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Resumo 
 



 



Pereira, MB. Avaliação biomecânica em novo desenho de implante cone Morse. 
[Dissertação]. Ribeirão Preto: Universidade de São Paulo, Faculdade de Odontologia de 
Ribeirão Preto; 2020. 

 
Conceitos e princípios biomecânicos precisam ser incorporados no desenho dos implantes a fim 
de melhorar sua previsibilidade e aumentar as chances de sucesso clínico. Com isso, os 
implantes vêm sofrendo constantes modificações em sua macrogeometria, que podem interferir 
em sua resistência estrutural e na transferência de tensões na interface osso-implante. O objetivo 
desse estudo foi avaliar a perda de torque dos pilares universais antes e após ciclagem 
termomecânica, comportamento mecânico do conjunto implante-pilar protético após ensaio de 
fadiga acelerada progressiva e a transmissão de tensões de novo desenho de implante com 
conexão cone Morse através do ensaio de correlação de imagens digitais (CID). Para avaliar 
perda de torque, 20 conjuntos implante/pilar foram incluídos em resina de poliuretano a 30º 
(n=10), subdivididos em Controle (Cônico CM) e Teste (GoDirect CM) e submetidos a ensaio 
de ciclagem termomecânica sob frequência de 2 Hz, carga de 140 N, realizando 1.000.000 de 
ciclos, de acordo com a Norma ISO 14801. Para o ensaio de fadiga acelerada progressiva, foi 
realizado previamente o teste de resistência à compressão (n=3/grupo) para obtenção dos 
valores de resistência à fratura. Em seguida, 18 conjuntos de cada grupo foram dispostos em 3 
perfis de estresse progressivo (leve, moderado e agressivo) e os dados submetidos a análise de 
Weibull e cálculo de confiabilidade para missões de 50.000 ciclos sob carga de 100 e 150 N. 
Para análise da distribuição de tensões foi confeccionado modelo em poliuretano (n=1/grupo), 
posicionado em Máquina Universal de Ensaios, utilizando sistema de análise com duas câmeras 
e carregamento estático de 250 N em posição axial e angulada a 30º. Ainda foram realizadas 
análises qualitativas em lupa estereoscópica, microscópio eletrônico de varredura e 
microtomografia computadorizada com o objetivo de ilustrar e observar visualmente os 
resultados encontrados nos ensaios anteriores. Os resultados da perda de torque foram 
analisados pelo modelo de regressão linear com efeitos aleatórios, houve diferença significante 
(p≤ 0,05) entre grupos após ciclagem, onde o grupo Teste apresentou ganho de torque; e 
intragrupo, no grupo Controle, antes e após ciclagem, apresentando maior afrouxamento final 
(p≤ 0,05). No ensaio de fadiga acelerada progressiva, não foi observada diferença significativa 
entre grupos quanto à resistência dos implantes, entretanto foi observada diferenças quanto à 
resistência característica e a confiabilidade do grupo Controle que apresentou maiores chances 
de sobrevivência. Na análise qualitativa da correlação de imagens digitais, os dados mostram 
maior concentração de tensões de tração no grupo Teste, no carregamento angulado, localizadas 
na região cervical do implante, no lado oposto a carga aplicada, e ao longo do corpo do 
implante. Considerando as limitações desse estudo, conclui-se que o novo macrodesenho de 
implantes cone Morse interfere negativamente no desempenho biomecânico e na transmissão 
de tensões para o osso subjacente. 

 
Palavras-Chave: 1. Implante dentário. 2. Teste de materiais. 3. Torque. 4. Fadiga. 5. Análise 
de tensões. 
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Pereira, MB. Biomechanical evaluation in new design morse taper implants. [Dissertação]. 
Ribeirão Preto: Universidade de São Paulo, Faculdade de Odontologia de Ribeirão Preto; 2020. 

 
Biomechanical principles need to be incorporated into dental implants design in order to 
improve their predictability and increase clinical success possibility. Dental implants have been 
undergoing constant changes in their macrogeometry and which can interfere with their 
structural strength and strain transfer at the bone-implant interface. Therefore, the purpose of 
this study was to evaluate the torque loss of universal abutments before and after 
thermomechanical cycling, mechanical behavior of the implant-abutment assembly after step- 
stress accelerated life testing and the strain transfer in a new implant design Morse taper using 
a digital image correlation method (DIC). To evaluate torque loss, 20 implant / abutment sets 
were included in 30º off-axis in polyurethane resin (n = 10), subdivided into Control (CM 
Conical) and Test (GoDirect CM) and subjected to thermomechanical cycling testing at 2 Hz, 
140 N and performing 1.000.000 cycles, according to the ISO 14801. For the step-stress 
accelerated life testing, the single load to failure testing (n = 3 / group) was previously 
performed to obtain the mean values to failure. Then, 18 sets from each group were distributed 
in 3 progressive stress profiles (mild, moderate and aggressive) and the data submitted to 
Weibull analysis and reliability calculation for missions of 50.000 cycles under load of 100 N 
and 150 N. For the DIC was made with a polyurethane model (n = 1 / group), positioned in a 
Universal Testing Machine, using an analysis system with two cameras and 250 N static loading 
in an axial and angled position at 30º off-axis. The results of the torque loss were analyzed by 
the linear regression model with random effects and there was a significant difference (p≤0.05) 
between groups after cycling, where the Test group showed lower torque loss; and intragroup, 
in the Control group, before and after cycling, presenting higher final loosening (p≤ 0.05). In 
the step-stress accelerated life testing, no significant difference was observed between groups 
regarding structural strength of dental implants. However, there was observed statistical 
differences regarding the characteristic resistance and the reliability of the Control, group with 
highest probability of survival. In the qualitative analysis of the digital image correlation, data 
showed a higher concentration of tensile strains in the Test group, in the angled loading, located 
in the cervical region of the implant, on the side opposite the applied load and along the implant 
body. The new macro-design of Morse taper implants had influence in biomechanical 
performance and strain transfer to the adjacent bone. 

 
Key words: 1- Dental implants. 2- Materials test. 3- Torque. 4- Fatigue. 5- Strain analyses 
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1. INTRODUÇÃO 
 
 

Com a descoberta da osseointegração em 1965 por Branemark(1–3), houve uma 

profunda modificação nos rumos da Odontologia, possibilitando a reposição de dentes através 

de reabilitações sobre implantes, em oposição às próteses dento e mucossuportadas. Ao longo 

dos anos numerosas pesquisas foram realizadas acerca da osseointegração, consistindo em um 

assunto bem fundamentado e consolidado, demonstrando previsibilidade e altas taxas de 

sucesso e sobrevivência em longo prazo(4–6) . Destarte, as pesquisas científicas redirecionaram 

seu foco para o desenvolvimento de novos materiais e técnicas odontológicas(2), bem como para 

a melhoria do tratamento reabilitador protético. 

Ainda que a literatura científica corrobore com as altas taxas de sucesso dos implantes, 

em torno de 90%(5–8), falhas tardias no tratamento ainda são encontradas em proporção 

significativa(7,9), podendo ser de natureza biológica ou mecânica(5,10–12). Dentre as falhas 

biológicas, a mais comumente relatada é a relacionada ao tecido peri-implantar(5), afetando 

tecidos duro e mole, promovendo a perda do tecido ósseo peri-implantar e em consequência, 

ocasionando a mobilidade do implante(6,13). Já as falhas de cunho mecânico variam de 

gravidade, estando relacionadas principalmente à junção implante-pilar protético, tendo como 

consequência principal o afrouxamento ou fratura do parafuso do pilar ou de retenção da coroa 

protética(9,13,14) e de forma mais rara, mas clinicamente importante, a fratura do implante(15,16). 

Um aspecto importante relacionado ao sucesso dos implantes diz respeito às características 

geométricas, como a macrogeometria e o tipo de interface protética(17,18), que se mostram 

fundamentais na dissipação de tensões mastigatórias e na própria osseointegração(19). Os 

implantes endósseos vêm, ao longo do tempo, sofrendo constantes modificações 

relacionadas ao material, mas também com relação à concepção do desenho(20). Diversas 

pesquisas científicas estudam a importância do desenho geométrico das conexões protéticas, 

pois a compreensão dos aspectos biomecânicos do conjunto implante-pilar-prótese pode reduzir 

a ocorrência de falhas como o afrouxamento de parafusos. A junção implante-pilar é a região 

mais propensa a problemas biomecânicos, com incidência de até 57%(6), uma vez que essa área 

recebe as forças aplicadas durante a conexão e aperto do parafuso de fixação do pilar, onde 

qualquer tensão ou deformação gera desajuste ou instabilidade da junta(13,21), provocando 

micromovimentação e, consequentemente, perda da pré-carga(6). 

Carga de aperto, carga inicial ou pré-carga é o torque aplicado ao parafuso, onde pré- 

carga insuficiente, ou seja, menor que as forças as quais o parafuso será submetido em boca não 

proporciona boa retenção, da mesma forma pré-carga excessiva, além do limite de escoamento 
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do parafuso, pode levar a deformações permanentes ou à fratura dos componentes(9,13,22,23). 

Entretanto, é esperada certa dispersão da pré-carga devido o relaxamento ou assentamento do 

material(13,24), dessa forma o torque de remoção de um parafuso será menor que o torque de 

instalação(23). 

No entanto, mesmo que a maior incidência de falhas ocorra na junção implante/pilar 

protético e a fratura do implante represente somente 6% das complicações mecânicas(4) é a que 

resulta em maiores problemas para o paciente e para o profissional, provocando a falha no 

tratamento(15,16). A principal causa de fratura no corpo do implante é a fadiga do metal(16,25), que 

por definição é resultado de um carregamento repetido, consistindo em uma falha dependente 

do tempo(25) e que ocorrerá mesmo que a carga aplicada seja inferior ao limite de resistência(26). 

Estudos relatam afrouxamento ou fratura do parafuso do pilar protético ou da prótese 

anteriormente à fratura do implante(27–29). A longevidade dos implantes é uma questão central, 

sendo necessária a compreensão e identificação das causas físicas e mecânicas relevantes a fim 

de se evitar futuras complicações que resultem em fraturas do implante, visto a complexidade 

de sua resolução – a remoção do implante(25,30). 

Características macrogeométricas influenciam significativamente no sucesso e no 

melhor desempenho clínico dos implantes, principalmente no que diz respeito à resistência do 

implante e transmissão de cargas. Gealh et al(31) em uma revisão apontaram a fadiga do metal 

como principal causa de fratura em implantes dentários influenciada, entre outros fatores, pela 

macrogeometria e magnitude dos esforços oclusais, assim como Balshi et al(27) e Eckert et al(29) 

atribuíram a falhas no projeto e na usinagem do implante como possíveis causas de fratura dos 

mesmos. A maioria dos estudos se concentra na interface implante-pilar, abordando mais 

raramente o desenho do implante no desempenho da fadiga. Existe vasta diversidade de 

desenhos de implantes no mercado, que objetivam funcionarem osseointegrados por longos 

períodos, promovendo melhor dissipação de tensões e manutenções protéticas simplificadas(20). 

Destarte, é importante conhecer aspectos do desenho que possam influenciar no sucesso clínico 

dos implantes ao nível macro, micro e nanométrico. As características microgeométricas se 

referem principalmente aos tratamentos de superfície sofridos pelos implantes, que consiste em 

criar uma superfície com diferentes graus de rugosidade com o intuito de potencializar a 

interligação mecânica entre osso e implante, ou seja, promover osseointegração mais 

eficiente(32–34). Ao nível nanométrico, o desenvolvimento de uma superfície com topografia e 

composição química controladas podem promover maior adsorção de proteínas, bem como 

auxiliar na diferenciação e regeneração celulares(35,36). A macrogeometria inclui o formato do 

corpo do implante, presença ou ausência de roscas e o desenho das roscas. Determinadas 
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características da geometria externa podem ser críticas para o sucesso do tratamento, 

promovendo menor contato osso-implante, distribuição desfavorável das cargas mastigatórias 

e diminuição da resistência biomecânica do implante(20,37,38). 

O formato do implante é o principal responsável pelo tipo de força gerada na interface 

osso-implante e, também por sua dissipação. Pode se apresentar tanto na forma cônica, como 

na cilíndrica. O formato ideal seria aquele capaz de equilibrar as forças resultantes dos esforços 

mastigatórios, minimizando tensões prejudiciais e maximizando a resistência do implante a 

cargas(39). Diversos estudos vêm analisando os diferentes fatores chave para o sucesso dos 

implantes como Huang et al(40) que, ao proporem um desenho em degraus para o implante 

cilíndrico com o objetivo de melhorar a distribuição de forças e reduzir o acúmulo de tensão 

em osso cortical e compará-lo ao implante cônico e ao cilíndrico convencional constataram que 

a utilização de um implante em degrau não reduziu as tensões, já que ao diminuir 

progressivamente o diâmetro do implante, reduziu também a área de contato entre osso- 

implante. Ainda avaliando a melhor distribuição de cargas, em 2010, Huang et al(41) e 

Rismanchian et al(42) avaliaram o acúmulo de forças em osso cortical e trabecular utilizando 

implantes cônicos e cilíndricos, verificando que havia um maior acúmulo em osso cortical 

quando do uso de implantes cilíndricos. 

Outro ponto importante para a transmissão de forças através do osso é a geometria das 

roscas. O intuito é aumentar a área de superfície dos implantes, melhorando o contato inicial 

entre osso e implante, desta forma aumentando a estabilidade primária(43–48). Diferentes 

aspectos do desenho das roscas são importantes como: forma, passo, profundidade, espessura e 

ângulo de face da rosca(49–53). 

As espiras podem apresentar diferentes formatos, podendo ser quadradas, 

triangulares (em V) ou trapezoidais(46,49,51,54,55), bem como variações dos desenhos iniciais 

como trapézio reverso e espiral(46,51,56). As diferentes formas afetam o tipo de força existente e, 

por conseguinte, a maneira de dissipação desta para o osso circundante(51,53). A eficiência na 

transmissão de tensões é de suma importância para o sucesso em longo prazo do tratamento 

com implantes. Acredita-se que tensões de compressão atuam como estímulo para manutenção 

óssea, entretanto tensões de tração e de cisalhamento, tal qual insuficiente estímulo mecânico 

possa causar perda óssea marginal(46,57). Desta maneira, o desenho das roscas deve gerar 

dissipação de forças favoráveis, minorando forças nocivas. 

Outra característica do macrodesenho relevante para a concentração de estresse 

no corpo do implante é o passo da rosca, que consiste na distância entre o centro de duas roscas 

contíguas, num plano paralelo ao longo eixo do implante(51,53,56). Existem comercialmente 
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implantes de rosca única e de roscas múltiplas, podendo ser de 2 ou 3 entradas. Neste caso, o 

passo de rosca é diferente do passo de perfil (distância entre o centro de uma rosca e o centro 

da mesma rosca após rotação completa)(58), que em implantes de múltiplas entradas podem ser 

o dobro de um implante de rosca única(51). Estudos mostraram que quanto menor essa distância, 

maior será o contato osso-implante, e consequentemente haverá aumento da área de superfície 

e melhor transmissão de tensão(48,54,55,59,60). Segundo Kong et al(61) o passo de rosca tem papel 

protetor do implante frente a cargas axiais. 

Outrossim, a profundidade da rosca tem papel significativo na dissipação do estresse 

e na estabilidade do implante(62). Esta é determinada pelo intervalo entre a zona de maior e 

menor diâmetro da rosca(48,51,56). Segundo Mish et al(63), quanto maior a profundidade da rosca 

maior será a área de superfície, principalmente em zonas de pouca densidade óssea e forças 

oclusais superiores. No entanto, roscas com menor profundidade facilitam a inserção do 

implante(51,63). Diversos sistemas de implantes utilizam profundidades diferentes de rosca ao 

longo do implante com o objetivo de favorecer a transmissão de estresse para o osso trabecular, 

colaborando para menor reabsorção de osso cortical(63). Em 2003, Hansson et al(64) verificaram 

que roscas com profundidade de 0,1 mm eram tão eficazes quanto a preservação óssea marginal 

que roscas com profundidade de 0,4 mm. Segundo Abuhussein et al(51) e Ao et al(62), a 

profundidade ideal está entre 0,34 e 0,5 mm. 

Os diferentes tipos de rosca e desenho de implantes têm por objetivo compensar 

problemas de quantidade e qualidade óssea, inserção mais rápida do implante(47) e aumentar o 

contato osso-implante. São capazes de suportar o estresse provocado pelas forças mastigatórias, 

transferindo-as para o osso circundante com orientação e magnitude adequadas para manter o 

tecido de suporte em um estado fisiológico ideal(65). Estudos reportaram que o ângulo da rosca 

pode alterar a direção das forças, bem como o tipo de força incidida. O ângulo é determinado 

pela face de uma rosca e o plano perpendicular ao longo eixo do implante, na qual à medida 

que aumenta o ângulo do vértice da rosca, aumenta a quantidade de forças de cisalhamento 

transmitidas(46,66). A medida do ângulo do vértice é relevante haja vista que é a partir desse 

ponto que ocorre a dissipação da maior parte das forças oclusais(51). O estudo do ângulo da 

rosca visa diminuir a incidência de forças de cisalhamento, maximizando as forças 

compressivas(53). 

Dentre todos os elementos constituintes da macrogeometria do implante, o colo é o 

local de integração entre tecido conjuntivo e implante e onde há maior concentração de forças, 

auxiliando na estabilidade primária por se ancorar em osso cortical, mais denso(48,51,55,67). Para 

que o sucesso clínico seja alcançado, é necessário além de eficiente osseointegração, deve haver 
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conexão estreita entre tecidos moles e duros a fim de prevenir as doenças peri-implantares(36). 

O colo pode apresentar-se reto ou angulado, liso ou com presença de micro roscas. 

Modificações no colo visam permitir a conexão saudável entre tecido conjuntivo e implante(68), 

diminuir concentração de forças nocivas e a perda óssea marginal, assim como favorecer a 

dissipação de forças axiais(48,51,67,69). Sendo assim, o colo do implante é fator significativo no 

estudo da macrogeometria dos implantes por apresentar papel fundamental para a minimização 

do estresse ao osso(70). 

Outro fator de mister importância são as forças oclusais durante o processo de 

mastigação. Em reabilitação com implantes, as principais forças incidentes são as axiais e as 

laterais, onde a primeira é mais favorável, proporcionando melhor distribuição ao longo do 

implante; enquanto a segunda gera tensões de flexão e torção que podem estar associada ao 

afrouxamento do parafuso dos pilares(71,72). Além disso, a magnitude das forças oclusais 

influenciam nas tensões e deformações transmitidas ao conjunto implante/pilar e ao tecido 

ósseo circundante(71). 

Estudos demonstram que a sobrecarga oclusal pode levar à perda dos implantes, 

seja por falha biológica, resultante de deformações no osso alveolar adjacente, levando a 

microfraturas na interface osso-implante, ou por falha mecânica, onde a aplicação repetida de 

cargas elevadas, superior ao limite suportado pelos materiais e tecidos leva à falha por 

sobrecarga ou as cargas contínuas de baixa intensidade levam à falência por fadiga(71). As forças 

transmitidas aos implantes e as tensões produzidas dependem do local em que a força é 

exercida. As forças oclusais decrescem em direção à região anterior do arco, variando de 400 a 

800 N na região de molares, 300 N para os pré-molares e 200 a 150 N para caninos e 

incisivos(73). É evidente que a magnitude das forças em torno dos implantes influencia nas 

reações ósseas. 

Nesse contexto, têm sido desenvolvidos implantes dentários com diferentes 

macro e microdesenhos a fim de otimizar a osseointegração, a distribuição favorável dos 

esforços mastigatórios e eficiente conexão entre tecidos duros e moles. Inúmeras pesquisas 

demonstram que a macrogeometria dos implantes tem influência direta na estabilidade primária 

e, por conseguinte, na estabilidade biológica e reabsorção óssea marginal do tratamento 

reabilitador implantossuportado, bem como na distribuição de tensões geradas ao osso 

adjacente(16,20,37,38). 

Vários métodos são utilizados para a verificação das tensões geradas em torno dos 

implantes, como fotoelasticidade, extesiometria, análise de modelos tridimensionais por 

elementos finitos e correlação de imagens digitais (CID). A CID é um método mais recente que, 
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além de avaliar as tensões geradas na superfície do modelo em análise através da mensuração 

do deslocamento dos pontos individuais, tem a capacidade de avaliar a dinâmica das tensões de 

forma contínua e de analisar e determinar tensões de cisalhamento, o que é deveras importante 

para estudar a causa da perda de implantes(74,75). Além disso, o procedimento é totalmente 

automatizado, excluindo a influência do operador e as imagens são rapidamente obtidas(76). São 

utilizados câmeras e dispositivos de carregamento para a captura de imagens a partir do 

deslocamento dos pontos e uso de programas específicos para a análise e cálculo das tensões 

resultantes na superfície do modelo(75,77–82). Há ainda a alternativa de transformar o método em 

sistema 3D, acrescentando-se mais uma câmera ao equipamento(83). Este método é capaz de 

realizar análise qualitativa e quantitativa das tensões e apresenta maior precisão que o método 

extensiométrico(74). Em comparação aos métodos de fotoelasticidade e extensiometria, o 

método CID é mais completo e mais indicado para a comparação e validação direta do modelo 

matemático computacional (método por elementos finitos - MEF)(83). 

Assim como mostram Tiossi et al(79) que através da CID realizaram estudo para 

comparação e validação do MEF na avaliação de deformação óssea em próteses 

implantossuportadas. Foi possível observar ao final do experimento que ambos os métodos 

registraram deformações semelhantes, no entanto, maiores deformações internas foram 

encontradas no método por elementos finitos, mostrando que a CID é uma ferramenta útil para 

validar os modelos do MEF para análise biomecânica de implantes e próteses dentárias. 

Amodio et al(76) apresentaram as bases teóricas da técnica e validaram o método com 

o uso de extensômetros, analisando uma das faces por correlação de imagens e a face contrária 

por extensômetros, desta forma, demonstrando que os resultados foram similares para os dois 

métodos. Contudo, o método extensiométrico é limitado, pois detecta somente as tensões 

geradas em uma pequena área, obtendo valores de tensão menores que os reais(84). 

Tiossi et al(80) ao comparar os métodos de fotoelasticidade e correlação de imagens 

digitais para análise de tensões em prótese parcial fixa de 4 elementos concluíram que tanto a 

fotoelasticidade quanto a DIC apresentaram resultados semelhantes e se mostraram capazes de 

indicar o local com maior concentração de tensões. Apesar disso, o método da fotoelasticidade 

apresenta a desvantagem de ser restrito ao uso de materiais polarizadores de luz e a análise 

quantitativa se limita à quantificação de tensões em pontos específicos, ao contrário da CID. 

A Correlação de Imagens Digitais tornou-se uma das ferramentas mais valiosas para a 

medição de deformações plásticas dos materiais e para a construção das curvas de tensão- 

deformação. O uso do método CID surge como um aliado a outros métodos verificadores de 

tensão, possuindo os melhores aspectos desses métodos e facilitando a análise(85). 



Introdução| 47 
 

 
 

Em 2017, Peixoto et al(81) avaliaram a transferência de carga em próteses fixas 

confeccionas em porcelana e resina, retidas por implantes convencionais (11 mm) e implantes 

curtos (5 mm) através da Correlação de Imagens Digitais. Os autores observaram que o material 

de revestimento não influenciou na distribuição de tensão, apresentando resultados similares. 

Quanto ao tamanho dos implantes, estes exibem resultados diferentes, no qual implantes 

convencionais geram menor tensão que implantes curtos. Entretanto, os autores sugerem que o 

uso de 2 implantes curtos e 1 convencional em próteses fixas de 3 elementos, localizadas em 

extremidade livre mandibular com altura reduzida pode ser uma alternativa viável. Carvalho et 

al(82) pesquisaram o comportamento de coroas unitárias largas (14 mm), implanto-retidas, em 

região molar com relação à transferência de tensão. Para o estudo, foram utilizados implantes 

estreitos (3,5 mm) posicionados mesial, distal e centralmente ao espaço protético, além do uso 

de 2 implantes estreitos e da reabilitação com 1 implante largo (5 mm). Para análise de tensões 

foi utilizada a CID em 3D. Como resultado, foi observado que a reabilitação do primeiro molar 

num espaço edêntulo largo com implante de plataforma larga apresenta maiores resultados de 

deformação que outras formas de reabilitação como o uso de 1 implante estreito centralmente 

localizado e o uso de 2 implantes estreitos, que apresentaram comportamento semelhante na 

transferência de tensões. A reabilitação que apresentou melhores resultados de distribuição de 

tensões foi com o implante estreito em posição mesial ou distal em relação ao espaço edêntulo. 

Os autores sugerem que os implantes largos apresentaram maior tensão por estarem mais 

próximos da superfície do bloco ósseo, gerando maiores tensões superficiais. E enfatizam que 

para a escolha da melhor disposição dos implantes em reabilitações como a do estudo são 

necessárias pesquisas adicionais incluindo teste de fadiga. 

A avaliação biomecânica na Implantodontia é fundamental e visa fornecer estimativas 

mais realistas de vida do conjunto prótese/implante quando em função. A questão central é 

determinar quando os implantes falharão, partindo do pressuposto que todo material metálico 

acaba falhando por fadiga, para que seja possível definir intervalos de inspeção, manutenção 

preventiva e/ou extração desses implantes(16). Os testes laboratoriais devem simular as 

condições clínicas(16,86) e determinar as propriedades de fadiga dos materiais(87). É essencial que 

o ensaio experimental consiga reproduzir, o mais próximo possível condições críticas às quais 

o implante pode ser submetido. Além de ser reprodutível e permitir a análise comparativa entre 

diferentes implantes, submetidos a mesma carga, posicionamento e tempo(88). Segundo Fissore 

et al(89), estudos de fadiga dos materiais são mais relevantes que testes estáticos, que aplicam 

uma carga, normalmente alta, continuamente até a sua fratura, que apesar de prover valores 
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iniciais de resistência dos materiais, não são capazes de reproduzir as falhas encontradas 

clinicamente. 

Os testes de fadiga desafiam a estrutura do material por meio da aplicação de cargas 

repetidas abaixo do seu limite de resistência(26,90). Vários métodos e análises de fadiga são 

descritos na literatura como fadiga dinâmica (ciclagem termomecânica), método da escada 

(staircase), fadiga acelerada progressiva (step stress)(90,91). A ciclagem termomecânica visa 

simular as forças oclusais sobre coroas artificias, aproximando-se das condições fisiológicas 

geradas pela mastigação, através da aplicação de carga pré-definida por um determinado 

número de ciclos, a uma determinada frequência(26,72,92–99). Este método tem sido aceito como 

um modelo experimental efetivo, já que as complicações mecânicas em Odontologia estão 

relacionadas com cargas baixas e contínuas em longo prazo(100). Após o ensaio dinâmico, danos 

na região da plataforma do implante e na conexão protética podem ocorrer(101). 

Shemtov-Yona et al(102) avaliaram o efeito de diferentes diâmetros de implantes (3,3, 

3,75 e 5 mm) na função mastigatória simulada, inclinados a 30º, sob carga de 250 N e 

observaram que os implantes de plataforma regular e larga (3,75 e 5 mm) se mostraram 

previsíveis quando ao seu comportamento à fadiga, no entanto implantes de plataforma estreita 

(3,3 mm) falharam em demonstrar um comportamento típico à fadiga. Os resultados desse 

estudo enfatizam a importância de análise detalhada, a fim de identificar as prováveis causas 

do comportamento à fadiga observado. Tabuse et al(103) avaliaram o comportamento de próteses 

fixas sobre implantes em região anterior de maxila, modificando o posicionamento do implante 

no arco (laterais ou centrais ou lateral e central) e o sistema de conexão (HE, HI e CM) desses 

implantes após 1.000.000 de ciclos, com aplicação de carga de 100 N e inclinados a 45º. Foi 

possível observar que, independente do posicionamento ou do sistema de conexão, o 

comportamento mecânico dos grupos foi o mesmo, visto que todos atingiram a quantidade de 

ciclos determinada. Coray et al(86) realizaram revisão sistemática com meta análise sobre 

resistência à fratura do complexo implante-pilar protético após ciclagem mecânica e concluíram 

que o aumento no número de ciclos (acima de 1.000.000 de ciclos) diminui a resistência à 

fratura. Em 2017, Pardal-Pelaez et al(104) realizaram revisão sistemática sobre as causas da 

perda de torque de parafusos dos componentes protéticos, em diferentes sistemas de conexão 

após ciclagem mecânica e verificaram que os estudos possuem um consenso sobre a conexão 

interna, em especial o cone Morse, apresentar menor afrouxamento de parafusos em implantes 

unitários. Porém, ressaltam que o afrouxamento de parafusos protéticos é um evento 

multifatorial que não depende exclusivamente do sistema de conexão, mas também do desenho 
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e material dos parafusos e pilares, ajuste passivo dos elementos protéticos, forças oclusais, entre 

outros fatores. 

A longevidade do tratamento com implantes osseointegráveis está relacionada 

diretamente com a estabilidade da conexão implante-pilar protético. Estudos biomecânicos 

permitem que seja possível prever ou evitar complicações mecânicas e o ensaio de ciclagem 

termomecânica é um método confiável para testar o efeito da fadiga mecânica na estabilidade 

da conexão implante-pilar. Sammour et al(105) avaliaram o efeito da ciclagem mecânica no 

afrouxamento de parafusos protéticos para implantes de plataforma cônica e hexagonal interna, 

com dois diâmetros de plataforma – estreita (3,3 mm) e regular (4,2 mm). Foi observado que 

as conexões cônicas possuem melhor desempenho na estabilidade da conexão implante-pilar 

protético que as conexões hexagonais internas. Quanto ao diâmetro da plataforma, não houve 

diferença significativa com relação ao afrouxamento dos parafusos. Antes disso, Bacchi et 

al(106) analisaram se a técnica de aperto dos parafusos protéticos influenciava no afrouxamento 

do parafuso do pilar universal após carregamento cíclico. Foi avaliado o torque recomendado 

pelo fabricante (32 Ncm) com as seguintes variações: segurando o torquímetro por 20 segundos, 

com o retorque após 10 minutos e uma combinação dos dois grupos. Os implantes foram 

submetidos à fadiga cíclica de 1.000.000 de ciclos sob carga de 130 N. Ao fim do ensaio foi 

possível concluir que as diferentes técnicas de aperto não apresentaram influência significativa 

no afrouxamento dos parafusos. No entanto, sugere-se que os componentes protéticos sejam 

retorqueados após inserção inicial e periodicamente, já que cargas mecânicas cíclicas 

promovem micromovimentação na conexão implante-pilar, contribuindo para a perda de torque 

dos parafusos. 

Quando as conexões internas do tipo Morse foram introduzidas no mercado não havia 

sistema de indexação dentro do cone. Com o intuito de melhorar a performance da interface 

protética e facilitar a reabilitação foi adicionado à conexão interna cônica o sistema de 

indexação(107,108). No entanto essas mudanças podem afetar o comportamento biomecânico da 

conexão, reduzindo a área de contato entre pilar e implante e por consequência poderá diminuir 

a estabilidade da conexão(108–110). À vista disso, Villarinho et al(109), De Oliveira et al(108) e 

Martins et al(111) avaliaram o comportamento biomecânico de pilares com e sem indexação em 

implantes indexados, com relação ao afrouxamento dos pilares submetidos a carga cíclica. Foi 

possível observar ao final do experimento que pilares indexados apresentam maior 

afrouxamento de parafusos que pilares não indexados. Os autores sugerem que o menor torque 

inicial aplicado poderia gerar as diferenças observadas, assim como menor precisão no encaixe 

entre interface do implante e o componente protético indexado. 
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Para avaliar a confiabilidade mecânica dos implantes é utilizada análise de sobrevida 

que registra o tempo necessário para a falha sob determinada carga. No entanto, esses testes 

podem ter duração longa se o espécime demorar a falhar. Dessa forma, o teste de fadiga 

acelerada progressiva propõe aceleração da falha através do aumento progressivo da carga, 

consequentemente, o espécime falhará em menor espaço de tempo(90,112–119). Para o ensaio, são 

determinados 3 perfis de carga (leve, moderado e agressivo), que correspondem à progressiva 

rapidez com que um determinado espécime atinge o limite da carga, ou seja, um carregamento 

no perfil leve é submetido a maior número de ciclos até atingir a carga limite. A principal 

desvantagem do método é que falhas ocorridas nos estágios finais dos perfis, sob altas cargas, 

podem não corresponder às encontradas clinicamente, dessa maneira, os valores de carga não 

devem ser altos a ponto de não conseguir reproduzir modos de fratura semelhantes(120). A 

análise de Weibull pode ser utilizada posteriormente e ampla variedade de dados de falhas pode 

ser observada, produzindo uma previsão de vida mais acurada(90). 

Em 2011, Freitas-Júnior et al(121) avaliaram o efeito do diâmetro do implante (3,75 e 

3,0 mm) na confiabilidade para uma missão de 50.000 ciclos sob carga de 200 N e o modo de 

falha na reabilitação de primeiro molar com 1 implante e com 2 implantes. Após o teste de 

fadiga acelerada progressiva foi observado que para o grupo de plataforma regular (3,75 mm) 

e o grupo reabilitado com 2 implantes estreitos (3,0 mm) a probabilidade de Weibull indica que 

a fadiga acelerou a falha, no entanto, para o grupo reabilitado com 1 implante estreito a carga 

foi o responsável pelo mecanismo de falha. A confiabilidade foi maior para os dois primeiros 

grupos, demonstrando menor probabilidade de sobrevivência para o último grupo. O modo de 

falha encontrado para todos os grupos foi fratura do parafuso do pilar e/ou fratura do pilar. 

Concluiu-se então que a reabilitação de regiões de maior carga mastigatória, como a região de 

molares com 1 implante estreito possui menor confiabilidade e menor probabilidade de sucesso 

clínico. 

Hirata et al(119,122) realizaram um estudo avaliando a probabilidade de sobrevivência 

de implantes de plataforma estreita após ensaio de fadiga acerelada progressiva. Os implantes 

foram posicionados em 30º, foi analisada a curva de probabilidade de Weibull e a 

confiabilidades dos implantes para uma missão de 100.000 ciclos. No primeiro ensaio foram 

testados 4 diferentes implantes de plataforma estreita, sob carga de 150 e 200 N, ao passo que, 

no ano seguinte, foram analisados 5 diferentes implantes estreitos sob carga de 130 e 180 N. 

Como conclusão nos dois estudos foi observado que não houve diferença significativa entre os 

grupos na análise de sobrevida sob cargas menores, até 150 N, no entanto quando foi analisada 

a sobrevida sob cargas mais altas (180 e 200 N) a probabilidade de sobrevida diminuiu 
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significativamente. O modo de falha foi similar para os grupos, onde o pilar protético e o 

parafuso fraturaram, permanecendo intacto o corpo do implante. A causa das falhas, segundo a 

probabilidade de Weibull, está associada ao acúmulo de danos. 

Em 2016, Freitas et al(123) analisaram a sobrevivência de implantes regulares e estreitos 

(4,0 e 3,5 mm) com diferentes conexões (HE, HI e CM), em região anterior após ensaio de 

fadiga acelerada. Análise de sobrevida e confiabilidade foram calculadas para missões de 

50.000 e 100.000 ciclos sob carga de 100 e 150 N. Foi verificado que houve diminuição 

significativa na probabilidade de sobrevivência em função dos ciclos e do aumento da carga em 

implantes estreitos. No entanto, implantes estreitos de conexão cônica do tipo Morse 

apresentaram resultados superiores quando comparados com as conexões HE e HI. A causa das 

falhas para os implantes de conexão hexagonal estavam relacionadas com o acúmulo de danos, 

enquanto para as conexões cônicas indicavam falhas precoces. Com relação ao modo de falha, 

predominaram as fraturas do parafuso do pilar e/ou fratura do pilar. Ao final, os autores sugerem 

que implantes com desenhos e materiais diferentes podem apresentar resultados distintos e que, 

portanto, devem ser realizadas pesquisas adicionais. 

Bordin et al(114) avaliaram a confiabilidade de implantes de plataforma estreita e extra- 

estreita (3,3 e 2,9 mm), com mesma macrogeometria e conexão cônica após missão de 50.000 

e 100.000 ciclos , sob carga de 50, 100, 150 e 180 N. Após teste mecânico de fadiga acelerada 

progressiva e análise de Weibull, foi possível observar que não houve diferença significativa 

na análise de sobrevida entre as plataformas, no entanto à medida que as cargas aumentaram 

houve decréscimo significante na confiabilidade de todos os grupos. Foram encontradas 

diferenças com relação à causa das falhas, onde os implantes de 3,3 mm apresentaram causa de 

falhas relacionadas ao material, não havendo relação com o acúmulo de danos, porém nos 

implantes com diâmetro de 2,9 a causa de falhas está relacionada com o acúmulo de danos 

como um fator acelerador das falhas. O modo de falhas nos implantes estreitos e extra-estreitos 

foram semelhantes, estando restritos à fratura do pilar protético. Já em 2018, Bordin et al 

avaliaram a confiabilidade de implantes estreitos (3,5 mm) com diferentes sistemas de conexão 

(HE – hexágono externo, HI – hexágono interno, IC – interna cônica e IC-PS – interna cônica 

com pilar sólido) e macrogeometria semelhantes. Foram realizadas análises de sobrevida e 

confiabilidade após missão de 50.000 ciclos, sob carga de 75 e 200 N. Foi observado que 

implantes estreitos com conexão hexagonal externa ou interna apresentam menor 

confiabilidade em cargas mais altas que implantes estreitos de conexão cônica. A causa de 

falhas foi semelhante para todos os grupos, onde foi possível observar acúmulo de danos até 

que ocorresse a falha. Foram encontradas divergências quanto ao modo de falhas entre as 
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conexões. Nos implantes HE as falhas ficaram restritas ao parafuso do pilar, nas conexões HI 

as falhas envolveram fratura do parafuso do pilar e fratura do corpo do implante, já nas conexões 

internas cônicas as falhas se restringiram a falhas na prótese. Ao fim, concluíram que os 

resultados são animadores e podem beneficiar pacientes com pouca espessura óssea, todavia os 

resultados necessitam de validação em futuros ensaios clínicos. 

Ainda em 2018, Bordin et al(115) realizaram estudo avaliando a confiabilidade e o 

modo de falha de implantes extra curtos (5 mm) com diferentes diâmetros de plataforma (4, 5 

e 6 mm). Foi calculada a confiabilidade para missão de 100.000 ciclos sob carga de 100, 200 e 

300 Mpa e avaliado o modo de falhas dos grupos. Foi possível observar que o diâmetro não tem 

influência na sobrevida de implantes curtos. Não houve diferença significativa da 

confiabilidade em todas as cargas avaliadas, a probabilidade de Weibull (< 1) mostra que a 

causa da falha está relacionada a falhas no material e não ao acúmulo de danos e o modo de 

falha predominante foi a fratura do pilar em todos os grupos. 

À vista disso, mais estudos são necessários a fim de elucidar a forma como a 

macrogeometria dos implantes interfere no comportamento biomecânico, principalmente no 

que diz respeito à resistência mecânica do implante e distribuição de tensões ao osso 

circundante. Conceitos e princípios biomecânicos precisam ser incorporados no desenho das 

roscas a fim de melhorar sua previsibilidade e aumentar as chances de sucesso clínico dos 

implantes. Análises de confiabilidade e sobrevida dos implantes com diferentes desenhos 

macrogeométricos devem ser realizadas como um meio de diagnóstico de falhas e com o 

objetivo de melhorar o desempenho mecânico e biológico dos mesmos(102,124). Deve-se 

considerar que falhas mecânicas do complexo implante-pilar protético, em especial fratura dos 

componentes ou do corpo do implante, são dispendiosas para o profissional e desagradáveis 

para o paciente. Sendo assim a inter-relação entre a macrogeometria e o comportamento 

biomecânico dos implantes carece de mais estudos, de forma a elucidar seu comportamento 

quando em função, corroborando para maior previsibilidade de seu uso e aprimoramento na 

longevidade do tratamento. 
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2. PROPOSIÇÃO 
 
 

2.1 Objetivo geral 

O objetivo deste estudo foi determinar o comportamento mecânico do conjunto 

implante/pilar protético, perda de torque dos pilares universais e a transmissão de tensões de 

novo desenho de implante com conexão cone Morse. 

 
2.2 Objetivos específicos 

 Avaliar o torque de remoção dos pilares universais, antes e após ciclagem 

termomecânica; 

 Determinar a resistência à fadiga do conjunto implante/pilar protético por meio do 

método da fadiga acelerada; 

 Comparar a confiabilidade dos conjuntos implante/pilar submetidos ao ensaio de 

fadiga acelerada; 

 Avaliar a transmissão de tensões através do método da correlação de imagens 

digitais. 

 
2.3 Hipótese nula 

A hipótese nula testada foi que os diferentes desenhos dos implantes de conexão cone 

Morse não influenciam na resistência à fadiga, na confiabilidade, na perda de torque e, nem 

mesmo, na transmissão das tensões. 
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Material e Métodos | 59 
 

3. MATERIAL E MÉTODOS 
 
 

3.1 Obtenção dos corpos de prova 
 
 

Para a realização dessa pesquisa foram utilizados 64 implantes de titânio com conexão 

do tipo cone Morse (CM), sendo 32 implantes Cônico CM (Singular Implants®, Paramirim, 

RN, Brasil) e 32 implantes Godirect CM (Singular Implants®, Paramirim, RN, Brasil) com 

dimensões de 3,5 mm x 11,5 mm (Figura 1). 

Figura 1 – A: Implantes Cônico CM e B: GoDirect CM 

Fonte: Própria (2019) 
 

Para a realização dos ensaios, os implantes foram incluídos com inclinação de 30º, 

segundo a Norma Técnica ISO 14801 - Dentistry – Fatigue test for endosseous dental implants 
(125), utilizando um dispositivo confeccionado pelo Departamento de Materiais Dentários e 

Prótese da Faculdade de Odontologia de Ribeirão Preto/USP (Figura 2A). Para isto, base e 

catalisador da resina de poliuretano (F16, Axson, Cergy, França) (Figura 2B) foram pesados na 

proporção de 1:1 em balança de precisão (BEL Equipamentos Analíticos Ltda., Piracicaba, São 

Paulo, Brasil). Após a pesagem, ambos os líquidos foram misturados por 30 segundos e a 

mistura vertida no cilindro de PVC (Tigre, Rio Claro, SP, Brasil), deixando expostos 3 mm do 

corpo do implante, correspondente às 3 primeiras roscas, para simular reabsorção 

óssea(23,126,127). Após 15 minutos, o corpo de prova foi removido do dispositivo (Figura 2C). 

Após a inclusão de todos os espécimes, o grupo controle foi denominado pela letra C 

e números de 1 a 31 e o grupo teste pela letra T e números subsequentes. Para a realização dos 

testes e leituras, as amostras foram aleatorizadas através do aplicativo de celular Randomizador 

(MATH Domain Development, Los Angeles, Califórnia, EUA). 



60 | Material e Métodos 
 

Figura 2 – A: Dispositivo para angulação em 300. B: Poliuretano. C: Corpo de prova 

Fonte: Própria (2019) 
 
 
3.2 Análise em lupa estereoscópica 

 
 

A avaliação da plataforma dos implantes foi realizada previamente e após os ensaios 

mecânicos utilizando a lupa estereoscópica S8APO (Leica, Leica Microsystems, Hurbrugg, 

Suiça) (Figura 3A). A captura das imagens foi realizada com câmera digital DFC 250 (Leica, 

Leica Microsystems, Hurbrugg, Suiça) com aumento de 2,5 vezes. O corpo de prova foi 

posicionado em suporte confeccionado pelo Departamento de Materiais Dentários e Prótese da 

Faculdade de Odontologia de Ribeirão Preto/USP que visa corrigir a angulação de 30º, 

permanecendo a plataforma perpendicular à lente da câmera (Figura 3B). 
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Figura 3 – A: Lupa estereoscópica. B: Dispositivo para correção da angulação. 

Fonte: Própria (2019) 
 
 

3.3 Ciclagem Termomecânica 
 
 

Para a ciclagem termomecânica foram utilizados 10 espécimes de cada grupo (controle 

e teste) que receberam pilares universais (3,3 x 4,0 x 1,5 mm - Singular Implants, Paramirim, 

RN, Brasil) com torque recomendado pelo fabricante (32 Ncm). Com o propósito de padronizar 

a aplicação de torque em todas as amostras e compensar a acomodação inicial do parafuso, o 

torqueamento foi realizado por torquímetro digital (TQ 680, Instrutherm, São Paulo, Brasil) 

(Figura 4A), posicionado em equipamento de aferição de torques elaborado pelo Departamento 

de Materiais Dentários e Prótese da Faculdade de Odontologia de Ribeirão Preto/USP. Onde o 

torquímetro ficou posicionado na haste superior, enquanto o conjunto implante/pilar foi afixado 

na ponta ativa da chave para aperto do parafuso acoplada ao encaixe específico do torquímetro 

digital (Figura 4B). Para calcular a porcentagem de perda de torque inicial antes e após a 

ciclagem, 10 minutos depois do primeiro torque, os pilares foram retorqueados. Após 3 minutos 

foram destorqueados e seus valores medidos. Em seguida, foram torqueados novamente e 10 

minutos depois foi dado torque de confirmação para posterior avaliação do torque de remoção 

do pilar. Após instalação e mensuração, o componente protético foi recoberto por cápsula 

metálica que simula uma coroa protética (Figura 4C). 
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Figura 4 – A: Torquímetro Digital. B: Torqueamento do pilar. C: Corpo de prova com cápsula 
metálica. 

Fonte: Própria (2019) 
 

Para a realização do teste foi utilizada máquina simuladora de mastigação (Biopdi, São 

Carlos, São Paulo, Brasil) (Figura 5A), sob frequência de 2 Hz, onde foi aplicada carga estática 

de 140 N utilizando como antagonista pontas metálicas planas (Figura 5B) e foram realizados 

1.000.000 de ciclos, que correspondem a aproximadamente 15 meses de função mastigatória 

normal(94,128). Para cada ensaio de carregamento foram posicionadas na máquina 5 espécimes 

de cada grupo, alternadas e centralizadas com relação a ponta antagonista. Simultaneamente à 

ciclagem mecânica, os espécimes foram mantidos em água e termociclados com variação de 

temperatura entre 5º e 55º C, onde foram realizados 2002 ciclos térmicos. 

Ao final do ensaio, os espécimes foram removidos da máquina de ensaios e realizado o 

destorque do pilar com torquímetro digital para avaliar o afrouxamento do mesmo após 

ciclagem termomecânica. A razão entre a perda de torque inicial e após a ciclagem foi calculada 

a partir da seguinte fórmula(128): 

Perda de toque (%): Torque de remoção inicial – torque de remoção pós ciclagem x 100 

Torque de remoção inicial 
 
 

Posteriormente foram novamente observados em lupa estereoscópica para avaliação 

da plataforma dos implantes. 
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Figura 5 – A: Cicladora termomecânica. B: Antagonista 

Fonte: Própria (2019) 
 
 

3.4 Resistência à compressão 
 
 

Para estabelecer a força máxima de deformação e determinar padrões de carga para o 

teste de fadiga acelerada progressiva, foi realizado o ensaio mecânico de resistência à 

compressão, Foram instalados pilares universais (Singular Implants, Paramirim, RN, Brasil) 

com dimensão de 3,3 x 4,0 x 1,5 mm, com torque recomendado pelo fabricante (32 N.cm) em 

3 espécimes de cada grupo. Após 10 minutos foi dado torque de confirmação. Em seguida, o 

pilar protético foi coberto por uma cápsula metálica de acordo com a Especificação ISO 

14801(125). 

Cada espécime foi posicionado em máquina universal de ensaios (Biopdi, São Carlos, 

Brasil) (Figura 6A), equipada com célula de carga de 1000 kgf e velocidade de deslocamento 

axial de 1 mm/min. Durante o ensaio (Figura 6B), curvas de tensão/deformação foram formadas 

e ao observar queda da tensão o ensaio foi interrompido e o resultado obtido através da força 

máxima de deformação. 
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Figura 6 – A: Ensaio de resistência a compressão. B: Deformação do corpo de prova. 

Fonte: Própria (2019) 
 
 
3.5 Fadiga acelerada progressiva 

 
 

Para o ensaio de fadiga foi utilizada a metodologia de teste de vida acelerado step- 

stress, que testa os espécimes simulando tensões da mastigação maiores que os habituais, 

entretanto dentro dos valores relatados de 100 a 700 N(90,117,129,130). O objetivo do ensaio é 

acelerar a ocorrência de falhas em um curto período, otimizando o tempo do estudo. Após o 

teste de compressão, foi calculada a carga média de resistência à fratura de cada grupo, sendo 

atribuídos patamares de cargas para cada perfil de fadiga denominados em leve, moderado e 

agressivo, com distribuição das amostras na proporção de 3:2:1(90,121). Desse modo, foram 

utilizados 18 espécimes para cada grupo, subdivididos em 9, 6 e 3 amostras para cada perfil de 

estresse de carga. Cada perfil representa a progressiva rapidez com que um espécime é fadigado 

até atingir um determinado patamar de carga, onde uma amostra do perfil leve é ciclada por 

mais tempo até alcançar a mesma carga que uma amostra dos perfis moderado e agressivo, 

como mostra a representação gráfica dos perfis na figura 7. 
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Figura 7 – Representação gráfica dos perfis leve, moderado e agressivo de acordo com ciclo e carga que foram 
submetidos. 

 
 

Para a realização do ensaio foi utilizada máquina simuladora de mastigação (Biopdi, 

São Carlos, São Paulo, Brasil), sob frequência de 4 Hz, onde a carga máxima aplicada foi de 

365 N, utilizando pontas metálicas planas simultaneamente submetidos a ciclagem térmica. Os 

espécimes foram ciclados até a falha ou até atingirem o limite de carga. Ao final de cada ciclo, 

anterior ao início do próximo ciclo em patamar maior de carga os espécimes eram analisados 

com o objetivo de verificar presença de deformações e/ou fraturas. Desta maneira, estabeleceu- 

se como parâmetro de falha as falhas catastróficas, quando há fratura do implante, do 

componente protético ou do complexo implante-pilar. 

Após inspeção visual, observada semelhança no padrão de falha de todas as 

amostras, foi selecionada uma amostra de cada patamar de carga aleatoriamente para serem 

analisadas no Microscópio Eletrônico de Varredura. 

 
3.6 Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) 

 
 

Após o teste mecânico de fadiga acelerada progressiva, amostras fraturadas (Figura 

8B) foram analisadas qualitativamente em MEV utilizando o microscópio EVO - MA 10 (Zeiss, 

Oberkochen, Bade-Vurtemberga, Alemanha) (Figura 8A) para obtenção de imagens e posterior 

avaliação da superfície de fratura. As imagens foram realizadas utilizando magnificação de 90x 

e 500x, no Laboratório de Bioengenharia da Faculdade de Medicina de Ribeirão Preto, onde os 

espécimes fraturados não passaram por nenhuma preparação prévia e nem receberam 

revestimento em ouro. As análises foram realizadas com as partes fraturadas em posição 
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vertical para que fosse possível a verificação das falhas nos bordos fraturados. Foram analisados 

6 espécimes sendo, 3 do grupo controle e 3 do grupo teste, provenientes de cada patamar do 

teste de fadiga acelerada. 

 
Figura 8 – A: MEV. B: Amostras fraturadas. 

Fonte: Própria (2019) 
 

3.7 Microtomografia Computadorizada 
 
 

Com o objetivo de avaliar qualitativamente a adaptação entre implante e pilar protético 

antes e após o ensaio termomecânico e diferenças macrogeométricas entre os implantes foi 

realizada análise por microtomografia computadorizada. Para esta análise foi utilizado o 

aparelho de microtomografia de raios-x SkyScan 1176 (Bruker micro-CT, Kontich, Bélgica) 

localizado no Laboratório de pesquisa da Faculdade de Odontologia da Universidade de 

Ribeirão Preto – UNAERP (Figura 9). O escaneamento das amostras foi padronizado utilizando 

os seguintes parâmetros: tensão de aceleração em 90 kV, corrente de 272 mA, filtro de Cu 

(cobre) com tempo de exposição por imagem de 81 ms, em 360º, com voxel isotrópico de 9µm 

e frame de 4. Após o escaneamento as imagens foram reconstruídas pelo software NRecon 

v.1.6.9.18 (Bruker micro-CT, Kontich, Bélgica) com os seguintes ajustes de imagem: Ring 

Artfact Correction (redutor de artefato em forma de anel): 20, Beam Hardening Correction 

(endurecimento de feixe): 51%, Smoothing (suavização): 4 e Output: 0,00 (valor mínimo) – 

0,18 (valor máximo). 
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Figura 9 – Microtomógrafo 

Fonte: https://www.brukersupport.com/ProductDetail/9202 

 
Após a reconstrução, as imagens foram transferidas para o programa Data Viewer 

(Bruker micro-CT, Kontich, Bélgica) onde o implante foi posicionado verticalmente e as 

imagens salvas em corte coronal e sagital. Em seguida as imagens foram carregadas no software 

CTan v.1.14.4.1+ (Bruker micro-CT, Kontich, Bélgica), e dentre os 2.000 cortes por amostra, 

a imagem mais nítida do implante foi escolhida como corte central e utilizada para as análises. 

O próximo passo consistiu na análise bidimensional da adaptação do conjunto implante/pilar 

protético e da macrogeometria dos implantes, como valores de espessura de parede, 

profundidade de rosca e passo de rosca utilizando a ferramenta de medida linear do próprio 

programa. 

 
3.8 Avaliação de tensões por Correlação de Imagens Digitais (CID) 

 
 

Para avaliar tensões geradas ao redor do implante foi realizada a correlação de 

imagens digitais. Para execução da análise, 1 implante de cada grupo foi selecionado. Para a 

construção do modelo mestre, confeccionou-se um bloco de acrílico com as dimensões: 55 x 

30 x 14 mm. Foi realizada uma perfuração na espessura do bloco, distando 7 mm, simulando 

uma região com tábua óssea mais espessa. Foi instalado o pilar universal no implante e, através 

de um paralelômetro (Figura 10A), posicionou-se o conjunto implante/pilar na perfuração, ao 

nível da borda superior, afixando-o com cianoacrilato (Super Bonder, Henkel Loctite Adesivos 

Ltda, Itapevi, SP, Brasil). Após 24 horas, o modelo mestre (Figura 10B) foi removido para ser 

https://www.brukersupport.com/ProductDetail/9202
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moldado em silicone de duplicação (Silikon, Odontomega, Ribeirão Preto, São Paulo, Brasil) 

(Figura 10C). Após a polimerização, o conjunto implante/pilar foi posicionado no molde e então 

vertido resina de poliuretano (F16, Axson, Cergy, França) capturando o implante na posição 

pré-definida. 

 
Figura 10 – A: Fixação do conjunto implante/pilar com paralelômetro. B: Modelo mestre. C: Moldagem em 
silicone de duplicação. 

 
Fonte: Própria (2019) 

 
 
 

Para a realização do ensaio, a superfície do modelo foi pintada com tinta spray branca 

fosca (Colorgin Premium, Sherwin-Williams do Brasil, Sumaré, São Paulo, Brasil), após 

secagem o modelo foi pulverizado com tinta spray preta fosca (Colorgin Premium, Sherwin- 

Williams do Brasil, Sumaré, São Paulo, Brasil) formando pequenos pontos irregulares sobre o 

fundo branco. Foi utilizado o sistema de análise StrainMaster (LaVision Inc., Goettingen, 

Alemanha) formado por duas câmeras CCD (Charged-coupled device) (Imager Intense, 

LaVision Inc.) (Figura 11A), com resolução de 1039 x 1395 pixels, utilizadas para a captura 

das imagens dos modelos em deformação e por software específico (DaVis 8.1.2, LaVision 

Inc.) para análise das imagens capturadas e cálculo das tensões desenvolvidas. Para produzir 

diferentes condições de carregamento foram utilizados dois modelos de aplicação de carga: 

axial – com o modelo em posição horizontal; angulado – com o modelo posicionado em base 

de acrílico com angulação de 30º (Figura 11B e C). 
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Figura 11 – A: Câmeras. B: Carregamento axial. C: Carregamento 
angulado em 30º. 

Fonte: Própria (2020) 
 

Para análise da CID, o modelo foi apoiado em dois pontos e para cada carregamento 

foi realizada calibração das imagens com placa padrão fornecida pelo fabricante do sistema 

(LaVision Inc.). Para gerar tensões no modelo foi realizado carregamento estático puntiforme 

em Máquina Universal de Ensaios (Biopdi, São Carlos, Brasil) com célula de carga de 50 kgf, 

velocidade de ensaio de 1 mm/min, até que a carga de 250 N fosse atingida. Durante a análise, 

esses pequenos pontos foram localizados pelo software Davis 8 e a sua movimentação durante 

a aplicação da carga foi utilizada para calcular as tensões na superfície do modelo. Para 

reprodutibilidade do método foi realizado três carregamentos para cada modelo (controle e 

teste), em cada situação – axial e angulado. 

A análise qualitativa das imagens obtidas foi realizada com base em escala de cores e 

pelos valores numéricos de tensão, na qual os valores positivos (do amarelo ao vermelho) 

indicam as tensões de tração e os valores negativos (do verde ao azul) tensão de compressão. 

Foi selecionada como área de interesse a região do longo eixo dos implantes, como representado 

na Figura 12. 
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Figura 12 – Região de análise das tensões no modelo 

Fonte: Própria (2020) 
 
3.9 Análise Estatística 

 
 
3.9.1 Ciclagem Termomecânica 

 
 

Para análise estatística da Ciclagem Termomecânica com o objetivo de verificar o 

afrouxamento dos pilares universais nos grupos Controle e Teste, bem como nos tempos inicial 

e final foi utilizado o modelo de regressão linear com efeitos aleatórios. Este modelo é utilizado 

na análise de dados onde o corpo de prova é analisado mais de uma vez, os dados apresentam- 

se desbalanceados e a suposição de independência não é adequada(131,132). Este tipo de modelo 

contempla duas fontes de variabilidade, uma intra e outra inter espécimes(133). Para a análise 

das comparações intra e inter grupos foi utilizado contrastes ortogonais, o que nos permite 

realizar uma série de comparações e assim verificar as diferenças entre os grupos em estudo(134). 

 
3.9.2 Fadiga acelerada progressiva 

 
 

Para análise estatística da fadiga acelerada progressiva, após a obtenção dos dados, foi 

calculada a curva de probabilidade de Weibull. Esta análise determina o tempo de vida médio 

e a taxa de falhas em função do tempo. Foi utilizado como parâmetros 60% da carga máxima 

encontrada no teste de Resistência à compressão (365 N) e intervalo de confiança de 90% 

bilateral através do programa Alta Pro 7 (ReliaSoft, Tucson, EUA). Calculou-se a 

confiabilidade para uma missão de 50.000 ciclos a 100 N e 150 N para a comparação entre os 

grupos controle e teste. A análise de confiabilidade é a probabilidade de um item executar 
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adequadamente sua função, por um determinado período (ciclos)(135). Para medir a variabilidade 

dos resultados, foi realizado o cálculo do módulo de Weibull com intervalo de confiança de 

90% bilateral. 
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4. RESULTADOS 
 
 

4.1 Análise em lupa estereoscópica 
 
 

Prévia e posteriormente ao teste de ciclagem mecânica, utilizando lupa estereoscópica 

foi realizada análise qualitativa das plataformas dos implantes. 

A análise demonstrou deformação mais acentuada na plataforma do grupo Controle 

que do grupo Teste, entretanto só foram analisados 3 implantes sobreviventes do grupo Teste, 

pois os demais fraturaram durante o ensaio de ciclagem. Dessa maneira, não é possível afirmar 

que os resultados correspondem ao todo do grupo Teste. 

A deformação foi verificada através de observação visual da plataforma dos implantes 

e em 8 espécimes do grupo Controle foi observado defeitos na região da plataforma que fica 

em contato direto com o componente protético (Figura 13B) e 2 espécimes apresentaram danos 

mais significativos em toda a plataforma, como amassamento, lascamento do metal e arranhões 

(Figura 13C). No grupo Teste, dos 3 espécimes sobreviventes após ciclagem termomecânica, 2 

apresentavam desgaste na região de contato com o componente protético (Figura 14B e C) e 1 

espécime não apresentou danos e/ou deformações à inspeção visual. 

 
Figura 13 – A: Implante anterior ao ensaio de ciclagem termomecânica. B: Implante com danos localizados na 
região de contato direto com o pilar protético. C: Implante com danos severos em toda a plataforma. (Grupo 
Controle) 

Fonte: Própria (2019) 
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Figura 14 – A: Implante anterior ao ensaio de ciclagem termomecânica. B: Após ensaio, implante com danos 
localizados na região de contato direto com o pilar protético. C: Implante com mínimos danos na plataforma. 
(Grupo Teste) 

Fonte: Própria (2019) 
 
 
4.2 Ciclagem termomecânica 

 

Os dados de perda de torque inicial e final dos pilares protéticos foram tabulados e 
estão descritos na Tabela 1 e Figura 15. 

 
Tabela 1 – Média e desvio padrão (%) da perda de torque inicial e final dos pilares protéticos 

 

GRUPOS TEMPO MÉDIA DESV.PAD MÍNIMO MÁXIMO 

Controle Inicial -3,93 ±4,15 -9,57 3,4 
Após ciclagem -33,52 ±26,73 -68,83 2,18 

Teste 
Inicial -2,26 ±3,96 -9,85 3,06 

Após ciclagem 14,89 ±19,36 -6,85 30,28 

 
Figura 15 – Perda de torque (%) inicial e final dos pilares protéticos 
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Foram realizadas comparações da perda de torque inicial e final entre os grupos e da perda 

de torque dos pilares antes e após ciclagem termomecânica (Tabela 2). 

Tabela 2 – Regressão linear com efeitos aleatórios – Comparação da perda de torque antes e após ciclagem 
termomecânica  

Comparação Estimativa da diferença      
entre médias 

IC 95%   
P-valor LI LS 

Grupo C - T - Inicial -1,670 -17,476 14,136 0,820 
Grupo C - T - Final -48,410 -71,675 -25,145 0,001 
Grupo C Inicial - Final 29,590 13,784 45,395 0,002 
Grupo T Inicial - Final -17,151 -40,416 6,115 0,133 

C: Grupo controle; T: Grupo teste. 

A análise estatística revelou não haver diferença significante entre os grupos Controle 
e Teste com relação à perda de torque inicial (p=0,820) e no grupo Teste entre os diferentes 
tempos (p=0,133). No entanto, revelou haver diferenças significativas (p≤0,05) no grupo 
Controle entre os diferentes tempos, na qual o afrouxamento final foi maior que o inicial e entre 
os grupos na perda de torque após a ciclagem termomecânica, onde o grupo Teste apresentou 
menor perda de torque. Entretanto a quantidade de espécimes no grupo Teste (n=3) pode ter 
influência no resultado. 

Durante o ensaio de ciclagem termomecânica alguns implantes e respectivos pilares 
protéticos do grupo Teste fraturaram antes da finalização dos ciclos (V7 – 49,115; V5 – 62,205; 
V4 – 82,044; V8 – 183,100; V12 – 310,342; V1 – 459,890; V6 – 660,770). A fratura do 
complexo implante-pilar ocorreu no corpo do implante na terceira rosca e no pilar antes da 
primeira rosca (Figura 16). 

 
Figura 16 - A: Complexo implante-pilar fraturado. B: Pilar fraturado. 

Fonte: Própria (2019) 
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4.3 Resistência à compressão 
 
 

A Tabela 3 apresenta os valores médios de resistência à fratura que foram obtidos no 

teste de carga estática que foram utilizados para o cálculo das cargas dos perfis do ensaio de 

fadiga acelerada progressiva. 

 
Tabela 3 – Valores da força máxima de deformação (N) dos grupos controle e teste; valor da força máxima média 
para todas as amostras.  

Grupos C1 C2 C3 T1 T2 T3 
Força Máxima 582,89 497,61 539,07 635,31 733,11 659,95 
Média  539,86   676,12  
Média Total   607,99    

C: Grupo controle; T: Grupo teste. Valores em Newtons. 
 
 

4.4 Fadiga Acelerada Progressiva 
 
 

O gráfico e o resumo estatístico da probabilidade de Weibull são apresentados na 

Figura 16 e Tabela 4. Os valores médios de β derivados do cálculo da probabilidade de Weibull 

(probabilidade de falha X número de ciclos) foram de 0,66 para Grupo Controle e 0,33 para o 

Grupo Teste. Os resultados dos valores de β indicam que a fadiga não influenciou na sobrevida 

dos espécimes, o principal fator para a falha foi a resistência do material e não o acúmulo de 

danos. Os valores de β descrevem mudanças nas taxas de falha relacionadas ao tempo (β< 1 

indica que o material apresenta taxa de falhas que diminuem com o tempo, podendo ser por 

falhas precoces ou causadas por falhas grosseiras no material; β> 1 indica que as taxas de falha 

aumentam com o tempo e estão associadas ao acúmulo de danos; β ~ 1 aponta que as falhas não 

variam com o tempo, associado a falhas de natureza aleatória). 

Com o objetivo de avaliar o comportamento de cada grupo quanto à resistência, 

a ser interpretada pela distribuição Weibull, assumindo que a fadiga teve pouca ou nenhuma 

importância na falha, o módulo de Weibull encontrado foi de 6,09 para o grupo controle e de 

5,61 para o grupo teste, não havendo diferença significativa entre os grupos considerando a 

sobreposição dos intervalos de confiança (Figura 17). Valores de módulo de Weibull menores 

sugerem maior variabilidade na resistência, ou seja, um maior nível de falhas e defeitos e, 

consequentemente, menor confiança no material. Valores do módulo de Weibull superiores 

indicam menos defeitos e, portanto, maior estabilidade estrutural do material. A resistência 

característica (η) - indicadora da carga na qual 63,2% dos espécimes irão falhar, foi maior para 

o grupo controle com 273,09 N. 
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Figura 17 – Gráfico de contorno (módulo de Weibull X resistência característica – η, em N). 

 
Nota-se que não existe diferença significativa entre os grupos quando os contornos se sobrepõem. 

 
 

O ensaio da fadiga acelerada progressiva permite calcular valores de confiabilidade 

para determinados níveis de carga. A confiabilidade calculada (Tabela 4) com intervalo de 

confiança de 90% para missão de 50.000 ciclos a 100 N e 150 N indicam que o dano cumulativo 

em cargas mais altas levaria a uma sobrevivência mais baixa, principalmente no grupo Teste. 

 
Tabela 4 – Confiabilidade para missão de 50.000 ciclos de acordo com a carga 

Resultado 
Controle  Teste 

100 N 150 N 100 N 150 N 
Limite Superior 1 0,9 0,98 0,71 
Confiabilidade 0,98 0,79 0,95 0,57 
Limite Inferior 0,92 0,59 0,87 0,39 
β 0,66  0,33 

 

4.5 Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) 
 
 

Após o ensaio de fadiga acelerada progressiva, as regiões das falhas foram avaliadas 

qualitativamente em microscópio eletrônico de varredura. Falhas compreendem tanto o 

implante como o pilar protético, independente do grupo. 

Nas Figuras A1 e B1 é possível observar os danos causados pela fratura após o ensaio 

de fadiga acelerada progressiva. As imagens mostram uma área de compressão e uma área de 
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tração indicando a origem da fratura e a direção de propagação. Assim como é possível notar a 

presença de fendas longitudinais no vértice da parede hexagonal interna (Figura 18 - A2 e B2). 

Figura 18 – Imagens em MEV do conjunto implante-pilar fraturados após fadiga acelerada progressiva. 
A1, A2: controle; B1, B2: teste. Onde A1 e B1 correspondem ao fragmento do implante fraturado; e A2 e B2 a 
área hexagonal interna do implante. Deformação plástica foi observada, correspondendo à área de compressão 
(seta branca), com a área de tração (seta amarela) correspondendo à origem da fratura. (Seta vermelha) Direção de 
propagação. 

 
Fonte: Própria (2019) 

 
4.6 Correlação de Imagens Digitais (CID) 

 
 

A análise da transmissão de tensões através da CID foi realizada com base em 

avaliação qualitativa, através da comparação das imagens obtidas e dos valores de tensão 

gerados ao longo do implante. 
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4.6.1 Carregamento axial 
 
 

As tensões de compressão e tração encontradas na região analisada estão ilustradas nas 

Figuras 19 e 20. Pode-se observar, qualitativamente, que há, no terço médio e apical, 

predominância de tensões de tração (cores variando do amarelo ao vermelho) nos dois grupos. 

Tensão de compressão (cores variando do verde ao azul) foi mais predominante na região 

cervical, o que pode ser confirmado no gráfico de distribuição de tensões. 

 
Figura 19 – Tensões geradas após carregamento axial em 250 N. A: Grupo Controle. B: Grupo Teste 

 
 

Figura 20 – Distribuição das tensões (µS) geradas após carregamento axial, ao longo do 
implante (mm) 
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4.6.2 Carregamento angulado 
 

As tensões de compressão e tração encontradas na região analisada estão ilustradas nas 
Figuras 21 e 22. Pode-se observar que há predominância de tensões de tração no grupo teste, 
desde a região cervical. Tensões de compressão foram mais predominantes no terço cervical e 
médio do grupo controle. 

 
Figura 21 – Tensões geradas após carregamento angulado (30º) em 250 N. A: Grupo Controle. B: Grupo Teste 

 
 

Na análise do gráfico é possível confirmar o observado no mapa de tensões, onde desde 
o 1º milímetro já existe tensão de tração no implante do grupo teste, enquanto isso, no grupo 
controle, as tensões de tração só aparecem a partir do 10º milímetro. É importante observar que 
as tensões de tração no grupo Teste estão concentradas na região cervical e oposta à aplicação 
da carga, estendendo-se até 3 milímetros. 

Figura 22 – Distribuição das tensões (µS) geradas após carregamento angulado em 30º, 
ao longo do implante (mm). 
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4.7 Microtomografia computadorizada (Micro-CT) 
 

Foi utilizada análise qualitativa bidimensional para observar as diferenças 

macrogeométricas entre os grupos. Foi selecionado o corte sagital para a análise, onde as 

medições e imagens estão ilustradas na Figura 23. 

 
Figura 23 – Imagem bidimensional em micro-CT com medidas lineares evidenciando diferenças entre os 
grupos (anterior ao ensaio de ciclagem termomecânica). A: Controle; B: Teste. (Traço laranja – espessura de 
parede; traço vermelho – profundidade de rosca; traço verde – passo de rosca; círculo azul – secção 
transversal). 

 
 

Os implantes do grupo Teste apresentam roscas de dupla entrada, portanto o passo de 

rosca nesses implantes é o dobro do passo de um implante com rosca única. Isso se deve ao fato 

de, após rotação completa, o término da rosca se encontrar abaixo da rosca subsequente. Através 

das medições lineares obtidas no software do micro-CT, foi possível observar que o implante 

dos grupo Controle e Teste possuem diferenças macrogeométricas importantes e que podem 

apresentar influência na concentração de estresse no corpo do implante, na distribuição das 

forças oclusais para o osso circundante e na resistência biomecânica dos implantes, como: passo 

de rosca de 1,696 mm para o grupo Teste e de 0,805 mm para os implantes do grupo Controle, 

profundidade das roscas, onde o grupo teste apresenta profundidade de 0,402 mm e o grupo 

controle 0,381 mm; e a secção transversal dos implantes, sendo trapezoidal no grupo Teste e 

paralela no grupo Controle. Foi possível observar também que a espessura da parede no local 

das fraturas foi levemente superior para os implantes do grupo Teste (0,304 mm) que para o 

grupo Controle (0,294 mm). 
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Com base nas imagens microtomográficas de antes e depois da ciclagem 

termomecânica, não foi possível visualizar alterações significativas na adaptação entre implante 

e pilar protético no grupo Teste, entretanto no grupo Controle é possível observar um maior 

imbricamento entre o componente protético e as paredes internas do implante (figura 24). 

Figura 24 – Comparativo de imagem bidimensional em micro-CT antes e após ensaio de ciclagem termomecânica. 
Controle: A1 e A2; Teste: B1 e B2. 
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5. DISCUSSÃO 
 
 

Desde a descoberta da Osseointegração, os implantes de titânio revolucionaram a 

Odontologia moderna e desde então são desenvolvidos novos materiais, novas técnicas, novos 

desenhos de conexão e de implantes.(2,25,127,136) Altas taxas de sucesso são relatadas nas 

reabilitações com implantes, no entanto, falhas tardias de natureza biológica ou mecânica 

acontecem em proporção significativa.(4–13,137–139) 

Falhas mecânicas por fadiga do tipo fratura do implante são essencialmente 

complexas devido à sua resolução(30). No presente trabalho um implante de conexão cone Morse 

com nova macrogeometria externa foi testado segundo a Norma ISO 14801:2016(125), foram 

realizados testes mecânicos a fim de compreender a influência do macrodesenho dos implantes 

na sua resistência à fadiga, confiabilidade, perda de torque e na transmissão das forças oclusais 

para o osso circundante. Com base nos resultados obtidos, pode-se afirmar que a hipótese nula 

testada foi parcialmente rejeitada, visto que houve diferenças significativas para algumas das 

propriedades analisadas entre os dois grupos. 

A conexão implante-pilar é complexa e, o íntimo contato entre as partes, somado a 

micromovimentos e carregamento oblíquo excessivo podem gerar desgaste na superfície do 

implante, bem como provocar deformações permanentes na plataforma, comprometendo a 

estabilidade da conexão em longo prazo e levando à perda do implante(140,141). Poucos estudos 

avaliaram o desgaste dos implantes de titânio quando submetidos a cargas cíclicas(141–143). 

Através da análise em lupa foi possível observar o desgaste produzido na plataforma dos 

implantes após serem submetidos a ciclos termomecânicos. Foram observados danos à 

plataforma nos dois grupos (Figura 13), no entanto o implante controle apresentou deterioração 

mais acentuada da plataforma. Os resultados corroboram com Maeda et al(144) que observaram 

que a espessura da parede a nível de plataforma forneceria um reforço adicional a fim de resistir 

a possíveis deformações. Em razão das fraturas ocorridas em 70% das amostras testadas, não 

foi possível avaliar os danos em todos os implantes do grupo Teste. Dessa maneira, não é 

possível afirmar que as amostras do grupo Teste obtiveram rendimento superior ao grupo 

controle com relação à análise da plataforma. Ademais, não foi possível analisar a parte interna 

dos implantes, haja vista a dificuldade de observação dessa região. Os resultados deste estudo 

não demonstram desadaptação visível do componente protético, ainda assim o conjunto 

implante/pilar é passível de desadaptações que podem variar entre 40 e 100 µm(145)e que podem 

gerar instabilidade do conjunto e por consequência, deformação na plataforma do implante. 

Khayat et al(146) ressaltaram a necessidade de compreender mecanicamente as possíveis 
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alterações que ocorrem no implante, visto que há riscos de deformações permanentes na 

plataforma. Assim como Nary et al(101) destacaram que a junção implante-pilar possui 

resistência limitada e dessa forma, podem ocorrer danos na plataforma e/ou na conexão entre 

implante e pilar protético. No entanto, poucos relatos associam falhas na reabilitação com 

próteses sobre implante com a deformação da plataforma e adaptação do pilar protético(147–150). 

Em concordância com estudos anteriores, é necessário investigar possíveis desadaptações do 

pilar protético, visto que deformações na plataforma podem resultar em falhas biomecânicas 

em longo prazo. 

O teste de fadiga por ciclagem visa simular ciclos mastigatórios através da aplicação 

de carga pré-definida por determinado número de ciclos, a uma determinada frequência(151). A 

fim de representar o cenário mais desfavorável possível para o conjunto implante-pilar, carga 

de 140 N foi aplicada em implante inclinado em 30º, simulando cargas mastigatórias não axiais 

a uma frequência de 2 Hz. Segundo Elshiyab et al(152) frequência de até 2 Hz e carga máxima 

de 150 N aproximam-se da frequência e da força mastigatória fisiológica. Testes com força 

acima da carga máxima podem mostrar resultados não representativos. O presente trabalho 

avaliou a influência da fadiga por ciclagem termomecânica na perda de torque dos pilares 

protéticos. Verificou-se que a fadiga mecânica durante 1 milhão de ciclos não influenciou 

significativamente no afrouxamento dos parafusos protéticos no grupo teste, obtendo menor 

perda de torque após ciclagem quando comparado ao grupo Controle que apresentou diferenças 

significativas na perda de torque antes e após fadiga mecânica. 

Por meio de ensaios mecânicos como a ciclagem, o conjunto implante/pilar protético 

pode sofrer micromovimentos que resultam em afrouxamento dos pilares e seus respectivos 

parafusos de retenção, bem como o implante pode desenvolver microtrincas internas 

diretamente proporcionais à quantidade de ciclos e que resultam em fendas no implante, fratura 

do corpo do implante, do pilar ou do parafuso de retenção(99,103,106,153,154). Segundo Binon et 

al(155) a micromovimentação provoca perda de pré-carga em parafusos protéticos. Weiss, Kozak 

e Gross(156) após testarem diferentes conexões realizando ciclos de torque e destorque dos 

parafusos, constataram que todas as conexões perdem pré-carga inicial, mesmo antes do ensaio 

de simulação funcional. No entanto, Coppedê(127), Almeida et al(118), Feitosa et al(157), Gil et 

al(158), Freitas et al(123), Pereira Jorge et al(159), Prados-Privados et al(160), Bordin et al(161) 

afirmaram que as conexões internas apresentam melhor estabilidade e menor afrouxamento 

após serem submetidos à fadiga quando comparada às conexões externas, podendo chegar a 

uma diferença no torque de remoção de 10 a 20% maior que no torque de inserção(162). Sendo 

assim, seriam capazes de resistir a micromovimentos que levam ao afrouxamento e fratura de 
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parafusos protéticos. Mesmo em comparação a conexões internas do tipo octogonal, a conexão 

Morse mostrou menor perda de torque(163). Contrariamente, Santafé(153) relatou melhor 

desempenho na perda relativa de torque em implantes de conexão hexagonal interna e sugere 

que conexões de hexágono interno concentram as tensões ao redor do colo do implante, desta 

forma protegendo o parafuso protético e mantendo assim o torque inicial dos componentes. 

Sugere também que as conexões cônicas, por não possuírem dispositivos antirrotacionais 

tiveram seu desempenho prejudicado. No entanto, a estabilidade das conexões do tipo Morse 

ocorre pelo íntimo contato friccional entre superfícies metálicas, com correspondência da 

inclinação de ambas paredes perfeitamente alinhadas no mesmo centro de rotação(9,164). A 

análise do afrouxamento dos componentes protéticos após ensaios de ciclagem mecânica é 

vastamente descrita na literatura, como mostram os trabalhos de Merz et al(164), Cashman et 

al(165), Fernandes et al(154), Villarinho(166), Feitosa et al(157), Jorge et al(95), Tabuse et al(103), 

Bacchi et al(106), De Oliveira et al(108), Pardal-Pelaez et al(104), Jalalian et al(167,168), Martins et 

al(111). Em suma, os trabalhos confirmam os resultados superiores da conexão interna do tipo 

cone Morse em detrimento de outras conexões protéticas com relação ao afrouxamento dos 

parafusos protéticos. 

Contudo no presente trabalho ocorreram fraturas no corpo do implante em 7 espécimes 

do grupo Teste que não permitem afirmar que este implante com nova macrogeometria 

apresente superioridade quanto à perda de torque quando comparado ao grupo Controle. Poucos 

trabalhos(143,169) relatam a fratura do implante como complicação após ensaio de fadiga cíclica, 

como o encontrado por Shemtov-Yona et al(102) e por Velasco-Ortega et al(170) que ao simularem 

cargas mastigatórias em implantes estreitos de titânio comercialmente puro demonstraram 

baixa resistência após ciclagem mecânica. Contrariamente, Duan et al(171) realizaram ensaio de 

fadiga cíclica e após análise fractográfica verificaram que todas as amostras possuíam fratura 

combinada do pilar e do parafuso do pilar protético, enquanto o corpo do implante permaneceu 

intacto. Assim como Bordin et al(161) que após ensaio de fadiga acelerada em implantes estreitos 

de conexão cônica interna não observaram nenhuma fratura do corpo do implante, somente 

falhas restritas aos pilares e parafusos protéticos. Quaisquer componentes do complexo 

implante/pilar são passíveis de fratura(172–174), no entanto, padrões internacionais de 

comportamento de fratura por fadiga referem que as mesmas se localizam na conexão 

implante/pilar protético(158). Alguns autores indicam o parafuso protético como a parte mais 

frágil do complexo implante/pilar(6,116,118,153,175–177). 

Fraturas do corpo do implante podem ocorrer por sobrecargas biomecânicas ou por 

fadiga(178,179), bem como por falhas no desenho e na fabricação dos implantes(27). Segundo 
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Carneiro et al(140) a região de maior concentração de tensões encontra-se na área de constrição 

das roscas, favorecendo assim o início e a propagação da fratura. Em estudo retrospectivo, 

Quirynen et al(180) avaliaram 509 implantes instalados em 146 pacientes parcialmente edêntulos 

por um período de 6 anos. Houve fratura em 5 implantes durante este período e, segundo os 

autores todas as fraturas ocorreram a partir da terceira rosca do implante. Shemtov-Yona et 

al(181) testaram o efeito de diferentes diâmetros de implantes cone Morse no comportamento à 

fadiga e observaram divergências no padrão de fratura para cada diâmetro, onde implantes de 

5 mm fraturaram, em sua totalidade, no colo do pilar ou do parafuso protético, 55,5% dos 

implantes de plataforma regular (3,75 mm) e 52% dos implantes de 3,3 mm fraturaram na 

segunda rosca dos implantes, bem como 48% dos implantes estreitos fraturaram na terceira 

rosca. Esse achado corrobora com os resultados da presente pesquisa que mostram um padrão 

de falha do corpo do implante na região da terceira rosca e na primeira rosca do pilar protético. 

No entanto, Carneiro et al(140) encontraram resultado oposto ao avaliarem as condições de falha 

em implantes de diferentes plataformas e diâmetros após ensaio de resistência à fratura, as 

fraturas observadas ocorreram abaixo do parafuso do pilar. 

Reis et al(182) avaliaram o comportamento biomecânico de diferentes implantes 

estreitos de conexão cone Morse através da análise por elementos finitos e microscopia óptica 

e revelaram que as fraturas ocorreram na região onde não há contato entre o componente e o 

implante, tornando essa região mais frágil e mais susceptível à fratura, pois há maior 

concentração de tensões. Os achados deste trabalho corroboram com os resultados da presente 

pesquisa, onde a região de fratura é coincidente, correspondendo ao início do espaço vazio no 

interior dos implantes. A falta de contato entre pilar protético e as paredes internas do implante 

podem gerar um ponto de tensão no local e desencadear possíveis falhas(183). O espaço vazio 

somado à existência de fendas provocadas por sobrecarga ou por fadiga, pode gerar menor 

resistência estrutural e possibilitar a ocorrência de fraturas. É importante ressaltar que 

diferenças nos resultados podem ocorrer por diferenças inerentes às amostras e pelo uso de 

diferentes metodologias. 

Para o sucesso clínico do tratamento com implantes osseointegráveis é necessário 

compreender os aspectos biomecânicos que podem levar à falha do tratamento(116). Atentando 

para o papel da fadiga como principal causa de fratura de implantes(16), o presente trabalho 

também avaliou a confiabilidade dos implantes e expectativa de vida do conjunto 

prótese/implante quando em função. Foi simulada uma situação clínica de substituição de um 

dente anterior da maxila através do ensaio de fadiga acelerada progressiva. Testes laboratoriais 

que visam simular condições clínicas devem ser facilmente reprodutíveis e devem possibilitar 
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análise comparativa com mesma carga, posicionamento e tempo(16,86,88), logo, estudos de fadiga 

dos materiais, como a fadiga acelerada, são capazes de reproduzir as falhas encontradas 

clinicamente(89,184). Na engenharia dos materiais é necessário extrapolar o comportamento de 

falha de um material em condições normais e obter uma variedade de dados que permitam 

inferir as causas dessas falhas(113). O resultado do cálculo de Weibull, neste estudo, não indica 

a fadiga como causa das falhas nos dois grupos, mas sim à resistência do material dos implantes 

ao nível de carga aplicada como evidenciado pelo valor de β: 0,66 e 0,33 (controle e teste, 

respectivamente). Em concordância com o resultado deste estudo, Freitas Júnior et al(121), 

Martins et al(117), Machado et al(185), Freitas et al(123) e Bordin et al(114) encontraram valores de 

β inferiores a 1 ao testar implantes cone Morse. Em contrapartida, os trabalhos de Freitas Júnior 

et al(116); Almeida et al(186) e Bordin et al(161) contrastam com os apresentados por esta pesquisa, 

onde os valores são superiores a 1, ou seja, os implantes apresentam um comportamento de 

falha associado à fadiga. 

Adicionalmente à determinação da causa das falhas, é possível apontar através do 

módulo de Weibull (m) a presença de falhas na estrutura do material; e a resistência 

característica (η) que indica a carga necessária para que 63,2% das amostras falhe(187,188). 

Valores de m mais altos, como os evidenciados em ambos os grupos (6,09 e 5,61 – controle e 

teste, respectivamente) indicam distribuição homogênea da falha, menos dispersão de dados e 

maior confiabilidade estrutural do material. Entretanto, o valor de η foi maior para o grupo 

Controle (273,09 N). Com o intuito de tornar essa análise mais didática e facilitar a 

interpretação da significância entre grupos, é utilizado um gráfico de contorno aplicando os 

dois parâmetros (módulo de Weibull x resistência característica)(113). Como resultado não há 

diferença significativa entre os grupos no tocante aos dois parâmetros citados. 

Através do teste de fadiga acelerada também é possível determinar, matematicamente, 
limites de confiança de até 90% que relacionem determinado número de ciclos (missão) com 
níveis específicos de carga(113). Dada uma missão de 50.000 ciclos com carga de 100 e 150 N, 
que seria a força mastigatória média durante apertamento bilateral na região anterior do arco 
dentário(73), foi observada confiabilidade diminuída em ambos os grupos à medida que a carga 
aumentou, no entanto, essa redução foi mais acentuada no grupo teste, indicando que o acúmulo 
de danos levaria a menor sobrevivência em cargas mais altas. Sendo assim, em cargas 
fisiológicas que atinjam 150 N, cerca de 57% dos implantes com nova geometria externa, 
localizados em região anterior do arco, sobreviveriam. Os resultados desta análise não 
coadunam com outros trabalhos, onde a taxa de sobrevivência dos implantes de conexão cônica 
em condições similares variam de 72 a 99%(115,117,121,123,186). Outrossim, Bordin et al(114) ao 
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avaliar implantes estreitos (3,3 mm) em condições semelhantes à presente pesquisa, observou 
decréscimo significativo da taxa de sobrevivência quando a carga foi aumentada de 100N para 
150 N (98% - 42%, respectivamente). 

Em relação à região da fratura após ensaio de fadiga acelerada, todas as amostras 
falharam no mesmo ponto (na região da terceira rosca no implante e na primeira rosca do pilar 
protético). Em estudo realizado por Santos et al(183) foi observada fratura do corpo dos implantes 
na altura da quarta rosca e na primeira rosca do pilar protético, início do espaço vazio no interior 
do implante. Observando-se, pois, de acordo com os achados desta pesquisa, semelhanças na 
região de fratura em ambos os ensaios de ciclagem termomecânica e fadiga acelerada 
progressiva. Contrariamente, os estudos de Freitas Júnior et al(116), Gil et al(158) e Bordin et 
al(115,161) observaram localização das fraturas na região cônica do pilar e não houve fratura de 
corpo do implante. Em estudo retrospectivo de 2015, Shim e Yang(189) observaram 450 
implantes cônicos instalados e após um período de 8 anos não houve fratura de nenhum 
implante, somente fratura do parafuso e do pilar protético localizada na porção cervical. 
Resultados divergentes entre estudos podem ocorrer por diferenças nos implantes utilizados, na 
padronização das forças aplicadas, da frequência utilizada, do ângulo de carregamento, do 
número de ciclos e das metodologias empregadas. 

A análise qualitativa por microscopia eletrônica de varredura verificou a superfície 
fraturada tanto do implante, quanto do pilar protético em ambos os grupos estudados. É possível 
notar duas regiões diferentes, uma área de fadiga e uma de sobrecarga. A análise da superfície 
corrobora com os achados na análise de Weibull, onde a principal causa de falha não foi a 
fadiga, mas sim falhas no material que podem provocar falhas precoces e/ou repentinas. É 
possível observar que a fratura se inicia onde a carga causa tensão de tração, que excedendo a 
resistência do material, cria uma zona de deformação plástica, em razão da natureza dúctil do 
metal, levando à falha do implante. Bonfante et al(112) e Shemtov-Yona et al(16) observaram a 
mesma zona de fadiga e sobrecarga, evidenciando fratura dúctil como origem da falha. 

Além de avaliar a confiabilidade de implantes com nova macrogeometria e seus modos 
de falha, faz-se necessário obter resultados mais confiáveis quanto à distribuição de tensão para 
a interface osso-implante. As características geométricas dos implantes são fundamentais para 
a distribuição de tensões equilibradas para o osso subjacente durante aplicação de carga 
mastigatória(190). No presente estudo, foi utilizada a correlação de imagens digitais (CID) como 
método de análise de tensões, que é capaz de gerar dados detalhados das tensões produzidas na 
superfície do modelo(77,81). 

A CID calcula e analisa a distribuição de tensões ao redor dos implantes, de forma 

contínua, automatizada, em 3D e com alta precisão(84). A avaliação possibilita a obtenção de 
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dados de tensões tanto horizontais, quanto de cisalhamento(77,190). No entanto, neste estudo, 

somente tensões horizontais foram avaliadas. 

A transmissão de tensões é verificada na superfície do modelo, por conseguinte, foi 

necessário selecionar uma área para análise que correspondeu àquela localizada no longo eixo 

dos implantes, sob o carregamento puntiforme (5 x 15 mm). Foi aplicada carga de 250 N axial 

e oblíqua em 30º. Dessa forma foi possível observar, no carregamento axial, maior concentração 

de tensões de compressão na região cervical. Em ambos os grupos foi apresentada uniformidade 

de tensões nessa área, tão crítica para o sucesso das reabilitações protéticas, beneficiando a 

preservação da crista óssea e dos tecidos peri-implantares(191,192). Tensões de tração são 

observadas somente a partir do 10º milímetro. A distribuição uniforme de forças mastigatórias 

favorece a manutenção e saúde do tecido ósseo, promovendo a longevidade do tratamento com 

implantes(193). Estes resultados estão de acordo com o trabalho de Carvalho et al(82) e Peixoto 

et al(194) que demonstram maiores tensões compressivas em região cervical no longo eixo de 

implantes estreitos de conexão cone Morse, com intensidade decrescente em região apical. 

Por outro lado, no carregamento angulado, foi observada maior concentração de 

tensões de tração na região cervical dos implantes do grupo teste. Esse resultado demonstra a 

influência da sobrecarga e de forças não axiais no aumento das tensões na interface osso- 

implante(195); e corrobora com outros estudos que demonstraram que cargas oblíquas geram 

maiores tensões(191,196,197), principalmente no lado oposto ao da aplicação da carga(198,199). 

Sobrecarga mecânica e tensões desfavoráveis resultam em alta tensão/deformação, podendo 

levar à reabsorção óssea(200,201) e a falhas nos implantes(77,194,202). A transferência de tensão, 

inicialmente, ocorre na parte cervical dos implantes (colo e primeiras roscas) e é reduzida à 

medida que se desloca em direção à região apical(203). 

A maioria dos estudos que avalia a distribuição de tensões de implantes unitários e de 

plataforma estreita e foi feita utilizando análise por elementos finitos. Verri et al(197) analisaram 

a distribuição de tensões em prótese unitária sobre implante com carga axial e oblíqua através 

do método dos elementos finitos (MEF) e observaram menor concentração de tensão ao redor 

das áreas cervical e apical do implante cone Morse, bem como aumento de tensão à medida que 

a inclinação aumentou. Os autores concluíram que o aumento de tensão gerado pela inclinação 

da força aplicada no longo eixo do implante induz a sobrecarga no tecido ósseo periimplantar 

e na estrutura interna dos implantes. Os mesmos resultados foram encontrados por Moraes et 

al(204) e Prados-Privado et al(160). Os resultados anteriores corroboram com a pesquisa de 

Bento(202), que complementa que, a região do pilar protético é o local em que predomina a 

concentração de tensões. Resultado igualmente obtido por Himmlová et al(205), Baggi et al(206) 
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e Verri et al(197). Neste estudo, maiores tensões de tração foram observadas na região cervical e 

ao longo do corpo do implante no grupo Teste após carregamento angulado, demonstrando a 

influência da sobrecarga e da ausência de forças equilibradas no aumento das tensões no tecido 

ósseo(195). Valente(190) em estudo avaliando mini-implantes com macrogeometrias distintas, 

observou resultado similar em análise fotoelástica para mini-implantes com passo de rosca mais 

longo, concluindo que o passo de rosca afetou significativamente a distribuição de tensões no 

corpo do implante. 

A análise através da correlação de imagens digitais (CID) é um método efetivo para 

avaliação biomecânica de implantes, pois permite obter uma gama de informações sobre a 

transferência de tensões para a interface osso-implante, além de possibilitar uma análise crítica 

da situação clínica, oportunizando a escolha da opção mais favorável(197,203). 

Há uma diversidade de opções de implantes osseointegráveis no mercado, com 

diferentes conexões, desenhos, roscas, onde o objetivo é compensar problemas que sejam 

inerentes à quantidade e qualidade óssea ou por questões técnicas e biológicas, como melhoria 

da osseointegração, aumento do contato osso-implante, inserção mais rápida do implante, 

melhor distribuição de tensões ao osso adjacente. A compreensão e avaliação das características 

geométricas dos implantes são um dos elementos fundamentais para otimização biomecânica e 

funcional de próteses implanto-retidas e por conseguinte, fator relevante para o sucesso ou falha 

do tratamento com implantes. 

A microtomografia computadorizada é uma das ferramentas mais modernas e precisas 

para avaliações geométricas dos implantes, visto que permite adquirir imagens tridimensionais 

e realizar avaliação não invasiva e não destrutiva(5). No presente estudo, foram realizadas 

medidas lineares do passo e da profundidade da rosca, bem como da espessura da parede. Foi 

possível observar diferenças entre os grupos, principalmente no que tange ao passo de rosca e 

a secção transversal, onde o grupo Teste possui passo de rosca com dupla entrada e secção 

trapezoidal. E, de acordo com o trabalho de Abuhussein et al(51), o passo igual a 0,8 mm 

apresenta resistência superior aos implantes com passo de 1,6 e 2,4 mm. Assim como Kong et 

al(61) afirmaram que, quanto menor o passo de rosca melhor será a distribuição de tensões. No 

que diz respeito à secção transversal dos implantes, a forma trapezoidal produz tensões de 

compressão e tração tanto em osso cortical como em osso esponjoso(207), transmite menor 

quantidade de tensão ao osso cortical e, devido à sua configuração geométrica, resulta em uma 

maior interface osso-implante, beneficiando assim, a osseointegração(53,56), diferentemente da 

rosca em V do grupo Controle, que produz forças de cisalhamento maiores(51). Entretanto, 

Hansson & Werke(64) afirmaram que tanto a rosca em V quanto a trapezoidal geram forças que 
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podem induzir a falhas, enquanto Steigenga et al(44) não verificaram diferenças significativas 

entre as duas formas. Ainda não existe um consenso na literatura sobre qual desenho de rosca 

produz menor transmissão de forças ao osso subjacente. 

Com relação à profundidade das roscas, não foi observada diferença expressiva entre 

os grupos (0,021 mm), uma vez que estudos anteriores determinam 0,34 a 0,5 mm como 

profundidade ideal(51). Esse achado corrobora com o estudo de Hansson et al(64) que não 

encontraram diferenças significantes em implantes com roscas de profundidade entre 0,1 e 0,4 

mm. Sendo assim, a diferença da profundidade das roscas entre os grupos não influenciou na 

transferência de tensões para o osso subjacente, assim como a leve dessemelhança observada 

entre os grupos quanto à espessura da parede (0,01 mm) não impactou no desempenho dos 

implantes. 

Não foi observada diferença aparente na junção implante-pilar antes e após ciclagem 

mecânica no micro-CT para o grupo Teste, assim como no trabalho de Moura(13). No entanto, 

o grupo Controle apresentou maior imbricamento entre pilar protético e as paredes do implante 

após ciclagem termomecânica. Segundo Fortes et al(208) o maior travamento mecânico 

friccional da superfície interna do implante com a superfície do componente protético diminui 

a possibilidade de micromovimentos e, consequentemente, a ocorrência de falhas. Níveis de 

desajuste inferiores a 10 µm são considerados “clinicamente aceitáveis”(83), no entanto, a 

presença de uma pequena desadaptação, formando espaços vazios entre pilar e implante podem 

diminuir a eficiência na distribuição de tensões entre pilar e implante, entre implante e osso 

circundante, e afetar a resistência estrutural do implante e dos componentes protéticos(209). A 

diminuição do espaço entre pilar e implante no grupo Controle pode ter tido influência no 

melhor desempenho observado neste grupo, porém não foram realizadas quaisquer análises que 

pudessem comprovar a melhor adaptação implante-pilar. No presente trabalho, os pilares 

protéticos foram removidos para registrar o afrouxamento dos parafusos antes de serem levados 

para avaliação em micro-ct, o que pode ter interferido nos resultados. 

Este estudo in vitro apresenta algumas limitações. A avaliação da deformação da 
plataforma dos implantes através de lupa estereoscópica não permite a análise de deformações 
de pequena magnitude tanto na plataforma quanto na parte interna dos implantes. Porém, o 
objetivo desse trabalho era simular uma situação clínica, na qual somente alterações visíveis 
clinicamente foram consideradas falhas. Os testes de ciclagem termomecânica e fadiga 
acelerada progressiva foram realizados em meio úmido (água), no entanto, não reproduzem a 
cavidade oral (presença de saliva, interferências oclusais, condições parafuncionais, etc), a 
dinâmica dos músculos da mastigação e a inter-relação osso-implante(139,183,210). O método da 
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correlação de imagens digitais por utilizar modelos confeccionados com resina de poliuretano 
que são homogêneos e sem porosidade, isotrópicos e foi assumido total integração com o 
poliuretano(84), podem dificultar a extrapolação dos resultados para situações clínicas(211), já que 
o osso alveolar é heterogêneo (osso medular e cortical), anisotrópico e a osseointegração pode 
sofrer modificações ao longo do tempo(202,203,206,212). No entanto, apesar de todas as limitações 
técnicas, o padrão dos resultados encontrados em estudos in vitro tende a ser semelhante aos 
encontrados em estudos in vivo, podendo dar subsídios às pesquisas posteriores, promovendo 
embasamento científico mais acurado acerca das causas de sucessos e insucessos dos implantes 
com nova macrogeometria. 

Os resultados do presente estudo trazem implicações clínicas importantes e sugerem 
que mudanças macrogeométricas interferem diretamente na resistência estrutural e na 
transferência de tensões dos implantes osseointegráveis. Do ponto de vista mecânico, não existe 
o conceito de macrogeometria ideal, uma vez que a otimização do desenho do implante deve 
ter objetivos claramente identificados, como reduzir as tensões na interface osso-implante, 
melhorar o processo de osseointegração, favorecer a estabilidade primária, entre outros. Os 
implantes possuem estrutura complexa e que não pode ser considerada independente, mas 
incluída em um ambiente oral tão complexo quanto, e, sendo assim, deve ser considerada a 
interação entre ambos. A otimização estrutural de um implante dentário objetiva alcançar uma 
vantagem específica, entretanto essas modificações de projeto podem levar a consequências 
indesejadas – aprimorando um aspecto e prejudicando outro ponto. Do ponto de vista clínico, 
os resultados obtidos neste estudo vão colaborar para a tomada de decisão do clínico, orientando 
para a realização de tratamentos mais seguros, com maior e melhor longevidade, aumentando 
o sucesso clínico e, consequentemente, a satisfação dos pacientes e do profissional. 

Diferenças intrínsecas na geometria dos implantes, bem como um maior imbricamento 
entre pilar e implante foram responsáveis pelo resultado diferente entre grupos, e de acordo 
com os resultados obtidos no presente trabalho é possível inferir que os implantes do grupo 
Controle obtiveram desempenho superior com relação aos implantes do grupo Teste. No 
entanto, não é possível obter nenhuma conclusão definitiva, sendo, pois, indispensável a 
utilização de metodologias diversas às realizadas neste estudo, que possam elucidar o 
comportamento biomecânico do implante cone Morse com nova macrogeometria. 
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6. CONCLUSÕES 
 
 

Com base nos resultados do presente estudo e dentro das limitações da metodologia 

aplicada, pode-se concluir que: 

• Houve diferença significativa entre os grupos na perda de torque dos pilares 

universais após ciclagem termomecânica sendo que o grupo Teste apresentou 

ganho de torque; na análise intragrupos, o grupo Controle, apresentou diferença 

antes e após ciclagem termomecânica, onde o afrouxamento final foi maior que o 

inicial; 

• Não houve diferença significante na resistência entre os grupos, segundo a 

distribuição Weibull, onde a fadiga não influenciou na falha; 

• O grupo Controle apresentou resistência característica maior que o Grupo Teste; 

• Houve diferença quanto à confiabilidade do conjunto implante-pilar protético, 

onde o grupo Teste apresentou menor sobrevivência à medida que aumenta a 

carga; 

• Com relação à distribuição de tensões, no carregamento axial não foram 

observadas diferenças entre os grupos; no entanto no carregamento angulado, o 

grupo Teste apresentou maior concentração de tensões de tração na região cervical 

e ao longo do corpo do implante. 
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