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RESUMO

Implantes dentérios tém como funcao a substituicao de dentes natu-
rais que foram perdidos naturalmente ou devido a doengas ou trau-
mas, sendo fixados diretamente no osso, garantindo excelente conforto
e saude bucal para os pacientes. Implantes dentarios sao feitos tradi-
cionalmente de titanio, mas outros materiais, como zirconia e PEEK,
tém se mostrado como 6timas alternativas a materiais metdalicos. Em
conjunto com esses materiais, que sao bioinertes, materiais bioativos,
como o biovidro, podem ser utilizados, acelerando o crescimento ésseo
e a integracao entre osso e implante. O objetivo deste trabalho é veri-
ficar a influéncia do ponto de vista biomecanico do material utilizado
no implante e do revestimento de biovidro no processo de osseointe-
gracao dos implantes dentarios utilizando o método dos elementos fini-
tos. Para isso foram simulados implantes dentérios de zirconia (E=210
GPa), PEEK (E=4,2 GPa) e PEEK reforgado com fibras de carbono
(CFPEEK) (E=24 GPa) fixados no osso mandibular e submetidos a
um esfor¢o mecanico préximo ao da mastigacdo humana. Foram testa-
dos implantes sem revestimento de biovidro, com revestimento de 100
pm de espessura e com uma camada com gradiente de propriedades
com quatro diferentes composicoes. Foi avaliado o estado de tensoes
e deformagoes do implante e do 0sso, que possui relacao direta com a
osseointegracao. Em relagao aos implantes sem revestimento, os resul-
tados mostraram que as tensoes atingidas nos implantes de zirconia e
CFPEEK (69,1 MPa e 76,6 MPa, respectivamente) ficaram bastante
abaixo de seus limites de resisténcia, enquanto no implante de PEEK
(96,0 MPa) houve a formagao de tensoes elevadas que podem levar
a fratura do implante. O revestimento de biovidro causou uma pe-
quena diminui¢ao nas tensoes no implante de zirconia, para 64,3 MPa,
sendo benéfica. A utilizagdo do conceito de gradiente melhorou a dis-
tribuigao de tensoes, com o modelo com composicao rico em zirconia
apresentando melhores resultados, diminuindo a tensao méxima para
56,0 MPa. No entanto, nos implantes de PEEK e CFPEEK, devido ao
modulo eldstico mais baixo em relacao ao biovidro, houve a formacao
de tensoes deletérias na camada do vidro bioativo, tanto no revesti-
mento convencional quanto no com gradiente, ultrapassando 352 MPa
e 159 MPa para o PEEK e CFPEEK, respectivamente, para qualquer
composicao do revestimento. Em relagao as tensoes e deformagoes no
0sso, nao foi possivel chegar ao resultado otimizado em relagao aos trés



materiais testados devido a resultados divergentes entre o osso cortical
e trabecular. No entanto, os resultados destes trés materiais foram sa-
tisfatérios, com valores de tensao e deformacao dentro de uma regiao
em que ha crescimento 6sseo. Nao houve influéncia significativa da
camada de biovidro na osseointegracao ativada mecanicamente, o que
pode ser considerado positivo, visto que esta camada tem efeitos com-
provadamente positivos do ponto de vista bioquimico.

Palavras-chave: Implantes dentdrios. Osseointegracao. PEEK.
Zirconia. Biovidro. Materiais com gradiente funcional. Método dos
elementos finitos.



ABSTRACT

Dental implants replace natural teeth that have been lost naturally or
due to illness or traumas. Unlike other techniques, dental implants are
fixed surgically in to the jawbone, resulting in excellent comfort and
oral health for the patients. Dental implants are traditionally made of
titanium, but other materials, such as zirconia and PEEK, have pro-
ven to be great alternatives to metallic materials. Together with these
materials, which are bioinerts, bioactive materials, such as bioglass,
can be used to accelerate bone growth and bone-implant integration.
The objective of this work is to evaluate the influence of the mate-
rial used in the implant and the bioglass coating in the stress state
and in the process of osseointegration of dental implants using the fi-
nite element method. Dental implants made of zirconia (E=210 GPa),
PEEK (E=4,2 GPa) and PEEK reinforced with carbon fibers (CF-
PEEK) (E=24 GPa) were simulated fixed to the jawbone and submit-
ted to a mechanical loading close to that of human chewing. Implants
without bioglass coating, with coating and with a gradient layer of pro-
perties with four different material distributions were tested. The stress
and deformation state of the implant and the bone, which has a direct
relation to osseointegration, was evaluated. Regarding the uncoated
implants, the results showed that the maximum stresses reached in the
zirconia and CFPEEK implants (69,1 MPa and 76,6 MPa, respectively)
were below their mechanical strength, while in the PEEK implant (96,0
MPa) there was the formation of high stresses that could lead to frac-
ture of the implant. The bioglass coating induced to a small decrease
in zirconia stress to 64,3 MPa and it was beneficial. The use of the gra-
dient of composition improved the stress distribution, with the zirconia
rich distribution showing better results decreasing the maximum stress
to 56,0 MPa. However, in the PEEK and CFPEEK implants, due to
their lower elastic modulus in relation to the bioglass, deleterious stres-
ses were generated in the bioactive glass layer, both in the conventional
and gradient coating, surpassing 352 MPa and 159 MPa for the PEEK
and CFPEEK models, respectively, for any coating composition. Re-
garding the stresses and deformations in the bone, it was not possible
to reach the optimized result in relation to the three materials tested
due to the divergent results between the cortical and trabecular bone.
However, the three materials achieved satisfactory results, with values
of stress and strain within the ideal range where there is bone growth.



There was no significant influence of the bioglass layer on the mechani-
cally activated osseointegration, which can be considered positive, since
this layer has proven to be beneficial on the biochemical side.

Keywords: Dental implants. Osseointegration. PEEK. Zirconia. Bi-
oglass. Functionally graded materials. Finite elements method.
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1 INTRODUCAO

Com o aumento da expectativa de vida da populacao e o cres-
cente aumento da preocupacao com estética e saiude, existe uma
tendéncia de crescimento da demanda por implantes, tanto ortopédicos
quanto dentéarios, que possam substituir tecidos ésseos e dentes perdi-
dos por traumas, doengas ou até mesmo naturalmente pelo envelheci-
mento do paciente. Implantes dentarios sao utilizados na substituicao
de dentes que cairam ou sofreram grades danos ao ponto de nao po-
derem ser recuperados. Estes dispositivos, em forma de parafusos, sao
implantados no osso mandibular do paciente, no local onde o dente na-
tural foi perdido, gerando um ancoramento mecanico. Posteriormente,
apds a devida osseointegragao (cicatrizagdo e conexao do osso com o
implante dentédrio) do parafuso, uma coroa dentdria, com o formato e
aspecto de um dente natural, é cimentada sobre o implante. Um dos
fatores que influenciam o fenomeno de osseointegracao, principalmente
na estabilidade secundaria, é o estado de tensbes agindo sobre o 0sso
durante a mastigagdo, que estimula o crescimento ésseo. Ou seja, sem
o devido estimulo, podera ocorrer perda éssea e, consequentemente,
afrouxamento do implante e rejeigao dssea. No entanto, tensdes muito
elevadas podem levar & falha do osso e/ou implante ao exceder o seu
limite de resisténcia, por isso é necesséria a otimizagao do implante.

Tradicionalmente, os implantes dentdrios sao feitos de materi-
ais metélicos, principalmente ligas de aco inoxidavel e titanio. No
entanto, nos ultimos anos estd tendo um crescente interesse na uti-
lizagdo de materiais ceramicos, principalmente zirconia (ZrOs), e ma-
teriais poliméricos, como o PEEK (Poli(éter-éter-cetona)), em implan-
tes dentdrios (1, 2). A zirconia apresenta excelentes propriedades
mecanicas e biocompatibilidade, sendo utilizada em implantes dentarios
também devido a sua cor branca e, consequentemente, estética supe-
rior a de materiais metalicos. Por outro lado, materiais poliméricos
possuem modulo eldstico mais préximos ao do 0sso, o que deve levar a
uma distribuicao de tensoes mais favoravel ao crescimento désseo.

Para melhorar a osseointegragao de implantes, tanto metélicos
quanto ceramicos e poliméricos, alguns revestimentos de ceramicas bi-
oativas vém sendo estudados. Destes se destacam revestimentos de
hidroxiapatita e biovidro, que liberam ions de fosfato de calcio ao redor
do implante, estimulando o crescimento 6sseo e acelerando a osseoin-
tegragao. Existem diversas técnicas para revestir esses materiais, mas
uma das solugoes para revestir implantes cerdmicos com biovidro é
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através da infiltracdo, onde o implante é mergulhado numa solucao de
biovidro, que penetra nos poros através de um efeito de capilaridade,
criando uma regiao com gradiente de composicao. A vantagem de se
criar este gradiente é a minimizagao de tensoes originadas na diferenca
das propriedades das camadas.

Apesar do uso do revestimento com biovidro em implantes ser
considerado favoravel ao crescimento 6sseo do ponto de vista quimico,
nao foram encontrados estudos avaliando a sua influéncia no estado
de tensoes no osso. Como essas tensoes estao ligadas diretamente ao
crescimento e/ou perda Gssea, a sua andlise deve ser feita para verificar
o real beneficio da camada de recobrimento.

1.1 OBJETIVOS
1.1.1 Objetivo Geral

O objetivo deste trabalho de mestrado é analisar o estado de
tensdes e deformagoes de implantes dentarios feitos de zirconia, PEEK
e PEEK refor¢cado com fibra de carbono (CFPEEK) recobertos com
biovidro, e do osso mandibular, através de simulagoes, e compara-los
com implantes tradicionais (sem camada bioativa). Com isso, espera-se
verificar a influéncia da camada de revestimento e sua composigao, e
do material do implante no estado de tensoes e na osseointegracao, de
modo que se possa otimiza-la.

1.1.2 Objetivos Especificos

e Modelar um implante dentario de corpo tnico feito de zirconia,
PEEK e CFPEEK, juntamente com o osso mandibular utilizando
software CAD.

e Analisar o estado de tensoes e deformacoes do implante de con-
trole em condicoes de carga semelhantes as da mastigacao utili-
zando o software de andlise por elementos finitos COMSOL Mul-
tiphysics.

e Modelar os implantes com revestimento de biovidro e simular as
suas tensoes e deformacoes.

e Realizar o mesmo modelamento considerando uma camada. exte-
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rior com infiltracdo de biovidro, ou seja, com gradiente de propri-
edades, considerando diversas distribuigoes de material.

e Comparar as trés situagoes para encontrar a melhor distribuicao
de tensoes no implante e no osso e que otimize a osseointegracao.
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2 REVISAO BIBLIOGRAFICA

Nesse capitulo serao apresentados alguns conceitos relativos ao
tema do trabalho. Serd feita uma revisao de materiais para aplicacoes
biolégicas, chamados de biomateriais, listando os principais materiais
utilizados com foco em implantes. Também serd abordado de forma
pratica os implantes dentarios, mostrando os seus componentes, ma-
teriais e processamento. Nesta secdo também serd feita uma breve
descricao do estado-da-arte neste tema, mostrando a lacuna presente
na literatura em que este trabalho se insere. Além disso, serd abordado
conceitos basicos do método dos elementos finitos, ferramenta que foi
necessaria para a realizacao deste trabalho.

2.1 BIOMATERIAIS

Segundo Park e Lakes (3), biomateriais podem ser definidos como
qualquer material que serd utilizado em dispositivos que irdao substituir
uma parte ou uma funcao do corpo de uma maneira que seja seguro,
confidvel, economico e fisiologicamente aceitdavel. O biomaterial pode
ser usado tanto para substituir parte de um sistema vivo ou entao atuar
em contato direto com um tecido vivo. Alguns exemplos comuns de
dispositivos feitos com biomateriais sao suturas, restauracoes dentarias,
agulhas, placas dsseas, etc.

Como os biomateriais estao em contato com um ambiente ex-
tremamente complexo e delicado, que é o tecido vivo, existem diversos
requisitos que ele deve atender, tanto do ponto de visto do material em
si, quanto do implante. O biomaterial deve ser quimicamente inerte
e estavel, nao sofrendo corrosao ou liberando ions no corpo. Também
deve ser farmacologicamente aceito, sendo nao-téxico, nao-alergénico,
nao-imunogénico e nao-carcinogénico. Além disso, deve ter proprieda-
des mecanicas adequadas ao uso e boa resisténcia a fadiga e ao desgaste.
Em relagao ao implante, caracteristicas que impactam no seu sucesso
clinico estao relacionadas & sua superficie, peso e fatores de design (4).
Para implantes de quadril, por exemplo, existem quatro fatores que con-
tribuem para a sua falha: infeccao, desgaste, fratura e afrouxamento,
como mostrado na Figura 1, que estao diretamente ligadas a estas ca-
racteristicas. E possivel notar que a compatibilidade biolégica é mais
critica principalmente a curto prazo, enquanto fatores mecanicos sao a
causa de falha apds certo periodo de tempo.
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Figura 1 — Principais fatores que contribuem para a falha de implantes
de quadril e sua probabilidade de falha. Adaptado de (3).

Materiais metélicos sao tradicionalmente os materiais de esco-
lha em implantes por serem relativamente bem tolerados pelo corpo,
principalmente onde hé alta exigéncia mecanica, sendo seu principal
problema ligado a corrosao, com liberacao de ions téxicos. Esses fons
podem causar reacgoes inflamatorias levando a rejeicao do implante e
até mesmo a perda de tecido (5). Ligas de aco inoxiddvel, principal-
mente as ligas austeniticas 316 e 316L, eram extensivamente usadas
devido ao seu baixo custo e a flexibilidade de se atingir uma grande
faixa de propriedades, dependendo da composicao, tratamento térmico
e conformacao mecanica. No entanto, as ligas de ago inoxidével estao
sujeitas a corrosao em algumas situagoes, como em regioes pobres em
oxigénio e com grande concentracao de tensoes, sendo adequadas so-
mente para implantes temporarios, como placas e parafusos (3).

Como alternativa as ligas de ago inoxidavel, ligas de titanio tém
apresentado excelentes resultados em aplicagoes biomédicas. O titanio
é um material amplamente utilizado em implantes, tanto odontolégicos
quanto ortopédicos, por apresentar excelentes propriedades mecanicas
e 6tima biocompatibilidade. O titanio desenvolve uma camada passiva
de titdnia (TiO3) na sua superficie, que minimiza a biocorrosdo e a
liberagao de fons agressivos para o corpo humano. Implantes dentarios
a base de titdnio podem ser feitos a partir do titanio comercialmente
puro ou de uma de suas ligas. A liga mais utilizada é a titdnio-aluminio-
vanddio (Ti-6Al-4V), que possui excelentes propriedades mecénicas e
permite a fabricacao de um componente com secoes mais finas e, conse-
quentemente, com menor peso. Além da biocompatibilidade, o titanio e
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suas ligas apresentam relativamente baixa densidade. No entanto, exis-
tem algumas preocupagoes em relacao ao uso desse material em longo
prazo, principalmente relacionadas a liberagao de aluminio e vanadio
no corpo, que estdo associados a algumas doencas, como Alzheimer e
neuropatias (6).

Recentemente, materiais ceramicos, principalmente alumina e
zirconia, tém sido objetos de grande interesse de pesquisadores para
serem serem utilizados em implantes por apresentarem excelente bio-
compatibilidade e baixo desgaste devido ao atrito. A alumina apresenta
boa resisténcia mecanica, razoavel tenacidade a fratura, e grande re-
sisténcia a corrosao e ao desgaste. No entanto, uma alta taxa de falha
é reportada devido ao crescimento lento de trincas durante o uso in
vivo (7). A alternativa para aumentar a confiabilidade de implantes
ceramicos é a utilizagao da zirconia, que na sua forma tetragonal, apre-
senta boa resisténcia mecanica e excelente tenacidade a fratura (maior
que qualquer outra cerdmica monolitica), resisténcia a corrosao e ao
desgaste e biocompatibilidade (7). O alto valor de tenacidade a fratura
da zirconia tem origem na sua transformacao de fase. A zirconia pode
apresentar trés fases cristalinas diferentes: monoclinica (M), cibica (C)
e tetragonal (T). A zirconia pura se apresenta na forma monoclinica a
temperatura ambiente até 1170 °C, quando se transforma em tetrago-
nal, e passa a forma cibica a temperaturas maiores que 2370 °C. No
entanto, a adigao de certos 6xidos, como CaO, MgO, CeO5 e Y503,
podem estabilizar as fases C e T a temperatura ambiente. Na pre-
senca de esforgos mecanicos e na fase T, hd a liberagao de energia
pelo avango de trincas, causando a transformagao da fase tetragonal
metaestavel em monoclinica, o que gera um aumento no volume de 3-
4% e, consequentemente, indugéo de tensdes compressivas na ponta da
trinca, dificultando o seu avango e aumentando a tenacidade a fratura
da zirconia (8, 9). A zirconia mais utilizada em implantes é a Y-TZP,
que é constituida de graos nanométricos da fase tetragonal estabilizada
com {tria (Y20O3), apresentando excelentes propriedades mecanicas. A
principal desvantagem da utilizacao de materiais ceramicos é o seu alto
valor de mddulo eldstico (210 GPa para a zirconia e até 400 GPa para
a alumina) em comparagdo com o osso humano (aproximadamente 30
GPa). Isso causa um fenomeno chamado stress shielding, que consiste
na reducao de tensoes sobre o osso pelo implante e, consequentemente,
subutilizagdo do osso, levando & atrofia e perda dssea (10).

Materiais poliméricos também tém tido grande importancia na
area biomédica. Inicialmente eram utilizados como materiais de su-
tura, mas devido a sua facilidade de fabricagao e flexibilidade de forma,
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nos dias atuais materiais poliméricos encontram diversas aplicacoes
biomédicas, como catéteres, stents e até mesmo implantes (11, 12).
Nesse contexto, o PEEK (Poli(éter-éter-cetona)) tem se mostrado
um material com propriedades interessantes, como alta resisténcia
mecanica, ao desgaste e a fadiga, biocompatibilidade, alta tenacidade
e ficil processamento (13). Uma das principais vantagens do PEEK é
o seu baixo médulo eldstico (~4 GPa), mais préximo ao do osso hu-
mano do que materiais metdlicos e ceramicos, evitando o fendmeno de
stress shielding. Além disso, PEEK pode ser refor¢ado com outros ma-
teriais, como fibra de vidro e de carbono, que permitem alterar o seu
médulo eldstico de acordo com a aplicacao (14). No entanto, apesar de
sua biocompatibilidade, o PEEK é biologicamente inerte, ou seja, nao
possui uma boa interacao com tecidos ésseos adjacentes, dificultando a
osseointegracao, que é a uniao estavel e funcional entre implante e osso
(15). Algumas técnicas vém sendo utilizadas para melhorar este aspecto
do PEEK, como ataque acido, lixamento da superficie do implante e
funcionalizacdo com laser. Materiais bioativos, como hidroxiapatita,
também tém sido utilizados com o PEEK, seja na forma de compésitos
ou de recobrimento, para melhorar a sua performance como implante
(16, 17).

A osseointegragao de implantes dentdrios pode ser dividida em
duas fases. A primeira, chamada de estabilizacdo primadria, pode ser
definida como a fixacdo primdria que ocorre no momento de insercao
do implante no osso. Os principais fatores que influenciam essa fase sao
a quantidade e qualidade Gssea, o procedimento cirirgico de colocagao
e a forma e textura da superficie do implante (18, 19). A segunda fase
é chamada de estabilizagao secundaria, ocorrendo durante o processo
de cicatrizacdo e remodelacdo Gssea na interface entre osso e implante
(18, 19). O foco deste trabalho estd na melhora da estabilizagdo se-
cundaria do implante através da utilizagao de ceramicas bioativos no
seu revestimento.

Para melhorar a estabilizagao secundéria de implantes, ceramicas
bioativas tém sido utilizadas como revestimento de implantes, sejam
metalicos, ceramicos ou poliméricos. Os principais representantes des-
sas cerdmicas sdo a hidroxiapatita (HA), o fosfato tricdlcico (TCP) e os
vidros bioativos, ou biovidros (BG). Esses materiais sdo considerados
osteocondutivos e osteoindutivos, apresentando superficies que favore-
cem a adesao e proliferacao dos osteoblastos, promovendo a adesao do
implante ao tecido ésseo e aumentando a sua taxa de formagao, ao
contrario de ceramicas tradicionais, como zirconia e alumina, que sao
bioinertes (20-22). Além disso, essas cerdmicas tém mddulo eldstico
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mais baixo, na mesma ordem de magnitude dos ossos humanos, mini-
mizando o efeito de stress shielding. No entanto, apesar da excelente
biocompatibilidade, esses materiais sao extremamente frageis, sendo
utilizados apenas como revestimento ou em pequenos enxertos 4sseos.

A descoberta que certos vidros de silicato exibiam uma forte
adesao ao tecido 6sseo, o que foi chamado de bioatividade, ocorreu
nos anos 70 pelo pesquisador Larry Hench (23-25). A composicao dos
primeiros biovidros tém como base o sistema SiOs - NasO - CaO -
P05, que permite a formacao de uma camada de Hidroxiapatita Car-
bonatada (HC), a qual forma uma ligagdo interfacial forte com o te-
cido 6sseo (26). Esse biovidro, chamado de 45S, por possuir 45% de
silica, é ainda utilizado nos dias atuais por suas excelentes proprieda-
des, apesar de seu processamento ser possivel apenas por fundigdo a
altas temperaturas. Nesse contexto surgiram outros biovidros com di-
ferentes composi¢oes, como o 58S, que possui em sua composicao 58%
Si0s, 33%Ca0 e 9%P20s5, que podem ser processados a partir de um
sistema sol-gel (27). Este processo ocorre a baixas temperaturas, eli-
minando algumas desvantagens da fundicao e resultando em menores
custos de fabricagao e ficil producao de pés (28). Além de melhorar a
integragao do implante com o o0sso, biovidros também podem ser usa-
dos para acelerar a recuperacao de tecidos moles, como tecido cardiaco,
gastrointestinal e pulmonar, entre outros (29).

2.2 IMPLANTES DENTARIOS

Existem diversos métodos para substituir dentes que foram com-
prometidos ou perdidos por traumas, doencas ou naturalmente. Uma
das técnicas mais utilizadas pelos dentistas é a colocagao de proteses
parciais fixas, conhecidas como pontes dentarias por criar uma ponte
entre os dentes adjacentes aquele que foi perdido. Esse tipo de prétese
consiste em duas coroas dentarias, que serao cimentadas nos dentes ad-
jacentes, com uma terceira coroa ficando suspensa entre elas, fazendo o
papel do dente perdido. No entanto, esta técnica pode causar proble-
mas principalmente nos dentes que foram cimentados, aumentando a
chance de céries, além de ser um reservatério de placas (30). Os implan-
tes dentdrios, que consistem em um parafuso fixado ao osso do paciente
com uma coroa dentdria cimentada em seu topo, tém se apresentado
como uma étima alternativa para a substituicao de dentes perdidos,
apresentando a melhor taxa de sobrevivéncia reportada entre todas as
outras técnicas (31).
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Os implantes dentarios sdo usualmente compostos por trés dife-
rentes componentes: o parafuso, o pilar e a coroa dentdria (Figura 2).
O parafuso é o componente que serd fixado no osso mandibular, sendo
geralmente feito de titdnio, devido as suas excelentes propriedades como
discutido anteriormente, e onde ird ocorrer posteriormente a osseoin-
tegracao. No entanto, devido a sua cor acinzentada, o titanio apre-
senta problemas com a estética, contrastando com a cor natural dos
dentes. Como solugao, materiais ceramicos, principalmente a zirconia,
que apresentam cor branca e melhor estética, vém sem utilizados por
também apresentarem excelentes propriedades mecénicas e biocompa-
tibilidade (32, 33). A coroa dentédria é a parte externa do implante,
que tem o formato e a estética de um dente natural, sendo geral-
mente composta por porcelana fundida sobre um metal. No entanto,
também pode ser toda de porcelana, ou porcelana acoplada com ou-
tra ceramica de maior resisténcia, como zirconia. O pilar conecta a
coroa dentaria ao parafuso, podendo ser feito de metal, ceramica ou
até algum polimero. O pilar pode ser parafusado ou encaixado ao
parafuso, e a coroa dentaria é cimentada em seu topo. Os implantes
podem ser classificados de acordo com a conexao entre pilar e parafuso,
podendo ser hexagonais externos, hexagonais internos ou do tipo cone-
morse. Quanto a forma, os implantes podem ser cilindricos, conicos ou
hibridos. Existem também implantes dentarios de corpo tnico, prin-
cipalmente implantes de zirconia, onde parafuso e pilar sdo fabricados
em apenas um componente. No entanto esse tipo de implante possui a
desvantagem de apresentar menor flexibilidade em relagao ao seu posi-
cionamento no osso, nao permitindo ao dentista realizar alteragoes no
angulo de insercao do implante de acordo com as condigoes do paciente.
Essas formas estao ilustradas na Figura 3.

Branemark foi o primeiro pesquisador a descrever o processo
de osseointegragao, que consiste em uma conexao direta e funcional
entre o tecido 6sseo e o implante, de modo que ambos nao podem ser
separados sem fratura (36). Esse processo é de extrema importancia
para os implantes, sendo o principal responsavel pelo seu ancoramento
mecanico. Na inser¢ao de um implante dentério, o parafuso é fixado
no osso através de sua rosca, como mostrado na Figura 2, no entanto
a sua completa imobilizagao s6 ocorre apds a osseointegragao, ou seja,
sua estilizagao priméria e secundaria. Por este motivo, na realizacao
de uma cirurgia de implante, primeiramente o dente é fixado no osso
e somente apés 4-6 meses a coroa dentdria e o pilar sao cimentados,
funcionalizando o implante. Antes disso, esforcos mecanicos podem
afrouxar o parafuso e causar a sua falha. A partir disso, diversos estudos
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Figura 3 — Tipos de implantes dentédrios. Adaptado de (35).

comecaram a serem feitos sobre a influéncia do formato e materiais do
implante no processo de osseointegragao com o objetivo de acelera-
lo. Apesar dos implantes dentarios apresentarem uma étima taxa de
sobrevivéncia a longo prazo, ainda existem problemas relacionados a
osseointegragio, com taxa de falha de 1-2% a curto prazo e até 5% a
longo prazo (37).

Para aumentar a taxa de osseointegracao de implantes dentarios,
diversos tratamentos superficiais estao sendo estudados.  Alguns
parametros que influenciam na interacao entre implante e tecido sao
a composicao da superficie, a sua hidrofilicidade e a sua rugosidade
(38). Estudos mostram que uma elevada rugosidade aumenta a taxa
de fixagao (estabilizacdo primadria) e a estabilidade a longo prazo de im-
plantes, por criar um efeito de ancoramento com o osso (39). Diversos
métodos podem ser utilizados para aumentar a rugosidade de parafusos
dentdrios, como aspersao térmica de titanio (plasma spray), jateamento
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de particulas (grit-blasting), ataque dcido (acid etching) e anodizacdo
(38). Estudos mostram que uma superficie hidrofilica é mais desejdvel
no sentido de aumentar as interacoes entre tecidos, células e fluidos
bioldgicos (40). Em relagdo & composigao, revestimentos como biovi-
dro e hidroxiapatita, como comentados anteriormente, tém influéncia
positiva na osseointegragao, e estao sendo pesquisados para utilizacao
em implantes metéalicos, ceramicos e poliméricos.

Os primeiros revestimentos de materiais inertes com vidros bioa-
tivos comegaram a ser pesquisados nos anos 70, focando em melhorar a
osseointegracao de implantes metélicos ortopédicos e dentérios (41). O
material metélico, que possui elevada resisténcia mecanica e tenacidade,
é responsavel por suportar os esforgos mecanicos, enquanto a camada
bioativa promove o crescimento 6sseo, além de proteger o metal contra
a corrosao. De maneira similar, esses revestimentos comegaram a ser
pesquisados em implantes ceramicos, que possuem melhor biocompati-
bilidade do que materiais metdlicos. Além de promover o crescimento
6sseo, vidros bioativos possuem menor médulo elastico (E=20-80 GPa)
do que zirconia (E~200 GPa) e titdnio (E~100 GPa), o que minimiza
o fendmeno de stress shielding. No entanto, os biovidros possuem um
coeficiente de expansao térmica maior do que as ceramicas, gerando
tensoes residuais trativas durante o processamento no revestimento,
fragilizando-o. Uma possivel solucao para este problema seria a uti-
lizacao de camadas intermedidrias com propriedades intermediarias en-
tre o revestimento e o nicleo do implante, solucao conceituada pelo
nome de material com gradiente funcional (Functionally graded ma-
terials (FGM)) (42-44). Materiais com gradiente funcional de pro-
priedades consistem em materiais com duas fases distintas, cada uma
com uma funcdo especifica, com uma regiao de variacdo gradual de
composicao entre essas duas fases, gerando uma mudanga gradual nas
propriedades quimicas, mecéanicas e térmicas. Como nao existe uma
interface com mudanga brusca entre materiais com diferentes proprie-
dades, tensoes térmicas podem ser minimizadas, além de resultar em
uma melhor distribuicdo de tensdes no componente sujeito a esforcos
mecanicos (45). Pardmetros como espessura da camada de gradiente e
distribuicao da composicao quimica podem ser otimizados para mini-
mizar tensoes residuais térmicas e melhorar a distribuigao de tensoes
mecanicas. Trabalhos publicados mostram que utilizando o conceito de
FGM pode-se diminuir descontinuidades de tensao mecanica na inter-
face entre camadas (46) e reduzir em até 60% tensoes residuais térmicas
em componentes multicamadas (47, 48).

O processo de infiltragao de vidro bioativo, descrito por Zhang
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Figura 4 — Estrutura com gradiente de vidro bioativo em substrato de
zirconia (a) e o médulo eldstico ao longo da espessura (b) (50).

(49), é uma possivel rota para criar uma camada com gradiente de pro-
priedades que minimiza os efeitos da diferenca das propriedades do ma-
terial. Nesse processo, o componente de zirconia pré-sinterizada, com
temperaturas entre 900 °C e 1400 °C, sera revestido por uma solugao
com o vidro bioativo. Diferentes temperaturas de pré-sinterizacao re-
sultarao em diferentes niveis de porosidade, gerando diferentes formatos
e espessuras do gradiente. Os componentes de zirconia sao entao mer-
gulhados na solu¢ao contendo 10-15% de biovidro, que, por processo
de capilaridade, ¢ infiltrado pelos poros da zirconia, formando uma ca-
mada com gradiente de composi¢ao ao longo da espessura. Em seguida
o componente é sinterizado a uma temperatura de 1450 °C. Esse pro-
cesso cria uma estrutura com gradiente na superficie, com uma espes-
sura com cerca de 75-150 ym, como mostrado na Figura 4. A Figura 5
esquematiza e compara implantes com revestimento tradicional de bio-
vidro e com gradiente de composi¢ao, mostrando a evolugao do médulo
elastico do componente na segao transversal do revestimento.

Diversos estudos mostram a vantagem de se utilizar a camada de
biovidro do ponto de vista da osseointegragao. O revestimento de biovi-
dro resulta em uma estabilizacao do implante antecipada e aumento na
capacidade de carga, mesmo em ossos mais fracos (51, 52). No entanto,
nao ha estudos avaliando a influéncia de uma camada de cerdmica bi-
oativa na distribuicao de tensoes do implante e do osso. Como co-
mentado anteriormente, uma distribuigao apropriada pode acelerar a
regeneragao 6ssea, evitando o fendémeno de stress shielding. Devido
a dificuldade para medir o estado de tensbes sobre componentes ex-
perimentalmente, para realizar tal estudo é necessaria a utilizagao de
técnicas de modelagem matematico e simulagao, mais especificamente o
método dos elementos finitos. Este método permite o cédlculo de diver-
sos problemas de engenharia, incluindo a anélise de tensoes, sendo bas-



40

Convencional

Zircénia

Biovidro

Médulo elastico (GPa)

200
180
160
140
120
100
80
60
40

Zirconia

Biovidro

Osso

[}

50

100 150 200

250

300

Posigao axial (pm)

Gradiente

200
180
160
140
120
100

80

80

407 Zirconia

Médulo elastico (GPa)

Zircénia
Gradiente
Osso

Gradiente | Osso

50 100 150 200 250 300
Posigao axial (pm)

Figura 5 — Ilustragao comparando revestimento tradicional de biovidro
com o revestimento com gradiente, destacando a mudanca do médulo
elastico ao longo de sua espessura.

tante versatil, podendo ser utilizado na analise de implantes dentarios
com revestimento de biovidro.

O uso do método dos elementos finitos para simular as condigoes
clinicas de implantes dentédrios é amplamente difundido devido a faci-
lidade de se analisar e comparar diversas situagoes diferentes. Cook,
Weinstein e Klawitter (53) mostraram, em 1982, que a anélise tridi-
mensional pelo método dos elementos finitos possui boa precisao para
descrever o sistema implante-mandibula, comparativamente a resulta-
dos experimentais. Neste trabalho, os autores simularam a resposta
biomecéanica de um implante de liga Co-Cr-Mo, calculando as tensoces e
deformacoes do sistema, e compararam com as deformagoes encontra-
das em implantes dentérios apés dois anos de uso. Os autores chega-
ram a conclusao que o método dos elementos finitos representou com
boa precisao a estrutura implante-mandibula, apesar de existirem er-
ros no resultado devido a simplificacGes na interface entre o implante
e a mandibula. Com o avango das técnicas de andlise por método dos
elementos finitos nos ultimos 30 anos, esses erros puderam ser minimi-
zados.

Do ponto de vista da biomecanica, ha diversos trabalhos avali-
ando a geometria do implante na distribuigao de tensdes. Em trabalho
publicado em 2010, Rubo e Capello Souza (54), compararam, entre ou-
tras varidveis, a influéncia do comprimento do implante (variando de
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10 mm a 15 mm) e do pilar (variando de 3 mm a 7 mm) no estado de
tensoes no osso e no implante em si, utilizando o método dos elementos
finitos. Os resultados mostraram que aumentando o comprimento do
pilar, diminui-se a tensao maxima no implante. Por outro lado, o com-
primento do implante nao apresentou influéncia consideravel no estado
das tensoes.

Em outro trabalho publicado em 2010, Wu et al. (55) compara-
ram a influéncia da geometria do implante no estado de tensdes no
implante e no osso, e, consequentemente, no seu processo de osse-
ointegracao. Os autores compararam os implantes convencionais, que
possuem geometrias genéricas para todos os pacientes, com um novo
método de fabricagao utilizando CAD/CAM, criando uma geometria
com certo angulo personalizado para determinado posicionamento do
implante na mandibula. O método dos elementos finitos foi utilizado
para calcular o estado de tensoes nesses dois implantes, considerando
a aplicagao de uma forgca de 150 N no seu topo. Neste trabalho, os
autores concluiram que nao houve diferenca significativa entre as duas
geometrias.

Em trabalho mais recente, de Faria Almeida et al. (56) estuda-
ram a influéncia do tipo da conexao de implantes dentarios nas tensoes
mecénicas. Foram testadas trés angulagoes do implante diferentes (0°,
17° e 30°), conexao do tipo hexagonal e cone morse, e carregamentos
na direcdo axial e obliqua. As diferentes angulacoes e carregamentos
foram testados para analisar diferentes situagdes que o implante estd
sujeito. Os resultados mostraram que a conexao hexagonal apresentou
uma tensao significativamente maior do que o implante cone morse.
Além disso, a carga obliqua é mais danosa ao tecido dsseo do que um
carregamento axial.

Existem também diversos trabalhos avaliando a influéncia do
material do implante dentério no estado de tensoes no osso. Em traba-
lho publicado em 2010, Lin et al. (57) utilizaram o conceito de FGMs
para melhorar a integracao e estabilidade de restauracoes dentarias.
Através do método dos elementos finitos, foi simulado um implante
dentdrio composto de Titdnio (Ti) e Hidroxiapatita (HA), com um
gradiente entre os materiais. Dessa forma, o implante possui Ti na sua
regiao superior, em contato com a coroa, e gradualmente hé o aumento
de fracdo volumétrica de HA na composicao, até a regido inferior em
contato com o osso. Essa configuragao estd mostrada na Figura 6. Os
autores utilizaram a energia de deformacao no osso para avaliar a taxa
de crescimento 6sseo. Foi considerado uma carga constante de 202,3
N durante um periodo de 48 meses. Diversas distribuicoes de material
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Figura 6 — Implante dentéario com gradiente de propriedades estudado
por Lin et al. (57).

na regiao de gradiente foram testadas para avaliar o melhor caso. Os
resultados mostraram que a utilizacao da HA com gradiente melhora o
crescimento 6sseo, além de diminuir picos de tensao no osso trabecular,
em comparagao com os implantes tradicionais de titanio. Além disso,
aumentar a concentracdo de HA através da mudanga na distribuigao de
material do gradiente melhora a taxa de remodelamento ésseo. No en-
tanto, isso também causa a diminuicao na rigidez do implante, levando
a uma concentracao maior de tensoes no osso cortical, podendo levar
até a sua falha. Baseado nisso, os autores concluem que é necessario
realizar o equilibrio entre uma boa taxa de remodelamento 6sseo e boa
performance mecanica.

Outro trabalho recente avaliando diferentes materiais foi publi-
cado por Pérez-Pevida et al. (58) em 2016. Os pesquisadores compa-
raram implantes dentarios com diferentes médulos elasticos, sendo um
rigido (de zircénia), um convencional (Ti-6A1-4V) e um hipereldstico
(Ti-Nb-Zr). Os resultados mostraram que a liga mais rigida, de ZrOo,
com modulo elastico de 210 GPa, transferiu menos tensao e deformacgao
para o osso, como esperado. Por outro lado, a liga de Ti-Nb-Zr, com
modulo elastico de 71 GPa, apresentou as maiores tensées no 0sso cor-
tical. Os autores também concluem que um implante com médulo
eldstico mais baixo resulta numa deformagao maior do osso trabecular
e cortical.

Existem também trabalhos avaliando a influéncia da morfolo-
gia da superficie do implante no remodelamento dsseo. Rungsiyakull
et al. (59) estudaram a influéncia de particulas de um revestimento
na superficie do implante a partir de uma abordagem multiescala, ou
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seja, simulando o problema numa escala micrométrica, com foco na in-
teracao das particulas, para, em seguida, utilizar esses resultados na es-
cala macrométrica, onde o implante em si serd simulado. A partir dessa
abordagem, os autores otimizaram o tamanho e fragao volumétrica das
particulas para melhorar o remodelamento ésseo do osso cortical e tra-
becular.

Em um artigo publicado em 2014, Bahrami et al. (60) analisaram
o efeito da rugosidade superficial do implante no estado de tensoes do
osso. Foram analisadas quatro situagoes diferentes, onde foi variado o
coeficiente de atrito (1) com base no tratamento superficial do implante
de titanio: (1) aspersao por plasma (u=1,0), (2) jateada (1=0,6), (3)
polida (u=0,4) e (4) aspergida na regidao de contato com o osso trabe-
cular e polida no contato com o osso cortical. Os autores concluiram
que aumentando o coeficiente de atrito causa um aumento na tensao
no osso cortical e uma diminui¢ao no osso trabecular. Por esta razao, o
implante que apresentou uma melhor distribuicao de tensées foi o que
apresentou dois tratamentos superficiais diferentes (4).

Estes sao alguns trabalhos recentes e de relevancia presentes na
literatura. No entanto, existem diversos outros trabalhos publicados
que seguem o mesmo tema, ou seja, avaliagao do sistema implante-
mandibula a partir do método dos elementos finitos. Em 2001, Geng,
Tan e Liu (61) publicaram uma revisao sistemdtica deste tema, apre-
sentando um grande nimero de trabalhos publicados até a data. A
maior parte dos trabalhos estudam a influéncia dos materiais, geome-
tria, carregamentos e superficie do implante no estado de tensoes e re-
modelamento ésseo. No entanto, nao foi encontrado nenhum trabalho
avaliando a influéncia de uma camada de revestimento de um material
bioativo sobre um material bioinerte em implantes dentéarios.

2.3 METODO DOS ELEMENTOS FINITOS

O método dos elementos finitos (MEF), assim como outros
métodos numeéricos, tem como objetivo facilitar os calculos e resolugao
de problemas de engenharia com geometrias complexas, que seriam bas-
tante complicados de se resolver analiticamente. O MEF se tornou uma
poderosa ferramenta para solugao dos mais diversos problemas de enge-
nharia. Aplicagoes variam desde o calculo de deformacoes e tensoes nas
industrias aeroespaciais, automotivas e construgao civil até a andlise de
reagoes quimicas, fluxo de calor, campo magnético, entre diversos ou-
tros problemas. A diversidade e flexibilidade deste método faz dele
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uma importante ferramenta de andlise. E juntamente com a evolugao
da computacgao, problemas complexos podem ser resolvidos com re-
lativa facilidade, otimizando-os sem que seja necessaria a construcao
de protétipos ou a realizagao de longos e complicados experimentos
empiricos. Hoje milhoes de engenheiros utilizam MEF para prever o
comportamento de sistemais estruturais, térmicos, eletromagnéticos e
quimicos, tanto para andlise de desempenho quanto de design (62).

O método dos elementos finitos comegou a ser desenvolvido nos
anos 50 na industria aeroespacial, com participacao de empresas como
a Boeing e Rolls Royce. Inicialmente o método foi utilizado para pro-
blemas lineares, como pequenas deformacgoes, transferéncia de calor,
mecanica dos fluidos, entre outras dreas. No final da década de 60
e comecgo da de 70, MEF comecou a ser aplicado em problemas nao-
lineares e com grandes deformagoes. Durante a década de 70 o método
evoluiu e consolidou sua base matemadtica (63). Os primeiros softwares
de solugao de elementos finitos surgiram ainda na década de 60 com
o surgimento do NASTRAN, programa de cddigo aberto desenvolvido
pela NASA. Hoje diversos softwares comerciais utilizam o NASTRAN
como base de seus programas. No final dos anos 60 surgiu o ANSYS,
com capacidade de resolver problemas lineares e nao-lineares, e é até
hoje utilizado extensamente nas industrias. A partir dai surgiram di-
versos novos softwares com recursos e especialidades diferentes que,
junto com a rapida evolucao da velocidade de processamento dos com-
putadores, permitem que simulacoes utilizando este método estejam
disponiveis para estudante e para pequenas empresas.

O método dos elementos finitos é uma forma de solugao aproxi-
mada de equagoes diferenciais através da aproximacao da discretizacao
do dominio e a aproximagcao por equagoes lineares ou nao-lineares mais
simples. Basicamente, o MEF consiste na divisao de um problema com-
plexo em diversos problemas simples. Neste método, o dominio é di-
vidido em diversos pequenas e interconectadas sub-regides com formas
geométricas simples, chamadas de elementos finitos. Esses elementos
podem ser unidimensionais (elementos de linha), bidimensionais (ele-
mentos de superficie) e tridimensionais (elementos de sélidos), como
mostrado na Figura 7. Uma solugao aproximada é considerada so-
bre cada elemento, que ao serem somadas, irao resultar na solugao do
campo de varidveis do problema. E provado matematicamente que a
solucao por elementos finitos converge para a solugao da equacao dife-
rencial parcial. Ou seja, aumentando o nimero de elementos, a precisao
do modelo é maior, e tende a convergir para a solucao exata da EDP
quando o numero de elementos é infinito.
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Figura 7 — Algumas formas de elementos utilizadas pelo MEF.

A simulacao de problemas pelo MEF pode ser dividido em trés
passos: pré-processamento, resolucdo e pds-processamento. O pré-
processamento consiste basicamente na obtengao da geometria a ser
utilizada e definigao das condigoes de contorno e das propriedades dos
materiais utilizados. A etapa de resolucao pode ser basicamente divi-
dida em seis passos que serao discutidos a seguir: a discretizagao do
continuo; selecdo das fungoes de interpolagao ou forma; formulacao das
equagoes dos elementos; montagem das equagoes para obter o sistema
de equagoes algébricas simultaneas; solucao deste sistema de equagoes; e
o célculo das varidveis secunddrias (64). O pds-processamento consiste
na visualizagao e interpretagao dos resultados. Tanto o pré- quanto o
pos-processamento, apesar de contarem com o auxilio dos softwares de
MEF, sao realizados pelo operador, sendo essencial o seu planejamento
e execugao para garantir a precisao do modelo. A etapa de resolucao é
feita de forma automaética pelos softwares atuais, sendo o usudrio res-
ponsavel apenas por eventuais ajustes finos na maioria das simulacoes.
A evolugao destes softwares tem permitido o aumento na robustez da
resolucao dos problemas, diminuindo eventuais erros e aumentando a
flexibilidade e a gama de problemas que podem ser resolvidos.

A discretizacao do continuo consiste em dividir a regiao de
solugao em diversos elementos ou sub-regioes menores. Estes elementos
sao formas geométricas simples, como tridngulos ou quadrilateros, que
dependem da fisica do problema que esté se resolvendo. E importante
salientar que o conjunto destes elementos devem representar com fi-
delidade o dominio original. A ligacao entre os elementos é feita em
pontos denominados nés. Cada elemento possui certa quantidade de
nos, que depende da sua forma, e a solugao por elementos finitos sera
resolvida em termos das varidveis desconhecidas em cada né do modelo.
A discretizacao do modelo resulta na chamada malha do dominio, e é
exemplificada na Figura 8, que mostra os seus elementos, bordas e nds.

O préximo passo é escolher a fungao de interpolagao, também
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Figura 8 — Discretizacdo do dominio (malha). Adaptado de (64).

chamada de fungao de forma, que representa a variagao das varidveis
que serao calculadas nos nés sobre os elementos. O nimero de nés de
cada elementos, a natureza do problema e o niimero de varidveis em
cada noé irao decidir a forma da funcao de interpolagao. Inserindo-se
a funcao de forma na equagao do problema, é determinada a equagao
matricial que expressa as propriedades e condicoes de cada elemento,
formando a chamada matriz de rigidez e um vetor de carga. Por exem-
plo, tipicamente uma matriz de rigidez e um vetor de carga para analise
estrutural podem ser respectivamente descritos pelas equagoes (2.1)
e (2.2) para um elemento e unidimensional.

(K] = % [11 _11} (2.1)

.- {¢} (22)

onde F representa o mdodulo eldstico, A é a area do elemento, [ é o
seu comprimento, F' é a forca atuando sobre o nd, e os indices i e j
representam os nds que formam o elemento. Para este caso, as varidveis
que serao calculadas s@o os valores de deslocamento para cada né.

A seguir é feita a montagem de um sistema global utilizando as
equagoes de todos os elementos. As matrizes e vetores para cada ele-
mento sao combinados de um modo que a matriz resultante ira repre-
sentar o comportamento de todo o dominio sob anélise. As condigbes
de contorno, como valores fixos de deslocamento ou temperatura, por
exemplo, sao incorporadas apds a montagem do sistema. A matriz de
rigidez global [K] e o vetor de carga global [F] sao obtidos a partir da
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superposicao das matrizes e vetores de cada elemento, que sao mon-
tados em func@o do deslocamento u como mostrado na equacao (2.3),
que mostra o procedimento para dois nés (65).

EA; _E/A
Ela, B, VBoa EOA . Fy
_E/A; 1A 2As  __ EsAs _
I, I, + T T, ug p =< F; + Fy (2.3)
0 _EyA, Ey Ay Ug Fq
T T,

Na sua forma compacta e generalizada, essa equagao pode ser

escrita como:
(K] {u} ={F} (2.4)

onde [K] é a matriz global de rigidez, {u} é o vetor campo de desloca-
mento e {F'} é o vetor global de forca. Este sistema pode ser adaptado
para resolver outros problemas de engenharia, como fluxo de calor.

No préximo passo ¢ feita a resolucao do sistema de equagoes con-
siderando as condigoes de contorno para achar os valores do campo da
variavel, que neste exemplo é o deslocamento. E finalmente valores se-
cundarios para cada né podem ser calculados, como o campo de tensoes
gerado.

Os softwares de elementos finitos geralmente fazem automati-
camente a parte de escolha das equagoes, a montagem e a sua re-
solugao, sendo os usudrios responsaveis apenas pelos chamados pré-
processamento e pds processamento, que envolvem o desenho da geo-
metria, a escolha dos materiais, a insercao das condigoes de contorno,
a definicao da malha, a obtengao e processamento dos resultados e
eventuais ajustes finos no método de solugao.

Apesar da flexibilidade e robustez do MEF, existem alguns er-
ros associados principalmente a aproximagoes e simplificagoes, tanto
da geometria, quanto do préprio MEF. Simplificacoes da geometria sao
necessarias em estruturas complexas, que requerem um elevado poder
computacional para o seu processamento. Além disso, muitas vezes hé
a necessidade de padronizagao da geometria para comparagao de resul-
tados com estudos ja feitos, levando o uso de modelos pré-determinados,
muitas vezes com algumas diferengas em relagao a pega real. Quanto a
erros do MEF, podem estar tanto associados as formulagoes e solucao
das equacoes, gerando problemas de falta de convergéncia da solugao,
quanto a erros de discretizagao. Estes estao relacionados principal-
mente a dois problemas. O primeiro é a falta de representatividade
da geometria pelos elementos. Isso é bastante comum em geometrias
com regides curvas, que contrasta com as arestas retas (Figura 7) dos
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elementos finitos, gerando uma diferenca no modelo da simulagao para
a peca real. O segundo problema estd relacionado a grandes gradientes
das varidveis calculadas (como deformagao) em determinadas regioes,
que podem nao ser fielmente representadas se os elementos forem muito
grandes, pois na regiao central do elemento, ha somente uma apro-
ximacao com base em seus nés. A solucao de ambos os problemas esté
no aumento do nimero de elementos e diminuigao de seu tamanho,
aumentando a acuracidade do modelo. No entanto, o refinamento da
malha aumentard de forma proporcional as capacidades computacionais
requeridas (66).

O método dos elementos finitos se tornou uma poderosa ferra-
menta para resolver os mais diversos problemas de engenharia. E com
o avanco no poder de processamento dos computadores e nos softwa-
res especializados na resolucao de problemas por método dos elementos
finitos, problemas complexos podem ser modelados e resolvidos com
relativa facilidade, diminuindo consideravelmente o tempo e custo para
realizar calculos complexos, e eliminando a necessidade de se realizar
experimentos empiricos.
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3 MATERIAIS E METODOS

Neste capitulo serd explicado o processo de construgao do modelo
e condigoes utilizadas na simulagao pelo método dos elementos finitos.
O processo comega pela construgao da geometria a ser utilizada em um
programa especifico de CAD (Computer-aided design). Essa geometria
é importada para o programa de elementos finitos, onde as condi¢oes da
simulagao serao inseridas, como propriedades dos materiais e condicoes
de carregamento e deslocamento. Através do programa também define-
se a malha do modelo.

3.1 GEOMETRIA

Neste trabalho serd simulado um implante de corpo tnico, ou
seja, parafuso e pilar em um mesmo componente (Figura 3). Para au-
mentar a precisao da simulagao, um modelo tridimensional serd cons-
truido. O modelo CAD, que sera utilizado para as simulagoes, foi cons-
truido no software SolidWorks 2016 (Dassault Systémes SolidWorks
Corp., Waltham, MA, USA), tendo como base um implante genérico
(Figura 9(a)). Como existem diversas geometrias utilizadas pelos di-
ferentes fabricantes, e o objetivo deste trabalho é avaliar apenas a
influéncia dos materiais e do revestimento do implante, a geometria
genérica utilizada foi considerada adequada para realizar o trabalho.
Para efeitos de simplificagao, a rosca foi removida da geometria, pois
é uma regido que apresenta muitas singularidades e dificil de ser re-
presentada utilizando elementos finitos. No entanto, essa simplificacao
nao deve trazer prejuizos aos resultados da andlise, pois a rosca sera re-
presentada matematicamente, como serd explicado posteriormente. A
forma final do implante, apds a remogao da rosca, juntamente com suas
dimensoes, estd mostrada na Figura 9(b). Ao redor dos implantes com
infiltragdo de biovidro, serd considerada uma camada de revestimento
com 100 um de espessura, que é um valor médio as espessuras obtidas
por Zhang (75-150 pm) (49).

O implante dentario serd fixado diretamente ao osso mandibular.
No entanto, para poupar processamento computacional e devido a nao-
uniformidade da secdo transversal do osso, serd considerada uma geo-
metria genérica e simplificada, que deverd fornecer todas as informacoes
necessarias de modo preciso. A simplificagao foi baseada em uma geo-
metria montada através da técnica de tomografia computorizada, que
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faz imagens de diversos cortes do osso do paciente. Através do software
Simpleware ScanIP e CAD (Solidworks), esses cortes sdo transforma-
dos na geometria 3D da mandibula. Apesar da simplificagdo, ainda
serd considerado o osso cortical e trabecular na construgao do modelo,
visto que suas diferentes propriedades podem alterar a distribuicao de
tensoes. A geometria possui 23 mm de altura, 14,3 mm de largura, e
3,75 mm de espessura do osso cortical. Com isso foi criada a geometria
mostrada na Figura 10(a). A Figura 10(b) mostra a geometria com-
pleta do modelo, com o implante ja fixado no osso. Apesar da geometria
apresentar simetria, esta nao serd considerada, pois o carregamento nao
é simétrico.

(a) (b).__50mm

ww €8T

3,5 mm

Figura 9 — Implante genérico em que foi baseada a geometria (a) e
geometria simplificada a ser utilizada no MEF com suas dimensdes (b).
A rosca sera considerada matematicamente.

3.2 PROPRIEDADES DOS MATERIAIS

Serao testados trés materiais distintos no implante dentario:
zirconia, PEEK e PEEK com carregamento de fibra de carbono (CF-
PEEK). A zirconia utilizada é a Y-TZP, estabilizada com itria na fase
tetragonal. O PEEK sem adigao de refor¢o foi baseado no material
utilizado em nosso grupo de pesquisa, com as propriedades retiradas
do fabricante (TECAPEEK natural, Ensinger). O CFPEEK foi ba-
seado em um PEEK com adi¢do de 30% de fibras curtas de carbono
(LARPEEK 10 K/30, LATI). O revestimento serd composto por bio-
vidro 45S, que possui 44% SiOs, 24,5%Ca0 e 4%P505. No entanto,
resultados simulares devem ser esperados para outras composicoes de
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Figura 10 — Geometria do osso, mostrando osso cortical e osso trabe-
cular (a) e geometria completa, com osso e implante (b).

biovidro, visto que suas propriedades mecanicas nao devem mudar sig-
nificativamente. Implantes com e sem revestimento serao analisados
para avaliar a sua influéncia. As propriedades dos materiais utilizadas
nas simulagoes estao mostradas na Tabela 1. Todas as propriedades
foram retiradas de procedimentais experimentais encontrados na lite-
ratura ou diretamente do fabricante (67-69).

Tabela 1 — Propriedades dos materiais utilizados no implante.

Moédulo elastico  Densidade  Poisson

Zirconia 210 GPa 6095 kg/m* 0,31
PEEK 4,2 GPa 1800 kg/m?* 0,36
CFPEEK 24 GPa 1390 kg/m?* 0,38
Biovidro 45S 76 GPa 2700 kg/m3 0,26

Este trabalho ira considerar que o osso é um material ortotrépico,
ou seja, apresenta diferentes propriedades em diferentes direcoes, o que
é constatado na realidade, aumentando assim a confiabilidade das si-
mulagoes. Além disso, ambos os ossos trabecular e cortical foram con-
siderados homogéneos e linear-eldsticos. Suas propriedades foram re-
tiradas da literatura (61, 70). As propriedades do osso trabecular e
cortical utilizados na simulagao estao mostrados na Tabela 2.

Visto que o processo de infiltragdo gera um gradiente de com-
posicao na superficie, este trabalho ird considerar inicialmente uma
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Tabela 2 — Propriedades do osso cortical e trabecular utilizados das
simulagoes. E refere-se ao médulo eldstico, G ao médulo de rigidez, v
ao médulo de Poisson e x, y e z referem-se as diregoes de referéncia.

Osso cortical  Osso trabecular

Densidade 1800 kg/m3 300 kg/m?

E, 19,5 GPa 0,38 GPa
E, 13,6 GPa 0,38 GPa
E, 10,2 GPa 0,38 GPa
Gy 5,9 GPa 0,15 GPa
Gy 6,2 GPa 0,15 GPa
Gy. 4,1 GPa 0,15 GPa
Vay 0,39 0,30
Uy 0,20 0,30
Vex 0,55 0,30

variagao linear ao longo do gradiente, de modo que a superficie sera
composta por 100% de biovidro e o final da regiao de infiltragao seré
100% zirconia. Mas para efeitos de comparagao, também serao testados
gradientes exponenciais e sigmoide. O gradiente exponencial considera
a variacdo de composicao ao longo da espessura com base uma funcao
com expoente p (equagdo (3.1)), que neste trabalho ird assumir valores
de 0,5 e 2, que sao mais ricos em biovidro e zirconia, respectivamente.
Para p=1, tem-se a variacao linear. A distribui¢do de material sig-
moide é importante para ser analisada pois é um perfil tipico de quando
ocorre interdifusao entre os dois componentes (71). Essas fungoes estéo
descritas nas equagoes (3.1) e (3.2), onde fpiovidro representa a fracdo
volumétrica de biovidro ao longo da espessura da camada de revesti-
mento, z é a distancia ao inicio da camada, t,,.q ¢ metade da espessura
da camada (50 pm), ¢ é a espessura total e p e k sdo pardmetros de
mudanca de curva. Como descrito anteriormente, p assumird valores
de 1 (distribuicéo linear), 0,5 e 2. O valor de k equivale a um décimo
da espessura da camada de revestimento, ou seja, k = 10um.

Jviovidro = (%)p (3.1)
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Figura 11 — Variagao de composicao de biovidro e zirconia ao longo da
espessura da camada infiltrada. A variacao dos outros materiais é feita
de maneira analoga.
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Além desses perfis, um revestimento de biovidro puro, sem gra-
diente, também serd analisado. As curvas de distribuicao de material
ao longo da espessura da camada infiltrada analisadas neste trabalho
estao mostradas na Figura 11.

As propriedades mecanicas da camada de revestimento serao cal-
culadas através da lei das misturas (equagédo (3.3)), onde p é a proprie-
dade a ser calculada, p; e p, sao as propriedades do material do implante
e do biovidro, respectivamente, e V; e V} sao as respectivas fragoes vo-
lumétricas. V; e V, sao fungao da distancia do ponto em que esta sendo
calculado a propriedade e o substrato do implante. A lei das misturas
é um modelo simples de calculo de propriedades de misturas e resulta
apenas em um valor aproximado, pois nao inclui possiveis interagoes
entre os componentes. No entanto, espera-se que o erro em funcao desse
calculo seja pequeno o suficiente para nao influenciar significativamente
o resultado final.

p=piVi+ppVs (3.3)

A Tabela 3 sumariza todas as situacbes que serao analisadas
neste trabalho, apresentando também a nomenclatura que sera utili-
zada no restante do texto. A nomenclatura considera o material do
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implante (Zirconia, PEEK ou CFPEEK), se possui revestimento com
biovidro e o formato do gradiente do revestimento.

Tabela 3 — Nomenclatura utilizada para descrever os diferentes conjun-
tos de materiais analisados.

Nomenclatura Material do Revestimento Gradiente
implante com BG
Zi Zirconia Nao -
PEEK PEEK Nao -
CFPEEK CFPEEK Nao -
ZiBg Zirconia Sim Nao
PEEKBg PEEK Sim Nao
CFPEEKBg CFPEEK Sim Nao
ZiBgLinear Zirconia Sim Linear
PEEKBgLinear PEEK Sim Linear
CFPEEKBgLinear CFPEEK Sim Linear
ZiBg05 Zirconia Sim Exponencial (p=1/2)
PEEKBg05 PEEK Sim Exponencial (p=1/2)
CFPEEKBg05 CFPEEK Sim Exponencial (p=1/2)
ZiBg2 Zirconia Sim Exponencial (p=2)
PEEKBg2 PEEK Sim Exponencial (p=2)
CFPEEKBg2 PEEK Sim Exponencial (p=2)
ZiBgSigmoide Zirconia Sim Sigmoide
PEEKBgSigmoide PEEK Sim Sigmoide
CFPEEKBgSigmoide CFPEEK Sim Sigmoide

3.3 METODO DOS ELEMENTOS FINITOS

Todas as etapas de processamento e pds-processamento envol-
vendo o método dos elementos finitos foram realizadas pelo software
COMSOL Multiphysics® 5.3a (COMSOL Inc., Suécia), contando com
os modulos Structural Mechanics e CAD Import. As simulagoes foram
realizadas em um computador com processador Am3+ FX8320E X8 e
16gb de meméria RAM.

3.3.1 Condicoes de contorno

Condigoes de contorno sao as restrigoes a que o modelo estd im-
posto. Do ponto de vista mecanico, sao, geralmente, restricoes de mo-
vimento. Considerando que o modelo deve estar totalmente rigido, ou
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seja, sem poder ter nenhum movimento indesejado, incluindo rotagao
e translagao, deve-se fixar algumas regides da geometria. Neste estudo,
escolheu-se fixar as regides que dariam continuidade ao osso mandibu-
lar; como mostrado na Figura 12, visto que é o que mais se aproxima
da realidade. Essas regioes foram fixadas em todas as diregoes, ou seja,
o deslocamento de seus nos é igual a zero em todos os eixos. Todas
as demais superficies sdo consideradas livres, ou seja, podem se mover
dependendo dos esforgos mecanicos do modelo.

Figura 12 — Regides mecanicamente fixadas no modelo em amarelo. A
regiao oposta também esta fixa.

3.3.2 Carregamento

Considerando os carregamentos utilizados nos demais trabalhos
da literatura que usaram o método dos elementos finitos para analisar
implantes dentérios, foi definido que uma forca de 100 N deve ser apli-
cada no topo do implante. Como os esforgos originados na mastigacao
sao aplicados de forma obliqua sobre o implante, a forga foi aplicada
com um angulo de 15° em relagao ao eixo vertical. Isso resultou em
um componente vertical com 96,6 N de intensidade e dois componentes
horizontais ortogonais entre si com 18,3 N cada. A forga foi aplicada
diretamente sobre a superficie superior do implante, como ilustrado
na Figura 13. Essa forca é préxima a medida experimentalmente por
Mericske-Stern, Piotti e Sirtes (72) em testes in vivo, ou seja, proximo
a for¢ca da mordida humana, que consiste em um componente vertical
de 114,6 N, um componente na diregao lingual (ortogonal a direcdo do
o0sso) de 17,1 N e na diregao mésio-distal (paralela ao osso) de 23,4 N.
Mas como existe uma variagao entre pessoas e o tipo de alimento que
se estd mastigando, esses valores foram simplificados para este traba-
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100N

Figura 13 — Superficie de aplicagao da forga com 100 N de intensidade
e angulo de 15° em relagao ao eixo vertical.

lho. A mesma carga foi aplicada em todas as situacoes analisadas para
permitir a comparagao entre elas. E importante destacar que a carga
foi aplicada no regime estacionério, ou seja, aplicada instantaneamente,
sem considerar possiveis efeitos dependentes do tempo.

3.3.3 Contato

O contato entre rosca interna e externa gera um estado de tensoes
bastante complexo, muitas vezes dificil de ser calculado. Ao analisar
essas geometrias, existem basicamente trés estratégias:

e Fazer um modelo 3D considerando todos os detalhes das roscas
e considerar uma situacao de contato, em que pode haver deslo-
camento relativo entre implante e osso. Essa situacao é utilizada
apenas em casos raros, quando o objeto de estudo é a tensao na
rosca em si, pois o modelo apresenta uma demanda computacio-
nal enorme, além de apresentar vérias regioes com singularidades.

e Considerar que implante e osso estao unidos completamente, ou
seja, nao podendo haver movimento relativo entre as partes. Essa
estratégia foi bastante utilizada em outros trabalhos da literatura,
no entanto apresenta uma solugao precisa apenas a uma certa
distancia da regiao da rosca.

e Utilizar uma geometria simplificada, em que as roscas sdo consi-
deradas como cilindros, juntamente com a condi¢ao Bolt Thread
Contact, existente no COMSOL. Essa condigao calcula analitica-
mente a influéncia da rosca nas tensoes. Com essa abordagem,



57

as tensoes sao calculadas corretamente, principalmente tensoes
tangenciais que atuam no sentido de empurrar o osso. Essa abor-
dagem somente nao descreve com precisao as regidoes com alta
concentracao de tensoes, como nas cristas das roscas.

Como citado na segao 3.1, a abordagem escolhida foi a terceira,
que utiliza uma geometria simplificada, poupando processamento, e,
ao mesmo tempo, apresenta boa precisao nos resultados. Testes pre-
liminares mostraram que a utilizacao de uniao entre osso e implante
subestimam as tensoes e deslocamentos no modelo. Também foram
realizados testes considerando uma andlise com contato na geometria
com rosca, no entanto, para se obter bons resultados seria necessario
maior poder de processamento do que o disponivel para este trabalho.
Com essa abordagem escolhida, foi considerada uma rosca com angulo
de 30° e passo de 0,5 mm para os célculos, presente na mesma regiao da
geometria base mostrada na Figura 9(a). Apesar de existir atrito entre
osso e implante, este foi considerado nulo (¢ = 0) no modelo para efeito
de simplificagao e visto que o foco deste trabalho é a comparacao entre
diversas situacoes, e nao a simulacao das condigoes reais do sistema
osso-implante.

As demais interfaces, como entre o osso trabecular e cortical e
entre o implante e revestimento, foram consideradas totalmente uni-
das, ou seja, sem possibilidade de haver movimento relativo entre elas.
Deste modo, poupa-se recursos computacionais, visto que condigoes de
contato sao altamente nao-lineares e, consequentemente, exigem alto
poder de processamento e memoria.

3.3.4 Malha

Um dos maiores desafios de se criar a malha de um modelo de
elementos finitos é alcancar um equilibrio entre boa precisao, que requer
elementos menores, e poder de processamento necessario para resolver
o problema, que é proporcional ao numero de elementos. De forma
genérica, busca-se criar elementos menores em regioes de importancia,
como préximos a locais onde a andlise é essencial ou regides com grande
gradiente de mudanga da variavel. Nos modelos simulados neste traba-
lho, procurou-se utilizar elementos menores na regiao de contato entre
implante e osso, onde as tensdes sao maiores, e na regiao de revesti-
mento, para o gradiente de propriedades deve ser devidamente repre-
sentado.

Neste trabalho foi realizado um estudo de convergéncia da ma-
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lha em apenas um dos modelos (Zi) até atingir o limite computacional
disponivel. A andlise de convergéncia consiste em realizar diversas si-
mulagoes com tamanhos de malha diferentes comparando seus resulta-
dos. Apesar da importancia de um estudo de convergéncia para todos
os modelos para minimizar erros decorrentes da malha, o fato de ter-
se utilizado uma malha fina nas regides de interesse dos modelos faz
com que os resultados provavelmente sejam confidveis. Além disso, o
COMSOL Multiphysics fornece estatisticas da malha que permitem di-
agnosticar problemas na malha, como a qualidade dos elementos. A
qualidade do elemento é dada por um parametro que varia de 0 a 1.
Quando possui valor 1, o elemento é perfeitamente regular, enquanto
para valores proximos a zero, o elemento pode ter a sua forma de-
generada. Para se gerar uma malha satisfatéria, é necessario que a
qualidade minima dos elementos seja 0,1. O COMSOL Multiphysics
fornece um histograma com a qualidade dos elementos para avaliar a
qualidade geral da malha. Elementos de ma qualidade podem gerar
elementos invertidos, que possuem auto-intersecgao, ou elementos com
volume ou &area igual a zero. Isso pode diminuir a precisao do modelo
ou levar a problemas de convergéncia.

Nos modelos sem revestimento, utilizou-se uma malha te-
traédrica com tamanho méaximo 2,96 mm e tamanho minimo 0,533 mm
nas regioes do osso e do implante que nao possuem grande importancia
na andlise. O software COMSOL Multiphysics tenta utilizar elemen-
tos com tamanho préximo ao maximo definido no dominio, diminuindo
seu tamanho até o limite minimo em algumas regides para aumentar
a precisao, como em regioes pequenas, com curvatura ou quinas. Nas
superficies que estao em contato, ou seja, na interface entre implante e
0sso, a malha foi refinada, pois sdo as regioes com maior concentragao
de tensodes e de interesse de andlise. O tamanho maximo dos elementos
da superficie do implante em contato com o osso foi de 0,2 mm, en-
quanto o tamanho minimo foi de 0,002 mm. Na superficie do osso em
contato com o implante, o tamanho maximo foi de 0,4 mm e minimo
de 0,004 mm. A utilizacdo de tamanhos diferentes por um fator de
2 entre as superficies é uma boa prética no uso de contatos para me-
lhorar a convergéncia e a precisao dos resultados. Esses parametros
geraram uma malha com 71923 elementos, com qualidade média de
0,66 ¢ minima de 0,21. A Figura 14 mostra o histograma da qualidade
dos elementos.

A Figura 15(a) mostra os elementos que compoem o implante e a
sua qualidade, onde os elementos em verde apresentam valores proximos
a um e em vermelho apresentam valores préximo a zero. E possivel no-
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Figura 14 — Histograma da qualidade dos elementos da malha do mo-
delo sem revestimento.
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Figura 15 — Malha do implante dentério sem revestimento (a) e do osso
(b) e a qualidade dos elementos, variando de 0 a 1.

tar que os elementos do implante apresentam, de forma geral, uma boa
qualidade. No osso (Figura 15(b)) é possivel observar alguns elementos
de qualidade mediana na sua superficie externa, que possui elemen-
tos maiores. No entanto, isto nao deve interferir nos resultados pois
a regiao nao é de interesse para a andlise. A regido de contato com o
implante, que serd analisada, apresentou boa qualidade dos elementos.

Com base nesta malha, foi realizado um estudo que convergéncia
para verificar se a malha apresenta resultados consistentes. Para isso
utilizou-se um pardmetro (com valores de 4, 2, 1,5, 1,2 e 1 (malha origi-
nal)) multiplicando o tamanho da malha, de modo que um valor maior
do parametro apresenta uma malha mais grosseira. Calculando o mo-
delo para os diversos tamanhos de malha, foi comparado a deformacao
equivalente dos ossos cortical e trabecular na regiao de contato com
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Figura 16 — Erro relativo entre a malha utilizada no modelo (parametro
= 1) e malhas mais grosseiras para a deformagao equivalente média dos
ossos trabecular e cortical.

o implante calculada para cada valor do parametro. Para uma malha
mais grosseira (pardmetro = 4), houve uma diferenca de 3% comparando
com a malha original. Diminuindo o tamanho da malha, a diferenca
diminui, como visto na Figura 16. H4 uma leve convergéncia dos re-
sultados ao tamanho da malha escolhido. No entanto, nao foi possivel
refinar ainda mais a malha por falta de recursos computacionais. Mas
como a diferenca entre as diferentes malhas foi baixa e a qualidade
dos elementos é alta, acredita-se que o erro devido a malha deve ser
pequeno. A anilise de convergéncia da malha nao foi realizada nos
demais modelos por falta de recursos computacionais.

No modelo com a camada de biovidro, houve um refinamento
maior da malha na regidao do revestimento. A malha, de modo ge-
ral, tem elementos tetraédricos com um tamanho maximo 2,95 mm e
minimo de 0,531 mm. Na superficie do osso em contato com o implante
foram criados elementos com tamanho entre 0,3 mm e 0,00591 mm. Na
superficie externa do implante, que forma a camada de biovidro, foi
criada uma malha com elementos com tamanho entre 0,2 mm e 0,002
mm, o que permite a representacao do revestimento. Para poupar re-
cursos, a parte superior do parafuso, onde nao ha contato e analise nao
é de interesse, nao houve esse refinamento da malha. Esses parametros
geraram uma malha com 195398 elementos, com qualidade minima de
0,04 e média de 0,63. A Figura 17 mostra o histograma com a qualidade
dos elementos.

O implante apresentou elementos com boa qualidade em geral
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Figura 17 — Histograma da qualidade dos elementos da malha do mo-
delo com revestimento de biovidro.

em sua superficie, com excecao da parte superior, que, por nao ter
sido refinada, apresentou uma malha com qualidade mediana, como
pode ser visto na Figura 18(a). A Figura 18(b) mostra a malha de
uma sec¢ao do modelo, detalhando a regiao da interface, onde pode-se
perceber o refinamento da malha no local. No revestimento foi gerado
apenas um elemento de espessura para fazer a sua representagdo. A
malha, de modo geral, apresenta boa qualidade. Os elementos do osso,
assim como o modelo do implante sem revestimento, apresentam boa
qualidade, como mostrado na Figura 18(c),
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Figura 18 — Malha do implante dentdrio com revestimento (a), corte
mostrando em detalhe o revestimento (b), e malha do osso (c) e a
qualidade dos elementos, variando de 0 a 1.

No modelo com gradiente de composi¢ao na camada de biovi-
dro, foi feito um refinamento ainda maior do tamanho dos elementos
para simular corretamente o gradiente. De forma geral, a malha tem
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elementos tetraédricos com tamanho maximo de 2,96 mm e minimo de
0,1 mm. Na superficie externa do implante, que esta em contato com o
0sso, foi definido um tamanho do elemento entre 0,005 mm e 0,4 mm.
Na superficie do osso em contato com o implante, o tamanho foi defi-
nido entre 0,01 e 0,8 mm. Na regiao do revestimento com gradiente,
foram utilizados elementos do tipo camada limite (boundary layer), que
cria elementos prismaticos e hexaédricos com alta densidade na direcao
normal a superficie selecionada. Desta forma, foram criadas 5 camadas
de elementos com 0,02 mm de espessura na regiao com gradiente. Essa
camada gerou um alto ntimero de elementos, fazendo com que fosse ne-
cessario aumentar o tamanho dos elementos na regiao de contato. Esses
parametros geraram uma malha com 176089 elementos, com qualidade
minima de 0,03 e média de 0,62. A Figura 19 mostra o histograma
com a qualidade dos elementos. E possivel notar um certo pico de
elementos com qualidade 0,2, que sao alguns elementos da camada de
revestimento que possuem grande razao espessura/comprimento, sendo
bastante irregulares, como sera visto posteriormente.
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Figura 19 — Histograma da qualidade dos elementos da malha do mo-
delo com revestimento com gradiente de composigao.

A superficie do implante apresentou uma excelente qualidade
como pode ser visto na Figura 20(a), com quase todos os elementos
com qualidade préximo a 1. Essa boa qualidade pode ser explicada
pelo grande refinamento que ocorreu na regiao de gradiente. Na Fi-
gura 20(b), que mostra um corte do modelo, é possivel notar os pe-
quenos elementos que foram criados na regido do revestimento. Em
detalhe, estao as 5 camadas de elementos que foram criadas possibili-
tando a formacao do gradiente. No entanto, ao lado dessa regiao, ha
a formacgao de uma camada de elementos tetraédricos bastante irre-
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gulares, podendo até ser elementos invertidos. A malha do osso (Fi-
gura 20(c)) apresentou boa qualidade, com resultado parecido com os
modelos anteriores, apesar de possuir elementos maiores na regiao de
contato.

(a)

Figura 20 — Malha do implante dentdrio com gradiente (a), corte mos-
trando em detalhe o revestimento (b), e malha do osso (c) e a qualidade
dos elementos, variando de 0 a 1.

3.3.5 Solucao e andlise

A solucao foi dividida em dois passos: obtencao do gradiente
e simulagao estrutural. A obtengao do gradiente consiste na solugao
da equacao de Poisson ao longo da camada de revestimento para a
formacao de um gradiente, que servirad como base para as curvas de dis-
tribuicao de material mostradas na secao 3.2. E importante salientar
que este passo somente é necessario para os modelos com gradiente de
propriedades. O segundo passo é a simulagao dos esforgos utilizando
o primeiro como base para o calculo das propriedades dos materiais.
Neste passo sao calculadas as variaveis dependentes do modelo, que
neste caso sao o campo de deslocamento (u) e a pressdo de contato.
O COMSOL utiliza um método de solugao segregado, em que cada
variavel dependente é calculada em um sistema diferente e utilizando o
resultado de cada variavel como base de calculo para a outra iterativa-
mente. O erro relativo maximo para a solucao do sistema é de 0,001,
ou seja, quando a solugao atinge um erro menor que 0,001, o modelo é
considerado resolvido.

Além da varidvel dependente u (deslocamentos), também serdo
calculadas a tensao de Von Mises para o implante, primeira tensao
principal para o osso e a deformacao equivalente de Von Mises para o
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Figura 21 — Regioes de desuso, estado adaptado e sobrecarga do osso
com base em sua deformacao. Adaptado de (73).

0sso. A deformagcao elastica do osso é responsavel pelos estimulos de
crescimento, indicando se vai haver formacao ou perda dssea. Frost
(73) definiu trés regices de crescimento/perda déssea com base na de-
formacao: regiao de desuso, na qual existe uma perda Ossea e que a
deformacio ¢ menor que 100 x 107% mm/mm; regiao de estado adap-
tado, carga normal ou lazy zone, em que a taxa de formagao dssea é
igual & de perda, estando presente com deformacdo entre 100 x 1076
e 1500 x 10~ mm/mm; e zona de sobrecarga, com crescimento ésseo
excessivo e formacao de microtrincas, ocorrendo com deformagoes mai-
ores que 1500 x 1076, Essas regides estio ilustradas na Figura 21. E
importante destacar que outros autores utilizam outros valores de cada
regiao, principalmente na regiao de desuso, mas neste trabalho serao
utilizados os valores de Frost por serem referéncia na literatura.

Como o software COMSOL Multiphysics nao fornece direta-
mente a tensao equivalente de Von Mises, é preciso calculé-la utilizando
as deformacoes principais na equacao (3.4), onde .4, ¢ a deformacao
equivalente e €1, €5 e £3 sao, respectivamente, a primeira, a segunda e
a terceira deformacgoes principais. A tens@ao de Von Mises é calculada
diretamente pelo software, utilizando as tensoes principais, de maneira
andloga a equagao (3.4).

Eequ = \/{; X {(51 — &)’ + (61 —e3)* + (62 — 53)2} } (3.4)
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No implante foi utilizado o critério de falha de Von Mises para
avaliar a possivel fratura do material, ou seja, a falha ocorre quando a
tensao de Von Mises do componente ultrapassa o limite de resisténcia
ou, para materiais ducteis, de escoamento do material. Geralmente o
critério de Von Mises é utilizado para materiais dicteis, mas neste tra-
balho sera utilizado tanto para o PEEK quanto para a zirconia para
efeitos de comparacao. Para o osso, que é um material fragil, foi uti-
lizado o critério de Rankine, que define que a falha do material ocorre
quando a tensao principal maxima atinge a tensao normal maxima que
o material suporta, sendo que a falha pode ser tanto por tensoes tra-
tivas quanto compressivas. Neste trabalho a tensao principal méxima
foi sempre a primeira, que serd avaliada em todos os modelos.

Como o método dos elementos finitos é um método numérico,
apresentando apenas uma solucao para determinada simulagao, nao foi
necessario realizar andlise estatistica entre grupos.
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4 RESULTADOS

Neste capitulo serao apresentados os resultados das simulagoes
mecanicas realizadas no trabalho. Serao apresentadas as imagens com
a representagao das varidveis calculadas juntamente com uma breve
interpretacao dos valores encontrados. E importante destacar que as
imagens estdo na mesma orientagao, ou seja, com a forga aplicada na
mesmo direcao. As excegOes sao as imagens que mostram o estado
de tensoes no parafuso, que estao rotacionadas em 180° para mostrar
a regiao mais critica, como serad visto posteriormente. Primeiramente
serao apresentados os resultados dos implantes sem revestimento, em
seguida com revestimento de biovidro e, finalmente, com revestimento
de biovidro com gradiente de propriedades.

4.1 SEM REVESTIMENTO
4.1.1 Zirconia

O implante de zirconia apresentou deslocamento méximo de
6,9%1073 mm, sendo maior na regido superior do implante. O des-
locamento maximo do osso cortical foi de 2,45x 1072 mm na regido de
contato com o parafuso, o que mostra que a solugao analitica para si-
mular a regido da rosca foi eficaz. O deslocamento méximo do osso
trabecular foi na regiao inferior de contato com o parafuso, com valor
de 3,11x1072 mm. A Figura 22 mostra os deslocamentos destes trés
componentes. As setas que se encontram acima e abaixo da escala de
cores mostram, respectivamente, o valor méaximo e minimo.

O implante de zirconia apresentou uma tensao maxima de Von
Mises de 69,1 MPa, estando concentrada préxima a cabega do parafuso.
No restante do parafuso, a tensao nao ultrapassa 30 MPa, sendo maior
na regiao em contato com o osso cortical em relacao a regiao em contato
com o 0sso trabecular. A tensdo méxima estd bastante abaixo da da
resisténcia mecanica a tragao da zirconia, que é de aproximadamente
230 MPa (67), portanto nao deve haver a falha. No entanto, a tensdo
maxima no parafuso poderia ser diminuida com ajustes na geometria.
A Figura 23 mostra o estado de tensoes do parafuso. Os valores estao
préximos a outros estudos encontrados na literatura (74, 75), apesar de
haver certa variagao devido a diferente geometria e carga aplicada. No
entanto, com isso valida-se o modelo, pois apesar de algumas simpli-
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Figura 22 — Deslocamento do implante (a), osso cortical (b) e osso
trabecular (c) do modelo Zi.

ficagOes, como a retirada da rosca da geometria, a simulacao apresentou
resultados similares com outros trabalhos.

Tensao de Von Mises (MPa)
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Figura 23 — Tensao de Von Mises no parafuso de zirconia.

A primeira tensdo principal méaxima encontrada no osso corti-
cal é de 4,95 MPa, localizada principalmente na interface com o osso
trabecular, como mostrada na Figura 24(a). Também ha uma elevada
concentragao de tensoes na regiao que daria continuidade a mandibula.
No contato entre o osso e o topo do parafuso, ha uma regiao sob com-
pressao, que chega a 5,55 MPa. No entanto, ambas as regioes estao bas-
tante abaixo da tensao maxima trativa e compressiva do osso cortical,
que sdo, respectivamente, 130 MPa e 190 MPa. O osso trabecular apre-
sentou uma tensao maxima trativa de 1,98 MPa, concentrada na regiao
inferior do contato com o implante, como mostrado na Figura 24(b),
também bastante abaixo do limite de resisténcia (5 MPa & tragao e 10
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MPa & compressao). Isso mostra que hd uma maior transferéncia de
carga para o osso cortical, devido a geometria do osso mandibular e as
suas propriedades.

(@) Primeira tensao principal (MPa) (b)  Primeira tensao principal (MPa)
A 495 A 198
[
\ 4 1.8
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’ -4 0.2
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V¥ -5.55

Figura 24 — Primeira tensdo principal no osso cortical (a) e no osso
trabecular (b) do modelo Zi.

Em relagao a deformacao equivalente de Von Mises, utilizada
para mensurar a taxa de crescimento 6sseo, o osso cortical apresen-
tou uma deformagdo mixima de 1,91x1072 mm/mm e minima de
9,55x10~7 mm/mm, enquanto a deformacao do osso trabecular foi en-
tre 7,68x107% mm/mm e 8,04x1073 mm/mm. Os valores méximos de
deformacao estao acima do inicio da regido de sobrecarga definida por
Frost (73) (>1,5x107% mm/mm), mas estdo concentrados em peque-
nas regioes, como mostrado na Figura 25. Na regiao de contato com o
parafuso, a deformacao média no osso cortical foi de 0,5x1073 mm/mm
e no osso trabecular foi de 1,18x1072 mm/mm. No osso cortical, as-
sim como no osso trabecular, o restante da regiao de contato com a
parafuso estd com valores dentro do estado adaptado (entre 0,1x1073
e 1,5x1072 mm/mm). Esses valores mostram que deve haver uma taxa
razoavel de crescimento ésseo ao redor do implante, ajudando a fixa-lo
mecanicamente.

4.1.2 PEEK

O implante de PEEK apresentou deslocamento méaximo de 0,13
mm, sendo maior na regiao superior do implante, valor bastante acima
do deslocamento do implante de zirconia, o que é justificado pelo seu
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Figura 25 — Deformagao equivalente de Von Mises do osso cortical (a)
e trabecular (b) do modelo Zi.

menor mdédulo elastico. O deslocamento méximo do osso cortical foi
de 7,2x1073 mm e do osso trabecular foi de 1,9%x1072 mm. A Fi-
gura 26 mostra os deslocamentos destes trés componentes. O implante
menos rigido de PEEK fez com que o deslocamento no osso cortical
aumentasse, assim como descrito no trabalho de Pérez-Pevida et al.
(58), no entanto, houve uma diminuigao e transferéncia da regiao do
deslocamento maximo do osso trabecular.
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Figura 26 — Deslocamento do implante (a), osso cortical (b) e osso
trabecular (¢) do modelo PEEK.

A tensdo maxima do implante de PEEK foi de 96 MPa. A tensdo
estd concentrada no inicio do contato com o osso, em uma regiao bas-
tante localizada, e com valores mais baixos no restante do parafuso, ra-
ramente ultrapassando 40 MPa, como mostrado na Figura 27. A tensao
maxima é maior do que o implante de zirconia, chegando préximo ao
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limite de resisténcia do PEEK (116 MPa), mas, novamente, poderia
provavelmente ser diminuido com um estudo focado no paradmetros
geométricos. No entanto, nessas condigoes o PEEK nao poderia ser
utilizado, pois carregamentos mais altos poderiam causar a falha do
implante. Por isso, em principio, deve-se evitar materiais pouco rigidos
como o PEEK, a nao ser que haja adicao de carga de fibra de vidro ou
carbono, por exemplo, para aumentar o seu moédulo elastico.

Tensao de Von Mises (MPa)
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Figura 27 — Tensao de Von Mises do implante de PEEK.

O osso cortical apresentou a primeira tensao principal maxima
trativa de 33,2 MPa, bastante acima da tensao méaxima do modelo com
implante de zirconia, concentrada em uma pequena regiao na sua parte
superior, como mostrado na Figura 28(a). Essa tensio elevada pode ser
explicada pela maior deformacao que ocorre no osso. Mas, apesar de
ser elevada, estd abaixo da tensdo de fratura do osso, assim como ocorre
com a tensao compressiva maxima (9,27 MPa). No osso trabecular, ha
uma regiao trativa na interface com o osso cortical, chegando a 1,09
MPa, como mostrado na Figura 28(b), mas também bastante abaixo
de seu limite de resisténcia a tragao.

O osso cortical apresentou uma deformagao equivalente de Von
Mises bastante superior aquela do modelo Zi e, portanto, também den-
tro da regiao de sobrecarga. No entanto, esse valor estd em uma pe-
quena regiao, enquanto o restante do contato com o parafuso tem valo-
res entre 0,1 1073 mm/mm e 1,5x1073 mm/mm, com valor médio de
1,1x1073 mm/mm, ou seja, no estado adaptado. No osso trabecular
também h& uma pequena regiao em sobrecarga, mas a maior parte da
regido de contato também tem valores de deformacdo entre 0,1x1073
mm/mm e 1x1073 mm/mm, com valor médio de 0,92x 1073 mm/mm.
A deformacao de Von Mises do osso cortical e trabecular com implante
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(a) Primeira tenséo principal (MPa) (b) Primeira tenséo principal (MPa)
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Figura 28 — Primeira tensdo principal no osso cortical (a) e no osso
trabecular (b) do modelo PEEK.

de PEEK esta mostrada na Figura 29.
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Figura 29 — Deformagio equivalente de Von Mises do osso cortical (a)
e trabecular (b) do modelo PEEK.

4.1.3 CFPEEK

Como esperado, o modelo utilizando PEEK refor¢cado com fibras
de carbono teve resultados intermediarios em relagao aos deslocamentos
do implante e do osso. O deslocamento maximo no implante foi de 0,03
mm na sua regiao superior, enquanto o deslocamento maximo no osso
cortical foi de 4,42x1073 mm e no osso trabecular foi de 2,35x1073
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mm. A regido de deslocamento maximos no osso nao foi mudada. Os
deslocamentos do modelo estao mostrados na Figura 30.
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Figura 30 — Deslocamento do implante (a), osso cortical (b) e osso
trabecular (c) do modelo CFPEEK.

«

O implante de CFPEEK estd sujeito a uma tensdo mais baixa
comparado com o PEEK sem reforco, atingindo 76,6 MPa, como mos-
trado na Figura 31. Essa tensao representa aproximadamente 35% da
resisténcia mecanica do CFPEEK (aproximadamente 214 MPa (76)),
ou seja, nessas condigoes nao deve haver a falha do material. Esse
resultado mostra que do ponto de vista mecanico, implantes feitos de
PEEK com reforgo de fibra de carbono sao vidveis.

Tensao de Von Mises (MPa)
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Figura 31 — Tensao de Von Mises do implante de CFPEEK.

Em relagao as tensoes do osso, o uso do CFPEEK diminuiu con-
sideravelmente as tensoes trativas que foram desenvolvidas no modelo
PEEK, principalmente no osso cortical. A tensao trativa maxima cal-
culada foi de 8,73 MPa, enquanto a compressive maxima foi de 8,05
MPa, como mostrado na Figura 32(a), valores bastante abaixo do li-
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mite de resisténcia do osso. O osso trabecular continuou com baixos
niveis de tensao, atingindo uma tensao trativa maxima de 1,31 MPa e
compressiva de 0,17 MPa, como mostrado na Figura 32(b).

(@) Primeira tensao principal (MPa) (b)  Primeira tensao principal (MPa)
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Figura 32 — Primeira tensdo principal no osso cortical (a) e no osso
trabecular (b) do modelo CFPEEK.

Em relacao a deformacao equivalente de Von Mises, como espe-
rado os resultados mostraram valores maximos e médios intermediarios
entre o PEEK e a zirconia. No osso cortical, houve uma deformacao
méxima de 4,08x1073 mm/mm e média de 0,775x 1072 mm/mm, ou
seja, uma pequena regiao em que a deformacgao esta em sobrecarga, mas
em média, a regiao de contato com o parafuso estd no estado adaptado.
O mesmo ocorre no osso trabecular, que apresenta um valor méiximo
de 5,36x1073 mm/mm e um valor média de 1,05x107% mm/mm. A
deformacao equivalente de Von Mises do osso trabecular e cortical estd
mostrada na Figura 33.

4.2 MODELOS COM REVESTIMENTO

Nesta secdo serdao apresentados os resultados para os mo-
delos com revestimento de biovidro sem gradiente de proprieda-
des dos implantes de zirconia (ZiBg), PEEK (PEEKBg) e CF-
PEEK(CFPEEKBg).

4.2.1 Zircomia

O implante de zirconia revestido com biovidro teve um deslo-
camento maximo de 8,46x10~3 mm, como mostrado na Figura 34(a),
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Figura 33 — Deformagao equivalente de Von Mises do osso cortical (a)
e trabecular (b) do modelo CFPEEK.

sendo maior do que sem revestimento, o que pode ser explicado pelo
menor moédulo eldstico que o biovidro. Por outro lado, o osso apre-
sentou um deslocamento levemente maior comparando ao modelo Zr,
com deslocamento méximo de 2,54x 1073 mm e 3,27x10~3 mm no osso
cortical e trabecular, respectivamente, como mostrado na Figura 34(b)
e na Figura 34(c). Os locais dos deslocamentos maximos nao mudaram
em relagao ao modelo sem revestimento.
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Figura 34 — Deslocamento do implante (a), osso cortical (b) e osso
trabecular (c) do modelo ZiBg.

N oW os U oo N

O implante de zirconia com revestimento de biovidro apresentou
uma tensao maxima de 64,3 MPa, levemente abaixo da tensao sem re-
vestimento, devido a transferéncia de carga para o biovidro, como mos-
trado na Figura 35(a). O revestimento apresentou uma tensao maxima
mais baixa devido ao seu mdédulo eldstico mais baixo, como mostrada
na Figura 35(b), que mostra um corte no implante, mostrando o deta-
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lhe do revestimento. A tensdo méxima ao longo de todo o revestimento
foi de 34,4 MPa, portanto ndo deve ocorrer a falha, visto que a re-
sisténcia mecénica do biovidro pode chegar a 80-90 MPa (77, 78). No
entanto, hd uma grande concentracao de tensoes na interface entre o
implante e o revestimento, isso pode facilitar o descolamento (falha
adesiva) do biovidro, principalmente se ndo houver bom acoplamento
entre as camadas.

(a) Tensao de Von Mises (MPa) (b) Tensao de Von Mises (MPa)
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Figura 35 — Tensao de Von Mises do implante de zirconia com reves-
timento de biovidro (a) e detalhe mostrando a tensdo no revestimento

(b).

O uso do revestimento de biovidro aumentou cerca de 10% a
tensdo trativa maxima (para 5,52 MPa), o que pode ser explicado pelo
maior deslocamento, e diminuiu a compressiva maxima em mais de
20% (para 3,6 MPa). No osso trabecular, houve uma leve diminuicao
na tensao trativa maxima, enquanto a compressiva praticamente nao
se alterou. No entanto, esses valores continuam abaixo do limite de
resisténcia do osso. O estado de tensoes do osso cortical e trabecular
estd mostrado na Figura 36.

Em relacao a deformacao equivalente de Von Mises, houve uma
diminuigao da deformagio maxima (para 1,51x107% mm/mm) e uma
melhor distribuicao na regiao de contato do implante com o osso cor-
tical, que teve um valor médio de 0,506x10~2 mm/mm. Ou seja, no
restante da regiao de contato, a deformacao aumentou, estando den-
tro do estado adaptado, o que deve melhorar a osseointegragao. Fato
similar ocorreu no osso trabecular, diminuindo o valor maximo e, ao
mesmo tempo, mantendo um valor médio similar ao do modelo sem re-
vestimento (1,2x107% mm/mm). A deformacido equivalente nos ossos
cortical e trabecular estd mostrada na Figura 37.
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Figura 36 — Primeira tens@o principal no osso cortical (a) e no osso
trabecular(b) do modelo ZiBg.
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Figura 37 — Deformagao equivalente de Von Mises do osso cortical (a)
e trabecular (b) do modelo ZiBg.

A 151x107
x10™

14
12
10

¥ 8.68x1077

N A O ©

4.2.2 PEEK

O implante de PEEK com revestimento de biovidro teve um
deslocamento méaximo de 0,05 mm, sendo mais rigido do que o modelo
sem revestimento, devido ao maior médulo eldstico do biovidro. O des-
locamento mdximo no osso cortical diminuiu em cerca de 40%, para
5,06x10~% mm, com o uso do revestimento. No osso trabecular houve
um pequeno aumento, mas a localizacao do deslocamento méaximo pas-
sou da regiao superior de contato com o implante para a regiao inferior.
Estes fatos podem ser vistos na Figura 38.

No implante de PEEK com revestimento de biovidro, as tensoes
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Figura 38 — Deslocamento do implante (a), osso cortical (b) e osso
trabecular (c) do modelo PEEKBg.

42.02x10°

e deformacgoes ficaram acumuladas na regiao do biovidro devido ao seu
maior moédulo elastico, havendo pouca transferéncia de carga para o
PEEK. Com isso houve um abaixamento nas tensoes do implante para
28 MPa, bastante abaixo da sua tensao de ruptura. O estado de tensoes
no implante pode ser visto na Figura 39(a). No entanto, a tensdo na
regiao do biovidro chegou a um valor proibitivo (cerca de 352 MPa),
bastante acima do seu limite de resisténcia, o que levaria a sua falha,
como mostrado na Figura 39(b). Este fenomeno pode ser explicado
pelo maior médulo elastico do biovidro, que transfere pouca carga para
o implante e pela pequena espessura da camada de revestimento, que
facilita a concentragao de tensoes.
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Figura 39 — Tensao de Von Mises do implante de PEEK com revesti-
mento de biovidro e detalhe mostrando a tensao no revestimento.

w

O revestimento de biovidro diminuiu consideravelmente as
tensoes maximas trativas e compressivas no osso cortical, como mos-
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trado na Figura 40(a), apesar de ainda serem mais altas em relagio aos
modelos de zirconia. Também houve uma leve diminuicao das tensoes
no osso cortical (Figura 40(b)) em relagdo ao modelo sem revestimento.

(a) Primeira tensao principal (MPa) (b) Primeira tensao principal (MPa)

A 755

Figura 40 — Primeira tens@o principal no osso cortical (a) e no osso
trabecular (b) do modelo PEEKBg.

O osso cortical apresentou uma deformagao equivalente maxima
de 3,96x107% mm/mm, bastante abaixo do modelo sem revestimento,
o que condiz com o menor valor da tensdo no osso. Também houve
uma diminui¢do da deformagao média na regiao de contato com o im-
plante para 0,85x 102 mm/mm, continuando no estado adaptado. No
osso trabecular também houve um abaixamento na deformagcao equi-
valente méxima e na média (para 0,89x10~% mm/mm), que continuou
no estado adaptado. A deformacao de ambos os ossos estd mostrada
na Figura 41. O revestimento de biovidro diminuiu a concentragao de
tensoes e deformacgoes nos 0ssos, a0 mesmo tempo que a regiao em con-
tato com o implante permaneceu em processo de osseointegracdo do
ponto de vista mecanico.

4.2.3 CFPEEK

Devido a presenca do revestimento de biovidro, que possui maior
modulo elastico, o modelo de CFPEEK com revestimento apresentou
um deslocamento levemente menor do que sem revestimento, atingindo
um valor méximo de 0,02 mm, como mostrado na Figura 42(a). Houve
também uma diminuicao no deslocamento do osso cortical, que apre-
sentou um valor maximo de 3,84x1073 mm, como mostrado na Fi-
gura 42(b). No entanto, o deslocamento no osso trabecular foi prati-
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(a) Deformagao equivalente de Von Mises (b) Deformagao equivalente de Von Mises
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Figura 41 — Deformagao equivalente de Von Mises do osso cortical (a)
e trabecular (b) do modelo PEEKBg.

camente idéntico, nao sendo afetado pela presencga do revestimento de
biovidro (Figura 42(c)).

(@) Deslocamento (mm) Deslocamento (mm) Deslocamento (mm)
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Figura 42 — Deslocamento do implante (a), osso cortical (b) e osso
trabecular (c) do modelo CFPEEKBg.
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Assim como no modelo PEEKBg, houve um actimulo de tensoes
na regiao do revestimento devido ao ser maior mddulo eldstico, com
pouca transferéncia para o implante. Com isso hd uma diminuicao
no CFPEEK em comparagdo com o modelo sem revestimento, atin-
gindo um valor maximo de 36,1 MPa, como mostrado na Figura 43.
Além disso, como a diferenga dos valores dos médulos do CFPEEK e
do biovidro é menor, houve uma diminuigao considerdvel na tensao no
revestimento comparando com o modelo PEEKBg, atingindo um valor
maximo de 159 MPa. No entanto, este valor ainda esta acima do limite
de resisténcia do biovidro. Mas essa diminui¢ao mostra que é possivel
a utilizacao de compésitos de PEEK como base de implantes dentarios



81

revestidos com biovidro através da manipulagao de seu moédulo elastico
alterando a quantidade e distribuicao de suas fibras. Assim como exis-
tem alguns vidros bioativos que possuem menor mdédulo elédstico, o que
provavelmente diminuiria ainda mais o nivel de tensoes no revestimento.

(@) Tensao de Von Mises (MPa) (b) Tenséo de Von Mises (MPa)
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Figura 43 — Tensao de Von Mises do implante de CFPEEK com reves-

¥ 9.12x107
timento de biovidro e detalhe mostrando a tensao no revestimento.

A camada de revestimento alterou muito pouco as tensoes trati-
vas presentes no osso cortical, causando apenas um aumento nas tensoes
compressivas, para um maximo de 6,35 MPa, como mostrado na Fi-
gura 44(a). Em relagdo ao osso trabecular, hd uma diminui¢do nas
tensoes maximas, com a trativa chegando a 1,08 MPa e a compressiva
atingindo um nivel praticamente desprezivel, o que pode ser visto na
Figura 44(b).

Assim como nos demais modelos, o uso do revestimento de biovi-
dro no implante de CFPEEK causou uma diminui¢ao consideravel nos
valores maximos da deformagao equivalente de Von Mises apresentados
pelo osso cortical e trabecular, que estdao mostrados na Figura 45. As-
sim, ha a diminuicao das regides que estao em sobrecarga. Em relagao
aos valores médios na regiao de contato com o parafuso, houve uma leve
diminui¢ao tanto para o osso cortical quanto para o osso trabecular,
com valores de 0,706x1073 mm/mm e 0,99x 1072 mm/mm, respecti-
vamente. Estes valores sao intermediarios entre os modelos de PEEK
e de zirconia.

4.3 REVESTIMENTO COM GRADIENTE DE PROPRIEDADES

Nesta secao serao apresentados os resultados do implante de
zirconia, PEEK e CFPEEK com revestimento com gradiente entre o
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Figura 44 — Primeira tensdo principal no osso cortical (a) e no osso
trabecular (b) do modelo CFPEEKBg.

biovidro e o material do implante. Serao feitas também comparagoes
entre esses modelos e os modelos com revestimento sem gradiente, apre-
sentados anteriormente, além de comparagoes entre as diversas distri-
buicoes de material no gradiente.

4.3.1 Zircomnia

O uso do gradiente linear (p=1) de composi¢io alterou muito
pouco o deslocamento sofrido pelo implante comparando com o modelo
com revestimento sem gradiente, diminuindo para 8,46x1073 mm. Em
relagao aos ossos cortical e trabecular, a diferenca foi praticamente nula.
Os valores de deslocamento do modelo ZiBgLinear estao mostrados na
Figura 46. O deslocamento dos modelos com distribuicao exponencial
de propriedades (p=0,5 e p=2) tiveram valores semelhantes de deslo-
camento, sendo que a distribuigao com maior quantidade de zirconia
(p=2) apresentou um deslocamento levemente maior no implante e me-
nor no osso cortical e trabecular. O modelo com distribuigao sigmoide
obteve os mesmos resultados de deslocamento do que o modelo com
distribuigao linear.

O uso da camada com gradiente linear diminuiu em cerca de 10%
a tensao maxima no implante de zirconia comparando com o modelo
ZiBg, atingindo 57,8 MPa, como mostrado na Figura 47(a). Além disso,
é possivel notar uma distribuigao de tensoes mais uniforme na regiao
entre implante e revestimento, como mostrado na Figura 47(b), dimi-
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Figura 45 — Deformagao equivalente de Von Mises do osso cortical (a)
e trabecular (b) do modelo CFPEEKBg.
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Figura 46 — Deslocamento do implante (a), osso cortical (b) e osso
trabecular (¢) do modelo ZiBgLinear.

o

nuindo a concentracao de tensoes na interface. No entanto, houve uma
transferéncia maior de carga para o revestimento, que chegou a uma
tensdo méxima de 58,9 MPa, um aumento de quase 70% em relacao
ao modelo sem gradiente. Mas essa tensao nao deve ser deletéria para
o revestimento, pois estd abaixo da tensao de ruptura do biovidro e
da zirconia, apesar de nao se ter dados experimentais da resisténcia
mecanica da mistura. Além disso, as maiores tensoes estao na regiao
onde a mistura é rica em zirconia, que deve ter uma resisténcia mecéanica
maior. Em relacao aos gradientes exponenciais, observou-se resultados
similares. A tensdo méxima no implante para p=0,5 e p=2 foi, res-
pectivamente, 59,7 MPa e 56 MPa, enquanto no revestimento a tensao
foi de 60,4 MPa e 58 MPa. Ou seja, aumentando a concentragao de
zircoOnia no revestimento, tensao maxima é diminuida tanto no implante
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quanto no revestimento. Para a distribuicao sigmoide, observou-se um
aumento na tensao no implante, para 58,2 MPa, se comparado com a
distribuicao linear. A tensdo no revestimento também subiu para 59,8
MPa.

(a) Tensdo de Von Mises (MPa) (b) Tenséo de Von Mises (MPa)
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Figura 47 — Tensao de Von Mises do implante de zirconia com gradiente
de biovidro (p=1) e detalhe mostrando a tenséo no revestimento.

Nao houve uma alteragao significativa nas tensoes geradas no
osso utilizando o conceito de gradiente de composicao no implante. As
tensoes maximas trativas no osso cortical e trabecular no modelo com
gradiente linear foram, respectivamente, 5,5 MPa e 1,6 MPa, enquanto
as compressivas foram 3,39 MPa e 0,17 MPa, como mostrado na Fi-
gura 48. Comparando o gradiente linear com os demais modelos, expo-
nenciais ou sigmoide, os valores de tensao também foram virtualmente
idénticos.

(a) Primeira tens&o principal (MPa) (b) Primeira tens&o principal (MPa)

1.6

o N W s UL

Figura 48 — Primeira tensdo principal no osso cortical (a) e no osso
trabecular (b) do modelo ZiBgLinear.
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Houve pouca diferenga na deformacao equivalente de Von Mises
comparando o modelo ZiBgLinear com ZiBg. Tanto os valores maximos
apresentados pelo osso cortical e trabecular Figura 49, quantos os va-
lores médios (0,502x1072 mm/mm e 1,2x10~3 mm/mm, respectiva-
mente) foram praticamente idénticos ao apresentados pelo modelo sem
gradiente. Em relacao as demais distribuicoes de material, os valores
da deformagao equivalente foram virtualmente idénticas. Ou seja, ndao
houve influéncia da composicao da camada na deformacao do osso e,
consequentemente, na taxa de osseointegragao ativada mecanicamente.

(a) Deformacao equivalente de Von Mises (b) Deformacao equivalente de Von Mises
A 1.46x107 A 591x107
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Figura 49 — Deformagao equivalente de Von Mises do osso cortical (a)
e trabecular (b) do modelo ZiBgLinear.

4.3.2 PEEK

O implante de PEEK com uma camada de gradiente de biovidro
apresentou um deslocamento maximo de 0,06 mm, um pouco acima do
que ocorreu com o implante PEEKBg, o que ¢ justificado pela quan-
tidade menor de biovidro utilizado, que possui maior rigidez. O uso
do gradiente linear aumentou em cerca de 15% o deslocamento no osso
cortical e diminuiu em 10% o deslocamento no osso trabecular compa-
rando com o modelo sem revestimento. Os deslocamentos do implante
e do osso estdo mostrados na Figura 50. Ao utilizar uma concentracao
rica em biovidro (p=0,5) o deslocamento no osso cortical diminuiu e
no osso trabecular aumenta. O contrario ocorre para uma distribuicao
mais rica em PEEK (p=2). No entanto a diferenga ndo é muito signifi-
cativa. O modelo com distribuicao sigmoide apresentou deslocamento
idéntico ao da distribuicao linear.
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Figura 50 — Deslocamento do implante (a), osso cortical (b) e osso
trabecular (c) do modelo PEEKBgLinear.

O uso do conceito de gradiente de propriedades foi particular-
mente maléfico para o implante de PEEK. A tensdo méxima na regiao
do PEEK subiu para 35,2 MPa, ainda dentro do seu limite de re-
sisténcia, como mostrado na Figura 51(a). No entanto, para a dis-
tribuicao linear, a tensao na camada de revestimento subiu para 566
MPa, valor que deve causar a sua falha. Essa tensao ficou concen-
trada em uma pequena regidao, como mostrado na Figura 51(b). Houve
uma diminuicao na tensao na interface entre implante e revestimento,
mas hé a formacao de tensoes deletérias na regiao externa da camada
de revestimento, onde ha maior concentracao de biovidro. Utilizando
um gradiente com maior concentracao de biovidro (p=0,5), hd uma di-
minui¢do na tensao maxima para 498 MPa, mas, ainda assim, acima
do limite de resisténcia da camada. Para a curva sigmoide, a tensao
méaxima na camada de revestimento foi de 564 MPa, bastante préxima
ao do modelo linear.

Houve um leve aumento nas tensoes, tanto trativas quanto com-
pressivas, no osso cortical utilizando um revestimento com gradiente no
implante. Por outro lado, houve uma pequena diminui¢ao nas tensoes
do osso trabecular. No entanto, o nivel de tensoes alcancado, mostrado
na Figura 52, estd bastante abaixo do limite de resisténcia do osso. A
distribuicao de material no gradiente nao teve influéncia significativa
nas tensoes.

Em relagao a deformagao equivalente de Von Mises, houve um
aumento na deformacio maxima para 5,45x10~% mm/mm, o que pode
ser ruim por estar sobrecarregando o osso. No entanto, o valor médio
(0,96x10~2 mm/mm) estd dentro do estado adaptado. No osso tra-
becular, a diferenga foi pouca para o modelo PEEKBg, ocorrendo
uma leve diminuicdo na deformacio maxima e média (para 0,83x1073
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Figura 51 — Tensao de Von Mises do implante de PEEK com gradiente
de biovidro (p=1)(a) e detalhe mostrando a tensdo no revestimento (b).
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Figura 52 — Primeira tens@o principal no osso cortical (a) e no osso
trabecular (b) do modelo PEEKBgLinear.

mm/mm). A deformagao equivalente do osso cortical e trabecular do
modelo PEEKBgLinear estd mostrada na Figura 53. Considerando a
distribuicao com p=0,5, ha uma diminui¢do na deformacao méxima
para 4,9x 1073 mm/mm e na média para 0,95x 1073 mm/mm no osso
cortical, e um leve aumento na deformacao méaxima e média do osso
trabecular para 3,9x1072 mm/mm e 0,85x1073, respectivamente. O
contrario ocorre para o modelo PEEKBg05, aumentando a deformacao
no nosso cortical e diminuindo no osso trabecular. A distribuicao sig-
moide apresentou resultados idénticos ao modelo PEEKBgLinear.
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Figura 53 — Deformagao equivalente de Von Mises do osso cortical (a)
e trabecular (b) do modelo PEEKBgLinear.

4.3.3 CFPEEK

Houve uma alteragao praticamente desprezivel nos deslocamen-
tos do implante e do osso do modelo com gradiente linear (p=1)
em comparagao com o modelo sem gradiente. O implante continuou
com um deslocamento maximo de 0,02 mm (Figura 54(a)), enquanto
houve uma pequena diminui¢do no deslocamento do osso cortical (Fi-
gura 54(b) e um pequeno aumento no osso trabecular (Figura 54(c)).
No entanto, os locais dos maiores deslocamentos permaneceram os
mesmos. Em relagdo as outras distribuig¢oes, ha um leve aumento no
deslocamento do implante utilizando um gradiente pobre em biovidro
(p=0,5) e uma leve diminui¢ao utilizando p=2. No osso cortical hd um
leve aumento do deslocamento (para 3,59x 1072 mm) utilizando o im-
plante menos rigido (p=0,5) e uma leve diminuigao (3,41x10~% mm)
utilizando o implante mais rigido (p=2). No osso trabecular ocorre
o contrario, aumentando o deslocamento utilizando o implante mais
rigido (para 2,55x1073 mm) e uma diminuicio para 2,45x1073 mm
utilizando o implante menos rigido. Os valores da distribuigao sigmoide
foram praticamente idénticos ao do modelo CFPEEKBgLinear.

Ao contrario do que ocorreu com o PEEK, houve uma diminuicao
da tensao no implante de CFPEEK com gradiente linear de proprie-
dades, atingindo um valor méximo de 33,8 MPa, como mostrado na
Figura 55(a). No entanto, hd novamente um aumento na tensdo no
revestimento, atingindo 207 MPa, como mostrado na Figura 55. Por
outro lado, esta tensao estd concentrada na regiao rica em CFPEEK,
que, teoricamente, possui maior resisténcia mecanica. Na regiao rica em
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Figura 54 — Deslocamento do implante (a), osso cortical (b) e osso
trabecular (c) do modelo CFPEEKBgLinear.

vo

biovidro, a tensao méxima chega a aproximadamente 100 MPa, acima
do seu limite de resisténcia. Portanto, nessas condigoes, provavelmente
haverd a falha do revestimento. Utilizando um revestimento rico em
biovidro (p=2), hd uma diminui¢do da tensdo méxima no revestimento
para 188 MPa, indicando uma leve melhora. Com o gradiente rico em
PEEK (p=0,5), h4 um aumento nas tensdes do gradiente. Com uma
distribuicao sigmoide, ha um leve aumento na tensao méaxima tanto do
implante (para 34 MPa) quanto do revestimento (212 MPa) em com-
paracao com o modelo linear.

(@) Tensao de Von Mises (MPa) (b) Tensao de von Mises (MPa)
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Figura 55 — Tensao de Von Mises do implante de CFPEEK com gradi-
ente de biovidro (p=1)(a) e detalhe mostrando a tensao no revestimento

(b).
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O uso do gradiente linear de propriedades causou uma leve di-
minuicao nas tensoes trativas e compressivas no osso cortical, como
mostrado na Figura 56(a). Por outro lado, o osso trabecular teve um
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leve aumento na tensdo trativa méxima (Figura 56(b)). No entanto, os
valores continuam dentro do limite de resisténcia do osso, sem ocorrer
falha. A alteracao da distribuicao utilizada, seja exponencial ou sig-
moide, na camada de revestimento praticamente nao alterou o estado
de tensoes tanto no osso cortical quanto no osso trabecular.

(@) Primeira tenséo principal (MPa) (b)  Primeira tensao principal (MPa)
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Figura 56 — Primeira tens@o principal no osso cortical (a) e no osso
trabecular (b) do modelo CFPEEKBgLinear.

As mudangas que ocorreram na deformacao equivalente de Von
Mises no modelo de CFPEEK com gradiente de propriedades foram
semelhantes com o que ocorreu nos modelos feitos de zirconia. Foi ob-
servada uma leve diminuicao na deformacio méaxima, para 2,50x1073
mm/mm, e na deformagao média, para 0,646x10~3 mm/mm, no osso
cortical, enquanto ha um leve aumento na deformacao méxima e média
do osso trabecular, para 4,68 <1072 mm/mm e 1,02x10~% mm/mm,
respectivamente. As deformacoes do modelo CFPEEKBgLinear estao
mostradas na Figura 57. Para as demais distribuigoes, a variacao
na deformagao é praticamente nula, ocorrendo um leve aumento na
deformagao maxima e média no osso cortical e uma diminuicao das
deformagoes no osso trabecular utilizando um revestimento rico em
PEEK (p=0,5). Para um revestimento rico em biovidro (p=2) ocorre o
contrario. No entanto, a mudanca é pequena o suficiente para nao
causar grandes alteracoes no processo de osseointegragdo por agao
mecanica.

A Tabela 4 sumariza as tensoes maximas calculadas tanto no im-
plante quanto no revestimento de todos os modelos. A adicao de uma
camada de revestimento de biovidro diminui a tensao nos implantes de
zirconia, sendo que o gradiente causa uma redugao maior comparada
com o revestimento tradicional. Isso estd de acordo com o trabalho
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Figura 57 — Deformagéo equivalente de Von Mises do osso cortical (a)
e trabecular (b) do modelo CFPEEKBgLinear.

de Zhang, Sun e Zhang (79), que mostra que uma camada infiltrada
com menor médulo eldstico diminui as tensoes na zirconia e aumenta
a sua resisténcia. Apesar da utilizagao do gradiente aumentar a tensao
no revestimento em si, isso pode nao ser prejudicial por dois motivos:
primeiramente, a tensao é mais critica quando estd concentrada na in-
terface entre as camadas, como o modelo ZiBg, e com o gradiente ha
uma distribuicao de tensdes mais uniforme. O segundo é que as maiores
tensoes estao localizadas na regiao rica em zirconia, que tem maior re-
sisténcia mecanica. Em relagao a distribuicao do gradiente, nao houve
mudanca significativa no estado de tensoes entre os modelos estudados,
com o modelo ZiBg2 (p=2), ou seja, rico em zirconia, apresentando
tensoes levemente menores tanto no implante quanto no revestimento.
Em relagao aos modelos de PEEK, o uso da camada de revestimento
diminuiu a tensao no implante por possuir maior médulo eldstico e ab-
sorver grande parte do carregamento. No entanto, isso, juntamente com
o fato da espessura do revestimento ser pequena, causou uma grande
concentracao de tensoes na camada, chegando a valores muito acima do
limite de resisténcia do biovidro e do PEEK. A utilizacdo de um gra-
diente no revestimento aumentou ainda mais a sua tensao, pois houve
uma concentragao maior na regiao rica em biovidro. Entre os modelos
com gradiente, aquele com maior concentragao de PEEK apresentou as
menores tensoes no revestimento, mas ainda assim, bastante acima do
limite de resisténcia do biovidro e do PEEK. Fatos semelhantes ocor-
reram com os implantes de CFPEEK por possuir um modulo elastico
mais baixo que o biovidro, mas as tensoes presentes no revestimento
foram menores devido ao CFPEEK possuir um moédulo eldstico maior.
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Apesar da formacao de tensoes deletérias, essa diminuigao indica que
outros compdésitos a base de PEEK com maior médulo eldstico pode-
riam ser utilizados. Além disso, a utilizagdo de biovidros com menor
modulo elastico ou em camadas com maior espessura também poderiam
diminuir a tensao a ponto de evitar a falha do revestimento.

Tabela 4 — Valores méaximos da tensao no implante e no revestimento
para todos os modelos estudados.

Modelo Tensao implante Tensao revestimento

Zi 69,1 MPa -
ZiBg 64,3 MPa 34,4 MPa
ZiBgLinear 57,8 MPa 58,9 MPa
ZiBg05 59,7 MPa 60,4 MPa
ZiBg2 56,0 MPa 58,0 MPa
ZiBgSigmoide 58,2 MPa 59,8 MPa

PEEK 96,0 MPa -
PEEKBg 28,0 MPa 352 MPa
PEEKBgLinear 35,2 MPa 566 MPa
PEEKBg05 35,7 MPa 498 MPa
PEEKBg2 37,3 MPa 679 MPa
PEEKBgSigmoide 35,4 MPa 564 MPa

CFPEEK 76,6 MPa -
CFPEEKBg 36,1 MPa 159 MPa
CFPEEKBgLinear 33,8 MPa 207 MPa
CFPEEKBg05 34,6 MPa 234 MPa
CFPEEKBg2 33,1 MPa 188 MPa
CFPEEKBgSigmoide 34 MPa 212 MPa

A Tabela 5 resume as deformacgoes equivalentes de Von Mises
calculadas para todos os modelos estudados neste trabalho. Do ponto
de vista do processo de osseointegracao induzida por tensoes mecanicas,
que tem grande influéncia na estabilizacao secundaria do implante, nao
houve grande influéncia da camada de revestimento de biovidro sobre
o implante de zirconia, independente se foi utilizado ou nao gradiente.
Provavelmente isso ocorreu pois a espessura da camada de revestimento
é muito pequena (~100 pum) para causar uma mudanca significativa nas
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deformacoes do osso. A principal vantagem observada foi a diminuicao
da deformacao maxima em algumas regioes do 0sso que estavam em
sobrecarga, resultando numa distribuigao mais uniforme. Resultado
similar ocorreu para os implantes de PEEK, com pouca influéncia no
valor médio da deformacao tanto no osso cortical quanto no trabecular.
No entanto, a diminui¢ao no valor maximo foi mais consideravel, visto
que o baixo médulo eldstico do PEEK havia causado grandes tensoes e
deformacoes no osso. Comparando os implantes de PEEK com zirconia,
hd um aumento na deformagao do osso cortical e uma diminuicao do
osso trabecular utilizando implante com menor médulo eldstico. Mas
ambos os implantes apresentaram regioes com alta deformacgao, sobre-
carregando o 0sso, o que pode levar a formacao de microtrincas ou
até mesmo a falha do osso e, consequentemente, do implante. A uti-
lizagdo de um material com propriedades intermedidrias (CFPEEK)
apresentou resultados levemente melhores, principalmente em relagao
aos valores maximos de deformacao no osso. No entanto, a deformacao
média continua dentro da regiao de estado adaptado, gerando cres-
cimento ésseo. E importante ressaltar que esses valores apresentam
apenas relativa precisao devido as simplificagbes do modelo, tendo uma
fungao maior comparativa entre as diversas situagoes testadas.

Os resultados encontrados neste trabalho nao levaram em consi-
deragao as tensoes residuais térmicas que podem ser originadas no pro-
cessamento do componente, principalmente considerando sistemas mul-
ticamadas. A diferenga das propriedades dos materiais, principalmente
médulo eldstico e coeficiente de expansao térmica (CTE), pode gerar
tensoes na interface entre as camadas quando ocorre mudanca de tem-
peratura, como no processamento, podendo causar delaminacao e até a
fratura, principalmente quando combinado com tensées mecanicas. No
processo de infiltragao, procura-se utilizar um vidro com CTE préximo
a da zirconia para evitar a formacao de tensoes residuais deletérias.
Para estudos comparativos, como foram realizados neste trabalho, as
tensoes térmicas podem ser desconsideradas. No entanto, para estudos
de projeto, elas devem estar presente, pois podem ter grande influéncia
no estado de tensdes do componente.

Neste trabalho também nao foi considerada a viabilidade de pro-
cessamento de cada modelo. Como visto anteriormente, o recobrimento
e infiltragao de zirconia com biovidro é um processo dominado, sendo
que a forma de seu gradiente pode ser ajustada de acordo com a poro-
sidade da zirconia (80-82). No entanto o PEEK é um material inerte, o
que torna dificil o seu acoplamento quimico com outros materiais, por
isso nao foram encontrados trabalhos utilizando PEEK recoberto com
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biovidro. Diversas técnicas de tratamento de superficie tém sido utili-
zadas para criar um acoplamento mecanico entre o PEEK e outras ca-
madas, como abrasao, jateamento, ataque quimico e tratamentos com
laser e plasma, mas nao hé consenso de qual a melhor técnica para
aumentar a adesao de materiais ao PEEK (83, 84). Por outro lado,
o PEEK tem sido utilizado com sucesso como matriz em compdsitos
PEEK/Biovidro, aumentando a sua bioatividade (85, 86).
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5 CONCLUSAO

O célculo e andlise do estado de tensoes e deformactes em im-
plantes dentédrios de PEEK, CFPEEK zircénia, com e sem recobri-
mento de biovidro, foi realizada com sucesso utilizando o método dos
elementos finitos. Apesar de ter sido necessério realizar algumas simpli-
ficagoes, os resultados foram satisfatérios para permitir a comparacao
entre todos os modelos estudados.

A utilizagdo de uma camada de revestimento, seja com ou sem
gradiente, nao alterou significativamente o atributo escolhido para ava-
liar biomecanicamente a osseointegragao com o osso (deformaciao equi-
valente de Von Mises), resultando apenas em uma melhora na distri-
buicao da deformagao. Com isso, do ponto de vista da osseointegracao
e da estabilizagao secundaria, a utilizagao da camada de biovidro é
positiva, pois acelera-a através interacoes quimicas e bioldgicas, e nao
altera o processo induzido mecanicamente. A osseointegraciao do ponto
de vista mecanico tem muito mais influéncia do material base do im-
plante.

Em relacao as tensoes do implante, verificou-se que a utilizacao
do conceito de gradiente foi benéfica para os implantes de zirconia re-
cobertos com biovidro. O gradiente diminuiu as tensoes no implante,
principalmente na regiao da interface com o revestimento, que é critica.
Utilizando um gradiente rico em zirconia, obteve-se os melhores resul-
tados, com diminuicao das tensoes no implante e no revestimento. Por
outro lado, o revestimento de biovidro no implante de PEEK mostrou-
se inviavel, pois ha a formacao de altos niveis de tensao no revesti-
mento, independente de se utilizar ou ndo o gradiente. Ao utilizar-se o
PEEK sem revestimento, houve a formacao de tensoes préximas a sua
resisténcia mecanica, ou seja, a aplicacao de forgas mais altas poderiam
causar a sua ruptura. A utilizacdo de um compésito de PEEK (CF-
PEEK) com maior médulo eldstico diminuiu o nivel de tensoes tanto
no implante quanto no revestimento. As tensdes no implante passa-
ram a um nivel baixo o suficiente para evitar a falha, no entanto, as
tensoes desenvolvidas no revestimento ainda estdao acima do limite de
resisténcia do biovidro. A utilizacao do gradiente também nao melho-
rou significativamente as tensoes no revestimento. Assim, do ponto de
vista das tensdes no implante, o modelo que apresentou os melhores
resultados foi o ZiBg2, que é o implante de zirconia com revestimento
de biovidro com gradiente rico em zirconia (p=2).

Apesar de materiais com alto mdédulo elastico, como a zirconia,
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poderem causar o fenémeno de stress shielding, se verificou que materi-
ais com baixo médulo elastico também podem causar problemas. O uso
do PEEK (E=4,2 GPa) causou tensoes bastante elevadas tanto no osso
quanto no préprio implante. A andlise da deformacao equivalente de
Von Mises também acusou regioes em que o osso estaria em sobrecarga,
podendo gerar problemas. Por outro lado, implantes rigidos também
tiveram zonas de sobrecarga no osso trabecular, apesar do estado de
tensoes na regiao nao ter apontado valores altos. Esses resultados con-
traditorios nao permitem a escolha de um modelo ou material que tenha
tido resultados significativamente melhores do que os outros do ponto
de vista da osseointegracao. Uma possivel solucao seria a utilizagao de
materiais diferentes no mesmo implante, de maneira analoga ao traba-
lho de (60), otimizando a transferéncia de carga para o osso cortical e
trabecular.

5.1 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

Visto que nem PEEK, nem CFPEEK, nem zirconia apresenta-
ram resultados ideais, sugere-se novos testes com outros materiais para
o implante, com propriedades intermediarias entre os dois. Além do
titdnio (E=110 GPa), material ja tradicionalmente utilizado em im-
plantes, existem pesquisas para utilizar o magnésio (E=45 GPa) em
implantes. Todos esses materiais podem ser testados para se chegar a
uma melhor solugao para a osseointegracao do ponto de vista mecénico.

Outro fator que pode influenciar principalmente nas tensoes as
quais o implante estd submetido e que pode ser estudado é a espessura
da camada de revestimento. Neste trabalho foi simulado apenas uma
espessura (100 pm), mas alguns testes preliminares realizados indica-
ram que aumentando a espessura da camada, diminui-se a tensao nesta,
principalmente para o PEEK e CFPEEK. Um estudo de otimizacao po-
deria ser feito para encontrar a espessura mais adequada, considerando
estado de tensoes, osseointegragao e processamento.

Apesar de néo ter sido o escopo deste trabalho, o processamento
dos modelos pode ser feito experimentalmente para verificar a sua vi-
abilidade. Isso inclui os materiais sugeridos anteriormente. Caso nao
seja possivel fabricar os implantes com as mesmas caracteristicas dos
modelos tedricos aqui apresentados, pode-se mudar as simulagoes para
corresponder ao que pode ser feito em condigoes de processamento in-
dustrial, tornando os resultados mais corretos e proximos a realidade.

Por fim, sugere-se testes experimentais para validar os resulta-
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dos deste trabalho, como testes mecanicos comparando a resisténcia de
amostras de PEEK, CFPEEK e/ou zirconia com e sem revestimento de
biovidro. Simulagoes utilizando o método dos elementos finitos apre-
sentam excelente confiabilidade, no entanto é necessario validar seus
resultados com testes experimentais, visto que o método exige algumas
simplificacoes e é incapaz de detectar alguns fenémenos.
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