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Abstract  

Negli ultimi decenni la tecnologia degli impianti dentali ha compiuto notevoli progressi, grazie al 

miglioramento dei design protesici e all’utilizzo di metodologie numeriche avanzate per l’analisi 

biomeccanica. Numerosi studi in silico hanno analizzato l’influenza di vari parametri, come il 

diametro implantare, sulle prestazioni meccaniche, seguendo le indicazioni della norma ISO 

14801:2007, che definisce un protocollo per testare in vitro la resistenza meccanica degli impianti. 

Tuttavia, le geometrie utilizzate nei modelli numerici variano sensibilmente, generando una forte 

diversità nei risultati.  

L’obiettivo di questo lavoro di tesi è lo sviluppo di un modello numerico che riproduca il set-up 

utilizzato nella norma, in termini di struttura, con l’intento di ridurre le discrepanze tra simulazioni e 

test in vitro, fornendo un riferimento standardizzato per futuri studi. 

Sono stati realizzati nove modelli agli elementi finiti costituiti da un impianto inserito in un blocco 

osseo parallelepipedo omogeno. Nell’implementazione sono stati variati il diametro inferiore 

dell’impianto (Dinf pari a 2.50 mm, 3.80 mm e 5.00 mm) e l’inclinazione rispetto alla verticale del suo 

inserimento nel blocco osseo (15°, 30° e 45°). Il blocco osseo è stato tagliato con una superficie 

inclinata e forato per ospitare l’impianto. A questi si aggiungono tre modelli in cui l’osso è suddiviso 

in due domini con proprietà meccaniche differenti (osso corticale e spongioso). Le geometrie sono 

state realizzate con Rhinoceros 7 (McNeel Europe, Barcellona, Spagna), mentre la mesh è stata 

generata con Hypermesh (Altair, Troy, USA) utilizzando elementi tetraedrici, con dimensione minima 

pari a 0.75mm, e nodi coincidenti all’interfaccia impianto-osso, assumendo una completa 

osteointegrazione.  

Le simulazioni sono state condotte con due condizioni: carico statico verticale (300 N) e spostamento 

imposto lungo l’asse Z e verso il basso di entità pari a 0.3, 0.4, 0.6 e 0.8 mm. Sono state analizzate 

le tensioni principali massime e la deformazione lungo l’asse Z per stimare le aree di sovraccarico e 

analizzare la stabilità verticale del sistema. 

I risultati mostrano che l’aumento del diametro riduce sia le tensioni che le deformazioni: il Max 

Principal Stress passa da 95.8 MPa (Dinf = 2.50 mm) a 62.0 MPa (Dinf = 5.00 mm), mentre la 

deformazione assiale si riduce da 3.23E-03 a 2.33E-03. Oltre alla diminuzione dei picchi, si sono 

ottenute distribuzioni più uniformi. La rappresentazione differenziata delle componenti ossee 

corticale e spongiosa ha evidenziato l’interfaccia tra i due tessuti come zona critica, soggetta a 

concentrazioni di stress, permettendo di evidenziare effetti biomeccanici non apprezzabili nei modelli 

semplificati. La distribuzione dello stress e della deformazione sono risultate risultata sensibilmente 

influenzate dalla presenza dei due domini ossei, dimostrando l’importanza di una descrizione 

strutturale più accurata.  



5 
 

Il modello presenta alcune limitazioni: materiali lineari elastici, carichi statici, assunzione di completa 

osteointegrazione e assenza di componenti protesici aggiuntivi (e.g., corona e abutment). Queste 

semplificazioni potrebbero influenzare la rappresentatività del comportamento meccanico reale. 

Futuri sviluppi potrebbero includere simulazioni con carichi ciclici (così come indicato dalla ISO 

14801:2007), materiali non lineari e condizioni di contatto più realistiche per la modellazione della 

stabilità primaria. 
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1 Introduzione  

1.1 Anatomia della bocca e dei denti 

La bocca umana (Figura 1) rappresenta un sistema anatomico che svolge funzioni vitali come la 

masticazione, la fonazione e la digestione. Anatomicamente, è delimitata anteriormente dalle labbra, 

lateralmente dalle guance, superiormente dal palato (duro e morbido) e inferiormente dalla lingua 

[1]. 

 

Figura 1. Anatomia della bocca. Fonte: https://superagatoide.altervista.org/bocca.html. 

Queste strutture sono rivestite da mucose e composte da tessuti muscolari, vasi arteriosi, venosi e 

nervosi, oltre a piccole ghiandole salivari. I tessuti molli della bocca sono supportati da strutture 

ossee: il mascellare superiore e il mascellare inferiore (o mandibola) [1]. 

All’interno della cavità orale sono presenti i denti, inseriti nelle cavità alveolari delle ossa mascellari 

e mandibolari, fondamentali per la funzione masticatoria, frammentando il cibo in parti più piccole 

per facilitare il processo digestivo. Le radici dei denti sono coperte dalle gengive, che offrono 

protezione e supporto [1]. Durante lo sviluppo umano, si susseguono due serie di denti; la prima è 

rappresentata dai denti da latte, che emergono verso il sesto mese di vita, la seconda serie di denti 

è composta dai denti permanenti. L’uomo adulto è provvisto di 32 denti permanenti; essi si 

distinguono, in base alla forma e alla funzione, denti incisivi, canini, premolari e molari. Gli incisivi e 

i canini hanno il compito di afferrare e tagliare il cibo, mentre premolari e molari sono specializzati 

nella triturazione e macinazione degli alimenti [1]. 
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Anatomicamente (Figura 2, Figura 3), ogni dente è costituito dalla corona, la parte visibile, e dalla 

radice, che è ancorata nelle ossa mascellari e avvolta dalla gengiva. La dentina, che costituisce la 

parte interna del dente, è rivestita nella corona da uno strato di smalto estremamente duro, che 

protegge il dente dall’usura. Nella radice, la dentina è coperta da uno strato di cemento, un tessuto 

osseo che ha il compito di assorbire e distribuire i carichi masticatori. All’interno della dentina si trova 

la cavità pulpare, che contiene la polpa del dente, ricca di vasi sanguigni e terminazioni nervose, 

essenziali per la vitalità del dente stesso [2]. 

 

Figura 2. Struttura del dente. Fonte: https://it.wikipedia.org/wiki/Dente#/media/File:SezioneDentale.jpg. 

 

Figura 3. Arcata dentale. Fonte: https://superagatoide.altervista.org/bocca.html 
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1.2 Patologie e trattamento 

Un impianto dentale è un dispositivo protesico fisso, utilizzato per la copertura dello spazio lasciato 

libero da uno o più denti mancanti o estratti. Le principali patologie orali che rendono necessario 

l’impiego di impianti dentali, in seguito all’estrazione di un dente, comprendono la carie avanzata, la 

parodontite e i traumi dentali [3]. 

La carie dentale è una patologia caratterizzata dalla progressiva distruzione dei tessuti dentali, in 

particolare dello smalto [3]. Se non trattata, la carie può estendersi agli strati più profondi del dente, 

causando sintomatologie dolorose e, nei casi più gravi, portando alla perdita del dente stesso. Le 

cause delle carie sono multifattoriali e non completamente comprese, ma i principali fattori coinvolti 

includono: 

• Fattori microbici: presenza di batteri cariogeni che aderiscono ai residui di cibo e producono 

acidi che demineralizzano lo smalto. 

• Fattori alimentari: zuccheri e carboidrati favoriscono la crescita batterica. 

• Fattori costituzionali: predisposizione genetica e struttura del dente [3]. 

Il processo carioso (Figura 4) inizia con la formazione di piccole lesioni sullo smalto, che permettono 

ai batteri di penetrare fino alla dentina, un tessuto più morbido e meno resistente dello smalto. Da 

qui, l’infezione può progredire fino a raggiungere la polpa, compromettendo i nervi e i vasi sanguigni, 

e nei casi più avanzati può estendersi fino all’osso, minacciando la stabilità del dente [3]. I principali 

trattamenti per la carie variano a seconda della gravità della lesione e includono: 

• Trattamento al fluoro: per le carie iniziali che hanno intaccato solo lo smalto. 

• Otturazione: necessaria quando la carie ha raggiunto la dentina, ma non ha ancora 

compromesso la polpa dentale. 

• Corone: indicate per i denti gravemente danneggiati, dove è necessario un rivestimento 

protettivo personalizzato per sostituire la corona naturale. 

• Devitalizzazione: quando l’infezione ha raggiunto la polpa dentale. 

• Estrazioni dentarie: eseguita nei casi più gravi, quando il dente non può essere salvato. 

Questo è il caso in cui si ricorre all’utilizzo dell’impianto dentale per sostituire il dente estratto 

[3]. 
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Figura 4. Fasi del processo carioso. Fonte: https://www.ireosdental.com/le-carie-dentali-cosa-sono-e-come-curarle/ 

La parodontite (Figura 5) è una malattia infiammatoria cronica che colpisce i tessuti di supporto del 

dente, come gengive e osso alveolare [4]. Questa condizione evolve tipicamente da una gengivite 

non trattata e, nel tempo, porta alla distruzione progressiva delle strutture parodontali, con 

conseguente mobilità e, infine, perdita del dente [4]. I principali fattori di rischio associati alla 

parodontite includono: 

• Fumo; 

• Obesità; 

• Diabete, in particolare di tipo I; 

• Stress emotivi; 

• Carenza di vitamina C [4]. 

Una forma particolarmente grave di parodontite è la parodontite necrotizzante, che si manifesta 

prevalentemente in pazienti con un sistema immunitario compromesso, come quelli affetti da HIV. 

Nei casi avanzati, la parodontite necrotizzante richiede l’estrazione dentale [4]. 

 

Figura 5. Esempio di Parodontite. Fonte: https://centromedicostomatologico.com/blog/blog/la-parodontite 
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Infine, anche i traumi dentali (Figura 6) possono rendere necessaria la sostituzione dei denti con 

impianti [5]. I traumi dentali derivano da eventi accidentali e improvvisi che possono danneggiare la 

struttura del dente in vari modi, tra cui: 

• Assenza di frattura visibile del dente, ma con possibile compromissione della polpa dentale, 

che potrebbe necrotizzare successivamente; 

• Aumento della mobilità del dente; 

• Frattura della corona del dente; 

• Frattura della radice; 

• Dislocazione del dente; 

• Espulsione del dente dal suo alloggiamento naturale [5]. 

Questi eventi traumatici possono richiedere interventi chirurgici o estrazioni, e, nei casi più gravi, gli 

impianti dentali rappresentano la soluzione ottimale per ripristinare la funzione masticatoria e 

l’estetica dentale [5]. 

 

Figura 6. Trauma dentale. Fonte: https://www.studioodontoiatricovillani.it/blog/riparazione-denti-rotti-ecco-quando-e-

perche-ricorrere-agli-impianti-dentali/ 

1.3 Caratteristiche Ingegneristiche degli Impianti Dentali 

Negli ultimi decenni, la tecnologia degli impianti dentali ha compiuto notevoli progressi. Gli impianti 

dentali moderni sono prevalentemente realizzati in titanio o in leghe di titanio, materiali noti per la 

loro biocompatibilità e capacità di integrarsi solidamente con l’osso circostante attraverso il processo 

di osteointegrazione [6]. Questa tecnologia offre una soluzione duratura e stabile, garantendo un 

efficace ripristino funzionale della dentatura [6]. 
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Un impianto dentale (Figura 7) è costituito da due parti principali: una non visibile, che include la vite 

endossea e il moncone (o abutment), e una visibile, rappresentata dalla protesi dentale. La vite 

endossea, solitamente in titanio, viene inserita chirurgicamente nell’osso mascellare o mandibolare 

nella posizione del dente mancante e svolge il ruolo di una radice artificiale, fornendo stabilità al 

dente protesico [6]. 

Il moncone o abutment è l’elemento intermedio che connette la vite endossea alla protesi dentale. 

Infine, la protesi dentaria è il dente artificiale visibile che sostituisce quello mancante, riproducendo 

fedelmente l’aspetto, la forma e il colore dei denti naturali del paziente [6]. 

 

Figura 7. Parti dell’impianto dentale. Fonte: https://www.centrobiomedica.it/limpianto-dentale/ 

Rispetto alle protesi mobili tradizionali, come le dentiere, gli impianti dentali offrono numerosi 

vantaggi [6]. In particolare: 

• Prevengono la perdita di tessuto osseo, che spesso si verifica in assenza di stimolazione 

meccanica dovuta alla masticazione nella zona del dente mancante. 

• Offrono una stabilità superiore, eliminando il rischio di movimenti o instabilità durante la 

masticazione e la fonazione. 

• Ripristinano la forza masticatoria, rendendola comparabile a quella dei denti naturali. 

• Non causano irritazioni gengivali, un problema comune con le protesi mobili. 

• Migliorano l’autostima e la qualità della vita del paziente, che può parlare, mangiare e 

sorridere con sicurezza [6]. 

Queste caratteristiche rendono gli impianti dentali una delle soluzioni più efficaci e apprezzate per 

la sostituzione dei denti mancanti, migliorando sia la funzionalità che l’estetica del sorriso [6]. 
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1.3.1 Classificazione per forma 

Nella progettazione della vite per un impianto dentale esistono due principali categorie: impianti corti 

e impianti standard (Figura 8). Gli impianti corti si riferiscono a viti con una lunghezza pari o inferiore 

a 8 mm, mentre gli impianti standard comprendono tutte quelle viti che superano tale lunghezza [7]. 

In generale, l’uso degli impianti corti è raccomandato in situazioni cliniche in cui vi è una quantità 

insufficiente di osso disponibile per l’inserimento di una vite standard [8]. 

 

Figura 8 Differenti impianti. Fonte: https://impladentitalia.it/linee-implantari/sharp-narrow-np/ 

Dal confronto tra impianti corti e standard non sono emerse differenze significative in termini di tasso 

di sopravvivenza, perdita ossea marginale, complicazioni o fallimenti protesici. Entrambi i tipi di 

impianti, dunque, possono fornire risultati comparabili, a seconda del contesto clinico [7] [8]. 

Gli impianti standard possono essere ulteriormente suddivisi in tre principali configurazioni: cilindrici, 

conici e ibridi (Figura 9). Numerosi studi hanno cercato di identificare quale di questi design 

garantisca la maggiore affidabilità e durabilità nel tempo. Tuttavia, nonostante l’ampia ricerca 

condotta non è stato possibile stabilire una chiara superiorità di uno specifico modello. In particolare, 

uno studio ha evidenziato che sia le viti cilindriche che quelle coniche offrono buoni risultati 

complessivi, con differenze minime nelle prestazioni tra i due tipi. Al contrario, confrontando le viti 

coniche con quelle ibride, queste ultime hanno mostrato prestazioni leggermente inferiori [9] [10]. 

 

Figura 9. Differenti forme. Fonte: https://www.prodentitalia.eu/it/scopri-di-piu-sugli-impianti-dentali/ 
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È importante notare che i risultati possono variare a seconda del contesto anatomico e delle 

metodologie utilizzate nei test. Ad esempio, sia lo studio condotto da Alshehri et al. [11] che quello 

di Almutairi et al. [12] hanno messo a confronto impianti ibridi e conici inseriti nella regione posteriore 

della mascella ed entrambi non hanno rilevato differenze significative nei risultati clinici, anche 

utilizzando la tecnica dell’osteo-densificazione. Tuttavia, è emerso che, a livello di dolore post-

operatorio, i pazienti che hanno ricevuto impianti conici nella mascella posteriore hanno riportato 

una riduzione significativa del disagio rispetto a quelli con impianti cilindrici. 

Nonostante diversi studi suggeriscano che gli impianti conici possano essere più affidabili in 

determinati contesti clinici, i risultati non sono ancora sufficientemente conclusivi per stabilire con 

certezza quale modello sia il più vantaggioso in assoluto. Ulteriori ricerche saranno necessarie per 

fornire dati più definitivi.  

In particolare, risulta fondamentale valutare la resistenza meccanica, la durabilità e il comportamento 

sotto carichi funzionali, soprattutto considerando la varietà di forme, materiali e configurazioni 

disponibili [13]. Tuttavia, l’esecuzione di studi clinici per ogni nuova tipologia di impianto 

comporterebbe tempi lunghi e costi elevati, per questo motivo si ricorre frequentemente a test non 

clinici, in particolare prove meccaniche in vitro standardizzate per una valutazione comparativa tra 

diverse soluzioni progettuali prima di passare alla sperimentazione clinica. Tali test riducono il rischio 

di fallimenti a lungo termine e ottimizzano la progettazione dei dispositivi prima del loro utilizzo sui 

pazienti [13].  

1.4 Valutazione del comportamento degli impianti 

In questo contesto, risulta fondamentale l’utilizzo di standard che permettono una valutazione 

oggettiva, ripetibile e confrontabile delle prestazioni meccaniche degli impianti [14]. Uno di questi è 

la norma ISO 14801:2007, che rappresenta una guida per i produttori di impianti dentali, i ricercatori 

e gli enti regolatori [14]. Questa norma definisce i criteri per simulare condizioni di carico realistiche 

in vitro, come quelle derivanti dalla masticazione, al fine di valutare la resistenza alla fatica e la 

stabilità meccanica degli impianti dentali endossei transmucosi1. Questa metodologia costituisce un 

passaggio essenziale per garantire la sicurezza e l’efficacia del dispositivo prima dell’utilizzo clinico, 

ma non è in grado di simulare direttamente le prestazioni in vivo di tali dispositivi o delle protesi 

correlate [14]. 

I test devono essere eseguiti su campioni rappresentativi del dispositivo finale, ovvero componenti 

dell’impianto che hanno subito lo stesso processo di produzione e sterilizzazione del dispositivo 

 
1 Gli impianti dentali transmucosi sono una tecnica di implantologia dentale che prevede l’inserimento di un 
impianto dentale attraverso un foro circolare praticato sulla gengiva, senza l’apertura del lembo gengivale e senza 
provocare una ferita chirurgica. - Fonte: https://www.dentalfactor.it/impianti-dentali-transmucosi/ 
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destinato alla commercializzazione. Un impianto dentale endosseo multicomponente deve essere 

testato assemblato [14]. 

La macchina per i test deve rispettare requisiti tecnici stringenti, tra cui: precisione nel carico (±5%), 

monitoraggio costante dei parametri e rilevamento di eventuali rotture [14]. 

La forza di carico deve essere applicata senza vincoli laterali e con un’intersezione ben definita tra 

l’asse di carico e quello dell’impianto per garantire misurazioni precise del braccio del momento. 

Il set-up corretto è riportato nella Figura 10. 

 

Figura 10 Impianto dentale endosseo che include solo abutment implantari diritti e bloccato in modo tale che il suo asse 

longitudinale centrale formi un angolo di 30°±2° rispetto alla direzione di carico della macchina di prova. (1) Dispositivo di 

carico; (2) Livello osso nominale; (3) Abutment implantare; (4) Elemento di carico emisferico; (5) Corpo dell’impianto; (6) 

Supporto; (7) Forza. [14] 

La configurazione di carico prevede un elemento emisferico resistente alla deformazione, 

posizionato sull’abutment, che trasferisce il carico lungo l’asse longitudinale centrale dell’impianto. 

È fondamentale evitare danni durante il montaggio; la parte destinata all’ancoraggio osseo deve 

essere fissata in un dispositivo rigido progettato per non deformare il campione, il quale deve essere 

fissato a distanza di 3,0 mm ± 0,5 mm dal livello osseo nominale [14]. 

Tuttavia, per quanto rigorosi, questi test in vitro non sono in grado di simulare direttamente le 

condizioni fisiologiche che si verificano in vivo. In questo contesto, i modelli in silico si stanno 
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affermando come strumenti complementari di grande utilità. Essi consentono, attraverso simulazioni 

numeriche, di studiare il comportamento degli impianti in condizioni più vicine alla realtà clinica, 

colmando le lacune dei test sperimentali tradizionali [15] [16].  

1.5 L’importanza dei modelli in silico 

Negli ultimi anni, l’uso dei modelli in silico ha avuto un ruolo sempre più centrale nella progettazione 

e nella valutazione dei dispositivi medici, inclusi gli impianti dentali.  Con il termine modelli in silico 

si fa riferimento a simulazioni numeriche computerizzate, spesso basate sull’analisi agli elementi 

finiti, che consentono di prevedere il comportamento biomeccanico di un dispositivo in condizioni 

controllate, prima di realizzare un prototipo fisico o condurre test clinici [15] [17]. 

Questo approccio consente l’integrazione di dati anatomici, proprietà dei materiali e condizioni di 

carico realistici, fornendo una valutazione predittiva delle prestazioni meccaniche e biologiche del 

sistema impianto-osso [17]. I modelli in silico offrono la possibilità di analizzare molteplici scenari 

clinici e progettuali, anche non riproducibili in vitro, in modo rapido, economico e non invasivo [15]. 

L’impiego di tali modelli rappresenta oggi uno strumento fondamentale per ottimizzare il design 

dell’impianto, ridurre i tempi e i costi di sviluppo e migliorare la sicurezza e l’efficacia del dispositivo 

[15] [16] [18]. 

Alla luce degli studi dedicati all’utilizzo di modelli in silico, emerge che risulta fondamentale il loro 

impiego preliminare prima della progettazione e dell’applicazione clinica di un impianto dentale. In 

particolare, i principali vantaggio derivanti dall’uso di tali modelli sono riassunti nei seguenti punti: 

a) Permettono di realizzare un dispositivo il più vicino possibile ai bisogni di un paziente, 

cercando di rispondere a determinati carichi masticatori, condizioni anatomiche e patologiche 

[19]; 

b) Permettono di analizzare l’influenza di diversi design implantari sulla trasmissione dei carichi 

[20] [21] [22] [23] [24]; 

c) Permettono di valutare le diverse connessioni possibili tra le componenti e il loro impatto 

sulla distribuzione delle forze [25] [26] [27] [28]; 

d) Permettono di determinare i parametri biomeccanici fondamentali, quali modulo elastico e 

coefficiente di Poisson, in maniera ottimale [23] [29]. 

Gli studi sopracitati mostrano differenze significative che hanno permesso di ottenere risultati e 

considerazioni utili sull’importanza dei modelli in silico. Queste differenze sono legate principalmente 

a variazioni nella tipologia degli impianti analizzati, nelle connessioni considerate, nei componenti 

simulati, nella densità ossee e nelle condizioni di carico applicate.  

Lo studio di Sivrikaya et al. [19] si concentra su 8 modelli implantari differenti, valutando l’influenza 

della densità ossea, del carico applicato e del design sulla distribuzione degli stress. Le simulazioni 
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FEM sono state eseguite su modelli con densità ossea D1 (osso altamente denso) e D4 (osso 

scarsamente denso, tipico di pazienti osteoporotici), utilizzando impianti in Ti-6Al-4V con viti e 

abutment in configurazione conica e cilindrica. L’impianto, completamente osteointegrato, è stato 

sottoposto a un carico statico di 100 N inclinato di 30°. 

Analogamente, Danza et al. [20] hanno investigato impianti a spirale in condizioni di densità D1 e 

D4, valutando l’influenza dell’inclinazione dell’abutment. A differenza dello studio precedente, è stato 

applicato un carico statico con componenti sia verticali (200 N) che orizzontali (140 N). Gli impianti 

sono realizzati in titanio e composti da abutment, vite e vite di connessione.  

Lo studio di Mammadzada et al. [21] si distingue per l’analisi di tre diverse geometrie implantari 

sottoposte a un carico verticale di 300 N. Non sono state considerate variazioni nella densità ossea; 

gli impianti sono stati inseriti in un cubo che simula l’osso mandibolare. Sono stati analizzati tre tipi 

di abutment commerciali con relative viti implantari e collari; i materiali usati sono il titanio per le viti 

e il cromo-cobalto per gli abutment.  

Oswal et al. [22], a differenza dei precedenti, hanno analizzato l’influenza di tre diversi design di 

filettatura implantare sulla distribuzione degli stress nell’osso peri-implantare. Ogni modello è stato 

sottoposto a carichi verticali standardizzati (100 N) per riprodurre le forze masticatorie tipiche.  

Un approccio più completo è stato adottato da Robau-Porrua et al. [23], i quali hanno indagato in 

modo esteso l’effetto di vari parametri geometrici e materiali, quali diametro, lunghezza e modulo 

elastico, sui livelli di stress e deformazione nell’osso peri-implantare. La loro analisi è considerata 

più completa rispetto agli studi precedenti proprio per l’inclusione simultanea di più variabili 

fondamentali e per la simulazione di condizioni di carico masticatorie realistiche.  

Lo studio di Ding et al. [24] ha confermato l’efficacia dell’incremento del diametro implantare nella 

riduzione dello stress osseo, utilizzando modelli derivati da scansioni TC della mandibola, in 

condizioni d carico sia verticale sia inclinato.  

Altri lavori, come quelle di Farronato et al. [25], Sarfaraz et al. [26], Tian et al. [27] e Paracchini et al. 

[28], hanno esplorato l’impatto delle connessioni implantari, degli abutment angolati e delle filettature 

sulla distribuzione degli stress, sottolineando l’importanza della geometria e dei materiali utilizzati.  

Infine, Kitagawa et al. [29] hanno studiato l’effetto dello spessore e del modulo di Young dell’osso 

corticale sulla biomeccanica implantare, evidenziando la rilevanza della qualità ossea nel successo 

dell’osteointegrazione.  

Questi studi confermano il ruolo cruciale dei modelli in silico nella progettazione e ottimizzazione 

degli impianti dentali, permettendo di migliorare la predicibilità clinica e il successo a lungo termine 

dei trattamenti implantari. Tuttavia, dall’analisi della letteratura emerge che i diversi studi analizzano 

parametri, geometri e condizioni sperimentali senza adottare un modello standardizzato di 
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riferimento. In particolare, manca un modello conforme alla norma ISO 14801:2007, che consente 

di effettuare controlli affidabili tra diversi scenari implantari.  

In tale contesto, il presente lavoro di tesi si propone di realizzare un modello FEM che rispetti i 

requisiti della ISO 14801:2007, rappresentando uno standard per successive analisi comparative e 

un modello che permette di avvicinare ancor di più le simulazioni numeriche alle condizioni dettate 

dalla norma per i test in vitro. Verranno investigati l’effetto del diametro implantare e dell’angolazione 

di inserimento sulla distribuzione degli stress e sulla risposta biomeccanica del sistema implantare.  

Di seguito si riportano, sinteticamente, sottoforma di tabella, le caratteristiche dei modelli degli articoli 

sopracitati (Tabella 1).  
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Tabella 1. Caratteristiche Modelli 

 Sivrikaya et 

al. [19] 

Danza et al. 

[20] 

Mammadza

da et al. [21] 

Oswal et al. 

[22] 

Rabau-

Porrua et al. 

[23] 

Ding et al. 

[24] 

Obiettivo 

dello studio 

Distribuzione 

dello stress 

Efficacia degli 

abutment 

inclinati 

Influenza della 

geometria 

implantare 

Influenza di 

differenti 

filettature 

Influenza di 

diametro, 

lunghezza e 

modulo elastico 

Effetto del 

diametro 

nella 

riduzione 

dello stress 

Component

i simulate 

Vite          

Abutment 

(conico e 

cilindrico) 

Vite    

Abutment    

Vite di 

connessione 

Vite     

Abutment 

Collare 

Abutment Abutment Abutment 

Vite 

Materiali Ti-6Al-4V Titanio Titanio    

Cromo-

Cobalto 

Titanio Ti-6Al-4V Titanio 

Modulo 

elastico 

Abutment: 110 

GPa         Osso: 

1.10 GPa – 13.7 

GPa 

Abutment: 105 

GPa Osso: 1.4 

GPa – 14.7 

GPa 

Abutment: 110 

GPa Osso: 15 

GPa 

Abutment: 110 

GPa        Osso: 

1.37 GPa – 13.7 

GPa 

Abutment: 40 

GPa, 77 GPa, 

110 GPa           

Osso: 

Anisotropo 

Abutment: 

103.4 GPa 

Osso: 

1.37GPa – 

13.7 GPa 

Coefficiente 

di Poisson 

Abutment: 0.35        

Osso: 0.30 

Abutment: 

0.35      Osso: 

0.30 

Abutment: 

0.33       Osso: 

0.30 

Abutment: 0.30        

Osso: 0.30 

Abutment: 0.3   

Osso: 

Anisotropo 

Abutment: 

0.35          

Osso: 0.3 

Densità 

ossea 

D1, D4 D1, D4 Osso corticale D2 D2 Osso 

corticale e 

osso 

spongioso 

Tipo di 

carico 

Statico       100 

N Inclinato di 

30° 

Statico       200 

N verticale     

200 N verticale 

+ 140 N 

orizzontale 

Statico       300 

N verticale 

Statico         100 

N Verticale 

Statico               

114.6 N assiale             

23.4 N medio-

distale          17.1 

N bocco-

linguale 

Statico       

150 N 

verticale      

150 N a 45° 
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 Farronato et 

al. [25] 

Sarfaraz et 

al. [26] 

Tian et al. [27] Paracchini et 

al. [28] 

Kitagawa et al. [29] 

Obiettivo 

dello studio 

Confronto 

meccanico di 

tre diverse 

connessioni 

impianto-

moncone 

Confronto tra 

connessione 

passiva e 

frizionata 

Effetto degli 

abutment 

angolati 

Valutazione 

biomeccanica 

di nuovo design 

implantare 

Influenza dello 

spessore e del modulo 

di Young dell’osso sulla 

distribuzione delle 

tensioni 

Componenti 

simulate 

Impianto         

Vite                 

Holder 

(supporto di 

test) 

Abutment    Abutment retto o 

angolato 

Abutment Abutment                 Vite 

di fissazione 

Materiali Titanio           

Alluminio 

(Holder) 

Titanio Titanio Titanio Titanio 

Modulo 

elastico 

Abutment: 105 

GPa          

Holder: 69 GPa  

Abutment: 110 

GPa        Osso: 

1.1 GPa – 13.7 

GPa 

Abutment: 110 

GPa                

Osso: 1.37 GPa – 

13.7 GPa 

Abutment: 110 

GPa         Osso: 

1.47 GPa- 14.7 

GPa 

Abutment/vite: 110 GPa                          

Osso spongioso: 1.37 

GPa            Osso 

corticale: 5 GPa – 25 

GPa 

Coefficiente 

di Poisson 

Abutment: 0.37              

Holder: 0.33 

Abutment: 0.33              

Osso: 0.3 

Abutment: 0.30 

Osso: 0.30 

Abutment: 0.35                 

Osso: 0.30 

Abutment/vite: 0.35    

Osso 

corticale/spongioso: 0.3 

Densità 

ossea 

Non è stata 

simulata 

l’interazione 

con l’osso 

Non riportata 

esplicitamente 

Non specificata Corticale: 1.85 

g/cm³; 

Spongiosa: 0.9 

g/cm³ 

Non specificata 

Tipo di 

carico 

Statico       175 

N Inclinato di 

30° 

Statico            

100 N          

Verticale e a 45° 

Statico            100 

N              Verticale 

Statico      100 N 

verticale          

223.6 N a 25° 

Statico                     100 

N                          Verticale 
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2 Materiali e metodi  

2.1 Flusso di lavoro 

In questo capitolo vengono descritte nel dettaglio le metodologie adottate per la realizzazione e 

l’analisi dei modelli di impianti dentali realizzati e inseriti in una struttura ossea. Sono stati testati tre 

modelli di impianto con tre differenti diametri inferiori e tre differenti angoli di inclinazione, realizzati 

replicando la norma ISO 14801:2007 [14]. 

Il processo si articola in diverse fasi fondamentali: 

1. Modellazione geometrica. 

2. Generazione della mesh. 

3. Definizione e applicazione dei materiali. 

4. Applicazione delle condizioni al contorno e dei carichi. 

Per la realizzazione dei modelli tridimensionali e per l’analisi agli elementi finiti sono stati utilizzati i 

seguenti software: Rhinoceros 7 (McNeel Europe, Barcellona, Spagna) per la modellazione 

geometrica, Altair Hypermesh 2019 (Altair, Troy, USA) per la generazione della mesh e la 

preparazione del modello, Abaqus (Dassault Systèmes, Providence, USA) come solutore e Altair 

Hyperview 2019 (Altair, Troy, USA) per la visualizzazione e l’analisi dei risultati. Prima della 

generazione della mesh è stata condotta, sempre con Altair Hypermesh 2019, un’analisi di 

convergenza, al fine di individuare la dimensione ottimale degli elementi, bilanciando precisione dei 

risultati con efficienza computazionale.  

2.2 Realizzazione della geometria 

Il primo step è stata la realizzazione dei modelli tramite il software Rhinoceros 7. Sono stati realizzati 

tre modelli di impianto con differente raggio inferiore e inseriti in una struttura ossea a tre differenti 

inclinazioni; si è scelto di testare, oltre alla configurazione classica della ISO 14801:2007 [14] a 30°, 

altre due opzioni di inclinazione per studiare come queste possano influenzare la biomeccanica 

dell’impianto. 

La lunghezza di 10 mm è considerata uno standard clinico per impianti dentali, offrendo un buon 

equilibrio tra stabilità meccanica e adattabilità anatomica [30]. Un diametro superiore di 5 mm è 

frequentemente utilizzato perché garantiste una maggiore superficie di contatto per supportare 

meglio i carichi masticatori [31]. È stata effettuata una variazione di raggio inferiore nei modelli per 

testare diverse geometrie implantari, testando: impianti conici stretti (utili per le aree con osso 

limitato), impianti con diametro intermedio e impianti cilindrici con raggio uniforme, i quali in 

letteratura sono associati ad una distribuzione più omogena dello stress [30]. Di seguito si riportano 

in tabella le dimensioni utilizzate (Tabella 2). 
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 Lunghezza impianto 

(mm) 

Diametro 

superiore (mm) 

Diametro 

inferiore (mm) 

Dimensioni osso 

(hxLxs) (mm) 

Inclinazione 

Modello 1 10  5  2.50  19x18x14  15°, 30°, 45° 

Modello 2 10  5  3.80  19x18x14  15°, 30°, 45° 

Modello 3 10  5  5  19x18x14  15°, 30°, 45° 

Tabella 2. Parametri geometrici dei modelli. 

Nella fase finale dello studio è stato introdotto un modello che replica con maggiore fedeltà 

l’anatomia ossea, includendo sia l’osso corticale che quello spongioso. Questa scelta è stata 

necessaria per avvicinare le simulazioni alle condizioni cliniche reali. Il tessuto osseo è stato 

modellato come una struttura a doppio strato, con uno strato esterno rigido che rappresenta l’osso 

corticale e uno strato interno più deformabile per l’osso spongioso [29]. Tale configurazione consente 

una valutazione più accurata della trasmissione degli stress all’osso circostante. Le dimensioni usate 

sono riportate nella Tabella 3 

 Lunghezza impianto 

(mm) 

Diametro 

superiore (mm) 

Diametro 

inferiore (mm) 

Dimensioni osso 

(hxLxs) (mm) 

Inclinazione 

Modello 1 10  5 2.50 C: 19x18x14  

S: 15x14x14  

30° 

Modello 2 10  5 3.80 C: 19x18x14  

S: 15x14x14  

30° 

Modello 3 10  5 5 C: 19x18x14  

S: 15x14x14  

30° 

Tabella 3. Parametri geometrici. 

La realizzazione della geometria è partita realizzando, per i primi modelli, una struttura ossea 

semplice, un rettangolo tridimensionale, il quale è stato poi tagliato con una superficie inclinata. 

Dopodiché è stato realizzato l’impianto come struttura cilindrica nel caso di diametro superiore e 

diametro inferiore uguale. Negli altri due casi l’impianto è stato realizzando partendo da due 

circonferenze di diametro diverso, poste alla lunghezza opportuna (10 mm) e poi chiuse.  
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Una volta ottenuto l’impianto si è provveduto all’inserimento nell’osso e un’operazione di differenza 

per creare il foro di inserimento. Nella successiva tabella sono riportati i nove modelli realizzati con 

la presenza di un unico blocco di osso (Tabella 4).  

 15° 30° 45° 

D
=

2
.5

0
 m

m
 

   

D
=

3
.8

0
 m

m
 

   

D
=

5
 m

m
 

   

Tabella 4. Modelli con osso semplice. 
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Si riporta nella successiva figura (Figura 11) anche il modello comprendente sia osso corticale che 

osso spongioso.  

 

Figura 11. a) Modello con osso spongioso (rosa) e osso corticale (magenta) con impianto cilindrico. b) Vista in sezione. 

Una volta completata la modellazione geometrica sono stati esportati i file IGS e importati su Altair 

Hypermesh 2019 (Altair, Troy, USA) per la realizzazione della mesh. 

2.3 Generazione della mesh 

2.3.1 Analisi della convergenza 

Per realizzare la mesh è stata effettuata prima una partizione della geometria del modello in modo 

tale da ottenere un maggior addensamento degli elementi in prossimità del foro dell’impianto (Figura 

12). 

 

Figura 12. a) Vista laterale della partizione dell’osso. b) Vista superiore/frontale della partizione. 
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Prima di procedere con la realizzazione della mesh e con le successive fasi di analisi, è stata svolta 

un’analisi di convergenza, passaggio fondamentale per assicurare l’affidabilità e la precisione dei 

risultati ottenuti. 

Si è deciso di realizzare la mesh utilizzando elementi tria di primo ordine, scelta dettata dal fatto che 

offrono una maggiore flessibilità nella generazione della mesh, soprattutto in presenza di superfici 

curve [32]. Si è partiti da una dimensione massima degli elementi pari a 3, riducendola di 0.25 ad 

ogni simulazione, arrivando alla dimensione minima di 0.75. 

La mesh è stata realizzata prima di superficie, sia per l’osso che per l’impianto, e questa è stata poi 

convertita in una mesh di volume. In seguito, è stata effettuata un’equivalenza fra i nodi delle due 

parti a contatto fra loro, in modo tale che essi combaciassero. Questa scelta è stata fatta sia per 

semplificare il modello, sia per rappresentare una condizione di completa osteointegrazione tra 

impianto e osso. Si riportano in tabella il numero di elementi ottenuti per ciascuna dimensione della 

mesh (Tabella 5). 

Dimensione 

Mesh 

Elementi Osso Elementi Impianto 

0.75 32140 30484 

1 28541 25713 

1.25 26033 19306 

1.5 21088 15224 

1.75 17298 11557 

2 14482 9823 

2.25 9406 7005 

2.5 8900 6296 

2.75 8811 5998 

3 8161 4931 

Tabella 5. Elementi ottenuti 
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Si riporta di seguito un esempio di mesh ottenuta, in particolare si riporta la mesh ottenuta con 

dimensione di 0.75 (Figura 13).  

 

Figura 13. a) Mesh con dimensione 0.75. b) Mesh con dimensione 0.75 del solo impianto. 

Prima di fare l’analisi sono state definite le proprietà dei materiali, considerati materiali lineari elastici. 

Nella Tabella 6 sono riportati i valori utilizzati [20].  

 Osso  Impianto  

Modulo 

Elastico (Mpa) 

13700  107000  

Coefficiente Di 

Poisson 

0.3 0.35 

Tabella 6. Proprietà meccaniche dei materiali. 

I materiali sono stati assegnati ai rispettivi componenti. Dopodiché si è realizzato un elemento rigido 

in cui applicare una forza. In particolare, l’elemento rigido è stato realizzato considerando i nodi degli 

elementi presenti nel bordo superiore dell’impianto, come riportato (Figura 14). 
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Figura 14. Elemento rigido di tipo TIE. 

A questo punto sono stati applicati i vincoli ai nodi alla base dell’osso, che impediscono il movimento 

in tutte le direzioni. È stata applicata una forza statica pari a 200 N in direzione verticale, orientata 

verso il basso, nel nodo master2 dell’elemento rigido creato, come riportato (Figura 15). 

 

Figura 15. Vincoli e carico applicato. 

Una volta definiti carichi e vincoli sono stati definiti i parametri della simulazione, riportati nella 

Tabella 7. 

  

 
2 Nodo principale in un vincolo rigido, al quale viene applicato il carico e che controlla il comportamento dei nodi 
a esso collegati. 
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 Tempo (s) 

Incremento 1e-5 

Step iniziale 0.1 

Incremento 

massimo 

1 

Tabella 7. Parametri della simulazione. 

Ciò che è stato valutato è stato il tempo computazione delle analisi e lo spostamento che il punto in 

cui è stata applicata la forza subiva. In particolare, per la scelta della dimensione della mesh migliore, 

si è proceduto con il calcolo dell’errore relativo rispetto alla mesh più fine (0.75) con la seguente 

equazione: 

𝑒𝑟𝑟𝑜𝑟𝑒 = |
𝑠𝑝𝑜𝑠𝑡𝑎𝑚𝑒𝑛𝑡𝑜_𝑚𝑒𝑠ℎ𝑖−𝑒𝑠𝑖𝑚𝑎 − 𝑠𝑝𝑜𝑠𝑡𝑎𝑚𝑒𝑛𝑡𝑜_𝑚𝑒𝑠ℎ0.75

𝑠𝑝𝑜𝑠𝑡𝑎𝑚𝑒𝑛𝑡𝑜_𝑚𝑒𝑠ℎ0.75
| 

 

Equazione 1 

Di seguito i risultati (Tabella 8). 

Dimensione 

Mesh 

Spostamento Errore Tempo Computazionale (s) 

0.75 0.002925 - 12.7 

1 0.002870 1.88% 10.1 

1.25 0.002869 1.91% 8.5 

1.5 0.002834 3.11% 6.7 

1.75 0.002793 4.51% 4.9 

2 0.002775 5.13% 4.2 

2.25 0.002741 6.29% 2.7 

2.5 0.002694 7.90% 2.6 

2.75 0.002680 8.38% 2.5 

3 0.002658 9.13% 2.3 

Tabella 8. Risultati analisi di convergenza. 
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Per una migliore comprensione dei risultati e del loro andamento, si riporta il grafico ottenuto (Figura 

16).  

 

Figura 16. Andamento dei risultati. 

Data la semplicità geometrica e il conseguente numero non elevato di elementi ottenuti, il tempo 

computazionale risulta molto basso. Per questo motivo, si è scelto di adottare la mesh con 

dimensione più fine (0.75), che garantisce una maggiore accuratezza nella definizione del modello, 

senza un incremento rilevante nei tempi di calcolo.  

2.3.2 Realizzazione della mesh 

L’analisi di convergenza è stata svolta sul modello con l’impianto cilindrico inserito nel blocco d’osso 

con un’inclinazione di 30°. Essendo gli altri modelli simili si è deciso di adottare anche per essi la 

medesima partizione della geometria e la medesima dimensione della mesh.  

Si riportano anche alcuni esempi di mesh ottenuti (Figura 17)(Figura 18). 
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Figura 17. Mesh Osso. 

 

Figura 18. a) Impianto cilindrico. b) Diametro inferiore 3.80 mm. c) Diametro inferiore 2.50 mm. 
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Per quanto riguarda il modello con la presenza sia di osso spongioso che corticale i risultati in termini 

di partizione e di mesh sono riportati in seguito (Figura 19)(Figura 20). 

 

Figura 19. Partizione della geometria. 

 

Figura 20. Mesh dell’osso corticale e spongioso. 
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In tabella (Tabella 9) sono indicati le quantità di elementi ottenute per i modelli con un solo blocco di 

osso: 

Diametro 

Inferiore (mm) 

Inclinazione Osso Impianto 

2.50 15° 40792 24959 

2.50 30° 40828 30760 

2.50 45° 40259 30275 

3.80 15° 37703 29840 

3.80 30° 39480 31152 

3.80 45° 37594 29757 

5 15° 41701 31872 

5 30° 32140 30484 

5 45° 39109 32024 

Tabella 9. Elementi per modelli con un solo blocco di osso. 

Per quanto riguarda i modelli con l’osso spongioso e corticale, gli elementi ottenuti sono i seguenti 

(Tabella 10): 

Diametro 

Inferiore 

Inclinazione Osso Corticale Osso Spongioso Impianto 

2.50 30° 30942 47751 33754 

3.80 30° 30912 44829 34530 

5 30° 30444 41599 32639 

Tabella 10. Elementi per modelli con osso corticale e spongioso. 

Una volta ottenute le mesh, per tutti i modelli si è proceduto con un’equivalenza tra i nodi in comune 

nelle superfici di contatto in modo tale da avere una congruenza tra essi.  
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2.3.3 Definizione dei materiali 

Per quanto riguarda i materiali utilizzati e le relative proprietà si è fatto riferimento allo studio di 

Kitagawa et al. [29], in particolare le proprietà usate sono le seguenti (Tabella 11): 

 Osso Corticale Osso Spongioso Impianto 

Modulo Elastico 

(Mpa) 
13700  1370  107000  

Coefficiente Di 

Poisson 
0.30 0.30 0.33 

Tabella 11. Proprietà meccaniche. 

Su Altair Hypermesh 2019 (Altair, Troy, USA) è stato creato prima il materiale, poi la proprietà ed 

infine sono stati entrambi assegnati alla relativa mesh di volume.  

2.4 Definizione di carichi e vincoli 

L’ultimo passaggio è la definizione dei carichi e dei vincoli. In questa fase è utile fare una distinzione 

fra le diverse analisi effettuate, in particolare: 

1. Modelli con impianto con differente diametro inferiore ed inclinazione, inseriti nel monoblocco 

di osso, sottoposti a carico statico verticale diretto verso il basso di 300 N, con vincoli ai nodi 

alla base dell’osso, che impediscono il movimento in tutte le direzioni. 

2. Modelli con impianto con differente diametro inferiore a 30°, inseriti all’interno del 

monoblocco di osso, sottoposti a spostamento (0.3 mm, 0.4 mm, 0.6 mm e 0.8 mm) e base 

con vincoli che impediscono il movimento in tutte le direzioni. 

3. Modelli con impianto con differente diametro inferiore a 30°, inseriti nel blocco di osso 

corticale e spongioso, sottoposti a carico statico verticale verso il basso di 300 N, con vincoli 

ai nodi alla base dell’osso, che impediscono il movimento in tutte le direzioni.  

Per semplicità nella nomenclatura, da questo momento verranno indicate le analisi effettuate con, 

rispettivamente, Analisi 1, Analisi 2 e Analisi 3. 

2.4.1 Analisi 1 – Influenza del diametro e dell’inclinazione in osso omogeneo 

In questa prima fase sono stati testati gli impianti con differente configurazione di diametro inferiore 

ed inclinazione all’interno del monoblocco di osso.  

Questa configurazione la si è testata vincolando l’intera base dell’osso per impedire le traslazioni in 

tutte le direzioni. È stata applicata una forza statica di 300 N verticalmente e verso il basso, a una 

distanza di 2.50 mm dalla base superiore dell’impianto lungo l’asse implantare. Il punto di 

applicazione è rappresentato da un nodo collegato, tramite un elemento rigido, ai nodi presenti 
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all’interno del foro dell’impianto, luogo di inserimento della vite. Questo approccio riflette quanto 

previsto dalla norma ISO 14801:2007 [14], che prevede l’applicazione del carico ad una certa altezza 

per tenere conto delle componenti protesiche aggiuntive, quali vite di connessione, abutment e 

corone protesiche. Un impianto dentale, infatti, non funziona isolatamente, ma come parte di un 

sistema costituito da queste strutture. L’applicazione del carico a distanza di 2.50 mm consente, 

quindi, di replicare in modo più realistico lo scenario clinico, tenendo conto dell’altezza media delle 

componenti protesiche aggiuntive (Figura 21).  

 

Figura 21. Carico e Vincoli. 

Una volta applicati carichi e vincoli, sono state definite le condizioni di analisi, in particolare si è 

svolta un’analisi di tipo statico lineare con i parametri indicati precedentemente nella Tabella 7.  

2.4.2 Analisi 2 – Risposta a spostamento imposto 

Tenuto conto che l’obiettivo di tale progetto di tesi è quello di realizzare un modello numerico che 

replicasse la procedura descritta nella norma ISO 14801:2007 [14], in grado di colmare la carenza 

nella letteratura scientifica di modelli che riproducano fedelmente la configurazione e le condizioni 

di carico previste dalla norma stessa, in questa seconda fase si è scelto di svolgere delle analisi con 

uno spostamento verticale imposto, in modo tale da ottenere come output la reazione vincolare, utile 

per valutazioni comparative e per la progettazione di futuri test a fatica. Di conseguenza, si è deciso 

qui di testare le tre tipologie di impianti inseriti tutti con un’inclinazione di 30° all’interno dell’osso, 

quindi solo il set-up rappresentativo della norma.  

Sono state effettuate quattro simulazioni con valori crescenti di spostamento vincolato (0.3 mm, 0.4 

mm, 0.6 mm e 0.8 mm), valori estratti dai risultati sperimentali presenti nel report di test statici del 

“Technio – Israel Institute of Metals (2022)” [33]. In particolare, tali valori rappresentano livelli di 
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deformazione elastica del sistema impianto-vite. L’intervallo considerato permette quindi di studiare 

il comportamento elastico dell’impianto, evitando l’ingresso in regime plastico.  

Per quanto riguarda le condizioni di vincolo (Figura 22) sono le stesse illustrate nel paragrafo Analisi 

1, così come i parametri impostati per l’analisi sono quelli illustrati nella Tabella 7.  

 

Figura 22. Applicazione dello spostamento in direzione Z (3). 
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2.4.3 Analisi 3 – Influenza della struttura ossea 

Come ultime analisi si è deciso di testare il modello comprendente sia osso corticale che spongioso 

e le tre tipologie di impianto con inclinazione a 30°.  

Così come nel caso dell’Analisi 1, è stato applicato un carico statico di 300 N ed è stata vincolata 

l’intera base dell’osso corticale (Figura 23).  

 

Figura 23. Carico e Vincoli. 

Completata la definizione dei modelli geometrici, dei materiali, delle condizioni al contorno e delle 

tipologie di carico, l’analisi agli elementi finiti è stata condotta con l’obiettivo di valutare le prestazioni 

biomeccaniche degli impianti testati in termini di distribuzione degli stress e deformazioni nel sistema 

osso-impianto. In particolare, sono state selezionate due grandezze da analizzare: il Max Principal 

Stress e la deformazione lungo l’asse Z.  

La scelta del Max Principal Stress è stata effettuata perché è largamente adottato nella letteratura 

scientifica per analizzare il rischio di microfratture o fenomeni di riassorbimento osseo per 

sovraccarico, in quanto individua la massima tensione a cui il materiale è sottoposto lungo una 

direzione principale [29] [32].  

La deformazione lungo Z è stata selezionata come seconda grandezza di interesse per valutare il 

comportamento elastico locale del tessuto osseo in risposta al carico assiale, permettendo di 

identificare le aree soggette a maggiori sollecitazioni meccaniche [33]. È importante valutare la 

distribuzione delle deformazioni per predire la risposta biologica dell’osso, come il rimodellamento o 

il riassorbimento in seguito a stimoli meccanici [29] [32].   
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3 Risultati  

3.1 Influenza del diametro e dell’inclinazione in osso omogeneo 

In questa sezione vengono presentati i risultati dell’Analisi 1, nella quale sono stati testati nove 

modelli ottenuti combinando tre diametri inferiori dell’impianto (2.5 mm, 3.8 mm, 5 mm) con tre 

differenti angoli di inclinazione (15°, 30°, 45°), all’interno di un blocco di osso modellato come 

struttura omogenea. Le grandezze considerate per l’interpretazione biomeccanica dei risultati sono 

il Max Principal Stress e la deformazione lungo l’asse Z. 

3.1.1 Max Principal Stress 

I risultati ottenuti sono i seguenti: 

• Per i modelli con diametro inferiore pari a 2.50 mm, si osservano i seguenti valori massimi: 

o 15° → 47.3 MPa. 

o 30° → 71.2 MPa. 

o 45° → 63.2 MPa. 

Il valore massimo viene raggiunto a 30°, con un incremento notevole rispetto alla 

configurazione meno inclinata. A 45°, seppur il valore è più elevato rispetto all’inclinazione 

minore, risulta essere leggermente inferiore rispetto a 30°.  

• Nei modelli con diametro di 3.80 mm l’andamento è più regolare e i valori sono, nel 

complesso, più elevati: 

o 15° → 66.1 MPa. 

o 30° → 71.5 MPa. 

o 45° → 70.8 MPa. 

La differenza tra le tre configurazioni è meno marcata e il picco massimo si registra con 

inclinazione a 30°. 

• Infine, nei modelli con diametro maggiore, pari a 5.00 mm, i valori ottenuti sono: 

o 15° → 48.4 MPa. 

o 30° → 57.9 MPa. 

o 45° → 70.4 MPa. 

Il valore massimo è stato registrato a 45° con un andamento più regolare, cioè, aumentando 

l’inclinazione aumenta la sollecitazione.  

È utile anche visualizzare le mappe colore per comprendere meglio la localizzazione degli stress. In 

particolare, per tutti e tre gli impianti il valore massimo è localizzato nella base del foro dell’impianto, 

luogo di successivo inserimento della vite. Si riportano le immagini relative alla mappa colore dei soli 

impianti (Figura 24)(Figura 25)(Figura 26). 
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Figura 24. Mappa colore e relativa legenda del Max Principal Stress per gli impianti con diametro inferiore pari a 2.50 mm 

 

Figura 25. Mappa colore e relativa legenda del Max Principal Stress per gli impianti con diametro inferiore pari a 3.80 mm 

 

Figura 26. Mappa colore e relativa legenda del Max Principal Stress per gli impianti con diametro inferiore pari a 5.00 mm 

Oltre alla mappa colore, per una visualizzazione migliore dei valori ottenuti si riportano i seguenti 

diagrammi a barre (Figura 27).  
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Figura 27. Diagramma a barre del Max Principal Stresa. 

3.1.2 Deformazione lungo Z 

Anche in questo caso, i risultati mettono in evidenza una correlazione tra le configurazioni 

geometriche e la distribuzione delle deformazioni: 

• Per gli impianti con diametro inferiore pari a 2,50 mm, la massima deformazione lungo Z si 

riscontra con inclinazione a 30° (4.74E-04), seguita da 45° (4.64E-04) e 15° (3.52E-04). 

• Nel caso di diametro inferiore pari a 3,80 mm, i valori sono più bassi, con massimo a 45° 

(3.95E-04), seguito da 30° (3.45E-04) e 15° (1.77E-04). 

• Per il diametro inferiore pari a 5,00 mm, la massima deformazione Z si osserva a 30° (4.06E-

04), con valori inferiori a 15° (3.88E-04) e 45° (3.84E-04). 

Il valore massimo di deformazione è localizzato nella base del foro dell’impianto. L’osso risulta poco 

deformato e per lo più soggetto ad una deformazione negativa di compressione. Si ha una 

distribuzione della deformazione anche nell’intorno dell’impianto, cioè nella zona peri-implantare. Si 

riportano le mappe colore (Figura 28)(Figura 29)(Figura 30). 
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Figura 28. Mappa colore e relativa legenda della deformazione lungo Z degli impianti con diametro inferiore pari a 2,50 

mm 

 

Figura 29. Mappa colore e relativa legenda della deformazione lungo Z degli impianti con diametro inferiore pari a 3,80 

mm 
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Figura 30. Mappa colore e relativa legenda della deformazione lungo Z degli impianti con diametro inferiore pari a 5,00 

mm 

Oltre alla mappa colore, per una visualizzazione migliore dei valori ottenuti si riportano i seguenti 

diagrammi a barre (Figura 31). 

 

Figura 31. Diagrammi a barre Deformazione lungo Z 

3.2 Risposta a spostamento imposto 

3.2.1 Max Principal Stress 

I risultati ottenuti per questa analisi sono i seguenti: 

• Per i modelli con diametro inferiore pari a 2.50 mm, si osservano i seguenti valori massimi 

nei quattro casi di spostamento imposto: 

o 0.30 mm → 11.9E+03 MPa. 
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o 0.40 mm → 15.8E+03 MPa. 

o 0.60 mm → 23.7E+03 MPa. 

o 0.80 mm → 31.6E+03 MPa. 

Il valore cresce con l’aumento dello spostamento imposto, raggiungendo valori dell’ordine 

dei GPa.  

• Nei modelli con diametro di 3.80 mm l’andamento è lo stesso, con valori piuttosto simili ai 

precedenti: 

o 0.30 mm → 12.0E+03 MPa. 

o 0.40 mm → 16.1E+03 MPa. 

o 0.60 mm → 24.1E+03 MPa. 

o 0.80 mm → 32.1E+03 MPa. 

• Infine, nei modelli con diametro maggiore, pari a 5.00 mm, i valori ottenuti sono: 

o 0.30 mm → 11.9E+03 MPa. 

o 0.40 mm → 15.8E+03 MPa. 

o 0.60 mm → 23.7E+03 MPa. 

o 0.80 mm → 31.6E+03 MPa. 

Andamento identico tra i tre casi, inoltre i valori ottenuti in quest’ultimo impianto sono identici 

a quelli del primo impianto e le differenze con il secondo sono molto piccole.  

La mappa colore (Figura 32)(Figura 33)(Figura 34) permette di visualizzare che il massimo risulta 

localizzato sempre all’interno del foro dell’impianto. Si riporta solo la mappa colore relativa 

all’impianto, in quanto più significativa.  

 

Figura 32. Mappa colore e relativa legenda del Max Principal Stress per impianto con diametro inferiore pari a 2.50 mm 
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Figura 33. Mappa colore e relativa legenda del Max Principal Stress per impianto con diametro inferiore pari a 3.80 mm 

 

Figura 34. Mappa colore e relativa legenda del Max Principal Stress con diametro inferiore pari a 5.00 mm 

Si riportano, per completezza, anche i diagrammi a barre dei valori ottenuti (Figura 35). 

 

Figura 35. Diagramma a barre Max Principal Stress 
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3.2.2 Deformazione lungo Z 

La deformazione lungo Z presenta lo stesso andamento del Max Principal Stress, aumenta 

aumentando lo spostamento imposto: 

• Per gli impianti con diametro inferiore pari a 2,50 mm si hanno i seguenti risultati, in termini 

di valori massimi ottenuti: 

o 0.30 mm → 8.11E-02. 

o 0.40 mm → 1.08E-01. 

o 0.60 mm → 1.61E-01. 

o 0.80 mm → 2.12E-01. 

• Nel caso di diametro inferiore pari a 3,80 mm, i valori ottenuti sono leggermente maggiori: 

o 0.30 mm → 9.58E-02. 

o 0.40 mm → 1.31E-01. 

o 0.60 mm → 1.93E-01. 

o 0.80 mm → 2.52E-01. 

• Per il diametro inferiore pari a 5,00 mm, i valori ottenuti sono più bassi rispetto al caso 

precedente, ma leggermente maggiori rispetto al primo impianto: 

o 0.30 mm → 8.44E-02. 

o 0.40 mm → 1.12E-01. 

o 0.60 mm → 1.67E-01. 

o 0.80 mm → 2.27E-01. 

Si ritrova il valore massimo nella base del foro dell’impianto. Aumentando lo spostamento si nota un 

incremento della distribuzione della deformazione nella zona peri-implantare, cosa che si nota 

maggiormente nel diametro più piccolo e si riduce con gli altri impianti. Si riportano le mappe colore 

(Figura 36)(Figura 37)(Figura 38). 

 

Figura 36. Mappa colore e relativa legenda della deformazione lungo Z per impianti con diametro inferiore pari a 2.50 mm 
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Figura 37. Mappa colore e relativa legenda della deformazione lungo Z per impianti con diametro inferiore pari a 3.80 mm 

 

Figura 38. Mappa colore e relativa legenda della deformazione lungo Z per impianti con diametro inferiore pari a 5.00 mm 

Si riportano i valori massimi registrati all’interno di un diagramma a barre (Figura 39). 

 

Figura 39. Diagramma a barre Deformazione lungo Z 
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3.3 Influenza della struttura ossea 

3.3.1 Max Principal Stress 

Nell’ultima analisi, comprendente osso corticale e osso spongioso, sono stati ottenuti i seguenti 

valori di Max Principal Stress: 

• Per l’impianto con diametro inferiore pari a 2.50 mm si è ottenuto il valore massimo pari a 

95.80 MPa, con concentrazione sempre alla base del foro all’interno dell’impianto. 

• Aumentando il diametro inferiore a 3.80 mm si ottiene un valore più basso, pari a 74.40 

MPa, sempre nella stessa zona. 

• L’impianto con diametro inferiore maggiore, pari a 5.00 mm, ha il valore di Max Principal 

Stress minore, pari a 62 MPa. 

Per quanto riguarda l’osso, la quasi totalità dell’osso corticale risulta poco stressata, con valori di 

circa 3 MPa; risulta interessante notare come la zona più sottoposta a stress è quella di contatto tra 

l’osso corticale e l’osso spongioso, con i seguenti valori: 

• Per il modello con l’impianto con diametro inferiore pari a 2.50 mm si ha un valore massimo 

nell’osso di 16.80 MPa. 

• Per il modello con l’impianto di diametro inferiore pari a 3.80 mm il valore massimo è di 

15.50 MPa. 

• Per il modello con l’impianto cilindrico si ha un valore massimo di 12.60 MPa. 

Per una migliore comprensione delle zone più sollecitate si riportano le mappe colore (Figura 

40)(Figura 41). 

 

Figura 40. Mappa colore e relativa legenda per il Max Principal Stress per le tre tipologie di impianto. 
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Figura 41. Mappa colore e relativa legenda per il Max Principal Stress per l’osso nei tre casi di impianto. 

Si riporta, inoltre, il seguente diagramma a barre con i valori massimi registrati (Figura 42). 

 

Figura 42. Bar Diagram Max Principal Stress. 

3.3.2 Deformazione lungo Z 

Per quanto riguarda la deformazione i valori ottenuti sono i seguenti: 

• Nel caso di diametro inferiore pari a 2.50 mm la massima deformazione ottenuta è pari a 

3.23E-03, localizzata nella zona di contatto tra la base dell’impianto e l’osso spongioso. 

• Con diametro inferiore pari a 3.80 mm la deformazione massima raggiunta si riduce a 2.30E-

03, la sua localizzazione è più spostata lateralmente nell’interfaccia osso spongioso-

impianto. 

• Per l’impianto cilindrico si ottiene la deformazione minore pari a 2.33E-03, anche qui 

localizzata lateralmente nell’interfaccia osso spongioso-impianto.  
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Si riportano le mappe colore della deformazione lungo l’asse Z, sia con l’impianto (Figura 43) che 

senza (Figura 44). In quest’ultima si nota meglio come, aumentando il diametro, si riduce la 

deformazione a cui è sottoposto l’osso spongioso e principalmente si riduce la zona maggiormente 

sollecitata.  

 

Figura 43. Mappa colore e relativa legenda della Deformazione lungo Z per i tre casi di impianto 

 

Figura 44. Mappa colore e relativa legenda della Deformazione lungo Z per i tre casi di impianto dell’osso 
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Si riporta, per completezza e una migliore visualizzazione dei risultati, un diagramma a barre dei 

valori massimi ottenuti (Figura 45). In questo caso si riporta una sola serie di valori non distinti tra 

osso e impianto, in quanto i valori massimi raggiunti sono localizzati proprio sull’osso. 

 

Figura 45. Diagramma a barre Deformazione lungo Z 
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4 Discussione  

L’obiettivo del presente studio è stato valutare l’effetto della geometria dell’impianto dentale, con 

particolare riferimento al diametro inferiore e all’angolazione dell’impianto rispetto alla verticale, sulla 

distribuzione degli stress e delle deformazioni nel sistema osso-impianto, attraverso simulazioni agli 

elementi finiti. Le tre analisi condotte permettono di valutare il comportamento biomeccanico del 

sistema.  

4.1 Analisi 1 – L’influenza di angolazione e diametro in osso omogeneo 

I risultati dell’Analisi 1 mettono in evidenza come la geometria implantare influenzi significativamente 

la distribuzione del Max Principal Stress e della deformazione.  

Per il Max Principal Stress i valori più elevati sono stati registrati per l’impianto con diametro inferiore 

pari a 3.80 mm a 30° (71.50 MPa), suggerendo una combinazione geometrica meno favorevole in 

termini di distribuzione del carico. Al contrario, impianti con diametro inferiore di 5.00 mm mostrano 

valori inferiori e un comportamento più regolare, evidenziando un effetto positivo dell’aumento del 

diametro, e conseguente aumento del contatto con l’osso, sulla distribuzione delle sollecitazioni. 

Analogamente, la deformazione lungo l’asse Z ha mostrato un comportamento coerente: i valori più 

alti si sono riscontrati per l’impianto con diametro di 2.50 mm, in particolare a 30°, evidenziando una 

maggiore suscettibilità alla deformazione degli impianti più sottili.  

La letteratura conferma questi risultati: Sivrikaya et al. [19] hanno evidenziato come un diametro 

maggiore porti a una migliore distribuzione dello stress e a una minore probabilità di cedimenti 

strutturuali. Robau-Porrua et al. [23] confermano che un maggiore diametro comporta una 

significativa riduzione della sollecitazione nella regione peri-implantare. Tuttavia, bisogna 

considerare che l’osso omogeneo utilizzato in questa fase dell’analisi è una semplificazione che non 

consente di cogliere pienamente le interazioni complesse tra impianto e osso.  

4.2 Analisi 2 – Risposta allo spostamento imposto 

Nel secondo set di simulazioni è stato imposto uno spostamento. I risultati mostrano un andamento 

prevedibile: all’aumentare dello spostamento si osserva un incremento proporzionale sia dello stress 

che della deformazione. 

Un aspetto critico è il valore numerico degli stress calcolati: i valori ottenuti superano ampiamente il 

limite di snervamento del titanio commercialmente puro (circa 800 MPa [9]), raggiungendo valori 

dell’ordine dei 31 GPa. Questa discrepanza evidenza una limitazione del modello, che considera il 

titanio come materiale lineare-elastico, e suggerisce che, in uno scenario reale, si verificherebbe 

uno snervamento plastico del materiale con possibile insorgenza di fratture o deformazioni 

permanenti. 
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La presenza di valori simili tra impianti con diverso diametro inferiore suggerisce che lo spostamento 

imposto “annulla” l’effetto geometrico dell’impianto, portando i modelli a reagire in modo analogo.  

4.3 Analisi 3 – Influenza dell’anatomia ossea 

L’introduzione di un modello osseo a doppio strato (osso corticale e osso spongioso) ha permesso 

di evidenziare effetti biomeccanici non apprezzabili nei modelli semplificati. La distribuzione dello 

stress e della deformazione è risultata sensibilmente influenzata dalla presenza di differenti tipologie 

ossee, soprattutto nella zona di transizione corticale-spongiosa. 

Il Max Principal Stress si è concentrato alla base del foro dell’impianto e nella zona di contatto tra 

l’osso corticale e quello spongioso, con una netta riduzione dei valori all’aumentare del diametro 

implantare (95.80 MPa per l’impianto più sottile e 62 MPa per l’impianto cilindrico). Questo conferma 

che il diametro non solo influisce direttamente sulla rigidità dell’impianto, ma anche sulla 

trasmissione del carico all’osso circostante. I modelli più larghi hanno mostrato una distribuzione più 

omogenea delle sollecitazioni, riducendo i picchi locali.   

In termini di deformazione, l’osso spongioso si è rilevato essere la zona più sensibile, a causa della 

sua minore rigidezza. Anche in questo caso, impianti con diametro inferiore più ampio hanno ridotto 

la deformazione massima e la sua estensione. Questo comportamento è ben documentato in 

letteratura: Kitagawa et al. [29] hanno evidenziato come l’osso corticale svolga un ruolo di 

contenimento strutturale, mentre l’osso spongioso funge da zona dissipativa. Il presente studio 

conferma tale interpretazione, ribadendo l’importanza di un modello osseo il più possibile fedele 

nella valutazione biomeccanica.  

Infine, la zona corticale-spongiosa si è rilevata un punto biomeccanicamente critico. Ciò è coerente 

con gli studi clinici che identificano questa interfaccia come una delle principali sedi di riassorbimento  

Quindi, si può affermare che l’anatomia ossea influenza sensibilmente la distribuzione di stress e 

deformazioni, l’interfaccia corticale-spongiosa rappresenta una zona biomeccanicamente critica e 

l’aumento del diametro implantare rappresenta una strategia efficace per ridurre la sollecitazione sia 

sull’impianto che sull’osso. 
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5 Conclusioni  

L’obiettivo del presente lavoro di tesi è quello di realizzare un modello agli elementi finiti conforme 

alla norma ISO 14801:2007, al fine di analizzare il comportamento biomeccanico di impianti dentali 

sottoposti a carichi statici. Si è investigato l’effetto del diametro inferiore dell’impianto e 

dell’angolazione sulla distribuzione degli stress e delle deformazioni.  

L’analisi ha evidenziato che: 

• Impianti con diametro inferiore maggiore offrono migliori prestazioni biomeccaniche, 

distribuendo meglio gli stress e riducendo le deformazioni. Questi impianti risultano più 

stabili e meno soggetti a cedimenti o deformazioni plastiche.  

• L’inclinazione influisce significativamente sul comportamento meccanico. Un angolo di 30°, 

conforme alla ISO 14801:2007, si conferma critico: aumenta lo stress alla base 

dell’impianto, ma rappresenta anche una configurazione clinicamente realistica. Inclinazioni 

maggiori comportano un peggioramento della distribuzione degli stress.  

• La struttura ossea influisce in modo sostanziale. L’adozione di modelli con corticale e 

spongioso permette di identificare zone ad alto rischio meccanico, come l’interfaccia 

corticale-spongioso, e valutare in modo più preciso la risposta biomeccanica del sistema.  

• I risultati dall’Analisi 2 suggeriscono che, per spostamenti elevati, il comportamento elastico 

lineare del materiale implantare non è sufficiente a descrivere la realtà. È fondamentale 

includere modelli plastici o non lineari per rappresentare correttamente le sollecitazioni 

estreme.  

Va tenuto in considerazione che il modello presenta alcune semplificazioni che è opportuno 

evidenziare: 

• I materiali sono stati considerati lineari elastici, senza introdurre comportamenti plastici. 

• L’impianto dentale è stato modellato senza includere le componenti protesiche aggiuntive, 

che potrebbero modificare la distribuzione dello stress e delle deformazioni. 

• È stata effettuata un’equivalenza dei nodi nella zona di contatto tra impianto e osso per 

considerare una completa osteointegrazione. Questa semplificazione permette di garantire 

continuità meccanica, ma non rappresenta fedelmente la realtà clinica.  

• Le analisi condotte sono state esclusivamente statiche, mentre il carico masticatorio reale è 

ciclico e variabile nel tempo, rendendo i fenomeni di fatica e microfrattura rilevanti per la 

valutazione dell’affidabilità a lungo termine. 

Alla luce dei risultati e dei limiti individuati, gli sviluppi futuri del lavoro potrebbero includere una 

simulazione del test di carico ciclico a fatica, in conformità con la ISO 14802:2007, per valutare la 

durabilità dell’impianto nel tempo e la sua resistenza a fatica. Importante risulta essere anche 
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l’integrazione di materiali avanzati con comportamenti non lineari per migliorare la predittività delle 

simulazioni e simulare la fase plastica e il rischio di frattura. Inoltre, si potrebbero includere 

componenti protesiche per valutare l’interazione meccanica tra vite, abutment, corona e impianto, e 

l’impatto della geometria di connessione sul comportamento del sistema. A ciò si affianca anche la 

possibilità di introdurre condizioni di contatto più realistiche tra impianto e osso per simulare differenti 

gradi di osteointegrazione. 
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