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Статика системы
«зуб-пародонт-кость»

Любой вид восстанови-
тельного лечения зубочелюс-
тной системы является слож-
ной конструктивной задачей,
ввиду чрезвычайной разно-
родности биомеханических
свойств тканей челюстно-ли-
цевой области и разнообра-
зия сил, действующих во вре-
мя функциональной и пара-
функциональной нагрузок.

Как известно из механи-
ки, любую силу можно опи-
сать четырьмя параметрами:
численной величиной (мо-
дуль силы), направлением в
пространстве, точкой прило-
жения и продолжительнос-
тью [12].

Величина силы. Макси-
мальная сила сжатия челюс-
тей у взрослого человека за-
висит от пола, возраста, ло-
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Рис.1. Неаксиальная сила F,
вызывающая опрокидывание
однокоренного зуба. L = плечо
силы, Р = сила сопротивления,
Х = диаметр вращения.
Моменту силы FL
противостоит момент пары
сил РХ опорных тканей зуба
(Модифицировано по Faucher,
Bryant, 1983)

лизации сдавления и наличия
парафункций. По данным
Braun S. et al. (1995), получен-
ным на 142 испытуемых в воз-
расте от 26 до 41 г., для точки
между премолярами и моля-
рами эта величина составля-
ет 789N для мужчин и 596 N
для женщин. Пациенты с
несъемными протезами раз-
вивают такую же максималь-
ную силу, как и лица с интакт-
ными зубами, а с полными
съемными протезами – до од-
ной трети от максимальной
силы естественных зубов
[24]. Сокращение периодон-
тальной опоры до 50% не при-
водит к уменьшению макси-
мальной силы сжатия в обла-
сти премоляров, тогда как
шинирование достоверно
увеличивает эту силу [52].
Развиваемые во время функ-
циональной нагрузки окклю-
зионные силы значительно
меньше максимальных. При
жевании различных видов
пищи и при глотании аксиаль-
ная нагрузка может достигать
70–150 N, в большинстве слу-
чаев жевательные усилия не
превышают 10 N [16].

Направление (вектор)
силы. Известно, что сила,
действующая на зубы во вре-
мя жевания, редко направле-
на строго вдоль длинной оси
зуба – аксиально. Нагрузку
принято разлагать на состав-
ляющие векторы в соответ-
ствии с тремя клиническими
осями: мезиодистальной, ве-
стибулооральной и окклюзи-
онно-апикальной. Кроме «ра-
бочих» окклюзионных сил,
зубы испытывают пассивные
нагрузки по вестибулоораль-
ной оси от давления языка и
щек [65].

Центр сопротивления и
центр вращения зуба.
Шварц А.Д. (1994) подчерки-
вает, что биомеханические
расчеты устойчивости зуба
необходимо проводить по
отношению к центру сопро-
тивления зуба, находящему-
ся примерно посередине кор-
ня однокорневых зубов и в
области бифуркации моля-
ров. Через центр сопротив-
ления проходит равнодей-
ствующая всех сил реакции
корня зуба. По мнению А.Д.
Шварца, это постоянная точ-

ка, ее положение зависит от
размеров зуба и характери-
зует его устойчивость. Центр
вращения располагается на
продольной оси зуба вблизи
его верхушки или вне зуба,
через эту точку происходит
поворот зуба под действием
приложенных сил. Положе-
ние центра вращения может
меняться в зависимости от
направления силы и состоя-
ния связочного аппарата. Это
мнение подтверждается дан-
ными математической моде-
ли Choy K. et al. (2000), со-
гласно которой локализация
центра сопротивления зави-
сит от формы и длины корня
зуба, но не меняется при ре-
зорбции альвеолярного края.

Geramy A. (2000), напро-
тив, показал с помощью МКЭ,
что центр сопротивления с
потерей пришеечной кости
смещается к верхушке зуба.
Одновременно сокращается
относительное расстояние от
центра сопротивления до
альвеолярного края. Центр
вращения также смещается к
пришеечной линии. Tanne K.
et al. (1988) с помощью 3D-
мерного МКЭ изучали поло-
жение центра сопротивления
и центра вращения верхнего
правого центрального резца
при разном соотношении мо-
мента к силе (M/F) прило-
женной к середине режуще-
го края. Центр сопротивле-
ния был расположен на рас-
стоянии 0,24 длины корня,
считая от верхушки зуба. По-
ложение центра сопротивле-
ния изменялось гиперболи-
чески в зависимости от соот-
ношения  M/F, таким образом,
что даже небольшое измене-
ние этого отношения приво-
дило к клинически значимым
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сдвигам центра вращения.
Vollmer D et al. (1999) также
с помощью МКЭ рассчитали,
что центр сопротивления
верхнего клыка человека на-
ходится примерно на рассто-
янии 2/5 длины корня от аль-
веолярного края.

Поскольку данные о поло-
жении центров сопротивле-
ния и вращения существенно
разнятся, Provatidis C.G.
(2000) с помощью МКЭ рас-
смотрел положение этих цен-
тров при разных вариантах
модели пародонтальных свя-
зок – изотропное линейно-
упругое вещество, анизотроп-
ный материал, состоящий из
волокон разной ориентации,
или ортотропный материал,
содержащий волокна и не-
прерывную среду. Было обна-
ружено, что в изотропной мо-
дели оба центра смещаются в
окклюзионную сторону, тогда
как в варианте анизотропных
волокон центры располагают-
ся более апикально и эксцен-
трически.

Временные характерис-
тики. В норме период кон-
такта зубов верхней и ниж-
ней челюстей составляет 100
мсек во время жевания и не-
много дольше при глотании
[24]. Суммарная нагрузка на
зубы длится 15-30 мин./
день. Однако при наличии па-
рафункций, например при
бруксизме, силы до 11 N мо-
гут воздействовать на зубы
несколько часов в день [45].
При частичных дефектах зуб-
ных рядов длительность же-
вания компенсаторно возра-
стает [7].

Векторное разложение
сил. Теоретический анализ
сил и моментов сил, прило-
женных к однокорневому,

многокорневому и шиниро-
ванному зубу, предложили в
1983 г. Faucher R.R. и Bryant
R.A. Суть предложенного ими
разложения сил состоит в
следующем. Когда сила F
действует на зуб на уровне L,
она вызывает момент силы,
стремящийся повернуть зуб
вокруг некой точки опоры –
центра вращения. Этому по-
вороту противостоит пара
равных, параллельных и про-
тивоположных по направле-
нию сил (Р) (см. рис.1). Мо-
мент силы этой пары равен
одной из сил, умноженной
на диаметр вращения (Х).
Чтобы зуб оставался непод-
вижным, сумма моментов
всех сил должна равняться
нулю (FL = PX).

Сопротивление опорных
тканей зуба увеличивается по
мере того, как зуб под воздей-
ствием внешних сил начина-
ет наклоняться [23]. Это дви-
жение останавливается тогда,
когда момент пары сил сопро-
тивления сравняется с момен-
том внешней силы, в соответ-
ствии с приведенным выше
уравнением. Величина внеш-
ней силы при этом принима-
ется за постоянную. Макси-
мальная окклюзионная на-
грузка (внешняя сила), разви-
ваемая человеком при жева-
нии, зависит от индивидуаль-
ных возможностей мускулату-
ры и болевого порога – нере-
ально просить человека же-
вать вполсилы [57]. Поэтому
увеличить стабильность зуба
можно за счет снижения пле-
ча силы (L) (например, укоро-
тив зуб) или увеличив сопро-
тивление (РХ) в пародонте
благодаря шинированию
смежных зубов.

А.Д. Шварц (1994) развил

теорию статики зубов, уточ-
нив, что на скатах бугорков
зубов под действием внешней
нагрузки помимо силы нор-
мальной реакции тканей зуба
(перпендикулярной поверх-
ности ската), возникает сила
трения (другие авторы расце-
нивают ее как силу сдвига).
Эта сила направлена по каса-
тельной к поверхности ската
и примерно в 6,5 раза меньше
нормальной реакции. Равно-
действующая этих сил – сила
опорной реакции – это основ-
ная сила, возникающая на
скатах жевательных зубов.
Расчеты показали, что из-за
силы трения сила опорной ре-
акции на скате жевательных
зубов отклоняется от норма-
ли на 8,5о. Вычислив силы
опорной реакции на всю же-
вательную поверхность с уче-
том наклона зуба в челюсти,
А.Д. Шварц сформулировал
правило «окклюзионной пя-
терки» для конструирования
окклюзионных поверхностей
искусственных зубных рядов
(2002):

1. В поперечной плоскости
жевательные поверхности
верхних и нижних зубов дол-
жны делиться на 8 частей в
соотношении 5:3 для ведущих
и неведущих бугорков соот-
ветственно.

2. Центральные скаты ве-
дущих бугорков верхних и
нижних зубов должны иметь
наклон на 10о больше, чем на-
клон осей этих зубов. Наклон
скатов неведущих бугорков
должен составлять 15о.

3. Центральные скаты бу-
горков должны занимать се-
редину жевательной поверх-
ности зуба.

4. Расстояние между вер-
шинами бугорков должно

быть равно половине попе-
речника зуба.

5. В сагиттальной плоско-
сти скаты бугорков должны
располагаться под углом
25о–30о.

Чтобы сила реакции на
нижние фронтальные зубы
была направлена аксиально,
режущая поверхность этих
зубов должна быть наклоне-
на примерно на 20о с вестибу-
лярной стороны [13].

Такое моделирование ок-
клюзионной поверхности, по
мнению автора, позволяет ми-
нимизировать момент силы,
опрокидывающей зуб, и на-
править давление жеватель-
ной нагрузки аксиально.

Подвижность зубов

Зубы в лунках находятся в
упруго фиксированном со-
стоянии и имеют некоторую
подвижность. Независимо от
направления силы, зависи-
мость смещения зуба от на-
грузки носит нелинейный ха-
рактер. Muhlemann H.R. в
1951 г. на основе экспери-
ментов представил эту зави-
симость для аксиальных сил
тремя линейными компонен-
тами, соответствующими на-
чальной (0-1 N), промежуточ-
ной (1-15 N) и окончательной
(>15N) составляющим. Поз-
же Parfitt G.J. (1960, 1961)
получил логарифмическую
кривую для этой же зависи-
мости.

Для горизонтальных на-
грузок были получены анало-
гичные зависимости, с той
разницей, что горизонталь-
ное смещение примерно в 10
раз (150-200 мкм) больше,
чем вертикальное (15–20
мкм), под действием силы

Рис.2. При приложении неаксиальной силы F многокорневой зуб
устойчив благодаря аксиальным силам сопротивления,
направленным вдоль корней зубов и заставляющим один
корень погружаться, а другой выталкиваться из кости. Центр
вращения находится между корнями зуба (а)
вестибулооральная сила, действующая на моляр верхней
челюсти; (б) мезиодистальная сила, действующая на моляр
нижней челюсти;
(в) биомеханика моляра нижней челюсти при приложении
вестибулооральных сил аналогична однокорневому зубу
(Модифицировано по Faucher, Bryant, 1983)



© ПАНОРАМА ОРТОПЕДИЧЕСКОЙ СТОМАТОЛОГИИ � №1 МАРТ 2004

20

одинакового модуля (1-5 N)
[67,71].

По данным А.Д. Шварца
(1994), подвижность устой-
чивых зубов колеблется в
пределах 40–100 мкм, при
травматической окклюзии
она возрастает до 160 мкм, а
при увеличении травмы па-
родонта отмечается подвиж-
ность до 500 мкм (хотя автор
при этом не указывает, какой
величины и направления
силы были приложены). Со-
гласно математической мо-
дели Воробьева В.А. (1999),
при резорбции стенок альве-
ол на одну четверть верти-
кальное смещение зуба уве-
личивается с 15 мкм до 170
мкм, а при утрате половины
высоты альвеол – до 320 мкм
при действии аксиальной
нагрузки в 30 кг.

Марков Б.П. и др. (2001) с
помощью разработанного ими
прибора – двухпараметричес-
кого периодонтомера – опре-
делили, что в среднем под-
вижность зубов при относи-
тельной физиологической
норме составляет 6,2 мкм/Н,
суммарная подвижность зу-
бов верхней и нижней челю-

сти приблизительно одинако-
ва (6,22-6,23 мкм/Н), однако
подвижность резцов значи-
тельно больше, чем боковых
зубов и клыков обеих челюс-
тей. Наименьшей подвижнос-
тью обладают клыки верхней
челюсти (4,12 мкм/Н), наи-
большей – первые резцы ниж-
ней челюсти (8,12 мкм/Н).

Было показано, что физи-
ологическая подвижность зу-
бов может меняться день ото
дня и в разное время суток.
Она максимальна утром сразу
после сна и минимальна вече-
ром, после функциональной
нагрузки [46].

Помимо смещения под
действием внешних сил, в
ряде исследований обнару-
жена трехмерная физиологи-
ческая подвижность зуба,
синхронизированная с серд-
цебиениями, называемая
пульсацией пародонта
[15,47,53,84,] с помощью бес-
контактного датчика измери-
ли амплитуду периодонталь-
ных пульсаций центральных
резцов верхней челюсти 23
молодых людей с нормальным
состоянием альвеолярного
гребня и здоровым пародон-

том. В вестибулооральном на-
правлении смещение резцов
составило около 0,59 мкм, а в
окклюзионно-апикальном –
0,87 мкм. Пульсации были
наиболее выражены в вести-
було-окклюзионную сторону.
Стоит отметить, что в боль-
шинстве случаев микродви-
жение резцов в вестибуляр-
ном направлении было одина-
ковым для трех референтных
точек с вестибулярной сторо-
ны (то есть поступательным),
однако в 7 из 23 случаев на-
блюдалась ротация зуба отно-
сительно длинной оси.

Анализ напряженно-
деформированного
состояния

Под действием внешней
силы твердое тело деформи-
руется, происходит относи-
тельное смещение его эле-
ментов (молекул). Деформа-
ции разделяют на 3 типа: ра-
стяжения, сжатия и сдвига
[4]. При растяжении происхо-
дит изменение формы и объе-
ма тела, при всестороннем
сжатии может изменяться
только объем, при сдвиге про-
исходит изменение формы, но
не объема тела. Напряжение
(стресс), развиваемое в теле
под действием сил растяже-
ния или сжатия, определяет-
ся как величина силы, делен-
ная на площадь поперечного
сечения [4]. Для описания
упругих свойств твердых тел
используют модуль упругости
(модуль Юнга), равный отно-
шению приложенного напря-
жения к вызванному им отно-
сительному удлинению (ли-
нейная деформация), и коэф-
фициент Пуассона – относи-
тельное изменение попереч-
ного размера тела, деленное
на относительное изменение
его длины.

Известно, что как костные
структуры, так и ортопедичес-
кие конструкции наиболее
устойчивы к деформациям
сжатия и меньше всего – к
сдвигу. Например, кортикаль-
ный слой бедренной кости
человека выдерживает про-
дольную силу сдавления до
193 ± 3,9 МПа, растяжение по
продольной оси – до 133
±11,7 МПа, тогда как устойчи-
вость к деформации сдвига
(кручения) существенно ниже
и составляет 68 ± 3,7 МПа

[78]. Компрессионная стой-
кость цинк-фосфатного це-
мента составляет 83–103 МПа,
а устойчивость к растяжению
и сдвигу – всего 3,5 МПа [65].

По общепринятому мне-
нию, основную деформацию
при силовой нагрузке на зуб
испытывает пародонт [6]. Со-
ответственно, тензометричес-
кие свойства системы «зуб-
пародонт-кость» определяют-
ся, в первую очередь, поведе-
нием тканей пародонта, а
именно:

1. При небольшой нагруз-
ке пародонт оказывает слабое
сопротивление удлинению,
что графически отражается в
относительно пологом участке
кривой нагрузка–деформация,
называемом также «мысок»
(toe), что соответствует на-
чальной подвижности зуба
[67]. Величина нагрузки, соот-
ветствующая мыску, варьиру-
ется в зависимости от анато-
мической локализации связок
на корне зуба [86].

2. По мере увеличения
деформации ткань начинает
оказывать большее сопротив-
ление, что отражается увели-
чением наклона кривой (вто-
ричная подвижность зуба).
После достижения максималь-
ного растяжения волокна на-
чинают рваться, кривая стано-
вится ломаной, вплоть до пол-
ного разрыва ткани [74].

3. Когда нагрузка ограни-
чена физиологическими пре-
делами, внутренние силы тре-
ния и амортизации приводят
к тому, что кривая нагружения
и кривая разгружения не со-
впадают, возникает явление
гистерезиса. Кривая разгру-
жения сравнима для различ-
ных анатомических зон пери-
одонтальных связок [86].

4. Релаксация напряже-
ния примерно пропорцио-
нальна максимальному напря-
жению, которому подвергнут
образец. При циклической
нагрузке кривые релаксации
стремятся «сгладиться» до
точки, где они достигают рав-
новесного состояния и стаби-
лизации. Такая ткань называ-
ется «прекондиционирован-
ной» (preconditioned) [31].

5. По данным Маркова
Б.П. и др. (2001) угол внут-
ренних потерь (площадь ги-
стерезиса) прямо пропор-
ционален площади перио-
донта зуба.
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6. Нелинейные свой-
ства периодонтальных свя-
зок зависят от возраста, ло-
кализации и направления
нагрузки [87].

Среди теорий, объясняю-
щих характер противодей-
ствия пародонта функцио-
нальным нагрузкам, наиболь-
шую популярность имеет ги-
потеза, в которой вязкоупру-
гие свойства пародонта обо-
сновываются способностью
коллагеновых волокон связы-
вать и высвобождать воду
[42]. В начальную фазу жид-
кость из внеклеточного про-
странства переходит в сосуды,
и поведение пародонта зави-
сит от сосудистого компонен-
та ткани [82]. Во второй фазе
движение зуба обусловлено
растягиванием коллагеновых
волокон и соответствующей
констрикцией кровеносных
сосудов пародонтальных свя-
зок [24].

Согласно математическо-
му анализу напряженно-де-
формированного состояния
пародонта, выполненному Во-
робьевым В.А. (1999), при ак-
сиальной нагрузке растяже-
нию подвергаются почти все
волокна, за исключением тех,
что расположены веерооб-
разно у верхушки корня. Ве-
личина напряжения макси-
мальна в верхушке с плавным
понижением к альвеолярному
краю. При резорбции стенок
альвеол и сокращении площа-
ди пародонта величина на-
пряжения при неизменной
жевательной силе увеличива-
ется тем больше, чем больше
резорбция.

При неаксиальной нагруз-
ке в опорных тканях зуба об-
разуются две зоны сжатия и
две зоны растяжения [12].

Согласно тензометричес-
ким и фотоэластическим ис-
следованиям, при физиологи-

ческой окклюзионной нагруз-
ке наибольшее напряжение
испытывают ткани пришееч-
ной области, уменьшаясь в
апикальную сторону [18]. Так,
приложение силы в 1 Н на ве-
стибулярной поверхности од-
нокорневого зуба вызывает,
согласно модели МКЭ, нагруз-
ку в пришеечной области в
0,0046 Н/мм2, а в апикальной
в 2 раза меньше – 0,00205 Н/
мм2 [100]. По данным другой
трехмерной модели МКЭ, для
клыка верхней челюсти опро-
кидывающая сила в 1 Н вызы-
вает в цервикальных перио-
донтальных связках напряже-
ние в 0,196 Н/мм2, а в верхуш-
ке до -0,034 Н/мм2 [59]. Вра-
щающие силы в 0,5 Н, прило-
женные в противоположных
направлениях к двум точкам
пришеечной области, вызы-
вают напряжение в -0,035–
0,051 Н/мм2в цервикальной
зоне и 0,0018–0,0027 Н/мм2

– в апексе.
На фотоэластической мо-

дели первого верхнего премо-
ляра со снижением периодон-
тальной опоры (0%, 20% и
25%) получены сходные ре-
зультаты [56]. Нагрузка на
один из двух бугорков зуба
вызывает концентрацию на-
пряжения в пришеечной зоне
под нагружаемым бугорком,
причем под щечным больше,

чем под язычным. При сокра-
щении периодонтальной опо-
ры концентрация стресса сме-
щается апикально.

Анализируя с помощью 3-
мерной МКЭ напряжение в
периодонтальных связках,
Zhou S.M. (1989) делает сле-
дующие заключения: 1) на-
грузки, проходящие через
физиологический центр зуба,
вызывают сравнительно не-
большие компрессионные на-
пряжения; 2) максимальная
деформация растяжения вы-
зывается мезиодистальной
латеральной нагрузкой; 3)
максимальная деформация
сдавления возникает при ак-
сиальной окклюзионной на-
грузке на вестибулярную или
оральную бороздки; 4) наи-
большая концентрация на-
пряжения развивается при
вестибулооральной латераль-
ной нагрузке.

Наличие полостей различ-
ной формы в области шейки
зуба приводит к концентра-
ции напряжения в верхушке
дефекта при действии акси-
альной нагрузки. Это проде-
монстрировано на фотоэлас-
тической модели премоляра
нижней челюсти [55]. Резор-
бция альвеолярной кости уве-
личивает напряжение, а рес-
таврация дефекта – значи-
тельно снижает.

Биомеханика
шинирования

С точки зрения биомеха-
ники идеальная шина должна
переориентировать все окк-
люзионные силы вдоль длин-
ной оси зуба, предотвратить
миграцию и экструзию зубов,
взяв на себя функции паро-
донтальных связок [39].

Статика

Еще в 1951 г. Smyd E.S. от-
метил, что моляры более ус-
тойчивы к горизонтальной
нагрузке и что многокорне-
вые зубы противостоят гори-
зонтальным силам (F) по оси,
направленной аксиально
вдоль корней, заставляя один
корень погружаться в кость,
другой – выталкиваться. Но
это справедливо, только ког-
да ось вращения проходит вне
корней зуба, как, например, у
моляров верхней челюсти или
моляров нижней челюсти под
действием мезиодистальных
сил (рис.2). Однако при вес-
тибулооральном направлении
силы, действующей на моля-
ры нижней челюсти, биомеха-
ника последних аналогична
однокорневому зубу.

Биомеханические модели
шинирования естественных
зубов были предложены
Weinberg L.A. в 1957 г., а по-
зднее Faucher R.R. и Bryant
R.A. (1983). Смещение центра
вращения приводит к более
благоприятному разложению
сил сопротивления опорных
тканей, направленных акси-
ально (рис.3а). Шинирование
двух однокорневых зубов со-
здает механический эквива-
лент двухкорневого зуба. Два
шинированных премоляра
эффективно противостоят не-
аксиальной нагрузке в мези-
одистальном направлении, но

Рис.3 (а) биомеханика двух шинированных
однокорневых зубов аналогична моляру
нижней челюсти. Шинированные зубы
хорошо противостоят мезиодистальным
силам, их общий центр вращения находится
между корнями; (б) шинирование
неэффективно для вестибулооральных сил,
поскольку центр вращения находится
внутри корней (модифицировано по Faucher,
Bryant, 1983).

Рис.4 (а) шинирование неколлинеарных
соседних зубов выносит ось вращения
структуры за корни, несколько повышая
вестибулооральную стабильность; (б и в)
чем дальше отстоят друг от друга
шинируемые зубы, тем больше сдвигается
ось вращения и увеличивается стабильность
структуры (модифицировано по Faucher,
Bryant, 1983)
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такое шинирование неэффек-
тивно для вестибулооральных
сил (рис. 3б). Поэтому, чтобы
увеличить стабильность в ве-
стибулооральном направле-
нии, необходимо шинировать,
по крайней мере, три зуба,
расположенных неколлине-
арно [37].

Шинирование трех и бо-
лее зубов создает многокор-
невую биомеханическую
структуру с центром враще-
ния, вынесенным за пределы
корней зубов. Несколькими
исследователями на моделях
in vitro с интактными и ослаб-
ленными опорными структу-
рами зубов был исследован
эффект шинирования. Так,
Wylie R.S. & Caputo A.A. (1991)
шинировали от двух до вось-
ми зубов и обнаружили, что
оптимального снижения на-
грузки можно добиться при
неколлинеарном расположе-
нии зубов. Чем дальше отсто-
ят друг от друга зубы на дуге,
тем больше диаметр враще-
ния и тем стабильнее структу-
ра (рис.4).

Feingold G.M. et al. (1986)
с помощью фотографическо-
го метода рассмотрели влия-
ние шинирования клыка и
премоляра нижней челюсти
на положение центра враще-
ния. Шинирование вызывает
существенное снижение как
вертикального, так и лате-
рального момента силы, а так-
же смещение центра враще-
ния от верхушки зубов в окк-
люзионную сторону.

Трехмерная иммобилиза-
ция зубов часто возможна
только при шинировании всей
дуги, тогда как одностороннее
шинирование, не пересекаю-
щее средней линии, часто ос-
тавляет зубам возможность
отклоняться в вестибулоо-
ральном направлении вокруг
мезиодистальной оси [20].

Напряженно-
деформированное
состояние

Picton D.C.A., Manderson
R.D. (1984) выявили, что ши-
нирование двух соседних зу-
бов снижает окклюзионную
нагрузку на 15%–25% по
сравнению с нешинирован-
ными зубами, при этом шини-
рование более двух зубов
увеличивает устойчивость к
латеральным силам, но не

влияет на вертикальную ус-
тойчивость.

Влияние жесткости шины
изучалось в тензометричес-
ких экспериментах in vitro на
модели первых моляров ниж-
ней челюстей под действием
монотонной вертикальной
нагрузки [44]. Самые высо-
кие величины напряжений в
пришеечной области шини-
рованных зубов были полу-
чены при использовании же-
стких шин. При шинировании
антагонистов наибольшие
нагрузки сдавления зарегис-
трированы с вестибулярной
стороны, а растяжения – с
оральной. При шинировании
нижних зубов картина была
обратная. При использова-
нии мягких шин зарегистри-
рованы компрессионные на-
грузки и с вестибулярной, и
с оральной стороны. Авторы
делают вывод, что мягкие

шины более эффективно за-
щищают зубы от действия
наклонных нагрузок. При
применении жестких шин
зубы-антагонисты подверже-
ны повышенному риску лате-
ральных нагрузок.

С помощью МКЭ Yang H.S.
et al. (1999) показали, что
шинирование опор под
несъемными частичными про-
тезами снижает напряжение в
опорных структурах и увели-
чивает латеральную устойчи-
вость конструкции. Макси-
мальная концентрация стрес-
са наблюдалась в пришеечной
области опор со стороны без-
зубой области. Однако увели-
чение числа шинированных
единиц не приводило к про-
порциональному снижению
стресса в пародонте.

Эти данные были подтвер-
ждены математическими мо-
делями различных шинирую-
щих конструкций, активный
интерес к которым возник в
связи с развитием протезиро-
вания на имплантатах.

Трехмерная МКЭ для двух
цилиндрических имплантатов
в области нижних премоляров
показала, что шинирование
снижает напряжение в окру-
жающей имплантаты кости
при действии статической го-
ризонтальной нагрузки [96].

На фотоэластической мо-
дели трех единиц импланта-
тов нижней челюсти было по-
казано, что при вертикальной
нагрузке тесные интерпрок-
симальные контакты увеличи-
вают напряжение деформа-
ции между имплантатами, при
этом окклюзионные нагрузки
концентрируются вокруг на-
гружаемой единицы. Шини-
рование распределяет окклю-
зионную нагрузку, наиболее
выражено это распределение
на центральной единице [43].

Такого же рода данные
получены для нагрузок на ди-
стальных консолях частичных

съемных и несъемных проте-
зов при шинировании опор.

Кинезиологические ис-
следования движения опор
частичных съемных протезов
с дистальной консолью in
vitro показали, что шинирова-
ние значительно снижает ме-
зиодистальное и вестибулоо-
ральное смещение, но не вли-
яет на величину вертикально-
го смещения [14].

Wylie R.S. и Caputo A.A.
(1991) на фотоэластической
модели показали, что при за-
болевании пародонта шиниро-
вание опоры консольного ча-
стичного несъемного протеза
со здоровыми зубами снижа-
ет напряжение в пародонте, но
не пропорционально числу
здоровых зубов, включенных в
шину. Окклюзионная нагрузка
распределялась только на три
ближайших к консоли зуба.
Оптимальное снижение напря-
жения достигалось при шини-
ровании зуба с пораженным
пародонтом с двумя здоровы-
ми зубами.

Тензометрические иссле-
дования in vitro [35] также
продемонстрировали, что
снижение числа шинирован-
ных единиц с трех до двух
приводит к незначительному
снижению напряжения в опо-
ре частичного несъемного
протеза с дистальной консо-
лью под действием разнонап-
равленных сил. Сокращение
числа шинированных опор с
двух до одной увеличивает
напряжение в 9 раз по срав-
нению с 3-единичной опорой.

Аналогичные результаты
получены Itoh H. et al. (1998),
которые на фотоэластической
модели изучали влияние раз-
личной конфигурации пора-
жения пародонта на распре-
деление напряжений в опоре
дистального частичного съем-
ного протеза при шинирова-
нии ее со здоровыми зубами.
Их опыты продемонстрирова-
ли, что чем больше периодон-
тальный дефект, тем большее
напряжение развивается в
опоре при любом направле-
нии нагрузки. Положитель-
ный эффект на распределе-
ние напряжений был наибо-
лее выражен при шинирова-
нии опоры с одним здоровым
зубом. Эти исследования под-
тверждаются клиническим
наблюдением за 103 пост-
травматическими шинами, в
котором не выявлено клини-
ческих преимуществ при рас-
пространении шины дальше,
чем на один здоровый зуб по
обе стороны от травмирован-
ного [34]. В этой же работе
указывается, что односторон-
няя фиксация и зазор между
шинируемыми зубами снижа-
ют эффект иммобилизации
ортодонтической проволокой,
фиксируемой композитом.

Роль межзубного соедине-
ния изучалась на трехмерной
МКЭ керамических АМП под
действием нагрузки, действу-
ющей под углом 45о и 60о [75].
Было выяснено, что увеличе-
ние межзубных контактов (с 3
мм до 4 мм) приводит к сни-
жению нагрузок с 455 МПа до
122 МПа для 45о и с 534 МПа
до 143 МПа для 60о.

С помощью модели КМЭ
было продемонстрировано,
что статическая нагрузка на
зуб, жестко соединенный с
имплантатом, вызывает почти
наполовину большее напря-
жение вокруг зуба и имплан-
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тата, чем кратковременная (10
сек. и 5 мсек., соответствен-
но) [62]. Авторы объясняют
это тем, что при кратковре-
менной нагрузке периодон-
тальные связки не успевают
деформироваться, и зуб реа-
гирует как жестко закреплен-
ная опора. В результате на-
грузка распределяется более
равномерно по ортопедичес-
кой конструкции. По данным
Wang T.M. et al. (2000), полу-
ченным также на 3-мерной
МКЭ несъемного протеза на
двух имплантатах, максималь-
ное напряжение было наи-
большим при статической на-
грузке, постепенно снижаясь
по мере сокращения времени
воздействия (от 0,4 сек. до
0,01 сек.).

Rudo D.N. и Karbhari V.M.
(1999) предложили для ук-
репления волокнами шин и
безметалловых мостовидных
протезов воспользоваться
правилом деформации балки,
согласно которому прочность
балки на изгиб пропорцио-
нальна квадрату расстояния
от средней оси (центра сим-
метрии) конструкции до сто-
роны растяжения. Шины они
предлагают располагать со
стороны растяжения зубной
дуги. То есть для передних
верхних зубов – с вестибуляр-
ной стороны, для передних
нижних – с оральной. Для
понтика зона растяжения
проходит со стороны десны,
поэтому укрепляющие волок-
на должны располагаться
ближе к десневому краю. Для
консоли, наоборот, зона рас-
тяжения находится на окклю-
зионной поверхности, следо-
вательно, волокна следует
располагать сверху.

Поскольку шинированные
зубы не абсолютно неподвиж-
ны, их смещение относитель-
но друг друга вызывает на-
пряжение сдвига и кручения
в шине. Обычно результатом
действия торсионных сил яв-
ляются трещины в межзубных
промежутках. Это самая тонкая
часть системы «зуб-шина».
Для стабилизации шинируе-
мых зубов и сохранения не-
большой физиологической
подвижности Rudo D.N.,
Karbhari V.M. (1999) предлага-
ют накладывать один слой во-
локон в межзубных промежут-
ках. Если композит шины даст
интерпроксимальную трещи-

ну, наличие волокон остановит
ее распространение, и струк-
турная целостность шины не
нарушится. Эти данные совпа-
дают с экспериментами по на-
гружению моделей адгезивно-
го мостовидного протеза с ара-
мидной нитью. Места возник-
новения первых трещин со-
впадают с зонами максималь-
ных растягивающих нормаль-
ных напряжений, а направле-
ние их распространения – с
траекториями растягивающих
напряжений [3].

Биомеханика
вантовых
конструкций

Как уже говорилось, прин-
ципиальным отличием ванто-
вого шинирования является
наличие натянутой армирую-
щей нити, выполняющей фун-
кцию периодонтальных свя-

зок. В этом случае происходит
частичная компенсация жева-
тельной нагрузки натянутой
нитью и одновременное огра-
ничение подвижности опор-
ных зубов, что уменьшает вли-
яние этого фактора на долго-
вечность конструкций [9]. Го-
ризонтальным нагрузкам на
шинированный зуб противо-
стоят силы реакции пародон-
та, сила адгезии композитно-
го материала с эмалью зуба,
прочность самого композита и
силы натяжения армирующей
нити [8]. Воздействие верти-
кальных сил также должно
компенсироваться суммой пе-
речисленных сил. Поскольку
нить находится внутри бороз-
док по периметру зубов, вер-
тикальная нагрузка на зуб и
группу зубов трансформиру-
ется в горизонтальную и пе-
редается на соседние зубы.
При этом важно, что горизон-
тальная нагрузка направлена
мезиодистально – это, как
указывалось выше, создает

механический эквивалент
многокорневого зуба и повы-
шает устойчивость шинирую-
щей конструкции.

С помощью МКЭ на модели
«опорные зубы – адгезивный
мостовидный протез с ара-
мидной нитью» было показа-
но, что максимальные напря-
жения растяжения возникают
в верхней точке соединения
промежуточной части проте-
за с моляром (наиболее ус-
тойчивым зубом) при нагру-
жении в крайней медиальной
точке жевательной поверхно-
сти премоляра (менее устой-
чивого зуба) [11]. Приближе-
ние нити к окклюзионной по-
верхности опорных зубов уве-
личивает запас прочности
конструкции для растягиваю-
щих и сдвиговых напряжений.
Арамидная нить оказывает
большее влияние на растяги-
вающие напряжения [11].

С точки зрения биомеха-
ники уровень нити должен
максимально приближаться к
режущему краю, тогда дей-
ствие горизонтальной состав-
ляющей жевательной силы и
силы противодействия нити
практически совпадают. Это
подтверждается данными МКЭ
для мостовидного протеза.
Дополнительное укрепление
адгезионной конструкции на-
тянутой нитью приводит к
увеличению запаса прочнос-
ти системы «опорные зубы –
протез» [2,8].

Как показало математи-
ческое моделирование, важ-
нейшее значение на несу-
щую способность модели
«опорные зубы–протез»
оказывает предварительное
натяжение арамидной нити
и величина ее сцепления с
композиционным материа-
лом [10]. Чем выше степень
натяжения нити, тем меньше
нагрузка на адгезионную си-
стему [9].

Лабораторные
методы
тестирования шин

Лабораторные механичес-
кие испытания современных
стоматологических материа-
лов, предназначенных для ор-
топедических шин, проводят-
ся в соответствии со стандар-
тами ГОСТ (в основном Р
51202-98 «Материалы стома-
тологические полимерные
восстановительные. Техни-
ческие требования. Методы
испытаний»), а также между-
народными стандартами ISO,
Европейскими стандартами
(EN) и наиболее распростра-
ненными национальными
стандартами Немецкого ин-
ститута стандартизации (DIN)
и Американского общества по
тестированию и материалам
(ASTM). Для полимерных и во-
локонно-укрепленных матери-
алов тестирование обычно
включает: монотонное нагру-
жение для определения пре-
дела прочности при растяже-
нии и сдавлении прямоуголь-
ных образцов при нормальных
и повышенных температурах;
определение предела прочно-
сти на сдвиг, изгиб, усталости
при циклической нагрузке ра-
стяжения постоянной ампли-
туды, ударной прочности и
ползучести [25,30].

Прочность на растяжение
и сдавление испытывается в
тисках при осевой, непрерыв-
но возрастающей нагрузке.
При этом оговаривается гео-
метрия испытуемого образца,
его подготовка, методы нагру-
жения и получения данных.
Прочность на сдвиг оценива-
ется кручением тонкостенной
трубки, тестом Иосипеску или
компрессионной нагрузкой
образца с двойными надсеч-
ками. В последнем случае от-
каз материала вызывается
сдвигом между двумя цент-
рально расположенными над-
сечками, сделанными с проти-
воположных плоскостей об-
разца до середины на опреде-
ленном расстоянии друг от
друга. Самыми популярными
методами тестирования проч-
ности на изгиб являются «3-
точечные» или «4-точечные»
нагрузочные установки. В 3-
точечном тесте на прямоу-
гольный образец, располо-
женный на двух опорах, по
центру действует нагрузка
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сверху. При 4-точечном тесте
сверху действуют две точки
нагрузки на расстоянии в по-
ловину или одну треть от рас-
стояния между опорами. При
этом предполагается, что об-
разец изотропный и гомоген-
ный, максимальный изгиб бал-
ки несущественно мал по срав-
нению с высотой образца, а
точки опоры и нагрузки не вы-
зывают трения, локальных тре-
щин и заклинивания [28].

Несмотря на строгие тре-
бования стандартов, проч-
ность, по выражению Kelly
J.R. (1995), является отчасти
«условной величиной», зави-
сящей не только от внутрен-
них свойств материала, но и от
способа обработки, метода и
условий тестирования.

Механика разрушения

Внедрение в практику во-
локонно-укрепленных компо-
зитов показало, что клиничес-
кие результаты их примене-
ния и результаты лаборатор-
ного тестирования традици-
онными методами зачастую
не совпадают. Согласно ряду
исследований, одной из серь-
езных проблем композитов
является их недолговечность,
связанная с образованием
микротрещин на полируемой
поверхности [29,94,99].

Для адекватного описания
поведения ортопедических
конструкций из армирован-
ных материалов было предло-
жено применить принципы
механики разрушения, с пози-
ции которой отказ материала
происходит не просто под
воздействием нагрузки, а из-
за того, что эта нагрузка вы-
зывает концентрацию энер-
гии напряжения, большую,
чем способен аккумулировать
материал [81].

Когда траектории переда-
чи напряжения в материале
пересекаются трещиной, им
приходится огибать дефект,
подобно потоку жидкости в
трубе, наполовину перекры-
той заслонкой. Наибольшая
концентрация напряжения
происходит в самой глубокой
точке трещины, в зоне, экви-
валентной расстоянию между
двумя атомами вещества,
уменьшаясь вдвое на следую-
щем межатомном расстоянии.
Как только межатомные свя-
зи в месте наибольшей кон-

центрации напряжения рвутся,
пик стресса переходит на сле-
дующий слой межатомных
связей, подобно принципу до-
мино. Такой механизм разру-
шения (хрупкость) свойстве-
нен всем твердым, гомоген-
ным, невязким материалам –
однажды возникнув, трещина
быстро распространяется [41].

Вязкие материалы, в отли-
чие от хрупких, способны по-
глощать энергию напряжения,
поскольку их молекулы могут
сдвигаться относительно друг
друга, как игральные карты в
колоде. Материал меняет
форму, вытягивается, при
этом значительная часть
энергии рассеивается.

Армирующие волокна
придают композитному мате-
риалу прочность благодаря
поглощению энергии напря-
жения, останавливая и откло-
няя распространение трещин.

Ориентация волокон при этом
имеет большое значение. Тре-
щина в композите распрост-
раняется вглубь материала до
тех пор, пока не встретит ар-
мирующее волокно. Здесь она
отклоняется и распространя-
ется по границе между компо-
зитом и волокном. Если на
пути встречается другое во-
локно, трещина разветвляет-
ся и множится [51,102]. При
образовании каждой трещи-
ны поглощается большое ко-
личество энергии.

Как утверждают Rudo D.N.
и Karbhari V.M. (1999), микро-
трещины в полимере и компо-
зите стоматологической шины
или протеза – это нормальное
явление, а не исключение. По
их мнению, самым важным
биомеханическим парамет-
ром армированных компози-

тов является вязкость разру-
шения – количество энергии,
требуемой для поперечного
разрыва материала. В механи-
ке разрушения этот параметр
называют также трещино-
стойкостью и оценивают по
критическому коэффициенту
интенсивности напряжений
(К

IC
), который является кон-

стантой для каждого матери-
ала, не зависящей от метода
тестирования [50].

Обычно К
IC
 вычисляют при

3-точечном испытании проч-
ности на изгиб балки с допол-
нением стандартизованной
надсечки по центру образца
для зарождения трещины.
Корейские исследователи ис-
пользовали акустическую
эмиссию для изучения про-
цесса распространения тре-
щин в композитах с наполни-
телем нерегулярной формы
[50]. В ходе тестирования 6

композитов было обнаруже-
но, что, несмотря на одинако-
вое процентное содержание
наполнителя, величина К

IC
была разной, в зависимости от
формы наполнителя [50].
Bonilla E.D. et al. (2001) для
наполненных композитов об-
наружили очень слабую кор-
реляцию величины К

IC 
с кон-

центрацией наполнителя.
В 1988 г. de Groot R. c со-

авт. применили 2-мерный МКЭ
для оценки параметров разру-
шения композитных полиме-
ров (включая К

IC
, J-интеграл и

скорость высвобождения
энергии деформирования G

I
) и

по критическому значению J-
интеграла предсказали отказ
образцов с различной геомет-
рией. Pidaparti R.M. и Beatty
M.W. (1995) использовали 3-
мерный МКЭ для вычисления

К
IC
 для трех стоматологических

материалов, включая компо-
зитный полимер, продемонст-
рировав хорошую корреляцию
результатов лабораторных те-
стов и математического моде-
лирования.

Исходя из механики разру-
шения, Chow T.W. (1996) опре-
делил основные требования к
армирующим волокнам: хоро-
шая адгезия матрикса к волок-
нам, хорошая смачиваемость
волокон матриксом, обеспечи-
вающие максимальный кон-
такт двух фаз и устраняющие
потенциальный источник воз-
никновения и развития тре-
щин. Объем армирующих во-
локон должен быть достаточ-
но небольшим, чтобы полнос-
тью покрываться композитом,
но и не слишком маленьким,
чтобы не служить зоной кон-
центрации напряжений. Rudo
D.N., Karbhari V.M. (1999) до-
бавляют существенное требо-
вание: характер отказа – раз-
рыв волокна – не должен вы-
зывать травму тканей пациен-
та (например, разрушение
композита, укрепленного стек-
ловолокном, приводит к обра-
зованию острых травмирую-
щих осколков).

Принципы механики разру-
шения были учтены при созда-
нии плетеных шинирующих
лент, например, Риббонд. Вза-
имно перпендикулярное распо-
ложение полиэтиленовых воло-
кон этого материала способ-
ствует дроблению микротрещин
и препятствует их слиянию.
Кроме того, перевивочное пле-
тение не позволяет волокнам
смещаться, когда трещина рас-
пространяется по окружности
волокна, практически отделяя
его от матрикса [80].

Изучение влияния ориен-
тации волокон на прочность
композита показали, что од-
нонаправленные стеклово-
локна в несколько раз увели-
чивают поперечную проч-
ность и модуль упругости раз-
личных полимеров, тогда как
плетеное под углом 45о волок-
но несильно влияет на эти па-
раметры, но при этом увели-
чивает прочность на разрыв
или ударную вязкость [92].
При армировании композита
однонаправленным стеклово-
локном усталостная проч-
ность увеличивается пример-
но в 100 раз [91], примерно
такое же влияние имеют пле-
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теные под углом 45о стеклово-
локна [77]. Ударная проч-
ность акриловой пластмассы
достоверно увеличивается
при использовании плетеной
формы карбоновых, арамид-
ных, полиэтиленовых и стек-
ловолокон, тогда как на попе-
речную прочность плетеные
волокна не оказывали досто-
верного эффекта [89].

Влияние водной
среды

Сравнение сухих образцов
и выдержанных в воде в тече-
ние 5–30 дней показало сни-
жение усталостной прочности
армированных стекловолок-
ном композиционных матери-
алов [77]. В аналогичной ра-
боте Uzun G. и Keyf F. (2003)
сравнивали поперечную
прочность, модуль упругости
и максимальное отклонение
самополимеризующихся ком-
позитов для частичных
несъемных протезов, армиро-
ванных стекловолокном или
арамидными нитями, сразу
после изготовления и после
30 дней выдерживания в
воде. Водная иммерсия сни-
жала, хотя и недостоверно,
поперечную прочность всех
образцов, при этом разница в
механических показателях
разных образцов нивелирова-
лась. В исследовании Ellakwa
A.E. et al. (2002) прочность на
изгиб армированного стекло-
волокном наполненного адге-
зива после 6 месяцев выдер-
живания в воде при 37оС
уменьшалась на 28%.

Выдерживание в 50%-ном
растворе спирта образцов
светоотверждаемого компо-
зита со стекловолоконным
наполнителем до полного на-
сыщения приводило к сниже-
нию прочности на изгиб, тес-
тируемой при 4-точечной на-
грузке [19].

Vallittu P.K. et al. (1998)
объясняют этот эффект плас-
тифицирующим действием
воды на полимеры и компози-
ты. При тестировании на ус-
талость цепи полимера сдви-
гаются относительно друг
друга под действием внешних
сил. Это позволяет молекулам
воды проникать глубже в по-
лимер, увеличивать расстоя-
ние между его цепями, ослаб-
ляя межмолекулярное взаи-
модействие (силы Ван-дер-

Ваальса), что в конечном ито-
ге влияет на механические
свойства материала. В случае
армированного композита
влияние водной среды может
быть еще большим [77], по-
скольку волокна и пустоты
могут активно адсорбировать
воду за счет капиллярных сил.

Адгезионная
прочность

Поскольку самой распро-
страненной причиной несос-
тоятельности адгезивных ор-
топедических конструкций
является нарушение ретен-
ции, значительное внимание
уделяется исследованиям
прочности соединения компо-
зитов с эмалью и дентином.
Этот показатель можно опре-
делить как максимальное на-
пряжение, при котором про-
исходит отрыв композита от
зуба [32]. Испытания адгези-
вов описаны в тех же стандар-
тах ГОСТ, ISO, DIN, ASTM и мо-
гут проводиться путем измере-
ния прочности на растяжение
склеенных элементов, прочно-
сти соединений внахлест под
воздействием сдвиговой на-
грузки или прочности соеди-
нения при статическом сдвиге
образца относительно закреп-
ленного зуба [70].

Существенным дополне-
нием к испытанию адгезион-
ной прочности является ис-
пользование остаточного ад-
гезионного индекса (adhesive
residual index – ARI) – 4-бал-
льной шкалы (от 0 до 3), пред-
ложенной Artun J. и Berglund
S. (1984) для оценки (выпол-
няемой визуально под свето-
вым микроскопом при увели-
чении х10) процента цемента
или композита, оставшегося
на поверхности зуба после
отрыва образца. Индекс упро-
щает и стандартизирует ана-
лиз характера разрыва, указы-
вая, какие связи (когезион-
ные или адгезионные) нару-
шаются при дебондинге. По-
зднее некоторые авторы мо-
дифицировали ARI в 5-балль-
ную шкалу [21,103].

Meiers J.C. et al. (2003)
исследовали влияние армиру-
ющих волокон (Ribbond,
Splint-It плетеные и однонап-
равленные, Connect) на проч-
ность на сдвиг адгезии компо-
зита к эмали зубов быка. Ис-
пытания с помощью универ-

сальной машины с линейно
возрастающей нагрузкой
сдвига показали, что адгези-
онная прочность на сдвиг для
всех материалов не отличает-
ся от контрольного неармиро-
ванного образца, кроме
Connect, продемонстрировав-
шего достоверно большую
прочность. Скол характеризо-
вался разрывом когезионных
связей между армирующими
волокнами для однонаправ-
ленных волокон Splint-It и
Connect, когезионных связей
между адгезивом и текучим
композитом для Ribbond и
контроля, адгезивным разры-
вом на границе с плетеными
волокнами Splint-It.

Наибольшее число работ
по испытанию адгезионной
прочности композитов связа-
но с ортодонтическими конст-
рукциями, поскольку для пос-
ледних крайне важно, чтобы
брекеты эффективно противо-
стояли жевательным и орто-
донтическим нагрузкам с од-
ной стороны и удалялись без
значительной травмы зуба – с
другой [63]. С этих позиций
клинически адекватной адге-
зионной прочностью на сдвиг
считается интервал от 5 до 9
мПа [58,60,64], хотя ряд авто-
ров ссылается на более узкий
интервал в 5,9–7,8 мПа, пред-
ложенный Reynolds I.R. (1975).

Первичное крепление бре-
кетов, по данным Bishara S.E.
et al. (2000), в большинстве
случаев достоверно прочнее,
чем вторичный и третичный
бондинг, хотя в некоторых
случаях повторные крепления
имеют большую прочность, ве-
роятно, из-за различий в мор-
фологических характеристи-
ках протравленной эмали и
остатков адгезива.

Продемонстрировано, что
протравливание поверхности
эмали различными кондицио-
нерами (20%-ной полиакри-
ловой, 12%-ной лимонной,
35%-ной фосфорной кислота-
ми) увеличивает прочность
адгезии модифицированного

стеклоиономерного цемента
примерно в 3 раза по сравне-
нию с дистиллированной во-
дой [103]. Эффективность
10%-ной и 32-%-ной фосфор-
ной кислоты одинакова, а при
ступенчатом циклическом на-
гружении прочность адгезии
к протравленному фосфорной
кислотой дентину составляла
примерно 51% от статическо-
го нагружения [33].

Wang X. и Agrawal C.M.
(2000) предложили использо-
вать двухслойную балку (кость
– искусственный материал) с
надсечкой для исследования
разрушения интерфейса меж-
ду двумя материалами при
различных параметрах нагру-
жения. Последующее модели-
рование с помощью МКЭ пока-
зало, что при преобладании
сдвиговой компоненты нагруз-
ки может произойти закрытие
трещины, хотя этот эффект не-
значителен.

Toparli M., Aksoy T. (1998)
изучали прочность интерфей-
са дентина и полимерного
композита с позиции механи-
ки разрушения. Эксперимен-
тально были получены вели-
чины нагрузок для разрыва
соединения дентина и компо-
зита при различной величине
начальной трещины. С помо-
щью МКЭ было выяснено, что
величины адгезионной энер-
гии разрушения J

adh
 и остаточ-

ной энергии разрушения J
res

изменяются в зависимости от
глубины трещины, однако эф-
фективная (общая) энергия
разрушения J

eff
 не зависит от

размера трещины. Авторы
считают, что на интерфейсе
дентина и композита образу-
ются микротрещины, которые
могут служить аккумулятора-
ми критического напряжения.
Их образование и развитие
может быть описано с помо-
щью коэффициента интенсив-
ности напряжений и энергии
разрушения.
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