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Resumo 

O edentulismo, ou perda dentária, é dos piores problemas a nível da saúde oral. 

Normalmente, é o resultado de efeitos acumulativos de outras doenças orais combinados 

com alguns fatores socioeconómicos. A falta de dentes tem um impacto direto na 

qualidade de vida da pessoa, uma vez que, esta perda dentária leva a uma capacidade 

funcional deficiente, bem como a desafios nutricionais, estéticos e psicológicos, como 

baixa autoestima e baixa integração social. Estima-se que no ano de 2010, existiam cerca 

de 158 milhões de pessoas afetadas com esta condição [1]. 

Os implantes dentários surgiram como solução para este problema, existindo 

presentemente várias soluções em forma e em tipo de material. No sentido de garantir o 

sucesso a longo prazo do implante, é de extrema importância que este seja o mais 

adequado para determinada situação e patologia. Adicionalmente, é necessário que o 

implante seja confortável (mimetize a dentição natural) e que os materiais utilizados 

resistam às cargas instaladas.  

Para realizar estes estudos biomecânicos, surgem as simulações numéricas, como 

o Método dos Elementos Finitos e Método Sem Malha. Hoje em dia, o método numérico 

mais utilizado para simular problemas dentários é o Método dos Elementos Finitos. No 

entanto, este apresenta algumas desvantagens numéricas. Assim, a comunidade científica 

tem presenciado a implementação e desenvolvimento dos Métodos Sem Malha, que são 

métodos numéricos mais flexíveis e precisos, principalmente na obtenção do campo de 

tensões.  

O objetivo deste trabalho passa pela extensão dos Métodos Sem Malha à análise 

elástica e estática de implantes em barra complexos, bem como estudar as implicações 

numéricas da interface osso-implante. 

 

Palavras-chave: próteses dentárias; simulação biomecânica; Método dos 

Elementos Finitos; Métodos Sem Malha. 
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Abstract 

Edentulism, or tooth loss, is one of the worst oral health problems. It is usually 

the result of cumulative effects of other oral diseases in combination with some socio-

economic issues. Tooth loss has a direct impact on a person's quality of life, since tooth 

loss leads to poor functional ability, as well as nutritional, aesthetic and psychological 

challenges, such as low self-esteem and poor social integration. It is estimated that in the 

year 2010, there were about 158 million people affected with this condition [1]. 

Dental implants have emerged as the most viable solution to this problem, 

evolving from its type, removable or fixed prostheses, as well as the materials used. To 

ensure the long-term success of the implant, it is extremely important to select the most 

appropriate solution for the given situation. In the case of a removable prosthesis, it is 

necessary to assure that support points do not yield to fatigue; and in the case of a fixed 

prosthesis, it is required to verify if the fixation points will experience damage or if the 

stress field is beyond the yield limit. 

To perform these biomechanical studies, numerical simulations arise, such as the 

Finite Element Method and Meshless Method. Nowadays, the most used numerical 

method to simulate dental problems is the Finite Element Method. However, this method 

presents some inaccuracy on the obtained stress field, particularly in discontinuities zones 

and material-change areas. Thus, to supress this need, the scientific community has 

witnessed the implementation and development of the Meshless Methods, which are more 

flexible and accurate, especially in obtaining the stress field [2].  

The objective of this work is the extension of the Meshless Methods to the static 

elastic analysis of complex dental prostheses, as well as to study the numerical 

implications of the bone-implant interface. 

 

 

 

Key words: dental implants; biomechanical simulation; Finite Element Method; 

Meshless Methods. 
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1. Introdução  

O presente documento enquadra-se no âmbito da unidade curricular Dissertação, 

do mestrado em Engenharia Biomédica, no Instituto Superior de Engenharia do Porto. A 

tese tem como objetivo a simulação biomecânica de próteses dentárias complexas, sendo 

que nesta monografia é apresentada parte da base teórica para a futura aplicação prática 

em casos clínicos. 

 

1.1. Motivação 

A perda dentária, ou edentulismo, é dos piores problemas a nível da saúde oral, 

sendo resultado de efeitos acumulativos de outras doenças orais em combinação com 

alguns fatores socioeconómicos. A nível mundial, no ano de 2010, esta condição afetou 

cerca de 158 milhões de pessoas em todo o mundo, cerca de 2,3% da população mundial. 

Uma das soluções para este problema passa pela criação e implementação de 

próteses e implantes dentários nos indivíduos afetados pelo edentulismo. É muito 

importante, de modo a garantir o sucesso a longo prazo de um implante ou de uma prótese 

fixa ou removível, que este implante é o mais adequado para a determinada situação. No 

caso de uma prótese removível, é necessário garantir que os pontos de apoio não cedam 

à fadiga; e no caso da solução passar por uma prótese fixa, é necessário verificar se os 

pontos de fixação irão sofrer danos ou se o campo de tensão não ultrapassa o valor limite 

recomendado. No caso de um implante, é necessário garantir que anatomicamente a 

solução encontrada é semelhante à natural e que os materiais utilizados resistem às cargas 

instaladas. Assim, torna-se fulcral a realização de uma simulação numérica, eficiente e 

capaz de analisar todas essas características, de modo a prever problemas de implantação 

de implantes e próteses dentárias. 

 

1.2. Objetivos 

O principal objetivo deste trabalho é a extensão da aplicabilidade dos Métodos 

Sem Malha para a análise elástica e estática de implantes dentários complexos. 

Para além disto, esta monografia visa o levantamento detalhado dos seguintes 

tópicos: 
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• Tecido ósseo: anatomia e biologia do sistema esquelético, a morfologia, estrutura, 

composição e propriedades mecânicas do tecido ósseo; 

• Implantes dentários: impacto socioeconómico, tipos de implantes existentes e 

materiais utilizados; 

• Métodos Numéricos: Método dos Elementos Finitos e Métodos Sem Malha. 

 

1.3. Estrutura 

Este documento está organizado, de modo que, seja fácil a sua compreensão e 

seguimento do fluxo de conteúdos. Assim esta monografia está dividida em 6 secções:  

I. O primeiro capítulo corresponde à Introdução, onde é feito um enquadramento 

do trabalho, explicando os objetivos principais e a motivação para a 

concretização do estudo; 

II. No segundo capítulo são abordados os conceitos básicos da anatomia e 

biologia do sistema esquelético e a morfologia, estrutura e composição do 

tecido ósseo; 

III. O terceiro capítulo é referente aos implantes dentários, o seu impacto 

socioeconómico, a importância do seu estudo, quais os tipos de implantes 

existentes e quais os materiais que são usados para fabricar esses implantes; 

IV. No quarto capítulo é retratada a teoria referente aos métodos numéricos 

aplicados neste estudo, nomeadamente o Método dos Elementos Finitos e do 

Método Sem Malha; 

V. No quinto capítulo é feita uma revisão geral da teoria da mecânica dos sólidos; 

VI. O sexto capítulo é referente à revisão do estado de arte relacionada com a 

implementação dos métodos numéricos na área da implantologia; 

VII. No capítulo sétimo, é descrito o trabalho prático realizado, quais os softwares 

utilizados e os resultados obtidos. 

VIII. No oitavo capítulo é feita uma conclusão relativamente à realização desta 

monografia; 

IX. Por fim, o último capítulo é referente às referências bibliográficas. 
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2. Tecido Ósseo 

Neste capítulo, serão abordados os conceitos básicos da anatomia e biologia do 

sistema esquelético, a morfologia, estrutura, composição e propriedades mecânicas do 

tecido ósseo, com mais especificidade nos ossos faciais. 

2.1.  Morfologia do Tecido Ósseo 

O osso é, seguramente, um dos tecidos mais dinâmicos do corpo humano. O tecido 

ósseo sofre mudanças permanentes em resposta a diferentes estímulos relacionados às 

atividades fisiológicas diárias, participando continuamente no processo de remodelação, 

tendo a capacidade de se adaptar e reparar [2]. 

O Sistema Esquelético confere suporte e proteção, possibilitando os movimentos 

do corpo, armazena minerais e gordura, e é um local de produção de células sanguíneas. 

A nível de suporte e proteção, o osso está bem-adaptado para suportar pesos, sendo o 

principal tecido de suporte do nosso organismo, envolvendo diversos órgãos e 

protegendo-os contra choques exteriores. No que respeita a movimentação, os músculos 

esqueléticos inserem-se nos ossos através de tendões, que são bandas resistentes de tecido 

conjuntivo. A contração dos músculos esqueléticos faz mover os ossos, originando os 

movimentos do corpo. As articulações, que surgem onde dois ou mais ossos se reúnem, 

permitem o movimento entre ossos e os ligamentos unem os ossos entre si, mas limitam 

os movimentos excessivos. No que respeita ao armazenamento, alguns minerais, como o 

cálcio e o fósforo, presentes no sangue são captados pelos ossos e aí armazenados, assim, 

se o nível destes minerais no sangue diminuir, os ossos libertam esses minerais novamente 

para o sangue. Por fim, muitos ossos contêm cavidades cujo interior está preenchido por 

medula óssea, que dá origem a células sanguíneas e plaquetas [3]. 

O Sistema Esquelético pode ser dividido em dois grupos: o esqueleto axial, que 

inclui os ossos centrais como o crânio, coluna vertebral e esterno, e o esqueleto 

apendicular, que inclui os ossos constituintes dos membros, a escápula, a clavícula e a 

pelve. Na figura 1 são mostrados os ossos gerais que constituem nosso esqueleto e os 

distintos grupos [4]. 

Os ossos são os componentes do esqueleto, são um tecido vivo que começa a 

formar-se e a desenvolver-se antes do nascimento e podem ser divididos em 4 tipos: ossos 

curtos, longos, planos e irregulares [3]. 
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Figura 1: Esqueleto axial (cinzento) e esqueleto apendicular [3]. 

 

2.1.1. Ossos Faciais 

A cabeça óssea (figura 2) protege o encéfalo, suporta os órgãos da visão, da 

audição, do olfato e do paladar; e funciona como suporte para as estruturas responsáveis 

pela entrada do ar, alimentos e água para o organismo [3]. 

A face é constituída por 14 ossos, como a maxila, palatino, nasal, concha nasal 

inferior, zigomático, lacrimal, vómer e mandíbula. Estes ossos faciais são responsáveis 

pela aparência e intervêm ativamente em funções de respiração e mastigação. A maxila 
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está interligada por articulações fibrosas, suturas, aos outros ossos que constituem a 

cabeça com a exceção da mandíbula que é unida ao crânio pela articulação sinovial, 

articulação temporomandibular. A maxila e a mandíbula são ossos irregulares que 

constituem os maxilares superior e inferior, respetivamente [5]. 

 

Figura 2: Vista Lateral Direita do Crânio. Adaptado de [3]. 

 

2.1.1.1. Maxila 

A maxila, é uma estrutura vital do crânio. Está envolvida na formação da órbita, 

nariz e palato, mantém os dentes superiores e desempenha um papel importante na 

mastigação e na comunicação. Os ossos maxilares, constituídos pelos maxilares esquerdo 

e direito, unidos pela sutura intermaxilar, são compostos por um corpo que apresenta 

quatro superfícies: anterior (facial), posterior (infra temporal), orbital e nasal; e por quatro 

processos: frontal, zigomático, palatino e alveolar [6]. 

O corpo, maior área da maxila, possui um formato de pirâmide. É protegido por 

músculos faciais e contem um grande seio maxilar localizado nas regiões laterais ao nariz.  

Os seios maxilares produzem secreções mucosas que libertam as superfícies inferiores 

das cavidades nasais. A superfície orbital fornece proteção para o olho e para as restantes 

estruturas na órbita. O forame infra orbital penetra na superfície orbital e é responsável 

pelo caminho de um nervo sensorial principal do rosto [7]. 

Relativamente aos processos, o processo frontal articula-se com os ossos nasais, 

frontais, etmoidais e lacrimais e forma o limite posterior da fossa lacrimal. O processo 

zigomático é uma extensão que se articula com o processo maxilar do osso zigomático. 
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O processo palatino compõe a maioria do palato duro (superfície superior da cavidade 

oral) e articula-se com a placa horizontal do osso palatino. E, finalmente, o processo 

alveolar é uma extensão inferior da maxila, onde os dentes maxilares são inseridos, e é 

reabsorvida quando um dente é perdido [6]. 

 

Figura 3: Maxila direita e suas estruturas: (a) plano anterior (b) plano superior. Adaptado de 
Anatomy Standard [8]. 

 

2.1.1.2. Mandíbula 

A mandíbula é um osso com um formato distinto e simétrico, sendo o maior e o 

mais forte dos ossos faciais. É a parte móvel dos ossos envolvidos no processo da 

mastigação, e por esse motivo todos os músculos mastigatórios, incluindo os músculos 

pterigóideos medial e lateral, o músculo temporal e o músculo masséter inserem-se na 

mandíbula [5]. 

Anatomicamente, a mandíbula é inferior à maxila e articula-se posteriormente 

com o osso temporal. A mandíbula consiste em duas porções principais: o corpo, que se 

estende de diante para trás, e o ramo que se estende do ângulo da mandíbula para cima, 

na direção temporal. A extremidade superior do ramo apresenta o processo condilar, que 

forma um côndilo o qual se articula com a cavidade glenóidea do osso temporal, e o 
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processo coronoide, no qual se insere o poderoso músculo temporal. O bordo alveolar da 

mandíbula contém os dentes inferiores [3]. 

 

Figura 4: Constituição anatómica da mandíbula humana. Adaptado de Encyclopaedia Britannica 
[9]. 

 

A mandíbula é o único osso do crânio que não se articula com os ossos cranianos 

adjacentes através de suturas, interligando-se aos ossos cranianos apenas por ligamentos 

e músculos, movimentando-se através da articulação temporomandibular. Todos os 

músculos intervenientes na mastigação têm sua inserção na mandíbula [5]. 

  

2.1.2. Músculos Mastigatórios 

A mastigação é o processo de quebra e redução dos alimentos em menores 

pedaços realizado no interior da cavidade oral, transformando o alimento num bolo 

alimentar. Além dos dentes e da língua, músculos como o temporal, o pterigóideo lateral 

e medial e o masséter, participam neste processo [5]. 

O temporal é inserido na porção anterior do ramo mandibular e do processo 

coronoide e é o responsável pela elevação da mandíbula e contribui para a protusão. O 

pterigóideo lateral responsável pela colocação da mandíbula em protusão e contribui para 

movimentos laterais e abertura bocal, inserindo-se no processo condilar. O pterigóideo 



Capítulo - 2 

12 

medial inserido na superfície medial da mandíbula eleva a mandíbula e auxilia na sua 

protusão. Por fim, o masséter, inserido na face lateral do ramo mandibular, também 

auxilia na elevação da mandíbula e na protusão [3], [10]. 

Na figura 5 são mostrados alguns dos músculos faciais, entre os quais podem ser 

vistos os músculos mencionados anteriormente. Apesar da contribuição de outros 

músculos no processo da mastigação, os músculos descritos apresentam um papel 

principal. 

 

Figura 5: Músculos da Mastigação: (a) Músculo masséter - vista lateral esquerda; (b) Músculo 
temporal - vista lateral esquerda; (c) Músculo pterigoide medial - vista lateral esquerda; (d) 

Músculo pterigoide lateral - vista posterior. Adaptado de [8]. 

 

2.1.3. Dentes 

Os dentes são uma das estruturas anatómicas e histológicas mais singulares e 

complexas do corpo. São constituídos por três tecidos mineralizados duros: o esmalte, a 

dentina e o cemento; e um componente de tecido mole: a polpa. O esmalte é de origem 

ectodérmica, enquanto todos os outros tecidos do dente são de origem mesodérmica [11]. 

A constituição do dente pode ser vista na figura 6. 

O esmalte é a substância mais dura do corpo humano, consistindo de mais de 96% 

de material inorgânico. Forma uma cobertura protetora sobre a porção da coroa do dente. 

O esmalte não está presente na porção radicular. Embora seja extremamente duro, o 

esmalte é extremamente quebradiço devido ao seu elevado teor mineral. Ao contrário da 

dentina, do cemento ou do osso, o esmalte não apresenta uma formação contínua ao longo 

da vida.  

A dentina é a maior constituinte do dente. Está presente tanto na parte da coroa 

como na parte da raiz. Não é normalmente exposta na superfície do dente, a menos que o 
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dente esteja muito desgastado. A dentina é mais resistente devido ao seu conteúdo 

orgânico, o colagénio. Suporta o esmalte e compensa a sua fragilidade [7]. 

O cemento é um tecido avascular duro que cobre as raízes dos dentes e é 

responsável pelo contacto entre as principais fibras do ligamento periodontal, que liga o 

dente ao osso alveolar. É possível distinguir o cemento em cemento acelular, concebido 

em conjunto com a raiz, e o cemento celular (secundário), concebido posteriormente à 

erupção dentária [12]. 

A polpa dentária é um tecido conjuntivo especializado que transporta e fornece 

sangue e nervos ao dente. Está alocada no núcleo do dente. A polpa está bem protegida 

pelas paredes rígidas da dentina à sua volta. A porção de polpa na coroa chama-se câmara 

polpar e a porção de polpa na raiz chama-se polpa radicular [7]. 

 

Figura 6: Constituição do dente. Adaptado de [9]. 

 

O ligamento periodontal ajuda a apoiar o dente e é composto pelo osso alveolar, 

o cemento, o ligamento periodontal e a gengiva. As fibras do ligamento periodontal, 

constituídas por colagénio e com menos de 1 milímetro de espessura, fornecem suporte 

para os dentes e resistência ao processo de mastigação, tendo capacidades de remodelação 

e adaptação. A gengiva é um tecido epitelial que cobre o processo alveolar e os dentes 

próximos à junção da coroa com a raiz, sendo a única parte visível do periodonto [11]. 
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2.2. Estrutura e composição do osso 

A estrutura do osso pode ser classificada consoante a escala de dimensões, 

macroscópica ou microscópica. Tanto a nível estrutural como histológico, os ossos da 

face, mais especificamente os ossos da maxila e da mandíbula, não diferem 

significativamente dos outros ossos do esqueleto. 

A nível microscópico o osso pode ser dividido em osso reticular e em osso lamelar. 

A nível macroscópico, o osso pode ser dividido em osso cortical e osso trabecular [2]. 

O tecido ósseo classifica-se em osso reticular ou lamelar tendo em conta a 

organização das fibras de colagénio no seio da matriz óssea. No osso reticular 

(neoformado ou imaturo) as fibras de colagénio orientam-se de forma aleatória em 

diversas direções. É o primeiro a ser formado, quer no desenvolvimento fetal, quer na 

reparação de uma fratura, onde ocorre um processo designado de remodelação. O osso 

reticular é remodelado de modo a formar osso lamelar. O osso lamelar é osso maduro, 

organizado em finas camadas designadas de lamelas. Geralmente, as fibras de colagénio 

de cada lamela dispõem-se paralelamente uma às outras, mas encontram-se anguladas 

relativamente às fibras adjacentes [3]. 

O osso trabecular (esponjoso) é composto por placas e tubos ramificados que se 

cruzam e formam as trabéculas. É muito mais espesso e, normalmente, mais leve do que 

o osso cortical, mas pode suportar várias cargas de compressão e é mais adequado do que 

o osso cortical para lidar com tensões de diferentes direções. Está presente em regiões do 

osso onde não há tantas cargas ou onde as tensões chegam de várias direções. Apresenta 

50-95% de porosidade, normalmente encontrado em ossos cuboides, ossos planos e nas 

extremidades de ossos longos. Fornece suporte e proteção à medula óssea e o seu baixo 

peso facilita os movimentos dos músculos [3], [13]. 

O osso cortical, com 5-10% de porosidade e diferentes tipos de poros, é mais 

denso e responsável pela resistência à tensão de flexão e torção. Os vasos sanguíneos 

penetram na própria substância óssea, e os osteócitos e as lamelas do osso cortical 

orientam-se de forma predominante em torno desses vasos sanguíneos. Os vasos que 

correm paralelos ao longo do eixo do osso encontram-se dentro dos canais de Havers. 

Estes canais são revestidos pelo endósteo e contêm vasos sanguíneos, nervos e tecido 

conjuntivo laxo. O sistema de Havers, ou osteon, é o conjunto formado por um canal 

central, o seu conteúdo, e pelas lamelas concêntricas (camadas circulares concêntricas de 
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matriz óssea), e respetivos osteócitos, que rodeiam o canal. A superfície externa do osso 

cortical é constituída por lamelas circunferenciais e o osso situado entre os osteons 

consiste em lamelas intersticiais. A conexão dos osteons é garantida pelos canais de 

Volkmann, que conduzem os vasos sanguíneos  [3], [13], [14]. 

 

Figura 7: Ilustração do tecido ósseo [2] 

 

2.2.1. Matriz óssea 

A matriz óssea é constituída entre 30% a 35% por material orgânico e entre 65% 

a 70% de material inorgânico. O material orgânico consiste fundamentalmente em 

colagénio e proteoglicanos, tendo também na sua constituição, uma baixa percentagem 

de osteoblastos, osteócitos e osteoclastos. O material inorgânico consiste essencialmente 



Capítulo - 2 

16 

em hidroxiapatita e em pequenas quantidades de magnésio, sódio, potássio, cloreto, 

fluoreto e estrôncio [3], [15] 

O colagénio e os componentes minerais são responsáveis pelas principais 

características funcionais do tecido ósseo. O colagénio confere uma resistência flexível à 

matriz, resistência às forças de corte de tração, enquanto que os componentes minerais 

conferem à matriz dureza, rigidez e resistência à compressão da estrutura óssea [2], [3]. 

 

2.2.2. Células Ósseas 

As células ósseas podem ser classificadas em três tipos: osteoblastos, osteócitos e 

osteoclastos. Estas células apresentam funções e origens diferentes [3]. 

Os osteoblastos são constituídos por numerosos ribossomas e apresentam um 

retículo endoplasmático desenvolvido. São responsáveis pela produção de colagénio e 

proteoglicanos, que após serem armazenados no complexo de Golgi, são libertados da 

célula por exocitose. A matriz óssea mineralizada deve-se ao facto de os osteoblastos, 

formarem vesículas constituídas por iões de cálcio, iões de fosfato e enzimas, que após 

serem libertados por exocitose, são utilizados para formação dos cristais de hidroxiapatita 

[16].  

A formação de osso por osteoblastos é designada de osteogénese. Este processo é 

caracterizado pela união dos prolongamentos celulares dos osteoblastos por junções 

comunicantes. Por fim, os osteoblastos formam uma matriz óssea extracelular que 

envolve as células e os seus prolongamentos [3]. 

Designa-se por osteócito quando o osteoblasto maduro fica rodeado por matriz 

óssea. Apesar da sua pouca atividade, estas células produzem componentes necessários 

para manter a matriz óssea e monitorizar as quantidades de proteínas e minerais. Ocupam 

pequenas câmaras, as lacunas, que se ligam entre si por longas extensões citoplasmáticas. 

Estas conexões são asseguradas pelos canalículos que permitem a permuta de nutrientes 

e a comunicação com os osteoblastos [16], [17]. 

Por fim, os osteoclastos são células com vários núcleos, com funções de 

reabsorção e/ou eliminação da estrutura óssea. São estas células responsáveis pela 
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destruição da parte orgânica e desmineralização da matriz óssea [3].

 

Figura 8: Células ósseas (a) osteoblastos numa superfície pré-existente como cartilagem 
ou osso. Os prolongamentos celulares dos osteoblastos unem-se; (b) os osteoblastos maduros 

produzem matriz óssea, passando a ser designados por osteócitos. Adaptado de [3]. 

 

2.2.3. Densidade do Osso 

A densidade do osso é representativa da quantidade e da qualidade de osso que 

é influenciada pela presença de osso cortical e osso trabecular. As classificações 

utilizadas frequentemente foram recomendadas por Lekholm e Zarb [18], em 1985, 

que através da análise das regiões anteriores das maxilas identificaram 4 classes de 

qualidade, representadas na Figura 9. 

 

 

Figura 9: Classes de Qualidade óssea. Adaptado de [19] 
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Na classe I, o osso é apresenta essencialmente osso compacto homogéneo e por 

uma pequena percentagem de osso trabecular denso. Na segunda classe, o osso apresenta 

uma camada espessa de osso compacto, que circunda osso trabecular denso. Na terceira 

classe, o osso apresenta uma fina camada de osso cortical que rodeia o osso trabecular 

denso de força variável. Por fim, na classe IV, uma fina camada de osso cortical que 

envolve osso trabecular de baixa densidade.  

As duas primeiras classes apresentam um módulo de elasticidade alto, enquanto 

que as classes III e IV apresentam um módulo de elasticidade baixo [20]. 

A mandíbula apresenta um osso da classe I na região anterior e um osso classe II 

e III na região posterior. No que diz respeito à maxila, apresenta um osso da classe III nas 

regiões anterior e pré-molar e classe 4 na região molar [21]. 
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3. Próteses Dentárias e Implantes em Barra 

Neste capítulo, serão abordadas as próteses dentárias colocadas em implantes em 

barra, o seu impacto socioeconómico, a importância do seu estudo, quais os tipos de 

implantes existentes e quais os materiais que são usados para fabricar esses implantes. 

 

3.1. Perda Dentária 

A perda dentária, designada de edentulismo, é dos piores problemas a nível da 

saúde oral. Predominantemente, resulta de efeitos acumulativos de outras doenças orais 

em combinação com alguns fatores socioeconómicos. O número de dentes na cavidade 

oral afeta a qualidade de vida, uma vez que, a perda dentária leva a uma capacidade 

funcional deficiente, bem como a desafios nutricionais, estéticos e psicológicos, como 

baixa autoestima e baixa integração social [1]. 

Esta condição afetou cerca de 158 milhões de pessoas em todo o mundo em 2010, 

cerca de 2,3% da população mundial, sendo mais comum nas mulheres (com uma taxa de 

2,7%) do que nos homens (com uma taxa de 1,9%) [22]. 

O edentulismo é um indicador importante de saúde oral uma vez que é resultante 

da falta de medidas preventivas e embora possa ser evitado, na maioria dos casos, o 

edentulismo, continua a ser um importante desafio de saúde pública [23]. 

Um estudo [24] realizado em 2016 estimou a percentagem de edentulismo em 50 

países, usando os dados das Nações Unidas do ano de 2010. De destacar que, dos 50 

países analisados, o Brasil foi o país que apresentou a percentagem mais elevada, com 

cerca de 15.2%. Portugal apresenta entre 6.4% a 8.3% de pessoas afetadas com este 

problema. 
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Figura 10: Prevalência do edentulismo em 50 países [24]. 

 

A perda dentária é influenciada por vários motivos que estão relacionados com a 

saúde oral. Existem diversos fatores, associados ao estilo de vida da pessoa, que incluem 

a alimentação, higiene oral, tabagismo e alcoolismo [25]. As principais patologias que 

levam à perda dentária são a cárie dentária e a doença periodontal. Outros fatores 

económicos, políticos e ambientais, como por exemplo, o acesso a serviços de saúde, 

podem levar à perda dentária. Em vários países pertencentes à África, Ásia e América 

Latina existe escassez de profissionais de saúde oral, sendo que, na maioria das vezes, os 

tratamentos são apenas limitados ao alívio da dor ou cuidados de emergência [26]. 

 

3.2. Impacto Socioeconómico 

Os implantes dentários foram introduzidos no final da década de 1960 e início da 

década de 1970 como uma opção de tratamento para pacientes desdentados que tinham 

dificuldade em utilizar as próteses convencionais [27], [28]. 

Após alguns anos do aparecimento dos implantes dentários, vários estudos foram 

feitos para verificar o impacto dos mesmos na qualidade de vida das pessoas [29]–[31]. 

Os primeiros pacientes consideravam estes implantes uma parte integrante do seu corpo, 

o que claramente melhorava a sua autoestima e o seu dia a dia [32]. 
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O facto de os implantes terem sido amplamente aceites pelas pessoas, juntamente 

com o aumento da pesquisa científica na área da implantologia faz prever uma perspetiva 

global de negócio crescente. Elani et al., [33] através de um estudo estatístico, prevê um 

aumento no uso de implantes dentários de cerca de 23% até 2026, nos Estados Unidos da 

América. Estes dados fornecem informações valiosas para a importância da investigação 

na área e para a indústria, que faz uma análise de mercado crescente. Apesar do número 

de pacientes que usam próteses dentária ter vindo aumentando, o custo elevado da 

implantação da prótese ainda é um fator limitante. 

 

3.3. Próteses e implantes 

A reabilitação oral com implantes dentários representa um procedimento 

altamente eficaz para tratar o edentulismo parcial ou total, com uma taxa de sucesso de 

mais de 90% [34]. As restaurações dentárias podem ser de dois tipos, ou removíveis ou 

fixas e são denominadas próteses dentárias removíveis e próteses dentárias fixas. 

As restaurações fixas podem ser subdivididas em dois tipos principais, coroas e 

próteses dentárias fixas, também chamadas de pontes. No entanto, coroas unitárias não 

são consideradas uma subdivisão, uma vez que, por definição, as próteses fixas 

substituem um ou mais dentes e estão associadas a estruturas alveolares. As próteses fixas 

são frequentemente aplicadas nos casos em que o tecido mole é frágil. O número de 

pacientes em uso de prótese dentária fixa ao invés das próteses removíveis tem 

aumentado, essencialmente devido à melhor preservação da estrutura dos dentes 

adjacentes e melhor conforto, resultado estético, funcionalidade e estabilidade [35], [36]. 

 

3.3.1. Constituição 

O implante dentário pode ser dividido em quatro componentes principais: a coroa, 

o parafuso, o pilar e o implante. A coroa representa a parte superior da restauração 

dentária, sendo por isso a parte visível, com design e cor semelhante ao dente humano. O 

implante é o componente que se encontra ligado ao osso. O pilar é o elemento que 
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estabelece a ligação entre a coroa e o implante, ou seja, conecta a prótese ao corpo do 

implante. Por sua vez, o parafuso, tem como função a conexão do pilar ao implante. 

Podemos ainda dividir a estrutura do implante em tês partes: o ápice, parte do implante 

que fica mais submersa no osso e pode ter uma cavidade apical, para que o osso possa 

crescer através desse buraco, e ajudar a resistir a cargas de torção aplicadas no implante; 

o corpo, e o módulo de crista que é a parte do implante projetada para reduzir a 

acumulação de placa bacteriana após perda óssea, uma vez que, esta é uma região de 

tensão mecânica altamente concentrada [37]. Na Figura 11 podemos ver a constituição 

do implante dentário. 

 

Figura 11: Constituição do implante dentário [38]. 

 

3.3.2. Geometria do Implante e da Rosca 

A estabilidade do implante é influenciada por fatores como a densidade óssea [39] 

macro e micro geometria do implante [40], [41] e a técnica cirúrgica [42]. Assim, a 

estabilidade pode ser melhorada pela correta seleção da geometria do implante e  do 

desenho da rosca [42].  

Existem três diferentes formas que os implantes podem apresentar, 

nomeadamente cilíndrica, cónica e corpo cilíndrico com ápice cónico. Estas formas estão 

representadas na Figura 12. Tal como o nome indica, a estrutura cilíndrica apresenta a 
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mesma largura desde a crista do implante até ao ápice, a estrutura cónica vai diminuindo 

a sua largura à medida se que aproxima do ápice (em forma de cone) e por fim, a última 

forma é uma combinação das duas anteriores, apresentando o corpo da estrutura cilíndrica 

e o ápice da estrutura cónica. 

 

Figura 12: Geometria do implante (a) implante cilíndrico; (b) implante cónico; (c) 
implante com corpo cilíndrico e ápice cónico [43]. 

 

Geralmente os implantes têm rosca, como mostrado na figura anterior. Neste tipo 

de implantes, a área de superfície funcional por unidade de comprimento, pode ser 

modificada através da variação de 3 parâmetros: o passo, a forma e a profundidade da 

rosca, representados na figura 13. Quanto à forma, esta pode ser quadrada, em forma de 

V, contraforte e contraforte reversa, como visualizado na figura 14. Este parâmetros 

interferem na estabilidade primária no osso de baixa densidade ou na região com alta 

carga oclusal [44]. 
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Figura 13: Parâmetros capazes de modificar a área de superfície funcional por unidade 
de comprimento de rosca do implante [44]. 

 

Figura 14: Diferentes tipos de forma da rosca do implante: A- Forma em V; B – 
Contraforte; C – Contraforte reversa; D – Quadrada. [37] 

 

3.3.3. Materiais Utilizados e Propriedades Mecânicas 

Os materiais utilizados na implantologia mudaram ao longo das décadas e no 

século XIX, além do ouro, outros metais e materiais passaram a ser utilizados, como é o 

exemplo da platina, chumbo e da porcelana. Em 1934, o cirurgião búlgaro Hans Abel foi 

o primeiro a usar um implante feito de uma liga de ferro. Três anos depois, Adams foi o 

primeiro a patentear implantes bifásicos, nos quais, após a cicatrização, elementos de 

retenção supra-gengivais eram fixados à raiz com o uso de um parafuso. O primeiro 

implante que se parecia com os atuais implantes foi criado por Strock em 1983 e era feito 
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de liga de cobalto-molibdênio [45]. Ao longo do tempo, têm sido desenvolvidos muitos 

materiais para implantes dentários. Um material ótimo teria de possuir características 

como a biocompatibilidade, resistência à corrosão, alta resistência ao desgaste, alta 

resistência mecânica e um módulo de elasticidade semelhante ao do osso. Assim, 

surgiram materiais na implantologia como metais e as ligas metálicas, os materiais 

cerâmicos e os materiais poliméricos. 

 

3.3.3.1. Metais e Ligas Metálicas 

Os metais são materiais muito utilizados para implantes devido às suas excelentes 

propriedades mecânicas. Metais e ligas metálicas como o titânio puro e ligas de titânio, 

ligas de ouro, ligas de cromo-cobalto, tântalo e outros são comumente utilizados na área 

da implantologia. Apesar dos vários metais aplicados na área, atualmente os mais 

utilizados são materiais à base de cobalto e de titânio [46]. 

Ligas à base de cobalto têm sido usadas ao longo das últimas décadas na área da 

implantologia. Estas ligas possuem uma resistência suficiente para suportar as forças 

oclusais aplicadas às estruturas de dentadura parcial, e embora não sejam tão resistentes 

à corrosão quanto o titânio, as ligas de cobalto exibem propriedades de biodegradação 

razoáveis quando expostas aos tecidos humanos [46]. Uma das ligas de cromo-cobalto 

mais conhecida é a liga Co-Cr-Mo, que inclui cobalto, crómio, e molibdénio, como 

elementos principais. Estes três elementos são essenciais em diferentes propriedades, o 

cobalto aumenta o módulo de elasticidade e a resistência mecânica da liga, já o crómio 

fornece resistência à corrosão através da superfície de óxido por fim o molibdénio é 

adicionado para aumentar a resistência à corrosão em massa [47]. Estas ligas podem 

apresentar complicações em alguns implantes devido ao facto de apresentarem um 

módulo de elasticidade cerca de dez vezes maior que o módulo de elasticidade do osso, e 

segundo a Lei de Wolff, se um implante constituído por um material mais rígido for 

colocado no osso, este por sua vez, será submetido a uma tensão mecânica reduzida, o 

que poderá levar à reabsorção óssea, fenómeno designado de Stress Shielding [48].  
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Por sua vez, o titânio e as suas ligas, como o titânio comercialmente puro (cp-Ti) 

e as ligas de titânio (Ti-6AL-4V, Ti-6Al-4V ELI e Ti-Al-Nb), apresentam um módulo de 

elasticidade apenas 5 vezes maior que o do osso, boas propriedades mecânicas, resistência 

à corrosão e biocompatibilidade faz com que sejam os materiais mais utilizados nos 

implantes dentários. A liga Ti-6Al-4V ELI foi considerada a principal liga de titânio na 

área da biomédica durante um longo período. No entanto, novos tipos de ligas como Ti-

6Al-7Nb e Ti-5Al-2.5Fe foram desenvolvidas de modo a obter melhores desempenhos 

que a liga anterior [46]. 

Algumas propriedades mecânicas dos biometais falados anteriormente estão 

apresentados na tabela 4. 

 

Tabela 1: Propriedades mecânicas de alguns biometais utilizados na implantologia [46], [47], 
[49], [50] 

Metal/Liga 
Metálica 

Módulo de 
Elasticidade 

(GPa) 

Resistência 
à tração 
(MPa) 

Resistência à 
compressão 

(MPa) 

Resistência 
à fadiga 
(MPa) 

Dureza 
(Vickers, 
kg/mm) 

Liga Co-Cr 210 665 – 1277 655 200 – 300 300 – 400 

Liga Co-Cr-
Mo 155 – 240 665 – 889 - - 300 – 400 

cp-Ti 110 300 – 740 550 240 120 – 200 

Liga Ti-6Al-
4V 120 860 – 1140 860 280 – 600 310 

Ti-6Al-4V 
ELI 118 970 930 - 310 

 

3.3.3.2. Materiais Cerâmicos 

Apesar do titânio e as ligas à base de titânio serem amplamente usados em 

implantes dentais atualmente, fatores como a sua cor cinzenta, que muitas vezes prejudica 

os resultados estéticos, efeitos colaterais galvânicos após o contacto com a saliva, e 

reações alérgicas que podem ocorrer em casos excecionais, motivou o desenvolvimento 

de novos materiais [51]. Surgiram então os materiais cerâmicos, materiais inorgânicos e 
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fabricados através de compactação e sinterização a elevadas temperaturas, como é o 

exemplo da alumina, hidroxiapatita (HA), zircónia, fosfato tricálcico (TCP), nitreto de 

silício, biovidro entre outros. 

Alumina, também chamada de óxido de alumínio, tem vindo a ser muito utilizado 

em implantes dentários devido à combinação da excelente resistência à corrosão, 

biocompatibilidade e alta resistência ao desgaste. A alumina foi introduzida pela primeira 

vez na década de 1970, mas as primeiras aplicações clínicas mostraram uma elevada taxa 

de fratura [52]. Em 1976, Schulte e Heimke introduziram o implante imediato Tübingen, 

que poderia ser usado para a restauração imediata de um dente extraído ou perdido, e era 

feito de um material cerâmico de alumina [53]. Nas últimas décadas, houve avanços 

notáveis nas propriedades mecânicas e métodos de fabrico da alumina. O tamanho do 

grão <4 uma pureza de >99,7% melhoraram a resistência à flexão e a excelente 

resistência à corrosão [54], [55]. 

Um estudo realizado por Ogiso [56], evidenciou a possibilidade do uso de HA 

puro denso como implante dentário. Embora o HA exibisse excelente biocompatibilidade 

e estabilidade química e não pudesse ser reabsorvido in vivo, este material ainda não era 

considerado um candidato adequado para implantes dentários clínicos devido às suas 

fracas propriedades mecânicas. No entanto, a sua excelente bioatividade (capacidade de 

se unir biologicamente ao osso) faz da HA uma das cerâmicas bioativas mais utilizadas 

em implantes, com o objetivo de melhorar a fixação deste com o osso [57]. 

Relativamente aos implantes dentários de zircónia, estes ainda carecem de estudos 

e não podem ser uma recomendação na prática diária. Embora estejam disponíveis 

comercialmente no momento, apenas um número muito limitado de fabricantes pode 

oferecer estudos de pesquisa sobre os seus produtos. No entanto, os implantes dentários 

de zircónia têm potencial para se tornarem uma substituição aos implantes de titânio, mas 

ainda não foram usados no tratamento clínico de rotina [46]. 
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Tabela 2: Propriedades mecânicas de alguns materiais cerâmicos utilizados na 
implantologia [49], [50], [54], [58]. 

Material 
Cerâmico 

Módulo de 
Elasticidade 

(GPa) 

Resistência 
à tração 
(GPa) 

Resistência 
à 

compressão 
(GPa) 

Resistência 
à fratura 

(MPa m1/2) 

Resistência 
à flexão 
(MPa) 

Dureza 
(HV) 

Densidade 
(g/cm3) 

Alumina 390 0.31 3.9 5.2 390 2000 3.9 

Zircónia 205 0.42 3 12 1300 1150 6 
HA 80 - 110 0.05 0.4 – 0.9 0.7 – 1.2 37 600 3.16 

 

3.3.3.3. Materiais Poliméricos 

Os materiais poliméricos são amplamente utilizados na área da biomédica e a sua 

aplicabilidade tem vindo a aumentar. Estes materiais desempenham um papel importante 

em diferentes aspetos da odontologia, como terapias preventivas, restauradoras e 

regenerativas. O uso de polímeros e filmes poliméricos em substituição de materiais 

tradicionais tem vindo a tornar-se mais comum devido às suas propriedades físicas, 

mecânicas e biológicas [59]. 

Os polímeros apresentam uma baixa resistência mecânica e um módulo de 

elasticidade baixo, comparativamente com os materiais cerâmicos e metais. Compostos 

poliméricos, como poliéter-eter-cetona (PEEK), foram desenvolvidos como substitutos 

adicionais. PEEK é um termoplástico policíclico linear sem cristalino que foi 

desenvolvido em 1978 [60], apresenta boa estabilidade a altas temperaturas (superior a 

300 ° C) e alta resistência mecânica e química. Pode ser aplicado a materiais como uma 

superestrutura, pilar de implante ou corpo de implante [61]. 

Apesar de apresentarem um módulo de elasticidade mais baixo que o do osso, 

estes podem ser reforçados com fibras de carbono e alcançar um módulo de elasticidade 

mais próximo do osso cortical [62]. 

Na tabela 6 estão representadas algumas propriedades mecânicas do PEEK, um 

dos materiais poliméricos mais utilizados. 
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Tabela 3: Propriedades mecânicas do PEEK [63], [64]. 

Material 

Polimérico 

Módulo de 

Elasticidade 

(GPa) 

Resistência à 

tração (MPa) 

Resistência à 

compressão 

(MPa) 

Resistência à 

flexão (MPa) 

Densidade 

(g/cm3) 

PEEK 3 - 4 90 - 100 118 72 1.32 

3.4. Próteses all-on-4 

Como foi mencionado anteriormente, os implantes podem ser aplicados para fixar 

próteses, normalmente é utilizado mais que um implante. Nos casos em que o paciente 

apresenta edentulismo total o conceito de all-on-4 e all-on-6 pode ser aplicado. Tal como 

sugere o nome, no conceito all-on-4 são utilizados 4 implantes para a fixação e no all-on-

6 são utilizados 6 implantes. Apesar de atualmente ser mais utilizado o all-on-6, o all-on-

4 está a ser estudado como uma solução melhorada para a versão de 6 implantes, sendo 

esta menos invasiva, porque requer implantes menores a serem implementados no osso e 

pode ser mais barato para o paciente [65]. 

De acordo com este conceito, quatro implantes são suficientes para restaurações 

fixas inteiras. Normalmente, dois dos implantes são colocados na região alveolar anterior, 

e os outros dois são colocados mesmo em frente das regiões do forame mental direito e 

esquerdo. Os implantes anteriores são colocados verticalmente, mas os implantes 

posteriores são colocados aproximadamente 30 graus distalmente inclinados, devido à 

reabsorção óssea excessiva. Estas inclinações distais dos implantes posteriores são 

toleradas com pilares angulados [66][65]. 

 

Figura 15: Próteses all-on-4 e all-on-6. Adaptado de [67]. 
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No entanto, o all-on-4 apresenta algumas desvantagens já identificadas. Os 

valores de tensão são maiores quando o número de implantes é menor, pelo que o 

ajustamento do comprimento e largura dos implantes deve ser tido em conta na aplicação 

destas próteses. Para além disso, caso o volume do osso maxilar ou mandibular não ser 

suficiente, o osso pode não suporta a carga resultando no deslocamento frequente da 

prótese e possivelmente o deslizamento dos implantes [65]–[67].
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4. Métodos Numéricos 

Os métodos numéricos tornaram-se uma ferramenta recorrente na engenharia. O 

avanço do poder computacional torna este método uma alternativa às experiências in vivo. 

Assim, a pesquisa da simulação computacional na biomédica aumentou 

exponencialmente nas últimas décadas e surgiu como uma ferramenta útil para 

complementar dados experimentais e análises, auxiliando no desenvolvimento de 

aplicações clínicas e design de dispositivos [68]. 

Neste capítulo, será feita uma breve introdução ao Método dos Elementos Finitos. 

Em seguida, é apresentada uma breve explicação dos Métodos Sem Malha, 

nomeadamente o  e 

. A última seção será uma breve 

explicação sobre a mecânica dos sólidos. 

4.1. Método dos Elementos Finitos 

O Método dos Elementos Finitos (MEF) é um método numérico que permite a 

análise de sistemas complexos e irregulares, sendo amplamente utilizado no campo da 

ciência e da saúde. Este método permite obter uma solução aproximada da resposta real 

do problema, sendo capaz de executar uma simulação com alta precisão [69]. Como 

método de execução, o MEF divide o domínio do problema em partes discretas simples, 

chamados de elementos, sendo os elementos constituídos por nós, como podemos ver na 

figura 15. O sistema de equações do domínio global é então obtido através do conjunto 

de sistemas de equações local de cada elemento. Estes elementos podem assumir formas 

irregulares apresentando diferentes propriedades, permitindo assim a discretização de 

estruturas com propriedades combinadas [70]. 

Normalmente, este método resolve problemas que envolvem uma estrutura real 

que está sujeita a determinadas cargas. À medida que uma força é aplicada, os elementos 

que se encontram interligados irão sofrer um deslocamento e, através deste, é possível 

obter os estados de tensão e deformação ao longo de toda a geometria em estudo [71]. 

A obtenção de resultados com qualidade depende essencialmente do refinamento 

da malha do modelo, pelo que no caso de geometrias complexas, o aparecimento de 

elementos distorcidos é comum, o que pode comprometer o desempenho e a 

confiabilidade do método [71],[72]. 
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Figura 16: Discretização de um modelo exemplo aplicando o MEF (a) original, e (b) malha 
obtida após a discretização, constituída por elementos e nós. 

 

A combinação do MEF com a teoria da elasticidade, permite prever vários campos 

variáveis, como o deslocamento, tensão e a deformação. Estes campos são dependentes 

do conjunto de suposições feitas na modelação da estrutura em estudo, tais como a 

geometria da estrutura, as propriedades dos materiais, as condições de fronteira, entre 

outros [73]. 

 

4.2.  Métodos Sem Malha 

As várias décadas de pesquisa na área da biomecânica computacional, revelaram 

algumas fraquezas no MEF, algumas delas bastante relevantes [74]. Uma malha de boa 

qualidade é fulcral para obter resultados precisos. No MEF, no caso de formas complexas 

(como, por exemplo, o cérebro), a criação de uma para um caso específico, de boa 

qualidade, torna-se difícil, uma vez que requer um processamento significativo de 

imagens, um longo período de tempo e, consequentemente, um processo caro, tornando-

se incompatível com os fluxos de trabalho clínicos existentes [75]. 

Uma vantagem clara do MSM sobre o MEF é a existência de liberdade total de 

discretização computacional, permitindo assim obter campos de deslocamento, tensões e 

deformações mais eficientes e precisos, úteis para prever o processo de remodelação de 

tecidos biológicos e a rutura do modelo [76]. 

Apesar das vantagens, os MSM também apresentam limitações. A classe de MSM 

com funções de forma aproximadoras não satisfazem a propriedade delta Kronecker, o 

que impede a imposição directa das condições essenciais e naturais [77]. No entanto, tanto 
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o RPIM como o NNRPIM permitem a construção de funções de forma interpoladoras, 

que possuem a propriedade delta Kronecker. 

Precisamente para resolver este problema, nos últimos anos foram desenvolvidos 

alguns MSM interpoladores como o Point Interpolation Method (PIM) [78], e o Natural 

Element Method (NEM) [79]. Tendo por base o PIM foi possível criar o RPIM (Radial 

Point Interpolation Method) [80], que utiliza uma função de base radial para construir as 

funções de forma, combinada com a função de base polinomial. Através da combinação 

do NEM e o RPIM, foi possível o desenvolver o NNRPIM (Natural Neighbour Radial 

Point Interpolation Method) [81]. 

O procedimento geral nos MSM pode ser dividido em três etapas. Primeiramente 

deve ser realizado o estudo da geometria do problema e o estabelecimento de um domínio 

sólido, bem como as suas condições de fronteira. Seguidamente, o domínio sólido deve 

ser discretizado numericamente por um conjunto nodal, com distribuição regular ou 

irregular sendo que a discretização nodal tem efeito direto no desempenho do método e 

consequentemente nos resultados. Como tal, uma distribuição nodal uniforme leva a 

resultados mais precisos. Após isto, a conectividade nodal pode ser imposta através de 

domínios de influência ou diagramas de Voronoï. Em seguida, é gerada uma malha de 

integração de fundo, recorrendo a malhas de integração gaussianas ajustadas ao domínio 

do problema [2]. Assim, os MSM requerem a combinação de três partes: conectividade 

nodal, integração numérica e funções de forma.  

4.2.1. Conectividade Nodal 

4.2.1.1. RPIM 

De modo a encontrar a conectividade nodal, é necessário sobrepor o domínio de 

influência de cada nó. Os domínios de influência, que podem apresentar um tamanho e 

forma fixa ou variável, são encontrados através da procura de nós suficientes dentro de 

uma determinada área. Através da variação da forma ou do tamanho, obtém-se uma 

conectividade nodal diferente [2]. O RPIM conta com domínios de influência com 

tamanho variável, mas com um número constante de nós dentro do domínio, O RPIM usa 

a formulação fraca de Galerkin para obter o sistema de equações discretas. As funções de 

forma são construídas usando uma base polinomial e um RBF. É realizada uma busca 

radial, utilizando como centro um ponto de interesse, ࢞௜, para encontrar os ݊ nós mais 

próximos, como podemos ver na Figura 17 (c). 



Capítulo - 5 

38 

 

Figura 17: Exemplos de diferentes tipos de domínios de influência: (a) domínio de 

influência com tamanho fixo e forma retangular; (b) domínio de influência com tamanho fixo e 

forma circular; (c) domínio de influência com tamanho variável e forma circular [2]. 

 

4.2.1.2. NNRPIM 

Apesar da conectividade nodal ser imposta pela sobreposição dos domínios de 

influência de cada ponto de interesse, a variação de tamanho ou forma desses domínios 

de influência ao longo do domínio do problema afeta o desempenho e a solução final do 

método sem malha. De modo a dar resposta a estas dificuldades, foi desenvolvido o 

conceito de célula de influência, onde é utilizado o diagrama de Voronoї e a triangulação 

de Delaunay para determinar a conectividade nodal de cada nó pertencente ao conjunto 

nodal global [81].  

A abordagem de célula de influência funciona de forma semelhante ao conceito de 

domínio de influência uma vez que, a conectividade nodal é imposta pela sobreposição 

das células de influência. A célula de influência também é constituída por um conjunto 

de ݊ nós que contribuem para a interpolação do ponto de interesse ݔூ. No entanto, o 

conjunto de ݊ nós é 

de distâncias radiais.  

Relativamente à conectividade nodal, as células de influência podem ser células de 

 (Figura 18 (a))  (Figura 18 

(b))  ,ூݔ
procura os primeiros nós vizinhos naturais, por sua vez

u, como também, 
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os vizinhos naturais de todos os nós pertencentes às células de influência de primeiro 

grau. Assim sendo, as células de influência de segundo grau são maiores do que as células 

de influência de primeiro grau e, portanto, levam a melhores resultados numéricos, quer 

a nível do 2D como a nível do 3D [37], [82] .  

 

 

Figura 18: Célula de influência: (a) 1º grau; (b) 2º grau [37]. 

 

4.2.2. Integração Numérica 

4.2.2.1. RPIM 

O método RPIM utiliza o esquema de quadratura de Gauss-Legendre. Inicialmente, o 

domínio sólido é dividido em uma grelha regular. Seguidamente, cada célula é preenchida 

com pontos de integração, respeitando a regra de quadratura de Gauss-Legendre.  
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Figura 19: Malha de integração: (a) Gaussiana ajustada; (b) Gaussiana geral [2]. 

 

A obtenção das coordenadas cartesianas dos pontos de quadratura é através de funções 

de interpolação isoparamétricas. O peso de integração do ponto de quadratura é obtido 

através da multiplicação do peso isoparamétrico do ponto de quadratura com o inverso 

do determinante da matriz jacobiana da respetiva célula-grelha.  

 

 

Figura 20: Integração numérica RPIM. (a) Quadrilátero inicial da célula; (b) 

Transformação do quadrilátero inicial num quadrado isoparamétrico, e aplicação da regra do 

ponto de quadratura 2×2. (c) Retorno à forma quadrilateral inicial [2] 

Para realizar a integração numérica, considerando a função (ݔ)ܨ definida no domínio 

 

 

න Ω݀(࢞)ܨ =෍ݓෝ௜ܨ(࢞௜)௡೒
ூୀଵஐ  

 

4.1 
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onde ݓෝ௜ é o peso do ponto de integração ࢞௜. 
 

4.2.2.2. NNRPIM 

O esquema de integração utilizado no NNRPIM é baseado em nós, tendo sido 

proposto por Belinha et al. [2] A vantagem mais importante deste esquema é que este é 

construído utilizando exclusivamente a informação espacial de distribuição nodal [91].  

Para este método, é também necessária uma malha de integração de fundo, uma vez 

que é utilizada a forma fraca de Galerkin. Uma vez que não existe informação além da 

localização de cada nó que discretiza o domínio do problema, é necessário estabelecer 

além da conectividade nodal, também os pontos de integração [83]. 

Através da construção do diagrama de Voronoï obtém-se uma malha de integração 

que é definida tendo em conta a distribuição nodal [2], [81]. 

 

Figura 21: (a) Diagrama inicial de Voronoï; (b) Triangulação Delaunay [71]. 

É  

previamente obtido, em sub-células menores. Na Figura 22 (a) é possível observar a célula ூܸ, do nó ݊ூ, com base nos seus vizinhos naturais. Posteriormente, 

os cantos ௟ܲ௜ da forma poligonal definida por ூܸ são determinados. Os pontos médios, ܯ௟௜, 
entre o nó ݊ூ  e o seu vizinho, ݊௜, são obtidos, Figura 22 (b)

são divididas em ݊ sub-células do quadrilátero, ܵ௟௜, em que ݊ é o número de vizinhos 

naturais do nó ݊ூ, como se pode observar na Figura 22 (b) e (c). 
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Figura 22
médios MIi e os respetivos quadriláteros obtidos; (c) Quadrilátero ݊ூܯூସ ூܲସܯூହതതതതതതതതതതതതതതതത [51] 

 

Assim, se os nós estiverem distribuídos irregularmente, as sub-células criadas são 

quadriláteras contudo se os nós de campo ࡺ = {݊ଵ, ݊ଶ, … , ݊ே} apresentarem uma 

distribuição nodal regular, as sub-células de Voronoï, são divididas em triângulos. Devido ூܸ, em ݊ sub-células, ܵ௟௜, 
sendo ݊ o número total de vizinhos naturais de ݊௜ூܸ, pode ser determinada através da área das ݊ sub-células, ௟ܵ௜, 

 

௏಺ܣ =෍ܣௌ೙ , ௌ೙ܣ∀ ≥ 0௡
௜ୀଵ  

 

4.2 

sendo ܣ௏಺  ூܸ, e ܣௌ೙  a área da sub-célula ௟ܵ௜. 
 

 

Figura 23
médios MIi e os respetivos triângulos obtidos; (c) Triângulo݊ூ ூ଼ܲܯூଵ  [51]. 

 

O esquema de integração mais simples que pode ser estabelecido, usando as sub-

células em forma de triângulo e quadrilátero, é obtido através da inserção de um único 

ponto de integração no centro da sub-célula. Assim, a localização espacial de cada ponto 
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de integração é determinada em cada sub-célula, conforme ilustrado na Figura 24, sendo 

o peso de cada ponto de integração a área da respetiva sub-célula [91].  

 

 

Figura 24:Triângulo e quadrilátero e os respetivos pontos de integração, ݔூ  [51] 

 

Assim, considerando uma sub-célula em forma de triângulo, a área é definida por: 

 

△ூܣ = 12 ቚdet ቂݔଶ − ଵݔ ଶݕ − ଷݔଵݕ − ଵݔ ଷݕ −   ଵቃቚݕ

4.3 

 

E para a sub-célula em forma de quadrilátero: 

 

ூ⎕ܣ = 12 ቚdet ቂݔଶ − ଵݔ ଶݕ − ଷݔଵݕ − ଵݔ ଷݕ − ଵቃ+detݕ ቂݔସ − ଵݔ ସݕ − ଷݔଵݕ − ଵݔ ଷݕ −   ଵቃቚݕ

4.4 

 

No exemplo da Figura 24 apenas é considerado um ponto de integração, no entanto, 

é possível adicionar mais pontos de integração. É possível aplicar a quadratura de Gauss-

Legendre aos sub-quadriláteros obtidos, para obter os pontos de integração, sendo que 

neste processo cada sub-célula quadrilateral é preenchida com ݇ × ݇ pontos de 

integração. Na Figura 25 são apresentados esquemas de integração para a sub-célula 

triangular e quadrilateral.  

O peso de integração para cada ponto de integração ݔூ é obtido através da seguinte 

expressão, 
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ூෞݓ = కݓఎݓ ቆܣ⎕4 ቇ 

 

4.5 

 

Sendo ܣ⎕ a área do sub-quadrilátero, que pode ser obtida através da equação 4.4, 

e ݓఎ e ݓక são os pesos da quadratura de Gauss-Legendre para uma célula quadrilateral 

isoparamétrica.  

 

 

Figura 25: Triângulo e quadrilátero e os respetivos pontos de integração ݔூ, utilizando 
o esquema de integração de Gauss-Legendre [37]. 

 

4.2.3. Funções de forma  

Nos MSM, foram desenvolvidas diversas técnicas para obter as funções de forma 

como a construção de funções de aproximação [84], [85]. No entanto, estas funções de 
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aproximação não apresentam a propriedade delta Kronecker, o que resulta em 

constrangimento na imposição das condições essenciais e naturais.  

Assim, as funções de interpolação são resultado da junção dos métodos MLS [37] e o 

RPI [86]. A função resultante possui a propriedade delta Kronecker, satisfazendo a 

seguinte condição: 

 ߮௜൫ ௝࢞൯ =   ௜௝ 4.6ߜ

 

onde ࢐࢏ࢾ representa o delta de Kronecker, ߜ௜௝ = 1 se ݅ = ݆ e ߜ௜௝ = 0 se ݅ ≠ ݆. Esta 

propriedade simplifica muito o processo de imposição das condições de fronteira 

essenciais, pois permite aplicá-las diretamente na matriz rigidez.  

Considerando um ponto de interesse ࢞ூ ∈ Ω, com uma célula de influência contendo ݊ nós, ࢄூ = {࢞ଵ,࢞ଶ, … ,࢞௡} ∈ sendo ࢞ூ ,ߗ ∈ ℝௗ e ࢞ூ ∈  Por definição, assume-se que .ࢄ

apenas os nós dentro de célula de influência do ponto de interesse ݔூ têm efeito em u(࢞ூ). 
Agora, considerando a função u(࢞) definida no domínio ߗ ⊂ ℝௗ, sendo o valor da função u(࢞ூ) no ponto de interesse ࢞ூ definido por, 

 

(ூ࢞)ݑ =෍ܴ௜(࢞ூ) ∙ ܽ௜(࢞ூ௡
௜ୀଵ ) +෍݌௝(࢞ூ) ∙ ௝ܾ(࢞ூ௠

௜ୀଵ )
= ܴ(࢞ூ)் ∙ ܽ(࢞ூ) + ்(ூ࢞)݌ ∙ ܾ(࢞ூ) 

 

4.7  

 

Onde ܴ௜(࢞ூ) é a função de base radial (Radial Basis Function – RBF), ݊ é o número 

de nós dentro da célula de influência ࢞ூ. Os coeficientes ܽ௜(࢞ூ) e ௝ܾ(࢞ூ) são coeficientes 

não constantes de ܴ௜(࢞ூ) e ݌௝(࢞ூ), respetivamente. ݉ é o termo polinomial que 

geralmente ݉ < ݊. Os vetores da equação 4.7 são definidos como: 

୘(࢞ூ)ࡾ  = {ܴଵ(࢞ூ),ܴଶ(࢞ூ), . . . ,ܴ௡(࢞ூ)}, ࢖୘(࢞ூ) = ,ଶ(࢞ூ)݌,ଵ(࢞ூ)݌} . . .   ,{௠(࢞ூ)݌,

4.8 
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୘(࢞ூ)ࢇ = {ܽଵ(࢞ூ),ܽଶ(࢞ூ), . . . ,ܽ௡(࢞ூ)}, ࢈୘(࢞ூ) = {ܾଵ(࢞ூ),ܾଶ(࢞ூ), . . . ,ܾ௠(࢞ூ)}. 
 

Em RBF a variável é a distância ݎ௟௜ entre o nó relevante ࢞ூ  e o nó vizinho ࢞௜. 
Assim para o espaço tridimensional temos: 

௟௜ݎ  = ඥ(ݔூ − ௜)ଶݔ + ூݕ) − ௜)ଶݕ + ூݖ) −  ௜)ଶ 4.9ݖ

 

Os termos das funções de base polinomiais são os seguintes, considerando uma 

análise 3D: 

(࢞)ࢀ࢖  = ,ݔ,1} ,ݕ ,ݖ ,ଶݔ ,ݖݕ,ଶݕ,ݕݔ ,ଶݖ ;{ݔݖ ݉ = 10 4.10  

 

Considerando a equação 4.7 para cada nó dentro do domínio da célula de 

influência e incluindo uma equação extra, para garantir uma solução única,  

 

෍݌௝(࢞௜)ܽ௜(࢞௜) = 0, ݆ = 1,2, . . . ,݉.௡
௜ୀଵ  

 

4.11 

 

obtem-se o seguinte um sistema de equações: 

 

ቄ࢛૙࢙ ቅ = ൤ࡽࡾ ࢀ࢓ࡼ࢓ࡼ ૙ ൨ ቄ܊܉ቅ = ࡳ ቄࢇ࢈ቅ,  

4.12  

Onde, 

 ࢛ୱ = ,ଶݑ,ଵݑ} . . .  ௡}் 4.2ݑ,
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ࡽࡾ = ൦ܴ(ݎଵଵ) (ଶଵݎ)ܴ . (ଶଵݎ)ܴ. (ଶଶݎ)ܴ . .. . . . .(ଶ௡ݎ)ܴ(௟ଵݎ)ܴ (௡ଵݎ)ܴ. (௡ଶݎ)ܴ . .  ൪(௡௡ݎ)ܴ
 

4.14 

 

e a base polinomial, para um problema 3D, é representada como,  

 

࢓ࡼ = ൦ 1 1 . ଵݔ. ଶݔ . ଵݕ. ଶݕ . . ଵݖ௡ݕ௡ݔ1 ଶݖ . . ௡൪ݖ
୘
 

 

4.15 

 

Deve-se notar que, a matriz geométrica G é uma matriz simétrica, porque a 

distância é independente da direção, isto é, ܴ(ݎ௜௝) =  Assim, é possível obter uma .(௝௜ݎ)ܴ

solução única: 

 ቄࢇ࢈ቅ = ଵିࡳ ቄ࢛૙࢙ ቅ 4.16 

 

e substituindo na equação 4.7 obtem-se: 

(ூ࢞)ݑ  = ଵିࡳ{୘(࢞ூ)࢖,୘(࢞ூ)ࡾ} ቄܝ૙࢙ ቅ = ߮(࢞ூ)ܝ௦ 4.17 

 

onde ߮(࢞) é a função de forma definida por, 

 ߮(࢞ூ) = {߮ଵ(࢞ூ),߮ଶ(࢞ூ), . . . ,߮௡(࢞ூ)} 4.18 

 

Desde que, como já referido, as funções de forma tanto de RPIM como NNRPIM, 

respeitem a propriedade delta Kronecker. 
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Podemos estabelecer as seguintes relações entre as funções de interpolação e de 

aproximação: as funções de interpolação passam por cada nó único dentro do domínio de 

influência, em oposição às funções de forma de aproximação; as funções de interpolação 

têm custos computacionais mais reduzidos, uma vez que permitem a aplicação de 

métodos de imposição direta das condições de limite essenciais e naturais [82]. 
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5.  Mecânica dos Sólidos 

A mecânica dos sólidos apresenta como principal objetivo a compreensão da 

relação entre a tensão e a deformação e a relação entre a deformação e o deslocamento 

[2]. 

Ao longo deste capítulo serão apresentados os fundamentos mecânicos utlizados 

nas aplicações numéricas apresentadas neste trabalho. Assim, é feita uma introdução à 

formulação contínua e à formulação Fraca utilizada e o consequente sistema de equações 

discretas. 

 

5.1.1. Fundamentos 

Quando é aplicada uma carga ou força num corpo, este fica por consequência direta 

sob tensão, sendo que estas tensões originam deformações que podem ser interpretadas 

como deslocamentos relativos [87].  

Através da configuração estrutural e das características de cada material, é possível 

prever o seu comportamento através da curva tensão-deformação respetiva (Figura 26). 

Os sólidos podem ser considerados como anisotrópicos, onde propriedades mecânicas do 

material variam com a direção, ou elásticos, onde após a remoção da carga aplicada, o 

sólido retorna à sua forma inicial. Neste trabalho assumiu-se uma relação linear entre a 

tensão e a deformação, sendo por isso o modelo considerado linear-elástico [2]. 

  

 

 

Material elástico 

Material dúctil 
Material frágil 

Te
ns

ão
 

Deformação 
Figura 26: Curva Tensão-Deformação. Adaptado de [82].  
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A alteração da configuração do modelo permite representar o trabalho virtual como 

um integral sobre o volume corporal conhecido. Tanto o tensor das deformações como o 

tensor das tensões são referidos no mesmo estado deformado. O tensor de Cauchy, 

representado por Λ, representa as tensões de uma configuração atual e para um problema 

tridimensional, sendo definido como, 

 

ࢫ = ൥ߪ௫௫ ௫௬ߪ ௬௫ߪ௫௭ߪ ௬௬ߪ ௭௫ߪ௬௭ߪ ௭௭ߪ   ௭௭൩ߪ

5.1 

 

Este trabalho utiliza a notação Voigt, reduzindo a sua ordem. Assim, o tensor de 

 

ߪ  = ൛ߪ௫௫ ௬௬ߪ ௭௭ߪ ௫௬ߪ ௬௭ߪ  ௭௫ൟ் 5.2ߪ

 

e o tensor de deformação, para o vetor de  

ߝ  = ൛ߝ௫௫ ௬௬ߝ ௭௭ߝ ௫௬ߝ ௬௭ߝ  ௭௫ൟ் 5.3ߝ

 

Uma vez que os materiais considerados como anisotrópicos requerem um grande 

número de constantes para ser definido, tornou-se frequente nas simulações biomecânicas 

considerar-se o material como isotrópico, que apenas necessitam de duas variáveis 

independentes para serem definidos, que são, nomeadamente o módulo de elasticidade 

(E) e o coeficiente de Poisson (߭). Assim, a relação entre a tensão e a deformação no 

domínio sólido, é dada pela lei generalizada de Hooke, 

ߪ  = ࢉ  5.4 ߝ

 

onde c é a matriz constitutiva do material, definida por ࢉ = ࢙ିଵ. A partir da 
equação 5.4 a seguinte relação pode ser estabelecida, 

ߝ  = ଵିࢉ  5.5 ߪ



Capítulo - 5 

52 

 

sendo ࢙ =  ,૚ e definido para o caso 3D comoିࢉ
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  5.6 

 

 

A matriz constitutiva do material, ࢉ, é obtida pelo inverso da matriz material, ࢙, que é 
aqui definido para um material anisotrópico tridimensional. Os elementos da matriz ࢙ são 
obtidos experimentalmente. ܧ௜௜ é o módulo de elasticidade,  ݒ௜௝ é o coeficiente de Poisson 
do material e ܩ௜௝ é o módulo de corte nas direções i e j.  

Relativamente ao campo de deslocamento dado por {ݓ,ݒ,ݑ}, as componentes de 
deformação na direção x, y e z, são expressos como, 

௫௫ߝ  = ݔ߲ݑ߲ ௬௬ߝ = ݕ߲ݒ߲ ௭௭ߝ = ݖݓ߲߲  

 

௫௬ߛ = ݕ߲ݑ߲ + ݔ߲ݒ߲ ௫௭ߛ = ݖ߲ݑ߲ + ݔ߲ݓ߲ ௫௬ߛ = ݖ߲ݒ߲ + ݕ߲ݓ߲  

 

   5.7 

 

 

Assim o vetor de deformação pode ser expresso pela combinação de um operador 
diferencial e o campo de deslocamento, ࢛, 

ࢿ  = ࡸ ࢛ 5.8 

 

Onde L é dado por, 
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ࡸ = ⎣⎢⎢
⎢⎡ డడ௫ 0 00 డడ௬ 00 0 డడ௭

డడ௬ 0 డడ௭డడ௫ డడ௭ 00 డడ௬ డడ௫⎦⎥⎥
⎥⎤்    

 

 

5.9 

 

 

5.1.2. Formulação fraca 

O sistema de equações diferenciais parciais que regem o fenómeno físico estudado, 

são as equações denominadas por Formulação Forte. No entanto, esta formulação 

apresenta algumas limitações. Em problemas mais complexos de engenharia, é 

preferencialmente utilizada a Formulação Fraca. A formulação fraca baseia-se num 

sistema de equações discreto, sendo estabelecida para cada ponto de integração. 

Apresenta uma menor consistência nas funções de aproximação ou interpolação, no 

entanto possui a capacidade de produzir sistemas de equações algébricas mais estáveis e 

com isto resultados aproximados [2]. 

 

5.1.2.1. Formulação fraca de Galerkin  

A Formulação Fraca de Galerkin consiste num método variacional baseado no 

princípio da energia. 

Considerando um sólido com um domínio Ω Figura 26, onde Γ ∈Ω:Γ௨ ∪ Γ௧ = Γ ∧ Γ௨ ∩ Γ௧ = ∅. A superfície sólida contínua na qual as forças externas ̅ݐ 
são aplicadas é denotada por Γ௧ (fronteira natural) e a superfície onde os deslocamentos 

são restritos é denotada como Γ௨ (fronteira essencial), as equações de equilíbrio que 

regem o problema elasto-estático linear são definidas como, 

 સࢫ + ࢈ = ૙ 5.10 

 

em que સ é o operador de divergência, b a força do corpo por unidade de volume, 

e o tensor da tensão de Cauchy, conforme referido na equação 5.1. 
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Figura 27: Corpo contínuo sujeito a forças de volume e forças externas [2]. 

 

Através da forma fraca de Galerkin, a solução real é a que minimiza o funcional 

Lagrangiano, L, é dada por, 

 

L = ܶ − ܷ + ௙ܹ 5.11 

 

onde T representa a energia cinética, U a energia de deformação e Wf é o trabalho 

produzido pelas forças externas. A energia cinética é expressa por, 

 

T = ଵଶ∫ ்࢛࢛̇̇ߩ ఆߗ݀  5.12 

 ࢛̇ é a primeira derivada do deslocamento 

materiais elásticos, é expressa por, 

 

U= ଵଶ ∫ ߪ்ߝ ఆߗ݀  5.13 

 

sendo o vetor deformação e ߪ o vetor tensão. O trabalho produzido pelas forças 

externas pode ser definido por, 
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௙ܹ = න ்࢛ ࢈ ߗ݀ +න ்࢛ ࢚̅ ௧௰೟ఆ߁݀  
 

5.14 

 

onde que u representa o deslocamento, b as forças do corpo e Γ௧ a fronteira natural, 

onde as forças externas são aplicadas. Portanto, através da substituição na equação 5.12, 

negligenciando os efeitos dinâmicos, e após a manipulação das expressões obtém-se a 

Formulação Fraca de Galerkin, que pode ser reescrita como, 

න (࢛ࡸ)ࢉ்(࢛ࡸߜ) ఆߗ݀ −න ࢈்࢛ߜ ߗ݀ −න ்࢛ߜ ࢚̅ ௧߁݀ = 0௰೟ఆ  
 

5.152 

Obtemos assim a formulação genérica de Galerkin escrita em termos de 

deslocamento, com elevada aplicabilidade na mecânica dos sólidos.  

 

 

5.1.2.2. Sistema de Equações Discretas 

O sistema discreto de equações para métodos sem malha é obtido com base no 
princípio de trabalho virtual, utilizando as funções de forma como funções de teste. As 
variáveis de campo podem ser obtidas através das funções de interpolação [2]. A 
aproximação do campo variável num ponto de integração ݔூ  é dado por, 

 

(ூ࢞)ݑ =෍߮௜(࢞ூ)ݑ௜௡
௜ୀଵ  

 

5.23 

onde ߮௜(࢞ூ) representa a função de interpolação sem malha e ݑ௜ o vetor de 
deslocamento nodal dos ݊ nós pertencentes ao domínio de influência do ponto de 
integração ࢞ூ. 

Relativamente aos deslocamentos virtuais dos nós, dentro do domínio de influência 
de um ponto de interesse, ࢞ூ, estes causam um deslocamento virtual no próprio ponto de 
integração, e podem ser interpolados considerando as funções de interpolação. O 
deslocamento virtual é definido como,  
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δݑ(࢞ூ) =෍߮௜(࢞ூ)ݑߜ௜௡
௜ୀଵ  

 

5.24 

Sendo que ݑߜ௜ corresponde ao valor do nó para a função de teste. Este valor pode 
ser substituído na equação 5.22 obtendo-se, 

 

෍෍࢛ߜ௜் න ூ்࡮ ࡮ࢉ ࢛ߗ݀ −ఆ ෍࢛ߜ௜் න ߮௜் (࢞௜)࢈ ݀Ω −෍࢛ߜ௜் න ߮௜் (࢞௜)ഥ࢚݀Ω = 0ஐ
௡
௜ୀଵఆ

௡
௜ୀଵ

௡
௝ୀଵ

௡
௜ୀଵ  

 

5.25 

 

onde a matriz deformação é dada por, 

 

࡮ =
⎣⎢⎢
⎢⎢⎢
⎡߲߮௜߲ݔ 0 00 ߲߮௜߲ݕ 00 0 ߲߮௜߲ݖ

߲߮௜߲ݕ 0 ߲߮௜߲߲߮ݖ௜߲ݔ ߲߮௜߲ݖ 00 ߲߮௜߲ݕ ߲߮௜߲ݔ ⎦⎥⎥
⎥⎥⎥
⎤்

 

 

 

5.26 

 

sendo ݅ = {1,2, . . . ,݊} a ordem do nó dentro do domínio de influência de ࢞ூ . 
A equação 5.25 pode ser representada da seguinte forma, 

−࢛ࡷ)்࢛ߜ  (ࡲ = 0 5.27 

onde ࡲ corresponde à soma do segundo e terceiro termo da equação 5.25. 

Assim, a equação 5.27 pode ser traduzida na seguinte equação linear, 

−࢛ࡷ)  (ࡲ = 0 5.28 

Caso as funções de forma do MSM possuam a propriedade delta Kronecker, as 
condições de fronteira essenciais podem ser aplicados diretamente na matriz de rigidez 
K. Considerando tanto os campos de deformação como os campos da tensão, o campo de 
densidade de energia de deformação (SED) para um ponto de interesse ݔூ e um caso de 
carga específico pode ser determinado como: 
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ܷ(࢞ூ) = 12 න ்(ூ࢞)ߪ Ωூஐ಺݀(ூ࢞)ߝ  

 

5.29 

As tensões principais ߪ(࢞ூ) para o ponto de interesse, ࢞ூ, são obtidas através do tensor 
das tensões de Cauchy Λ(࢞ூ) utilizando a expressão, 

 

ݐ݁݀ ൭൥ߪ௫௫ ߬௫௬ ߬௫௭߬௬௫ ௬௬ߪ ߬௬௭߬௭௫ ߬௭௬ ௭௭൩ߪ − (ூ࢞)ߪ ൥1 0 00 1 00 0 1൩൱ = 0 

 

5.30 

Por sua vez, as direções principais ࢔((࢞ூ)௜) = ൛݊௫((࢞ூ)௜),݊௬((࢞ூ)௜),݊௭((࢞ூ)௜)ൟ் 
podem ser obtidas através da expressão, 

 

ݐ݁݀ ൭൥ߪ௫௫ ߬௫௬ ߬௫௭߬௬௫ ௬௬ߪ ߬௬௭߬௭௫ ߬௭௬ ௭௭൩ߪ − (ூ࢞)ߪ ൥1 0 00 1 00 0 1൩൱ ቐ݊௫(࢞ூ)௜݊௬(࢞ூ)௜݊௭(࢞ூ)௜ቑ = 0 

 

5.31 

Através das tensões principais obtidas é possível obter a tensão efetiva de von 
Mises para cada ponto de interesse, ݔூ, ou seja, 

=ത(࢞ூ)ߪ  ඨ12 ଵ(ூ࢞)ߪ)) − ଶ)ଶ(ூ࢞)ߪ + ଶ(ூ࢞)ߪ) − ଷ)ଶ(ூ࢞)ߪ + ଷ(ூ࢞)ߪ) − ଵ(ூ࢞)ߪ
 

5.162
) 
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6. Estado de Arte 

Neste capítulo, será feita uma análise do estado da arte relacionado a utilização 

dos métodos numéricos MEF e Métodos sem malha, na área da biomecânica, com mais 

especificidade nos implantes dentários. 

 

6.1. Método dos Elementos Finitos 

A análise através dos MEF foi aplicada no início dos anos 1960, para resolver 

problemas estruturais na indústria aeroespacial [88] mas esta aplicação rapidamente foi 

estendida para resolver problemas de transferência de calor, fluxo de fluidos, transporte 

de massa e a nível eletromagnético. 

Em 1972, cerca de quinze anos após o MEF ter iniciado uma revolução nas 

análises de tensões de estruturas mecânicas na engenharia, este método foi utilizado na 

área da engenharia biomédica. Existia o interesse na ortopedia e ciências relacionadas 

com a ortopedia, nas tensões e deformações em ossos sob carga, mais especificamente no 

que diz respeito à relação entre a arquitetura e função de suporte de carga. Brekelmans et 

al. [89] e Rybicki et al. [90] apresentaram os primeiros trabalhos na área da biomecânica 

ortopédica, onde realizaram análises lineares elásticas de estruturas isotrópicas 2D de 

ossos humanos, como o fémur (Figura 27).  

Os primeiros modelos 3D na área da biomecânica surgiram pouco depois, em 

meados do ano de 1975 [91]–[93]. Nestes trabalhos, ficou evidente que os problemas 

associados à manipulação, interpretação e apresentação de dados, frequentemente mais 

exigentes na análise 3D, combinados com um poder computacional baixo, foram um 

entrave à obtenção de resultados melhores. Mais tarde, em 1982, Rohlmann et al. [94] 

reproduziu o estudo de Brekelmans et al. numa malha 3D, obtendo um modelo mais 

complexo em três dimensões, essencialmente devido à introdução da Tomografia 

Computorizada (TC) como método para obtenção do modelo geométrico e definição dos 

diferentes materiais, por comparação com o nível de intensidade da escala de cinza, 

desenvolvida em 1972 pelo engenheiro Godfrey Hounsfield. 
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Figura 28: Aplicação de Brekelmans et al. do MEF na biomecânica ortopédica: (a) 
divisão dos elementos no fémur; (b) análise das tensões para diferentes cargas com pontos de 

aplicação diferentes[89]; (c) reprodução do estudo numa análise 3D, realizado por Rohlmann et 
al [94]. 

 

Desde então, o MEF é a ferramenta numérica mais utilizada na análise 

biomecânica. Na figura 29, observa-se que o número de publicações relativas a este tipo 

de análises tem vindo a aumentar desde 1972, primeira publicação na área, até ao dia de 

hoje. 

 

Figura 29: Número de publicações relacionadas com o MEF aplicado à análise 
biomecânica. Fonte: Scopus. 
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O processo de modelação através do MEF na análise biomecânica, normalmente, 

pode ser dividido em três etapas principais: inicialmente é feita a discretização do 

problema, todos os métodos numéricos seguem uma abordagem discreta. Uma malha (nós 

e elementos) é a discretização de um sistema contínuo [95]. De seguida, é feito o 

processamento de imagem, onde a geometria e as propriedades do material podem ser 

adquiridas a partir da TC, por exemplo. O processamento da imagem médica é crucial e, 

muito provavelmente, a etapa mais demorada de toda a modelação. Por fim, é construída 

uma malha de elementos e são definidas as condições de fronteira, estando assim o 

modelo pronto para fazer análises de tensão e deformação, por exemplo [96], [97]. 

Após as primeiras aplicações do MEF na bioengenharia, rapidamente foi aplicado 

este método na área da medicina dentária [98], com o objetivo de estudar a tensão num 

dente homogéneo e não homogéneo, apresentando os campos de tensão e deslocamento 

resultantes da aplicação de uma única força.  

Após este estudo, este método numérico foi aplicado na área da implantologia, em 

1976, no trabalho realizado por Weinsteim [99], onde foi obtido um modelo através de 

uma análise quantitativa de secções do implante inserido na mandíbula. Um modelo 2D, 

constituído por elementos retangulares e triangulares. Mais tarde, em 1982, Weinsteim 

desenvolveu um modelo 3D, através da conexão de imagens 2D das seções bucal-lingual, 

formando uma rede tridimensional de elementos hexaédricos e tetraédricos [100]. Desde 

então, este método tem sido cada vez mais aplicado na área (Figura 30). 

 

 

Figura 30: Número de publicações do método dos Elementos Finitos aplicado na área da 
implantologia. Fonte: Scopus. 
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6.1.1. Evolução dos modelos 

Apesar do aparecimento dos modelos tridimensionais na área da implantologia  

[100]–[104], ainda são utilizados atualmente modelos bidimensionais [105]–[107], 

essencialmente devido à economia do tempo na criação do modelo em estudo e ao elevado 

poder computacional exigido pelos modelo em três dimensões. É de salientar também, 

que um modelo 2D é tão eficiente e preciso quanto um modelo 3D [108]. 

 

Figura 31: Exemplo de uma representação do modelo de elementos finitos: (a) bidimensional 
[98]; (b) tridimensional [104]. 

A construção do modelo apresenta um grau de dificuldade elevado devido às 

características mecânicas complexas do osso e à sua interação com os implantes. Assim 

são feitas várias simplificações a nível das propriedades mecânicas e na geometria do 

osso e do implante. Em alguns estudos, não é feita a diferenciação do tecido ósseo cortical 

do tecido trabecular da mandíbula, apresentando um comportamento isotrópico, 

homogéneo e linearmente elástico, caracterizado com um único módulo de Young e 

coeficiente de Poisson [109]–[111]. Conforme demonstrado em [112], esta suposição 

corresponde à aproximação de uma densidade óssea do tipo II. Outras contribuições, ao 

invés, consideraram uma lei anisotrópica mais realista [113]–[115] tentando capturar a 

mudança da densidade óssea em todas as direções espaciais. 

Uma vez que o sucesso do estudo depende de uma boa modelação, o uso reduzido 

de aproximações aplicadas no modelo é o desejado para obter resultados mais fidedignos. 

Assim, este sucesso depende da precisão na simulação da geometria e estrutura da 

superfície do implante e do osso, das propriedades mecânicas do implante e do tecido 

ósseo, das condições de fronteira, das cargas aplicadas, bem como da interface 

biomecânica osso-implante [73], [116]. 
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6.1.2. Materiais: Osso e materiais do implante 

A atribuição das propriedades dos materiais envolvidos na análise de elementos 

finitos é um processo importante no estudo. Para este tipo de estudos, podem ser 

considerados materiais isotrópicos ou anisotrópicos [73]. 

Os materiais isotrópicos têm propriedades mecânicas e térmicas iguais em todas 

as direções. Em contraste, os materiais anisotrópicos apresentam diferentes características 

mecânicas e térmicas ao longo de diferentes direções sob as mesmas condições de 

carregamento. Os materiais ortotrópicos, que são um subgrupo dos materiais 

anisotrópicos, têm diferentes propriedades de materiais ao longo de três eixos 

mutuamente ortogonais [116]. 

 

6.1.2.1. Materiais Isotrópicos 

Tanto na mandíbula como na maxila, podem ser distinguidos dois tipos de osso: 

cortical e esponjoso. Apesar de não o serem, em diversos estudos na área, o osso cortical 

e esponjoso são considerados como materiais isotrópicos [117]–

[121][117][117][117][116] essencialmente devido à complexidade em determinar a 

orientação material do osso. Assim, o material é essencialmente caracterizado pelo 

módulo de Young e pelo coeficiente de Poisson [73]. 

O módulo de elasticidade (ou modulo de Young) dos ossos pode ser estimado a 

partir da imagem médica, uma vez que é possível converter os valores de densidade, 

representados em Hounsfield units (HU), em valores de módulo de elasticidade por meio 

de diferentes abordagens. Estas abordagens relacionam o valor de HU, o módulo de 

elasticidade e a densidade óssea aparente entre si. Os valores HU do osso podem ser 

obtidos através do software utilizado para o processamento da imagem médica e 

seguidamente, o módulo de elasticidade pode ser estimado através de alguns cálculos 

[116]. Vários autores estudaram esta relação [122]–[125]. 

Este método, onde se calcula o módulo de elasticidade a partir dos valores de HU 

permite atribuir propriedades mecânicas específicas para cada secção óssea. Assim, os 

modelos podem ser construídos de forma mais detalhada do que aqueles constituídos por 

um modulo de elasticidade único e contante para as camadas corticais e esponjosas [116]. 
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Relativamente aos materiais dos implantes dentários, em simulações MEF, estes 

são considerados isotrópicos, homogéneos e linearmente elásticos [126], [104]. Na tabela 

7, podemos ver os valores do módulo de Young e coeficiente Poisson para os materiais 

mais utilizados na implantologia [116]. 

 

Tabela 4: Valores do módulo de Young e coeficiente Poisson para alguns dos materiais 
mais utilizados em próteses dentárias, tal como reportado em [116]. 

Material 
Módulo de Young 

(GPa) 

Coeficiente de 

Poisson 
Fonte 

Titânio Puro 

104 0.3 [127] 

107 0.33 [128], [129] 

110 0.34 [103], [130] 

115 0.35 [131] 

120 0.36 [132] 

Ligas de titânio 
110 0.33 [133] 

114 0.34 [131] 

Zircónia 
205 0.22 [134] 

210 0.33 [135] 

Alumina 420 0.27 [133] 

Liga Crómio-Cobalto 
218 0.31 [134] 

220 0.3 [111] 

Ouro 
89.5 0.3 [136] 

100 0.33 [137] 

 

6.1.2.2. Materiais Anisotrópicos 

Tal como visto anteriormente, o osso é muitas vezes considerado como sendo 

isotrópico. No entanto, tanto o osso cortical como o esponjoso são materiais anisotrópicos 
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e, para obter estudos mais fiáveis e precisos esta característica deve ser considerada, 

apesar de tornar a sua modelação num processo mais complexo [73].  

Alguns estudos surgiram com o objetivo de comparar a consideração da 

anisotropia ou isotropia do osso nos modelos que utilizam o MEF como método de 

[138] verificou-se que a anisotropia do modelo aumentou os 

níveis de deformação e tensão na crista cortical, em 20 a 30% e por outro lado, diminuiu 

as tensões de corte em 40% na interface radial-vertical próximo ao ápice. Também Bonnet 

et al [118] verificou que a anisotropia do modelo aumentou os níveis de deformação e 

tensão em 23.7% e 31%, respetivamente, e Clelland et al. [105] verificou um aumento a 

rondar os 25%. 

 

6.1.3. Condições de Fronteira 

Relativamente à mandíbula, as condições de fronteira são descritas mais 

facilmente do que maxila. A maioria dos estudos definem as condições de fronteira da 

mandíbula como fixas [139]–[143].  

Ao longo do tempo, começaram a surgir modelos tridimensionais, onde são 

simuladas as funções dos músculos de mastigação, o movimento dos ligamentos e da 

articulação temporomandibular[144], [145] . Estas considerações surgem com o objetivo 

de melhorar a precisão do modelo, evitando erros significativos na distribuição de tensão 

e deslocamento, como demonstrado por Röhrle e Pullan [146]. 

 

Figura 32: Dois tipos de considerações para as condições de fronteira: Condições de fonteiras 
fixas definidas em campo mais distante [140]; (b) condições de fronteira que consideram os 
músculos da mastigação (setas pretas) e a articulação temporomandibular (triângulos verdes) 

[145]. 
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6.1.1. Cargas 

As forças que atuam no implante durante o processo de mastigação e mordida, 

designadas de cargas oclusais, criam uma tensão no osso em torno do implante. Esta 

tensão, em sobrecarga pode causar reabsorção óssea ou o afrouxamento do implante, 

enquanto que em subcarga pode levar à atrofia por desuso e subsequente perda óssea 

[147], [148]. 

O implante está sujeito a um padrão complexo de combinações de forças 

horizontais e verticais. No entanto, os componentes da força não têm o mesmo impacto 

em relação à resistência do material e à incidência de falhas. As forças vetoriais que são 

direcionadas ao longo do eixo principal do implante são de natureza compressiva e 

permanecem abaixo da resistência do material na compressão [111]. Assim, em 

simulações biomecânicas, nomeadamente em estudos que utilizam o MEF, é importante 

considerar as cargas axiais, horizontais e oblíquas, com inclinações e magnitudes 

realistas, de modo a obter-se simulações mais precisas [149]. 

Na tabela 8, estão representados os valores considerados em alguns trabalhos para 

a carga axial, horizontal e oblíqua e respetivo ângulo de inclinação. Apesar da maioria 

dos trabalhos desenvolvidos considerarem estas cargas com estáticas, o efeito resultante 

das cargas dinâmicas e da fadiga deve ser considerado, de modo a evitar a fratura ou falha 

do implante [116]. Na literatura é descrito que se a condição de carga estática for 

substituída pela mesma magnitude de carga dinâmica, os valores máximos de tensão 

observados sobre o material podem aumentar em 20% [116], [150], [151]. 

Tabela 5: Valores atribuídos para as cargas: axial, horizontal e oblíqua e respetivo 
ângulo de inclinação. 

Carga 

Horizontal 

(N) 

Carga 

Vertical 

(N) 

Carga 

oblíqua 

(N) 

Ângulo Fonte 

23.4 114.6 - - [111] 

50 100 - - [152][109][108][107][106][105][118] 

10 35 70 120° [153] 

- 100 30 45° [154] 

- - 100 11° [155] 
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6.1.2. Geometria do Implante 

A escolha da geometria do implante, influencia significativamente e diretamente 

a distribuição da tensão no implante e no osso circundante. Assim sendo, na literatura 

surgem vários estudos sobre esta influência [43].  

Alguns autores estudaram o efeito de vários parâmetros, como efeito do 

comprimento do implante [156]–[158], diâmetro [159], [160], tipos de rosca [160], [161], 

da rugosidade da superfície [104], [162] e da inclinação de aplicação [163]. 

Um exemplo claro onde a geometria do implante influencia de forma direta a 

distribuição da tensão no osso é demonstrado por Majid et al [43], onde verificou que 

para as mesmas condições de simulação, o tipo de rosca cónico apresenta uma tensão 

máxima de von Mises cerca de 10 vezes superior (Figura 33), quando comparado com 

um implante cilíndrico. 

 

Figura 33: Comparação da máxima tensão de von Mises, no osso circundante, para três 
tipos de rosca diferentes. Adaptado de [43]. 
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6.1.3. Interface Osso – Implante 

Ao longo do tempo surgiram vários materiais com propriedades mecânicas 

adequadas, boa biocompatibilidade e resistência à corrosão para serem utilizados nos 

implantes. No entanto, é necessário garantir que a força de contacto na interface entre o 

implante e o osso seja suficiente para que a fixação biológica seja alcançada [164]. Em 

segundo, é necessário diminuir as incompatibilidades entre o módulo de elasticidade do 

implante e o osso, sendo que o sucesso ou fracasso de um implante pode ser determinado 

pela maneira como as tensões na interface osso-implante são transferidas para os ossos 

circundantes [165]. 

A osseointegração é a conexão direta estrutural e funcional entre o osso vivo e a 

superfície de implante, sendo que este termo surgiu na década de 1960, quando PI 

Branemark [166] utilizou esta palavra para explicar a aceitação e fixação de dispositivos 

de titânio colocados no osso da mandíbula, mais tarde designados de implantes [167].  

A osseointegração total é aplicada na maioria dos estudos de MEF, isto é, 

considera-se o osso cortical e trabecular estão em contacto com o implante a 100% [27], 

[44], [131], [132]. No entanto, esta suposição é irrealista, uma vez que clinicamente não 

ocorre contacto perfeito entre implante e osso.  

Para descrever a osseointegração na interface osso-implante de forma mais 

realista, surgiram novos modelos matemáticos, que têm em consideração fatores 

biológicos (sangue e modelação óssea) e mecânicos como o atrito entre as superfícies 

[167], [73]. 

 

6.1.4. Implantes all-on-4 

Nos casos em que o paciente apresenta edentulismo total o conceito de all-on-4 e 

all-on-6 pode ser aplicado. Atualmente ser mais utilizado o all-on-6, o all-on-4 está a ser 

estudado como uma solução melhorada para a versão de 6 implantes.  

O implantologista português Paulo Malo e colegas, aplicaram o conceito All-on-4 

pela primeira vez em 1998 [168]. 

Existem vários estudos clínicos a curto prazo que comprovam o sucesso deste tipo 

de próteses, no entanto a longo prazo existem poucos estudos realizados. Além disso, 
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também há um estudo limitado sobre as tensões observadas nos implantes, pilares, 

próteses e osso peri-implantar de acordo com este tipo de próteses [169]  

Ao logo dos anos têm surgido algumas análises biomecânicas a estes tipos de 

próteses com recurso às análises dos elementos finitos. Alguns autores utilizam este 

método para avaliar o efeito das forças sobre os implantes e nos apoios/cristas das 

próteses de quatro apoios [66]. Outros trabalhos focam-se no comportamento 

biomecânico da prótese suportada por implantes All-on-4 através de uma análise de 

elementos finitos através da comparação de 3 diferentes graus de inclinação dos implantes 

distais [67]. Outros autores estudaram a importância do design da barra e como a sua 

variação influencia a distribuição das tensões ao longo da prótese [170]. 

 

6.2.  Métodos Sem Malha 

Nas últimas décadas, ocorreu o aparecimento e crescimento de uma nova família 

de métodos numéricos, os Métodos Sem Malha (MSM) ou Meshless/mesh-free. No início 

da década de 1990, foi apresentado por Nayroles et al. [84] um novo método numérico 

designado por Diffuse Element Method (DEM), apresentado como sendo uma 

generalização do método amplamente utilizado, o Método dos Elementos Finitos. 

Segundo os autores, este novo método eliminava algumas das limitações do MEF. 

Um dos primeiros métodos sem malha a surgir foi o Smooth Particle 

Hydrodynamics (SPH) apresentado por Lucy, Gingold e Monaghan [171]. Este método 

foi aplicado pela primeira vez na mecânica dos sólidos por Libersky et al. [172]. Uma vez 

que a versão original do método SPH apresentava algumas de instabilidades e 

inconsistências, foram incorporadas várias melhorias ao longo dos anos [171]. Em 1994, 

foi desenvolvido o Element Free Galerkin [173] Method, sendo um método variacional 

baseado no princípio de energia. Um ano mais tarde surgiu o Reproducing Kernel Particle 

Method (RKPM). Com o passar do tempo, foram surgindo outros métodos importantes 

como o Meshless Local Petrov-Galerkin Method (MLPG), o Finite Point Method (FPM) 

e o Radial Basis Function Method (RBFM) [174]. 

Apesar destes métodos terem sido aplicados com sucesso na mecânica 

computacional, estes métodos apresentavam alguns problemas, com a falta da 
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propriedade delta de Kronecker nas funções de aproximação, dificultando a imposição de 

condições essenciais e naturais [174]. 

Capazes de superar este problema, surgiram vários métodos de interpolação sem 

malha, tais como o Point Interpolation Method (PIM), o Radial Point Interpolation 

Method (RPIM), o Natural Neighbour Finite Element Method (NNFEM) o Natural 

Element Method (NEM), o Natural Radial Element Method (NREM) e o Natural 

Neighbour Radial Point Interpolation Method (NNRPIM) [71]. 

De facto, o MSM têm evoluído consideravelmente, sendo que, constituem 

atualmente uma escolha cada vez mais atrativa para a aplicação em simulações 

biomecânicas [175]. Aliás, vários MSM têm vindo a ser desenvolvidos e implementados 

para realizar simulações cirúrgicas [176], [177]. 

Na dentária, os estudos onde são aplicados os MSM têm como principal objetivo 

a validação deste método e a comparação dos resultados com o MEF, no entanto começam 

a surgir estudos que comprovam as vantagens na aplicabilidade destes métodos em 

relação ao MEF. Assim, os MSM mostraram-se úteis para analisar o comportamento 

biomecânico de próteses dentárias [178]; prever as cargas que devem ser aplicadas aos 

implantes dentários para maximizar a densidade óssea perto do implante [179]; prever a 

osseointegração em torno da área de contato entre o osso e o implante [180]; estudar as 

interações entre o tecido ósseo e um implante e prever o comportamento biomecânico de 

dentes restaurados [181]. 

Duarte et al., aplicou o NNRPIM na análise de um sistema implante de barra única 

em 2D. Obtiveram tensões máximas muito semelhantes àquelas obtidas com o MEF, mas 

os campos de deformação e deslocamento mostraram-se muito mais suaves [182]. 

Tavares et al.,[174] também utilizou o NNRPIM num modelo 2D, com o objetivo deste 

de observar como o tecido ósseo, nomeadamente o osso trabecular, reage à inserção de 

um implante. O osso trabecular começou a entrar na região plástica ao aplicar uma força 

de 113N a 80 graus e a 223 N o osso trabecular estava na região plástica.  

Por sua vez, Moreira et al. (2013), que realizou uma análise a um incisivo central, 

concluiu no seu estudo que ainda é necessário superar alguns problemas numéricos, como 

a presença de contornos convexos, mas que apesar disso, obteve resultados positivos 

[183].
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7. Trabalho Prático 

Inicialmente é feita uma introdução aos softwares utilizados na parte prática deste 

trabalho. Ao longo deste capítulo, é feito um estudo preliminar, com um modelo de uma 

barra uniforme, cujo objetivo principal foi melhorar a aptidão no manuseio dos softwares 

e ao mesmo tempo criar um modelo de comparação para com a barra de espessura 

variável. 

 

7.1.  3D Slicer 

O 3D Slicer® é um software para visualização e análise de conjuntos de imagens 

médicas. Todos os conjuntos de dados comumente usados são suportados, como imagens, 

segmentações, superfícies, anotações e transformações. A visualização está disponível no 

desktop em 2D e 3D e em realidade virtual em 4D. 

Assim, este o 3D Slicer® é capaz de transformar imagens num modelo 3D, uma 

vez que a caixa de ferramentas deste software permite importar dados de imagens médicas 

em formato DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine) para um 

posterior tratamento e segmentação do modelo anatómico, criando assim modelos 3D 

muito aproximados à geometria real. Estes modelos tridimensionais podem ser usados 

como pontos de partida para uma análise biomecânica avançada através de simulações 

com malha de elementos finitos [184]. 

  

7.2.  SolidWorks 

Ao longo dos últimos 25 anos, o SOLIDWORKS® tem sido o software, baseado 

nas ferramentas CAD (Computer Aided Design), mais utilizado nas áreas do design e 

engenharia, especialmente na área aeroespacial, industrial, automóvel e médica. As 

soluções intuitivas de design 3D ajudam a criar, validar, comunicar, gerir e transformar 

os projetos em réplicas finais[185]. 

Uma vez que a anatomia de cada paciente é única e complexa, a projeção de 

dispositivos personalizados para impressão 3D ou a criação de modelos de elementos 

finitos para simulações biomecânicas com base na anatomia do paciente, pode ser um 

desafio complexo, como é o caso do projeto desenvolvido ao longo desta dissertação. 
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Com as ferramentas do SOLIDWORKS® é possível criar modelos mais precisos e 

representativos da anatomia do paciente [186]. 

 

7.3. FEMAP 

O Femap® (Finite Element Modeling And Postprocessing), da Siemens PLM 

Software, é um programa de análise, essencialmente utilizado para construir modelos de 

elementos finitos em situações mais complexas na engenharia. Este software fornece 

ferramentas CAD de importação e modelação para criar um modelo de elementos finitos, 

mas também ferramentas de pós-processamento que permitem interpretar os resultados 

da análise. Após gerar a malha de elementos 1D, 2D e 3D no modelo, é possível 

implementar as condições de fronteira do mesmo [187]. 

 

7.4. FEMAS 

O FEMAS® (Finite Element Meshless Method Analysis Software), desenvolvido 

pelo professor Jorge Belinha, é um software académico, implementado no software 

comercial MATLAB®, contendo uma interface gráfica de utilizador (GUI), permitindo a 

construção de modelos numéricos e a análise de problemas da mecânica computacional, 

através da aplicação do MEF e MSM (RPIM e NNRPIM). 

Este software tem a capacidade, quer em modelo 2D ou 3D, quer para materiais 

de natureza isotrópica ou anisotrópica, realizar análises do tipo: Linear- Elasto-static; 

Nonlinear- Elasto-plastic; Bone remodelling; Free vibrations; Buckling; Static fluid 

flow; Steady heat transfer e Brittle fracture. 

 

7.5. Trabalho Prático Preliminar 

Inicialmente foram realizados alguns estudos preliminares, com base numa 

tomografia computorizada exemplo, com dois objetivos essenciais: adquirir as 

competências computacionais necessárias relativas aos softwares de processamento de 

imagem médica e simulação biomecânica, tornando a sua utilização eficiente; avaliar o 
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comportamento da prótese, tendo em conta as condições de fronteira impostas, as forças 

aplicadas e o tipo de método numérico aplicado. 

De modo a construir a prótese com as dimensões e a geometria adequada para o 

caso em estudo, foi feita uma segmentação da mandíbula, recorrendo ao software 3D 

Slicer. Esta mandíbula segmentada permitirá servir de base para a construção da prótese, 

aumentando o rigor da mesma. Para isto utilizou-se o SolidWorks. Após a prótese ter sido 

construída, através do FEMAP, procedeu-se à construção do modelo de elementos finitos, 

pronto a ser utilizado para as simulações biomecânicas realizadas no FEMAS. O 

procedimento é descrito na Figura 34. 

 

 

Figura 34: Procedimento para a construção do modelo de treino: (a) Imagem DICOM 
resultante de uma TC ao crânio; (b) segmentação da mandíbula no 3D Slicer; (c) Desenho e 

construção da prótese no Solidworks; (d) Prótese com malha, utilizando o FEMAP. 

 

Assumiu-se que o modelo de treino fosse constituído por Titânio, considerando o 

Módulo de Young de 110 GPa e o Coeficiente de Poisson de 0.34, conforme a literatura. 

Após isto, tomou-se em atenção as condições de fronteira. Para este modelo de treino 
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idealizou-se a aplicação de 4 apoios, sendo assim considerados 4 condições de fronteira, 

como visualizamos na Figura 35. 

 

Figura 35: Identificação das condições de fronteiras utilizadas no modelo geométrico de 
teste. 

 

A nível de aplicação de cargas, foi aplicada uma força F1, no centro da prótese, 

uma carga F2 na extremidade do modelo e por fim uma força F3 aplicada entre as duas 

condições fronteiras do lado esquerdo e uma força F4 entre as duas condições de fronteira 

aplicadas no lado direito. 

 

Figura 36: Representação das 4 forças aplicadas no modelo. 

 

Para além disto, também foi feito um estudo de convergência da malha. De modo 

a verificar o impacto da densidade da malha na análise biomecânica, foram contruídos 

dois outros modelos, com mais nós e elementos. O primeiro modelo apresenta 408 nós e 

1221 elementos, o segundo apresenta 1877 nós e 7299 elementos e o terceiro modelo 

apresenta 1963 nós e 7852 elementos.  
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Os resultados obtidos no modelo 2 e 3 foram semelhantes, o que nos indica que a 

malha gerada para o modelo 2 já seria suficiente para a realização do estudo biomecânico 

e que o aumento da densidade da malha não iria alterar significativamente os resultados 

obtidos e sim piorar a performance computacional. Na Figura 37, está demonstrado que 

o aumento do número de nós tende a convergir para uma solução, sendo que os valores 

máximos da tensão de von Mises e da deformação do modelo 2 e 3 foram similares.  

Assim, com este estudo de convergência de malha tornou-se possível verificar que 

a densidade da malha do modelo 2 é a suficiente para o estudo, obtendo-se uma solução 

precisa e evitando o uso excessivo de recursos de computação. 

 

 

Figura 37: Estudo de convergência para os três modelos para a F1, para os parâmetros 
da tensão máxima de von Mises. 

 

Por fim, decidiu-se analisar os resultados ao longo da parte superior da barra, 

como representado na Figura 38. 

 

Figura 38: Análise biomecânica ao longo de uma linha na parte superior da barra. 
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7.5.1. Análise MEF 

A nível de resultados qualitativos, na Tabela 6 estão representados os resultados 

obtidos na análise MEF para o modelo 1 e 2, para a deslocamento (|u|), verificando-se 

resultados semelhantes, à exceção da aplicação da força 3 e 4, onde a deslocamento 

máximo se propagou em direção da extremidade do implante (região cantilever) no 

modelo 1, o que não se verificou no modelo 2. 

 

Tabela 6: Comparação dos resultados obtidos para o modelo 1 e 2, para as quatro forças 
ao nível de deslocamento (|u|).  

 Modelo 1 Modelo 2 

Deslocamento 

F1 

  

 Max: 0.008 mm 

Min: 0 mm 
Max: 0.004 mm 

Min: 0 mm 

F2 

  

 Max: 0.05 mm 

Min: 0 mm 
Max: 0.1 mm 

Min: 0 mm 

F3 

  

 Max: 0.003 mm 

Min: 0 mm 
Max: 0.004 mm 

Min: 0 mm 
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F4 

  

 Max: 0.004 mm 

Min: 0 mm 
Max: 0.005 mm 

Min: 0 mm 

 

 

A nível da tensão de von Mises, obtiveram-se resultados ligeiramente diferentes, 

sendo que as tensões máximas na maioria dos casos, no modelo 2, encontravam-se nas 

partes inferior do implante, enquanto para o modelo 1 apenas se verificou este mesmo 

resultado na aplicação de F3, como podemos observar na Tabela 7. 

 

Tabela 7:Comparação dos resultados obtidos para o modelo 1 e 2, para as quatro forças 
ao nível da tensão de von Mises (Sef). 

 Modelo 1 Modelo 2 

Tensão de von Mises 

F1 

  

 Max: 1.4 MPa 

Min: 0 MPa 
Max: 2.89 MPa 

Min: 0 MPa 

F2 

  

 Max: 12.6 MPa 

Min: 0 MPa 
Max: 11.64 MPa 

Min: 0 MPa 
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F3 

  

 Max: 1.3 MPa 

Min: 0 MPa 
Max: 1.41 MPa 

Min: 0 MPa 

F4 

  

 Max: 1.32 MPa 

Min: 0 MPa 
Max: 1.46 MPa 

Min: 0 MPa 

 

 

 

A nível de resultados quantitativos, verificou-se que os valores mais elevados para 

a tensão efetiva de von Mises registaram-se na aplicação da F2, atingindo os 3,37 MPa 

no modelo 1 e os 11,65 MPa no modelo 2. O mesmo se verificou para o deslocamento, 

onde se registou o maior deslocamento na aplicação de F2, obtendo-se valores a rondar 

os 0.05 mm para o modelo 1 e 0.1 mm para o modelo 2. 

Na Figura 39, encontra-se ilustrada a variação da tensão de von Mises ao longo 

dos nós da superfície superior do modelo 2, para as quatro forças. Tendo em conta o teste 

de convergência, ignorou-se os modelos 1 e 3 para as seguintes análises. 
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Figura 39: Variação da tensão de von Mises ao longo dos nós da superfície superior do 
modelo 1, para as quatro forças (F1, F2, F3 e F4). 

Verificou-se que a maior tensão de von Mises ocorreu na aplicação da carga F2, na região 

de cantilivier, atingindo valores próximos de 9 MPa. 

Para além da tensão efetiva de von Mises, as tensões principais, σ1 3, 

apresentam bastante relevância. Assim, respetivamente, a Fig.40 (a) e a Fig.40 (b) 

mostram a distribuição das tensões principais ao longo da linha superior do implante, para 

as quatro forças, no modelo 2. O valor máximo positivo de σ1 representa a maior tensão 

de tração no modelo, que foi registado para F2, atingindo cerca de 1.4 MPa. O valor 

máximo negativo (valor absoluto) de σ3 representa a maior tensão compressiva ao longo 

da superfície superior do modelo. A maior tensão compressiva foi similar na aplicação de 

todas as forças. 

  
(a) (b) 

Figura 40: Distribuição das tensões principais ao longo do modelo 2, para as 4 forças: (a) 
σ1; (b) σ3. 

σ σ
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7.5.2. Análise RPIM e NNRPIM 

Para a análise através dos métodos RPIM e NNRPIM foi utlizado o modelo 2, 

uma vez que, tendo em conta o estudo de convergência efetuado anteriormente, apresenta 

uma malha adequada para a análise. Relativamente aos parâmetros utilizados, para o 

RPIM utilizou-se 32 como número de nós dentro do domínio de influência, e no NNRPIM 

utilizou-se células de influência de 1º grau/Primeiros Vizinhos. Os resultados qualitativos 

obtidos para o campo de deslocamento foram semelhantes, tanto entre os dois MSM como 

aos resultados obtidos na análise dos MEF, como verificado na Tabela 8. 

 

Tabela 8:Resultados obtidos para o modelo 2, para as quatro forças no parâmetro do 
deslocamento, para os MSM: RPIM e NNRPIM.  

 RPIM NNRPIM 

Deslocamento 

F1 

  

 Max: 0.0055 mm    Min: 0 mm Max: 0.0051 mm    Min: 0 mm 

F2 

  

 Max: 0.016 mm     Min: 0 mm Max: 0.015    Min: 0 mm 

F3 

  

 Max: 0.0042 mm     Min: 0 mm Max: 0.0041 mm     Min: 0 mm 
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F4 

  

 Max: 0.0052 mm     Min: 0 mm Max: 0.005 mm      Min: 0 mm 

 

 

Os resultados qualitativos obtidos para o campo da tensão de von Mises foram 

semelhantes, tanto entre os dois MSM como aos resultados obtidos na análise dos MEF, 

como verificado na Tabela 9. 

Tabela 9: Resultados obtidos para o modelo 2, para as quatro forças no parâmetro da 
tensão de von Mises, para os MSM: RPIM e NNRPIM 

 RPIM NNRPIM 

Tensão de von Mises 

F1 

  

 Max: 2.23 MPa     Min: 0 MPa Max: 2.26 MPa   Min: 0 MPa 

F2 

  

 Max: 12.6 MPa    Min: 0 MPa Max: 15.1 MPa    Min: 0 MPa 

F3 

  

 Max: 1.3 MPa     Min: 0 MPa Max: 1.41 MPa     Min: 0 MPa 
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F4 

  

 Max: 1.26 MPa     Min: 0 MPa Max: 1.39 MPa     Min: 0 MPa 

 

 

 

No que diz respeito aos resultados quantitativos, verificou-se uma discrepância 

nos valores da tensão máxima de von Mises na aplicação da F2, apresentando valores 

bastante mais elevados que aqueles resultantes da aplicação das outras três forças. 

Também é de notar que as tensões na aplicação das forças F3 e F4 apresentam valores 

similares uma vez que são aplicadas na mesma região (lados contrários). 

Relativamente à análise ao longo da superfície superior da barra, obteve-se ligeiras 

diferenças comparativamente aos resultados obtidos no MEF. Para o RPIM verificou-se 

que os valores mais elevados para a tensão efetiva de von Mises registaram-se na 

aplicação da F2, atingindo os 12.5 MPa, como podemos verificar na Figura 41. No que 

diz respeito aos valores de σ1 e σ3, estes dispersam pouco comparativamente ao MEF. 

 

Figura 41: Variação da tensão de von Mises ao longo dos nós da superfície superior do 
modelo 2, para as quatro forças (F1, F2, F3 e F4), aplicando o RPIM. 



Trabalho Prático 
 

85 

 

Relativamente aos resultados obtidos através da aplicação do NNRPIM, também 

se verificou que os valores mais elevados para a tensão efetiva de von Mises registaram-

se na aplicação da F2, atingindo os 14.7 MPa,  

 

 

7.6. Barra de espessura variável – All-on-4 

Após a realização do trabalho preliminar, procedeu-se à construção de um novo 

modelo de estudo, com o objetivo de comparar com a simulação biomecânica preliminar. 

Assim, construi-se um modelo onde a barra da prótese apresenta metade da espessura 

entre apoios, apresentando 4 apoios, como nas barras aplicadas no conceito all-on-4. 

 

 

Figura 42: Modelo com espessura variável. 

 

A malha é constituída por 1487 nós e 5376 elementos. Este modelo apresenta 

números semelhantes de elementos e nós comparativamente ao modelo 2, sendo que esta 

densidade da malha foi suficiente para obter uma malha uniforme ao longo de toda a 

estrutura, como demonstrado na Figura 43 (a). As propriedades do material foram 

mantidas comparativamente aos modelos anteriores, ou seja, considerou-se o Módulo de 

Young de 110 GPa e o Coeficiente de Poisson de 0.34, conforme a literatura para o 

material Titânio. 

As quatro condições de fronteira foram aplicadas nos quatro apoios (locais de 

maior espessura da barra), conforme representado na Figura 42 (b). 
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Figura 43: Modelo de espessura varável: (a) malha constituída por 5376 elementos e 
1487 nós; (b) - imposição das condições de fronteiras nos apoios. 

 

Por fim, foram aplicadas as mesmas quatro cargas (F1, F2, F3 e F4), de -1N, como 

no estudo anterior. 

 

7.6.1. Análise MEF 

A nível de resultados qualitativos, na Tabela 11 estão representados os resultados 

obtidos na análise MEF para o modelo de espessura variável, para o deslocamento (|u|) e 

tensão de von Mises. Em comparação com os resultados obtidos para o Modelo 2, ao 

nível do deslocamento, obteve-se resultados similares. Relativamente à tensão de von 

Mises, é de salientar a diferença na aplicação da F1, uma vez que no modelo de espessura 

variável a tensão máxima vai em direção aos apoios e na aplicação de F3 e F4 a tensão 

máxima localiza-se nos vértices dos apoios. 

Tabela 10: Resultados obtidos para o modelo de espessura variável, para as quatro forças 
nos parâmetros do deslocamento e da tensão de von Mises. 

 Deslocamento Tensão de von Mises 

F1 

 
 

 Max: 0.03.mm       Min: 0 mm Max: 71.8 MPa       Min: 0 MPa 
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F2 

  

 Max: 0.11 mm       Min: 0 mm Max: 141.1 MPa        Min: 0 MPa 

F3 

  

 Max: 0.014 mm     Min: 0 mm Max: 4.6 MPa     Min: 0 MPa 

F4 

  

 Max: 0.008 mm     Min: 0 mm Max: 4.7 MPa      Min: 0 MPa 

 

 

No que diz respeito aos resultados quantitativos, obtiveram-se resultados bastante 

diferentes dos anteriores. Na aplicação de F1 obteve-se uma tensão de cerca de 72 MPa, 

enquanto na região de cantelivier obteve-se um máximo de 141.1 MPa. Para a aplicação 

de F3 e F4 obteve-se resultados idênticos para F3 e F4, como o obtido no modelo anterior. 

O mesmo se verificou para o campo do deslocamento. O deslocamento máximo foi de 

0.11 mm na aplicação da carga F2. 

Na Figura 44, está representada a variação da tensão máxima de von Mises ao 

longo da parte superior da barra, nos pontos representados na Fugura 38. Como podemos 

verificar, as tensões de F1 e F2 são muito superiores comparativamente às apresentadas 

pela aplicação da carga F3 e F4, sendo que esta diferença é ainda mais salientada pelo 

facto da tensão máxima para F3 e F4 se encontrar na parte inferior da prótese, nos vértices 

dos apoios. 
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Figura 44: Variação da tensão de von Mises ao longo dos nós da superfície superior do 
modelo de espessura variável, para as quatro forças (F1, F2, F3 e F4), aplicando o MEF. 

 

Relativamente às tensões principais, σ1 3, estas estão representadas na Fig.45(a) 

e a Fig.45 (b), respetivamente. O valor máximo positivo de σ1 representa a maior tensão 

de tração no modelo, que foi registado para F2, registando-se cerca de 92 MPa. Por sua 

vez, o valor máximo negativo (valor absoluto) de σ3 representa a maior tensão 

compressiva dentro do modelo, registada na aplicação de F1 (56 MPa). Este facto também 

foi observado nos modelos anteriores. 

  
(a) (b) 

Figura 45: Distribuição das tensões principais ao longo do modelo de espessura variável, 
 

 

σ σ
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7.6.1. Análise RPIM e NNRPIM 

Foi feita uma análise RPIM e NNRPIM a este modelo de espessura variável, tal 

como foi feito para o modelo 2. Utilizou-se os mesmos parâmetros que anteriormente, 

para o RPIM definiu-se 32 como número de nós dentro do domínio de influência, e no 

NNRPIM utilizou-se células de influência de 1º grau/Primeiros Vizinhos. Os resultados 

qualitativos obtidos para o campo da deformação foram semelhantes, tanto entre os dois 

MSM como aos resultados obtidos na análise dos MEF, como verificado na Tabela 11. 

 

Tabela 11: Resultados obtidos para o modelo 2, para as quatro forças no parâmetro do 
deslocamento, para os MSM: RPIM e NNRPIM:  

 RPIM NNRPIM 

Deslocamento 

F1 

  

 Max: 0.045 mm    Min: 0 mm Max: 0.042 mm    Min: 0 mm 

F2 

  

 Max: 0.17 mm     Min: 0 mm Max: 0.15 mm    Min: 0 mm 

F3 

  

 Max: 0.019 mm    Min: 0 mm Max: 0.017 mm      Min: 0 mm 
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F4 

  

 Max: 0.022 mm     Min: 0 mm Max: 0.020 mm      Min: 0 mm 

 

 

Relativamente à tensão de von Mises, qualitativamente também se obtiveram 

resultados semelhantes entre os dois métodos, e também comparativamente à análise do 

MEF, como podemos verificar na Tabela 12. 

Tabela 12:Resultados obtidos para o modelo de espessura variável, para as quatro forças 
no parâmetro da tensão de von Mises, para os MSM: RPIM e NNRPIM 

 RPIM NNRPIM 

Tensão de von Mises 

F1 

  

 Max: 84.5 MPa     Min: 0 MPa Max: 96.8 MPa   Min: 0 MPa 

F2 

  

 Max: 135 MPa    Min: 0 MPa Max: 168.1 MPa    Min: 0 MPa 

F3 

  

 Max: 4.5 MPa     Min: 0 MPa Max: 4.8 MPa     Min: 0 MPa 
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F4 

  

 Max: 2.9 MPa     Min: 0 MPa Max: 3.9 MPa     Min: 0 MPa 

 

 

A nível de resultados quantitativos, a análise estrutural com recurso ao NNRPIM 

apresentaram valores mais elevados. Também se verificaram valores bastante dispares 

entre os valores resultantes da F1 e F2 comparativamente às de F3 e F4. Na aplicação de 

F1 obteve-se uma tensão de cerca de 84.5 MPa na análise RPIM e de cerca de 96.8 MPa 

para o NNRPIM enquanto na região de cantelivier obteve-se um máximo de 141.1 MPa. 

Para a aplicação de F3 e F4 obteve-se resultados idênticos, como o obtido no modelo 

anterior. Relativamente ao campo do deslocamento, tal como anteriormente, observaram-

se os mais valores na aplicação de F2, cerca de 0.17 mm na análise através do RPIM e 

0.15 mm na análise pelo NNRPIM. Na aplicação de F3 e F4 os valores apresentaram-se 

similares. 

Tal como feito anteriormente, foi feita a análise ao longo da parte superior da 

barra. Na Figura 46, está representada a variação da tensão máxima de von Mises ao longo 

da parte superior da barra, para a análise RPIM (Fig. 46 (a)) e para a análise NNRPIM 

(Fig. 46 (b)). Observa-se o mesmo que nas análises anteriores, as tensões de F1 e F2 são 

muito superiores comparativamente às tensões apresentadas pela aplicação da carga F3 e 

F4. Também é possível verificar que os resultados são idênticos para as duas análises dos 

MSM. 
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(a) (b) 

Figura 46: Variação da tensão de von Mises ao longo dos nós da superfície superior do 
modelo de espessura variável, para as quatro forças (F1, F2, F3 e F4), aplicando o MEF: (a) RPIM; 
(b) NNRPIM. 

 

Por fim, as tensões principais, σ1 3, tanto para a análise RPIM como NNRPIM 

estão representadas na Figura 47. Tal como obtido anteriormente, o valor máximo 

positivo de σ1, foi registado para F2, registando-se cerca de 99 MPa e 103 MPa para a 

análise RPIM e NNRPIM, respetivamente. O valor máximo negativo (valor absoluto) de 

σ3 também se verificou na aplicação de F1, obtendo-se -53 MPa para a análise RPIM e -

62 MPa para o modelo NNRPIM. 
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(a) (b) 

  
(c) (d) 

Figura 47: Distribuição das tensões principais ao longo do modelo de espessura variável, 
 obtida pela análise RPIM  obtida pela análise RPIM; (c) σ1 obtida 

pela análise NNRPIM; (d  obtida pela análise NNRPIM. 

σ σ

σ σ
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8. Conclusões 

Com esta dissertação foi possível compreender a importância dos implantes 

dentários e como o estudo das suas características mecânicas é crucial na odontologia 

moderna. 

O aparecimento das próteses dentárias -on-

melhorou consideravelmente a qualidade de vida de pessoas que sofriam de edentulismo, 

levando mesmo a que estas pessoas consideram os implantes uma parte integrante do seu 

corpo. Esta ampla aceitação a nível social juntamente com o aumento da investigação 

científica na área da implantologia faz prever uma perspetiva global de negócio crescente, 

sendo que a procura só não é maior devido ao facto destes implantes muitas vezes 

acarretarem custos elevados. 

As restaurações dentárias podem ser de dois tipos, ou removíveis ou fixas, sendo 

que ambas apresentam vantagens e desvantagens e, assim sendo, a decisão deve depender 

do caso clínico em específico. Assim, -on- podem variar 

em diversos fatores, como a forma, o material, o tamanho e o tipo de implante (o seu 

diâmetro, tamanho, relação entre a orientação de implantação e a inclinação da força 

aplicada, a geometria da rosca, e o material). 

Os materiais utilizados na implantologia mudaram ao longo das décadas em 

função do avanço da tecnologia e da investigação científica, sendo hoje em dia, o titânio 

o material mais utilizado, mais especificamente as ligas Ti-6Al-4V ELI, Ti-6Al-7Nb e 

Ti-5Al-2.5Fe.  

O número de estudos de simulações biomecânicas através de métodos numéricos 

tem vindo a aumentar exponencialmente, sendo que apesar do MEF ser o mais utilizado 

na área, a utilização dos métodos sem malha nas últimas décadas tem vindo a aumentar 

para colmatar as imprecisões do MEF. 

O MEF é o método mais utilizado na análise mecânica de implantes dentários, no 

entanto, os MSM aparentam ser uma alternativa na simulação biomecânica, uma vez que 

oferecem melhores resultados na análise não linear. Neste trabalho, obtiveram-se 

resultados similares nas análises efetuadas para os três métodos numéricos, MEF, RPIM 

e NNRPIM, o que confirma os MSM como técnica numérica adequada ao estudo deste 

tipo de estrutura. 
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Apesar das várias aproximações, os valores de tensão encontrados neste trabalho 

aparentam ser inferiores ao limite de fratura dos materiais, o que faz do modelo All-on-4 

uma solução viável e conservadora para o tratamento de maxilares e mandíbulas 

desdentadas. 

Futuramente seria importante comparar como a variação do design da barra 

influencia a variação das tensões. Também seria interessante realizar o mesmo estudo 

para outos materiais com diferentes propriedades mecânicas bem como realizar o estudo 

biomecânico com a inserção dos implantes no barra, para vários ângulos de inserção. 
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