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1. INTRODUGAO

O desenvolvimento de tentativas de recolocar os proprios dentes avulsionados
em casos de acidentes ou traumas, assim como a substituicdo do dente perdido por
um elemento similar € um fendmeno verificado desde as primeiras civilizagoes.
Diversos achados arqueoldgicos demonstram esta preocupacdo em varias
civilizagdes.

Para muitos historiadores, os Fenicios foram os verdadeiros precursores da
Protese Dentéaria, seus conhecimentos, foram transmitidos aos outros povos do
mediterraneo, e constavam de dados terapéuticos sobre a Odontologia,
principalmente referentes a habilidade da proétese.

A perda precoce dos dentes leva o paciente a deficiéncias funcionais e
estéticas, rompendo o equilibrio do sistema estomatognatico. A reposigao desses
elementos dentarios perdidos pode ser conseguida por meio de proteses, buscando a
reconstituicdo da funcdo e estética do paciente. Todas as restauragdes protéticas
dentarias sdo submetidas a estresses térmicos, quimicos ou de outra natureza, além
de sofrerem contato direto com os fluidos orais. Desse modo, a escolha de um
material de ma qualidade, pode resultar em proteses com pouca longevidade, devido
a ma adaptacédo das mesmas. (MANSANO, 2007)

No passado, as restauragdes totalmente metalicas e as metalo-plasticas foram,
paulatinamente, dando lugar a protese metalo-cerdmica, no que se refere a coroas
unitarias e proteses parciais fixas de ponte. Isto se deve basicamente ao amplo
espectro de aplicagdes clinicas, bem como a eficacia comprovada a longo prazo.
(SOUSA, C F; 2007)

Em trabalhos clinicos, contudo, este tipo de prétese também apresenta pontos
fracos, atribuidos a problemas estéticos e perio protéticos como borda metalica
visivel; restauracdo com efeito estético limitado pela desfavoravel condugao de luz;
retragdo gengival e fatores causadores das patologias do periodonto. Além desses
fatores, podem ser citadas a corrosdao e intolerdncia aos metais, selegbes
equivocadas de ligas, a baixa qualidade das ligas, os defeitos técnicos e a ma
higiene bucal. (SOUSA, C F; 2007)

Nos ultimos anos tém-se observado uma grande mudanga na valorizagao

subjetiva dos pacientes em relagédo a estas caréncias potenciais. Isso se deve
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fundamentalmente as maiores exigéncias estéticas e de compatibilidade impostas
aos materiais utilizados. As caréncias descritas nas préteses metalicas e metalo-
ceramicas poderiam ser reparadas com as restauragdes livres de metal, fabricadas
exclusivamente com materiais ceramicos, obtendo-se melhoria do ponto de vista
estético e biocompatibilidade. Por este motivo, ha algum tempo, novas tecnologias
dentais tém experimentado um continuo desenvolvimento. Apesar disso, nhenhuma
delas chegou a se impor realmente, por problemas principalmente das proteses
ceramicas livres de metal, a falta de resisténcia mecanica, continuou sem solucgao.
(SOUSA, C F; 2007)

A descoberta da osseointegragdo na segunda metade dos anos 60 por
Branemark (Campos et al., 2007) foi um importante marco para a Odontologia, pois
proporcionou avangos consideraveis em termos de reabilitagdo oral com o
desenvolvimento do protocolo Branemark. A osseointegracado pode ser definida como:
conexao direta estrutural e funcional entre o osso vital organizado e a superficie de
um implante de titdnio capaz de receber carga funcional. Dessa forma, o
desenvolvimento da osseointegracdo, na Odontologia, tem ajudado a melhorar a
qualidade de vida de muitos pacientes. (BRANEMARK, 1983).

No sentido da evolugao das pesquisas, novas tecnologias vao se agregando as
ja existentes, permitindo incorporar cada vez mais nossos conhecimentos. Todavia
deve-se ter em mente que a razao do implante é a futura protese e ndo a sua
instalagao cirurgica, e o objetivo da Odontologia Moderna é restituir ao paciente suas
funcdes primordiais como fonagéo, fungdo mastigatéria e estética de forma previsivel.
Possuimos hoje, inumeros sistemas de implante que, se estiverem alicergcados nos
principios basicos da osseointegracdo, promoverdao uma ancoragem oOssea direta,
capaz de suportar as forgas oclusais originadas durante a mastigacao.

Os materiais utilizados em proteses sobre implantes devem ser biocompativeis
e apresentar propriedades mecanicas e de corrosdao adequadas a sua aplicagao.
Dentre os materiais utilizados com sucesso para esta finalidade temos o acgo
inoxidavel, ligas de niquel-crébmio, ligas de ouro-paladio, ligas de paladio- prata, ligas
de tantalo, e o titénio e suas ligas. (SHOEDERA. et. al.; 1994)

Uma protese sobre implantes deve possuir a capacidade de desempenhar
apropriadamente a fungao desejada. Para que isto seja possivel, uma protese fixa
suportada por dentes naturais e/ou implantes deve apresentar uma distribuicao
uniforme de forcas e uma adaptacdo a mais perfeita possivel, de tal modo que esta
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ocorra de forma exata e passiva, ou seja, sem introduzir tensbes mecénicas
(BRANEMARK, P.l.; et. al.; 1989); (MISH, C.E.; 1996); (OLIVEIRA, E.J.; 1997) aos
implantes. Deste modo minimiza-se efeitos danosos como reabsorgao e fratura éssea,
bem como o deslocamento e a fratura da prétese, do implante e dos dentes naturais.

O padréo oclusal pode ser considerado um fator critico para a longevidade
dos implantes osseointegrados, visto que, na denticdo natural, o ligamento
periodontal comporta-se de maneira muito diferente do que ocorre com os pilares de
implantes osseointegraveis. Os implantes, diferentemente dos dentes naturais, ndo
apresentam ligamento periodontal e assim, qualquer tensdo gerada é transmitida
diretamente para o tecido 6sseo (FRAGOSO, 2005). Sendo assim, as tensdes
transmitidas para a interface osso/implante sao totalmente distintas das que séo
verificadas na denticdo natural. Deste modo, se as forgas oclusais excederem a
capacidade de absorcdo do sistema, o implante fracassara, devido as sobrecargas e
a ma distribuigdo das forgcas mastigatorias, dentre outros fatores. (ESKITASCIOGLU,
et. al.; 2004) (LIN, C.L., et. al.; 2006)

Uma estrutura metalica retida por implantes que se adapta com menor
desajuste marginal possivel e sem transmisséo de tensdes deletérias ao osso alveolar
apresenta assentamento passivo (FRAGOSO, 2005); (FRANCISCHONE et al., 1999).
A adaptagdo passiva da protese ao implante é obtida quando a somatéria das
distorcbes que podem ocorrer durante a confeccdo da protese é igual a zero
(MICHALAKIS et al., 2003).

A perda total da osseointegracéo vai ocorrer quando as forgas geradas pela
auséncia de passividade ultrapassam o limite de remodelagédo éssea (MISCH, 1996).
Além disso, pode acontecer perda ou fratura do parafuso de fixagdo ou ainda fratura
do implante (MICHALAKIS et al., 2003).

De acordo com Michalakis et al. (MICHALAKIS et al., 2003), as distor¢gdes
responsaveis pela auséncia de passividade podem ocorrer em diferentes estagios da
confecgcdo da protese: moldagem, confeccdo do modelo mestre, fabricacdo dos
padrées de cera, inclusao, fundigdo, queima da porcelana ou instalagado da prétese.
Para minimizar discrepéncias, Herbst (HERBST et al., 2000) e Hussaini e Wong
(HUSSAINI et. al.; 1997) afirmam que uma adequada moldagem deve ser realizada
utilizando-se materiais apropriados e com baixa deformacao elastica. Além disso,
deve-se avaliar radiograficamente a adaptacdo dos transferentes de moldagem.

Contudo, embora alguns autores considerem que o ajuste passivo € um fator
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relevante para a manutengcdo da osseointegragdo e sucesso dos implantes, os
procedimentos laboratoriais e clinicos empregados na fabricagdo de estruturas ainda
sdo inadequados para oferecer um ajuste absolutamente passivo para proteses fixas
implantossuportadas.

As demais variaveis envolvidas na confec¢cdao de uma peca protética fundida,
como expansao do gesso, distor¢do da cera, expansao do revestimento, contragao do
metal, inexatiddes de soldagem, podem ser minimizadas, mas nunca completamente
controladas pelo protético (FRAGOSO, 2005).

A auséncia de assentamento passivo € mais deletéria quando se trata de
préteses parafusadas, pois 500um de desajuste sédo “disfargados” quando um torque
de apenas 10N é aplicado. Isto, possivelmente, gera uma distribuicdo de forcas
inadequada, podendo ocasionar o insucesso da protese e dos implantes. Toda
estrutura parafusada com ajuste passivo deve apresentar contato circular simultaneo
entre os componentes pré-fabricados, induzindo tensdo zero no implante e no osso
circunvizinho na auséncia de uma carga externa aplicada. (RIBEIRO, R.C. et. al;
2008)

Entretanto, mesmo com o uso de novos artificios técnicos, a adaptagao passiva
nao foi atingida por alguns autores (JEMT et al., 1996);( WASKEWICZ et al., 1994).
As préteses parafusadas também apresentam como agravante a falta de espago
entre a coroa e o pilar, existindo apenas um contato metal-metal e assim, nao
havendo tolerancia para possiveis desajustes (MISCH, 1996). A auséncia de
adaptacao passiva, nestes casos, resulta em deformagdes mecanicas da interface
metal-metal e em aumento da concentracdo de forgas nos implantes (ZARONE et al.,
2006).

Em tratamentos com implantes as causas mais comuns de insucesso envolvem
forcas excessivas, aplicacdo muito rapida de forgcas, esquemas oclusais falhos,
estruturas nao assentadas passivamente ou proteses com pouca retengao.
(OLIVEIRA, E.J.; 1997)

. Dessas causas, a dificuldade em se obter a adaptacdo em pecas protéticas,
principalmente as mais extensas, como as estruturas metalicas fundidas em uma
unica pega, denominadas monoblocos fundidos, faz se necessario o emprego da
soldagem. (SANTOS, M. L. et. al.; 2002)

Em odontologia, a soldagem é, frequentemente, utilizada para unido de

proteses parciais fixas, proteses sobreimplantes, materiais em ortodontia, encaixes e
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reparos de proteses parciais removiveis. A principal preocupacdo € soldar os
segmentos sem que ocorram desunides (DINATO, 1997).

A soldagem pode ser definida como (MARQUES, P.V.; 1991): "processo de
unido de materiais usado para obter a juncdo localizada de metais e nao-metais,
produzidos por aquecimento até uma temperatura adequada, com ou sem utilizacdo
de metal de adi¢ao".

Ja para Anusavice, 2005, a soldagem € a operagao que assegura, por uma
fusdo localizada, a continuidade metédlica de um conjunto de pecas permitindo a
homogeneidade de suas propriedades fisicas e mecanicas. A solda € adaptada e
distribuida sobre a superficie por atragao capilar, reagindo e umedecendo o metal que
esta sendo soldado, formando um composto inter-metalico. No entanto, para soldar é
preciso tempo, calor e/ou pressao, pois com o calor a continuidade se estabelece por
fusdo, semelhante a uma fundicao localizada (WISKOTT et al, 1997).

As infra-estruturas metalicas de proteses parciais fixas convencionais e
sobreimplantes fundidas em monobloco pela técnica da cera perdida (TAGGART,
1907), nem sempre possibilitam uma adaptacao sobre implantes e/ou pilares que as
retém, deixando a desejar clinicamente (JEMT et al., 1992) por apresentarem
desajustes marginais. Fato este que leva a busca de métodos alternativos que
possam melhorar esta adaptacdo, dentre estes, a seccdo da infra-estrutura,
associada ao processo de soldagem, sao alternativas viaveis para se minimizar as
distorcdes inerentes ao processo de fundicdo (BERTRAND, et al., 2001), e desse
modo obter o assentamento passivo.

A técnica de soldagem apresenta a vantagem de se trabalhar com segmentos
da proétese, os quais permitem, além da melhor adaptacgéao, a distribuicdo uniforme de
forgas minimizando traumas ou falhas no 0sso, no implante ou na protese. (SANTOS,
M. L. et. al.; 2002)

A utilizagdo da técnica de soldagem vem sendo apontada por pesquisadores
da area como uma op¢ao viavel para a otimizacdo da qualidade das Préteses Parciais
Fixas, uma vez que o processo tradicional de fundicdo pode causar o aparecimento
de defeitos e imperfeigdes de fabricagcdo (FUSAYAMA et. al.; 1964); (GARLAPO et al,
1983). Por outro lado, estudos metalograficos e radiograficos de conectores soldados
demonstraram a ocorréncia de lacunas em 39% dos pontos de solda estudados
(HENRIKSON et. al.; 1973).
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A escolha do processo a ser utilizado na soldagem de préteses deve preencher
os seguintes requisitos (WAINER, E. et. al.; 1992): gerar uma quantidade de energia
capaz de unir dois metais, similares ou nao, sem causar distor¢ao na peca; propiciar o
controle da metalurgia de soldagem, para que a regidao da solda alcance as
propriedades desejadas; propiciar a qualidade da junta e considerar a viabilidade
econdmica e técnica do equipamento.

Atualmente, a fabricagao de infraestruturas com bragos suspensos soldados é
rotineira (HART & WILSON, 2006), e sabe-se que o processo de soldagem pode ter
influéncia significativa sobre propriedades fisicas e comportamento biomecanico das
pecas protéticas, tornando-se importante variavel de estudo no processo de obtengao
das mesmas (BERG et. al.,, 1995). A confec¢cdo de estruturas protéticas para
adaptacao sobre implantes requer sistemas de soldagem diferenciados, que busquem
estabilidade de suas propriedades fisicas e mecanicas e, desta forma, a escolha da
técnica € dependente do calor gerado durante sua realizagdo, sendo este suficiente
para unir os materiais sem que haja distorcao ou alteragcdo de suas propriedades
(ROCHA ET AL, 2006).

De modo geral, muitas sédo as técnicas de soldagem utilizadas em Odontologia,
entre as quais se destacam métodos convencionais como solda a ponto e brasagem
por magarico. As soldagens convencionais tém sua aplicagdo sustentada ha anos,
devido ao baixo custo e relativa efetividade. No entanto, problemas como oxidacao
das faces unidas pela solda, porosidade na junta e superaquecimento do local de
unido durante o processo, podem promover pequenos defeitos estruturais e
posteriormente fracasso do tratamento reabilitador (TEHINI et.al.; 1993);(BLUSTEIN,
1976); (STEINMAN, 1954); (SILVA, 2007).

Quanto as ligas metalicas para reconstrucao dentaria, estas sao divididas em
dois grandes grupos: ligas de metais nobres e preciosos (ligas com Au, Pd, Pt e Ag);
e outras ligas metalicas (Ligas de Ni-Cr, CrCo, Ti e ago inoxidavel). O uso das ligas
de metais nobres, devido ao custo elevado dos elementos e o aprimoramento na
qualidade das propriedades dos metais ndo-nobres, vem tornando-se uma segunda
opgao nas proteses metaloceramicas, cedendo lugar aos metais n&o-nobres
(ANUSAVICE, 1996); (WATAHA, 2002).

Existem vantagens oObvias das ligas basicas em relacdo as de ouro: baixo
custo, menor peso, e melhores propriedades mecanicas (apesar de existirem certas

excegdes para esta afirmacéo) (LANE, 1949).
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Comparadas com outras ligas para restauragdes metaloceramicas, as ligas de
metais basicos geralmente tém maiores valores de dureza e de modulo de
elasticidade, e sdo mais resistentes a deformagao em elevadas temperaturas, porém
podem ser mais dificeis de serem fundidas e pré-soldadas que as ligas de Au-Pd e
Pd-Ag (SA , J.C. et al.,2008).

Os materiais utilizados em préteses dentarias devem ser biocompativeis e
apresentar propriedades mecanicas e de resisténcia a corrosdo, adequadas a sua
aplicacao. A liga de metal basico mais utilizada para a confecgao da infra-estrutura
metalica é a de niquel-cromo. A grande maioria dessas ligas é formada por niquel
(68,0 a 80,0%) e cromo (11,9 a 26,3%), além de percentagens menores de outros
elementos como o molibdénio, berilio, silicio, aluminio e titanio (SA, J. C., et al.,
2008).

No entanto a biocompatibilidade das ligas de Ni-Cr tem sido questionada
sobre possiveis danos a saude do paciente e dos profissionais envolvidos na
fabricacdo de proteses causado pela longa exposi¢cao ao Ni e Be. (BEZZON, O. L.
et. al., 2001) (KERN, M. et. al., 1995)

O efeito alérgico do Ni e do potencial téxico do Ni e Be para o técnico de
laboratério ainda provoca divergéncias entre os profissionais da area sobre o uso
desses materials. (GRIMAUDO, N. J. et. al., 2001) (PIERCE, L. H. et. al., 1989) A
estabilidade da liga de NiCr € menor em solugdes acidas ou na presencga de placa
de natureza acida, que modifica a liberacdo de Ni. (WATAHA, J. C. et. al., 1998)
(WATAHA, J. C. et. al., 2000)

Assim, ha uma tendéncia das ligas de NiCr serem substituidas por outras
mais biocompativeis.

Uma opgéao para niquel-cromo € a liga de cobalto cromo , uma alternativa que
nao sacrifica as propriedades fisicas do sistema metaloceramico. (GRIMAUDO, N. J.
et. al., 2001) (KERN, M. et. al., 1995)

Estudos essencialmente em animais mostram que as ligas de CoCr sao
relativamente bem toleradas.(GRIMAUDO, N. J. et. al.,, 2001) , sendo, portanto,
mais biocompativeis do que as ligas de NiCr.

Uma desvantagem da liga de Co-Cr é a alta rigidez da liga, o que pode tornar
a infra-estrutura dificil de ajustar sem instrumentos especificos. (HULTERSTROM;
NILSSON, 1994); (NETO, 2007).
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A qualidade das novas ligas odontolégicas, somada ao aparecimento de
novos tipos de solda, levaram a varias pesquisas recentes. Isto demonstra o grande
interesse nesta area da protese odontologica, que evidencia a necessidade de
novas pesquisas quanto a adaptacgao de estruturas protéticas obtidas de varias ligas,

uma vez que suas caracteristicas associadas ainda sdo pouco conhecidas.
2. PROPOSIGAO:

O propdsito deste estudo foi avaliar a resisténcia a flexao de trés pontos das
ligas odontoldgicas Kera 501® (Co-Cr) e Tilite® (Ni-Cr-Ti), utilizadas em
préteses sobreimplantes, soldadas pela técnica convencional, utilizando diferentes
tipos de solda, a saber: solda especifica para Co-Cr, solda especifica para Tilite® e

solda universal.

3. MATERIAIS E METODOS:

Um suporte de trabalho (figs. 1 e 2) confeccionado em aluminio, através de
um torno mecanico para metais, com as seguintes finalidades: de ratificar o
tamanho das matrizes em bastdes de ceras para fundir os corpos de prova,
padronizar a posi¢cao do corte dos bastdes fio de cera e, posicionar e estabilizar as
fundigbes dos corpos de prova durante a soldagem. A forma projetada foi de um
paralelepipedo, tendo 25 mm de comprimento, 9 mm de profundidade e 9 mm de
altura. Possui uma canaleta longitudinal em forma de “V”, com secgao de 4,24 mm e

um corte transversal de 0,5 mm de espessura localizada no centro da matriz.
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PERSPECTIVA

RASCO TRANSVERSAL
CURA 0.5 mm BiEM
NO CENTRO DOS 25mm

\ 4 24morr v J
-

Fig. 2 — Suporte de trabalho confeccionado — corte transversal.

3.1.Confecgao dos corpos de prova
Para confeccionar os corpos de provados gruposle I, foram
utilizados bastbes de cera n°3, medindo 3 mm de didmetro. Os bastdes fios de
cera (Dentaurum® J P Winkelstroeter KG, Pforzheim, Alemanha) foram cortados com
lamina de bisturi n°15 (Two Arrows®, Shanghai Med. SN.; Shanghai, China) a

cada 25 mm de comprimento, e posicionados no suporte para confirmar o
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comprimento e alinhar o bastdo de cera. Esses bastbes de cera foram utilizados
para a confecgédo dos grupo que serao fundidos em monobloco, ou seja, sem solda e
portanto representaram os grupos controles.

Para os demais grupos os bastbes de cera foram posicionados no suporte
para confirmar o comprimento de 25 mm e, em seguida, cortadas ao meio com fio de
nailon 0,01mm de espessura, obtendo-se assim dois segmentos de 12,5 mm de

comprimento, para posterior soldagem.

3.2.Inclusdes em revestimento e fundigao

Os bastdes padroes de cera (figura 3-a) foram fixados aos condutos de
alimentacdo e de escape, na regido do <centro de um anel de
silicone (Dentaurum® J.P.  Winkelstroeter ~KG, Pforzheim, Alemanha) para
inclusdo. Apdés a secagem da umectagdo com liquido antibolhas (Kota®lnd. e
Comeércio Ltda, Sdo Paulo), o anel foi preenchido com o revestimento fosfatado
Microfine® 1700 (Talladium, Inc.), e deixado sobre bancada durante 10 minutos
previamente a remocado do bloco de revestimento. Cada anel, foram incluidos 3
segmentos de 12,5 mm ou um de 25 mm (grupo controle).

Seguindo as especificagbes do fabricante, em relacdo ao tempo e a
temperatura, a eliminacdo da cera se processou em forno elétrico (EDG® 5P —
E.D.G. Equipamentos e Controles Ltda, Sdo Carlos, SP). Inicialmente, foi realizado
um aquecimento lento até a temperatura de 300°C, com a extremidade do bloco em
forma de cadinho voltado para baixo, mantendo esta temperatura por 30 minutos.
Decorrido este tempo, foi invertida a posicdo do mesmo, e o pirdbmetro graduado na
temperatura de aquecimento de 900°C, a uma velocidade de aquecimento de
20°C/min., mantendo na temperatura final por 20 minutos. Utilizando-se as
proporcdes de peso especifico para calculo da quantidade de liga a ser utilizada em
cada bloco de revestimento, o processo de fundigdo foi realizado utilizando-se uma
maquina de centrifugacao (J. Safrany® S&o Paulo — SP, Brasil) armada com 5 voltas
e uma mistura de gas-oxigénio com pressao indicada pelo fabricante, através de um

macarico com furos multiplos (Draeger®).
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Tabela 1 - Ligas utilizadas no experimento.

Co-Cr-Nb-Mo-Mn-SI-Fe-C Kera® 501 Eisenbacher
Dentalwaren
ED GMBH, Alemanha.

Ni-Cr-Mo-Ti Tilite® Talladium Inc.,
Valencia, California,
USA.

3.3.Desinclusao e acabamento das fundigoes

Apo6s a fundicdo, o bloco de revestimento foi deixado em bancada para
resfriar até a temperatura ambiente, para sua posterior desinclusédo (figura 3-b). A
eliminacao dos restos de revestimento apds a desinclusao foi realizada utilizando-se
jatos abrasivos de uma mistura de 6xido de aluminio e microesfera de vidro a uma
pressido de 80 Ib/pol® através do aparelho Trijato (EDG®. Equipamentos e Controles
Ltda, S&o Carlos, SP) (Foto 1-c). Utilizando-se discos abrasivos de 6xido de aluminio
(Dentorium® Int. Inc., N.Y., USA), movidos em baixa rotagdo, os condutos de
alimentagcdo foram seccionados. Em seguida foi realizada a texturizagdo da
superficie do padrdo metalico, realizando-se inicialmente uma usinagem superficial
com pedras de o6xido de aluminio de trés granulagbes: grossa, média e fina,
aplicadas ordenadamente. Neste momento os padrdes metalicos que nao
apresentaram superficies regulares foram descartados.

Apos foram jateados com o6xido de aluminio com particulas de 80mm
(Asfer® Industria Quimica Ltda, S30 Caetano do Sul, SP, Brasil), a uma pressao de
80Ib/pol?, a uma distancia de 2cm com angulacdo aproximada de 45° durante 1
minuto, também com a utilizagdo do Trijato (EDG®. Equipamentos e Controles Ltda,
Séo Carlos, SP).
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Figura 3 — corpos de prova (a- em cera; b- apds desinclusao; c- apos jateamento).

3.4.Confeccao das soldas

Os segmentos de 12,5 mm de comprimento por 3 mm de didmetro foram
unidos, de acordo com o quadro [, utilizando uma maquina de pré-solda pontuada
(Kernit® Ind Mecatronica Ltda-ME, Indaituba, S&o Paulo, Brasil) sobre a matriz,
mantendo um espaco 0,5 mm entre as juntas a serem soldadas correspondente ao
corte transversal localizado no centro da matriz.

Feito isso, os segmentos corpos-de-prova foram incluidos em bloco de
revestimento proprio para soldagem.

ApOs a cristalizagdo do revestimento, o bloco cilindrico foi levado ao
forno elétrico (EDG® 5P — E.D.G. Equipamentos e Controles Ltda, S3o Carlos, SP) ,
e a temperatura foi regulada, elevada para 400°C e mantida por aproximadamente
25 minutos. Em seguida, o bloco de revestimento foi retirado do forno e mantido
sobre uma bancada a temperatura ambiente até que o fluxo para solda pudesse ser
aplicada, de acordo com as instrugdes do fabricante. Novamente o conjunto foi
levado a forno, até atingir 450°C.

Esse experimento utilizou soldas convencionais, que sdo as mais utilizadas
em laboratérios de prétese dentaria. Sendo assim um macgarico com furos multiplos
(Draeger®- Labordental — Sdo Paulo — Brasil) foi utilizado, sendo que o cone interno
foi regulado entre 2 e 3 cm, mantendo-se o0 magarico a uma distancia de 15-20 cm
dos segmentos metdlicos. As partes a serem soldadas foram aquecidas até

apresentarem uma cor vermelho-brilhante. Neste momento foi introduzida a solda,
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de forma que esta tocasse os dois segmentos metalicos a serem soldadas, ao
mesmo tempo.
Ficando assim as variaveis:

Frente aos tipos de solda utilizados e com a combinagdo dos segmentos

metalicos utilizados, foram obtidos os seguintes grupos experimentais (Tabela 2):

Tabela 2 - Grupos experimentais.

GRUPO LIGA METALICA CONDICAO EXPERIMENTAL
I KERA 501 MONOBLOCO - controle
Il TILITE MONOBLOCO - controle
M KERA 501 — KERA 501 SOLDA UNIVERSAL

\Y KERA 501 — KERA 501 SOLDA Co-Cr

\Y KERA 501 — KERA 501 SOLDA TILITE

\ TILITE - TILITE SOLDA UNIVERSAL

Vi TILITE - TILITE SOLDA Co-Cr

VI TILITE - TILITE SOLDA TILITE

IX KERA 501- TILITE SOLDA UNIVERSAL

X KERA 501- TILITE SOLDA Co-Cr

Xl KERA 501- TILITE SOLDATILITE

3.5.Realizagao do teste de flexdo de trés pontos

Apos a confeccédo dos corpos-de-prova, os grupos foram submetidos a um
ensaio de resisténcia flexural (figura 4), em uma maquina universal de ensaio
DL3000 (EMIC® Equipamentos e Sistemas de Ensaio Ltda, S3o José dos Pinhais,
Parana, Brasil), usando célula de carga de 500 kgf, com precisdo de 500g e
velocidade de 0,5 mm por minuto.

O ensaio constituiu em submeter os corpos-de-prova a uma carga normal
aplicada ao seu centro (ponto central da solda) (figura 5), com suas duas
extremidades apoiadas em cilindros separados por uma distancia de 20 mm, de
modo que 0 mesmo sofria a agdo e reagdo da carga em apenas trés pontos(figura
6).
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m—)

Figura 4 — Desenho esquematico do teste de resisténcia flexural

Figura 5 — dimensdes dos corpos-de-prova e forga aplicada no ponto central de

solda
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Figura 6 — Ensaio de flexao

4. RESULTADOS

O teste realizado consistiu na aplicacdo de uma forca perpendicular ao corpo
de prova até a identificacdo de um colapso, neste momento um microcomputador

acoplado a maquina registra os valores de resisténcia do corpo a flexao (Tabela 3).

Tabela 3 — Resultado individual por corpo de prova (CP) em kgf.

1 122,35 12583 81,7 37,68 4933 38,19 66,98 6916 6299 6159 69,92
2 114,07 111,75 28,28 55,67 4447 32,34 9546 72,07/ 51,56 99,9 32,67
3 110,32 13223 72,43 41,6 50,27 28,37 64,63 58,62 62,33 84,59 5381
4 123,78 110,57 47,92 60,1 34,72 52,78 64,74 58,87 84,94 72,4 36,56
5 97,13 143,78 5941 46,68 4496 34,69 43,5 63,91 75,26 78,2 38,46



99,94
135,45
123,53
128,34
119,97

150,15
145,54
149,87
133,49
123,43

57,43
63,43
65,48
55,62
58,12

40,93
60,58
46,55
50,62
43,69

30,46
48,51
45,97
42,44
34,34

45,88
41,09
18,89
40,01
48,57

45,88
57,94
73,3
64,11
73,78

29,72
45,18
67,63
52,34
41,94

57,09
94,28
57,68
76,8

78,22

27

92,34
88,69
93,94
83,4
60,96

O tipo de solda, o tipo de amostra e a interagao entre estes fatores foram

analisados por analise de variancia dois fatores (ANOVA). As médias foram

comparadas por teste de Tukey HSD (0=.05). A analise de variancia indicou que o

tipo de solda, o tipo de amostra e a interacdo entre estes fatores, foram

estatisticamente significantes (Tabela 4).

Tabela 4 - Analise de variancia (ANOVA) dois fatores.

Fatores de variagdo

Tipo de solda

Tipo de amostra

Interagao

Erro

Total

GL

3

2

5

99

109

SQ

287630,038

17765,290

27791,859

53252,703

386439,890

(011

95876,679

8882,645

5558,372

537,906

valor de F

178,241

16,513

10,333

valor de P

<0,0001*

<0,0001*

<0,0001*

*P<0,05 indica diferenga estatistica significante.

55,07
50,65
40,76
44,71
44,52
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Tabela 5 - Valores médios da resisténcia a flexdo (Desvio Padrdo) para tipo de amostra e tipo de

solda utilizada, incluindo o grupo controle.

Tipo de Amostra Tipo de Solda

Controle

Universal Especifica K-Sin® Especifica Tilite®
(Monobloco)
K-Sin-K-Sin
110,89 (26,87) Aa 91,01 (15,20) Aa 79,99 (13,10) Aa 220,88 (22,87) Ab
K-Sin-Tilite
131,82 (25,99) Aa 153,41 (24,97) Ba 87,82 (20,66) Ab -
Tilite-Tilite

71,59 (18,87) Ba 122,26 (27,72) ABb 105,17 (25,56) Aab 249,41 (27,67) Ac

Médias seguidas da mesma letra mailscula na coluna e da mesma letra minuscula na linha ndo diferem estatisticamente entre si em nivel de 5% de

significancia (P<0,05), pelo teste de Tukey.

5. DISCUSSAO

A historia das ligas odontoldgicas para fundicdo tem sido influenciada por trés
principais fatores. O primeiro fator foi econémico, manifestado apés a elevagéo do
preco do ouro em 1969 e, mais recentemente (1995-2001), pela instabilidade do
preco do paladio. O segundo fator, que pode ter afetado o destino das ligas, foi a
procura por melhores propriedades fisicas; a procura por ligas com maior modulo de
elasticidade, principalmente apdés o surgimento das proteses metaloceramicas
tornou-se constante; além do mais , propriedades mecanicas como dureza,
ductilidade e resisténcia a tragdo tornaram-se preocupagdes importantes. O terceiro
fator esta relacionado com a resisténcia a corrosdo e a biocompatibilidade. Tais
fatores incentivaram os pesquisadores a buscar ligas odontolédgicas alternativas que
possuissem propriedades mecéanicas iguais ou melhores que o ouro.

A soldagem em odontologia é considerada um processo comum, sendo
utilizado rotineiramente como solugdo para se obter um perfeito assentamento de

pecas protéticas, especialmente as mais extensas. Contudo quando acontecem



29

falhas nessa unido, principalmente apos o término do tratamento, os prejuizos
financeiros sao inevitaveis e muitas vezes incompreendidos pelo paciente.

Segundo Steinman17, 1954, o processo de soldagem € muito relevante para
odontologia, pois é considerado uma das principais etapas da confec¢gao de uma
prétese fixa complexa e, desta forma, a soldagem tem sido estudada por autores
que a utilizam para corrigir alguns erros, geralmente ocorridos durante a confec¢ao
de uma peca protética (MENDONCA, 1988); (SAXTON, 1980); (SJOGREN, 1980);
(STADE; REISBICK; PRESTON, 1975).

A literatura contém muitos estudos relacionados a resisténcia das soldas.
Essa preocupacao se justifica devido a dois motivos principais, sendo o primeiro
relacionado as diversas falhas no proprio processo de soldagem que tornam as
proteses sujeitas a fraturas durante a mastigacao. A outra preocupacao diz respeito
a forca de mordia. Gibbs et al. (1986), relata em seu trabalho sobre “os limites da
forca da mordida humana” que uma forga de mordida de 125, 158 e 200 kg séo
comumente encontradas na literatura. O autor também relata ter encontrado em seu
trabalho uma forga da mordida de 443 kg em um homem de 37 anos como resultado
mais elevado, seguido pelo valor de 234 kg em outro homem de 43 anos. Esses
resultados indicam a necessidade de buscarmos trabalhos protéticos que atenda as
necessidades exigidas pela forca de mastigagédo, resistindo a altas cargas de
mordidas.

Embora o ato mastigatério implique em forcas geradas em todas as diregoes,
a forgca gerada no sentido ocluso-gengival € considerada a de maior magnitude.
Assim podemos considerar que as proteses fixas sofrem maiores tensdes,
considerando a presenca de um vao livre formado pelo péntico ou por pénticos e
assim quanto maior a extensdo, maior a necessidade de resisténcia em virtude da
concentragéo destas forgas paralelas ao longo do dente que geram forgas de flexao
das proteses (CRAIG,1967); (CAPUTO,1987); (AYDIN; TEKKAYA,1992).
Considerando que o sucesso das préteses parciais fixas, submetidas a soldagem,
dependem de resisténcia a deflexao, o ensaio que melhor simula esta condi¢cao
clinica das proteses € o ensaio de compressdao gerando cargas de resisténcia
flexural.

E dificil estabelecer parametros comparativos objetivos entre os trabalhos que
empregaram este tipo de ensaio mecanico, ndo s6 por ndo haver relato de trabalho

avaliando essa liga nesses termos, mas também por haver variagbes entre a
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distancia dos apoios da base, na forma da secgao transversal dos corpos de prova,
dimensdes dos corpos de prova, parametros aplicados e faltarem informacgdes de
como os ensaios foram realizados e de como os resultados foram obtidos em parte
deles. Dentre os trabalhos encontrados, observa-se grande variedade de resultados
tornando dificil estabelecer parametros de comparacao direta, além da falta de
padronizagdo metodoldgica.

Com relacdo a adigao dos materiais, em todos os grupos, resultou numa
variabilidade dispersao grande nos resultados, que podem tanto estar relacionadas a
fatores humanos inerentes ao processo, quanto a aspectos de ordem técnica.

Em soldagens odontolégicas convencionais, a liga mae € unida com soldas
que possuem diferentes composicdes, o que reduz a resisténcia da uniao soldada, o
que leva a falha nessas unides. (WATANABE et al, 1997) pesquisaram a resisténcia
a tensao de unides de ligas de ouro e encontraram que a resisténcia a tensédo das
mesmas dependem da resisténcia do metal base da solda. Indicaram que o uso de
ligas duras para soldas, em conjunto com o metal base duro, produz unides
soldadas com excelente resisténcia a tensdo. Desde que o metal base € utilizado
para a unido da propria liga na soldagem a laser, resisténcias mecanicas
semelhantes a da liga base ndo soldadas podem ser encontradas. (WATANABE;
LIU; ATSUTA, 2001).

Por existir situagdes clinicas que necessitam unir proteses confeccionadas
utilizando diferentes tipos de liga, se faz necessario escolher a solda que mais se
enquadra em termos de resisténcia flexural.

As ligas metdlicas utilizadas nesse experimento (Co-Cr e Ni-Cr-Ti)
representam hoje as mais utilizadas em laboratério de protese dentaria para a
confecgao de préteses sobreimplantes, em substituigdo das ligas nobres (aureas e
paladio-prata), por possuirem custo bem inferior e também poderem ser utilizadas
na confeccao de proéteses fixas convencionais.

O sistema de solda utilizado foi o convencional, que apesar da praticidade dos
sistemas de soldagem a laser e TIG, ainda sdo as mais utilizadas nos laboratérios.
Isso se deve ao fato do custo dos equipamentos necessarios para esses dois tipos
de solda e pela confianca depositado ao processo convencional pelos técnicos em
prétese dentaria.

Desse modo, os melhores resultados estatisticamente significantes de

resisténcia a flexdo de trés pontos foram encontrados nos grupos e | e Il (tabela I),
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ou seja os grupos fundidos em monobloco, e consideradas controle, sendo
que apresentaram diferengas estaticamente significantes entre si. Isso € justificado
pela diferenca de composi¢cao das soldas utilizadas em comparagao a composigao
das ligas bases, gerando uma area de menor resisténcia flexural ao teste utilizado.

Nos grupos (lIl, IV e V) que utilizaram segmentos do mesmo metal, Co-Cr, a
solda universal supera a solda especifica para essa liga, porém nao significante
estatisticamente. Ja nos grupos (VI, VII e VIII) que também utilizaram segmentos do
mesmo metal, Ni-Cr-Ti, o melhor desempenho foi a solda de especifica da liga de
Co-Cr, sem diferengas estatisticamente significantes se comparada a solda universal
e com diferengas estatisticamente significantes se comparada a solda especifica
para Tilite, e é possivel que esse fato seja devido a afinidade quimica gerada por
parte de alguns metais contidos tanto na liga metalica, como na prépria solda.

Isso também pode ser o motivo dos bons resultados obtidos nos grupos (IX,
X, XI), que utilizaram segmentos de diferentes ligas metalicas (Ni-Cr-Ti/Co-Cr). No
entanto, o menor desempenho do grupo que usou a solda especifica do Ni-Cr-Ti,
estatisticamente significante, pode ser justificado pela dificuldade técnica na
utilizacdo dessa solda, sendo necessaria a utilizagao de um fundente especifico.

O desempenho clinico de uma protese parcial fixa, sobreimplantes ou sobre
dentes naturais, depende de varios fatores, desde estético até funcionais. Varios sao
os detalhes técnicos que devem ser observados durante a fase de planejamento e
durante a confecgdo da mesma. Dependendo da altura dos dentes envolvidos
podemos ter areas de conectores com pequena espessura, devido a necessidade de
se manter ameias cervicais que possibilitem a correta higienizagdo da protese pelo
paciente. Essa area de conector é também um ponto de eleicdo para a realizacao de
processos de soldagem, para a obtengdo de um correto assentamento passivo da
peca sobre implante ou para uma adaptacdo 6tima de proteses sobre dentes
naturais. Varidveis com a diferengas de forga mastigatéria encontradas entre os
pacientes, ja foi reportada (GIBBS et al. 1986), e é possivel que seja a mais dificil de
se controlar. Por esse motivo o clinico deve também deve a atentar ao pefrfil
muscular do paciente que esta executando um trabalho protético, a fim de eleger os
melhores materiais e melhores métodos a serem utilizados.

As proteses parciais fixas podem fracassar por problemas bioldgicos e
mecanicos. A fratura da solda € um dos problemas mecanicos que podem acontecer

(SELBY, 1994). No entanto, frente a um bom planejamento e bom ajuste oclusal
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para evitar sobrecargas nas pecgas, o clinico pode prevenir com uma segurancga
relativa a ocorréncia dessa falha e por conseqiéncia a necessidade de confecgao de

uma nova prétese que possua um custo operacional elevado.

6. CONCLUSOES

1- A realizacdo de fundicbes em monoblocos para as ligas estudadas
mostrou melhores resultados;

2- Na solda de segmentos de Co-Cr (Kera 501) os melhores resultados
foram apresentados pela solda universal, porém nao estatisticamente significantes;

3-  Na solda de segmentos de Ni-Cr-Ti (Tilite) os melhores resultados foram
apresentados pela solda especifica para a liga de Co-Cr, estatisticamente
significantes;

4- Na soldagem de segmentos de ligas metalicas diferentes, Co-Cr (Kera
501) com Ni-Cr-Ti (Tilite), a solda de especifica para Tilite apresentou piores

resultados, estatisticamente significantes.
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