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摘要 
 

本研究使用具破壞準則的動態有限元素分析來模擬人工植牙手術鑽頭之鑽孔切削行

為。研究中採用目前市售廠牌Nobel公司所提供的植牙手術鑽頭建立有限元素模型，並透

過破壞準則進行動態有限元素分析，觀察該鑽頭之鑽頂角角度的改變對於鑽孔切削行為之

影響。本研究以切削過程中所產生之軸向反作用力及扭矩值為比較參數。本研究之分析結

果顯示，當植牙手術鑽頭之鑽頂角為118°時，在切削過程中有較小的反作用力。本研究之

結果可作為後續針對植牙手術鑽頭之設計參考。 

 
關鍵字：破壞準則、人工牙植體鑽頭、動態有限元素分析。  

 
一、緒論 

近年來選擇人工植牙手術來治療缺

牙症狀的病患日益增加[1]。伴隨醫療科技

日新月異，人工植牙的術後成功率已相對

以往高且穩定，不過還有許多臨床手術問

題需要解決與克服。在人工牙植體植入手

術過程中，手術器械扮演著關鍵的角色之

一，影響到人工牙植體手術的成敗與否和

術後人工牙植體的穩定度[2, 3]。然而，在

過去牙科領域當中，關於人工植牙的研究

大多著重在人工牙植體，探討其幾何外型

與材料性質對於植牙術後骨整合的優劣

和生物力學之差異性，希望能藉此提升人

工植牙術後的穩定性及安全性。 
一般牙科植牙手術過程中，可分為:

定位、鑽孔、擴孔、攻牙、植入等步驟。

當牙醫師要植入人工牙植體前，必須先在

齒槽骨上定位再進行鑽孔切削，鑽削出與

牙植體尺寸相匹配的孔洞，最後再將牙植

體旋入已鑽削成型之齒槽骨孔座。然而在

鑽孔切削過程中會產生極大的應變能、摩

擦能、熱能等，使被切削的物件產生材料

破壞[4]。經由過去學者的研究中得知，切

削過程所產生的能量可能影響植牙術後

病患齒槽骨之骨細胞在牙植體表面上的

附著情形，並同時影響病患術後復原及牙

植體之穩定性[5]。在鑽孔切削的過程中，

鑽頭之扭矩植及軸向反作用力為手術器

械重要評估條件之一[6]；當切削反作力與

扭矩值過大時，容易在骨頭孔座造成嚴重

的破壞，並影響鑽頭的使用壽命。 
鑽頭之幾何外型中，鑽頂角(point 

angle)是一項重要的設計參數，其大小是

藉由鑽頭頂部角度定義(圖 1)。鑽頂角的

設計會決定鑽頭是否能在鑽孔位置上進

行穩定切削的行為，並對於切削時的反作

用力與切削能量有顯著影響[7]。現今臨床

手術上較常使用的鑽頭其鑽頂角為

70°~80°、90°與 118°[8]。 
本研究利用具破壞準則之動態有限

元素分析，來模擬植牙手術鑽頭實際之切

削情形。動態有限元素分析與臨床鑽孔實

驗相較之下，其變更實驗設定條件便利、

實驗模型可反覆使用並且較實驗所需成

本為低。在研究中植牙手術鑽頭為主要探

討對象，利用改變鑽頭之幾何外型並觀察

對於切削行為之影響，在研究中採用動態

有限元素分析中，模擬植牙手術鑽頭之鑽

孔切削過程，利用不同鑽頂角的植牙手術
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鑽頭，比較鑽頭切削時之扭矩植與反作用

力，並探討其差異性。亦能延伸至設計研

發鑽孔器械之參考依據，提供牙醫師更佳

的手術器械且提升植牙手術成功率與人

工牙植體術後穩定性。 
 

二、材料方法 
 
2.1 有限元素模型之建立 

本研究之有限元素模型包含植牙手

術鑽頭與齒槽骨。本研究之鑽頭模型採用

目前市售廠牌Nobel之人工牙植體專用手

術鑽頭(Nobelψ 2.0×7-15)所建立。該鑽頭

外徑為 2.0 mm，鑽頂角為 90°。先透過

2.5D 光學投影量測設備進行光學量測，並

建立植牙手術鑽頭之三維輪廓資料，接著

利 用 電 腦 繪 圖 軟 體 Solidworks 
(Solidworks corporation, Boston, MA, USA)
建構其三維實體模型。此外，依照該鑽頭

之幾何外型，修改其鑽頂角，藉以再建構

鑽頂角分別為 75°與 118°之植牙手術鑽頭

模型，如圖 1 所示。為了能節省模型建立

與分析模擬時間，本研究所採用之齒槽骨

以圓柱體模型取代。本研究透過分析軟體

ABAQUS / CAE (SIMULIA, Providene, 
RL, USA)進行模型網格之建立。其中，植

牙手術鑽頭以十節點四面體顯性積分元

素進行模型網格化，齒槽骨則是以八節點

六面體顯性積分元素進行模型網格建立。

最終產生之三維有限元素模型如圖 2 所

示。 
由於齒槽骨模型中心位置為主要與

鑽頭刀刃接觸的區域，為了能提高模擬分

析之準確性，因此在鋪設網格元素時，越

靠近齒槽骨模型中心位置之網格元素越

緻密。為了能達到模擬彷真的鑽孔行為，

齒槽骨模型網格元素套用材料之破壞理

論，當網格元素受力達到降伏應變後即視

為網格元素達到破壞。 
 

2.2 破壞理論 
破壞理論可視為判定材料承受負載

後是否達到無法使用的一種準則，亦即材

料已失去原本抵抗負載的能力，其理論基

礎為材料本體受剪應力而產生失效與破

壞的行為，本研究應用 Ductile damage 來

執行有限元素分析模擬植牙手術鑽頭對

於人造假骨模型進行鑽孔切削行為。

Ductile damage 是材料體累進損壞的一種

破壞模式，其概念可由單軸向拉伸試驗的

應力-應變曲線圖加以說明，圖 3 中的 a
點為原點即為材料尚未受力的情況，b 點

為降伏點即為材料將產生永久變形的臨

界點，c 點的應力值是材料的極限強度，d
點則是材料產生破壞的失效點，a-b 線段

為材料的彈性曲線所呈現出的斜率就是

彈性係數，b-c 線段為材料已經產生降伏

並造成永久變形的硬化曲線，而 c-d 線段

則是材料開始頸縮直到斷裂的曲線。當材

料受力產生的應變達 c點的應變值時即為

損壞累進的起始點，開始損壞的材料將逐

漸產生降伏的趨勢，可用塑性位移或是能

量消耗作為損壞變化，進而決定元素的損

壞程度並呈現出損壞的發展，直當損壞累

進使材料的應變值達 d 點的應變值時，材

料將完全破壞而失去承受負載的能力，即

為失效的狀態，而在本次研究骨頭模型設

定材料元素應變值(strain value) 當到達

0.6 時元素消失的失效準則。 
 

2.3 邊界與負載條件設定 
由於鑽孔過程為複雜之動態行為，所

以本研究選擇使用 ABAQUS 軟體內建的

(Explicit-Dynamic-displacement)動態顯性

分析之模組進行模擬鑽孔切削行為，此模

組較適合用於模擬分析較複雜的面接觸

及動態物理行為。在模擬分析的邊界條件

中，為了使齒槽骨模型在分析軟體中穩固，

所以拘束其六個方向的自由度。為使植牙

手術鑽頭在分析中不會產生偏心孔的現

象，故將鑽頭四個方向之自由度作拘束，

僅使鑽頭往單方向旋轉並往齒槽骨切削，

確保分析的確切性。分析中以位移控制模

擬鑽頭切削齒槽骨之行為，進刀總量設定

10mm，進刀速度為等速率 2 mm/sec，鑽

頭轉速設定為等轉速率 800 rpm，如圖 2
所示。在實際的鑽孔過程中，由於鑽頭與

齒槽骨之間有交互的磨擦作用，因此設定

兩模型界面之摩擦係數為 0.3 [9]。 
 

2.4 材料性質 
本研究有限元素模型所採用之材料
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參數如表一所示。研究中使用 Sawbones
公司提供的人造假骨材料性質給予設定

齒槽骨模型之材料參數，然而齒槽骨為具

有塑彈性之材料，故將齒槽骨材料性質設

定為彈塑性體，彈性係數給定為楊氏模數

445 MPa與波以森比為0.3之設定，同時，

給予塑性變形之應力應變曲線(圖 4)，並

給予破壞理論之設定，當齒槽骨達到降伏

應變時，此時材料視為破壞；鑽頭之材料

性質在分析軟體中設定為不鏽鋼

( Stainless steel )，楊氏模數為 200 GPa 與

波以森比為 0.24。 
 

三、結果與討論 
 本研究中之反作用力值，為切削過

程中齒槽骨對於鑽頭之軸向反作用力，由

過去相關文獻得知，鑽頭之反作用力對於

切削孔徑周圍受力情形有顯著的影響，當

反作用力過大時，可能會造成骨頭孔座的

破壞[10]、孔壁內平整度不均、鑽頭之刀

刃磨損[11]。鑽頂角除了在切削時有輔助

鑽孔定位的功能，其角度也會影響切削時

的力學行為，經觀察分析結果(圖 5)可以

發現，在切削深度為 0 ~ 0.5mm 處之鑽頭

反作用力值，在鑽頂角為 75°的鑽頭的軸

向反作用力相較於鑽頂角為 90°與 118°的
鑽頭低，可經由幾何外形之差異進行推測，

由於鑽頭頂部相對於鑽頂較為 90°與 118°
尖銳，可能導致鑽頭之切削刃較晚接觸到

齒槽骨之表面，垂直方向之受力有較低的

情形。在鑽孔過程中，鑽頂角為 118°時，

其鑽頭軸向反作用力值相較於鑽頂角 75°、
90°有顯著降低的趨勢，在鑽孔過程中發

生孔洞過度破壞之風險較低，也能提供牙

醫師在鑽孔時有較穩定的操作，提升手術

之安全性。根據分析的切削反作用力，當

鑽頭之鑽頂角為 118°，較為適合應用來設

計鑽頭器械之參考，並與過去研究學者具

有相符趨勢[12]。在本研究中之切削扭矩

值，為鑽頭切削過程中齒槽骨對於鑽頭之

反力矩，可藉由動態有限元素分析之扭矩

值(圖 6)觀察可得，鑽孔切削扭矩值會因

鑽孔進給深度增加而攀升之趨勢，並得知，

當改變鑽頭之鑽頂角參數對於切削扭矩

有些微性的影響。經由過去研究文獻得知，

鑽孔過程中之扭矩值會影響鑽頭之使用

壽命[13]，因此在臨床手術之鑽頭器械，

盡可能選擇切削過程中有較低扭矩的鑽

頭。而本研究之設定條件下，當鑽頂角為

75°時，有最低的軸向扭矩值。 
 本研究之限制，在未來實驗驗證中，

為了達到齒槽骨試片之材料性質具一致

性。有限元素分析之齒槽骨材料參數設定

取自於 Sawbones 公司所提供之人造假骨

試片。此外，本研究所使用之破壞理論是

由材料承受外力達到材料產生失效之情

形。然而，在實際鑽孔過程中所產生的熱

能，可能會影響齒槽骨材料承受力強度之

能力與鑽頭切削過程中之力學行為。 

  

四、結論與未來展望 
經由具破壞準則之動態有限元素分

析所獲得的結果顯示，改變鑽頂角對於鑽

頭切削時的軸向反作用力有較明顯之影

響。在本研究所設定的條件下，可以得知

鑽頂角為 75°時，鑽頭有最低的軸向扭矩

值，在鑽頂角為 118°時，鑽頭則有最低的

反作用力值。 

未來研究之方向，利用實際的鑽孔切

削測試進行相互驗證，確立其可行性。在

分析模擬中加入熱效應，使具破壞準則之

動態有限元素分析更接近臨床的實際狀

況，並透過動態有限元素析流程來探討鑽

頭之螺旋角與螺紋數量等參數對於鑽孔

過程之影響，進而提供手術器械之設計參

考。 
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六、表格 

材料 密度 楊氏系數 
蒲松

氏比 

Dental 
drill 

7.8 
g/cm3 200000 (MPa) 0.24 

Bone 
0.48 

g/cm3 445 (MPa) 0.3 

表 1 人工植牙鑽頭模型材料性質[2-3] 
 
七、圖片 
 

 
 
圖 1  人工植牙鑽頭之三種不同鑽頂角

三維實體模型 
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圖 2  三維有限元素模型示意圖 
 
 
 

 
圖 3  單軸拉伸應力試驗－應力應變曲線 

 
 
 

 
 

圖 4  齒槽骨模型-應力應變圖 
 

 
 

圖 5  不同鑽頂角鑽頭在切削過程之反

作用力變化 

 
 
 

 
 

圖 6  不同鑽頂角鑽頭在切削過程扭矩

值變化 
 

2 mm/sec

800 rpm


