplicagdo de uma carga de 100 N. O método
fotoelastico apresenta como vantagem, a obtencao de informagdes visuais diretas
sobre o padrao de tensées que ocorrem em um modelo apds a aplicagao de cargas.
Desenvolveu-se um modelo com forma muito semelhante a conformacéo éssea na
regido de pré-molares inferiores, pois inclusive as propriedades mecanicas da resina
fotoelastica utilizada se aproximam as do osso humano (Quadro 4.1). Estes
cuidados visaram a obtencdo de resultados que se aproximassem, ao maximo, do
que ocorre em uma situagao clinica. Para que a escolha do material para compor os
corpos de prova fosse representativa dos diferentes tipos de materiais
odontoldgicos, levou-se em consideracdo apenas a rigidez dos materiais, por meio
das propriedades de modulo de elasticidade e do coeficiente de Poisson. Dessa
forma, nao se tornou necessario realizar um teste com uma protese em ceramica, ou
em outros materiais, pois as suas propriedades se assemelhariam aquelas dos
materiais ja selecionados.

A semelhanca no padrao de tensdes obtida, entre os modelos, pode ser
justificada pela terceira lei de Newton (lei da agdo e reacgdo), a qual enuncia que

para uma forga aplicada sobre um corpo surge uma forga de reagdo com a mesma
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intensidade entre ambos (RAMALHO; FERRARO; SOARES 1995). Dessa forma,
como a forca aplicada pela maquina de ensaios foi fixada em 100 N, torna-se natural
que as tensbes induzidas ao modelo pelos diferentes tipos de protese sejam
também semelhantes, correspondentes a carga de 100 N. Em outras palavras, as
propriedades mecanicas do corpo de prova ndo mudaram as tensdes na base, pois
a forgca de acao e reagao serao sempre as mesmas, para uma mesma forca aplicada
sobre uma proétese unitaria. McGlumphy, Campagni e Peterson (1989) chegaram a
essa mesma conclusdao quando aplicaram uma forca sobre um implante que
continha ou ndo um elemento intramovel. Por meio de uma analise fotoelastica
verificaram que o padrdo de tensbes foi o mesmo para as duas situacdes
experimentais.

A presente analise desconsidera, entretanto, o comportamento mecanico do
corpo de prova durante um evento de carregamento, como o tempo e a deformacgéao
necessaria para atingir a carga final. Para determinar esse comportamento, obteve-
se um grafico de tensao-deformagao, conforme descrito no ensaio de carregamento
dinamico.

A maioria dos estudos sobre o comportamento biomecanico de proteses
sobre implantes frente a cargas oclusais foi realizado por meio de anélises em
elementos finitos (DAVIS; RIMROTT; ZARB, 1988; SERTGOZ, 1997; SENDYK,
1998; STEGAROIU et al.,, 1998; AKPINAR; ANIL; PARNAS, 2000) ou testes
mecanicos (GRACIS et al., 1991; CIBIRKA et al., 1992). Um unico trabalho
comparativo entre materiais oclusais foi realizado pelo método de fotoelasticidade
por Inan e Kessin (1999), segundo o qual uma prétese com superficie oclusal em
porcelana ou resina gerou uma menor magnitude de tensdes, quando comparada ao

metal. Esses resultados foram obtidos em proteses fixas do tipo protocolo, o que
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limita uma extrapolagao para os resultados destes estudos, no qual foram utilizadas
proteses unitarias. Em uma protese fixa de maior extensao ha outros fatores que
interferem nos resultados biomecéanicos como a rigidez e o material da estrutura
protética (SERTGOZ, 1997; DUYCK et al., 2000). Contudo, os resultados do
presente estudo se aproximam daqueles de Cibirka et al. (1992), que verificaram que
as forcas maximas transmitidas ao osso, foram semelhantes para préteses em
metal, resina acrilica e porcelana, sob carregamento estatico.

Sendo uma proépria limitagdo do método fotoelastico, ndo foi possivel a
obtencdo de informagdes quantitativas a respeito da resposta mecanica sobre as
tensdes no modelo e no interior dos componentes protéticos. Foi confeccionado um
unico modelo fotoelastico para o estudo, conforme metodologia empregada em
outros trabalhos (INAN; KESIN, 1999).

Por meio da analise dinamica, foi possivel realizar uma estimativa do
comportamento mecanico dos corpos de prova, caso eles fossem submetidos a um
pulso de forca com caracteristicas similares as que ocorrem durante um ciclo
mastigatorio. A analise da intensidade da forga aplicada na protese sobre implante,
da forga transmitida, e das deformacdes que ocorreriam no interior dos materiais ao
longo do tempo, permitiu a comparagao entre 0 modelamento dos corpos de prova.
O modelamento ndo levou em consideracdo, entretanto, as deformacdes que
ocorreriam no implante ou no osso, de modo que apenas os materiais da protese
foram analisados. Com base nas propriedades mecanicas do o0sso, pode-se
imaginar que ele apresentaria deformagdes pela aplicagao do pulso de forga.

A forca transmitida ao implante apresentou a mesma intensidade maxima
nos trés modelos. A forma do grafico e o tempo de transferéncia de forga também

foram iguais. Da mesma forma com que ocorreu no ensaio fotoelastico, a
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semelhancga entre as forgas transmitidas pelos modelos pode ser explicada pela
terceira lei de Newton (lei da agcdo e reacgado). Assim, a forgca aplicada sobre a
estrutura protética sempre foi totalmente transmitida ao implante.

Segundo Skalak (1983), o comportamento viscoelastico de uma resina
acrilica para revestimento oclusal seria suficiente para retardar a transmissao da
forca e diminuir o seu pico (Figura 2.1). Entretanto, a resina composta utilizada neste
estudo nao provocou qualquer alteracdo na transmissdo da forga. Poderia-se
presumir entdo, que a resina composta seria muito rigida para evidenciar esse
fendbmeno, e que se deveria utilizar um material com uma menor rigidez para
observa-lo, como o EVA. Todavia, nem a magnitude nem o tempo de transmissao da
forca foram alterados pela utilizacdo do EVA, que apresentou uma grande
deformacdo, em comparagcdo aos demais materiais, para poder dissipar a forca
sobre ele aplicada.

Os resultados deste estudo véo de encontro aos de Van Rossen et al.
(1990), que determinaram pelo método dos elementos finitos que a variagédo do
modulo de elasticidade de um pilar intermediario protético entre 0,15 (IME) e 110
GPa (titanio) ndo induziu a diferentes tensdes apds a aplicacdo de uma forga sobre
um implante osseointegrado. Contrariando esses resultados, Richter (1989) prop6s
que a interposicdo de um material menos rigido na protese aproximaria a
biomecanica dos implantes a dos dentes. Confirmou essa teoria em um estudo
posterior, no qual verificou uma reducao de 20 vezes nas tensbées geradas em um
modelo sob cargas axiais (RICHTER; ORSCHALL, 1990). Carvalho et al. (2002), que
simularam os efeitos da interposicao de um elastdmero sobre um implante unitario
pelo método de elementos finitos, verificaram um padrao de distribuicido de tensdes

semelhante ao sistema convencional, porém com atenuagdes em algumas regides
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do implante. Em estudo subsequente, Carvalho, Vaz e Simbes (2003) verificaram
por meio de um ensaio de impacto sobre implantes instalados em uma mandibula
humana que houve uma diminuicdo nos picos de forga transmitida

Aplicando os principios de amortecimento utilizados em engenharia, para
que um material de revestimento oclusal promova um amortecimento, deve
apresentar uma rigidez tal que permita certa mobilidade quando existir uma
solicitacdo mecéanica (DEN HARTOG, 1972). Entretanto, apesar do EVA permitir
uma deformacgao significativa apos a aplicacédo de uma forga e tendo sido inserido
um fator de amortecimento para o material, este ndo modificou a forga transmitida.
Atentamos ao fato de que as forcas de amortecimento sdo muito baixas na boca, por
serem proporcionais a velocidade de deformagao dos materiais, conforme visto na
analise inercial, o que justificaria o resultado obtido.

Hipoteticamente em uma situacdo clinica, dentes naturais e/ou proéteses
vizinhas a um espaco protético podem limitar o deslocamento da prétese aquele que
ocorre devido a compressao do ligamento periodontal sob cargas - 0,025 mm
aproximadamente - (MOXHAM; BERKOVITZ, 1982). Considerando o resultado do
ensaio dindmico, poderia haver uma reducao na forca transmitida utilizando-se uma
prétese com baixa rigidez, admitindo uma alimentagao liquida ou pastosa que nao
comprimiria a protese protética. Sabendo-se que foi necessaria uma deformagao de
56 pm para transmitir 100 N, com uma deformacdo de 25 um teriamos um
carregamento maximo de 55 N, ou seja, uma reducao de 45 %. A protese em EVA
carregaria o implante com 100 N somente quando fosse comprimida por um alimento
suficientemente sodlido. Entretanto, esse fenbmeno apresenta magnitudes de
deformacdo muito pequenas e deveria ser confirmado por experimentos futuros. Por

ser dependente da limitacdo de deslocamento por dentes vizinhos, esse mecanismo
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de diminuicao de forgas transmitidas nao existiria em préteses fixas mais extensas,
nas quais o material protético se deformaria livremente. Sabendo-se que a rigidez de
outros materiais protéticos ndo permite deformagdes como as do EVA, pode-se
inferir que essa vantagem biomecanica ndo ocorra nas préteses confeccionadas
com os materiais utilizados atualmente na odontologia. De fato, analisando dados
obtidos de corpos de prova e de pacientes, Bassit, Lindstrom e Rangert (2002)
concluiram que se existe uma diferenga na resiliéncia entre as cerdmicas e as
resinas, esta provavelmente nao apresenta relevancia clinica.

Por analogia, a interposigao do elastdmero na protese experimental em EVA,
pode ser comparada aos pilares intermediarios, denominados elementos
intramoveis, que foram propostos na implantodontia, com a intencéo de reproduzir o
comportamento biomecanico do ligamento periodontal (KIRSCH, 1983). Apesar de
apresentar uma menor rigidez do que os demais materiais protéticos (LILL et al.,
1988; VAN ROSSEN et al. 1990), esta seria maior do que a de um elastémero.
Provavelmente por essa razdo, o beneficio biomecanico do pilar protético
denominado IME (Intra-mobile element — IMZ, EUA), nunca foi verificado de forma
conclusiva (HORSHAW; BRUNSKI, 1988).

Verifica-se que neste estudo, a deformacédo dos materiais ocorreu de forma
coerente com a sua rigidez, dada indiretamente pelo moédulo de elasticidade dos
materiais, ou seja, o EVA se deformou mais que os demais materiais, seguido da
resina composta e do metal. Ao contrario do que afirmou Skalak (1983), esta
propriedade nao influenciou na transmissao de cargas. Este achado vai de encontro
aos resultados de Ciftgi e Canay (2001) que verificaram por meio de uma analise por

elementos finitos que a maioria das deformagdes em proteses sobre implantes
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ocorre nos materiais oclusais com menor rigidez, que induzem tensdes proporcionais
nas estruturas metalicas.

Pela analise do Quadro 6.1, observa-se que os beneficios biomecanicos das
resinas nem sempre foram comprovados pela literatura, sendo que em muitos
estudos, outros materiais se mostraram mais eficientes. Aparentemente nao existe
uma razao 6bvia para essa diversidade de resultados, porém a falta de consenso
entre os autores denota que os resultados ndo sao conclusivos. Uma das razdes
poderia ser a diversidade de metodologias e a falta de padronizagao entre elas.

Alguns relatos na literatura sobre as propriedades de amortecimento das
resinas sdo baseados em parametros subjetivos, ou manifestagcdes pessoais sem
comprovacoes cientificas correspondentes. De fato isto pode ser notado nas

afirmacdes de Spiekermann (2001), Misch (2000), Sheets e Earthman (1993) e

Skalak (1983).
Autor metodologia Carga | Diferencas Materiais Testados

Bassit, Lindstrom e Rangert| iv |extensémetro (0] N P, RA

(2002)

Duyck et al. (2000) iv | extensbmetro 0 N M, RA

Mericske-Stern (2000) Ilv |transdutor O] N R, P

Soumeire e Dejou (1999) ivt | transdutor I N M, P, RCM

Sendyk (1998) s |fem - N P,C

Papavasiliou et al. (1996) s |fem - N M, P, RA

Cibirka e Razzoog (1992) ivt | extensbmetro E N M, P, RA

Hobkirk e Psarros (1992) iv | transdutor 0] N P, RA

Ciftci, Canay, (2000) s |fem - S M**, P**, RA*, RC,
RCM, C

Inan e Kessin (1999) ivt |fotoelasticidade E S M*, P** RA, RC, C

Stegaroiu e Kusakari (1998) | s |fem E S M, P, RA**, RC

Sertgoz (1997) s |fem - S P*, RA, RC

Gracis e Nicholls (1991) ivt |transdutor I S M, P, RA*, RCM*

Davis e Rimrott (1988) s |fem I S P, RA*

Davis e Rimrott (1988) s |fem E S P*, RA

Quadro 6.1 — Estudos comparativos entre as propriedades biomecanicas de materiais oclusais
utilizados em implantodontia. (*) melhor resultado biomecanico, (**) pior resultado
biomecénico, (S) com diferengas biomecanicas, (N) sem diferengas biomecéanicas, (I)
Forcas de impacto, (E) forgas estaticas, (O) oclusao, (-) ndo especificado, (IV) in vivo,
(IVT) in vitro, (S) simulagédo computacional, (FEM) método dos elementos finitos
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A utilizagao de proteses em resina durante o periodo inicial de carregamento
de implantes faz parte do protocolo de cargas progressivas proposto por Misch
(2000). Um unico trabalho a respeito da eficacia desse protocolo foi encontrado, no
qual Rotter, Blackwell e Dalton (1996) verificaram um aumento da estabilidade
secundaria de implantes submetidos carregamento progressivo, por meio de um
aparelho Periotest. Porém como nesse estudo foram utilizadas apenas préoteses em
resina acrilica, nao foi possivel avaliar a influéncia do material oclusal. Considerando
os resultados do presente estudo, o material oclusal provavelmente nao interferiria
no resultado, restando como parametros validos para a carga progressiva a oclusao,
a dieta do paciente, o tempo e o desenho da prétese. Corroborando ainda com os
resultados deste estudo, € interessante notar que entre os estudos realizados in
vivo, nao foi possivel detectar diferencas entre as forgcas transmitidas por proteses
em resina acrilica e outros materiais como metal ou porcelana (HOBKIRK;
PSARROS, 1992; DUYCK et al.2000; MERICSKE-STERN et al., 2000; BASSIT;
LINDSTROM; RANGERT, 2002). Ainda, um acompanhamento clinico prospectivo de
509 pacientes implantados, demonstrou também n&o haver uma correlagao entre a
incidéncia de falhas clinicas de implantes osseointegrados e os materiais oclusais
(NAERT et al., 1992).

As forgas de inércia geradas com o carregamento da protese metalica foram
infimas, pois as velocidades e aceleragdes existentes no interior dos materiais
apresentaram uma grandeza reduzida, o que permite afirmar que as forgcas que
atuam durante o ciclo mastigatério tém natureza estatica. Este fato pode ser
verificado na analise dindmica pela correlagdo entre os graficos de forgca e de
deformacéao pelo tempo, que sdo semelhantes, ou seja, a forga induz a deformacéao

dos materiais protéticos quase instantaneamente.
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Portanto, para predizer o comportamento biomecanico que ocorre na boca,
um modelamento utilizando principios de estatica simplificaria a analise dos
fendbmenos, conforme afirmagdes de Spiekermann (2001) e Skalak (1983), e os
resultados seriam muito fiéis ao que ocorre na boca. Isto seria aplicado por exemplo
a estudos de elementos finitos que modelam um pulso de aplicagao de forca com
base no ciclo mastigatério.

Dessa forma pode-se afirmar também que nao existe durante a mastigagao
um evento de impacto, segundo a sua definicdo, pois nao existem grandes
aceleragbes durante o evento (Grafico 5.1) (STEGAROIU et al. 1998). De fato, sabe-
se que a velocidade de fechamento da mandibula durante a fase final de mastigagao
€ bastante diminuida, o que minimizaria a existéncia de eventos dindmicos
(HARRISON; LEWIS, 1975; BATES; STAFFORD; HARRISON, 1976). Segundo
Davis e Rimrott (1988), a existéncia de for¢cas de impacto sobre os dentes ficaria
restrita a um choque traumatico ou a uma mastigacéo inadvertida de um corpo
estranho rigido.

Em materiais poliméricos, o amortecimento (c) é causado principalmente
pela viscoelasticidade (WEI; KUKUREKA, 2000). A partir do modelamento dindmico
realizado para a protese em EVA, realizou-se um exercicio simples, aumentando o
valor do fator de amortecimento em 10.000 vezes, o que nao causou qualquer
alteracdo na forca transmitida, no tempo de transmissdo e nas deformacgdes da
protese. Dessa forma pode-se concluir que esse fator parece nao ter influenciar na
transmissao de cargas em proteses sobre implantes.

A partir dos resultados deste estudo, verificou-se que a os materiais
utilizados clinicamente nao possibilitam uma redugcdo da carga transmitida a

implantes. Este resultado, entretanto, ndo contra-indica a utilizacdo de nenhum
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deles, pois ndao existe um material unico e ideal, e cada um apresenta um balango
de propriedades que lhe conferem vantagens e desvantagens.

A Unica forma tedrica de reduzir cargas transmitidas a um implante seria
utilizar uma camada de um elastdmero no interior da protese, que ainda assim
deveria ser de pequena extensdao e com dentes vizinhos ao especo protético.
Entretanto esta hipotese é questionavel ja que acredita-se que o equilibrio entre a
interface osso-implante € mantido pelas propriedades elasticas do osso circundante
ao implante e que a adicdo de sistemas de absorcdo de tensdes né&o séo
necessarios (HOBKIRK; PSARROS, 1992).

Apesar de ter sido utilizada uma metodologia de rotina em engenharia para
projetos industriais, a simplificacdo do modelo utilizado na anélise dindmica nao
permite determinar tensées ou deformacdes espaciais, somente o total de forcas e
deformacdes em determinado eixo. Um modelamento do mesmo sistema pelo
método dos elementos finitos poderia fornecer informagdes mais precisas sobre o
comportamento das tensdes no interior dos componentes, entretanto as conclusdes
finais do trabalho seriam as mesmas para as duas metodologias. Um indicativo
desse fato é o resultado obtido por Sendyk (1998), que obteve uma correspondéncia
entre as tensdes geradas em um modelo de implante unitario com proéteses
metaloceramicas ou metaloplasticas.

Possivelmente a realizagao de testes clinicos com préteses em baixa rigidez
por meio de metodologias que permitam avaliar a transmissao de forgas pelo tempo,
como ocorre com transdutores ou extensdmetros trariam informacdes

complementares relevantes a este estudo.
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7 CONCLUSOES

Com base nos resultados deste estudo, pode-se concluir que:

7.1 O material que compde a coroa protética, o qual confere o grau de rigidez,
nao interferiu no padrao de tensdes geradas ao redor de implantes apés a aplicagao
de carga em implantes unitarios.

7.2 A utilizacdo de materiais protéticos com menor rigidez ndo foi capaz de
amortecer as forgcas transmitidas a implantes unitarios, ou de retardar a sua
transmissao pelo tempo.

7.3 A deformacdo e a transmissdo das forgcas através dos componentes
implante/prétese de suporte, ocorreu quase instantaneamente apds a aplicacéo da

forca, o que caracteriza um carregamento estatico.
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ANEXO A - Programacgéo realizada para a resolugdo do modelo com a prétese metalica

massa=2.786e-3;
amortec=0;
rigidez=486e6;

A=[0 1;-rigidez/massa -amortec/massaj;
B=[0;1/massa];
C=[10;01];

sys = ss2sys(A,B,C,[],0,2,0);
sysd=c2d(sys,0.0001);
[a,b,c,d]=sys2ss(sysd)

% definicéo da forca
for i=1:2500
u(i)=50-50*cos(8*3.1416*(i-1)*0.0001);
end
for i=2501:16000
u(i)=0;
end

% integracao das equacoes
x=[0 ;0];
for i=1:16000
x=a*x+b*u(i);
desl(i)=x(1);
f_base(i)=rigidez*x(1);
end
% imprime em arquivo resultado
fp=fopen("deslocamento1.txt","w");
for i=1:16000
fprintf(fp, "%g\t %g\t %g\t %g\n",(i-1)*0.0001,desl!1(i),u(i),f_base(i));
end
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ANEXO B - Programacéo realizada para a resolugdo do modelo com a prétese em resina composta

massa1=2.94e-3;
massa2=13.26e-3;
amortec=0;
rigidez1=176.7€6;
rigidez2=971.9e6;

A=[0100;
-rigidez1/massa1 0 rigidez1/massa1 0;
0001;
rigidez1/massa2 0 -(rigidez1+rigidez2)/massa2 0];

B=[0;1/massa1; 0; 0];
C=[1000;0100;0010;0001];

sys = ss2sys(A,B,C,[],0,4,0);
sysd=c2d(sys,0.0001);
[a,b,c,d]=sys2ss(sysd)

% definigao da forca
for i=1:2500
u(i)=50-50*cos(8*3.1416*(i-1)*0.0001);
end
for i=2501:16000
u(i)=0;
end

% integracao das equacoes
x=[0;0; 0; 0];
for i=1:16000
x=a*x+b*u(i);
desl1(i)=x(1);
desl2(i)=x(3);
f_base(i)=rigidez2*x(3);
end
% imprime em arquivo resultado
fp=fopen("deslocamento2.txt","w");
for i=1:16000
fprintf(fp,"%g\t %g\t %g\t %g\t %g\n",(i-1)*0.0001,desl1(i),deslI2(i),u(i),f_base(i));
end
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ANEXO C - Programacao realizada para a resolugdo do modelo com a protese em EVA

massa1=0.14e-3;
massa2=0.013e-3;
massa3=1.29e-3
amortec=3.58;
rigidez1=353.4€6;
rigidez2=1.8e6;
rigidez3=971.9e6;

A=[010000;

-rigidez1/massa1 O rigidez1/massa1 0 0 O;

000100;

rigidez1/massa2 0 -(rigidez1+rigidez2)/massa2 -amortec/massa2 rigidez2/massa2
amortec/massaz;

00000T1;

0 0 rigidez2/massa3 amortec/massa3 -(rigidez2+rigidez3)/massa3 -amortec/massa3];

B=[0;1/massa1; 0; 0; 0 ; 0];
C=[100000;010000;001000;000100;000010;0000017;

% transformacao de modelo continuo em discreto
sys = ss2sys(A,B,C,[],0,6,0);
sysd=c2d(sys,0.0001);

[a,b,c,d]=sys2ss(sysd)

% definicao da forca
for i=1:2500
u(i)=50-50*cos(8*3.1416*(i-1)*0.0001);
end
for i=2501:16000
u(i)=0;
end
% integracao das equacoes
x=[0;0; 0; 0; O; 0];
for i=1:16000
x=a*x+b*u(i);
desl1(i)=x(1);
desl2(i)=x(3);
desl3(i)=x(5);
f_base(i)=rigidez3*x(5);
end
% imprime em arquivo resultado
fp=fopen("deslocamento3.txt","w");
for i=1:16000
fprintf(fp,"%g\t %g\t %g\t %g\t %g\t %g\n",(i-
1)*0.0001,desl1(i),desl2(i),desl3(i),u(i),f_base(i));
end



