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ResumoResumoResumoResumo    

 

Faco EFS. Avaliação da resistência à fratura e tensões em diferentes implantes e 

conexões protéticas: Análise in vitro e MEF-3D  

 

As conexões pilar-implante podem ser classificadas em externas ou internas, sendo 

responsáveis por influenciar não  o comportamento mecânico do sistema. A conexão 

interna apresenta melhor selamento biológico e distribuição de forças e maior 

estabilidade quando comparados à conexão externa. Em algumas situações, os implantes 

e as estruturas a ele conectadas podem fraturar, tornando-se um grave problema para a 

reabilitação protética. Os implantes também podem ser inseridos em rebordos alveolares 

com pouca espessura, para isso, possuem diâmetros reduzidos, demonstrado uma taxa 

de sobrevida e de sucesso similares aos dos implantes com diâmetro regular. 

 PROPOSIÇÃO: Investigar a resistência à fratura entre diferentes conexões, com ou 

sem a interposição de  mini-pilar e implantes com diâmetro reduzido por meio de teste 

de compressão em uma máquina de ensaio universal e as distribuições de tensões nos 

conjuntos e parafusos de retenção pelo método de elementos finitos. 

 MATERIAIS E MÉTODOS: 98 implantes divididos em 14 grupos (n=7), de acordo 

com sua conexão protética e diâmetros diferentes. Estes implantes foram inseridos em 

cilindros de resina com inclinação de 30° e com 3 mm de exposição. Utilizou-se pilares 

UCLAs e intermediários tipo mini-pilares de 2 mm. Os ensaios mecânicos foram 

realizados por um máquina de ensaio universal e o MEF-3D no programa 

computacional Solidworks®. 

 RESULTADOS: Nos implantes de 4.0 mm de diâmetro com UCLA os maiores 

valores, foram obtidos, de forma decrescente: cone Morse hexagonal (CMH) , hexágono 

interno morse (HIM) ,  hexágono interno (HI) , hexágono externo (HE), cone Morse 

(CM), cone Morse hexagonal com microroscas (CMHM); no grupo de implantes com 

diâmetro reduzido os valores foram: cone morse com diâmetro reduzido (CMDR), 

corpo único reduzido (UNDR) e hexágono externo com corpo reduzido (HEDR) . Com 

a utilização de um pilar intermediário os maiores valores de resistência à ruptura foram 

observados nos implantes HI seguidos pelo HIM. A localização das tensões máximas de 

Von Mises  foram parecidas em todos os grupos com exceção do grupo HIM. Houve 



maior concentração de tensões na região cervical do conjunto implante/componente 

protético em seu lado que sofreu compressão. No parafuso protético a área de maior 

concentração de tensões foi na região de tração, envolvendo a região do pescoço do 

parafuso.  

CONCLUSÃO:. Nos implantes de 4.0 mm de diâmetro com UCLA, aqueles 

com conexão interna, com exceção do CM convencional, apresentaram maior 

resistência em relação ao hexágono externo. A utilização de um pilar intermediário, 

aumentou a resistência à fratura nos grupos de implantes testados. Valores menores 

foram obtidos pelo grupo CMH. Não houve diferença estatística em relação à 

resistência à fratura nos implantes de diâmetro reduzido utilizados neste trabalho. As 

maiores concentrações de tensões foram localizadas na região de fulcro do conjunto 

implante/pilar. As concentrações de tensões mostraram uma tendência de ocorrer fratura 

por tração na haste dos parafusos de retenção dos pilares.  

 PALAVRAS CHAVE: Implantes dentários, Fratura, Conexão protética,  
Análise de elementos finitos 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

 

AbstractAbstractAbstractAbstract    

Faco EFS. Evaluation of the fracture resistance and tensions in different implants 

and prosthetic connections: in vitro analysis and 3D-FEM 

 

The implant-abutment connections can be classified as external or internal, being 

responsible for influencing not only the mechanical behavior of the system, but also the 

response of the peri-implant tissues. The internal connection provides better sealing and 

biological distribution of forces and greater stability when compared to the external 

connection. In some cases, implants and structures connected to it may fracture and 

become a serious problem for prosthetic rehabilitation. Implants can also be inserted 

into alveolar ridges with little thickness to it, have reduced diameter, demonstrated a 

rate of survival and success similar to the regular diameter implants. 

 PURPOSE: To investigate the fracture resistance between different connections, with 

or without the interposition of mini-implant and abutment with the reduced diameter 

through compression test on a universal testing machine and the finite element method. 

 MATERIALS AND METHODS: 98 implants were divided into 14 groups (n = 7), 

according to their different diameters and prosthetic connection. These implants were 

inserted into the resin cylinder with an inclination of 30 ° and 3 mm exposure. We used 

UCLAs pillars and intermediate mini-pillars 2 mm. The mechanical tests were 

performed by a universal testing machine and MEF-in 3D computer program 

Solidworks ®. 

 RESULTS: In implants of 4.0 mm diameter with UCLA and the highest values were 

obtained in decreasing the hexagon  morse taper (HCM) , internal hexagon morse 

(HIM) , internal hexagon (HI) ,external hexagon (HE) , morse taper (CM),  micro-

thread hexagonal morse taper (CMHM)  in a group of implants with reduced diameter 

values were worn diameter morse taper (CMDR) , worn diameter only body (UNDR)  

and external hexagon with worn diameter (HEDR). With the use of an abutment higher 

values of tensile strength were observed in the implants HI followed by HIM. The 

location of the maximum stresses and von Mises were similar in all groups except the 

group HIM. A higher concentration of stresses in the cervical region of the joint implant 

/ prosthetic component on your side that suffered compression. In prosthetic screw the 



area of greatest stress concentration was in the region of traction involving the neck 

screw. 

CONCLUSION:. Implants of 4.0 mm diameter with UCLA, those with internal 

connection, except the conventional CM showed higher resistance against the external 

hexagon.The use of an abutment increased the fracture toughness groups implants 

tested. Lower values were obtained by the group CMH. There was no statistical 

difference in relation to resistance to fracture in small diameter implants used in this 

work. The highest stress concentrations were located in the region of the fulcrum of the 

whole implant / abutment. Stress concentrations showed a tendency to occur in tensile 

fracture of shaft retaining screws of the pillars. 

KEY WORDS: dental implants, fracture, prosthetic connections, finite element method 
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Figura 13. Gráfico ilustrativo da comparação intra-grupos de implantes 
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Figura 1. Implante CMH 4.0 mm com a configuração da malha de 
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Figura 3. Implante HIM 4.0 mm com a configuração da malha de 

elementos finitos para a realização das simulações de tensões. 
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Figura 5. Implante CMHM 4.0 mm com a configuração da malha de 

elementos finitos para a realização das simulações de tensões. 
 
Figura 6. Implante CMHM 4.0 mm após a realização das simulações de 

tensões. 
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Figura 11. Implante CMDR com a configuração da malha de elementos 

finitos para a realização das simulações de tensões. 
 
Figura 12. Implante CMDR após a realização das simulações de tensões. 

 
Figura 13. Implante CM com a configuração da malha de elementos finitos 

para a realização das simulações de tensões. 
 
Figura 14. Implante CM após a realização das simulações de tensões. 
 
Figura 15. Implante HE 4.0 com a configuração da malha de elementos 

finitos para a realização das simulações de tensões. 
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Figura 16. Implante HE 4.0 após a realização das simulações de tensões. 
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Figura 22 Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de 

implante Hexágono interno Morse (HIM 4.0) com UCLA após 
ensaio mecânico. 
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implante Cone morse hexagonal (CMH 4.0) com UCLA após 
ensaio mecânico. 
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implante Hexágono externo flexcone  (UNDR) após ensaio 
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Figura 28. Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de 
implante Hexágono externo (HE 4.0) com a interposição de 
mini-pilar entre o implante e o UCLA, após ensaio mecânico.
  

Figura 29. Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de 
implante Hexágono interno 4.0 (HI) com a interposição de mini-
pilar entre o implante e o UCLA, após ensaio mecânico. 

 
 
Figura 30. Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de 

implante Cone morse  (CM) com a interposição de mini-pilar 
entre o implante e o UCLA, após ensaio mecânico. 

 
Figura 31. Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de 

implante Hexágono interno morse (HIM) com a interposição de 
mini-pilar entre o implante e o UCLA, após ensaio mecânico. 

 
 
Figura 32. Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de 

implante Cone morse hexagonal (CMH) com a interposição de 
mini-pilar entre o implante e o UCLA, após ensaio mecânico. 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
86 
 
 
 
86 
 
 
 
 
86 
 
 
 
87 
 
 
 
 
87 



LISTA DE TABELASLISTA DE TABELASLISTA DE TABELASLISTA DE TABELAS    

 

   Tabela 1. Descrição dos grupos divididos conforme o critério de 
comparação.  
 

Tabela 2. Dimensões e valores de torque dos pilares e parafusos de 
retenção utilizados nas diferentes conexões protéticas. 

 
 

   Tabela 3. Números de nós e elementos das malhas confeccionadas para a 
realização da simulação de tensões nos implantes HE 4.0, HI, 
HIM CMH, CMHM, HE 3.3, CMDR e UNDR. 

 
 

Tabela 4. Valores das médias obtidas na força máxima e desvio padrão de 
cada grupo 

 
 
Tabela 5. Locais onde ocorreram as fraturas nos conjuntos 

implante/pilar/parafuso de retenção com UCLA ou pilares 
intermediários. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
24 
 
 
 
26 
 
 
 
 
 
31 
 
 
 
33 
 
 
 
 
 
34 



LISTA DE TABELAS DO AXEXO CLISTA DE TABELAS DO AXEXO CLISTA DE TABELAS DO AXEXO CLISTA DE TABELAS DO AXEXO C    

 
 
Tabela 1. Propriedades mecânicas dos materiais utilizados para a 

fabricação dos parafusos de retenção (aço cirúrgico AISI 304) e 
implantes e componentes protéticos (liga de titânio TI-6Al-4V).  

 

Tabela 2. Composição química da liga de aço inoxidável (aço cirúrgico), 
utilizada para a fabricação dos parafusos de retenção dos pilares 
protéticos. 

 
 
 

 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

77 
 
 
 
77 



LISTA DE ABREVIATURASLISTA DE ABREVIATURASLISTA DE ABREVIATURASLISTA DE ABREVIATURAS    

UCLA  Universable Castable Long Abutment 

MEF 3D Método de elementos finitos em 3 dimensões 

HE  Hexágono Externo 

HI  Hexágono Interno 

CM  Cone Morse 

HIM  Hexágono Interno Morse 

CMH  Cone Morse Hexagonal 

CMHM Cone Morse Hexagonal Micro-roscas 

UNDR  Único Diâmetro Reduzido  

CMDR Cone Morse Diâmetro Reduzido 

HEDR  Hexágono Externo Diâmetro Reduzido 

MP  Mini-pilar 

PF  Pilar Flexcone 

CAD  Computer Aided Design  

N  Newtons 

N/cm²  Newtons por centímetro quadrado 

MPa  Mega Pascal 

mm  Milímetros 

mm/min Milímetros por minuto 

C  Carbono 

O  Oxigênio 

Mg  Magnésio 

Al  Alumínio 

Si  Silício 

S  Enxofre 

Cl  Cloro 

K  Potássio 

Ca  Cálcio 

Fe  Ferro 

Ti  Titânio 

®  Marca registrada 

 



SUMÁRIOSUMÁRIOSUMÁRIOSUMÁRIO    

 

1. Introdução.....................................................................................................20 

2. Proposição.....................................................................................................22 

3. Materiais e métodos......................................................................................23 

4. Resultados.....................................................................................................33 

5. Discussão......................................................................................................43 

6. Conclusão.....................................................................................................50 

7. Referências bibliográficas............................................................................51 

8. Anexo A [normas para publicação]..............................................................55 

9. Anexo B [Revisão de literatura]...................................................................56 

10. Referências bibliográficas da revisão de literatura.......................................71 

11.  Anexo C [tabelas e figuras adicionais daMetodologia]...............................77 

12.  Anexo D [tabelas e figuras adicionais dos Resultados]...........................78 

 

 



20 
 

INTRODUÇÃOINTRODUÇÃOINTRODUÇÃOINTRODUÇÃO1111    

 

As conexões pilar-implante podem ser classificadas em externas ou internas, 

sendo responsáveis por influenciar não apenas no comportamento mecânico do sistema, 

mas também na resposta dos tecidos peri-implantares1. Nas conexões externas, o pilar 

adapta-se a uma extensão do corpo do implante enquanto que nas internas o pilar 

posiciona-se no interior do corpo do implante2. Essas junções podem apresentar 

configurações diferentes para garantir resistência rotacional e estabilidade com a 

presença de hexágono, octógono ou interfaces cônicas3. 

Os pilares utilizados sobre as diversas conexões podem ser denominados pilares 

protéticos, mini-pilares, componente transmucoso ou abutment.  Dentre estes, o UCLA 

(Universable Castable Long Abutment), foi o primeiro a ser desenvolvido, sendo 

utilizado até hoje. Devido à evolução dos sistemas de implantes e novos desafios 

funcionais e estéticos na reabilitação protética, outros tipos de abutments estão sendo 

desenvolvidos, devendo apresentar ótimo encaixe e grande resistência mecânica6. 

 A conexão de hexágono externo foi desenvolvida inicialmente para permitir a 

montagem do implante e servir também para proporcionar um mecanismo anti-

rotacional para restaurações unitárias1. Entretanto, a altura reduzida desse hexágono 

gera maior micromovimentação nesse tipo de conexão uma vez que seu centro de 

rotação mais alto diminui a resistência a movimentos laterias4 e, assim o parafuso de 

retenção torna-se mais propenso ao afrouxamento5. 

As conexões internas, por serem mais justas devido à fricção entre o pilar e o 

implante10 apresentam melhor selamento biológico, maior estabilidade e melhor 

distribuição de forças quando comparados à conexão externa, devido à dissipação de 

forças laterais mais internamente ao implante, paredes de adaptação internas mais 

longas, capazes de resistir às forças que tendem a separar a junção parafusada, 

protegendo o parafuso de retenção1,5,9.Isto reforça a idéia de que o parafuso de retenção 

funciona como um mecanismo de proteção do implante e estruturas adjacentes diante de 

sobrecargas21. Entretanto, em implantes com conexão interna há maior dificuldade para 

ajustar a divergência de angulações entre implante sendo freqüente a utilização de 

abutments que favoreça o eixo de inserção da prótese e consequentemente a passividade 

                                                 
1 Artigo preparado segundo as normas do periódico “The International Journal of Oral & Maxillofacial 

Implants” 
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de adaptação 4. Portanto, o tipo de conexão é um fator relevante para o modo de falha 

dos sistemas 2, com valores menos favoráveis para as conexões externas19. 

Entre as conexões internas, o sistema de implante onde as peças são unidas por 

meio de sobreposição de cones, é conhecido como cone morse e representa uma 

alternativa para  reabilitações protéticas com implantes. O uso de conexões cone morse 

entre o implante e o pilar visa melhorar a estabilidade mecânica do sistema evitando 

afrouxamento do parafuso de retenção e consequentemente do pilar protético11. 

Quando ocorre seu afrouxanento, o parafuso de retenção pode fraturar gerando 

graves problemas, pois o fragmento remanescente no interior do implante impede a 

confecção da prótese, e sua remoção pode danificar as roscas internas do implante8. 

Alguns estudos7,8,9 colocam como principal razão para a fratura do parafuso a 

não detecção de seu afrouxamento, que pode ser devido ao bruxismo, uma desfavorável 

supraestrutura, sobrecarga, fadiga , função incorreta ou mesmo o acúmulo dos ciclos 

mastigatórios.  

A absorção das forças produzidas pela mastigação pode sofrer variação de 

acordo com o tipo de implante usado, o número de implantes instalados, pacientes total 

ou parcialmente edêntulos e conseqüentemente o tipo de prótese escolhida para a 

reabilitação8. Deve-se ressaltar também, que o maior grau de angulação das cúspides 

potencializam a sobrecarga nos componentes dos implantes12. 

Implantes com diversas conexões protéticas também podem ser inseridos em 

rebordos alveolares estreitos e com espaço protético inferior a 7 mm, desde que 

possuam diâmetros reduzidos. Estes implantes demonstram uma taxa de sobrevida e de 

sucesso similares aos dos implantes com diâmetro regular13. 

Para predizer a aplicação clínica de implantes com diferentes diâmetros e 

conexões, vários testes são realizados, dentre eles os ensaios mecânico in vitro e o 

método de elementos finito (MEF), dentre outros. Nessa área, o objetivo dos ensaios 

mecânicos é quantificar as propriedades dos materiais evidenciando a relação entre 

resistência mecânica e seu processamento e do MEF avaliar as regiões do conjunto 

implante/componente protético onde estão concentradas as maiores tensões, predizendo 

locais de possíveis falhas ou ruptura do material. 

 Portanto, a proposição do presente trabalho foi avaliar a resistência, local e tipo 

de fratura e a distribuição de tensões nas conexões implante/abutment do tipo externa, 

interna, Cone Morse, com e sem a presença de pilar intermediário, e corpo único, assim 

como em implantes de corpo único e de diâmetro reduzido. 
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PROPOSIÇÃOPROPOSIÇÃOPROPOSIÇÃOPROPOSIÇÃO 

Os objetivos do presente trabalho foram: 

1. Investigar a resistência à fratura de implantes de conexão interna (Hexágono interno 

e Cone Morse), externa (Hexágono externo) e implantes com diâmetro reduzido, 

com e sem o uso de pilar intermediário, por meio do teste de compressão em uma 

máquina de ensaio universal. 

2. Analisar a distribuição de tensões no conjunto implante/componente protético e no 

parafuso de retenção da prótese, por meio do método de Elementos Finitos 

Tridimensionais. 

 

Hipóteses NulasHipóteses NulasHipóteses NulasHipóteses Nulas    

1. Não haveria diferença estatística na resistência à fratura: 

a.  Entre as diferentes conexões em implantes de diâmetro regular (4,0mm); 

b.  Com o uso de pilar intermediário entre o implante e o cilindro; 

c.  Entre as diferentes conexões em implantes de pequeno diâmetro. 

 

2. Não haveria diferença estatística em relação à localização das tensões de 

ruptura: 

a. Entre as diferentes conexões em implantes regulares e implantes com diâmetro 

reduzido; 

b. Nos parafusos de retenção das diferentes conexões. 
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MATERIAIS E MÉTODOSMATERIAIS E MÉTODOSMATERIAIS E MÉTODOSMATERIAIS E MÉTODOS    

 

Materiais, preparação dos espécimes e divisão dos grupos 
 

Para este trabalho foram utilizados 98 implantes de titânio com 13 mm de 

comprimento fabricados com liga de titânio grau IV e superfície SLA Zircon® divididos 

em 14 grupos (n=7), de acordo com suas conexões protéticas, diâmetro do implante e 

uso ou não de pilar intermediário, conforme descritos na tabela 1 e mostrados nas 

figuras 1e 2. Na figura 3 estão ilustrados os pilares intermediários, cilindros protéticos e 

parafusos de retenção. Todos os implantes e componentes protéticos são da empresa 

DSP Biomedical®, Campo Largo –PR, Brasil).  

Os implantes HE e HI, além de receberem como pilar protético o UCLA, 

também foram montados com um MP com altura de cinta de 2.0 mm e sobre este, um 

cilindro (figura 3 c,d,e). 

Em alguns implantes de conexão cônica (CM, HIM e CMH), um mini-pilar 

flexcone com altura de 2.2 mm (figura 3 f) foi parafusado e sobre este colocado um 

cilindro protético (figura 3 g). Este pilar é considerado de corpo único, pois é 

posicionado  diretamente no interior do implante, ao contrário de pilares convencionais 

que apresentam parafuso passante para sua retenção. 

As dimensões dos pilares e dos parafusos de retenção, bem como os torques 

destes últimos, constam na tabela 2 e foram obtidos através de mensurações feitas com 

paquímetro digital (Mytutoio®, Santo Amaro, SP) e consulta ao catálogo de produtos da 

empresa DSP Biomedical® 
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Tabela 1: Descrição dos grupos divididos conforme o critério de comparação2.  

  

                                                 
2
  *Grupos controle. DR=diâmetro reduzido. UN=corpo único. 

   **Diâmetro da porção rosqueável do pilar flexcone (corpo único). 
 

Grupos Implantes ∅∅∅∅ do 
implante 

Conexão 
protética 

∅∅∅∅ parafuso 
de retenção 

do pilar 

      HE* Hexágono externo 4.0 mm UCLA 
2,0 mm 

 

HI Hexágono interno 4,0 mm UCLA 
2,0 mm 

 

CM Cone Morse 11º 4,0 mm UCLA 
1,8 mm 

 

HIM Hexágono Interno Morse 22º 4,0 mm UCLA 
2,0 mm 

 

CMH Cone Morse Hexagonal 40º 4,0 mm UCLA 
2,0 mm 

 

CMHM Cone Morse Hex.Microroscas 40º 4,0 mm UCLA 
2,0 mm 

 

HE* Hexágono externo 4.0 mm MP + cilindro 
2.0 mm 

 

HI Hexágono interno 4,0 mm MP + cilindro 
2.0 mm 

 

CM Cone Morse 11º 4,0 mm PF + cilindro 
2.2 mm** 

 

HIM Hexágono Interno Morse22º 4,0 mm PF + cilindro 
2.2 mm** 

 

CMH Cone Morse Hexagonal 40º 4,0 mm PF + cilindro 
2.2 mm** 

 

HEDR* Hexágono externo 3.3 3,3 mm UCLA 
1,8 mm 

 

CMDR Cone Morse Friccional Slim 2,8 mm 
Pilar 

friccional+cilindro 

__ 

 

UNDR Flexcone Slim 2,5 mm 
Corpo 

único+UCLA 

---- 

 



 

              

    a        b             c       d             e       f        

  

Figura 1: Imagens dos conjuntos dos implantes com 4.0 mm de

UCLA e parafuso de retenção, com visão geral e corte longitudinal. Imagens a,b

HE;  c,d)  grupo HI; e,f ) grupo CM 

CMHM.   

 

                          

       a          b                        

 

Figura 2 – Imagens dos conjuntos dos implantes de diâmetro reduzido montados com 

UCLA e/ou pilares e parafuso de retenção, com visão geral e c

Imagens a, b) grupo HEDR (3.3 mm); c, d) CMDR 

reduzido) mostrando o pilar (e

g, h) UNDR (implante de corpo único) 

externo mais alto que o convenc

                         

 

 

      a      b                          c        d       e                     f         g        h

                            

c       d             e       f                 g        h             i        j           l        m                             

Figura 1: Imagens dos conjuntos dos implantes com 4.0 mm de diâmetro montados com 

UCLA e parafuso de retenção, com visão geral e corte longitudinal. Imagens a,b

)  grupo HI; e,f ) grupo CM ; g,h) grupo HIM; i, j )grupo CMH; l, m) grupo 

                  

  c          d            e                        f          g         h

Imagens dos conjuntos dos implantes de diâmetro reduzido montados com 

e parafuso de retenção, com visão geral e corte longitudinal. 

Imagens a, b) grupo HEDR (3.3 mm); c, d) CMDR (cone morse friccional de diâmetr

reduzido) mostrando o pilar (e) que é instalado sob pressão no interior do implante.

e corpo único) evidenciando a presença de seu hexágono 

externo mais alto que o convencional.  

                             

a      b                          c        d       e                     f         g        h 
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g        h             i        j           l        m                              

diâmetro montados com 

UCLA e parafuso de retenção, com visão geral e corte longitudinal. Imagens a,b)  grupo 

) grupo HIM; i, j )grupo CMH; l, m) grupo 

    

f          g         h 

Imagens dos conjuntos dos implantes de diâmetro reduzido montados com 

orte longitudinal. 

(cone morse friccional de diâmetro 

) que é instalado sob pressão no interior do implante. ; f, 

evidenciando a presença de seu hexágono 
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Figura 3: Pilares intermediários, cilindros e parafusos de retenção utilizados nos 

implantes. a) UCLA, b)Parafuso de retenção do UCLA, c) MP e seu respectivo parafuso 

de retenção utilizado nos implantes HE e HI, d) cilindro para o MP, e) parafuso de 

retenção do cilindro. F) Pilar flexcone (único) (PF) utilizado nos implantes cônicos 

(CM, HIM e CMH), g) cilindro utilizado sobre o pilar flexcone, h) parafuso de retenção 

deste cilindro. 

 

Tabela 2: Dimensões e valores de torque dos pilares e parafusos de retenção utilizados 
nas diferentes conexões protéticas. 

 

Implantes   HE   e  HI 
 Ø (mm) H (mm) Torque n.cm 

MP 4,7 2,2 - 
Parafuso do MP 2,0 7,5 30 
Cilindro 4,6 6,5 - 
Parafuso do cilindro 1,3 4,0 15 
UCLA 3,6 8,9 - 
Parafuso do UCLA 2,0 8,5 40 
Implantes      CM, CMH e HIM  
Pilar Flexcone - 10 40 
Hexágono do PF 2,6 2,5 - 
Roscas do PF 1,8 3,5 - 
Cilindro 4,3 6,5 - 
Parafuso do cilindro 1,7 5,3 20 
UCLA 3,6 8,9 - 
Parafuso do UCLA 2,0* 8,5 40 
H = altura 
*No implante Cone Morse (CM) o diâmetro do parafuso de retenção do UCLA é de 1.8 mm 

 

Os implantes Cone Morse (CM), Hexágono Interno Morse (HIM) e Cone Morse 

Hexagonal (CMH) se diferenciam pela inclinação das paredes internas do implante na 

região da conexão protética, apresentando valores de 11°, 22° e 40°, respectivamente. 

Essa maior angulação no CMH faz com que sua parede na região cervical tenha uma 

menor espessura em relação aos demais implantes com conexão cônica (figura 4). O 

implante Cone Morse Hexagonal com microroscas (CMHM) apresenta a mesma 

configuração do implante CMH, porém possui microroscas na região cervical do 

implante. 



 

 
 

                              
 
 
 

 

Figura 4- Imagens das conexões a) CM, b) HIM e c) CMH, mostrando a inclinação e 
espessura das paredes internas na região cervical do implante.

 

O grupo CMDR é formado por implantes Cone Morse Friccional (figura 2 d, e) 

com 2,8 mm de diâmetro de corpo. O componente protétic

pilar próprio (figura 2 f), fixado no interior do implante por pressão. Sobre este pilar é 

parafusado um cilindro protético pré

O grupo UNDR é constituído por implantes de diâmetro reduzi

conexão hexagonal externa de corpo único, ou seja, a extensão hexagonal fabricada 

juntamente com o implante é o pilar protético (figura 2 g,h,i) . Sobre esta extensão é 

colocado um cilindro pré-fabricado para confecção da prótese.

Todos os implantes foram fixados

(Reichhold Inc., Houston, TX, USA)

corpo do implante, correspondendo às 3 primeiras roscas 

 

 

 

11° 

0.8 mm 

                                                        

das conexões a) CM, b) HIM e c) CMH, mostrando a inclinação e 
espessura das paredes internas na região cervical do implante. 

O grupo CMDR é formado por implantes Cone Morse Friccional (figura 2 d, e) 

com 2,8 mm de diâmetro de corpo. O componente protético neste tipo de implante é um 

pilar próprio (figura 2 f), fixado no interior do implante por pressão. Sobre este pilar é 

parafusado um cilindro protético pré-fabricado para a confecção da prótese.

O grupo UNDR é constituído por implantes de diâmetro reduzido (2,5mm) com 

conexão hexagonal externa de corpo único, ou seja, a extensão hexagonal fabricada 

juntamente com o implante é o pilar protético (figura 2 g,h,i) . Sobre esta extensão é 

fabricado para confecção da prótese. 

mplantes foram fixados em cilindros de resina Resapol T

(Reichhold Inc., Houston, TX, USA) com inclinação de 30° e 3mm de exposição do 

corpo do implante, correspondendo às 3 primeiras roscas (figura 5 e 6). 

0.8 mm 0.6 mm 

b c 

22° 
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das conexões a) CM, b) HIM e c) CMH, mostrando a inclinação e 

O grupo CMDR é formado por implantes Cone Morse Friccional (figura 2 d, e) 

o neste tipo de implante é um 

pilar próprio (figura 2 f), fixado no interior do implante por pressão. Sobre este pilar é 

fabricado para a confecção da prótese. 

do (2,5mm) com 

conexão hexagonal externa de corpo único, ou seja, a extensão hexagonal fabricada 

juntamente com o implante é o pilar protético (figura 2 g,h,i) . Sobre esta extensão é 

em cilindros de resina Resapol T-208® 

com inclinação de 30° e 3mm de exposição do 

 

40° 



 

 

                

 

Figura 5: a) implante fixado no bloco de resina (Resapol®) com inclinação de 30°. 
UCLA posicionada sobre o implante. c) 
interesse. 
 

 

                       

 

Figura 6: Esquema ilustrativo das dimensões
fixados os implantes para a realização dos testes mecânicos

A conexão protética destes implantes foi realizada ora utilizando

tipo UCLA de titânio retidos por meio de parafusos de retenção fabricados 

inoxidável cirúrgico AISI 304, com torque de 40N/cm

pilar intermediário do tipo mini

cilindro, compatível com cada tipo de implante, todos com cinta de 2 e 2.2 mm de altura 

respectivamente, com dimensões e torque dos parafusos de retenção descritos na tabela 

2 e figura 3.  

Para realização dos testes mecânicos, sobre esses pilares foram utilizados 

munhões universais de acordo com a 

test for endosseous dental implants

  a   

31,60mm 

          

Figura 5: a) implante fixado no bloco de resina (Resapol®) com inclinação de 30°. 
UCLA posicionada sobre o implante. c) Maior aumento evidenciando a região de 

 

Esquema ilustrativo das dimensões e medidas dos blocos de resina onde foram 
fixados os implantes para a realização dos testes mecânicos 

A conexão protética destes implantes foi realizada ora utilizando

tipo UCLA de titânio retidos por meio de parafusos de retenção fabricados 

inoxidável cirúrgico AISI 304, com torque de 40N/cm2, ora com a interposição de um 

ediário do tipo mini-pilar (MP) e mini-flexcone (PF) entre o implante e o 

cilindro, compatível com cada tipo de implante, todos com cinta de 2 e 2.2 mm de altura 

respectivamente, com dimensões e torque dos parafusos de retenção descritos na tabela 

Para realização dos testes mecânicos, sobre esses pilares foram utilizados 

munhões universais de acordo com a Norma Técnica ISO 14801 – Dentstray 

implants14 (Figura 7). 

 b        c 

18,33 mm 

30° 

40,20mm 
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Figura 5: a) implante fixado no bloco de resina (Resapol®) com inclinação de 30°. b) 
Maior aumento evidenciando a região de 

e medidas dos blocos de resina onde foram 

A conexão protética destes implantes foi realizada ora utilizando-se pilares do 

tipo UCLA de titânio retidos por meio de parafusos de retenção fabricados em aço 

, ora com a interposição de um 

) entre o implante e o 

cilindro, compatível com cada tipo de implante, todos com cinta de 2 e 2.2 mm de altura 

respectivamente, com dimensões e torque dos parafusos de retenção descritos na tabela 

Para realização dos testes mecânicos, sobre esses pilares foram utilizados 

Dentstray – Fatigue 



 

 

 

                   

             

Figura 7 :  Munhão universal usado sobre os pilares para simulação da coroa protética e 
suas dimensões. 
 
 
 
 
Teste Mecânico 

Os testes de resistência a fratura

compressão. Para isso, os corpos de prova foram fixados em um dispositivo cilíndrico 

de aço inoxidável e posicionados em um

200, (EMIC equipamentos e sistemas de ensaio LTDA, São José dos Pinhais, PR, 

Brasil) preparada com uma célula de carga de 5000 N e velocidade de deslocamento 

axial de 1mm/min. O carregamento

uma ponta tronco-cônica de 

 

 

7,60 mm 

               

:  Munhão universal usado sobre os pilares para simulação da coroa protética e 

s testes de resistência a fratura foram realizados por meio de ensaio de 

, os corpos de prova foram fixados em um dispositivo cilíndrico 

de aço inoxidável e posicionados em uma máquina de ensaios universal 

(EMIC equipamentos e sistemas de ensaio LTDA, São José dos Pinhais, PR, 

preparada com uma célula de carga de 5000 N e velocidade de deslocamento 

carregamento foi transmitido aos corpos de prova

cônica de extremidade côncava. (figura 8). 

 

4.0 
mm 

6,20mm 
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:  Munhão universal usado sobre os pilares para simulação da coroa protética e 

realizados por meio de ensaio de 

, os corpos de prova foram fixados em um dispositivo cilíndrico 

a máquina de ensaios universal EMIC® DL-

(EMIC equipamentos e sistemas de ensaio LTDA, São José dos Pinhais, PR, 

preparada com uma célula de carga de 5000 N e velocidade de deslocamento 

foi transmitido aos corpos de prova por meio de 
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Figura 8: Instrumentos utilizados para o ensaio mecânico. A - máquina de ensaio 
universal EMIC D L-200. B, C – vista aproximada evidenciando a célula de carga com 
a ponta aplicadora posicionada para realizar do teste. 

 

Planejamento Estatístico 
 
 Para avaliação estatística, os dados foram submetidos à análise de variância 

(ANOVA) dois fatores e teste PLSD Fisher (p<0,05) comparando os valores dos grupos 

da seguinte maneira: 

1 - Entre implantes de 4.0 mm de diâmetro com pilares do tipo UCLA, sendo o 

grupo controle o implante com conexão de hexágono externo;  

2 - Entre implantes de 4.0 mm de diâmetro com pilares intermediários do tipo 

Mini-Pilar/cilindro, sendo o grupo controle o implante com conexão de hexágono 

externo. 

3 – Interação entre implantes de 4.0 mm de diâmetro com pilares do tipo UCLA 

e com pilares intermediários do tipo Mini-Pilar/cilindro;  

4 - Entre implantes de diâmetro reduzido, sendo o grupo controle o implante 

com conexão de hexágono externo. 

 

 

Análise de Tensões 

 

Essa análise foi realizada por meio do Método de Elementos Finitos 

Tridimensional - MEF-3D. A modelagem das peças foi realizada no programa 

SolidWorks® (SolidWorks Corporation, Concord, MA, EUA), a partir de informações 

dos desenhos CAD (Computer Aided Design) de cada conjunto fornecidos pela empresa 

       A    B    C 
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DSP Biomedical®. Sequencialmente, os modelos foram analisados no programa 

SolidWorks Simulation x64 SP3.0, 2013® (SolidWorks Corporation Concord, MA, 

EUA), no qual os implantes foram virtualmente fixados na região correspondente à 

terceira rosca para posteriormente sofrerem carregamento oblíquo de 30° a 1mm/min 

com força equivalente à média da força máxima de ruptura obtida nos ensaios 

mecânicos de cada grupo, a fim de se determinar a distribuição das tensões nessas 

condições, ou seja, até a tensão de ruptura.  

Todos os materiais foram considerados homogêneos, isotrópicos e linearmente 

elásticos. As dimensões de cada peça foram obtidas diretamente dos desenhos CAD. As 

propriedades mecânicas dos materiais (módulo de elasticidade, coeficiente de Poisson) 

foram obtidos diretamente no SolidWorks®. Para cada grupo foi criado um modelo a 

partir do qual foi gerada uma malha de elementos finitos. Seus números de nós e 

elementos estão descritos na tabela 3.  

 
Tabela 3 :  Números de nós e elementos das malhas confeccionadas para a realização da 

simulação de tensões nos implantes HE, HI, HIM CMH, CMHM, HEDR, CMDR e 

UNDR. 

 

Grupo N° Nós N° de 
elementos 

HE  150949 96792 
HI  142133 90265 
CM 50322 30038 
HIM 96258 58836 
CMH 56179 32800 
CMHM 77956 46859 
HEDR 184861 117393 
CMDR 113739 66818 
UNDR 78622 46973 

 

Os nós foram fixados nos três eixos do plano cartesiano x, y e z. Mapas de 

tensões equivalentes de Von Misses foram obtidos para os conjuntos de implantes, 

pilares, cilindros e parafusos de retenção, uma vez que tal critério de análise fornece a 

máxima energia de deformação de um material e consequentemente sua ruptura, sendo 

aplicado especificamente para estruturas rígidas. 

As análises foram qualitativas uma vez que procurou-se observar  quais regiões 

dos conjuntos e especificamente dos parafusos de retenção sofreram maior tensão até o 

momento da ruptura.  



32 
 

Realizou-se a análise das tensões nos conjuntos implante/parafuso de 

retenção/pilar protético e posteriormente isoladamente nos parafusos de retenção dos 

grupos de implantes com 4,0 mm de diâmetro associados a pilares UCLA, assim como 

nos grupos de implantes com diâmetro reduzido.  
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RESULTADOSRESULTADOSRESULTADOSRESULTADOS 

As médias dos valores de força de ruptura e respectivos desvios padrão obtidos 

em cada grupo estão apresentados na tabela 4. 

 

Tabela 4: Valores das médias obtidas na força máxima e desvio padrão de cada grupo 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 Em todos os grupos ocorreram fraturas do conjunto implante/pilar. As regiões 

das fraturas variaram entre as diversas conexões protéticas de acordo com a tabela 5. 

Nos grupos com UCLA, por exemplo, os implantes CMH e CMHM, sofreram ruptura 

tanto no implante como no parafuso de retenção do UCLA Já nos implantes HI, CM e 

HIM, as fraturas ocorreram somente no parafuso de retenção do pilar, portanto, 

 
 

GRUPO 

MÉDIA FORÇA 
RUPTURA (N) 

DESVIO 
PADRÃO (N) 

UCLA MP UCLA MP 

HE 952 
 

961 
36 27 

HI  
962 

 
1138 

64 23 

HIM  
991 

 
1023 

63 53 

CMH  
1043 

 
810 

68 43 

CMHM  
881 

-- 41 -- 

CM  
885 

 
893 

52 62 

HEDR  
610 

-- 65 -- 

CMDR  
665 

-- 68 -- 

UNDR  
626 

-- 45 -- 
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mantendo a integridade do implante. No HE o parafuso de retenção do UCLA não 

sofreu ruptura, pois esta foi verificada somente no implante. 

 

Tabela 5: Locais onde ocorreram as fraturas nos conjuntos implante/pilar/parafuso de 

retenção com UCLA ou pilares intermediários. 

 

        Implantes 

Local 

HE HI CM HIM CMH CMHM HEDR CMDR UNDR 

Implantes com UCLA 
 
Implante X    X X X X  
Parafuso de 
retenção do 
UCLA 

 X X X X X   
 

Implantes com MP, PF, pilar Friccional ou corpo único 
 
Implante          
Parafuso de 
retenção do 
MP 

X X        

Início das 
roscas do PF 

  X X X     

Pilar 
friccional 

       X  

Pilar único         X 
 

X = região onde ocorreu a ruptura 

 

1. Comparação entre implantes com diâmetro de 4.0 mm e diferentes conexões, 

tendo como grupo controle o hexágono externo. 

1.1 Ensaio Mecânico 

A figura 9 mostra a comparação entre os valores das médias da força máxima 

nos implantes com corpo de 4.0 mm de diâmetro.  

Os maiores valores de resistência à fratura foram observados no grupo CMH, 

enquanto que os menores ocorreram nos grupos CMHM e CM, sendo estes diferentes 

estatisticamente em relação ao grupo controle.  



 

Houve diferença estatística (

CMH e CMHM) quando comparados ao grupo controle (HE). Destes, a média dos 

valores nos implantes CM e CMHM foram menores em relação ao HE.

Os grupos HI e HIM apresentaram valores maiores que o HE, entretanto se

diferença estatística. 

 

 

* Diferente estatisticamente para o grupo controle. Letras diferentes indicam diferença 

estatística entre os grupos.

Figura 9:  Gráfico ilustrativo da comparação entre as médias dos valores de força 

máxima nos grupos de implantes com 4.0 mm de diâmetro associados com UCLA (HE , 

HI, CM, HIM, CMH e CMHM), tendo como grupo controle o de 

 

1.2 - Análise de Tensões (MEF
 

A distribuição de tensões foi fornecidos pelo programa 

a partir de mapas de tensões com escala de cor, sendo que as cores frias indicam desde 

os menores níveis de tensões (azul escuro) até os extremos (vermelho).

 

1.2.1 - No conjunto implante/pilar protético

 
Em todos os conjuntos dos grupos de implantes com 4.0 mm de diâmetro de 

corpo associados com pilar UCLA (HE, HI, CM, CMH, HIM, CMHM) as tensões 

máximas de von Mises se concentraram na região de fulcro do conjunto, correspondente 
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Houve diferença estatística (p<0,05) dos grupos com conexão cone morse (CM, 

CMH e CMHM) quando comparados ao grupo controle (HE). Destes, a média dos 

valores nos implantes CM e CMHM foram menores em relação ao HE. 

Os grupos HI e HIM apresentaram valores maiores que o HE, entretanto se

* Diferente estatisticamente para o grupo controle. Letras diferentes indicam diferença 

estatística entre os grupos. 

Gráfico ilustrativo da comparação entre as médias dos valores de força 

máxima nos grupos de implantes com 4.0 mm de diâmetro associados com UCLA (HE , 

HI, CM, HIM, CMH e CMHM), tendo como grupo controle o de HE. 

Análise de Tensões (MEF-3D) 

A distribuição de tensões foi fornecidos pelo programa SolidWorks Simulation

a partir de mapas de tensões com escala de cor, sendo que as cores frias indicam desde 

os menores níveis de tensões (azul escuro) até os extremos (vermelho). 

implante/pilar protético 

Em todos os conjuntos dos grupos de implantes com 4.0 mm de diâmetro de 

corpo associados com pilar UCLA (HE, HI, CM, CMH, HIM, CMHM) as tensões 

máximas de von Mises se concentraram na região de fulcro do conjunto, correspondente 

HI CM HIM CMH CMHM

962

885

991

1043

b                 c                 ab                   a                   c

*

*
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p<0,05) dos grupos com conexão cone morse (CM, 

CMH e CMHM) quando comparados ao grupo controle (HE). Destes, a média dos 

 

Os grupos HI e HIM apresentaram valores maiores que o HE, entretanto sem 

 
* Diferente estatisticamente para o grupo controle. Letras diferentes indicam diferença 

Gráfico ilustrativo da comparação entre as médias dos valores de força 

máxima nos grupos de implantes com 4.0 mm de diâmetro associados com UCLA (HE , 

SolidWorks Simulation® 

a partir de mapas de tensões com escala de cor, sendo que as cores frias indicam desde 

 

Em todos os conjuntos dos grupos de implantes com 4.0 mm de diâmetro de 

corpo associados com pilar UCLA (HE, HI, CM, CMH, HIM, CMHM) as tensões 

máximas de von Mises se concentraram na região de fulcro do conjunto, correspondente 

CMHM

881

b                 c                 ab                   a                   c

*



 

à região de fixação virtual dos modelos, compatível com a região da terceira rosca do 

implante. Nessa comparação os conjuntos apresentaram tensões máximas em sua 

periferia tanto nas roscas dos implantes como no UCLA. Como o carregamento foi 

oblíquo, com inclinação de 30°, uma região do conjunto sofreu compressão (superfície 

contraria à aplicação da força), e outra região do conjunto sofreu tração (superfície do 

mesmo lado da aplicação da força). De maneira geral, a área do conjunto que foi 

submetida à tração apresentou menores concentrações de tensões em relação à área do 

conjunto que sofreu compressão.

 

 

 

                          

            a                         

 

 
Figura 10: Imagem dos mapas de tensões de Von Missse
de 4.0 mm de diâmetro montados somente com UCLA. 
e)CMH, f)CMHM. C) lado do conjunto que sofreu compressão. T) lado do c
sofreu tração. A seta indica o sentido do carregamento.
 
1.2.2 - No parafuso de retenção do UCLA

 
Ainda na comparação dos grupos de implantes com 4.0 mm de diâmetro e 

pilares UCLA (HE, HI, CM, CMH, HIM, CMHMR), de forma geral, os parafusos de 

retenção apresentaram tensões máximas em suas hastes, da periferia para o interior, 

concentrando-se na região do “pescoço”

parafusos correspondentes aos 

concentraram na região cervical do parafuso se estendendo até a terceira ou quarta 

rosca. A área do parafuso de retenção que foi submetida à tração apresentou maiores 

concentrações de tensões em relação à área do parafuso que sofreu compressão em 

todos os conjuntos. O paraf

C T 

à região de fixação virtual dos modelos, compatível com a região da terceira rosca do 

implante. Nessa comparação os conjuntos apresentaram tensões máximas em sua 

periferia tanto nas roscas dos implantes como no UCLA. Como o carregamento foi 

clinação de 30°, uma região do conjunto sofreu compressão (superfície 

contraria à aplicação da força), e outra região do conjunto sofreu tração (superfície do 

mesmo lado da aplicação da força). De maneira geral, a área do conjunto que foi 

o apresentou menores concentrações de tensões em relação à área do 

conjunto que sofreu compressão. (Figura 10) 

                  

b             c            d           e             f 

Imagem dos mapas de tensões de Von Missse nos conjuntos dos implantes 
de 4.0 mm de diâmetro montados somente com UCLA. A) HE, b) HI, c)CM, d)HIM, 

C) lado do conjunto que sofreu compressão. T) lado do c
sofreu tração. A seta indica o sentido do carregamento. 

No parafuso de retenção do UCLA 

Ainda na comparação dos grupos de implantes com 4.0 mm de diâmetro e 

pilares UCLA (HE, HI, CM, CMH, HIM, CMHMR), de forma geral, os parafusos de 

retenção apresentaram tensões máximas em suas hastes, da periferia para o interior, 

se na região do “pescoço” (região cervical) e primeiras roscas. Nos 

parafusos correspondentes aos implantes CM, CMH, CMMR e HI

gião cervical do parafuso se estendendo até a terceira ou quarta 

rosca. A área do parafuso de retenção que foi submetida à tração apresentou maiores 

concentrações de tensões em relação à área do parafuso que sofreu compressão em 

todos os conjuntos. O parafuso do conjunto HIM apresentou forte concentração de 
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à região de fixação virtual dos modelos, compatível com a região da terceira rosca do 

implante. Nessa comparação os conjuntos apresentaram tensões máximas em sua 

periferia tanto nas roscas dos implantes como no UCLA. Como o carregamento foi 

clinação de 30°, uma região do conjunto sofreu compressão (superfície 

contraria à aplicação da força), e outra região do conjunto sofreu tração (superfície do 

mesmo lado da aplicação da força). De maneira geral, a área do conjunto que foi 

o apresentou menores concentrações de tensões em relação à área do 

            

nos conjuntos dos implantes 
A) HE, b) HI, c)CM, d)HIM, 

C) lado do conjunto que sofreu compressão. T) lado do conjunto que 

Ainda na comparação dos grupos de implantes com 4.0 mm de diâmetro e 

pilares UCLA (HE, HI, CM, CMH, HIM, CMHMR), de forma geral, os parafusos de 

retenção apresentaram tensões máximas em suas hastes, da periferia para o interior, 

e primeiras roscas. Nos 

implantes CM, CMH, CMMR e HI as tensões se 

gião cervical do parafuso se estendendo até a terceira ou quarta 

rosca. A área do parafuso de retenção que foi submetida à tração apresentou maiores 

concentrações de tensões em relação à área do parafuso que sofreu compressão em 

uso do conjunto HIM apresentou forte concentração de 



 

tensões desde a porção cervical de sua haste estendendo

bilateralmente. No grupo HE, observou

pequena área no lado de tração e 

(figura 11). 

 

 

                      

 

    a                   

 

Fig. 11 – Mapas ilustrativos das concentrações de tensões de Von Misses nos parafusos 
de retenção do UCLA nos grupos dos implantes de 4.0 mm de diâmetro montados com 
UCLA.  a) HE, b) HI, c) CM, d)HIM, e) CMH, f) CMHM. 
sofreu compressão. T – lado do conjunto que sofreu tração
 
 

2. Comparação entre Implantes de 4.0 mm associados a pilares intermediários do 

tipo Mini-Pilar (MP) 

 

Nos conjuntos avaliados nessa comparação os implantes foram montados com 

pilares intermediários do tipo mini

cinta respectivamente  e sobre estes colocou

implantes HE, HI, CM, CMH e HIM. 

Esta análise foi incluída a fim de se observar a influência do pilar intermediário 

na resistência à fratura de implantes com diferentes conexões protéticas. 

A figura 12 ilustra a comparação entre os grupos com a interposição do mini

pilar. Observa-se que os valores das médias de ruptura foram maiores no conjunto HI 

(1138N), seguido pelo HIM (1

(810N). Houve diferença estatística entre todos os grupos.

 

C T 

tensões desde a porção cervical de sua haste estendendo-se até as suas últimas roscas, 

. No grupo HE, observou-se que, no parafuso de retenção, somente uma 

pequena área no lado de tração e na haste, houve concentrações máximas de tensões   

                      

  b                c             d               e          f 

Mapas ilustrativos das concentrações de tensões de Von Misses nos parafusos 
de retenção do UCLA nos grupos dos implantes de 4.0 mm de diâmetro montados com 

HI, c) CM, d)HIM, e) CMH, f) CMHM. C – lado do conjunto que 
lado do conjunto que sofreu tração 

Comparação entre Implantes de 4.0 mm associados a pilares intermediários do 

Nos conjuntos avaliados nessa comparação os implantes foram montados com 

pilares intermediários do tipo mini-pilar e mini-flexcone com 2 e 2,2 mm de altura de 

respectivamente  e sobre estes colocou-se cilindros de titânio. Foram utilizados 

implantes HE, HI, CM, CMH e HIM.  

Esta análise foi incluída a fim de se observar a influência do pilar intermediário 

stência à fratura de implantes com diferentes conexões protéticas. 

ilustra a comparação entre os grupos com a interposição do mini

se que os valores das médias de ruptura foram maiores no conjunto HI 

(1138N), seguido pelo HIM (1023N), HE (961N), CM (893N) e finalmente o CMH 

(810N). Houve diferença estatística entre todos os grupos. 
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se até as suas últimas roscas, 

se que, no parafuso de retenção, somente uma 

na haste, houve concentrações máximas de tensões   

      

 

Mapas ilustrativos das concentrações de tensões de Von Misses nos parafusos 
de retenção do UCLA nos grupos dos implantes de 4.0 mm de diâmetro montados com 

lado do conjunto que 

Comparação entre Implantes de 4.0 mm associados a pilares intermediários do 

Nos conjuntos avaliados nessa comparação os implantes foram montados com 

mm de altura de 

cilindros de titânio. Foram utilizados 

Esta análise foi incluída a fim de se observar a influência do pilar intermediário 

stência à fratura de implantes com diferentes conexões protéticas.  

ilustra a comparação entre os grupos com a interposição do mini-

se que os valores das médias de ruptura foram maiores no conjunto HI 

023N), HE (961N), CM (893N) e finalmente o CMH 



 

* Diferente estatisticamente para o grupo controle

diferença estatística entre os grupos.

Figura 12: Gráfico ilustrativo da comparação ent

ruptura nos grupos de implantes com 4.0 mm de diâmetro (HE, HI, CM, CMH e HIM) 

com a interposição de mini-

 

 

3. Comparação da interação entre Implantes de 4

associados a pilares do tipo UCLA e pilares intermediários do tipo Mini

(MP) ou pilar Flexcone.

 

Esta análise foi realizada a fim de se observar a influência do uso de um pilar 

intermediário no conjunto implante/prótese da

Na figura 13 foi realizada a comparação dos implantes associados a pilar UCLA 

ou a MP/cilindro. Nos grupos HE, CM e HIM os valores observados na utilização de 

MP foram maiores em relação à utilização do UCLA, porém essa di

estatisticamente significante. No grupo HI houve diferença estatística (p<0,05), com 

maiores valores quando se utilizou o MP. Por outro lado, o grupo CMH apresentou 

maiores valores quando se utilizou o pilar UCLA, com diferença estatística 

ao grupo que utilizou o pilar intermediário.
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* Diferente estatisticamente para o grupo controle (HE mp). Letras diferentes indicam 

diferença estatística entre os grupos. 

Gráfico ilustrativo da comparação entre os valores médios de força d

ruptura nos grupos de implantes com 4.0 mm de diâmetro (HE, HI, CM, CMH e HIM) 

-pilar entre o implante e o UCLA. 

Comparação da interação entre Implantes de 4.0 mm e diferentes conexões 

associados a pilares do tipo UCLA e pilares intermediários do tipo Mini

ou pilar Flexcone. 

Esta análise foi realizada a fim de se observar a influência do uso de um pilar 

intermediário no conjunto implante/prótese das diferentes conexões avaliadas. 

foi realizada a comparação dos implantes associados a pilar UCLA 

ou a MP/cilindro. Nos grupos HE, CM e HIM os valores observados na utilização de 

MP foram maiores em relação à utilização do UCLA, porém essa di

estatisticamente significante. No grupo HI houve diferença estatística (p<0,05), com 

maiores valores quando se utilizou o MP. Por outro lado, o grupo CMH apresentou 

maiores valores quando se utilizou o pilar UCLA, com diferença estatística 

ao grupo que utilizou o pilar intermediário. 

HI mp CM mp CMH mp HIM mp

1138

893 810
1023

a d                   e                     b

* *
* *
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. Letras diferentes indicam 

re os valores médios de força de 

ruptura nos grupos de implantes com 4.0 mm de diâmetro (HE, HI, CM, CMH e HIM) 

.0 mm e diferentes conexões 

associados a pilares do tipo UCLA e pilares intermediários do tipo Mini-Pilar 

Esta análise foi realizada a fim de se observar a influência do uso de um pilar 

s diferentes conexões avaliadas.  

foi realizada a comparação dos implantes associados a pilar UCLA 

ou a MP/cilindro. Nos grupos HE, CM e HIM os valores observados na utilização de 

MP foram maiores em relação à utilização do UCLA, porém essa diferença não foi 

estatisticamente significante. No grupo HI houve diferença estatística (p<0,05), com 

maiores valores quando se utilizou o MP. Por outro lado, o grupo CMH apresentou 

maiores valores quando se utilizou o pilar UCLA, com diferença estatística em relação 



 

* Diferente estatisticamente

Figura 13 – Gráfico ilustrativo da c

de diâmetro (HE, HI, CM, CMH e HIM) associados com pilar UCLA ou com pi

intermediário (MP/cilindro).

 

 

4. Comparação entre implantes de diâmetro reduzido (DR), tendo como grupo 

controle o hexágono externo 3.3mm.

 

4.1 - Ensaio Mecânico 

A figura 14 ilustra os valores médios das forças de rupturas obtidas nos 

implantes de diâmetro reduzido. Ao compararmos com o grupo controle (HEDR), 

observou-se que os valores nos grupos UNDR e CMDR foram maiores, porém, sem 

diferença estatística (p>0,05). 
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* Diferente estatisticamente intra-grupos. 

Gráfico ilustrativo da comparação intra-grupos de implantes com 4.0 mm 

de diâmetro (HE, HI, CM, CMH e HIM) associados com pilar UCLA ou com pi

intermediário (MP/cilindro). 

Comparação entre implantes de diâmetro reduzido (DR), tendo como grupo 

controle o hexágono externo 3.3mm. 

ilustra os valores médios das forças de rupturas obtidas nos 

implantes de diâmetro reduzido. Ao compararmos com o grupo controle (HEDR), 

se que os valores nos grupos UNDR e CMDR foram maiores, porém, sem 

diferença estatística (p>0,05).  
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grupos de implantes com 4.0 mm 

de diâmetro (HE, HI, CM, CMH e HIM) associados com pilar UCLA ou com pilar 

Comparação entre implantes de diâmetro reduzido (DR), tendo como grupo 

ilustra os valores médios das forças de rupturas obtidas nos 

implantes de diâmetro reduzido. Ao compararmos com o grupo controle (HEDR), 

se que os valores nos grupos UNDR e CMDR foram maiores, porém, sem 



 

Figura 14: Gráfico ilustrativo da comparação entre os valores médios de ruptura entre os 

grupos de implantes com diâmetro reduzido (HEDR, CMDR e UNDR), tendo o HEDR 

como grupo controle. 

 

4.2 - Análise de Tensões (MEF
 

Os resultados da análise qualitativa d

diâmetro reduzido foi realizada nos conjuntos implante/pilar protético, pilar e parafuso 

de retenção protético isoladamente. 

No grupo HEDR , as máximas tensões de Von Miss

intermediária do conjunto e o UCLA em quase sua totalidade.  No parafuso de retenção, 

as máximas tensões estenderam

final das roscas, com ligeira predominância no lado que sofreu tração (figura 15). 

No grupo CMDR as maiores 

(friccional) e na região cervical do implante, sendo amenizadas no cilindro em seu lado 

de tração e minimizadas no parafuso de retenção

No grupo UNDR, pode

região da 4ª rosca do implante até sua extensão hexagonal, que corresponde ao pilar 

protético desse implante (corpo único), sendo, nessa região, maior no lado de tração que 

no de compressão, assim como no 
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Gráfico ilustrativo da comparação entre os valores médios de ruptura entre os 

grupos de implantes com diâmetro reduzido (HEDR, CMDR e UNDR), tendo o HEDR 

Análise de Tensões (MEF-3D) 

Os resultados da análise qualitativa das tensões nos grupos de implantes com 

diâmetro reduzido foi realizada nos conjuntos implante/pilar protético, pilar e parafuso 

de retenção protético isoladamente.  

, as máximas tensões de Von Misses abrangeram a região 

nto e o UCLA em quase sua totalidade.  No parafuso de retenção, 

as máximas tensões estenderam-se desde a região da cabeça do parafuso

final das roscas, com ligeira predominância no lado que sofreu tração (figura 15). 

No grupo CMDR as maiores tensões se concentraram no pilar intermediário 

(friccional) e na região cervical do implante, sendo amenizadas no cilindro em seu lado 

de tração e minimizadas no parafuso de retenção (Figura 16). 

No grupo UNDR, pode-se observar a concentração das maiores t

região da 4ª rosca do implante até sua extensão hexagonal, que corresponde ao pilar 

protético desse implante (corpo único), sendo, nessa região, maior no lado de tração que 

no de compressão, assim como no parafuso de retenção. (Figura 17) 
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Gráfico ilustrativo da comparação entre os valores médios de ruptura entre os 

grupos de implantes com diâmetro reduzido (HEDR, CMDR e UNDR), tendo o HEDR 

as tensões nos grupos de implantes com 

diâmetro reduzido foi realizada nos conjuntos implante/pilar protético, pilar e parafuso 

es abrangeram a região 

nto e o UCLA em quase sua totalidade.  No parafuso de retenção, 

desde a região da cabeça do parafuso até a porção 

final das roscas, com ligeira predominância no lado que sofreu tração (figura 15).  

tensões se concentraram no pilar intermediário 

(friccional) e na região cervical do implante, sendo amenizadas no cilindro em seu lado 

se observar a concentração das maiores tensões desde a 

região da 4ª rosca do implante até sua extensão hexagonal, que corresponde ao pilar 

protético desse implante (corpo único), sendo, nessa região, maior no lado de tração que 
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Figura 15: Mapas de tensões de Von Misses no grupo HEDR. Em a) implante, b) 
parafuso de retenção, c) tensões concentradas no UCLA, d) conjunto implante/pilar. C) 
área de compressão, T) área de tração. 

 

 

 

Figura 16: Mapas de tensões de Von Misses no grupo CMDR (cone morse friccional 
diâmetro reduzido). Em a) pilar e cilindro isoladamente, b) parafuso de retenção do 
cilindro, c) implante, d) conjunto implante/pilar friccional/cilindro/parafuso de retenção. 
C) área de compressão, T) área de tração. 
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Figura 17: Mapas de tensões de Von Misses no grupo UNDR (hexágono externo de 
corpo único e diâmetro 2.5 mm). a) implante/pilar (corpo único), b) UCLA, c) parafuso 
de retenção do cilindro, d) conjunto implante/cilindro/parafuso de retenção.  C) área de 
compressão, T) área de tração.

 

C T 

     a                   b                   c                    d
 

Mapas de tensões de Von Misses no grupo UNDR (hexágono externo de 
corpo único e diâmetro 2.5 mm). a) implante/pilar (corpo único), b) UCLA, c) parafuso 
de retenção do cilindro, d) conjunto implante/cilindro/parafuso de retenção.  C) área de 

área de tração. 
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Mapas de tensões de Von Misses no grupo UNDR (hexágono externo de 
corpo único e diâmetro 2.5 mm). a) implante/pilar (corpo único), b) UCLA, c) parafuso 
de retenção do cilindro, d) conjunto implante/cilindro/parafuso de retenção.  C) área de 
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DISCUSSÃODISCUSSÃODISCUSSÃODISCUSSÃO 

Entre as hipóteses nulas formuladas neste trabalho, apenas a relacionada com a  

comparação de resistência à fratura dos implantes com diâmetro reduzido foi 

confirmada. As demais foram rejeitadas, pois foi encontrada diferença estatística entre 

os implantes de 4.0 mm de diâmetro com UCLA ou com pilar intermediário e cilindro. 

Todos as conexões da amostra apresentaram valores de ruptura superiores aos 

140 a 200N que correspondem às forças de mastigação11,14,15. 

Todos os implantes foram posicionados com 3 mm de exposição para simular a 

saucerização, ou seja, a   reabsorção óssea  observada em todos os tipos de implantes, 

independente do seu desenho, tipo de superfície, marca comercial ou tipo de plataforma 

de conexão que pode chegar a 2 ou 2,5 mm a longo prazo, mesmo nos implantes cone 

Morse 16,17. 

De acordo com a norma internacional de padronização ISO 14801:2007 (ISSO 

14801, Dentistry-Implants-Dynamic fatigue test fos endosseous dental implants), os 

implantes foram posicionados com uma inclinação de 30° em relação ao plano 

horizontal, para simular a inclinação das cúspides dos molares, uma vez que estes são os 

dentes que sofrem maior carga mastigatória2. A tensão na interface coroa-implante 

aumenta conforme a inclinação da cúspide, potencializando a sobrecarga nos 

componentes do implante18.  

As simulações com os corpos de prova inclinados são importantes para a 

extrapolação clinica, pois, embora a carga axial seja preferível para minimizar as 

complicações, os implantes e suas restaurações protéticas estão sujeitos à forças 

oblíquas durante os movimentos de mastigação e a presença de inclinações nas cúspides 

das coroas protéticas . Esta concentração de tensões é maior na crista do osso alveolar e 

na região de fulcro rotacional do conjunto implante/pilar protético19. Alguns autores 
20,21, utilizaram uma inclinação de 45° do implante em relação ao bloco de resina, 

obtendo valores próximos ao relatado neste trabalho.  

 

No presente trabalho, além dos ensaios mecânicos, utilizou-se a análise de 

tensões no conjunto implante/parafuso de retenção/componente protético, através do 

método dos elementos finitos. O comportamento biomecânico dos implantes dentários é 
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diferente do dente natural; disso podem decorrer problemas clínicos. O mecanismo de 

distribuição de tensões e a transferência de carga para a interface implante / osso é um 

assunto crítico que afeta a taxa de sucesso de implantes .  Vários estudos têm utilizado 

modelos experimentais, analíticos e computacionais por meio de elementos finitos 

(MEF), fotoelasticidade, medidores de tensão e associações destes métodos para avaliar 

o comportamento biomecânico de implantes dentários .  Os medidores de tensão podem 

ser usados para avaliar in vivo e in vitro as tensões em próteses, implantes e 

dentes.  Estas metodologias podem ser amplamente aplicadas na odontologia, 

principalmente no campo da pesquisa. Portanto, elas podem orientar futuras pesquisas e 

estudos clínicos, prevendo algumas desvantagens, agilizando o tempo clínico e 

diminuindo custos22 . 

Vários fatores estão diretamente relacionados com o comportamento 

biomecânico do conjunto implante/prótese tais como modificações da geometria e 

superfície dos implantes, fabricação de novas conexões protéticas e desenvolvimento de 

abutments e implantes com novos materiais23. Portanto, foram realizadas neste trabalho, 

comparações entre diversas conexões protéticas. 

Dentre os implantes de conexão interna, o CMH, apresentarou valor de ruptura 

maiores quando comparados aos implantes HE (média de 950 N), próximos aos valores 

relatado por Moris et. Al (2012)21 que verificaram média de 980 N e Covani et. al (920 

N)24. Esta observação está de acordo com a literatura, pois implantes com conexão tipo 

cone morse demonstraram superioridade quando comparados com os de conexão 

externa no que diz respeito à resistência mecânica da interface implante-conexão 

protética25,26,27 A conexão interna cônica resulta em uma conexão mais justa devido à 

fricção entre o pilar e o implante1,10. Este tipo de conexão torna-se mais estável 

biomecanicamente do que as conexões de hexágono interno e sobretudo externo, sendo 

indicada por apresentar maior resistência e estabilidade devido a redução de 

micromovimento18,19,28,29.  

Na conexão tipo cone morse, a junção é mais resistente em relação a utilização 

do parafuso no  hexágono externo, por ser mais profunda  e ter paredes internas 

convergentes em um  ângulo de 8 a 11 graus. Esta junção melhora a resistência à flexão 

do pilar, quando comparado com conexões convencionais (HE e HI)26. Entretanto, os 

implantes no grupo CM, que apresenta inclinação interna das paredes na região da 

conexão protética de 11°, neste trabalho, obtiveram valores de força de ruptura 
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estatisticamente menores em relação ao grupo HE. Isto pode ser explicado pela 

utilização de parafuso de retenção mais estreito (1,8 mm) neste tipo de implante em 

relação aos demais (2.0 mm). 

O implante HIM (Hexágono interno Morse) é um implante híbrido com 

travamento do pilar protético por fricção entre as superfícies e utilização de parafuso de 

retenção. Apresenta 22° de inclinação das paredes internas no cone do implante. Neste 

trabalho, o HIM mostrou melhores resultados em relação ao CM convencional, 

resultados estes condizentes com outro trabalho que realizou a comparação da 

resistência à fratura após ensaios mecânicos de compressão e fadiga acelerada entre dois 

tipos de conexões Morse: Implante Morse Astra Tech® (com inclinação das paredes 

internas de 22°) e o implante cone Morse convencional (Signo Vinces)®, concluindo 

que o HIM obteve resultados melhores, porém não diferentes estatisticamente quando 

comparados ao CM convencional 11. 

 O implante CMH com UCLA foi o implante da amostra que obteve os melhores 

resultados em relação à resistência à fratura. Estes implantes representam uma evolução 

em relação às conexões cônicas pelo fato de não só apresentarem um assentamento 

cônico como também dispor de uma conexão hexagonal, para indexação dos pilares 

protéticos, em especial os angulados 17. Apresentam inclinação do cone interno de 40° 

permitindo maior angulação durante o posicionamento dos intermediários protéticos. 

Esta característica facilita a correção de inclinações no posicionamento dos implantes, 

aumentando sua indicação4, uma vez que as conexões cônicas tem sido mais indicadas 

para reabilitação de coroas unitárias, por não permitirem grandes correções de 

angulação29.  Entretanto, quando se utilizou um pilar intermediário  entre o implante e o 

cilindro nos implantes de 4.0 mm, o grupo CMH apresentou piores resultados. O 

aumento da altura do fulcro rotacional do conjunto associado ao estreitamento do 

pescoço do implante (0,6 mm) devido à acentuada inclinação das paredes internas (40°) 

(figura 4) podem explicar os resultados inferiores obtidos por esse grupo, pois implantes 

com conexão interna apresentam uma parede de fixação lateral mais estreita na região 

da conexão protética com grande concentração de tensões e maiores probabilidades de 

deformação4. Neste sentido, Covani et. al (2013)24 propuseram a utilização de um colar 

de reforço na região cervical  de um implante com características semelhantes ao CMH 

deste trabalho, obtendo melhores resultados em relação ao CMH convencional em uma 

avaliação de tensões pelo método de elementos finitos. 



46 
 

Uma forma de tentar minimizar as distorções incorporadas durante a confecção 

de infra-estruturas protéticas se dá através da utilização de pilares intermediários entre a 

infra-estrutura protética e a plataforma protética do implante. A utilização desses pilares 

distribui melhor as tensões geradas ao redor dos mesmos, protegendo a conexão 

pilar/implante e o parafuso de retenção no interior do implante20,21. Neste trabalho, na 

comparação entre os conjuntos implante/componente protético com UCLA e com pilar 

intermediário utilizados nos implantes HE, HI, CM, HIM e CMH com 4.0 mm de 

diâmetro, todos os conjuntos, com exceção do CMH, também apresentaram resultados 

superiores em relação à resistência à fratura, quando utilizou-se um pilar intermediário.  

Outro aspecto importante para a reabilitação é o espaço disponível para a 

construção da coroa protética ou instalação do implante, principalmente na região de 

incisivos inferiores e incisivos laterais superiores30.  

Os implantes dentários curtos têm sido amplamente usados como alternativa de 

tratamento em determinadas situações clínicas selecionadas31, o que não acontece ainda 

com implantes de diâmetro reduzido. Portanto, análises do comportamento 

biomecânico, do comprimento e diâmetro reduzido dessas geometrias de implantes 

justificam-se. 

Ao analisarmos os implantes com diâmetro reduzido (HEDR, CMDR e UNDR) 

não encontramos diferença estatística entre eles, apesar de possuírem diâmetros de 

corpo diferentes. O grupo CMDR (2,8 mm) e UNDR (2,5 mm), apresentaram média dos 

valores de ruptura maiores que o grupo controle (HE 3.3 mm). Em relação ao grupo 

CMDR, estes maiores valores podem ser justificados pela presença da conexão interna. 

Melhores resultados no grupo UNDR, mesmo possuindo um diâmetro de 2,5 mm de 

corpo, pode ter ocorrido em virtude da fabricação de um hexágono externo mais alto 

neste tipo de implante em relação aos implantes de hexágono externo convencionais 

com altura reduzida do hexágono, gerando mais micromovimentação com maior 

propensão ao afrouxamento do parafuso de retenção4,5. Alguns autores sugerem a 

utilização de implantes de corpo único, pois com esta geometria, o implante torna-se 

mais resistente, mesmo possuindo um diâmetro reduzido, minimizando os risco de 

deformação e fratura30. Imagens obtidas através do método de elementos finitos 

mostraram distribuição de tensões muito semelhantes entre dois modelos com diferentes 

pilares.  Observou-se que o pilar sólido (corpo único) distribuiu mais uniformemente 

estas tensões quando comparado ao pilar sobre um implante HE com diâmetro 
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reduzido32. A conformação do implante com uma extensão de 1,5 mm acima da 

plataforma protética eliminou a deformação do implante na área do pescoço, reduzindo 

as tensões resultantes do osso marginal, em relação aos resultados obtidos na análise 

sobre o implante HE 3.3 mm convencional9. 

A fratura do parafuso de retenção do pilar protético pode ser um problema grave. 

Com o remanescente do fragmento no interior do implante, ele pode impedir o implante 

de funcionar eficientemente ou até mesmo inutilizá-los. Atualmente existem parafusos 

de retenção fabricados com ligas de titânio, ouro ou aço inoxidável (aço cirúrgico)8,33,34. 

O uso de parafusos de retenção do pilar em ouro dificulta o seu afrouxamento 

porque o ouro puro é deformado durante o aperto do parafuso, o que aumenta a sua 

resistência ao atrito. A pré-carga inicial dos parafusos de ouro é significativamente 

maior comparado com os parafusos de titânio33. Neste trabalho, os parafusos de 

retenção utilizados, foram confeccionados com aço cirúrgico AISI 304. O aço 

cirúrgico é um tipo de aço inoxidável resistente à corrosão, especialmente adequado 

para as aplicações cirúrgicas. Pode ser produzido com diferentes graus de dureza e 

resistência à tração. Neste caso, os parafusos de retenção dos pilares receberam torque 

de 40 N/cm² recomendados pelo fabricante, enquanto que, atualmente, a maioria dos 

parafusos semelhantes a estes, são fabricados em liga de titânio e recebem torque de 32 

N/cm². 

A fratura do parafuso de retenção representa uma defesa para o implante 

dentário, sendo o ponto mais frágil do sistema. A fratura do parafuso determina a falha 

no conjunto implante/componente protético, aliviando as tensões no implante e no osso 

alveolar. Um parafuso muito resistente poderia gerar maiores tensões no implante 

causando a fratura do mesmo11. Neste trabalho, nos implantes CMH, CMHM, 

observamos fratura tanto do parafuso de retenção do UCLA como do próprio implante. 

No HE a fratura ocorreu somente no implante (ver tabela 5). Portanto, outros estudos 

devem ser realizados para avaliar a aplicabilidade clínica, vantagens e desvantagens dos 

parafusos fabricados com aço cirúrgico, comparando-o com os parafusos de ouro e 

titânio.  

A hipótese nula que diz respeito às comparações das concentrações de tensões 

entre os grupos HE, HI, CM, HIM, CMH e CMHM com UCLA e entre os grupos de 

implantes com diâmetro reduzidos, foi rejeitada, tanto no que diz respeito aos conjuntos 

implante/pilar protético, como nos parafusos de retenção. 
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As imagens do MEF-3D no presente trabalho permitiram uma análise qualitativa 

das concentrações de tensões de Von Misses, pois os carregamentos foram equivalentes, 

em todos os grupos, aos valores da média da força de ruptura obtidos em cada grupo, 

nos ensaios mecânicos. Dessa maneira, conseguiu-se determinar as áreas de maior 

tensão no conjunto implante/pilar protético no momento da ruptura.  

O local de concentração máxima de tensão nos conjuntos implante/pilar, ficou 

localizado na região do fulcro rotacional, ou de fixação virtual dos mesmos, na área que 

sofreu compressão, sendo condizente com a literatura 20,21,32.  

O grupo CMH com UCLA, apresentou maior resistência à fratura durante os 

ensaios mecânicos, isto condiz com a análise por MEF-3D deste tipo de implante, onde 

observou-se, entre todos os grupos com a mesma configuração, melhor distribuição das 

tensões tanto no implante como no parafuso de retenção. 

Nos parafusos de retenção as maiores tensões foram localizadas na área de 

tração, próximas do pescoço do parafuso. No grupo CMDR, devido à presença do pilar 

friccional entre o implante e o UCLA, observamos que houve uma maior proteção do 

parafuso de retenção, devido à mínima presença de áreas de concentrações de tensões 

que indiquem ruptura33
. 

No grupo HE e HEDR, menores tensões foram verificadas no parafuso de 

retenção do UCLA. Desta maneira, observa-se que as tensões de ruptura ficaram 

concentradas na região cervical do implante, ou, na sua área de fixação virtual. Estes 

dados corroboram com o ensaio mecânico, pois, neste grupo de implantes, as fraturas 

ocorreram no implante e não no parafuso de retenção do UCLA, que se manteve 

íntegro. Portanto, os implantes HE (4.0 e 3.3 mm) fraturaram antes do parafuso de 

retenção, indo contra ao relatado em outros trabalhos 6,12,17,19, quando espera-se que o 

parafuso frature primeiro, preservando o implante já osseointegrado. O hexágono baixo 

do HE gerando maiores tensões no conjunto implante/pilar, associado ao parafuso de 

aço cirúrgico, mais resistente que o titânio, pode ser uma explicação para a fratura do 

implante e integridade do parafuso de retenção34. 

Existem atualmente vários sistemas de implantes, fabricados por muitas 

empresas, com diferentes composições de ligas de titânio, superfícies e geometrias. A 
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escolha do tipo de implante e consequentemente das conexões protéticas e seus 

componentes, deve ser um item dentro do complexo planejamento restaurador na 

implantodontia. 

 O afrouxamento do parafuso de retenção e consequentemente sua fratura e, com 

menor freqüência, a fratura do implante, podem estar mais relacionados à falhas durante 

o processo reabilitador do que com o tipo de sistema utilizado. Dessa maneira, a 

observação de um protocolo cirúrgico correto, a realização de um planejamento 

protético reverso, o assentamento dos pilares e coroas protéticas de forma passiva, a 

presença do equilíbrio oclusal, manutenções periódicas e a colaboração do paciente, 

principalmente em relação à higienização das restaurações protéticas, é que irão 

influenciar de forma mais significativa o sucesso do tratamento. 
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CONCLUSAOCONCLUSAOCONCLUSAOCONCLUSAO    

 

Na avaliação do implante de 4.0 mm de diâmetro, tendo como componente 

protético somente UCLA, os implantes HI, HIM com conexão interna, apresentaram 

valores de resistência à fratura de seus componentes sem diferença estatística em 

relação ao HE. O CM e o CMHM apresentou valores menores que o HE e o CMH 

mostrou ser mais resistente em relação ao grupo controle. 

A interposição de um mini-pilar de 2mm entre o implante e o UCLA, aumentou 

a resistência à fratura nos grupos de implantes testados. Valores menores foram obtidos 

pelo grupo CMH. .  

Não houve diferença estatística em relação à resistência à fratura nos implantes 

de diâmetro reduzido utilizados neste trabalho. 

As tensões mais elevadas foram observadas na área de fulcro dos conjuntos ou 

na região de fixação virtual, correspondente, no teste mecânico, ao local a partir do qual 

o implante permaneceu exposto em relação ao bloco de resina. No parafuso de retenção, 

as maiores tensões se concentraram no lado de tração, próximos ao pescoço do mesmo. 
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ANEXO B 

 
REVISÃO DE LITERATURA 

 

Desde as primeiras pesquisas de BRANEMARK, principalmente depois da 

introdução dos chamados implantes osseosintegráveis de titânio a partir de 1969, a 

implantodontia pode ser considerada uma das especialidades que mais tem se 

desenvolvido dentro da Odontologia (BRANEMARK et al 1985). 

ALBREKTSSON et al (1981), tentaram definir o conceito de osseointegração 

como sendo o contato direto do tecido ósseo com a superfície de um implante em plena 

função ao nível de microscopia óptica, sem interposição de tecido fibroso. Este conceito 

tem se modificado ao longo dos anos por diversos autores. 

ZARB e ALBREKTSSON, por exemplo , em 1985, o redefiniram como uma 

conexão direta estrutural e funcional entre o osso vital organizado e a superfície de um 

implante submetido à carga mastigatória. Tal nova definição foi criticada , pois não 

indica o nível de resolução deste  contato direto e nem inclui os seus limites mínimos 

para justificar o fenômeno.  

Os biomateriais à base de titânio, além da biocompatibilidade e 

biofuncionalidade, apresentam excelente resistência mecânica, sendo o titânio 

comercialmente puro (Ti c.p.) amplamente utilizado na Odontologia, mais 

particularmente na Implantodontia para fabricação de implantes dentais, por ser 

possuidor de uma alta ductibilidade, resistindo a forças cíclicas no ambiente bucal 

(GARCIA, 2006). 

O uso do Titânio e suas ligas como biomateriais possui altos índices de sucesso, 

devido a combinação favorável de suas propriedades mecânicas, físicas e químicas 

como baixa densidade, alta resistência mecânica, baixo módulo de elasticidade, alta 

resistência à corrosão e excelente biocompatibilidade (STEINEMANN, 1998; 

MASSARO et al., 2002). 

A substituição de dentes perdidos por meio de próteses implanto-suportadas 

tornou-se uma opção de tratamento eficaz e aceitável tanto para pacientes parcial ou 

totalmente desdentados. (BRANEMARCK et. al, 1969).  

Os implantes dentários têm sido utilizados para o tratamento único, parcial ou 

total de edentulismo, com altas taxas de sucesso e previsibilidade. Os sistemas 

convencionais são constituídos por um implante de titânio e um pilar protético 
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transmucoso onde a prótese é confeccionada. Estas estruturas são aparafusadas entre si 

com parafusos de ouro ou titânio (STEINEBRUNNER et. al, 2008). 

 

Complicações técnicas são associadas a sobrecargas oclusais  desenvolvidas 

durante a função ou devido a hábitos parafuncionais. É conhecido o efeito de forças 

deletérias na adaptação ou não do osso periimplantar (ISIDIOR, 2006). Contudo, 

afrouxamento e fraturas de parafusos do intermediário e da prótese, fratura do implante, 

do material restaurador, também são descritas e relacionadas às tensões e deformações 

geradas (GENG, TAN e LIU, 2001; BERGLUNDH, PERSSON e KLINGE, 2002; 

NEDIR et al., 2006).  

A oclusão é um fator importante para a determinação da direção do 

carregamento das próteses implantossuportadas. As forças compressivas devem 

predominar pois o asso alveolar é mais resistente à compressão do que a tração 

(MORNEBURG e PROCHEL, 2002) 

Durante a mastigação é criado um carregamento complexo  formado por tensões 

normais e cisalhantes, forças verticais, horizontais e inclinadas complementadas por 

diferentes momentos. Daí a importância dos ensaios mecânicos In vitro para predizer a 

aplicação clínica. O objetivo dos ensaios mecânicos é quantificar as propriedades dos 

materiais evidenciando a relação entre  resistência mecânica e seu processamento 

(ELIAS, 2007). 

As forças mastigatórias cíclicas geram fadiga aos dentes e consequentemente também 

aos implantes, com uma variação de força de até 370 N e uma freqüência de 1,25 Hz 

(LINDQUIST e CARLSSON, 1985; MERICSKE-STERN e ZARB, 1996; KHRAISAT 

et al., 2002). Com a fadiga, o implante dental começa a desenvolver microtrincas 

internas que podem aumentar em número e tamanho conforme a quantidade de ciclos. 

Em um conjunto implante/ prótese, a fadiga leva a micromovimentos deste sistema, 

resultando em afrouxamento do conjunto, fendas no implante, trincas no parafuso de 

união do componente protético ou até mesmo a ruptura do implante dental (HOYER et 

al., 2001). 

Os implantes presentes na cavidade bucal serão expostos a esforços mecânicos, 

como forças de tração, compressão e fadiga. Pesquisando os efeitos a longo prazo da 

mastigação em próteses implanto-suportadas, Lindquist e Carlsson em 1985, relataram 

que as forças de mastigação podem alcançar valores entre 140 N e 200N.  Valores 

similares foram encontrados por MERICSKE-STERN e ZARB em 1996, utilizando 
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pacientes reabilitados com próteses implantosuportadas. O valor médio para a força de 

mastigação foi de 165 N. Os autores relataram que a força produzida pela mastigação 

pode sofrer variação de acordo com o tipo de implante usado, o número de implantes 

instalados, pacientes total ou parcialmente edêntulos e conseqüentemente o tipo de 

prótese escolhida para a reabilitação. 

Embora  carga axial é preferível para minimizar as complicações, os implantes 

estão sujeitos à forças oblíqua durante os movimentos de mastigação e a presença de 

inclinações nas cúspides das coroas protéticas . Esta concentração de carga é maior na 

crista do osso alveolar, região de fulcro rotacional do conjunto implante/componente 

protético (MISCH et. al, 2001). 

A tensão na interface coroa-implante aumentou conforme a inclinação da 

cúspide, apresentando maior intensidade no modelo C (Cúspide de 30°). Provavelmente 

esse resultado deve ter sido influenciado pelo contato oclusal e pela inclinação da 

cúspide, pois sabe-se que o grau de angulação da cúspide potencializa a sobrecarga nos 

componentes do implante, ou seja, a medida que aumenta a inclinação da cúspide, maior 

será a tensão na coroa e no parafuso (BAGHDADI et al, 2005). 

Mesmo com um planejamento de tratamento rigoroso, falhas de podem ser 

observadas devido a sobrecargas e variações do paciente em relação ao tecido ósseo 

peri-implantar. Além disso, a técnica cirúrgica realizada e a qualidade e quantidade 

óssea são fatores determinantes no sucesso a longo prazo de tratamento com implantes 

(SILVA et. at, 2007). 

Embora a alta taxa de sucesso tem sido relatado, o tratamento com implantes 

está sujeito à complicações, falhas e limitações (PITA et. al, 2012).  A perda óssea Peri-

implantar é de 0,9 mm no primeiro ano após sua instalação. Essa perda aumenta com o 

passar dos anos, podendo chegar a 2 ou 3mm a longo prazo (LOPEZ-MARI et. 

al,2009). 

A estabilidade da interface osso- implante  é necessária para a evolução clínica a 

longo prazo dos implantes dentários.  As falhas dos implantes  que ocorrem após o 

carregamento funcional estão relacionadas principalmente a fatores 

biomecânicos. Micro movimentos e vibrações devido às forças oclusais pode levar a 

complicações mecânicas, tais como o afrouxamento do parafuso e fraturas do pilar 

ou implantes .O objetivo deste estudo foi investigar as distribuições de tensão nos 

 sistemas de conexão-pilar sob condições de carga semelhantes.  De acordo com a 
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análise, o  sistema de conexão do pilar com conexão hexagonal externa apresentou  

maiores valores de deformação, que o hexagono interno . O sistema cone Morse 

hexagonal apresentou melhores resultados (BALLIK et. Al, 2011) 

Em uma revisão realizada sobre perda de implantes, a fratura de implantes foi 

responsável por essa perda entre 5 e 20% dos casos. (BERGLUNDH et al. 2002). 

A fratura dos materiais metálicos consiste na separação das partes deste material 

devido à aplicação de cargas extrínsecas, as quais podem ser induzidas, através da 

aplicação de cargas lentas por tração, flexão, compressão e torção, ou ainda A fratura 

por impacto, carregamento repetitivo, ou cargas de baixa intensidade por um período 

longo ( MORNEBURG e PROCHEL, 2002.) 

Fraturas de implantes  raramente ocorrem, mas são de alta relevância clínica. A 

maioria dos autores relataram incidências muito baixas de fraturas. Estudos relataram 

oito implantes fraturados entre 4045 implantes. Estas complicações podem ser divididas 

em três grupos, de acordo com as suas origens: processos biológicos e mecânicos, 

inadequações na adaptação e fatores relacionados ao paciente (TONETTI et al., 1994).  

Investigando a causa de falha mecânica de implantes osseointegrados, 

MORGAN et al., em 1993, compararam 5 implantes osseointegrados (Bränemark® - 

Nobel Biocare – Sweden) fraturados clinicamente com amostras novas fraturadas em 

laboratório por carregamento cíclico ou compressão máxima. O teste de compressão 

máxima foi realizado nos conjuntos até alcançar a ruptura do material (1.860 N) e o 

teste de fadiga utilizou força de 1.100 N com freqüência de 13-15 Hz e 100.000 ciclos. 

As observações em microscopia eletrônica de varredura revelaram estriações similares 

nas superfícies dos implantes fraturados em situação clínica e nos testes de  fadiga. Os 

autores concluíram que os implantes osseointegrados falharam na fadiga por cargas 

fisiológicas, e esta falha foi agravada pela reabsorção óssea em torno dos implantes.  

Em teste de fadiga realizado seguindo as normas da ISO14801:2007(E) 

(Dentistry - Implants –  Dynamic fatigue test for endosseous dental implants),  que 

regulamenta a aprovação dos produtos na certifica ção FDA (Food and Drug 

Administration) , THOME e colaboradores (2011) utilizaram o sistema de  implante 

Cone Morse (ø3.5mm, Neodent, Curitiba,  Brasil) com pilar angulado 30° (Neodent) 

não apresentou sinal de falha após 5.000.000 de ciclos, sob  freqüência de 14Hz e valor 

carga de 190N (Figura 3). É  importante relatar que o limite de fadiga para aprovação  

no FDA é de 178N para implantes infraósseos, sob 5 x  106 ciclos, para a situação 
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clínica mais crítica dentro da  família de cada implante, justificando a escolha das  peças 

para o teste apresentado. 

 

Três fatores são responsáveis pelo afrouxamento do parafuso de retenção do 

pilar protético em implantes HE: sobrecarga vertical, carga lateral no lado de folga e 

superestruturas com desajustes (TSUGE et. al, 2009). 

Um parafuso pode ser comparado a uma mola esticada pela pré-carga com as 

forças de fricção mantendo o estiramento nas roscas. O valor ideal estabelecido pela 

pré-carga é de 60% a 70% do limite de escoamento do parafuso, dado pelo módulo de 

elasticidade do material constituinte no diagrama de tensões/deformações. A partir do 

momento em que a tenção ultrapassa o limite de proporcionalidade, tem-se início a fase 

plástica onde ocorrem deformações permanentes no parafuso sem acréscimo de tensões. 

Essas deformações geram afrouxamento do parafuso e, se as tensões ultrapassarem o 

limite de resistência do material, ocorre a ruptura que é a falha completa do sistema 

(GUDA et al. 2008). 

A fratura do parafuso de retenção do pilar protético pode ser um problema grave; 

com o remanescente do fragmento no interior do implante, ele pode impedir o implante 

de funcionar eficientemente (HOYER et al, 2001). 

Alguns estudos colocam como principal razão para a fratura do parafuso a não 

detecção de seu afrouxamento, que pode ser devido ao bruxismo, uma desfavorável 

supraestrutura, sobrecarga, fadiga ou função incorreta . Levando em consideração, 

forças funcionais, biomecânica, e distribuição de tensões para os tecidos vizinhos, o 

parafuso de união intermediário ao implante é um dos principais compostos de um 

implante dentário. Vários casos de desaperto e fraturas tem sido citados na literatura 

(GARCIA,  2006). 

FREITAS JUNIOR et. al (2013) compararam a resistência à fratura após ensaios 

mecânicos de compressão e fadiga acelerada entre dois tipos de conexões Morse: 

Implante Morse Astra Tech® (com inclinação das paredes internas de 22°) e o implante 

cone Morse convencional (Signo Vinces)®. Concluíram que não houve diferença 

estatisticamente significante entre os dói implantes utilizados e que as fraturas 

ocorreram no hexágono do abutment e na região do pescoço do parafuso de retenção. 

Em um estudo para comparar a resistência e tipo de fratura em dois tipos de 

conexão interna através de ensaio mecânico e fadiga acelerada, FREITAS JUNIOR et. 
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al (2011) observaram que todos os parafusos de retenção dos pilares foram fraturados. 

Baseados na fractografia, todas as fraturas foram caracterizadas por exposição bruta e 

deformação plástica, sugerindo fraturas dúcteis. As fraturas dúcteis ocorrem como 

resultado de tensões que excedem o limite de escoamento do material. As fraturas nos 

parafusos de retenção da prótese ocorreram na região do fio, pescoço e cabeça em um 

grupo sendo que no outro grupo ocorreram apenas fraturas no pescoço. A área do 

pescoço representa um ponto crítico para a resistência à fratura nos parafusos de 

retenção devido à mudança na geometria ao longo do seu comprimento. Alem disso 

essa região corresponde à secção transversal mais fina desse componente. 

O uso de parafuso de retenção do pilar de ouro impede o seu afrouxamento 

porque o ouro puro é deformado a durante o aperto do parafuso, o que aumenta a sua 

resistência ao atrito. A pré-carga inicial dos parafusos de ouro é significativamente 

maior comparado com os parafusos de titânio (MARTIN et. al, 2001). 

ALMEIDA et. al (2013),  avaliaram os modos de confiabilidade e fracasso de 

implantes com hexágono interno-(IH), hexágono externo (EH), ou cone Morse  (MT) 

com a fixação de UCLAs de titânio. A hipótese postulada e confirmada posteriormente,  

foi que  as diferentes conexões implante-pilar resultariam em diferentes confiabilidade e 

modos de falha quando submetido ao teste de fadiga acelerada (SSALT) em água, com 

melhores resultados para as conexões internas em relação à conexão esxterna.  

As falhas de conexão implante-pilar são problemas clínicos relativamente 

freqüentes. Portanto, estes autores realizaram uma pesquisa com o objetivo de avaliar a 

influência do carregamento dinâmico de longo prazo sobre a força de fratura em 

diferentes conexões implante-pilar. Seis sistemas de implantes foram testados: dois 

sistemas com conexões externas (Brånemark, Compress) e quatro sistemas com 

conexões internas (Frialit-2, substituir-Escolha, Camlog, Screw-Vent). Concluíram que 

os sistemas de implantes com longas ligações cônicas  internas mostrou vantagens no 

que diz respeito à longevidade e maior força de fratura em comparação com os sistemas 

com menor projetos de conexão interna ou aqueles que possuíam conexões externas 

(STEINEBRUNNER et. al, 2008). 

Vários fatores estão diretamente relacionados com o comportamento 

biomecânico do conjunto implante/prótese tais como modificações da geometria e 

superfície dos implantes, fabricação de novas conexões protéticas  e desenvolvimento 

de abutments e implantes com novos materiais. Esses fatores também estão ligados ao 
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comprimento e diâmetro dos implantes, bem como o material utilizado nas próteses, 

inclinação das cúspides e plataforma oclusal de coroas protéticas (SALVI et. al, 2001). 

 

Em razão da alta incidência de afrouxamento e fratura do parafuso de retenção 

da prótese, o desenvolvimento de diferentes projetos de implantes é racional para 

oferecer melhor estabilidade biomecânica à estes conjuntos.Vários fatores podem 

induzir instabilidade do parafuso como pré-carga inadequada, parafuso e desenho da 

prótese, desajuste da prótese, sobrecarga oclusal, e elasticidade óssea (PITA et. al, 

2012). 

Com o aumento da aplicação da prótese sobre implante, as configurações dos 

implantes foram alteradas para evitar a rotação da prótese.  Isso levou os fabricantes a 

desenvolverem diferentes tipos de parafusos de retenção mudando o tipo de material  as 

dimensões e a geometria para que possam suportar torques mais elevados,  aumentar  a 

precisão do hexágono e criar novos projetos da interface implante/pilar protético 

(NAKAMURA et. al, 2006). 

A avaliação do estresse da interface osso-implante-pilar é muito importante para 

o desenvolvimento de novos modelos de plataformas protéticas e para que ocorra  

distribuição das cargas em um nível biologicamente aceitável.  Biomecanicamente, as 

uniões  devem reduzir a tensão sobre os componentes protéticose na interface osso-

implante e fornecer adequada estabilidade protética. Por esta razão, vários tipos de 

próteses são plataformas disponível no mercado (NISHIOKA et. al, 2009). 

A configuração anti-rotacional externa sob prótese foi introduzido por 

Branemark (BRANEMARK et. al, 1969) e se tornou o desenho de implante mais  

popular. 

O sistema de hexágono externo tem algumas vantagens como mecanismo anti-

rotacional, reversibilidade e compatibilidade com diferentes sistemas. Entretanto, esse 

sistema apresenta micro-movimentos e menor resistência rotacional, devido à reduzida 

dimensão e altura do hexágono, favorecendo a presença de lacunas na interface 

pilar/implante quando submetidos a esforços laterais (MAEDA et. al, 2006). 

Como uma evolução do hexágono externo, o hexágono interno apresenta 

algumas vantagens como menor incidência de fratura e  afrouxamento do parafuso de 

retenção. Seu design promove uma distribuição homogênea da tensão em torno dos 
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implantes, reduzindo a mesma BERNARDES et. al (2006). Isto pode ser explicado ,  

pela maior profundidade do hexágono no interior do implante, o que diminui o braço de 

alavanca, alterando o fulcro rotacional para o terço médio do implante, tornando mais 

eficiente o sistema anti-rotacional o que auxilia na dissipação do estresse de carga 

verticais e oblíquas (NAKAMURA et. al, 2006). 

No Cone Morse, o pilar é unido ao implante por meio de uma ligação cônica 

interna sem um parafuso de retenção. Com isso há uma união do sistema devido ao 

atrito mecânico entre a parede externa de pilar protético e a parede interna do implante,  

não havendo rotação do pilar clínicos de longo prazo (SALVI et. al,2001). 

Na conexão tipo cone morse, a junção é mais resistente em relação a utilização 

do parafuso no  hexágono externo, porque a junção no primeiro é mais profunda e tem 

paredes internas convergentes em um  ângulo de 8 a 11 graus. Como resultado, é 

necessária uma força 30% maior para desmontar o parafuso de retenção quando 

comparado com força é necessária para montá-lo. Esta ligação melhora a resistência à 

flexão do pilar, quando comparado com outras conexões convencionais (HE e HI)( 

NORTON et. al, 1997). 

Existem vários modelos de união entre o implante e o pilar. O sistema de 

implante, onde as peças são unidas por meio de sobreposição de cones, é conhecido 

como cone morse e representa uma alternativa para  reabilitações protéticas com 

implantes O uso de conexões cone morse entre o implante e o pilar visa melhorar 

algumas propriedades como o ajuste implante / pilar; dificultar a infiltração bacteriana 

entre o osso e implante e diminuir a  perda óssea Peri-implantar;. Melhorar a 

estabilidade mecânica  evitando afrouxamento do parafuso de retenção e 

consequentemente do pilar protético((COPPEDÊ et. al, 2009). 

Recentemente as indústrias desenvolveram e comercializam vários  implantes, 

com diferentes designs de retenção interna das conexões protéticas (LEVINE, 2007). 

Implantes com conexão tipo cone morse demonstraram superioridade quando 

comparados com os de conexão externa no que diz respeito à resistência mecânica da 

interface implante-conexão protética (KHRAISATA, 2002 e LINDÉN, 1997).  

 Nas ligações cone morse, fixação e estabilidade não é a função do parafuso uma 

vez que essas propriedades são alcançados pela resistência gerada pelo atrito entre as 

paredes cônicas do pilar e do implante .  A boa estabilidade proporcionada pelos 
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sistemas de cone morse parecem oferecer alta resistência à flexão na interface pilar / 

implante. (NORTON et. al, 2000). 

Implantes com conexão interna apresentam uma parede de fixação lateral mais 

fina na região da conexão protética com grande concentração de tensões e maiores 

probabilidades de deformação (MAEDA et. al, 2006). 

 

Enquanto testes mecânicos experimentais destrutivos mostram a falha de 

sistemas, o método de elementos finitos permite a avaliação da distribuição de tensões 

que podem predizer determinadas falhas (THOME et al, 2011). 

Neste contexto, o método matemático denominado de elementos finitos vem 

auxiliar na simulação de condições aonde o método invasivo para aplicação de 

implantes é inacessível ou mesmo improvável se ser executado (GENG et al, 2001)   

Na medicina as aplicações de engenharia computacional têm infinitas 

finalidades, como por exemplo, no auxílio em cirurgias controladas com precisão, no 

mapeamento de imagens médicas identificando possíveis problemas estruturais em 

tecidos, na avaliação de esforços em estruturas ósseas e próteses, na análise estatística 

de procedimentos  clínicos, entre outros ( HAYASAKI, 2006). 

O Método dos Elementos Finitos (MEF) tem sido uma das ferramentas da 

engenharia com maior potencial nessas aplicações biomecânicas.   

Vários trabalhos têm destacado o risco da fadiga e fratura de implantes com 

diâmetro reduzido, especialmente em áreas de grande tensão, verificadas através de 

análise de elementos finitos. ( ZINSLI et al., 2004).  

 Em princípio a aplicação do MEF para solução de problemas estruturais em 

próteses, é bastante apropriada, pois as análises de uma estrutura de prótese podem ser 

desenvolvidas  de forma semelhante às avaliações feitas em análise de tensões de 

estruturas mecânicas (FALCON-ANTENUCCI, 2008). 

 Por outro lado, alguns problemas inerentes  ao processo de construção do 

modelo de  Elementos Finitos trazem dificuldades na análise. Um problema importante 

é a criação do  modelo com formas muito complexas. A precisão da análise é melhor 

quanto mais próximo o  modelo se aproxima da estrutura real. O modelo do conjunto 

biomecânico prótese e osso, por exemplo, pode ser dividido em duas partes distintas, 

que sejam, a prótese propriamente dita e a  

região do osso onde a prótese está instalada (BAGHDADI et al, 2005).    
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 As modelagens de estruturas mecânicas podem ser feitas em modelos bi e 

tridimensionais. Com o aprimoramento dos aplicativos de análise por Elementos 

Finitos, muitos casos passaram a  ser avaliados através de modelos tridimensionais, os 

quais são muito mais eficientes e próximos das condições físicas reais. Nas avaliações 

tridimensionais procura-se soluções que são difíceis de serem representadas e 

interpretadas em modelos bidimensionais. Em muitos casos, pode-se incluir mais 

detalhes do problema biomecânico quando são utilizados modelos tridimensionais ( 

HAYASAKI, 2006).  

Das observações feitas anteriormente parece nítido que as ferramentas aplicadas 

em Engenharia, tais como modelos numéricos de  Elementos Finitos, são 

potencialmente úteis e eficientes quando utilizadas nas análises de estruturas 

biomecânicas, e podem ser aplicadas para o desenvolvimento de produtos como 

próteses médicas( HAYASAKI, 2006). 

Em engenharia mecânica a análise de elemento finito é empregada há alguns 

anos para avaliar teoricamente as tensões e  deformações em um determinado sistema 

submetido à carga e tem se tornado um precioso instrumento para descrever a 

transferência de forças para os componentes e tecido ósseo nas próteses implanto-

suportadas (GENG, TAN e LIU, 2001). Em implantodontia, a maioria dos estudos 

utilizando a técnica procura relacionar estes fenômenos com a integridade ou não do 

nível ósseo periimplantar (WANG  et al., 2002; HUANG  et al., 2006).  

 

O comportamento biomecânico dos implantes dentários é diferente do dente 

natural; disso podem decorrer problemas clínicos. O mecanismo de distribuição de 

tensões e a transferência de carga para a interface implante / osso é um assunto crítico 

que afeta a taxa de sucesso de implantes . Portanto, os autores pretenderam, neste 

trabalho,  realizar uma breve revisão da literatura sobre os métodos de análise de 

estresse disponíveis para estudar o implante e a prótese após serem submetidos à cargas, 

e para discutir as suas contribuições para a avaliação biomecânica da reabilitação oral 

com implantes . Verificou-se que vários estudos têm utilizado modelos experimentais, 

analíticos e computacionais por meio de elementos finitos (MEF), fotoelasticidade, 

medidores de tensão e associações destes métodos para avaliar o comportamento 

biomecânico de implantes dentários . O MEF foi usado para avaliar os novos 

componentes, as configurações, materiais e formas de implantes . A maior vantagem do 

método fotoelástico é a capacidade de visualizar as tensões nas estruturas complexas, 
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tais como estruturas orais, e para observar os padrões de stress em todo o modelo, o que 

permite localizar e quantificar a magnitude das tensões. Os medidores de tensão podem 

ser usado para avaliar in vivo e in vitro o estresse em próteses, implantes e 

dentes.  Estas metodologias podem ser amplamente aplicada em odontologia, 

principalmente no campo da pesquisa. Portanto, eles podem orientar futuras pesquisas e 

estudos clínicos, prevendo algumas desvantagens e agilizando o tempo clínico 

(PESQUEIRA et. Al , 2012). 

Uma simulação em MEF foi realizada buscando avaliar duas condições de 

carregamento para implantes com interface Cone Morse com angulação interna de 

11,5º: Pode-se observar que a simulação do carregamento axial exemplificado resultou 

em um “alívio” da pré-carga nas roscas do parafuso do pilar e a potencialização do 

efeito de embricamento entre as peças da interface cônica (THOME et al, 2011). 

GOMES et. Al (2011), realizaram um estudo em MEF-3D  para avaliar a 

distribuição de tensões em  coroas protéticas  metalo-cerâmicas e cerâmicas  

pura apoiadas sobre implantes. Cinco grupos foram criados para representar os 

diferentes materiais de superestrutura: GP, porcelana fundida a liga de ouro; gr, resina 

composta modificada fundida a liga de ouro; TP, metalo-titânio; TR, resina composta 

modificada fundido ao titânio, e ZP, metalo- zircônia.A força vertical de 100 N foi 

aplicada aos pontos de contacto das coroas. Todos os modelos foram fixados na região 

superior do tecido ósseo e nas faces mesial e distai da secção da maxila. Mapas de 

tensões foram geradas pelo processamento com finito elemento de software. 

Concluiram que o uso de diferentes materiais para o fabrico de uma superestrutura para 

um único implante -suporte prótese não afeta a distribuição de tensão no osso de 

suporte. O parafuso de retenção recebeu menos estresse quando foi utilizada uma 

combinação de porcelana e zircônia. 

FAZI et. al (2011), avaliaram a distribuição de tensões no osso, implantes e 

coroas protéticas  via MEF 3-D para observar a distribuição de tensões após a utilização 

de implantes inclinados para a confecção de prótese protocolo inferior. Após aplicar 

uma carga de 200N, encontraram valores de tenções menores ao se inclinar os implantes 

dando maior sustentação no cantilever distal da prótese. 

TABATA et. al (2010), realizaram um estudo com a finalidade de observar a 

distribuição de tensões no osso alveolar , nos implantes e overdentures comparando a 

utilização de um  ou dois implantes utilizados como pilares da referida prótese. A 
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análise por meio de MEF-3D permitiu concluir a menor concentração de tensões no 

grupo onde foram utilizados dois implantes.  

DE PAULA et. Al (2012)Utilizaram a análise por MEF-3D com o objetivo de 

comparar a distribuição de tensões em dentes e implantes associados para a rebilitação 

protética com prótese fixa com três e quatro elementos. Concluíram que as cargas 

originaram concentrações de tensões mais elevados sobre os implantes e entre os 

pônticos.  

TAKAHASHI et. al (2013) avaliaram por meio de elementos finitos, os efeitos 

da carga oclusal axial e oblíqua em próteses parciais apoiadas sobre implantes com 

diferentes sistemas de conexão (HE, HI, e Cone Morse ). Após a carga axial, todos os 

sistemas apresentaram valores de tensão semelhantes. Entretanto, os valores de tensão 

aumentaram sob carga oblíqua. A distribuição de tensões variou para algumas das 

estruturas de conexão interna. Pode-se concluir que a carga oblíqua aumenta o stress em 

estruturas ósseas e componentes protéticos e que o sistema de conexão interna apresenta 

padrões de distribuição de estresse mais favoráveis em relação aos sistemas de conexão 

externa. 

TONIOLLO et. al (2013) compararam através da análise de elementos finitos a 

distribuição de estresse na superfície externa de diferentes implantes Cone morse, 

variando o  comprimento destes implantes e as dimensões das coroas metalo-cerâmicas, 

a fim de manter o alinhamento oclusal. Foram utilizados no grupo 0 3 implantes de 11 

mm de comprimento, grupo 1 implantes de 13 mm, 11 mm e 5mm de comprimento, 

grupo 2 um implante de 11 mm e 2 implantes de 5mm de comprimento e grupo 3 com 3 

implantes de 5mm de comprimento. Foram utilizados pilares regulares de 3,5 de altura 

nos implantes de 11 e 13 mm de comprimento e pilares de 0,8 mm de altura (short) nos 

implantes de 5 mm de comprimento. A avaliação foi realizada em um programa de 

computador (software Ansys), com carga oblíqua de 365N para molares e pré-molares e 

200N em sulcos de cúspides e ranhuras. Pilares com altura 0,8 milímetros geraram  

menores tensões de von Mises  em comparação com os pilares de altura de 3,5 mm. A 

utilização de implantes curtos associados com coroas maiores concentra maior 

distribuição de tensões e valores de tensão sobre a superfície dos implantes, 

principalmente no lado vestibular (direção da carga oblíqua). 

Com o objetivo de avaliar a distribuição de tensões geradas ao redor de 

implantes com diferentes pilares cônicos internos, os autores utilizaram o método 
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fotoelástico (PA) e a análise por elemento de análise (EF). Para a realização do MEF 

os, implante e pilares com diferentes conexões cônicas (H-hexagonal e S-sólido) foram 

digitalizadas, modelados e carregados com software de computador.  Imagens do MEF 

mostraram distribuição de tensões muito semelhantes entre dois modelos com diferentes 

pilares.  Observou-se que o  pilar sólido distribuiu mais uniformemente , quando 

comparado ao pilar hexagonal (ANAMI et. al, 2013). 

Os autores procuram avaliar por meio de MEF – 3D  a distribuição de tensões e 

resistência à ruptura em quatro tipos diferentes de conexões protéticas (HE, HI CMH e 

CMH com um colar interno para reforçar o hexágono). Os resultados da análise 

indicaram que o CMH apresentou melhores resultados em relação aos implantes 

convencionais, porém o CMH modificado mostrou ser mais resistente ao afouxamento 

ou distorções do parafuso em relação aos outros implantes deste estudo (COVANI et. al, 

2013). 

NAGASAWA et. al (2008) utilizaram o método do elemento finito para 

observar a concentração de tensões em um implante de 3,3 mm de diâmetro de corpo 

único após serem submetido a carga axiais e obliquas (45°). A análise mostrou: que a 

ruptura ocorreu após a aplicação de carga de 500 MPa (que é a tensão máxima para a 

fratura de peças de titânio grau IV). As maiores concentrações de tensões foram na 

região de fixação do conjunto na porção cervical do implante (área de fulcro), seguida 

pela região da base do pilar e início das roscas do mesmo; e que a carga aplicada de 

forma obliquo gera maiores tensões no conjunto implnate/parafuso de 

retenção/componente protético. 

KHRAYSAT (2013) realizou um estudo com o objetivo de comparar a 

influência do pilar protético parafusado com 32 Ncm, sobre o estresse no ósso marginal 

em torno de um implante HE convencional  e outro com uma extensão cônica sobre o 

hexágono externo de 1,5 mm de altura, de modo que a extensão apical do parafuso do 

pilar na montagem não ultrapasse o limite inferior do pescoço do implante. O primeiro 

modelo (HE convencional) mostrou deformação no pescoço do implante , e o resultante 

de von Mises foi de 60 MPa, no osso marginal. Entretanto, nenhuma deformação foi 

observada no segundo modelo (com extensão cônica). Portanto a conformação do 

implante modificada eliminou a deformação do implante na área do pescoço,eliminado 

as tensões resultantes do osso marginal. 
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Os implantes dentários curtos ou mini implantes têm sido amplamente usado 

como alternativas de tratamento em determinadas situações clínicas 

selecionadas. Portanto, uma análise científica profunda do impacto mecânico e 

biomecânico do comprimento e diâmetro reduzido dessas geometrias de implantes 

precisa ser realizada. Usando a análise por elementos finitos, os autores avaliaram as 

concentrações de tensões no tecido Peri-implantar com a intalação de vários tipos de 

implantes curtos.Estes implantes foram inseridos em um segmento de osso idealizados e 

sofreram carga de 300 Foi observado claramente aumento nos valores de tensões no 

tecido peri-implantar e no conjunto implante/componente protéticoN quando da 

utilização de implantes curtos. Os autores concluíram que as características 

biomecânicas poderiam explicar a aumentada taxa de fracasso dos implantes dentários 

curtos (HASAN et. Al, 2010). 

Em seu trabalho, MORIS et. Al (2012) utilizaram vinte pilares convencionais  de 

cone morse (4,8 mm de diâmetro)  e vinte pilares menores (3,8 mm de 

diâmetro)parafusados com torque de 20 Ncm em seus respectivos implantes (4,1 X 11 e 

3,5 × 11 mm) e após intervalo de 10 minutos, os conjuntos foram submetidos ao teste de  

compressão estática, realizado numa máquina de ensaios universal, com 1 mm / min 

deslocamento, a 45 ° de inclinação.  A força máxima de deformação nos pilares de 4,8 

milímetros e 3,8 milímetros  foi de aproximadamente 95,33 kgf e 95,25 kgf, 

respectivamente, mas nenhuma fratura foi observado após o teste mecânico. Concluíram 

que os pilares de 3,8 mm de diâmetro apresentaram propriedades mecânicas 

semelhantes ao pilar convencional de  4,8 mm de diâmetro, permitindo o seu uso clínico 

como indicado. 

Outro aspecto importante para a reabilitação protética é o espaço disponível para 

a construção de coroa, principalmente na região do incisivo inferior, onde é maior 

exigência estética. Alguns autores argumentam a utilização de implantes de corpo único 

pois com esta geometria, o implante torna-se mais resistente mesmo possuindo um 

diâmetro reduzido, minimizando os risco de deformação e fratura,(REDDY et. al, 

2008). 
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ANEXO C 

TABELAS ADICIONAIS  DA METODOLOGIA 
 

Tabela 1 – Propriedades mecânicas dos materiais utilizados para a fabricação dos 
parafusos de retenção (aço cirúrgico AISI 304) e implantes e componentes protéticos 
(liga de titânio TI-6Al-4V)  

 AISI 304 * Ti-6Al-4V** 

   Módulo de elasticidade (GPa) 190.000 105.000 
Coeficiente de Poisson  0.29 0,31 

 
* Valores fornecidos pelo programa Solidworks® 

** Lewinstein et al. 1995. 

 

 

Tabela 2 – Composição química do aço cirúrgico 

Element Weight% Atomic% 
        
C  39.48 59.48 
O  21.45 24.26 
Na  1.47 1.15 
Mg  0.32 0.24 
Al  0.26 0.18 
Si  0.47 0.30 
S  0.71 0.40 
Cl  2.23 1.14 
K  1.21 0.56 
Ca  0.82 0.37 
Ti  31.32 11.83 
Fe  0.26 0.08 
   
Totals 100.00  

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 



 

 

ANEXO D

                                 

                                      a              b               c             d                              a             b            c          d

      Figura 1   

Figura 1  – Implante CMH 4.0 mm com a configuração da malha de elemen
para a realização das simulações de tensões. 1a. Conjunto implante/componente 
protético montado, 1b. implante CMH, 1c. UCLA e 1d. parafuso de retenção 
Figura 2 – Implante CMH 4.0 mm após a realização das simulações de tensões no 
implante (2a), UCLA (2b), parafuso de retenção (2c) e conjunto implante/componente 
protético (2d). 
 
 
 
 
 
 

 

                           

                               a          b             c            d                                     a            b           c             d

                           Figura 3  

Figura 3  – Implante HIM 4.0 mm com a configuração da malha de elementos finitos 
para a realização das simulações de tensões. 3a. Conjunto implante/componente 
protético montado, 3b. UCLA, 3c. Parafuso de retenção e 3d. Implante HIM. 

ANEXO D – FIGURAS DOS RESULTADOS 

          

a              b               c             d                              a             b            c          d

       Figura 2 

Implante CMH 4.0 mm com a configuração da malha de elemen
para a realização das simulações de tensões. 1a. Conjunto implante/componente 
protético montado, 1b. implante CMH, 1c. UCLA e 1d. parafuso de retenção 

Implante CMH 4.0 mm após a realização das simulações de tensões no 
UCLA (2b), parafuso de retenção (2c) e conjunto implante/componente 

                

a          b             c            d                                     a            b           c             d

      Figura 4 

Implante HIM 4.0 mm com a configuração da malha de elementos finitos 
para a realização das simulações de tensões. 3a. Conjunto implante/componente 
protético montado, 3b. UCLA, 3c. Parafuso de retenção e 3d. Implante HIM. 
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a              b               c             d                              a             b            c          d 

Implante CMH 4.0 mm com a configuração da malha de elementos finitos 
para a realização das simulações de tensões. 1a. Conjunto implante/componente 
protético montado, 1b. implante CMH, 1c. UCLA e 1d. parafuso de retenção  

Implante CMH 4.0 mm após a realização das simulações de tensões no 
UCLA (2b), parafuso de retenção (2c) e conjunto implante/componente 

 

a          b             c            d                                     a            b           c             d 

Implante HIM 4.0 mm com a configuração da malha de elementos finitos 
para a realização das simulações de tensões. 3a. Conjunto implante/componente 
protético montado, 3b. UCLA, 3c. Parafuso de retenção e 3d. Implante HIM.  



 

Figura 4 – Implante HIM 4.0 mm após a realização das simulações de tensões no UCLA 
(4a), parafuso de retenção (4b), implante HIM(4c) e conjunto implante/componente 
protético (4d). 
 

           a               b              c                d                    

   Figura 5 

Figura 5 - Implante CMHM 4.0 mm com a configuração da malha de elementos finitos para a 
realização das simulações de tensões. 5a. Conjunto implante/componente protético montado, 
5b. implante CMHM, 5c. UCLA e 5d. parafuso de retenção 
Figura 6 – Implante CMHM 4.0 mm após a realização das simulações de tensões no implante 
(6a), UCLA (6b), parafuso de retenção (6c) e conjunto implante/componente protético (6d).

 

 

          
                          a            b           c               d

 

        Figura 7   

 

Figura 7  – Implante HI 4.0 mm com a configuração da malha de elementos finitos para a 
realização das simulações de tensões. 7a. Conjunto implante/componente protético montado, 
7b. implante HI, 7c. UCLA e 7d. parafuso de retenção 
Figura 8 – Implante CMHM 
(8a), UCLA (8b), parafuso de retenção (8c) e conjunto implante/componente protético (8d).

 

 

 

M 4.0 mm após a realização das simulações de tensões no UCLA 
(4a), parafuso de retenção (4b), implante HIM(4c) e conjunto implante/componente 

            

a               b              c                d                     a               b            c                 d   

    Figura 6 

Implante CMHM 4.0 mm com a configuração da malha de elementos finitos para a 
realização das simulações de tensões. 5a. Conjunto implante/componente protético montado, 
5b. implante CMHM, 5c. UCLA e 5d. parafuso de retenção  

Implante CMHM 4.0 mm após a realização das simulações de tensões no implante 
(6a), UCLA (6b), parafuso de retenção (6c) e conjunto implante/componente protético (6d).

      
a            b           c               d           a               b                c              d

   Figura 8 

Implante HI 4.0 mm com a configuração da malha de elementos finitos para a 
realização das simulações de tensões. 7a. Conjunto implante/componente protético montado, 
7b. implante HI, 7c. UCLA e 7d. parafuso de retenção  

Implante CMHM 4.0 mm após a realização das simulações de tensões no implante 
(8a), UCLA (8b), parafuso de retenção (8c) e conjunto implante/componente protético (8d).
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M 4.0 mm após a realização das simulações de tensões no UCLA 
(4a), parafuso de retenção (4b), implante HIM(4c) e conjunto implante/componente 

 

a               b            c                 d    

Implante CMHM 4.0 mm com a configuração da malha de elementos finitos para a 
realização das simulações de tensões. 5a. Conjunto implante/componente protético montado, 

Implante CMHM 4.0 mm após a realização das simulações de tensões no implante 
(6a), UCLA (6b), parafuso de retenção (6c) e conjunto implante/componente protético (6d). 

 
a               b                c              d 

Implante HI 4.0 mm com a configuração da malha de elementos finitos para a 
realização das simulações de tensões. 7a. Conjunto implante/componente protético montado, 

4.0 mm após a realização das simulações de tensões no implante 
(8a), UCLA (8b), parafuso de retenção (8c) e conjunto implante/componente protético (8d). 



 

 

                     

                           a          b        c           d 

                        Figura 9  

 

Figura 9  – Implante UNDR com a configuração da malha de elementos finitos para a 
realização das simulações de tensões. 9a. Conjunto implante/componente protético 
montado,9b. implante Hexágo externo flexcone, 9c. UCLA e 9d. parafuso de retenção 
Figura 10 – Implante UNDR após a realização das simulações de tensões no implante (10a), 
UCLA (10b), parafuso de retenção (10c) e conjunto implante/componente protético (10d).

 

 

 

                 
                    a          b              c             d                  e                               a                b          c               d

 

   Figura 11  

 

Figura 11  – Implante CMDR com a configuração da malha de elementos finitos para a 
realização das simulações de tensões. 11a
11b. Pilar friccional, 11c. Implante, 11d. UCLA E 11e parafuso de retenção do UCLA
Figura 12 – Implante CMDR após a realização das simulações de tensões no pilar friccional 
(12a), parafuso de retenção do UC
protético (12d). 

 
 

 

 

 

 

          

           a               b                  c                d

                      Figura 10 

Implante UNDR com a configuração da malha de elementos finitos para a 
realização das simulações de tensões. 9a. Conjunto implante/componente protético 
montado,9b. implante Hexágo externo flexcone, 9c. UCLA e 9d. parafuso de retenção 

Implante UNDR após a realização das simulações de tensões no implante (10a), 
UCLA (10b), parafuso de retenção (10c) e conjunto implante/componente protético (10d).

          
d                  e                               a                b          c               d

    Figura 12 

Implante CMDR com a configuração da malha de elementos finitos para a 
realização das simulações de tensões. 11a. Conjunto implante/componente protético montado, 
11b. Pilar friccional, 11c. Implante, 11d. UCLA E 11e parafuso de retenção do UCLA

Implante CMDR após a realização das simulações de tensões no pilar friccional 
(12a), parafuso de retenção do UCLA (12b), Implante (12c) e conjunto implante/componente 
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a               b                  c                d 

 

Implante UNDR com a configuração da malha de elementos finitos para a 
realização das simulações de tensões. 9a. Conjunto implante/componente protético 
montado,9b. implante Hexágo externo flexcone, 9c. UCLA e 9d. parafuso de retenção  

Implante UNDR após a realização das simulações de tensões no implante (10a), 
UCLA (10b), parafuso de retenção (10c) e conjunto implante/componente protético (10d). 

 
d                  e                               a                b          c               d 

Implante CMDR com a configuração da malha de elementos finitos para a 
. Conjunto implante/componente protético montado, 

11b. Pilar friccional, 11c. Implante, 11d. UCLA E 11e parafuso de retenção do UCLA 
Implante CMDR após a realização das simulações de tensões no pilar friccional 

LA (12b), Implante (12c) e conjunto implante/componente 



 

 

 

    

   a           b            c           d                           a            b         c          d

 

                   Figura 13                                                  Figura 14

Figura 13  – Implante CM com a configuração da malha de elementos finitos para a realiza
das simulações de tensões. 13
implante Hexágo externo flexcone, 13c. UCLA e 13
Figura 14 – Implante CM
parafuso de retenção (14b), implante (14c)
 
 

     A                b             c               d                     a             b              c               d

 
                     Figura 15                                            Figura 16
 
Figura 15  – Implante HE 4.0
realização das simulações de tensões. 15a) UCLA, 15b)
15d) Conjunto implante/componente protético montado.
Figura 16 – Implante HE 4.0
parafuso de retenção do UCLA (15b), UCLA (15
(15d). 
 
 

                                 

a           b            c           d                           a            b         c          d

Figura 13                                                  Figura 14 

com a configuração da malha de elementos finitos para a realiza
das simulações de tensões. 13a. Conjunto implante/componente protético mont

lante Hexágo externo flexcone, 13c. UCLA e 13d. parafuso de retenção 
Implante CM após a realização das simulações de tensões no UCLA (14a), 

, implante (14c) e conjunto implante/componente protético (14

          

A                b             c               d                     a             b              c               d

Figura 15                                            Figura 16 

Implante HE 4.0 com a configuração da malha de elementos finitos para a 
ão das simulações de tensões. 15a) UCLA, 15b) parafuso de retenção, 15c) implante, 

/componente protético montado. 
mplante HE 4.0 após a realização das simulações de tensões no implante (15

retenção do UCLA (15b), UCLA (15c) e conjunto implante/componente protético 
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a           b            c           d                           a            b         c          d 

com a configuração da malha de elementos finitos para a realização 
a. Conjunto implante/componente protético montado,13b. 

d. parafuso de retenção  
ações de tensões no UCLA (14a), 

mplante/componente protético (14d 

 

A                b             c               d                     a             b              c               d 

com a configuração da malha de elementos finitos para a 
parafuso de retenção, 15c) implante, 

s de tensões no implante (15a), 
mplante/componente protético 
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   a              b           c             d                                     a             b             c             d 

 

                     Figura 17                                                                       Figura 18 

 
Figura 17  – Implante HEDR (HE 3.3 mm) com a configuração da malha de elementos finitos 
para a realização das simulações de tensões. 17a) UCLA, 17b) parafuso de retenção, 17c) 
implante, 17d) Conjunto implante/componente protético montado. 
Figura 18 – Implante HEDR após a realização das simulações de tensões no implante (18a), 
parafuso de retenção do UCLA (18b), UCLA (18c) e conjunto implante/componente protético 
(18d). 

 

 

 

Figura 19 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Hexágono externo (HE 4.0) com UCLA, após ensaio mecânico. 
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Figura 20 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Hexágono interno (HI 4.0) com UCLA, após ensaio mecânico. 
 

 

 

Figura 21 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Cone Morse (CM 4.0) com UCLA, após ensaio mecânico. 
 
 

 

Figura 22 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Hexágono interno Morse (HIM 4.0) com UCLA após ensaio mecânico. 
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Figura 23 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Cone morse hexagonal (CMH 4.0) com UCLA após ensaio mecânico. 
 

 

 
 

Figura 24 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Cone morse hexagonal microroscas (CMHM 4.0) com UCLA após ensaio mecânico. 
 

 

 

Figura 25 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Hexágono esterno 3.3 (HEDR) após ensaio mecânico. 
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Figura 26 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Cone morse friccional  (CMDR) após ensaio mecânico. 
 
 
 

 

Figura 27 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Hexágono externo flexcone  (UNDR) após ensaio mecânico. 
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Figura 28 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Hexágono externo 4.0 (HE 4.0) com a interposição de mini-pilar entre o implante e o 
UCLA, após ensaio mecânico. 
 

 
 
Figura 29 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Hexágono interno (HI) com a interposição de mini-pilar entre o implante e o UCLA, 
após ensaio mecânico. 
 

 

 

Figura 30 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Cone morse (CM) com a interposição de mini-pilar entre o implante e o UCLA, após 
ensaio 
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Figura 31 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Hexágono interno morse (HIM) com a interposição de mini-pilar entre o implante e o 
UCLA, após ensaio mecânico. 
 

 

Figura 32 – Força máxima (N) obtida de cada corpo de prova no grupo de implante 
Cone morse hexagonal (CMH) com a interposição de mini-pilar entre o implante e o 
UCLA, após ensaio mecânico. 
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