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Введение 

Имплантация является одним из основных методов ортопедической рекон-
струкции в стоматологии. Его история насчитывает тысячелетия (рис. 1), но науч-
ное изучение метода начато в 60-х гг. [1], широкое клиническое применение – в 
80-х гг. 20-го века. Эффективность дентальной имплантации в настоящее время 
составляет 80 % на верхней и 90 % на нижней челюсти [2]. 

Одной из основных составляющих столь высоких показателей является 
продолжающееся совершенствование конструкции имплантатов для обеспечения 
механического нагружения костных тканей, близкого к интактному (рис. 2-4), что 
способствует оптимальному течению восстановительных процессов и в значи-
тельной мере определяет эффективность дентальной имплантации. 

 

 
Рис. 1   Часть морской рако-
вины, установленной древ-
неегипетским стоматологом 
в челюсть для замены отсут-

ствующего зуба [3] 

Рис. 2   Современные резь-
бовые имплантаты с навин-

ченными абатментами 

Рис. 3   Резьбовый 
имплантат, установ-
ленный в нижнюю 

челюсть 

 
Решение актуальной задачи создания имплантата оптимальной формы в значи-
тельной степени определяетсяё возможностями моделирования напряженно-
деформированного состояния (НДС) дентальной системы (ДС) “имплантат-кость”, 
основанного на численных методах исследования, в частности, применении для 
этих целей метода конечных элементов (МКЭ) [4-13]. МКЭ наиболее универсален 
с точки зрения моделирования разнообразной геометрии ДС, включения в расчет 
различных свойств материалов её составных частей, широты моделирования на-
грузок и граничных условий [9-15]. Поскольку НДС в системе “имплантат-кость” 
сильно локализовано (рис. 5), а успех эксплуатации имплантата в конечном счете 
определяется уровнем напряжений, деформаций, а также контактных давлений на 
границе “имплантат-кость”, точность моделирования НДС определяется уровнем 
адекватности конечноэлементной  (КЭ)  модели,  разработанной  для  проведения  
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таких исследований и апробирован-
ной на практике конкретных вычис-
лительных процедур. При этом по-
следние существенно ограничивают-
ся ресурсами вычислительных сис-
тем. 

 

 
Рис. 4   Каталог резьбовых имплантатов 

типа Ankylos 

Цель настоящего исследова-
ния – разработать и апробировать в 
исследованиях НДС трехмерную 
геометрическую и КЭ модель соеди-
ненного с костной тканью челюсти 
имплантата, которая позволила бы с 
высокой точностью моделировать 
локальное НДС в области контакта 
имплантата с костью на примере 
нижней челюсти в зоне моляра.  

Поставленная цель включает 
прежде всего определение мини-
мальной с точки зрения описания 
полноты локализации НДС длины 
участка кости (форма и максималь-
ные размеры поперечного сечения 
нижней челюсти в этом месте взяты 
из практики и соответствуют строе-
нию зубов конкретного пациента [14, 
15]). Важным является обоснование 
минимально необходимого числа КЭ, 
а также разработка системы выбора 
их вида и размеров, обеспечиваю-
щей экономию ресурсов ЭВМ. Боль-
шое влияние на результаты иссле-
дований оказывает также точность 
описания механических свойств ма-
териалов составных частей ДС, ха-
рактеризующихся широким спектром 
значений (табл. 1 [15]), а также точ-
ность описания условий соединения 
имплантата с костью (т.н. остеоинте-
грация). 

 
 

 
Рис. 5   Локализация НДС в зоне “цилинд-

рический имплантат – кортикальная 
кость” при вертикальном и боковом 
нагружении (нагрузки Н, 

Н, Н определены по 
методике [13]) 

114,0aF =
23,4dF = 17,3lF =

Табл. 1.   Свойства материалов, используемых в конечноэлементных исследова-
ниях дентальных имплантатов [15] 

Материал Модуль 
упругости (МПа) 

Коэффициент Пуас-
сона Автор 

Кортикальная 
кость 

2727 0.30 Rice et al18 

 1.0 × 104 0.30 Farah et al16 
 1.34 × 104 0.30 Cook et al19 
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 1.5 × 104 0.30 Cowin20 
Губчатая кость 150 0.30 Cowin20 
 250 0.30 MacGregor et al17 
 790 0.30 Knoell21 
 1.37 × 103 0.31 Borchers and 

Reichart22 
Титановый сплав 
Ti-6AI-4V 

110 ×103 0.33 Colling23 

 
Материалы и методы исследования 

 
Трехмерная твердотельная модель костной 
структуры с цилиндрическим остеоинтегри-
рованным имплантатом (рис. 6) была выбра-
на аналогичной [13]. Она была использована 
для создания трехмерной КЭ модели ДС с 
первоначальной базовой длиной 0 20l = мм 
(количество КЭ – 387000). Показатели НДС 
(компоненты напряжений, деформаций, пе-
ремещений) вычисляли с применением МКЭ. 
Его суть [25, 26] состоит в том, что искомую 
непрерывную функцию, описывающую рас-
пределение по объему деформированного 
твердого тела (ДТТ) того или иного парамет-
ра НДС (перемещения, деформации, напря-
жения), аппроксимируют полиномами, пред-
ставляющими собой множество кусочно-
непрерывных функций, определенных на ко-
нечном числе подобластей, называемых ко-
нечными элементами. 

Точность численного решения опреде-
ляется видом аппроксимирующей функции 
(например, степенью полинома), а также 
размером КЭ данного вида (например, тетра-
эдр). Чем качественнее аппроксимация внут-
ри элемента (то есть выше степень аппрок-
симирующего полинома) и чем больше их ко-
личество,  тем  точнее  кусочно-непрерывная  

 

Рис. 6   Сетка КЭ на трехмерной 
модели элемента кости нижней 
челюсти с внедренным импланта-
том. Стрелками указаны дейст-
вующие усилия 17,1 Н, 114,6 Н и 
23,4 Н [24], приложенные в языч-
но-щечном, осевом и передне-
заднем направлениях соответст-
венно. Усилия приложены в цен-
тре имплантата на расстоянии 4,5 
мм от верхней границы кости 

совокупность функций описывает искомую функцию распределения физической 
величины, характеризующей НДС (напряжение, деформация, перемещение).  

Простейшим типом КЭ на плоскости является треугольный элемент (в про-
странстве – тетраэдр) с линейной аппроксимацией внутри него. При увеличении 
числа узлов в КЭ появляется возможность улучшить аппроксимацию за счет по-
вышения степени аппроксимирующего полинома. Более того, увеличение числа 
узлов в КЭ позволяет изменять геометрические очертания элементов (вводить в 
рассмотрение КЭ с криволинейными границами) и улучшает сопряжение соседних 
элементов  (на границе между элементами  кусочно-непрерывные  функции  могут  
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иметь одинаковые значения производ-
ных, то есть искомая функция в случае 
параболической аппроксимации изме-
няется плавно, а при линейной–
скачкообразно. Такой подход к улучше-
нию качества получаемого решения 
приводит к усложнению (по сравнению 
с линейными элементами) алгоритма 
вычисления матрицы жесткости, т. к. 
при этом приходится проводить чис-
ленную процедуру интегрирования, что 
одновременно приводит и к некоторому 
снижению точности вычислений.  Этих 
же результатов можно достичь  про-
стым  увеличением числа элементов, 
но более простых. Чаще всего вычис-
лители идут по второму пути, учитывая 
постоянно растущие возможности про-
цессоров. В настоящих исследованиях 

дискретизацию геометрической модели (3D) проводили с использованием сим-
плекс-элемента (тетраэдр) (рис. 7) с параболической интерполяцией искомой 
функции перемещений ( ), ,u x y z , ( ), ,v x y z , ( ), ,w x y z , вычисляемых в вершинах 
тетраэдра и срединных точках его ребер, т. к. для аппроксимации функции внутри 
элемента использовались полиномы второй степени.  
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Рис. 7   Схема конечного элемента, ис-
пользуемого  при дискретизации гео-
метрической модели ДС “имплантат-

кость” [26] 

В исследованиях были использованы имплантаты в форме цилиндра с раз-
мерами, соответствующими каталогу фирмы Ankylos [27] – с диаметром 3,8 мм и 
длиной 14 мм.  

В расчетной модели все материалы предполагались изотропными, одно-
родными и линейно упругими, несмотря на имеющую место анизотропию корти-
кальной кости в продольном и поперечном направлениях [15]. Имплантат и фраг-
мент кости полагали жестко соединенными по всей поверхности их контакта (мо-
дель полной остеоинтеграции). 

Механические свойства титанового имплантата и кортикальной (компакт-
ной) кости (предполагалось, что в настоящих исследованиях применима упро-
щенная физическая модель кости челюсти, состоящая исключительно из корти-
кальных клеток) были приняты аналогично [15]: титан: модуль продольной упруго-

сти , коэффициент Пуассона 51,1 10 MPaTE = × 0,35μ = ; соответственно для кор-

тикальной кости: , 50,137 10 MPakE = × 0,30μ = . 
На результаты численного расчета НДС существенно влияет точность мо-

делирования внешних нагрузок на имплантат. По величине и направлению они 
изменяются в широких пределах, а вектор суммарного окклюзионного усилия со-
риентирован относительно продольной оси имплантата произвольно. Согласно 
работе [28] наибольший по величине компонент окклюзионного нагружения дейст-
вует в вертикальном направлении и по результатам измерений [29] колеблется от 
77 до 2440 Н. Боковая (язычно-щечная) составляющая существенно ниже и не 
превышает 100 Н [29]. При использовании одиночного имплантата в качестве 
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опоры для дентального протеза появляется дополнительный изгибающий момент, 
достигающий 4 Н·м [30].  

Наиболее точная модель внешних нагрузок должна включать совместное 
действие всех компонент окклюзионной нагрузки. В настоящих исследованиях ис-
пользована наиболее полная система внешних нагрузок на имплантат, учиты-
вающая наличие всех составляющих  в пропорции, установленной эксперимен-
тально в [24]: вертикальная 114,6 HaF = , язычно-щечная , передне-
задняя . 

17,1HlF =
23,4 HdF =

 

Рис. 8   Конечно-элементная модель 
дентальной системы “имплантат-

кость” с выделением плоскости мак-
симального нагружения L-L 

Результаты исследований 
 

1. Определение плоскости  
максимального нагружения 

 
В результате суммирования двух 

горизонтальных компонент окклюзион-
ной нагрузки на ДС “имплантат-кость” 
(рис. 8) можно определить силовую 
плоскость L-L (см. также рис. 9, 10), в ко-
торой будут действовать максимальные 
напряжения. Для исследования пара-
метров НДC разбиение на КЭ произво-
дили отдельно для левой и правой под-
сборок исследуемой ДС, разделенных 
плоскостью L-L, с последующим их со-
единением. 

Нами изучены распределения 
компонент НДС, а также перемеще-
ний точек границы контакта имплан-
тата с костной тканью в плоскости 
максимального нагружения. Показа-
но, что максимальные эквивалент-
ные напряжения Мизеса в плоскости 
максимального нагружения (зона 
сжатия) достигают 26 МПа при окк-
люзионном нагружении  – 114,6 Н, 

 – 17,1 Н,  – 23,4 Н (по данным 
[30] предел прочности при сжатии 
кортикальной кости равен 170 МПа). 
На рис. 10 представлена схема де-
формирования системы "имплантат-
кость" в плоскости максимального 
нагружения L-L (увеличено), иллюст-
рирующая локализацию зоны макси-
мальных эквивалентных напряжений. 

aF
lF dF

 
Рис. 9   Определение плоскости макси-
мального нагружения L-L, в которой дей-

ствует горизонтальная сила 
22

dlh FFF +=  
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2. Выбор представительного цилиндра для обеспечения необходимой 
точности  вычисления локализованного НДС “имплантат-кость” 

 
Для детального изучения НДС локализованную зону кости, прилегающую к 

имплантату и принадлежащую плоскости максимального нагружения, необходимо 
разбить на КЭ достаточно малых размеров. В предшествующих исследованиях 
(например, [13]) размер КЭ был выбран равным 5,0=a мм с равномерным их рас-
пределением по объему кости. Как показали наши исследования, такая точность 
недостаточна для оценки НДС исследуемой ДС, а дальнейшее уменьшение раз-
меров КЭ ограничивается возможностями ЭВМ. Так, например, для элемента кос-
ти с размерами  мм, а также имплантата с диаметром мм и 
длиной мм при размере КЭ 

203030 ×× 9,2=d
11,36l = 0,6a = мм общее число КЭ равно 387000. 

Для решения поставленных задач мы использовали неравномерные сетки, 
загущенные в области контакта имплантата с костной тканью. При этом возмож-
ностей автоматического неравномерного разбиения сеток, предлагаемого ПО 
Cosmos, ANSYS и др., недостаточно, в первую очередь для решения контактных 
задач, использующих итерационные алгоритмы, поскольку погрешности выполне-
ния условия непроникновения имплантата в кость как правило зависят от макси-
мального размера КЭ.  

 

 
Рис. 10   Схема деформирования системы "имплантат-кость" в плоскости макси-
мального нагружения L-L. Слева – зона растяжения, справа – зона сжатия. Тол-
щина поверхностного монослоя конечных элементов 0,05t = мм (увеличено) 

 
В наших исследованиях использована методика создания неравномерных 

сеток КЭ, т.е. использования КЭ с наименьшими размерами на границе “имплан-
тат-кость”. Её суть состоит в выделении вокруг имплантата представительного 
цилиндра толщиной ( )0 2id dα = −  (рис. 11). Для определения параметра α , 
обеспечивающего локализацию 85…90% НДС внутри представительного цилинд-
ра, нами исследованы зависимости распределения эквивалентных напряжений 
Мизеса по 4 линиям A, B, C, D пересечения плоскости максимального нагружения 
с представительным цилиндром (рис. 11). Исходные данные задачи: размер КЭ в 
имплантате   мм;   размер   КЭ  в  области   представительного   цилиндра 0,3ia =
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0,25ca = мм; размер КЭ на поверх-

ности кости мм. КЭ модель 
задачи представлена на рис. 12.  

2ba =

В результате доказано, что 
при 1,5α = мм и окклюзионном на-
гружении [24] для наиболее опасно-
го с точки зрения НС имплантата 
( 3,5d = мм, 11,36l = мм [27]) 85% 
НС локализовано в пределах пред-
ставительного цилиндра, что позво-
ляет использовать созданную КЭ 
модель в дальнейших исследовани-
ях, поскольку  время расчёта при 
этом  изменяется незначительно (8-
12 мин). В дальнейших исследова-
ниях толщина представительного 
цилиндра выбрана равной 1, мм. 5

 
3. Выбор необходимых размеров 

КЭ 
 

Локализация НС в зоне кости, 
прилегающей к имплантату, а также 
выделение плоскости максимально-
го нагружения требуют выбора тако-
го размера КЭ в зоне взаимодейст-
вия имплантата с костью, который 

обеспечивал бы необходимую точность вычисления компонент НДС.  

  
Рис. 11   Выделение представительного цилиндра в окрестности имплантата и 

линий исследования НДС в плоскости максимального нагружения L-L 

 
Рис. 12   Неравномерная сетка КЭ для ис-
следования НДС ДС "имплантат-кость" с 
выделением представительного цилиндра. 
Размеры кости: мм, размеры 
имплантата: 

203030 ××
36,11=l мм, мм. Раз-

мер КЭ внутри имплантата 
5,3=d

0,3ia = мм, 
минимальный размер КЭ внутри предста-
вительного цилиндра мм, мак-
симальный размер КЭ кости 

0,25ca =
2ba = мм, 

1,5α = мм. Общее число КЭ 214064 

С использованием КЭ модели, включающей представительный цилиндр 
(рис. 12),  нами  выполнены  исследования по влиянию размера КЭ внутри него на 
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величину эквивалентных напряжений 
Мизеса, определенных в точках ли-
нии пересечения плоскости макси-
мального нагружения L-L с поверх-
ностью цилиндра (линии А и D на 
рис. 11). 
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Расчеты выполнены для им-
плантата длиной мм и диа-
метром 

11,36l =
2,9d = мм (глубина внедре-

ния в кость 6,86 мм). Результаты это-
го численного эксперимента с ис-
пользованием КЭ с размерами 

0,15;a =      
мм представлены на рис. 13, из 

которого следует, что при изменении 
размера КЭ в пределах от  до 

мм он не оказывает существен-
ного влияния на эквивалентные на-
пряжения. Поскольку уменьшение 
размера КЭ приводит к существен-
ному увеличению необходимых ре-
сурсов ЭВМ, для дальнейших расче-
тов было выбрано мм. 

0,20; 0,25; 0,30 0,35;;
0,40

0,15
0,4

0,25a ≤
 
 

 
 

4. Определение минимально необходимой длины кости в геометрической 
модели ДС “имплантат-кость” 

 
Выбор условий опирания торцев участка кости, используемого при модели-

ровании НДС ДС "имплантат-кость", существенно влияет на значения параметров 
НДС в исследуемой области. С этой точки зрения длину кости в КЭ модели следу-
ет выбрать достаточной для того, чтобы вид защемления торцев не влиял на рас-
пределение НДС на границе "имплантат-кость". 

В исследованиях по оценке влияния длины кости на НДС ДС при построе-
нии ее геометрической модели предварительно был выделен внутренний пред-
ставительный цилиндр толщиной до 1,5 мм, позволяющий выделить внутри него 
КЭ с размерами мм (см. рис 12). Цель численного эксперимента – уста-
новление зависимости эквивалентных напряжений Мизеса (по линиям A и D на 
рис. 11) от длины кости, принятой в её расчётной модели. Результаты вычислений 
представлены на рис. 14, из которого следует, что при увеличении длины кости 
более 30 мм значения эквивалентных напряжений в области локализованного НС 
не зависят от её длины при различных условиях опирания торцев. На основании 
этого для дальнейших исследований принято 

0,25ca =

30l = мм. 
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Рис. 13   Распределение эквивалентных 
напряжений Мизеса по линиям пересече-
ния плоскости максимального нагружения 

L-L с поверхностью представительного 
цилиндра (линии A и D на рис. 11) для 

различных размеров КЭ 
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Рис. 14   Эквивалентные напряжения Мизеса в различных точках линий А и D при 
различной длине кости (слева – точки линии D, справа – точки линии А в соот-

ветствии с рис. 11) 

дл на ко и, мми ст  д на ко ти, ммли с  

 
5. Методика повышения точности вычисления параметров НДС на границе 

“имплантат-кость” 
 

Выше было показано, что НС в зоне контакта имплантата с костью локализовано в 
весьма узкой области. При окклюзионном нагружении системой сил , ,  
[24] её размеры можно оценить по рис. 15. Максимально нагруженными являются 
костные ткани, лежащие на границе “имплантат-кость” вблизи поверхности кости.  

aF lF dF

 

Рис. 15   Локализация НС в зоне контакта имплантата с поверхностью кости в 
плоскости максимального нагружения (рис. 11). Минимальный размер КЭ 

мм. Слева – зона растяжения, справа – зона сжатия 0,05a =
 
Поскольку именно благоприятное биомеханическое состояние костной тка-

ни определяет успех остеоинтеграции, важно максимально точно определить па-
раметры НДС в этой локализованной зоне контакта. Поскольку в МКЭ напряжения 
вычисляются внутри КЭ,  для повышения точности их вычисления на границе “им- 
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плантат-кость” следует стремиться к 
уменьшению размеров граничных КЭ. 
Как правило, для однородного мате-
риала вычисление напряжений в узлах 
КЭ сетки производят путем осреднения 
их значений, вычисленных в окружаю-
щих узел элементах. Если использо-
вать этот подход для вычисления на-
пряжений в узлах лежащих на границе 
контакта двух разнородных тел (кость-
металл), то в вычисления оказываются 
вовлеченными упругие характеристики 
обоих материалов, что не отражает ис-
тинную картину напряженного состоя-
ния в каждом из них и приводит к ос-
цилляциям решений (рис. 16, линии 

 и ).  
Использование для определения 

параметров НС узлов КЭ сетки, близ-
лежащих к границе “имплантат-кость”, 
устраняет осцилляции и позволяет бо-
лее точно определить НС на границе 
“имплантат-кость” (рис. 16, линии  
и ). Однако максимальные значения 
эквивалентных напряжений в поверх-
ностных точках линий В и С (см. точки 

0B  и  на рис. 11) отличаются при этом более чем на 40%. Для повышения точ-
ности вычисления параметров НДС в точках на границе “имплантат-кость” нами 
разработана методика, заключающаяся в выделении вокруг имплантата внутри 
представительного цилиндра дополнительного слоя с толщиной, определяемой 
минимально возможным размером КЭ для данной геометрии имплантата. Схема 
такого численного эксперимента для цилиндрического имплантата представлена 
на рис. 17, а для имплантата типа Ankylos – на рис. 18. Выполнены исследования 
по определению необходимой толщины дополнительного слоя и соответствующих 
ей размеров КЭ.  
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Рис. 16   Распределение эквивалент-
ных напряжений Мизеса по линиям пе-
ресечения плоскости наибольшего на-
гружения и поверхности имплантата 

(линии В и С на рис. 11) при использо-
вании значений, вычисленных в узлах, 
лежащих на линиях В и С. Для сравне-
ния показаны графики, в которых ис-
пользованы значения в узлах, близле-
жащих к линиям В и С. Размер КЭ 

мм 0,12a =

глубина, мм 

В качестве критерия выбора толщины такого слоя выбрано (10…12%) отличие эк-
вивалентных напряжений Мизеса в срединной поверхности дополнительного слоя 
от истинных значений, вычисленных на границе “имплантат-кость”. Мы исследо-
вали графики распределения эквивалентных напряжений Мизеса по радиусу на 
двух уровнях ДС: 1-м, лежащем на глубине 0,05 мм от поверхности кости и 2-м, на 
глубине 4,0 мм от поверхности кости с использованием ПО ANSYS.  

Для этого численного эксперимента предложена геометрическая модель 
исследуемой ДС, представленная на рис. 19. Показано, что дополнительный слой 
толщиной 0,05 мм обеспечивает отклонение приближенных значений параметров 
НДС от точных решений, полученных с использованием ПО ANSYS не более чем 
на 12% на уровне 1 (глубина мм) и не более чем 7% на уровне 2 (глубина 

мм). Указанная толщина дополнительного слоя может быть рекомендована в 
исследованиях НДС биомеханических систем сложной геометрической формы. 

0,05
4,0
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Рис. 17   КЭ модель ДС “цилиндриче-
ский имплантат-кость” с выделением 
дополнительного слоя толщиной 

мм и размером КЭ мм 0,05 0,12a =

Рис. 18   КЭ модель ДС “Ankylos им-
плантат-кость” с выделением дополни-
тельного слоя толщиной 0,1мм и раз-

мером КЭ мм 0,12a =
 

6. Моделирование 
дезостеоинтеграционных процессов 
в соединении “имплантат-кость” 

 
Основоположник дентальной им-

плантологии Branemark P-J в 70-е годы 
экспериментально доказал, что титано-
вые имплантаты в течение определен-
ного срока после установки в ненагру-
женном состоянии плотно соединяются 
с костной тканью. Это дало основание 
большинству исследователей НДС ДС 
считать имплантат абсолютно жестко 
соединенным с костью. Однако имею-
щие до сих пор место неудачи в им-
плантации вынуждают изучать причины 
появления дезостеоинтеграции (disos-
seointegration) – процесса ослабления 
соединения поверхности имплантата с 
костью, который приводит к существен-
ному перераспределению показателей 

НДС в зоне контакта, что следует из рис. 20, 21, где представлено распределение 
эквивалентных напряжений Мизеса в плоскости наибольшего нагружения при ус-
ловии идеальной остеоинтеграции и полной дезостеоинтеграции, а также из 
рис. 22, 23, где представлено распределение эквивалентных напряжений Мизеса 
по линиям контакта имплантата с костью в плоскости максимального нагружения 
(линии B  и  на рис. 11). Графики получены по результатам вычислений с гра-
ничными условиями, соответствующими идеальной остеоинтеграции (абсолютно 
жесткое соединение имплантата с костью по всей поверхности контакта), а также 
полной дезостеоинтеграции (имплантат установлен в кость без зазора). 

C

Рис. 19   КЭ модель ДС с выделением 
на глубине мм и мм 
двух горизонтальных уровней для ис-
следования распределения эквива-
лентных напряжений по радиусу и 

обоснования выбора толщины допол-
нительного слоя 

1 0,05t = 2 4,0t =
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Рис. 20   Распределение эквивалентных 
напряжений Мизеса в плоскости макси-
мального нагружения (рис. 11) в услови-

ях идеальной остеоинтеграции  
(увеличено) 

Рис. 21   Распределение эквивалентных 
напряжений Мизеса в плоскости макси-
мального нагружения (рис. 11) в усло-
виях полной дезостеоинтеграции  

(увеличено) 
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Дезостеоинтеграция приводит к появлению зазоров в области шейки (зона 

растяжения) или у корня имплантата (зона сжатия), т.е. рассоединению элементов 
ДС при ослаблении связи между ними. Очаги максимальных эквивалентных на-
пряжений появляются не только у шейки имплантата (эффект достаточно хорошо 
изучен, например в [30]), а и в корневой части (полусферический подпятник). 
Опасность появления новой зоны больших локальных напряжений состоит в том, 
что, как правило, корневая часть имплантата (подпятник) опирается на губчатую 
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Рис. 22   Распределение эквивалент-
ных напряжений Мизеса по линии кон-
такта имплантата с костью (зона сжа-
тия) для условий идеальной остеоин-
теграции и полной дезостеоинтеграции

Рис. 23   Распределение эквивалентных 
напряжений Мизеса по линии контакта 
имплантата с костью (зона растяжения) 
для условий идеальной остеоинтеграции 

и полной дезостеоинтеграции 

глубина, мм глубина, мм 
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кость, предельные напряжения которой во много раз ниже, чем у кортикальной 
(см. табл. 1). Практическая важность полученных результатов состоит в том, что 
пациенты со сниженными прочностными свойствами кости должны подвергать ус-
тановленные имплантаты внешнему нагружению только после достижения полной 
остеоинтеграции, либо использовать имплантаты с усиленной опорной корневой 
частью.  

Физиологической причиной дезостеоинтеграции может быть не только раз-
растание у поверхности имплантата соединительной ткани значительно менее 
плотной и прочной, чем кость, но и уменьшение самой костной ткани в процессе 
эксплуатации имплантата. Основным физико-механическим параметром, описы-
вающим текущее состояние кости, является ее модуль упругости (для изотропной 
и однородной модели ее материала), следовательно, его изменение в численной 
модели может быть связано с процессом изменения плотности материала. Нами 
предложена методика численного моделирования процесса дезостеоинтеграции и 
связанной с нею избыточной подвижности имплантата. Ее суть состоит в выделе-
нии в геометрической модели ДС “имплантат-кость” отдельного слоя, имитирую-
щего область дезостеоинтеграции (толщиной 0,05δ = мм) c переменными значе-
ниями модуля продольной упругости. Для 3-х различных значений модуля упруго-

сти Па, Па, 10
1 1,37 10E = ⋅ 9

2 1,37 10E = ⋅ 8
3 1,37 10E = ⋅ Па вычислены параметры 

НДС в зоне контакта имплантата с костной тканью. На рис. 24, 25 показаны графи-
ки распределения по радиусу на глубине 0,05t = мм (уровень 1 на рис. 19) пара-
метров НДС кортикальной кости (рис. 24  – эквивалентные напряжения Мизеса, 
рис. 25 – горизонтальные перемещения). Выполненные расчеты подтверждают 
вывод о существенном влиянии механического состояния зоны соединения им-
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Рис. 24   Распределение эквивалентных напряжений Мизеса по радиусу ДС, вы-
численных в узлах, расположенных на глубине 0,05t =  мм от поверхности кости, 
для различных значений модуля упругости дополнительного слоя,  имитирующих 
уменьшение плотности кости (дезостеоинтеграция), при толщине дополнительно-

го слоя 0,05δ =  мм (слева – растяжение, справа – сжатие) 
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плантата с костью на НДС локальной области кости, сопрягаемой с имплантатом, 
особенно у шейки имплантата, находящейся в зоне сжатия. 
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Рис. 25   Распределение по радиусу ДС горизонтальных перемещений, вычислен-
ных в узлах, расположенных на глубине 0,05t = мм, для различных значений мо-
дуля упругости дополнительного слоя, имитирующих уменьшение плотности кости 

(дезостеоинтеграция), при толщине дополнительного слоя 0,05δ = мм (слева – 
растяжение, справа – сжатие) 

 
 

7. Проблема оценки прочности костной ткани 
 
Разрушение локальной области кортикальной или губчатой кости в резуль-

тате избыточных внешних нагрузок происходит в первую очередь из-за превыше-
ния действующих в них расчетных напряжений над пределом прочности материа-
ла костной ткани. Martin R.B. и сотр. [31] установили, что для кортикальной кости 
предел прочности при растяжении равен 100 МПа, а при сжатии 170 МПа. 

Еще одним видом разрушения кости является ее размягчение в процессе 
эксплуатации, вызывающее появление избыточных деформаций. Rigsby D.F. и 
сотр. [28] установили физиологический уровень деформаций в пределах 

 е.о.д. 3 310 ...3 10− ⋅ −

При оценке прочности локализованных зон кости необходимо иметь в виду, 
что напряженное состояние в опасных точках объемное. Следовательно, для соз-
дания математической модели предельного состояния материала кости (как бо-
лее слабого элемента ДС “имплантат-кость”) следует использовать одну из тео-
рий предельного состояния, разработанных до настоящего времени в механике 
деформируемого твердого тела (МДТТ). Ее выбор должен быть обоснован экспе-
риментальными исследованиями физических причин и характера разрушения. 
Разные авторы используют различные теории прочности [30, 32, 33], но в настоя-
щее время отсутствует методика обоснованного применения одной из них к опи-
санию предельного состояния зоны соединения имплантата с костью. 
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Рис. 26   Сравнение интенсивностей напряжений eqσ  (зона сжатия), вычисленных 

по различным теориям прочности для резьбового имплантата типа Ankylos 
 
Выполненные нами сравнения эквивалентных напряжений по 1-5 теориям 

прочности для имплантата типа Ankylos (рис. 4,18) показывают различие в вели-
чине эквσ  (в зоне сжатия) в 3 раза (см. рис. 26). 

На основании полученных результатов для решения проблем прочности ко-
стных тканей ДС следует применять ту теорию прочности, которая дает наиболь-
шие значения эквивалентных напряжений и, следовательно, наименьший запас 
прочности. 

 
8. Контактные давления в ДС “имплантат-кость” и проблема смятия костной 

ткани при окклюзионном нагружении 
 

Эквивалентные напряжения не позволяют в полной мере оценить НДС ис-
следуемой биомеханической системы, так как контактное взаимодействие между 
двумя телами с существенно различными характеристиками жесткости может 
привести к дезостеоинтеграции зоны контакта из-за потери прочности при смятии. 
Для изучения проблемы смятия необходимо исследование распределения кон-
тактных давлений по поверхности контакта, которые при окклюзионном нагруже-
нии силами Н, Н, 114,6aF = 17,1lF = 23,4dF = Н в цилиндрическом имплантате с 
диаметром 3,5 мм достигают 20 МПа (рис. 27). 

Для изучения контактных давлений нами использовано ПО ANSYS. Учиты-
вая особенности моделирования контакта, были использованы следующие гра-
ничные условия: контактное тело (тело с бóльшим модулем упругости) – имплан-
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тат, целевое тело – представительный цилиндр. В КЭ модели использовались 
элементы SOLID (рис. 28), CONTA и TARGE. Элемент SOLID был использован 
для моделирования КЭ сетки в кости и имплантате, а CONTA и TARGE – для соз-
дания контактной и целевой поверхностей соответственно. SOLID – 10-и узловой 
3D элемент с 3 степенями свободы (перемещения по осям x, y, z) в каждом из них 
имеет форму ребер, описанную полиномом 2-й степени за счет узлов, располо-
женных посредине ребер. Элемент CONTA предназначен для создания контакта и 
скольжения между трехмерными целевыми и деформируемыми контактными по-
верхностями. Он описывает поверхность (границу) контактного тела, образован-
ную КЭ  2-го порядка, как SOLID, и имеет механические свойства этих элементов. 
Элемент TARGE предназначен для создания различных целевых трехмерных по-
верхностей с сопряженными контактными поверхностями. Он описывает поверх-
ность (границу) целевого тела. 

 
 
 

 

Рис. 27   Распределение контактного 
давления по линии контакта “имплантат-
кость” в плоскости максимального нагру-

жения ( Н, Н, 114,6aF = 17,1lF =
23,4dF = Н) 

Рис. 28    Конечный элемент SOLID – 
10 узлов с 3 степенями свободы в ка-
ждом (перемещения по осям x, y, z), 

кривизна ребра – полином 2-й  
степени 

 
Нами выполнено сопоставление величин эквивалентных напряжений Мизе-

са (линия С), а также контактного давления, вычисленного по линиям B  и , при-
надлежащих поверхности контакта (см. рис. 11). Результаты представлены на 
рис. 29. Несмотря на то, что максимальные эквивалентные напряжения на грани-
це контакта не превышают 30 МПа, т.е. существенно ниже 

C

[ ]c 170σ = МПа [30], 

максимальные контактные давления равны 23 МПа, что сопоставимо с допускае-
мыми напряжениями на смятие (при динамических нагрузках их принято считать 
равными ( )[ ]( )c0,20...0,25 σ . 

Полученные результаты подтверждают актуальность исследования кон-
тактных напряжений при изучении предельных возможностей ДС “имплантат-
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кость” и определении допускаемых зна-
чений внешних нагрузок для импланта-
тов с конкретными геометрическими 
размерами и формой. 
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9. Выводы и обсуждение  

результатов 
 

1. Создана уточненная матема-
тическая модель ДС “имплантат-кость”, 
позволяющая с высокой точностью ис-
следовать НДС в зоне наибольших на-
пряжений, что позволяет прогнозиро-
вать результат планируемой импланта-
ции у конкретного пациента с точки 
зрения выбора типа и геометрических 
размеров индивидуального импланта-
та.  

 
2. Высокая точность моделиро-

вания НДС элементов ДС может быть 
обеспечена прежде всего путем созда-
ния численной модели, включающей  

8

Линия C, эквивалентные
напряжения Мизеса

Линия C, контактное давление

Линия B, контактное давление

Рис. 29   Распределение по линии кон-
такта “имплантат-кость” в плоскости 
максимального нагружения эквива-

лентных напряжений Мизеса (линия C) 
и контактного давления (линии C и D) 

глубина, мм 

 
точную геометрическую модель имплантата и участка челюсти, а также допус-
кающей различные условия взаимодействия  между ними – от полного контакта 
до возможного рассоединения. 

 
3. Модель внешних нагрузок на имплантат должна, включать все компонен-

ты окклюзионной нагрузки. Для повышения точности результатов моделирования 
необходимо предварительное определение плоскости максимального нагружения, 
в которой лежат потенциально опасные точки костной ткани. 

 
4. Локализация потенциально опасных точек на линии пересечения поверх-

ности контакта имплантата и кости с плоскостью максимального нагружения при-
водит к необходимости локального высококонцентрированного сгущения КЭ сеток 
в этой области, в первую очередь за счет создания вокруг имплантата представи-
тельного объема как дополнительного геометрического объекта. 

 
5. Высокая точность вычисления компонент НДС на границе контакта может 

быть обеспечена путем создания внутри представительного объема дополни-
тельного слоя предельно малой толщины с тем, чтобы максимально приблизить 
КЭ к границе контакта.  

 
6. Реальная анизотропия механических свойств, а также неоднородность 

костных структур челюсти (кортикальная оболочка уникальной геометрии с запол-
нителем из губчатой кости) требует разработки новых подходов к созданию инди-
видуальной геометрической модели челюсти пациента по результатам компью-
терно-томографического или магниторезонансного сканирования. Точность расче-
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тов может быть существенно улучшена при переходе от линейно-упругих физиче-
ских моделей материала слоев кости к более сложным, учитывающим не только 
анизотропию, но и реальную нелинейность механических свойств. При этом из-за 
широкого разброса значений упругих параметров, полученных различными иссле-
дователями, необходимо использовать в расчетах максимальные значения, кото-
рые обеспечивают наиболее высокий уровень напряжений. Перспективным на-
правлением является коррекция значений упругих характеристик костных тканей 
пациента по измерению их плотности в компьютерной модели его челюсти при 
КТ -, ЯМР -, дензитометрических исследованиях. 

 
7. Использование большинством исследователей эквивалентных напряже-

ний Мизеса в качестве меры опасности НС в исследуемой точке не является без-
альтернативным подходом [32], т.к. для специфичных тканей кости, отличающихся 
к тому же различным сопротивлением растяжению и сжатию, возможно также 
применение теорий наибольших нормальных напряжений и наибольших линейных 
деформаций [33], а также теории Мора. В этом случае правомерен подход, когда 
используют в условии прочности наибольшие из эквивалентных напряжений, вы-
численных по различным теориям прочности. 

 
8. Из-за существенного различия в механических свойствах материалов 

кости и имплантата необходим переход от анализа эквивалентных напряжений в 
области контакта имплантата с костными тканями к анализу напряжений смятия. 
Нами показано, что величины контактных давлений в области шейки имплантата 
сопоставимы  с эквивалентными напряжениями Мизеса, тогда как допускаемые 
напряжения на смятие для конструкционных материалов, подвергаемых динами-
ческому нагружению, в несколько раз ниже, чем допускаемые на сжатие. 

 
9. Переход к исследованию контактных давлений на костные структуры 

приводит к необходимости пересмотра результатов всех тех исследований, кото-
рые использовали условия жесткого соединения имплантата с костью (bonded) и 
перехода к контактным постановкам задач об НДС. Последние требуют не только 
существенного увеличения ресурсов ЭВМ (поскольку решаются итерационными 
методами), но и локального уменьшения размеров КЭ до 0,05…0,10 мм [26]. 

 
10. Изучение дезостеоинтеграционных процессов в ДС показало, что за 

счет ослабления связи имплантата с костью возможно существенное перераспре-
деление напряжений и деформаций в кости на границе “имплантат-кость”, а также 
появление высоких напряжений в прилегающей к корню имплантата зоне губчатой 
кости с низкими механическими свойствами. 
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