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RESUMO 

 

 
Entre as cerâmicas avançadas amplamente utilizadas em próteses 

odontológicas destaca-se a zircônia estabilizada com ítria. Este material cerâmico 
possui propriedades biomecânicas favoráveis para o uso em próteses dentárias 
fabricadas com sistemas CAD-CAM. O objetivo deste estudo foi comparar a 
microestrutura de blocos de zircônia preparados com micro e nano partículas, avaliar 
as propriedades mecânicas das próteses fabricadas com sistemas CAD-CAM, 
analisar o desempenho mecânico das próteses antes e após a degradação em 
saliva artificial, determinar a resistência à fratura e o acabamento superficial. Neste 
trabalho foram usinadas 40 próteses parciais fixas de três elementos para avaliação 
da resistência à flexão em três pontos. Fez-se também ensaios de compressão em 
próteses unitárias para avaliar a relação entre a espessura da peça e a resistência à 
compressão. Dois grupos de amostras foram submetidos aos ensaios mecânicos, as 
próteses submetidas a degradação acelerada em saliva artificial e o grupo controle 
que não sofreu degradação acelerada. Para caracterização das microestruturas da 
zircônia micro e nano foram realizados ensaios de DRX, dilatometria, microdureza, 
determinação de massa específica aparente, porosidade aparente e densidade. 
Foram feitos ensaios de dilatometria para comparar o coeficiente de expansão 
térmica do revestimento de dissilicato de lítio com os coeficientes da zircônia micro e 
nanoestruturada. A diferença de coeficientes de dilatação pode ser apontada como 
um fator de concentração de tensões na interface zircônia – dissilicato. Os 
resultados não apresentaram diferenças estatísticas no desempenho mecânico das 
próteses imersas em solução apesar da morfologia das superfícies apresentarem 
diferenças na análise fractográfica e transformação de fase  apenas na zircônia 
microestruturada, após degradação acelerada, nos resultados DRX. Os coeficientes 
de dilatação térmico na faixa de 500 oC da zircônia micro e nano foi de αl = 11,3 α / 
1oC e 11,6 α / 1oC respectivamente e do dissilicato 17,00 α / 1oC. As densidades de 
todas as amostras foram superiores a 99,9% . A dureza vickers da zircônia micro e 
nano foi de 13,05 GPa não tendo diferença estatística entre as amostras. 

 
 

Palavras –chaves : zircônia micro, nanoestruturada, tensões térmicas, resistência a 
flexão, degradação, transformação de fase. 
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ABSTRACT 

 
 
 
      Among the advanced ceramics widely used in dental prostheses, it stands out 
YSZ (Yttria-Stabilized Zirconia). This ceramic material has biomechanical properties 
suitable for using in dentures fabricated with CAD-CAM systems. The aim of this 
study was to compare the microstructure of zirconia blocks prepared with micro and 
nano particles, evaluate the mechanical properties before and after degradation in 
artificial saliva, and determine the resistance to fracture and the surface finishing of 
posterior fixed partial dentures (FPDS) made with CAD-CAM system. In this work, 40 
FPDs (Fixed Partial Dentures) of three elements were machined to evaluate flexural 
strength in three points. There compression tests to assess the relationship between 
the part thickness and compressive strength. Two groups of samples were subjected 
to mechanical tests: fixed partial dentures, which were subjected to accelerated 
degradation in saliva, and the control group, which did not undergo rapid 
degradation. Tests of XRD, dilatometry, microhardness, determination of apparent 
specific bulk, apparent porosity and density were performed to characterize the 
microstructure of micro and nano zirconia. Dilatometry tests were performed to 
compare the coefficient of thermal expansion of lithium disilicate coating with 
coefficients of micro and nanostructured zirconia. The difference in coefficients of 
expansion can be considered as a factor of stress concentration at the interface 
zirconia - disilicate. The results showed no statistical differences in the mechanical 
performance of prostheses immersed in solutions in spite of the morphology of the 
surfaces differ in the fractographic analysis and phase transformation in 
microstructured zirconia after accelerated degradation in the XRD results. The 
coefficients of thermal expansion of micro and nano zirconia were 11,3 α / 1oC and 
11.6 α / 1oC respectively, and disilicate was 17.00 α / 1oC The density of all samples 
were above 99.9%. The hardness of micro and nano zirconia was 13.05 GPa with no 
statistical difference between the samples.  
 
 
 
 
Keywords: micro zirconia, nanostructured, thermal stress, flexural strength, 
degradation, phase transformation.  
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1 INTRODUÇÃO 

 
 

      As restaurações metálicas e metalo-plásticas intensamente utilizadas no 

passado estão sendo substituídas por restaurações metalo-cerâmicas, as quais são 

fabricadas com um suporte metálico que recebe o recobrimento de cerâmica. O 

metal é responsável por suportar as cargas oclusais enquanto a cerâmica que 

recobre a estrutura confere estética e anatomia a restauração. Estes sistemas que 

usam cerâmicas em tratamentos reabilitadores odontológicos são amplamente 

analisados. 

 

      Apesar do bom desempenho das próteses metalocerâmicas, existem alguns 

problemas clínicos destas restaurações. Tais problemas são descritos como: borda 

metálica visível acarretando problema estético; restauração desfavorável com 

reflexão da luz devido à subestrutura metálica; corrosão; intolerância de pacientes a 

alguns metais; inúmeros defeitos dimensionais e de acabamento oriundos da 

manipulação protética; soldas na estrutura metálica e dificuldade para utilizar 

cimentação adesiva.Para solucionar os problemas citados, foram desenvolvidos 

novos materiais para as restaurações livres de metal. 

 

      Novos materiais cerâmicos e poliméricos foram desenvolvidos para aplicações 

em próteses dentárias. No entanto, o comportamento frágil dos materiais cerâmicos 

limita o emprego destes materiais, principalmente quando sujeitos aos 

carregamentos cíclicos, como é o caso das próteses dentárias. O melhor 

desempenho dos cerâmicos depende das condições de processamento e seleção 

da matéria prima. Segundo HENCH, LL. (1998) e DENRY, I.  (2008) para melhorar a 

tenacidade e biocompatibilidade dos cerâmicos é necessário empregar pós com 

melhores purezas, ajustar as condições de compactação e sinterização, controlar a 

microestrutura e explorar mecanismos de aumento da tenacidade.  

 

       De fato a baixa tenacidade à fratura dos sistemas cerâmicos sempre foi a maior 

dificuldade para a substituição definitiva do sistema metalocerâmico das próteses 
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odontológicas. Por este motivo, há algum tempo cerâmicas mais tenazes também 

denominadas de cerâmicas avançadas têm sido estudas. A primeira cerâmica, 

utilizada na odontologia com melhor, tenacidade foi a alumina. As próteses 

confeccionadas com esse material possuem resistência a flexão de até 500 MPa, de 

acordo com D. ALVES (2007), o que ainda não seria suficiente para próteses 

extensas posteriores. 

 

     Na tentativa de melhorar a tenacidade dos cerâmicos fez-se o desenvolvimento 

da zircônia estabilizada por ítria, a qual foi primeiramente empregada como 

biomaterial nas próteses ortopédicas e hoje encontra-se em ascendência como 

biomaterial odontológico. A presente dissertação tem como objetivo comparar a 

microestrutura de peças de zircônia preparadas com partículas com tamanho 

micrométrico e nanométrico, avaliar as propriedades mecânicas das próteses 

zircônia microestruturada usinadas através do sistema CAD/ CAM, analisar o efeito 

da degradação do material em saliva artificial, caracterizar a resistência à fratura, 

acabamento superficial e microestrutura após a degradação. 

 

      Até presente data a maioria dos estudos com zircônia são realizados com o 

material comercializado na forma de bloco pré-sinterizado. Com isso, o desempenho 

das próteses de zircônia ainda não é quantificado. As propriedades mecânicas dos 

blocos são diferentes das próteses usinadas e sinterizadas. O processo de 

usinagem influencia na morfologia da superfície e nas tensões residuais da peça 

final, ou seja os resultados dos ensaios com blocos induzem a erros na análise do 

comportamento e nas propriedades mecânicas da prótese final. No presente 

trabalho as propriedades da zircônia foram determinadas nas amostras das 

próteses. 
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2 REVISÃO DE LITERATURA 

 

 

2.1 SISTEMAS CAD/CAM 

 

 

       A denominação CAD/CAM (computer assisted design/computer assisted 

machining) refere-se ao conjunto de equipamentos e ferramentas usados na 

fabricação de peças, estruturas e componentes empregados em várias aplicações. 

Na Odontologia, o início do emprego dos sistemas CAD/CAM ocorreu no final da 

década de 70 e início da década de 80 do século passado. Os desenvolvimentos 

dos primeiros sistemas foram simultaneamente feitos por Bruce Altschuler nos EUA, 

François Duret na França, e Werner Mormann e Marco Brandestini na Suíça.  

  

       Os sistemas comerciais CAD/CAM empregados na fabricação de restaurações 

e infraestruturas protéticas para próteses convencionais e implantosuportadas usam 

blocos de cerâmicos. O sistema é composto basicamente por um dispositivo para a 

leitura (scanner) e captação da forma do modelo ou troquel, software específico para 

manipular a imagem virtual obtida, computador, unidade de usinagem e sistema de 

sinterização.  

  

       A preparação do modelo da prótese ou da infraestrutura com o sistema 

CAD/CAM segue o processo convencional usado na confecção da prótese fundida 

ou por barbotina. O troquel ou modelo é fixado no scanner para converter a forma 

física em forma digital (mapa de bits). Este escaneamento pode ser feito por feixe de 

laser ou por contato. O scanner a laser captura a imagem do modelo em gesso. 

Para alguns sistemas comercializados a captura da imagem do preparo também 

pode ser feita diretamente na cavidade oral, desde que haja um campo livre de 

umidade. A vantagem do scanner a laser é que não ocorre o contato com a 

superfície a ser digitalizada. O escaneamento por contato emprega uma ponta de 

safira que varre todo o modelo para obter a superfície digitalizada em coordenadas 

cartesianas. A qualidade da imagem obtida depende das dimensões da ponta de 
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contato, quanto mais fina a ponta, maiores detalhes são obtidos. O sistema CEREC 

(Sirona Dental Systems GmbH, Benshein, Germany) emprega a digitalização com 

scanner laser e o sistema Procera (Nobel Biocare, Suécia) utiliza o escaneamento 

por contato. O sistema Zirconzhan emprega ambos. Após a captura, a imagem na 

forma digital é transferida para o computador, obtendo-se uma imagem virtual 3D. 

Com o auxílio do programa de manipulação de imagem, o profissional realiza os 

ajustes marginais desejados, considera a posição e forma do antagonista e verifica 

os pontos de contato com os dentes vizinhos. A seguir, o programa calcula a forma 

final da peça. Levando em consideração que com a sinterização haverá contração e 

alteração da geometria da prótese, nesta fase, o operador fornece para o programa 

computacional as propriedades do material que será usado na confecção (resina 

acrílica, alumina, zircônia, dissilicato, ligas metálicas), composição química, dureza e 

contração térmica que ocorrerá após a sinterização.  

  

       Com estes dados o programa computacional projeta uma peça com dimensões 

maiores que as reais e gera o arquivo para a usinagem da peça. O arquivo gerado é 

transferido para a máquina de usinagem. Cada sistema CAD/CAM possui seu 

software específico, unidade de usinagem e ferramentas de corte. Em alguns 

sistemas CAD/CAM é possível usinar simultaneamente várias próteses a partir de 

um disco de cerâmico. Neste caso, o programa computacional determina a 

sequência de usinagem, escolhe a posição das peças no disco e seleciona os 

parâmetros de usinagem necessários para fabricação da(s) peça(s) no menor tempo 

possível e com perda mínima do material. A zircônia é a cerâmica avançada que 

apresenta melhor desempenho mecânico para uso odontológico e usinagem com 

sistema CAD/CAM.  
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2.2 TENACIDADE A FRATURA 

 

 

2.2.1 MECÂNICA DA FRATURA PARA MATERIAIS CERÂMICOS  

 

 

      Para melhor entendimento das fraturas frágeis que ocorrem nos materiais 

cerâmicos é necessário entender a influência das variáveis na mecânica da fratura. 

CALLISTER Jr (1994) descreveu que mecânica da fratura é uma metodologia de 

projeto empregada para prever o comportamento dos materiais e analisar a 

possibilidade de ocorrer a fratura catastrófica devido a propagação de um defeito 

sob ação de um carregamento conhecido. Com a mecânica da fratura é possível 

determinar a maior tensão que o material resiste na presença de um defeito com 

tamanho crítico. As relações entre as propriedades do material, o nível de tensão 

submetido, a presença de defeitos e os mecanismos de propagação das trincas são 

concomitantemente considerados na análise do desempenho do material.  

  

       Todos as próteses cerâmicas possuem defeitos, principalmente porosidades, 

trincas e microtrincas, mesmo assim elas podem ser submetidos a elevados 

carregamentos sem apresentar a fratura. Para se saber o nível de carregamento 

admissível pelo material cerâmico é necessário conhecer as relações entre as 

propriedades mecânicas do material, o nível de tensão aplicado na prótese, o 

tamanho dos defeitos e os mecanismos de propagação das trincas. Com estas 

informações é possível determinar a carga máxima que a prótese resiste, evitar a 

fratura frágil, mesmo possuindo vários defeitos superficiais e no interior da peça.  

 

       A mecânica da fratura pode ser divida em mecânica da fratura elasto-plástica e 

mecânica da fratura linear elástica. No caso dos materiais cerâmicos emprega-se a 

mecânica da fratura no regime linear elástico, uma vez que os materiais cerâmicos 

não têm a capacidade de sofrer deformações plásticas antes da fratura. Tal 

característica peculiar responde pela maior fragilidade destes materiais. 
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      A tenacidade a fratura é quantificada pelo valor do KIC. K é conhecido como fator 

de intensidade de tensões, descreve o nível de tensão ao redor da ponta da trinca. 

Kc é o valor crítico de K, I é o modo de carregamento e se refere ao modo de 

abertura da trinca com o carregamento em tração. No modo de carregamento I o 

deslocamento da trinca ocorre perpendicularmente à direção de aplicação da carga 

e é o modo encontrado com maior freqüência. O termo KIC é o valor crítico (máximo) 

da intensidade de tensão suportado pelo material. Assim como o limite de 

escoamento, o limite de resistência à tração e a dureza, o parâmetro KIC é uma 

propriedade mecânica constante do material determinada experimentalmente. 

 

       Em 1986 BROEK descreveu as equações que foram desenvolvidas para 

determinação de KIC. A equação básica da mecânica da fratura dos materiais 

cerâmicos relaciona o valor KIC com a tensão aplicada (σ) e o maior tamanho do 

defeito (a) admissível.  

 

      Conhecendo-se o valor do KIC do material e levando em consideração esta 

equação pode-se calcular a maior tensão e a maior trinca que o material cerâmico 

resiste. Por isso, quando fala-se das propriedades mecânicas dos materiais 

cerâmicos usa-se o valor da tenacidade à fratura (KIC) e não outras propriedades 

mecânicas como resistência à compressão, resistência à tração ou limite de 

escoamento.  

 

      A mecânica da fratura linear elástica tem por objetivo compensar os critérios 

convencionais de projeto tais como resistência a tração, limite de escoamento e 

tensão de flambagem (para testes de compressão) que são inadequados na 

ocorrência de trincas. Sabe-se que quando há presença de defeitos na 

microestrutura, tanto as propriedades como o desempenho do material passam a ser 

completamente diferentes do que em materiais sem defeitos.  

 

      Os materiais cerâmicos tem como peculiaridade não sofrer deformações 

plásticas macroscópicas antes da fratura. Por isso são conhecidos como materiais 

frágeis. A análise das relações entre as propriedades do material, o nível de tensão 
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submetido, a presença de defeitos que geram trincas e os mecanismos de 

propagação destas trincas permite prever o desempenho do material. Uma das 

metodologias para determinar o valor de KIC é através da microindentação Knoop e 

Vickers. A norma ASTM C1421-01B (SCF) especifica a metodologia da indentação 

Knoop na amostra e polida para determinar o valor de KIC. Deve-se manter o 

paralelismo superficial, até a remover o campo de tensão residual da indentação. 

Outra metodologia para determinar a tenacidade à fratura é através do ensaio de 

flexão em quatro pontos. O valor de KIC é calculado a partir da força de fratura, 

tamanho da amostra e tamanho inicial da trinca. De acordo com a norma o corpo-de-

prova para o ensaio de flexão deve ter medidas padronizadas. Cerâmicas porosas 

ou com baixo grau de durezas não são indicadas para o teste de indentação.  

 

       A seleção da carga do microindentador varia de acordo com a dureza da peça. 

Para as cerâmicas mais duras a carga varia de 50N a 100N. Devido a alta dureza da 

zircônia e a maior tenacidade da YTZP é muito difícil gerar trincas com o método de 

microindentação. Para cerâmicas de alta tenacidade como a YTZP é necessário a 

utilização de cargas maiores para induzir a propagação das trincas a serem 

medidas.  

 

 

2.3 ZIRCÔNIA NA ODONTOLOGIA 

 

 

        A zircônia dopada com ítria é hoje o material cerâmico utilizado na odontologia 

que apresenta maior resistência mecânica. Este material pode resistir até 900 MPa, 

segundo C. SANTOS et al. (2007). Além da alta resistência mecânica a zircônia 

possui características como inércia química, o que a torna biocompatível. Os valores 

de resistência mecânica associados a biocompatibilidade e a estética proporcionada 

pela zircônia tem feito deste material o substituto dos metais nas infra-estruturas das 

próteses cerâmicas. Segundo I. DION et al (1994), P. TORRICELLI et al. (2001) e 

CH LOHMANN et al. (2002) estudos (In vitro) demonstraram que a zircônia não é 

citotóxica. 
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      Para a confecção de próteses dentárias emprega-se a Y-TZP na forma de blocos 

pré-sinterizados, ou seja a cerâmica verde que posteriormente passará pelo forno 

para sinterização. Nesse caso a prótese é usinada em dimensões maiores pois após 

a sinterização há contração volumétrica da prótese em aproximadamente 25%. 

Outra possibilidade é a usinagem de blocos densos de zircônia pré-fabricados e 

sinterizados. Todavia essa possibilidade não é muito interessante devido a alta 

dureza da zircônia sinterizada. Empregando-se os blocos de zircônia completamente 

sinterizados, observa-se maior desgaste das ferramentas de corte e a presença de 

maior número de grãos monoclínicos, os quais contribuem para reduzir a resistência 

à propagação de micro-trincas e aumentam a susceptibilidade a degradação da 

cerâmica em baixa temperatura.  

 

 

2.3.1 MECANISMO DE TENACIFICAÇÃO 

 

 

      Diversos autores já descreveram o mecanismo de tenacificação da zircônia que 

se baseia na transformação tetragonal-monoclínica. GARVIE R.C. et al (2007) 

mostraram que o aumento de volume e a transformação de fase tetragonal-

monoclinica acompanhada por cisalhamento tende a contrapor a propagação da 

trinca e, por esta razão atuam para aumentar a tenacidade a fratura da cerâmica. A 

explicação para o aumento da tenacidade está baseado no mecanismo de 

transformação de fase, em que a energia associada à propagação da trinca se 

dissipa na transformação tetragonal-monoclínica com a expansão do volume. O 

aumento de volume é responsável por um campo de tensão compressiva na ponta 

da trinca. É necessário que haja uma fase metaestável para que ocorra 

transformação. A fase tetragonal não transforma espontâneamente pois está 

constrangida a matriz, quando um carregamento é capaz de gerar um defeito crítico 

a trinca originada gera espaço permitindo assim que haja a transformação com 

aumento de volume. Segundo GIORDANO, R. (2003) esta expansão é da ordem de 

3% a 6% e a transformação de fase absorve parte da energia necessária para 

propagação da trinca.  
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      Em 1986 STEVENS, R. descreveu as fases da zircônia pura que, apresenta três 

fases alotrópicas: monoclínica, tetragonal e cúbica. A transformação de fase ocorre 

com a variação da temperatura na seguinte ordem: 

 
 1170°C               2370°C                        2680°C  

Monoclínica              Tetragonal            Cúbica (Ponto de Fusão) 

 

      A temperatura ambiente, a zircônia pura possui estrutura monoclínica, com 

aquecimento acima de 1.170 oC a fase metaestável é a tetragonal até 2370°C. Com 

a adição de estabilizadores, a fase tetragonal é estável a temperatura ambiente, 

permitindo a tenacificação por transformação de fase. As fases da zircônia podem 

ser observadas no diagrama de fase representado na FIG 2.0 

 

 
FIG. 2.0 Diagrama de fases “Zircônia-Ítria”, na região rica em zircônia. As regiões 

indicadas por “tSS”, “mSS” e “cSS” representam soluções sólidas das fases tetragonal, 

monoclínica e cúbica, respectivamente (KUMAR ET AL. , 2004).  

 

      Quando a zircônia encontra-se na forma tetragonal e é submetida a esforços 

mecânicos há indução da transformação para fase monoclínica. Essa transformação 

de fase é semelhante ao mecanismo que ocorre nos aços temperados, por isso  



28

fala-se de transformação martensítica em zircônia. Além da região de compressão 

na ponta da trinca outro mecanismo pode ser associado a tenacificação da zircônia. 

Segundo R. STEVENS (1986) O aumento de volume gera tensões tangenciais ao 

redor da partícula transformada, que induz ao aparecimento de microtrincas, com 

isso a trinca apresenta desvio do percurso ou torna-se ramificada. O 

microtrincamento também contribui para o aumento da absorção de energia durante 

o deslocamento da trinca, somando esses mecanismos há aumento da tenacidade 

final da cerâmica.  

 

      A adição de óxidos como CaO, MgO, CeO2, Y2O3, à zircônia pura permite 

estabilizar a fase tetragonal na temperatura ambiente. De acordo com (E. C. 

SUBBARAO,1981). A denominação utilizada no composto após a adição destes 

óxidos é Zircônia Parcialmente Estabilizada (PSZ), cuja microestrutura à 

temperatura ambiente é constituída de uma matriz de zircônia na fase cúbica com 

grãos de 40 a 60µm, e precipitados submicrométricos, tetragonais e monoclínicos, 

finamente dispersos. De acordo com HEUER, A. H. , CHAIM, R. , LANTERI, V. 

(1988) esses precipitados são formados nos contornos de grãos ou nos grãos da 

matriz cúbica. GARVIE R.C. E NICHOLSON P.S. (1972) mostraram que a 

resistência mecânica da PSZ é melhorada com uma distribuição fina e homogênea 

da fase monoclínica dentro da matriz cúbica.  

  

      Com a evolução dos estudos, entre os aditivos analisados, verificou-se que o 

melhor desempenho ocorre quando incorporou-se 3 mol% de Y2O3. O composto foi 

caracterizado por microestruturas de granulação fina conhecidas como Zircônia 

Tetragonal Policristalina (TZP) segundo PICONI, C. , MACCAURO, G. (1999). Para 

o máximo desempenho mecânico da TZP é necessário que haja o equilíbrio na 

distribuição do tamanho das partículas. A distribuição deve apresentar partículas 

suficientemente grandes para permitir a transformação e ao mesmo tempo uma 

fração de partículas pequenas o suficiente para que promova o microtrincamento 

adequado.  

 

““Uma pequena quantidade de estabilizante, adicionada à zircônia pura, levará sua 
estrutura a uma fase tetragonal em temperaturas superiores a 1000°C, e uma 
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mistura de fases cúbica com monoclínica ou tetragonal em temperaturas menores. 
Portanto, a zircônia parcialmente estabilizada é também conhecida como zircônia 
tetragonal policristalina (TZP). ”” BICALHO (2009) 
 

       Para haver aumento da tenacidade devido a transformação martensítica é 

necessário que haja fase tetragonal metaestável cuja transformação para fase mais 

estável seja induzida por tensões mecânicas na ponta da trinca. Além do mecanismo 

proposto, segundo KELLY, P. M. (2002) O aumento de volume da célula unitária 

pode ser suficiente para exceder o limite elástico do material e em conseqüência dar 

origem as microtrincas utilizando parte da energia que seria disponível para a 

propagação da trinca crítica. A partir de um valor máximo de tenacidade as 

microtrincas geradas pelas partículas de zircônia irão interagir umas com as outras 

resultando em decréscimo da resistência. Este comportamento está representado 

pela figura 2.1, STEVENS, R. (1986): 

 

 

FIG. 2.1 Interação entre a partícula de zircônia monoclínica transformada 

martensiticamente e a ponta da trinca (STEVENS, R. 1986). 
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2.3.2 BIOCOMPATIBILIDADE 

 

 

      Em 1969 HELMER JD, DRISKELL TD apresentaram as primeiras possibilidades 

de aplicação biomédica para compostos de zircônia. O início das aplicações da 

zircônia na área biomédica ocorreu pela comprovação que próteses femurais 

testadas em macacos não estimulavam reação adversa pelo organismo.  Com isso a 

zircônia passou a ser classificada como material inerte. Em 1994 DION I. et al 

apresentaram estudos in vitro confirmaram que a zircônia não é citotóxica. Essa 

propriedade fez com que a zircônia se tornasse o material promissor para próteses 

dentárias implantosuportadas, visto que os componentes protéticos intermediários 

estão em contato direto com os tecidos bucais adjacentes.  

  

      A aderência da mucosa periimplantar tem grande importância para proteção do 

tecido ósseo e do implante de titânio com o meio externo. Com isso o material usado 

deve ser biocompatível gerando menor resposta inflamatória possível para que a 

aderência dos tecidos ocorra de forma satisfatória. O espalhamento do fibroblasto é 

um excelente indicativo da afinidade celular com biomaterial, o que leva a uma 

resposta positiva na formação do arcabouço tecidual ao redor do implante.  Em 

2007, FRANCESCO P. et al analisaram a relação in vitro de fibroblastos e partículas 

de zircônia e o resultado foi o completo espalhamento das células na peça de 

zircônia.  

 

 

2.4 MICROESTRUTURA 

 

 

      A microestrutura de um material cerâmico pode ser descrita pelo número e tipo 

de fases, porosidade ou grau de compactação, distribuição de tamanhos, forma e 

orientação das fases. 
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      A microestrutura está diretamente relacionada ao controle da fase tetragonal em 

temperaturas menores que 1.170 oC. O tamanho de grão influencia na estabilidade e 

na transformação da fase tetragonal. O que pode ser verificado na FIG 2.2 que 

relaciona o tamanho critico de grão e a porcentagem de ítria com a retenção da fase 

tetragonal. O tamanho médio de grão que induz a retenção da fase tetragonal a 

temperatura ambiente além de dificultar a transformação da fase monoclínica deve 

ser de aproximadamente 0,2 µm para concentrações de 2 a 3 % em mol de Y-TZP. 

O controle da taxa de crescimento de grãos depende diretamente da temperatura na 

qual a sinterização é realizada. O tempo e a temperatura atuam diretamente na 

estabilizacão da fase tetragonal durante a sinterização das cerâmicas estabilizadas 

com ítria.  

 

 
FIG. 2.2 Retenção de fase tetragonal, em função do tamanho crítico de grão 

(PICCONI, 1999). 

 

       A fase cúbica da YTZP pode funcionar como obstáculo para a estabilização da 

fase tetragonal pela ítria, pois os grãos cúbicos de zircônia ficam ricos em ítria 

enquanto os tetragonais tendem a concentrar menores quantidades do óxido de ítrio 

o que acarreta menor estabilidade da fase tetragonal. RUIZ E READEY (1996) 

apresentaram experimentalmente que a 3Y-TZP na temperatura de sinterização 
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(normalmente de 1400°C a 1550°C) deve apresentar duas fases: cúbica e 

tetragonal. O tamanho dos grãos é um fator primordial nas propriedades do material 

o que vai modificar o seu desempenho mecânico. Sabe-se que grãos maiores que 

1µm apresentam transformações espontâneas da fase tetragonal para monoclínica 

enquanto grãos menores que 1µm aumentam a tenacidade, diminuem a velocidade 

de transformação de fase, aumentam a energia livre de superfície e dificultam a 

formação de poros durante o processo de sinterização. A temperatura de 

sinterização e a quantidade de ítria interferem no tamanho final dos grãos.  

 

      Após a sinterização a prótese dentária recebe um recobrimento cerâmico que 

pode ser dissilicato de lítio ou cerâmica feldespástica, a opção é de acordo com o 

técnico. Após o recobrimento a peça é novamente aquecida para a sinterização do 

recobrimento. É fundamental que o coeficiente de expansão térmica da cerâmica de 

recobrimento seja próximo ao da Y-TZP para que não haja formação de trincas 

excessivas causando queda na resistência mecânica da peça. De fato o processo de 

usinagem gera mudanças no comportamento mecânico do material devido as trincas 

geradas durante o corte da cerâmica. SUNDH A, MOLIN M, SJOGREN G. (2005) 

citam que a exposição da zircônia a temperaturas em torno de 1000 °C por 1 minuto 

é capaz de induzir a transformação da fase monoclínica para tetragonal, fazendo 

com que o processo de aplicação da cerâmica de cobertura funcione como um 

mecanismo capaz de resgatar a fase tetragonal.  

 

 

2.5 TENSÕES TÉRMICAS 

 

 

      Segundo CALLISTER JR (2004) as tensões térmicas devido a variação rápida 

de temperatura podem induzir a fratura dos cerâmicos. A capacidade de um corpo 

resistir a essa falha é conhecida como resistência ao choque térmico e pode ser 

calculada através da equação 2.0 : 

 

RCT = σf k/ E αl                                 (eq. 2.0) 
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Onde: 

σf – resistência a fratura MPa 

k – condutividade térmica  

E – módulo de elasticidade 

αl – coeficiente de expansão térmica 

 

A tensão (σ) que resulta da mudança de temperatura pode ser calculada pela 

equação, CALLISTER JR. (2004): 

 

σ = E αl (T0-T1) = E αl (∆ T)             (eq. 2.1) 

 

para tensões compressivas σ < 0 para tensões trativas σ >0 

 

      Quando um sólido é aquecido ou resfriado a distribuição interna de temperatura 

depende da sua forma, tamanho, da condutividade térmica do material e da taxa de 

variação da temperatura. Durante o aquecimento tensões compressivas são 

introduzidas na superfície do material devido a maior expansão da região mais 

externa, que se encontra mais aquecida quando comparada a região interna da 

amostra, que irá compensar essas tensões compressivas com tensões trativas mais 

internas. As condições de tensão interior-exterior se invertem no resfriamento rápido. 

Com isso a superfície é colocada no estado de tração.  

  

       A baixa difusibilidade térmica da zircônia funciona como um mecanismo capaz 

de induzir trincas na superfície da zircônia. Isso no resfriamento rápido da YTZP 

durante a sinterização da cerâmica de recobrimento. Essa diferença de temperatura 

entre a parte interna da prótese e a parte externa (cerâmica de recobrimento) faz 

com tensões geradas se concentrem na interface zircônia-recobrimento. Segundo 

THOLEY MJ, SWAIN MV, THIEL N. (2009) a tensão gerada é capaz de induzir 

trincas na interface, que usualmente gera a fratura da cerâmica de recobrimento, 

desprendimento ou “lascas” da cerâmica na superfície da prótese. Essas tensões 

estão representadas na figura 2.3  
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                                                                                    Revestimento 

       . . . . .               Y-TZP  

                                                                  Y-TZP          

 

 

 

FIG. 2.3 (a) Contração da superfície 

YTZP sem revestimento.  

 

 

 (b) Contração de sinterização. com 

revestimento cerâmico com coeficiente 

de expansão térmico diferente da 

YTZP.

 

       A usinagem de cerâmicos a partir do corpo verde pode criar defeitos e gerar 

tensões compressivas na superfície da peça o que altera consideravelmente a 

resistência média a flexão, sendo mais um fator contribuinte para influenciar na 

tenacidade à fratura. No caso da zircônia estabilizada com ítria as tensões 

compressivas contribuem para a paralização das trincas. De acordo com KOSMAČ, 

T (1999), o processo de usinagem feito após a sinterização completa para preparar 

o corpo-de-prova cria defeitos na superfície que atuam como concentradores de 

tensões. Se o defeito gerado na superfície for maior do que a camada compressiva 

superficial, oriunda do resfriamento após a sinterização, atuará como o defeito mais 

crítico e influenciará na tenacidade na peça de Y-TZP. 

 

 

2.6 USINAGEM DO CORPO VERDE E SINTERIZAÇÃO 

 

 

      Para melhorar o entendimento da influencia do processamento do material 

utilizado para usinagem das próteses é preciso entender as rotas do processamento 

cerâmico até a fase de corpo-verde (blocos pré-usinados). 

 

      Nos processamentos tradicionais dos cerâmicos o controle adequado das etapas 

iniciais, intermédiarias e finais são fundamentais para o desempenho da peça. 



35

Inicialmente, o trabalho ocorre com a manipulação do pó e caracterização do 

mesmo. Pós com tamanhos de partículas da ordem de nanométricos foram 

utilizados no presente trabalho para melhoria do desempenho mecânico das peças. 

A caracterização do pó é feita com a determinação do tamanho, forma e área de 

superfície do pó inicial a ser processado. Posteriormente, o material cerâmico deve 

receber aditivos que podem ou não permanecer no material. No caso da itria na 

zircônia é interessante que continue na mistura como estabilizadora, não haverá 

etapa para evaporação da ítria.  

  

      Após a caracterização do pó e introdução de aditivos há a homogeneização da 

mistura e a etapa de conformação (prensagem) do corpo verde. Esta é a primeira 

etapa onde o material passa para o estado de aglomerado sólido. A seguir o corpo 

verde é pré-sinterizado a baixa temperatura (600oC) para permitir o manuseio, 

transporte e armazenagem. Nesta etapa ocorre a evaporação dos orgânicos 

inseridos para permitir a conformação do corpo verde. Os blocos présinterizados são 

usinados com os sistemas CAD/CAM. Após a usinagem ocorre a etapa de 

sinterização. Durante a sinterização ocorre a redução ou eliminação de superfícies 

livres através da união das partículas. 

 

      Para fins de estudo dos mecanismos envolvidos, o processo de sinterização é 

dividido em três estágios: inicial, intermediário e final.  

 

- Inicial: as partículas do corpo verde se unem pelo crescimento do pescoço. Devido 

ao melhor empacotamento das partículas, pode ser obtida uma densificação de 50 a 

60% da densidade teórica. 

 

- Intermediário: este estágio é o de maior relevância para a densificação da peça, 

sendo responsável pelo arredondamento dos poros e crescimento de grãos. 

Dependendo do arranjo entre os grãos podemos ter maior eliminação dos poros. 

Com o crescimento de grão em direção ao centro de massa ocorre a contração do 

material. A densidade chega a 90% da teórica. Neste estágio são formados os 

contornos de grão, que se movimentam de modo que alguns grãos cresçam a custa 
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dos outros. Este estágio ocorre até que todos os canais que interconectam os poros 

desapareçam (porosidade aberta). Quando os poros se tornam isolados (porosidade 

fechada), o estágio chega ao fim. Com isso há o aprisionando do gás ambiente de 

sinterização. 

 

- Final: este estágio é caracterizado pela eliminação lenta dos poros fechados por 

difusão de vacâncias ao longo dos contornos de grão. Devem ser criadas condições 

para que os poros fiquem no contorno de grão pois são mais facilmente eliminados 

por difusão pelo contorno de grão, que age como sumidouro de vacâncias, desta 

forma promovendo um ganho de densidade, além de inibirem o crescimento do grão 

pelo travamento dos contornos, ou seja, redução de sua mobilidade. Esta inibição 

também pode ocorrer por inclusões de aditivos nos contornos de grão. Finalmente, 

após a sinterização ocorre o acabamento superficial da peça com o objetivo de 

eliminar defeitos grosseiros da superfície. Então é possível realizar a avaliação das 

propriedades do material obtido. 

 

      Todas as etapas do processamento dos cerâmicos devem ser criteriosamente 

supervisionadas para que não ocorra variação significativa das propriedades do 

material e que tenha as propriedades desejadas. De acordo com REED, JL (1977) o 

fenômeno de superfícies e interfaces influenciam diretamente no processamento 

cerâmico já que os pós utilizados apresentam uma razão [Área de superfície / 

Massa] relativamente alta. Com isso, a adsorção de fases aditivas nas superfícies 

das partículas, há alteração significativa na microestrutura e no comportamento do 

material durante o processamento. 

 

      Átomos da superfície têm menor força de ligação que os do interior, sendo mais 

energéticos e com maior capacidade de reação ao meio. Essa energia pode ser 

reduzida durante a etapa sinterização do corpo verde ou com a mudança na 

composição (aditivos).  
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2. 7  EFEITO DA POROSIDADE 

 

 

      A porosidade do bloco de cerâmico tem grande relevância na resistência final da 

prótese, uma vez que a fratura geralmente ocorre em áreas onde há maior 

porosidade. Os poros podem ser considerados como defeitos da peça que facilitam 

o acúmulo de tensões na região e a propagação das trincas na estrutura. Durante o 

processamento dos pós utilizados para fabricação da peça cerâmica, na etapa da 

compactação o pó granulado é inserido em uma matriz rígida ou em um molde 

flexível. Esta etapa, juntamente com a sinterização definem a concentração poros 

resultante (GUIMARÃES F. 2007).  

 

      Duas equações empíricas relacionam a porosidade com o módulo de 

elasticidade e com a resistência à fratura dos materiais cerâmicos. A primeira 

segundo MACKENZIE, J.K. (1950) é valida para até 50% de porosidade e 

estabelece que: 

 

E0 = E (1-1,9P + 0,9P)                                          (eq. 2.2) 

 

Onde:  

P é a fração volumétrica de poros, E0 em GPa é o módulo elástico do material sem 

poros e E é o módulo de elasticidade do material analisado.  

 

A segunda equação, segundo RYSKEWITSCH, E (1953) estabelece que:  

 

σ f = σo exp (-NP)                                                 (eq. 2.3) 

  

onde:  

σf é o módulo de ruptura do material analisado, σo é o módulo de ruptura do material 

sem poros (MPa), N uma constante empírica e P é a fração volumétrica de poros. O 

valor de N varia ( 3<N<7 ) com da localização, distribuição de tamanhos e com a 

geometria dos poros. 
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      Estas equações não consideram o tamanho dos poros e é válida para poros 

pequenos, isto é, caso em que o defeito crítico é bem maior que o tamanho dos 

poros. A diminuição do módulo de elasticidade (E) e da tensão de fratura (σf) é 

provocada pela diminuição da área seccional efetiva de aplicação de carga e pela 

diminuição da energia efetiva de fratura.  

A porosidade dos materiais refratários densos pode ser calculada através da 

equação proposta na NORMA da ABNT 6220 para material Refratários densos 

descrita na equação (equação 2.4); 

 

Pa = (Mu - Ms / Me liq Va ) 100%                                 (eq. 2.4) 

 

Pa Porosidade aparente 

Mu Massa úmida 
 
Ms Massa seca 
 
Me Massa específica  
 
Va Volume aparente 
  
 
 
      A prensagem utilizadas para compactação dos pós cerâmicos pode ser uniaxial 

e isostática. Ambas podem ser a quente ou a frio.  

 

 

2.8.1 PRENSAGEM UNIAXIAL  

 

 

      Nesta modalidade o pó é colocado na matriz rígida e a pressão é aplicada na 

direção axial, através de punções rígidos. Na prensagem uniaxial não há 

uniformidade da conformação principalmente em peças longas. Por isso, a 

prensagem uniaxial não deve ser utilizada para peças com grandes espessuras ou 

com geometria complexa. A prensagem uniaxial pode ser divida em prensagem a 

frio e a quente. A grande desvantagem desta modalidade principalmente da 
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prensagem a frio é a não uniformidade de propriedades ao longo da peça devido ao 

diferente grau de compactação.  

 

                                                                                                                                                                              

2.8.2 PRENSAGEM ISOSTÁTICA 

 

 

       A prensagem isostática ocorre com a colocação do pó em um molde flexível, 

geralmente de borracha, em que um fluido pressurizado garante uma distribuição 

homogênea da pressão sobre todas as superfícies do molde. A compactação 

oriunda desta modalidade de prensagem é mais homogênea e garante uma 

melhoria das propriedades mecânicas ao longo de toda peça. A prensagem 

isostática a quente une duas etapas: conformação e sinterização. Durante a 

prensagem a quente é necessário utilizar uma cápsula envolvendo o material que 

não deve entrar em contato com o material. Na prensagem a frio, a borracha do 

molde para conformação isola o material do fluido. É então empregada para peças 

com complexa geometria ou de espessuras consideráveis, que apresentem relevos 

em sua superfície em duas ou mais direções, ou em peças em que uma das 

dimensões é muito maior do que as demais como por exemplo barras de zircônia 

para usinagem em CAD/CAM. 

 

      Mesmo com todos os cuidados na prensagem a existência de alguns poros é 

inevitável. Durante o processamento podemos destacar a importância do efeito 

curvatura de superfície. Como conseqüência, no processamento do cerâmico e 

arranjo dos poros teremos: 

1-  Evaporação + rápida 

2- Dissolução das partículas mais finas 

3- Condensação preferencial em regiões de acentuada curvatura negativa 

4- Deslocamento do contorno da fase curva na direção do seu centro de 

curvatura  

5- Fenômeno de capilaridade 
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2. 9  DEGRADAÇÃO DA ZIRCÔNIA EM SOLUÇÃO SALIVAR 

 

 

      A degradação das propriedades mecânicas na zircônia é conhecida como 

“envelhecimento”, acontece através da transformação espontânea progressiva da 

fase tetragonal metaestável para a fase monoclínica sem que haja esforço mecânico 

excessivo. Esse comportamento tem sido estudado em temperaturas relativamente 

baixas (65 0C a 400 0C) na presença de vapor d’água por diversos autores: SATO T 

(1985), SHIMIZU K. ET AL (1993), YOSHYMURA ET. AL (1987). 

 

       Em 1986, foi proposto por MATSUI, M. uma reação entre moléculas de água e 

os contornos dos grãos de YTZP o que acarretaria na formação de cristalitos 

nanométricos de Y(OH)3. A ítria disponibilizada para formação deste óxido, segundo 

o autor, estaria presente nos contornos de grão. Após a dissolução da ítria nos 

contornos de grão da superfície a região passa a ter a fase tetragonal 

desestabilizada o que favorece a nucleação nestes sítios para transformação 

tetragonal-monoclínica dentro dos grãos.  

  

       A degradação da zircônia tem sido discutida para o uso odontológico a longo 

prazo. F. F. LANGE (1986), T. SATO (1985), M. YOSHIMURA (1987), M. T. 

HERNANDEZ (1991), J. F. LI (1996) propõem a diminuição dos grãos para diminuir 

essa degradação da YTZP. Com isso a utilização de nanoestrutura passa a ter maior 

relevância clínica.  

 

       A diminuição da resistência mecânica da zircônia em ambientes úmidos foi 

estudada desde as primeiras fases do desenvolvimento da zircônia para aplicações 

biomédicas, principalmente na ortopedia. Existem discordâncias do efeito da 

degradação nas propriedades da zircônia. Alguns autores como F. F. LANGE 

(1986), não encontraram influencia significativa, outros pesquisadores como 

CHEVALIER J.(1999) verificaram que a quantidade de ítria era insuficiente ou o 

conteúdo de fase monoclínica no início do teste era muito alta.  
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      Segundo PICONI, C. (1999) a estabilidade da estrutura tetragonal durante o 

tempo de vida dos componentes de TZP é o ponto mais importante para o resultado 

do comportamento esperado. Todos os autores citados concordam que a 

transformação tetragonal-monoclínica ocorre espontaneamente da superfície para o 

interior. Sendo as partículas de água (vapor) as principais indutoras desta 

transformação segundo T. SATO, 1985. As quantidades baixas de itria influenciam 

diretamente na transformação de acordo com F. F. LANGE (1986) e K. TSUKAMA 

(1985).  

 

       T. SATO, em 1985 e F. F. LANGE, em 1986 afirmaram que o tamanho do grão 

é diretamente proporcional a degradação. Grãos menores são menos susceptíveis a 

transformação de fase e conseqüente à degradação superficial. LI et al em 1986 

sugeriram que a reação entre moléculas de água e a superfície dos grãos de YTZP 

acarretaria na formação de cristalitos nanométricos de Y(OH)3. A ítria disponibilizada 

para formação deste óxido, segundo o autor, estaria presente nos contornos de 

grão. Após a dissolução da itria nos contornos de grão da superfície a região passa 

a ter a fase tetragonal desestabilizada o que favorece a nucleação nestes sítios para 

transformação tetragonal-monoclínica dentro dos grãos.  

 

      Foram feitas outras tentativas para explicar a degradação da zircônia. Segundo 

LANGE ET AL, a presença de Y(OH)3 observada na cerâmica degradada ZrO2 – 

Y2O3 sugeriu que o vapor d’agua reage com a Itria. Em contra partida SATO ET 

AL(1985) e YOSHIMURA ET AL.(1987) propuseram que o vapor de água reagido 

com as ligações do Zr-O-Zr pudesse formar ligações Zr-OH. A presença da molécula 

de H2O em superfície de ZrO2 seria capaz de gerar ligações entre Zr-OH e Y-OH 

após a dissociação das partículas de OH da ligação de ponte de hidrogênio na água, 

tendo por resultado a tensão da estrutura em sua superfície o que acarretaria na 

transformação de fase tetragonal para monoclínica espontaneamente sem que o 

material fosse submetido a esforço mecânico. A figura 2.4 representa 

esquematicamente o processo de interação da água com a superfície da Y-TZP. 
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FIG. 2.4 Degradação da 3Y-TZP. (a) interação OH com a superfície. (b)Formação de 

ligações Zr-OH na superfície (c) Acúmulo de tensão pela migração de OH da 

superfície para o interior  (d) Nucleação da fase monoclínica nos grãos tetragonais 

produzindo microtrincas. 

 

       A transformação espontânea dos grãos tetragonais para monoclínicos, acarreta 

a expansão volumétrica da estrutura cristalina e aparecimento de um campo de 

tensão nos grãos vizinhos com a iniciação de microtrincas. Quando a peça for 

submetida ao carregamento, os grãos mais superficiais já estarão na forma 
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monoclínica e as microtrincas geradas poderão interagir com as microtrincas 

geradas pela transformação de fase induzida pelo esforço mecânico. O que 

acarretaria a diminuição da resistência mecânica da peça. Outro agravante será a 

espessura da peça, pois quanto menor a espessura maior possibilidade das 

microtrincas interagirem.  

 

       De acordo com SWAB, J.J. (1991) os efeitos do envelhecimento são a redução 

na resistência mecânica, dureza e densidade, além do aumento do conteúdo da fase 

monoclínica.  

 

       Segundo KIM JW (2010) durante o processo de usinagem muitas trincas são 

introduzidas nas superfícies externa e interna da peça o que colabora para o efeito 

de degradação hidrotérmica da zircônia. A usinagem das peças também tem sido 

um fator de introdução de tensões capazes de provocar transformação martensítica. 

Alguns tratamentos como o jateamento com óxido de alumínio são feitos para 

diminuir os danos da superfície na tentativa de minimizar o efeito da degradação em 

ambiente aquoso, todavia esses tratamentos não tem demonstrado resultados que 

justifiquem a diminuição dos efeitos causados pelo meio aquoso na Y-TZP. A 

zircônia jateada com óxido de alumínio apresenta uma zona de transformação de 

fase ao redor da área jateada. Superfície sem tratamento pós usinagem apresentou 

trincas de 6-4 µm ao ser submetida a indentação vicker.  

 

       Em 1999 Chevalier et al identificaram grande percentual de fase monoclínica 

(podendo chegar a 70%) em amostras de Y-TZP após usinagem e armazenada em 

água (122°C, pressão 2 bar). No MEV, constataram a presença de microtrincas e 

rugosidade elevada.  

 

       Segundo L. E. MUKAEDA (2007) amostras de zircônia nanoestruradas 

estabilizadas com itria (ZrHP-nano) não sofreram transformações martensíticas 

durante a exposição a água (150 oC por até 30 h) permanecendo com os grãos na 

fase tetragonal. Enquanto que as amostras de zircônia obtidas com pós 

micrométricos, estabilizada com ítria e mantida na mesma temperatura por 10h, 20h 
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e 30h sofreram transformações t-m com aumento de volume. As amostras sofreram 

ruptura espontânea, parcial ou integral.  

 

       De acordo com T. DERANDA (2005) o processo de degradação que ocorre na 

presença de umidade é a diminuição da força de adesão entre a prótese de zircônia 

tratada com silano e o agente de união (cimento resinoso). A explicação é que a 

superfície da zircônia não é capaz de reagir com o silano em temperatura ambiente 

o que acarreta ligações instáveis que interagem em presença de outros íons (água). 

A busca por melhoria na adesão da prótese em Y-TZP tem sido constante já que a 

cavidade bucal é um meio aquoso. Tratamentos com plasma spray tem 

demonstrado sucesso e maiores valores de adesão da zircônia com cimentos 

resinosos.  

 

 

2. 10 UTILIZAÇÃO DE PARTÍCULAS NANOMÉTRICAS 

 

 

      Visando o aumento da tenacidade e as melhores condições de desgaste dos 

materiais cerâmicos, pós com tamanhos de partículas submicrométricas têm sido 

desenvolvidos. Incorporações de partículas nanométricas de zircônia em matriz de 

alumina foram estudadas e constatou-se que o principal efeito dessas adições seria 

o aumento da tenacificação do material, porém esse aumento da resistência 

mecânica não ocorreu devido a capacidade de transformação de fase da zircônia 

descrita previamente e sim pela inibição do crescimento dos grãos da matriz de 

alumina durante a sinterização. 

 

       De acordo com GUIMARÃES F. (2006) obtenção de materiais nanoestruturados 

pode ocorrer de diversas formas, a mais utilizada é o processo de moagem ultra fina 

após todos os processos de fragmentações. Esses materiais podem ser 

classificados de acordo com sua composição química e forma. A essência da 

nanociência e nanotecnologia é a habilidade de trabalhar ao nível molecular para 

criar grandes estruturas. O grande interesse por materiais nanoestruturados vem 
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das significativas mudanças no comportamento mecânico dos mesmos. Para esse 

tipo de material existem diferenças nas propriedades de difusão, grande estabilidade 

estrutural em relação ao crescimento de grão, aumento da resistência mecânica, 

diminuição no tamanho de falhas e menor quantidade de defeitos.  

 

      O processo de sinterização é feito para reduzir o excesso de superfícies livres. 

Materiais nanoestruturados apresentam melhores propriedades mecânicas já que 

quanto menor for a partícula maior a capacidade de empacotamento, além da maior 

área de superfície dos grânulos conferindo maior energia de superfície (livre). Com 

isso podemos dizer que os pós nanométricos tem maior sinterabilidade. O que em 

última análise vai conferir a cerâmica final maior densidade resultando em um 

material final mais resistente devido a maior energia necessária para deslocamento 

da trinca. Porém, a grande dificuldade de se trabalhar com pós nanométricos é a 

grande facilidade de se formarem aglomerados.  

 

      Aparentemente a superfície de YTZP nanoestruturada sofre menor influência da 

degradação em umidade. Sendo menos susceptível ao fenômeno de 

envelhecimento. Porém poucos trabalhos determinam a relevância desse fenômeno 

com o desempenho mecânico das próteses em YTZP. 
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3 MATERIAIS E MÉTODOS  

 

 

 

      No presente trabalho próteses de zircônia usinadas com sistemas CAD/CAM 

foram submetidas aos ensaios mecânicos descritos no fluxograma 1.0. Os 

resultados foram complementados com os obtidos nos ensaios dos blocos de YTZP 

nano e micro e do dissilicato utilizado para revestimento da Y-TZP, conforme 

descritos no fluxograma representado pelas figuras 3.0  e 3.1. 
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Caracterização

MEV

Compressão

Flexão em três pontos

não degradadas

Fadiga
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Compressão

Flexão em três pontos
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Próteses YTZP
 microestruturadas

 
 

FIG. 3.0 Fluxograma representando a seqüência dos procedimentos usados nos 

ensaios mecânicos das próteses usinadas. 
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FIG. 3.1 Fluxograma com a seqüência dos procedimentos usados nos ensaios com 

as barras de YTZP nano e microestruturadas e dissilicato. 

 

 

 3. 1 PREPARO DOS MODELOS 

 

      No presente trabalho, os ensaios mecânicos de flexão foram realizados em 

próteses de três elementos biapoiadas. As próteses foram desenhadas com base 

em preparos dentários.Para a confecção dos preparos foi utilizado manequim de 

prótese dentária onde o segundo pré-molar inferior e o segundo molar foram 

utilizados como dentes pilares para apoio da prótese parcial fixa de três elementos 

(FIG. 3.3). Após a confecção dos preparos com limite cervical elaborado em ombro, 

com ângulos arredondados, espaço de 1,0 mm para acomodação das subestruturas 

e espessura mínima de 0,5 mm foram feitos moldes com silicone de adição (Virtual, 

Ivoclarvivadent®, São Paulo, SP, Brasil). Os moldes de silicone usados para a 

confecção dos modelos em resina epóxi estão mostrados na figuras 3.2 e 3.3. O 

material de moldagem foi removido após 6 minutos de acordo com as 

recomendações do fabricante. 
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FIG. 3.2 Silicone de adição utilizado como material de moldagem. 

 

 
FIG. 3.3 Preparos dos modelos para scaneamento. 

 

      No preparo do modelo a ser scaneado levou-se em consideração os pontos de 

referência descritos para próteses livres de metal, onde o remanescente dental deve 

ser criteriosamente preparado evitando ângulos vivos e término em bisel, ambos são 

contra-indicados. 

 

 

3.2 PREPARO DAS AMOSTRAS 

 

      Foram confeccionados modelos em gesso, os quais foram scaneados com o 

scanner laser (Dental Wings, Quebec, Canadá) e processados pelo Laboratório 

CUBO (São Paulo, São Paulo, Brasil). A espessura mínima da prótese foi de 0,5mm. 

Foram confeccionadas 40 próteses de três elementos com as mesmas dimensões. 
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Para a usinagem das próteses foram utilizados blocos pré-sinterizados de zircônia 

(ZrO2-3% em mol de Y2O3) nas dimensoes de 14 x 15 x 40mm. Os blocos foram 

fornecidos pela empresa Protmat Materiais Avançados LTDA (Guaratinguetá, SP) os 

quais são indicados para produzir próteses usinadas com o uso do sistema CAD-

CAM. As condições de sinterização dos blocos utilizados neste trabalho estão 

descritas na tabela 3.1  

 

  

 

  

Barra YTZP microestruturada 

 

Barra YTZP nanoestruturada 

Temperatura de sinterização  1530oC 1400oC 
Taxa de aquecimento 5oC/min 5oC/min 
Patamar de sinterização 120min 120 min 
Taxa de resfriamento 10oC /min 10oC /min 
tamanho de grão prevista 

após sinterização (µm) 
0,8 0,3 

 

Tabela 3.1: condições de fabricação dos blocos utilizados. 

 

      Cada bloco de YZ tem um código de barras que identifica sua densidade, com 

esses dados o. sistema de usinagem calcula e superdimensiona a subestrutura em 

aproximadamente 25% para compensar a contração na etapa de sinterização final. 

A prótese final está representada na FIG. 3.4 
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FIG. 3.4 Desenho da prótese final para ensaio de flexão e fadiga 

 

      Dois grupos de próteses (degradadas e não degradadas) foram submetidos aos 

ensaios mecânicos para determinar a influência da degradação nas propriedades 

mecânicas. O total de 20 próteses foram imersas em saliva artificial e expostas a 

pressão de 2 bar durante 30 horas em autoclave a 135 0C, para simulação acelerada 

da degradação em meio oral. A saliva artificial utilizada foi preparada pela Faculdade 

de Farmácia da Universidade Federal do Rio de Janeiro, RJ. A composição básica 

da saliva é cloreto de potássio 0,96 g, cloreto de sódio 0,67 g, cloreto de magnésio 

0,04 g, fosfato de potássio 0,27 g, cloreto de cálcio 0,12 g, nipagin 0,01g, nipasol 0,1 

g, carboxil metil celulose 8 g,sorbitol24 g, água purificada qsp 1000 ml. A 

estabilidade da saliva artificial é de 60 dias desde que estocado sob refrigeração.  

 

      Após a remoção do autoclave as próteses foram secas e cimentadas nos 

modelos de resina epóxi para os ensaios mecânicos. O mesmo procedimento foi 

realizado para as próteses não degradadas. O grupo de próteses não degradadas 

levado ao ensaio de flexão foi dividido em dois subgrupos onde a metade das 

amostras recebeu polimento com borrachas para polimento de zircônia e outra 

metade não recebeu nenhum tipo de tratamento após a usinagem e sinterização. 

  

      As próteses foram cimentadas no modelo em resina com cimento convencional 

segundo a orientação do fabricante (fosfato de zinco). O fosfato de zinco tem como 

princípio para cimentação o travamento mecânico e não a adesão química. Não 

houve modificações na superfície da peça fabricada. Quando a cimentação adesiva 

10mm 
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é a opção o jateamento com óxido de alumínio deve ser o tratamento de escolha 

porém com grânulos máximos de 50µm e com baixa pressão para que não haja 

indução de transformação t-m facilitando a degradação em baixa temperatura. 

 

3.3.1  ENSAIO DE FLEXÃO EM TRÊS PONTOS E COMPRESSÃO 

 

       O ensaio de flexão foi realizado na máquina EMIC (modelo DL10000) com 

célula de carga de 500 kgf. Para aumentar a superfície de contato com o material foi 

utilizada uma esfera de aço com 5mm de diâmetro posicionada sobre o dente 

suspenso (FIG.3.5).  

 

 

 

 
FIG. 3.5 Ensaio de flexão da prótese biapoiada 

 

      As amostras fraturadas na primeira série do ensaio de flexão em três pontos 

foram cortadas e a nova configuração foi designada como “próteses unitárias”. Estas 

novas próteses foram cimentadas no modelo de resina e submetidas a segunda 

série de ensaios de compressão nas mesmas condições da primeira série. Mostra-

se na FIG. 3.6 a configuração das próteses unitárias. 
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FIG. 3.6 ensaio de compressão com a carga na peça unitária. 

 

 

3.3.2 CARACTERIZAÇÃO MICROESTRUTURAL 

 

      Após os ensaios mecânicos os espécimes fraturados foram analisados no 

microscópio eletrônico de varredura (JEOL, modelo JSM 5800LV) (FIG. 3.7) para 

caracterizar a superfície antes e após a degradação em saliva. A confiabilidade dos 

resultados mecânicos foi determinada pela estatística de Weibull.  
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FIG. 3.7 Microscópio eletrônico de Varredura (MEV) 

 

 

3.4  FADIGA 

 

     O total de 20 amostras com as mesmas condições de preparação e dimensões 

das próteses usadas no ensaio de flexão em três pontos foram submetido ao ensaio 

de fadiga na máquina MTS com capacidade de 10 toneladas. Dentre as 20 amostras 

10 foram submetidas a degradação acelerada. As amostras foram ensaiadas nas 

condições: 

 

Carga máxima: 2,000 kN 

Carga Mínima: 450 kN 

Freqüência: 10 Hz 

 

      Uma esfera de 5mm de diâmetro foi utilizada para aumentar a superfície de 

contato da peça, garantindo a melhor distribuição da carga aplicada ao longo da 

superfície durante o carregamento. O paralelismo das amostras foi realizado através 

da plataforma da máquina de ensaio MTS representada nas figuras 3.8 e 3.9. 
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FIG. 3.8 Amostras posicionadas para ensaio de Fadiga. Esfera de 5mm de diâmetro 

foi utilizada para aumentar a superfície de contato da peça. 

 

 
FIG. 3.9 Início do ensaio de fadiga com plataforma responsável pelo paralelismo 
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3. 5 DIFRAÇÃO DE RX 

 

      Blocos de zircônia nanoestruturada e microestruturada antes e após a 

degradação em saliva artificial durante 30 horas a 135oC em autoclave foram 

submetidos a difração de Raios X para determinação das fases presentes.  

A difração de raios-X (DRX) foi feita com radiação Cu-Kα, varredura entre 20o e 

120o, passo de 0,06o. Seis grupos com o mesmo padrão de medidas: barras de 2,0 

cm X 2,0cmm X 1,0 cm  foram caracterizados: 

 

Grupo I –YTZ-P microestruturada 

Grupo II –YTZ-P microestruturada e previamente imersa em saliva artificial durante 

30 horas em autoclave a 135oC e pressão de 2 Bar. 

Grupo III – YTZ-P nanoestruturada 

Grupo IV- YTZ-P nanoestruturada e previamente imersa em saliva artificial durante 

30 horas em autoclave a 135oC e pressão de 2 Bar.  

Grupo V- YTZ-P  nanoestruturada, após a sinterização final nas condições de 

temperatura de sinterização de1400 oC com a taxa de aquecimento de 5 oC/min e 

patamar de sinterização de 120 min. 

Grupo VI- YTZ-P nanoestruturada previamente imersa em saliva artificial durante 30 

horas em autoclave a 135oC e pressão de 2 Bar e posteriormente sinterizada nas 

condições de temperatura de sinterização de1400 oC com a taxa de aquecimento de 

5 oC/min e patamar de sinterização de 120 min. 

 

       A identificação das fases foi realizada mediante a comparação dos dados 

obtidos com os do arquivo do JCPDS (Joint Committee on Powder Diffraction 

Standards).  
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3. 6 DILATOMETRIA 

 

       As amostras de YTZP micro e nanoestruturada foram submetidas ao ensaio de 

dilatação térmica nas taxas referentes a temperatura de sinterização das cerâmicas 

disponíveis para recobrimento da subestrutura de YTZP de 500˚ C a 1000˚C. As 

amostras de dissilicato utilizado para o recobrimento foram submetidas aos mesmos 

ensaios para que as taxas de dilatação fossem comparadas. Foi calculado o valor da 

tensão térmica das amostras através da equação  

 

 σ = E α  (T0-T1) = E α  (∆ T)                                 (eq. 3.1) 

 

 

 3. 7 MICRODUREZA 

 

      As amostras sinterizadas utilizadas para determinação dos valores de dureza 

foram embutidas, lixadas com lixas de granulação 220 a 1200, após a última lixa foi 

utilizada pasta de polimento de diamante com granulação de 3 µm. Toda a 

metodologia seguiu a norma ASTM C 1327-99, a qual fornece o método de teste 

padrão para a obtenção da dureza Vickers de cerâmicas avançadas. Foram 

realizadas 21 impressões Vickers nas superfícies de cada uma das amostras 

polidas. O microdurômetro utilizado foi o modelo MICROMET 2004 BUEHLER com 

carga de indentação 2 kgf e o tempo de indentação de 30s. As impressões foram 

realizadas de tal forma que a distância entre os centros das impressões foi de quatro 

vezes a diagonal da indentação (4d). Somente foram consideradas as diagonais de 

impressão consideradas aceitáveis dentro dos padrões da norma (Fig 3.10). 

 



57

 
 

FIG 3.10 Representação esquemática da identação Vickers e formação das trincas. 

       

      Foi utilizado o microscópio ótico, em ampliação de 100X com analisador de 

imagens, a Figura 3.11 mostra o microdurômetro utilizado. Após a medição das 

diagonais de impressão, foram calculados os valores da dureza Vickers do material 

(GPa), conforme a Equação 3. 2: 

 

  

!
"

#
$
%

&
=

2
d

P
0,0018544.  HV                                            (eq. 3. 2) 

 

Onde: 

HV = Dureza Vickers (GPa); 

P = carga aplicada (N);  

d = média aritmética dos comprimentos das duas diagonais (d1 e d2) (mm).  
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FIG. 3.11  Microdurômetro Micromet 2004, utilizado nas identações Vickers. 

 

 

3.8 DENSIDADE 

 

     O procedimento para determinar a massa específica, porosidade aparente e 

densidade foi o constante na norma ABNT NBR 6220, o qual é baseado no princípio 

de Arquimedes. Foram utilizados três blocos de refratários: bloco de dissilicato de 

lítio, bloco de zircônia micro e de zircônia nano. Como nenhum material era solúvel 

em água todas as amostras foram imersas em água ultra pura em ebulição durante 

uma hora. Após o resfriamento foram feitas as medidas de massa imersa e úmida. 

Para cálculo da porosidade foi utilizada a equação 3.3  

 

Pa = (Mu - Ms / Me liq Va ) 100%                               (eq. 3.3) 

 

Pa Porosidade aparente 

Mu Massa úmida 
 
Ms Massa seca 
 
Me Massa específica  
 
Va Volume aparente 
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4 RESULTADOS E DISCUSSÃO 
 

 

 

4. 1 MORFOLOGIA DA SUPERFÍCIE  

 

      Constatou-se diferenças nas morfologias das superfícies das próteses 

microestruturadas na região próxima a trinca o que pode ser associado à 

transformação martensítica que ocorre na YTZP conforme a FIG. 4.1 

 

 

FIG. 4.1 MEV - (a)  Exemplo típico de uma trinca paralisada (b) Representação 

esquemática das tensões geradas na região da trinca crítica. 

 

        Na FIG. 4.1 (a) Após a fratura pode-se observar a morfologia da superfície 

onde possivelmente ocorreu a transformação tetragonal-monoclínica. Na FIG. 4.1 (b) 

o esquema representa o aumento de volume gerado na transformação martensítica 

com a compressão na ponta da trinca. (CANNON, 1989).  

 

      A superfície de fratura das próteses microestruturas sem ação da degradação 

salivar acelerada está representada na figura 4.2 abaixo, onde pode-se verificar as 

marcas de usinagem. Tanto na superfície da prótese submetida à degradação 

quanto na prótese que não sofreu degradação foi observado o efeito das marcas 

devido as ferramentas de corte durante a fabricação das próteses. O que pode ser 

 

 

(a) (b) 



60

verificado nas figuras 4.2 e 4.3, onde também pode-se observar uma mudança 

significativa na morfologia da superfície da amostra após a degradação. Esta 

alteração pode ser associada ao maior campo de tensão ao redor das partículas 

monoclínicas transformadas na superfície devido à degradação pela umidade. 

Devido à degradação e a deficiência no acabamento superficial da microestrutura 

também foi possível observar o maior desprendimento de grãos. Este 

desprendimento de grãos pode ser verificado nas figuras 4.2 (b) e 4.3 (b) abaixo: 

 

 

FIG 4.2  Superfície não degradada após a fratura.  

       

FIG 4.3 Região de fratura na superfície após ação da degradação, MEV. 

 

 

  

  
(a) (b) 

(a) (b) 
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     Na FIG 4.2 (b) pode-se observar uma região com mudança de morfologia que 

pode ser associada a desprendimento de grãos na superfície que não sofreu 

degradação acelerada. Possivelmente esse desprendimento ocorreu durante a 

fratura. 

 

      Pode-se observar na FIG 4.3 (b) a presença de grãos praticamente 

desprendidos em maior área da superfície após a degradação. Esses resultados são 

compatíveis com os de MUKAEDA, L. E.  (2007) 

 

 

  4. 2  DIFRATOGRAMA  

 

 

      Os resultados das DRX das amostras estão apresentados nas figuras 4.4, 4.5, 

4.6, 4.7, 4.8, 4.9, 4.10 a seguir; 

 

 

FIG. 4.4 DRX Y-TZP micro não degradada 
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FIG. 4.5 DRX Y-TZP micro degradada 

 

         

 FIG 4.6 DRX Y-TZP nano sinterizada 

                                                                       
 

 

 

 

T 

T 

T T 

T 
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FIG.4.7 DRX Y-TZP nano sinterizada degradada 
 

 

 

FIG. 4.8 DRX Y-TZP nano (corpo-verde) não degradada 
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FIG. 4.9  DRX Y-TZP nano (corpo-verde) degradada 

 

      De acordo com o resultado apresentado na análise por DRX a amostra de YTZP 

microestruturada sofreu transformação de fase t-m. Esta transformação pode ser 

associada a mudança da morfologia na FIG. 4.5 devido a  ação da degradação. As 

amostras de YTZP nano em corpo-verde e após a sinterização apresentaram a fase 

tetragonal na superfície antes e após a degradação (FIG. 4.6, 4.7, 4.8 e 4.9). Este 

resultado mostra que a degradação da zircônia nano não induz a transformação de 

fase. 

 

      As amostras de YTZP nano estruturadas foram cortadas com broca diamantada 

e polidas manualmente. Os difratogramas destas amostras apresentaram picos de 

baixa intensidade da fase monoclínica (FIG. 4.7 e 4.8). Este resultado  pode estar 

associado ao processo de sinterização, corte e polimento manual da amostra. 
 

      Analisando os difratogramas das amostras mostrados na FIG 4.10 pode-se 

observar que as intensidades dos picos entre as amostras são diferentes. Os picos 

com maiores intensidades foram da fase tetragonal, exceto da amostra micro 

degradada que apresenta prevalência de picos da fase monoclínica. Os resultados 

obtidos são semelhantes aos de MUKAEDA, L. E.  (2007) nos quais as amostras de 
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zircônia nanoestruradas estabilizadas com itria (ZrHP-nano) não sofreram 

transformações martensíticas durante a exposição a água (150 oC por até 30 h) 

permanecendo com os grãos na fase tetragonal. Enquanto que as amostras de 

zircônia obtidas com pós micrométricos, estabilizada com ítria e mantida na mesma 

temperatura por 10h, 20h e 30h sofreram transformações t-m com aumento de 

volume.  

 

 

FIG. 4.10  Curvas combinadas DRX 

 

 

 

 

4.3 DEFEITOS INTRODUZIDOS PELA USINAGEM 

 

 

      Além da degradação por meio aquoso a morfologia da superfície das próteses é 

extremamente afetada pelo processo de usinagem do corpo verde. A introdução de 
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defeitos do tipo marcas de ferramenta na superfície do material ocorre durante a 

usinagem da peça protética em CAD/CAM como pode ser observado na figura 4.11. 

As marcas de usinagem podem ser vistas em toda a superfície da prótese, mesmo 

após a sinterização como pode ser observado na FIG 4.12 

 

 

 
 

FIG 4.11  Marcas de usinagem na região interna da coroa (magnificação 20X MEV)  

 

FIG 4.12 MEV marcas de usinagem após a sinterização antes da degradação. 

 

 6,6 mm 
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       A morfologia da superfície da prótese após a fratura apresentou  acabamento 

superficial deficiente após a peça ter passado pelo processo de sinterização. Na FIG 

4.13 pode-se observar a presença de poros na estrutura onde ocorreu a fratura e 

degradação.  

 

 

FIG 4.13 MEV Presença de poros em amostra micro degradada após fratura. 

 

     Pode-se afirmar que a presença de poros encontrados na superfície é típica da 

degradação pela umidade, concordando com XIN GUO (2001). 

       

      Todas as próteses antes e após a sinterização apresentaram defeitos na 

superfície. Os defeitos foram introduzidos durante a usinagem do corpo-verde e 

possivelmente aumentaram com a degradação do ambiente úmido.  
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  4.4 DENSIDADE 

 

      Os valores dos parâmetros para cálculo das densidades são mostrados na TAB 

4.1 

 

 

TAB 4.1 Valores obtidos no ensaio de arquimedes 

 

      Após a sinterização todas as amostras apresentaram valores de densidade 

relativa superiores a 99,9 %. Pode-se concluir que a sinterização ocorreu dentro dos 

padrões necessários para a densificação da estrutura com baixa presença de 

porosidade. Estes valores mostram que as amostras apresentam baixa densidade 

de defeitos internos. Portanto, as propriedades mecânicas da prótese dependem do 

processamento, acabamento superficial, tensões oriundas da sinterização, 

recobrimento, dimensões e forma. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

dissilicato 

de litio

YTZP 

nano

YTZP 

micro

mi (g) 0,544 1,757 5,494

mu (g) 0,937 2,121 6,591

ms (g) 0,913 2,103 6,578

Va(cm3) 0,393 0,364 1,097

Vas (cm3) 0,369 0,346 1,084

Mea (g) 2,323 5,777 5,996

Pa(%) 0,061 0,049 0,011

Densidade relativa   (%) 99,939 99,951 99,989
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  4. 5  DUREZA 

 

 

      Os valores da dureza Vickers encontrados estão mostrados na TAB 4.2 

 

 
Dureza Vickers 

(GPa) 
YTZP micro 13,10HV + 15 
YTZP nano 13,05 HV+ 20 

 

TAB 4.2 Dureza Vickers de blocos de zircônia micro e nanoparticulado determinados 

com carga de 2000gf. 

       

    

       Com base nos valores obtidos pode-se concluir que não houve diferenças 

estatísticas entre a HV da zircônia micro e nanoparticulada. Os valores de 

microdureza são significativamente superiores ao da camada externa do esmalte 

dentário, o qual é da ordem de 400 HV. Esta é uma das desvantagens do uso de 

cerâmicos na fabricação das próteses. Todavia, a zircônia não mantem contato 

direto com a superfície do esmalte dental. A prótese é recoberta com outro material 

cerâmico, por exemplo dissilicato de lítio, o qual possui dureza Vickers da ordem de 

5,0 GPa. O emprego do dissilicato como recobrimento além de apresentar 

propriedades estéticas tem a vantagem de induzir menor desgaste do antagonista 

natural, que possui dureza Vickers da ordem de 3,0 GPa. 

 

 

  4. 6  CARACTERIZAÇÃO DA REGIÃO DE FRATURA 

 

      Apesar de todos os modelos terem sido fabricados a partir de um mesmo 

desenho virtual pode-se constatar na microscopia que existiam diferenças entre as 

dimensões da prótese e do conector. Pode-se verificar após avaliação fractográfica 

no MEV que as fraturas ocorreram preferencialmente na região inferior do conector. 

De acordo com o desenho da prótese e com as imagens obtidas pode-se considerar 
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a face inferior do conector como a região onde há maior concentração de forças 

trativas, sendo, portanto, o local de iniciação da fratura como mostra a FIG 4.14, da 

mesma forma C. Filgueiras (2007) demonstra o mesmo local como a região de 

iniciação da fratura em próteses parciais fixas. 

 

 

 
 

FIG. 4.14  Superfície de fratura representativa da amostra após o ensaio de flexão. 

 

      Na análise da região de fratura pode-se observar o traço preto corresponde a 

região inferior do conector onde se iniciou a fratura, também denominada como 

região de espelho. O traço azul correspondente a região de neblina e o traço branco 

característico da região de farpa descrito por Mecholsky J.J.  et al (1974). 

 

 

6,0 mm 

TYPE   JSM-5800  MAG    x22    ACCV    20kV                                            

 

Região 
Farpa 

Região de espelho 
Região de neblina 
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FIG 4.15 Região de ínicio da fratura. 

   

      Na superfície de fratura da amostra analisada é possível identificar regiões com 

características diferentes e determinar o local onde a fratura foi iniciada FIG 4.15: 

 

I. Região de espelho ou iniciação - O perímetro da região de espelho é 

grosseiramente circular com a origem da falha em seu centro. Segundo 

Mecholsky J.J. , et al (1974), quanto maior a velocidade de propagação da 

trinca menor a região de espelho. É a região mais plana e lisa dentre as 

regiões da fratura. 

II. Região de neblina – Pode-se observar que esta região entre as linhas 

pretas e verde é muito pequena. Normalmente, não é possível discernir 

esta região em cerâmicas policristalinas. É bem próxima a região onde se 

iniciou a fratura porém já apresenta maiores irregularidades na superfície 

III.  Região de farpa - Possui rugosidade maior. Apresenta estrias ou linhas 

longe do local da fonte de fratura, as quais  possuem a mesma direção de 

propagação da trinca nucleada que induziu a fratura.  

 

      Na análise fractográfica pode-se confirmar que a cerâmica YTZP sofreu fratura 

frágil com total ausência de deformação plástica durante o carregamento. Foram 

observadas mudanças no comportamento da propagação da trinca devido a 

compressão imposta pelo aumento de volume dos grãos vizinhos face a 

transformação martensítica sofrida. Observou-se o modo de fratura intergranular em 

                                                                                1,89 mm 
TYPE   JSM-5800  MAG    x70     ACCV    20kV                                            

 

    
 
 
  
                                       
 
                                                                                  293µm 
TYPE   JSM-5800  MAG    x450     ACCV    20kV                                            

  
  

Região de espelho Região de espelho 

Região 
Farpa 

(a)  (b)  
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algumas amostras do material, mostrado na FIG. 4.16. O mesmo modo de fratura foi 

encontrado por XIN GUO (2001). 

 

 

FIG 4.16 Trinca intergranular MEV 

 

 

4.7  RESULTADOS DOS ENSAIOS MECÂNICOS  E ESTATÍSTICA   

 

 

  4.7.1 FLEXÃO EM TRÊS PONTOS  

 

      Para o cálculo da tensão de fratura as próteses foram observadas no 

microscópio óptico para determinar as medidas das dimensões da conector 

(diâmetro e comprimento). Mostra-se respectivamente na FIG. 4.17 e 4.18 os locais 

das medidas da prótese e a representação esquemática da força aplicada com a 

reação nos apoios. 
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FIG 4.17 Microscopia óptica mostrando a metodologia da medida de L com o traço 

em vermelho e diâmetro (d) representado pelo traço preto. 

 

 

 
FIG 4.18 Representação esquemática da força aplicada e a reação nos dois apoios 

 

      Com base nas medidas obtidas e na força aplicada foram calculados os valores 

das tensões máximas no conector da prótese. Para os cálculos foi considerado o 

modelo de uma viga prismática submetida a esforços de flexão. A tensão trativa 

pode ser representada pela seguinte expressão: 

 

                                        (eq. 4. 1) 

 

d 

L/2
2 

F 

F/2 F/2 

     
d 

L/2 
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onde Mf é o momento fletor , y a distância entre a linha neutra e um ponto qualquer 

da seção transversal da viga e I o valor do momento de inércia dessa seção. 

 

O momento fletor Mf é calculado pelo produto da força de reação em um dos apoios 

(Q) pelo braço de alavanca (x), que é a distância entre o apoio e a linha de aplicação 

da força.  

 

Mf = Q. x                                                     (eq. 4.2) 

 

Considerando-se que o conector tenha uma seção circular, o momento de 

inércia da sua seção transversal pode ser obtido pela equação: 

 

 

                                                   (eq. 4.3) 

 

Sendo d o diâmetro do conector, σT será máxima quando y = d / 2. 

 

Substituindo os valores de y e de I da equação (4.1) e admitindo que para fins de 

cálculo K= 1,6 obtido a partir das curvas da figura 4.19, supondo a prótese simétrica 

em relação ao pôntico, as reações nos apoios serão iguais, correspondendo à 

metade da força aplicada. Tem-se a expressão da tensão trativa máxima. 

 

        σTmáx= Κ 16 Mf                                                  (eq. 4.4)          

                                                                 π d 3            
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FIG. 4.19 Relação entre o raio de curvatura e o fator de concentração de tensões. 

 

       Através do gráfico é possível afirmar que os raios de curvatura muito pequenos 

devem ser evitados, devido ao aumento do fator de concentração de tensão K.  

 

      Aplicando o momento fletor específico para as diferentes medidas de L/2 e as 

forças aplicadas para a fratura teremos o valor da tensão aplicada necessária para 

fratura nas próteses. Os valores da tensão máxima e  diâmetro do conector 

encontrados são mostrados na tabela 4.3. 

  
  D(mm) D3(mm3) L(mm) F (kgf) F (N) Tensão (MPa) 
              
  Polida           
  4,23 75,69 9,76 71,76 703,25 739,35 
  4,29 78,95 9,45 63,79 625,14 610,03 
  4,40 85,18 9,82 59,34 581,53 546,56 
  4,50 91,13 9,70 47,01 460,70 399,82 
Média 4,36 82,74 9,68 60,48 592,66 573,94 
Desvio 0,12 6,84 0,16 10,34 101,36 141,10 
              
  Degradada           
  3,36 37,93 8,24 59,01 578,30 1024,17 
  3,96 62,10 8,39 90,23 884,25 974,01 
  4,32 80,62 9,67 80,57 789,59 772,12 
  4,90 117,65 11,40 92,67 908,17 717,45 
Média 4,14 74,58 9,43 80,62 790,08 871,94 
Desvio 0,65 33,62 1,46 15,32 150,18 149,91 
              
  Usinada           
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  3,14 30,96 9,78 58,24 570,75 1469,97 
  4,19 73,56 11,80 71,09 696,68 911,14 
  4,30 79,51 10,00 83,96 822,81 843,73 
  4,30 79,51 10,08 80,12 785,18 811,58 
  4,34 81,75 8,69 85,10 833,98 722,80 
  4,40 85,18 10,05 75,10 735,98 707,92 
Média 4,11 71,74 10,07 75,60 740,90 911,19 
Desvio 0,48 20,34 1,00 10,03 98,25 284,08 

 

Tabela 4.3: Dados do ensaio de flexão em três pontos 

 

      O Desvio padrão encontrado nas medidas do diâmetro do conector pode ser 

explicado a possíveis medidas em locais distintos  da peça após a fratura. 
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FIG 4.20 Representação da variação da tensão fratura com a área do conector. 

 

      Com base nos resultados obtidos é possível concluir que a tensão máxima 

aplicada capaz de gerar fratura é inversamente proporcional a área do conector.    

Esse resultado pode estar associado ao aumento da probabilidade de encontrar um 

defeito crítico devido ao aumento na área da peça, assim como o pior acabamento 

superficial e possivelmente ao maior desgaste das ferramentas de corte. Apesar da 

força máxima aumentar com o volume, a tensão diminuiu. A FIG 4.21 apresenta a 

distribuição de Weibull dos resultados obtidos.  
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FIG 4.21 Gráfico da distribuição de Weibull para os valores de tensão especificados 

nas amostras usinadas(a), polidas (b) e degradadas(c). 

 

 

 

 

    O parâmetro m representa o módulo de Weibull. Considerando os valores 

calculados no presente trabalho obteve-se m = 5,3 para próteses degradadas, m= 

3,9 para próteses polidas e m= 8,64 para próteses usinadas. Com isso pode-se 

concluir que houve um grande espalhamento nos valores da resistência à fratura das 

amostras. Essa variação dos resultados pode ser explicada pelas diferenças de L, d 

e aos diferentes defeitos introduzidos durante a usinagem. Para verificar a qualidade 

do ajuste da equação dos resultados experimentais utilizamos o coeficiente de 

correlação (R2). Os valores encontrados foram próximos de 1, o que indica que os 

resultados são adequadamente descritos pela equação.  

 

     Não houve diferença estatística nos testes de TuKey, Scheffe, Bonferroni e 

Anova nos valores obtidos de resistência a flexão, para o ensaio realizado das 

lnσj 

lnσj lnσj 

(a) 

(c) (b) 
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próteses submetidas a degradação acelerada e das próteses que não sofreram 

degradação superficial (usinadas e polidas).  

 

      Apesar do pequeno número de amostras pode-se associar o polimento a 

transformação de fase e conseqüente diminuição da resistência a flexão de algumas 

amostras polidas. A dificuldade de padronização da etapa de polimento e 

acabamento pode ser associada a dispersão dos resultados nas amostras polidas. A 

transformação de fase devido ao polimento pode ser vista através dos resultados 

apresentados nas difrações de raios x.  

 

 

  4.7.2  ENSAIO DE COMPRESSÃO  

 

 

     Após o ensaio de flexão em três pontos uma parte das amostras foi submetida ao 

ensaio de compressão. A configuração dos corpos de prova de próteses parcial fixas 

passou a ser de próteses unitárias. Com isso foi possível relacionar a força máxima 

e a espessura das próteses com o efeito da degradação. Dois grupos de corpos-de-

provas foram utilizados: YTZP micro degradada em saliva e YTZP micro não 

degradada. A espessura da próteses foi medida através de microscopia óptica 

mostrada na (FIG 4.22). As curvas obtidas estão representadas na FIG 4.23. 

 

 

FIG. 4.22 Medida da espessura na região de fratura. 
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FIG. 4.23 gráfico da relação entre a força máxima e a espessura da prótese 

submetida ao carregamento em compressão após da degradação(a) e antes de 

sofrer degradação(b). 

 

      Ao avaliarmos as curvas isoladamente pode-se constatar que a força máxima 

(N) cresce com o aumento da espessura da prótese, tanto nas próteses que 

sofreram degradação quanto nas próteses não degradadas. Pode-se observar o 

mesmo comportamento mecânico na FIG 4.24.  

 

FIG. 4.24  gráfico da relação entre a força máxima e a espessura dos dois grupos 

de próteses submetidos ao carregamento em compressão. 

 

 

  (a) (b) 
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      Com base no gráfico da FIG 4.24, é possível afirmar que a relação entre 

espessura e a resistência a compressão da prótese é diretamente proporcional e 

que a degradação acelerada não influenciou de maneira significativa nos valores 

obtidos da resistência a compressão.  

 

      Comparando-se a força máxima aplicada nos ensaios de flexão e de 

compressão, pode-se afirmar que a espessura das próteses e os defeitos de 

fabricação são os principais fatores que influenciam na diminuição da resistência 

a flexão. 

 

      Os valores das propriedades mecânicas das barras e blocos de zircônia 

usados em CAD-CAM estão descritos na literatura (Filgueiras, C. 2007) e pelos 

fabricantes na faixa de 900 a 1200 MPa. Com os dados obtidos no presente 

trabalho pode-se observar que a prótese apresenta resistência mecânica 

significativamente menor.    Este comportamento pode ser associado aos defeitos 

criados na preparação da prótese, a geometria complexa e a espessura da 

prótese usinada. Além disto, os valores da resistência mecânica da prótese 

apresentam maior dispersão medida pela desvio padrão, face à dificuldade no 

controle do processo de fabricação. 

 

 

  4. 7.3  FADIGA 

 

 

      No ensaio de fadiga a fratura ocorreu após 3063 ciclos para a carga máxima 

de 1,711 kN e a carga mínima de 1,601 kN. A freqüência adotada foi de 10 Hz. Os 

diferentes grupos fraturaram em tempo semelhante. Com base nos valores 

obtidos pode-se concluir que não houve diferença estatística na resistência a 

fadiga entre as próteses submetidas a degradação acelerada e as não 

submetidas a degradação salivar. Estes resultados sugerem que a degradação 

por ambiente úmido ocorre apenas na superfície como descrito na revisão de 

literatura e que durante o carregamento as mudanças na morfologia da superfície 
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não foram suficientes para diminuir a resistência mecânica da prótese, para os 

ensaios descritos.  

 

 

4.8 DILATOMETRIA 

 

 

      Os gráficos obtidos estão nos ensaios de dilatometria representados nas 

figuras 4.25, 4.26 e 4.27. 

 

 
FIG 4.25 gráfico da relação entre a dilatação e temperatura da amostra de 

Zircônia microestruturada 
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FIG 4.26 gráfico da relação entre a dilatação e temperatura da amostra de 

Zircônia nanoestruturada. 

 

 
FIG 4.27 gráfico da relação entre a dilatação e temperatura da amostra de 

Dissilicato de Lítio utilizado para recobrimento da prótese de YTZP. 
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      Com base nos resultados pode-se afirmar que para as faixas de temperatura 

de sinterização das cerâmicas de recobrimento (500 a 850 oC) as amostras de 

zircônia micro e nano não apresentam diferença nos valores dos coeficientes de 

expansão térmica, os quais foram 11,3 α / 1oC e 11,6 α / 1oC  respectivamente. 

Pode-se afirmar também que o dissilicato analisado apresentou a 500˚C um 

coeficiente de dilatação térmica linear 17 α / 1oC. Com isso é possível associar a 

diferença entre as dilatações volumétricas de cada material, durante a 

sinterização do recobrimento, como fator capaz de gerar tensões na interface e 

induzir a nucleação de trincas. O técnico em prótese deve ter cuidado no 

aquecimento e resfriamento para evitar trincas na interface.  

 

       As tensões térmicas foram calculadas para cada amostra, considerando a 

taxa de  aquecimento do ensaio preconizada, os resultados são mostrados na 

tabela 4.5 

                                                                       

                                                                            (eq. 4.5) 

 

Onde  

σ = Tensão térmica 

E = Módulo de elasticidade 

αl = coeficiente de expansão térmica linear 

∆T = (T0-T1) = variação de temperatura 

 

Tabela 4.4 Cálculo das tensões térmicas dos diferentes materiais com o 

aquecimento entre 500 e 600 oC. 

 

      As tensões térmicas criadas são menores que os valores obtidos no presente 

trabalho quando a taxa de aquecimento é lenta. 

 

σ = E αl (T0-T1) = E αl (∆ T)   
 

YTZP micro (MPa) YTZP nano (MPa) Dissilicato (MPa) 

226 243,6 161,5 
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5 CONCLUSÕES 

 

 

1. O processo de usinagem CAD/CAM introduz defeitos na superfície da prótese. 

 

2. A resistência mecânica em flexão da prótese é menor que o dos blocos 

comercializados e usados na fabricação por CAD-CAM. 

 

3. A tensão máxima aplicada capaz de gerar fratura é inversamente proporcional 

a área do conector. 

 

4. A relação entre espessura e a resistência a compressão da prótese é 

diretamente proporcional 

 

5. A degradação por meio aquoso é capaz de modificar a morfologia da superfície 

da YTZP e induzir  transformação de fase tetragonal para monoclínica na zircônia 

microestruturada.  

 

6- O efeito do envelhecimento é consideravelmente menor em YTZP 

nanoestruturada. 

 

7- Para os ensaios mecânicos realizados: flexão em três pontos, compressão e 

fadiga a transformação superficial resultante da degradação acelerada não 

influenciou na diminuição dos valores de resistência mecânica.  

 

8- As diferentes tensões térmicas geradas durante a sinterização da cerâmica de 

recobrimento podem criam tensões menores que o limite de resistência do 

material mas, podem favorecer o a nucleação de  defeitos críticos que podem 

favorecer a fratura da interface. 
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TRABALHOS FUTUROS 

 

Ensaios mecânicos mais sensíveis como SFC (Surface Fracture Cracking) para 

verificar o efeito da degradação superficial na tenacidade da YTZP comparando 

as cerâmicas micro e nanoparticuladas. 
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